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RESUMEN

La medicion del contenido mineral del hueso en seres vivos es fundamental en el
diagnéstico y tratarp.iento de enfermedades relacionadas con el metabolismo 6seo.

Se han inventado diversos sistemas para lograr medir el contenido mineral del
hueso, y en genérico se les nombra como densitometria osea. En Chile, por su alto
precio, no hay mucha disponibilidad de estos exdmenes.

El sistema aqui desarrollado utiliza las propiedades fotograficas de las placas de
radiografia comun para extraer la informacién de qué tipo de energia produjo cada
determinada imagen y su tono de gris particular. Lo  efectia  digitalizando la
radiografia del paciente junto a una cufia de calibracion. De la cufia extrae
informacion de como el haz de rayos X genera tonos de gris particulares para
determinadas cantidades de material. Luego, matematicamente reconstruye la situacion
del mismo haz de rayos X usando un espectro de energias y coeficientes de atenuacion
adecuados, pero con hueso y tejido blando (musculo, grasa, agua) en vez del material de
la cufia, con lo cual permite luego explorar la imagen del paciente y calcular su

. ¥ ‘ 2
contenido mineral dseo en g/cm”.



SUMMARY

The measurement of thé bone mineral content in living being is fundamental in
the diagnosis and therapy of diseases related to the bone metabolism.

It have been invented various systems to measure the mineral content of the

“bone, and are called bone densitometers, in generic. In Chile, because it's high
price, there is no much availability of these examinations.

The system developed here uses the photographic properﬁes of common X ray
films to extract the information of what kind of energy have produced a specific 1mage
and it's particular gray level. It is done digitalizing de radiography of the patient and a

" calibration wedge. From the wedge is extracted the information of how the X ray beam
produce particularly gray levels for fixed amount of material. Then, it
mathematically reconstruct the situation of the same X ray beam, using an adequate
energy spectrum and attenuation coefficients, but with bone and soft tissue (muscle, fat,
water) instead of the material of the wedge.  After that, you can explore the patient's

image a calculate his bone mineral content in g/cm®
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LISTA DE SIMBOLOS, ABREVIATURAS O NOMENCLATURAS

SIMBOLOS

DO Densidad optica.

DXA Absorciometria por Rayos X de doble energia (Dual energy X ray
absorciometry )

E Exposicién fotografica.

€ Eficiencia intrinseca.

I Intensidad de radiacién X

I, Intensidad inicial de radiacion X

I Intensidad residual de radiacion X

F; Intensidad luminosa incidente.

F;  Intensidad luminosa transmitida.

IMC 1indice de masa corporal (peso [kg] / talla A2 [mts] )
m Pendiente de la curva sensitométrica fotografica.

p Densidad. ‘
q Energia del haz monoenergético equivalente.
r Radio.

t tiempo.

Mo  Coeficiente de atenuacion lineal
Hp  Coeficiente de atenuacion masico

NOMENCLATURAS

Apofisis :  Eminencia natural de un hueso que sirve para la
articulacion del mismo o para la insercion de un musculo.

Diafisis: En un hueso, a lo largo de su eje principal, el area central o zona
media de ese gje.
Dastal : Alejado del centro, origen o cabeza. Periférico. Lo opuesto
' a proximal.
Epifisis: En un hueso, a lo largo de su eje principal, los extremos (ambos).

Esclerosis :  Endurecimiento o induracién morbosa de los tejidos, en
particular del tejido intersticial de un érgano subsiguiente a
una inflamacion.

Estroma: Trama o armazdn, generalmente de tejido conjuntivo, de un
organo o una glandula que sirve para sostener entre sus
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mallas los diferentes elementos celulares. Debe
diferenciarse del parénquima, que es la parte funcional

Histopatologia :

Hospital clase A :
Hospital clase B :
Hospital clase C :

Hospital clase D :

Monocito :

Macrofago :

Morbilidad :

Osteofitos :

Tejido conectivo :

Rama de las ciencias bioldgicas que se dedica al estudio y
descripcion de los tejidos vivos enfermos.

Hospital que cuenta con todas las especialidades médicas
e instrumental avanzado para tratamiento y diagnostico.
Similar al anterior (A), pero no cuenta con todas las
especialidades médicas.

Hospital general con equipamiento moderado u hospital de
especialidades especificas solamente.

Hospital rural, sin especialista y equipo bésico.

La mayor de las células de la sangre producida por la
médula ésea, encargada de las defensas inmunitarias.
Circula en primer lugar en la sangre antes de entrar en los
tejidos donde de convierte en macréfago.

Célula fagocitaria perteneciente al sistema monocitico-
fagocitario. Los hay de dos clases: fijos como en los
ganglios linfaticos, las células de Kupffer o las células del
bazo vy los libres, en las zonas de inflamacion.

Numero de personas que enferman en una poblacioén y
tiempo determinados. '

Excrescencia 6sea formada a expensas del periostio .

En anatomia es el tejido que sostiene el organismo animal
y que conecta sus distintas partes. Se origina de
fibroblastos y su componente principal son fibras de
colageno.
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INTRODUCCION

La necesidad por parte de la profesion médica de poder cuantificar en la
manera mas exacta posible la resistencia del hueso en seres humanos vivos, comenz6
desde que se describieron cuadros clinicos en los que estaba presente la fractura
patoldgica. Fractura patologica es aquella fractura que se produce por un
minimo traumatismo sobre un hueso que se encuentra debilitado, él que producido
sobre una persona normal no causaria fractura alguna.

Luego de estudios que evaluaban la contribucion de la densidad mineral del
hueso, el recambio 6seo y los factores de riesgo clinico in vivo (Melton et al, 2003),
se confirmé la teoria histopatoldgica de que es la parte mineral del hueso la que
aporta la capacidad de resistencia mecénica, y por ello la irﬁportancia de cuantificar
la masa mineral de este.

Las investigaciones de distintas técnicas para la cuantificacion de la densidad
mineral del hueso condujeron a diversos métodos que mas adelante se explican,
algunos cruentos e invasivos, otros no invasivos, de complejidad y precio que varia
segun el método.

La constante ambicion de obtener los resultados de los mejores exdamenes al
precio mas conveniente, politica muy necesaria en la Salud Publica chilena, es el

principal motor del desarrollo de esta Tesis. Es de hacer notar que al momento del



inicio del desarrollo de este proyecto de Tesis (1994) , por motivos economicos,
ningin hospital publico chileno dependiente del Ministerio de Salud posee un
densitometro 6seo ni tiene convenios para lograr que densitometrias sean tomadas a
sus pacientes institucionales (beneficiarios a gratuidad) en clinicas o centros médicos

privados.

Para el afio 2000, lo mejor es citar parte del solido informe del Dr. Héctor
Gajardo Lamas, del Laboratorio de Densitometria Osea, Instituto de Nutricion y
Tecnologia de los Alimentos ( INTA), Universidad de Chile,

"VEI primer osteodensitometro llegé al pais en afio 1998. En la actualidad el pafs
dispone de 35 equipos Norland, 45 equipos Lunar y 2 equipos Hologic, lo que en
total suma 82 osteodensitometros, es decir, una “densidad de osteodensitémetros™ de
1 por cada 183.143 habitantes, un valor comparable e incluso superior al de muchos
paises desarrollados; de éstos, 45 (54,8%) se encuentran ubicados en la Region
Metropolitana. Desafortunadamente, la totalidad de los equipos se encuentra en el
subsector privado. El costo del examen (columna lumbar y cadera uni o bilateral) es
de aproximadamente 86 délares americanos, de los cuales los sistemas de Isapres
bonifican alrededor de la mitad, lo que en la practica limita el uso masivo de esta
importante herramienta diagndstica, ademéas de que no estd disponible para el 73%

de la poblacion.



Solo 5 equipos poseen la posibilidad de realizar el analisis de cuerpo entero y
composicion corporal y solo 1 dispone del programa pediatrico.
Existe ademas 1 equipo de ultrasonido para el examen en el talon. No se dispone de
ninguin equipo radioldgico para la medicion de la densidad Osea periférica (talon,
mufieca) y es posible la medicion de la densidad mineral 6sea mediante tomografia

axial computarizada en 1 equipo del subsector privado."

Al afio 2006 esta situacion estd en similares condiciones para el sistema
publico en general, no asi en el sistema privado, donde ya gran cantidad de Centros

Médicos, incluso de discreto tamaflo, poseen y usan algin tipo de densitémetro 6seo.

El objetivo de esta tesis era lograr un sistema que cumpliera a lo menos las siguientes

metas:

1-  Ser capaz de determinar el contenido de calcio mineral del hueso humano
de seres vivos mediante un meétodo no invasivo.

2- El método debe ser de bajo costo de instalacién, operaciéon y de
mantenimiento en lo referente a equipamiento nuevo e insumos necesarios.

3.-  Uso de material radioldgico va instalado en todo hospital genéral clase A, B
y C (incluso algunos D) y escasa capacitacion extra del personal.

4 - Exactitud y precision en los resultados con error no superior al 15%.



5 Medicion, analisis de datos y resultados en forma computarizada (elimina
factor subjetividad del operador)
Y como un objetivo suplementario:
e Ser capaz de determinar la masa mineral del hueso de placas de rayos X
tomadas con fines diagnésticos ajenos a la densitometria Osea, como por
ejemplo de placas de columna lumbar tomadas con fines diagnésticos

traumatoldgicos.

La decision del uso de placas de radiografias como elemento central de este
sistema se baso en los puntos 2 y 3, que no podian ser cumplidos si se decidia el uso
de sensores electrénicos de rayos X.

El logro del objetivo suplementario no fue deteﬁninante en esta eleccion.

La toma de una radiografia con el solo fin diagnéstico de la densidad mineral
del hueso y la evaluacion de existencia o ausencia de osteoporosis, justifica de por si
la toma de una placa radiografica.

El objetivo suplementario tan solo fue planteado como un punto importante de
investigar, debido a las enormes repercusiones de indole economica (ahorro) sobre
un Servicio de Salud del tipo publico que tendria si un sistema de diagnéstico
densitométrico 6seo, como el planteado en esta tesis, pudiera utilizarse con placas
radiograficas tomadas con regulaciones propias de los diagnosticos imagenolégicos

meédicos de diversas enfermedades. Es un hecho que diariamente se toman en



los hospitales y centros médicos cientos, sino miles, de radiografias a personas que
no tienen realizada una densitometria Osea. Estas placas radiogréaficas suelen
quedar abandonadas sin utilidad una vez que se ha resuelto la enfermedad que
motivo su toma y serian materia prima gratuita para diagnosticar la osteoporosis.

El sistema desarrollado es igualmente compatible con las imagenes generadas
por los sistemas de radiografia c_iigital, siempre y cuando la imagen la entreguen en
un archivo computacional de formato estAndar definido por la industria de
computadores (GIF, TIFF, BMP, etc.), ya que estos sistemas cumplen los principios
basicos de radiologia igual que las placas de rayos X (Ortega, D. et al. 2004).

Aunque estas imagenes presentan ciertas variaciones respecto de la cldsica
placa radiografica y capacidades de respuesta de estos sensores digitales es distinta
en parte a la respuesta de la placa radiografica como sensor a la radiacion, solo se
requeriria de una calibracion especial para ajustar el sistema descrito en esta tesis.

Las imagenes que maneja el software de esta tesis se encuentran en formato
BMP, por lo que si los archivos de radiografias digitales vienen en otro formato, se
requerira su conversion, accion que puede ser facilmente realizada por software
comercial de procesamiento de imagenes.

Como en la fecha actual, el costo de instalaciéon de estos sistemas completos
de radiografia digital v su red de apovo informético hospitalario supera los 1.000
millones de pesos y solo estd disponible en el Hospital Clinico de la Universidad

Catolica, Centro Radioldgico Fleming y Clinica Las Condes, e incorporandose estan



el hospital J.J. Aguirre, la Clinica Dévila y Santa Maria, mas la Asociacién Chilena
de Seguridad (ACHS), para Santiago (www.mevepa.cl) no se puede plantear que sea
un aporte el realizar densitometria dsea de imagenes radiograficas que resultan ser
mds caras que comprar y operar directamente un densitometro 6seo de
absorciometria de rayos X de energia dual, para cuerpo entero, de tltima generacion.

Respecto del costo del examen, se espera obtener un ahorro promedio del
80% del valor actual pagado por densitometria ¢sea en Santiago (el valor 2006 en
Fonasa nivel 3 es de $40.930 para el codigo 05.01.134 Densitometria DXA), ademas
del ahorro de evitar el traslado del paciente desde zonas lejanas a un centro que
disponga de densitometria 6sea ya instalada. Esto tltimo gracias a que es la placa
radiografica la que puede ser enviada por correo. El item costo presentara esta-s
rebajas solo bajo el formato institucional, o sea donde se paguen solo los insumos, ya
que si se cobrara la radiografia a su valor arancel Fonasa (www.fonasa.cl) mas el
costo de procesamiento y analisis de la placa radiografica, estos costos aumentarian,
ya que se le incluye los honorarios al médico radidlogo, que en buenas cuentas no
participa en este diagnéstico, y el factor de ganancia del Hospital y/o Centro Médico,
que no suele ser bajo.

También los costos se mantienen muy bajos cuando la radiografia es tomada
con fines diagndsticos ajenos a la densitometria y se aprovecha de colocar la cufla de

calibracion en simultaneo.



Para lograr el punto 4 con el compromiso de mantener el uso de placas
radiograficas, se debio estudiar, desarrollar y comprobar un nuevo método de
analisis para asi obviar las deficiencias del antiguo formato de andlisis de placas
radiograficas (descrito en Técnicas no invasivas de medicion).

Los mecanismos, aparatos mecanicos, instrumentos, equipos electronicos v
software necesario para este sistema, y que no se encontraban disponibles en el

mercado, fueron disefiados y construidos como se expone mas adelante en esta tesis.



EL HUESO HUMANO

Para evaluar mejor las capacidades del sistema propuesto en esta tesis, como
asi de analizar las fortalezas y debilidades de los sistemas comerciales actualmente
en uso, primero hay que conocer el 6rgano sobre ¢l cual vamos a efectuar el estudio,
el hueso humano in vivo.

El hueso es uno de los tejidos mas duros del cuerpo humano, posee una
resistencia a la tension similar a la del hierro pero es tres veces mas ligero y diez
veces mas flexible.

En el esqueleto adulto, el 80% del volumen oOseo corresponde a hueso

compacto y el 20% restante, a hueso esponjoso (Fig. 1)

FIGURA 1 ESQUEMA DE ARQUITECTURA DEL HUESO HUMANO




El hueso esponjoso v el compacto estan constituidos por un tipo especializado
de tejido conectivo integrado por una asociacién intrincada y ordenada de proteinas
y de fosfato de calcio en un ambiente de constante renovacion bioldgica.  Posee
inervacion, irrigacion sanguinea y se observa en €l tres tipos de células: osteocitos,

osteoblastos y osteoclastos.

La matriz Osea posee componentes organicos e inorganicos. Las fibras de
colageno tipo I constituyen el 95% de la matriz organica (Giraud, M. et al. 2003.) y
el resto corresponde a material amorfo integrado por proteoglicanos y diversas
glicoproteinas. En condiciones normales el 99% del volumen de la matriz dsea
presenta depositos de fosfato célcico en forma de cristales de hidroxiapatita (Fig.2) y
en forma amorfa.  El 1% restante no presenta depdsitos de sales minerales y recibe
el nombre de osteoide. El componente inorganico constituye el 50% del peso de la

matriz 6sea una vez deshidratada (Guyton, A.C. 1983)

FIGURA 2 FORMULA DEL CRISTAL DE HIDROXIAPATITA

CaS(PO4)3OH

con una razon Ca/P = 1.667 at/at (2.15 peso/peso) (Zaffe, D. 2005)

La disposicion de las fibras colagenas permite clasificar al tejido 6seo en un
tipo maduro o laminar v en otro inmaduro o plexiforme. El tejido 6seo maduro

constituye la mayor parte del esqueleto adulto vy se caracteriza por una disposicion



ordenada, en laminillas paralelas, de las fibras coldgenas de la matriz.  El hueso
plexiforme posee menor densidad mineral v se caracteriza por una disposicion
desordenada de las fibras colagenas.

La sintesis de la matriz orgénica del hueso y el control del depdsito de sales
minerales es llevado a cabo por el osteoblasto. Cuando esta célula de forma cubica y
de unas 30 micras de diametro, queda rodeada por la matriz dsea que ha sintetizado,
adquiere una forma estrellada y recibe el nombre de osteocito.  Aunque se
desconoce con exactitud el origen del osteoblasto, esta célula posee probablemente
ancestros comunes con otras del estroma medular como los fibroblastos.

El osteoclasto es una célula multinucleada, de mayor tamafio que el
osteoblasto y que en su superficie de contacto con la matriz 6sea posee un fruncido
caracteristico de su membrana celular. Esta célula actiia reabsorbiendo el hueso
depositado por los osteoblastos . Los osteoclastos poseen los mismos precursores de
las células del linaje monocito-macrofago, pero se separan de este tronco comun en

fase temprana (Vaanéanen, K. 2005).

REMODELACION OSEA
El hecho de que el esqueleto esté¢ formado, en su mayor parte, por matriz
extracelular y que carezca de parénquima, podria sugerir que es una estructura poco

activa. No obstante, el esqueleto es uno de los sistemas mas dinamicos del
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organismo y presenta fendmenos de crecimiento, modelado, remodelado y
reparacion.

En el adulto el 7.6% del tejido 6seo es renovado anualmente, cifra que Ves
superior en el joven e inferior en el anciano. Este proceso se denomina remodelado
6seo e impide que el esqueleto acumule excesiva fatiga mecdnica. El remodelado
Oseo se lleva a cabo a través de la accidon sucesiva de osteoclastos y osteoblastos
sobre una misma superficie ¢6sea. Cada ciclo de remodelado consta de 3 fases:

reabsorcion, reposo o inversién y formacion (Fig 3)

- Reabsorcién: Durante esta fase un grupo de osteoclastos excava una superficie
osea, dando lugar a imagenes en sacabocado conocidas como lagunas de Howship.
Este proceso dura de una a tres semanas.

- Reposo o inversion: Este periédo de aparente ina,ctivida_d dura una a dos semanas.

- Formacion: En el curso de esta fase, que dura unos tres meses, los osteoblastos

rellenan con hueso nuevo la zona excavada por los osteoclastos.

Entre el inicio del depdsito del osteoide y el inicio de su mineralizacion existe
un tiempo de demora de unos 10 a 20 dias. La mineralizacién se inicia entre _la
interfase entre el osteoide y el hueso mineralizado preexistente y avanza en hacia la
superficie a lo largo de un plano de barrido de 2 a 3 micras de espesor. Este plano,

integrado en parte por mineral amorfo se denomina frente de mineralizaciéon y a
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medida que se desplaza va dejando tras de si matriz 0sea mineralizada con cristales

de hidroxiapatita.

FIGURA 3 ESQUEMA DE LAS FASES DEL REMODELADO OSEO

REMODELADO OSEO

a)

Se ha representado unidades estructurales dseas, una cortical
(izquierda) ¥ una trabecular (dezecha), unidas al resio del tejido
Sse0 poz sus respectivas superficies de cementacidn (lineas
onduladas de color blanco)

b)
Fase de reabsorcidn a cargo de los osteoclastos

c) .
Fase de formaeidn. Se han representado osteoblastos depositanda
matriz dsea no minerslizada (osteoide),

Huseso minerabizado en colorgnsclaroena by e

Osteoide en color grs oscwro enc.

Por consiguiente, el espesor del osteoide, que en condiciones normales es de

unas 9 micras, sera directamente proporcional a la velocidad de avance de formacién

de matriz 6sea e inversamente proporcional a la velocidad de avance del frente de

mineralizacion.



El conjunto de osteoclastos y osteoblastos que de manera coordinada actuan
sobre una misma superficie de hueso para su remodelacién recibe el nombre de
Unidad de Remodelado Oseo. La Unidad de remodelado del hueso cortical tiene
forma cilindrica (2.5 mm longitud por 0.2 mm de didmetro) y las trabeculares tiene la
forma plano convexa similar a un lente (1mm longitud por 0.6 mm anchura y 0.4 mm
espesor medio), porque en la remodelacion del tejido esponjoso los osteoclastos
labran, en la superficie de las trabéculas, excavaciones poco profundas y de base

ancha.

DEFICITS REVERSIBLES DE MASA OSEA Y DE MINERAL.

Durante cada ciclo de remodelado se produce una pérdida temporal de masa
Osea que es reemplazada automaticamente al final del ciclo. El espacio en
remodelaciéon o déficit reversible de masa 6sea es todo el volumen de hueso que falta
debido a los ciclos de remodelado en curso v equivale a 0.7% de la masa 6sea. Por
otra parte existe también un déficit reversible de mineral que es la suma del mineral
que contenia el hueso reabsorbido y del mineral que queda por depositar en el

osteoide. El déficit reversible del mineral equivale al 1.5% del calcio del esqueleto.
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RECAMBIO (TURNOVER) Y BALANCE OSEO

El volumen de hueso preexistente que es cambiado por hueso nuevo, por
unidad de tiempo, se denomina turnover o recambio 6seo. Durante el crecimiento, el
recambio 0seo se efectia a expensas del modelado, mientras que en el adulto, pasa a
depender del remodelado.

La diferencia entre volumen de hueso formado y de hueso reabsorbido, por
unidad dé tiempo se denomina bélance 6seo.

Si la reabsorcion y la formacién son idénticas, el balance sera igual a cero y
por consiguiente el volumen 0seo no variard en el tiempo. Si la reabsorcién y la
formacion no son iguales, el volumen Oseo variard en el tiempo. En estas
condiciones el turnover se calcula en funcion del balance; si el volumen de hueso
formado es igual o inferior al del hueso reabsorbido (balance cero o negativo), el
turnover es igual al volumen de hueso formado; por el contrario, si el volumen de
hueso formado es superior al del hueso reabsorbido (balance positivo), el turnover es
1gual al volumen de hueso reabsorbido.

Todos los procesos que como la involucion senil o la osteoporosis presentan,
de manera caracteristica, ciclos de remodelado con balance negativo; dan lugar a un
déficit irreversible y progresivo de masa 6sea y de mineral. En cambio, todos los
procesos que como el hiperparatiroidismo intensifican el recambio 6seo, sin alterar el
balance de los ciclos de remodelado, incrementan el déficit reversible de masa ¢sea y

mineral.
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OSTEOPOROSIS

La osteoporosis es la enfermedad metabolica del hueso mas frecuente en
mujeres y en adultos mayores de ambos sexos, con 1.5 millones de fracturas
atribuibles anualmente a osteoporosis en USA. para 1995, con un riesgo de por vida
para los mayores de 50 afios en adelante de 40% para mujeres blancas y 13% para
hombres blancos (Riggs, B.L. y Melton, L.J.. 1995.).

Ademés, en USA, para la fractura de cadera existe un 50% de probabilidad
de no poder caminar sin asistencia post tratamiento, un 25% de los fracturados
requeriran cuidados intradomiciliarios permanentes y hay de 10 a 20% de mortalidad
en los siguientes 6 meses post fractura (Riggs, B.L. y Melton, L.J.. 1995 i 1

En Espafia, para el 2001, las fracturas por osteoporosis tuvieron para la cadera
una tasa de 241 por 100.000 habitantes al afio, con 3 veces mas mujeres y una
mortalidad de un 34% a los 2 afios v/s 12% mortalidad de los controles. Ademés la
tasa de fractura de columna es 1800 por 100.000 habitantes al afio y de fractura de
Colles de 600 por 100.000 habitantes al afio (Rapado, A. 2001).

Espafia tiene una poblacion de mujeres que a los 45-49 afios de edad tiene
una distribucion de densidad mineral 6sea vertebral de 70% normales, 25%
osteopenia y 5% osteoporosis, y para los hombres de similar edad hay un 80%
normales, 16% osteopenia y 4% de osteoporosis. Ya entre los 70 a 80 afios de

edad, las mujeres son 25% normales, 35% osteopénicas y 40% osteoporoticas, y los
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hombres son 60% normales, 29% osteopénicos y 11% osteoporoticos (Rapado, A.

2001).

La osteoporosis estd caracterizada por la pérdida de masa 6sea y el deterioro
de la estructura del hueso, que resulta en un riesgo aumentado de fractura. Con la
edad, en todas las personas, se va perdiendo contenido mineral del hueso, tal como
se aprecia en la figura 4.  El valor inicial de contenido mineral del hueso cuando se
inicia la pérdida y la tasa o velocidad de esa pérdida determinan que persona y

cuando traspasa el umbral que le diagnostica osteoporosis.

FIG. 4 EVOLUCION DE LA MASA OSEA A LO LARGO DE LA VIDA (Ralston, S.H. 2005)
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Ademas hay un brusco quiebre hacia abajo que ocurre para las mujeres en la
menopausia (Ralston, S.H. 2005), causado por motivos hormonales, hecho que las
posiciona como la poblacion objetivo mas importante para el uso de la densitometria
Osea como examen clinico de pesquisa y seguimiento para definir tratamientos

médicos (Rodriguez de la Serna A, et al. 1990). Actualmente, con la existencia de
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equipos de precision para medir in vivo, la osteoporosis esta definida como un BMD
(Bone mass density) o densidad mineral del hueso 2.5 desviaciones estandar inferior
a los valores que un sujeto adulto joven sano (20 a 29 afios) tendria de BMD
(Riggs, B.L. y Melton, L.J. 1995 , Ralston, S.H. 2005, Y.Lu et al. 2001, J Bilezkian.
2001).

Otras unidades utilizadas son BMC (bone mineral content) o contenido
mineral del hueso y BMA (bone mineral aereal mass) o contenido de masa por area
de hueso, se miden también en g/cm’ y corresponden a BMD .

Los niveles de densidad mineral del hueso que son utilizados para el

diagnostico de la osteoporosis estan indicados en la tabla 1.

TABLA 1. CLASIFICACION DIAGNOSTICA SEGUN DENSIDAD MINERAL DEL HUESO (BONE

MASS DENSITY 6 BMD) Ralston , S.H. 2005.

Clasificaciéon BMD

T-score (desviaciones estidndar)

Normal Sobre -1.0

Osteopenia -1.0a-25

Osteoporosis | iBgio -2.5

Osteoporosis severa | Bajo -2.5 y con fractura patologica

Los niveles absolutos de densidad mineral dsea que representan este valor medio
para la edad y sus desviaciones estandar, se resumen el las siguientes figuras ( 5

a,b,c.dv6ab,c,d). Como los equipos de densitometria ¢sea de distintos fabricantes
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entregan valores que difieren entre si, se muestran en los graficos, de estas figuras,
los valores para promedio para una gran poblacion caucasica europea y los valores
obtenidos en maquinas de cada uno de los fabricantes principales, todos
normalizados mediante el uso de un fantoma de calibracion de un tGnico tipo,

distribuido entre los Centros Hospitalarios participantes.

FIG. 5 CONTENIDO MINERAL DE HUESO POR EDAD PARA HOMBRES CAUCASICOS
Dequeker, J. et al. 1995
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FIG. 6 CONTENIDO MINERAL DE HUESO POR EDAD PARA MUJERES CAUCASICOS
Dequeker, I. etal. 1995 a
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Y las indicaciones médicas para solicitar el examen de densitometria 6sea son
las siguientes (Ralston, SH): -

¢ Deficiencia de hormonas sexuales
- Menopausia precoz (<45 afios)

- Amenorrea secundaria (>1 afio)

- Anorexia nerviosa

- Hipogonadismo

e Enfermedad coexistente

- Hiperparatiroidismo primario

- Enfermedad inflamatoria crénica
- Sindrome de mala absorciéon

- Transplante de érganos

- Inmovilizacidén
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e Terapia con drogas

- Corticoesteroides (Prednisolona >7.5 mg/dia por >3 meses)
- Agonistas GnRH

e Evidencias clinicas de osteoporosis

- Osteopenia radiologica

- Fractura patologica previa.

» Factores de riesgo clinico

- Bajo peso corporal (IMC<20)

- Fumador.

- Gran bebedor

- Historia familiar de fractura de cadera

Las localizaciones de estas fracturas patologicas son fundamentalmente:

o FElantebrazo distal.
e Los cuerpos vertebrales.
e El cuello del fémur.

Las fracturas secundarias a osteoporosis involutiva, en sujetos de edad
inferior a 70 afios, son las que aparecen en las estructuras esqueléticas mas ricas en
hueso trabecular, que es el hueso metabdlicamente mas activo, como son los cuerpos
vertebrales y el antebrazo "utradistal".  Mientras  que  las  fracturas  que
comunmente aparecen a partir de los 70-75 afios son la de los huesos con
componente importante de tejido 6seo cortical como ocurre en el cuello del fémur
(Riggs, BL. ,Melton L.J. 1986).

El problema socioeconémico derivado de estas fracturas es muy importante.
Por este motivo, en los ultimos afios, cada vez son mas numerosos 10s grupos de

investigacion que centran su atencién en la osteoporosis. En Estados Unidos, los
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gastos atribuibles a las fracturas secundarias a la osteoporosis oscilan entre 7.000 y
10.000 millones de doélares anuales (Arriagada, M. etal 1995),y de 105 millones de
ddlares al afio para Portugal (Branco, J.C y. Tavares,V. 2001) .

Debido a la magnitud de este problema y teniendo en cuenta que la mayor
parte de la poblacion mundial se encuentra con una ingesta diaria de calcio inferior a
las recomendaciones nutricionales por sexo y edad ( S.C.Ho et al. 1994) , es que los
esfuerzos en el campo médico se han dirigido Gltimamente a identificar a los
individuos con un riesgo elevado de tener fracturas, y en evaluar y diagnosticar con
mayor precision a los individuos con una osteoporosis establecida. Por ultimo se
busca monitorizar su respuesta a la terapéutica que se ha diseflado para estos casos,
va que el tratamiento simple de calcio con vitamina D no es efectivo como
prevencion secundaria de fractura (Grant, A.M. et al. 2005) y se requieren
medicamentos mas costosos.

Con estos fines, en los tltimos afios se han desarrollado métodos no invasivos
de medicion de masa 6sea que superan en sensibilidad a la radiologia ésea
convencional. También se ha conseguido que la biopsia ¢sea pueda ser analizada sin
previa descalcificaciéon, condicién necesaria para la evaluacién histologica del
esqueleto. Finalmente se han perfeccionado las técnicas para la determinacion de
hormonas que intervienen en la regulacion del metabolismo mineral y se han

establecido nuevos marcadores bioquimicos del remodelaje 6seo, fundamentalmente
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de la formacion 6sea (Uemura, H.et al. 2003, Kostenuik, P. 2005) y de la

reabsorcion osea (Feng, X. 2005, Xing, L. y Boyce, B. 2005).



LA MEDICION DE CALCIO EN HUMANOS

A) TECNICAS NO INVASIVAS DE LA MEDICION DE MASA OSEA

Las técnicas no invasivas, actualmente en uso, de determinacién de la masa
6sea incluyen a la radiologfa 6sea convencional, la radiogrametria y el indice de
Singh como técnicas radiolégicas semicuantitativas, la tomografia axial
computarizada, la absorciometria fotdnica simple y dual, la absorciometria de rayos
X de dual energia, la densitometria ultrasénica y la activacién neutrénica como
técnicas cuantitativas.

Hay escasas publicaciones cientificas de sistemas de determinacién de masa
6sea mediante el analisis de las placas de radiografias digitalizadas por sistemas
dpticos (camaras y/o scanners planos).  Estos sistemas no estan disponibles en el
mercado de equipos médicos en Chile ni aparecen en los listados de venta de
operadores internacionales de equipos médicos, pero como tienen cierta semejanza
en el sistema propuesto en esta tesis, seran analizados con detalle al final de este

capitulo.

Radiologia osea
La radiologia osea ha sida durante muchos afios la unica técnica utilizada en
el diagnodstico y evaluacion del paciente con osteoporosis (Frost, HM. 1983).

En la actualidad esta técnica sigue teniendo su lugar en la valoracion de esta



patologia al permitir analizar la existencia de osteopenia, de fracturas dseas,
desviaciones de ejes, alteraciones de angulos y el deterioro degenerativo de
articulaciones, cuerpos vertebrales y discos intervertebrales. Ademas permite evaluar
patologia anexa al tejido dseo (aneurismas calcificados, célculos renales o biliares,
masas patologicas, etc. Binkley, N. et al. 2002).

También la radiologia convencional permite observar otras alteraciones
radioldgicas que pueden aportar una informacién vélida para establecer en algunos
casos la etib]ogia de la osteoporosis y para el diagndstico diferencial con otras
enfermedades éseas. El diagnéstico radiologico de una osteopenia difusa plantea
diversos problemas incluso Valorando los criterios considerados clasicos que se
refieren en la tabla 2.

La subjetividad del lector y otros factores como la calidad de la radiografia
(obesidad, exposicién a los rayos X, etc) pueden distorsi;)nar el diagnostico
radiolégico llegando hasta un 80% de tasa de error por variabilidad inter observador.
Ademas utilizando esta técnica de radiologia convencional a ojo desnudo, la
osteopenia suele diagnosticarse siempre tardiamente, pues se precisa que la masa
0sea haya disminuido por lo menos en una tercera parte para que pueda ser detectada
(Dujardin, F.H. etal . 1996) .

Para solucionar los problemas planteados por la radiologia ¢sea convencional,
se han desarrollado en los Giltimos 20 afios diversas técnicas no invasivas con el fin

de obtener una mejor sensibilidad en la cuantificacion de la masa dsea, lo que
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permite diagnosticar mas precozmente estas lesiones, as{ como poder seguir mas

adecuadamente a los pacientes (Wahner, HW. et al. 1983).

TABLA 2 CRITERIOS RADIOLOGICOS DE OSTEOPENIA

1 Disminucion del contraste entre el interior del cuerpo vertebral y los tejidos
blandos adyacentes.

2 Adelgazamiento y acentuacion de las plataformas de los cuerpos
vertebrales. ‘

3 Prominencia de la trabeculacion vertical de los cuerpos vertebrales.

il Pseudoaumento de los espacios intervertebrales.

5 Aparicién de nédulos de Shmorl.

S1 consideramos que la pérdida de masa Osea se inicia en hueso trabecular y
que las fracturas se producen fundamentalmente en los cuerpos vertebrales y el
cuello del fémur, Ja mejor técnica seria aquella que pueda ser aplicada tanto para la
cuantificacion de masa Osea en hueso trabecular como también en cortical
(Genant HK. et al. 1982). Otros requisitos imprescindibles seria una buena
precisién, o sea una escasa variacion entre repetidas mediciones, v una exactitud en

las determinaciones, que reflejara por lo tanto el valor real de la masa ésea.

Radiogrametria e Indice de Singh.
La radiogrametria y el indice de Singh son unas técnicas que mediante la
aplicacion de una metodologia simple de medicion en una radiografia convencional

intentan cuantificar la cantidad de masa 6sea (Gamble,F.O. y Yale,I. 1981). El



inconveniente méaximo de la radiogrametria y el indice de Singh es que las dos
técnicas miden el gr‘ado de osteobenia en zonas como los metacarpianos y el fémur,
que son estructuras preferentemente formadas por hueso cortical, por lo tanto estas
técnicas no detectan a pacientes con un déficit de masa 6sea de predominio
trabecular.

La radiogrametria estima el grosor cortical a nivel de los metacarpianos en
una radiografia simple de manos. Su ventaja es el bajo costo, la escasa irradiacion y
buena precision diagnéstica, pero es poco sensible y no permite discriminar entre
pacientes con y sin fracturas vertebrales.

El indice de Singh evalta el aspecto radiologico de la estructura trabecular
del cuello del fémur proximal en una radiografia de caderas, intentando @ontar el
numero de "lineas de fuerza" que corren paralelas al eje del cuello (grupos de
trabéculas alineadas), qﬁe serian proporcionales al grado de resistencia de la
estructura. Tiene cierto valor predictivo en las fracturas del fémur, pero este indice

también es poco sensible y no permite discriminar a los pacientes con fracturas

vertebrales.

Tomografia axial computarizada
La tomografia axial computarizada (TAC) es un examen realizado por un
equipo esencialmente compuesto por un emisor v un sensor de rayos X instalados en

un anillo rotatorio a 180 grados el uno del otro. En el centro del anillo se ubica una
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camilla en la cual yace el paciente. Las tomas de muestras se hacen en un corte
coronal, esto es en un plano perpendicular al del eje del paciente. Duraﬁte la toma de
muestras, el anillo rota, y mientras va girando el sensor toma muestras en distintos
angulos. La imagen es coml.auesta en un computador a partir de estos datos.

La TAC analiza tridimensionalmente una estructura anatdmica, ofreciendo
una medicién de la densidad 6sea que tiene la ventaja de separar espacialmente el
hueso trabecular del cortical, lo que permite su andlisis en forma independiente. Las
mediciones se realizan en columna lumbar desde D12 a L4, donde se obtienen
secciones transversales. Por su caracteristica de presentar imagenes de calidad
diagnostica, es que se pueden soslayar estructuras como osteofitos, puentes
hiperostéticos, estructuras corticales y apéfisis de la vértebra, efc. Ademas es facil
identificar las vértebras lumbares fracturadas (Genant, H.K. et al. 1987).

La cuantificacion de la densidad 6sea por TAC requiere una calibracion
sofisticada para corregir variaciones imputables a los tejidos blandos, a la
variabilidad del aparato v al grosor del corte. La calibracion se realiza con un
fantoma o simulador, que contiene en su interior distintas soluciones estandar de
fosfato de calcio, alcohol vy agua, que tienen densidades idénticas a la hidroxiapatita,
o con hidroxiapatita sintética, grasa v tejidos blandos respectivamente. (Cann, C.E.
1981)

La densidad mineral vertebral estimada por tomografia axial computarizada se

correlaciona bien con la prevalencia de fracturas vertebrales y ademas proporciona



un indice de fractura, es decir un valor de densidad de mineral por encima del cual
las fracturas vertebrales son raras. Su principal problema es el costo elevado de |
instalacion y funcionamiento (Roux, C. 2003).

Absorciometria fotonica simple.

Se basa en gl calculo de la atenuacion de la energia emitida por una fuente de
radiacion ionizante, que presenta una frecuencia principal de emision, al atravesar
una zona del organismo.  Los densitémetros estan formados por una fuente
radioactiva colimada y un detector colocado frontalmente entre si, manteniendo un
espacio en el cual se ubicﬁ la zona del cuerpo a ser examinada. El  contenido
mineral 6seo lo calculan midiendo la diferencia de ateﬁuacién en el hueso y los
tejidos blandos adyacentes, y los resultados se obtienen mediante el procesamiento
de los datos por un computador. Las mediciones son efectuadas punto a punto
requiriendo desplazamientos tanto en el eje X como en el eje Y, ya que el haz posee
caracteristicas de single beam o pencil beam, por lo cual el emisor y el detector
deben ir desplazandose sobre el area corporal a examinar para ir tomando las
lecturas, por lo que el examen es lento (Roux, C. 2003). Su uso es en el
esqu_eleto apendicular, que generalmente es el radio, y las mediciones deben
realizarse bajo una condicion preestablecida como es el grosor de los tejidos blandos.
Para evitar variaciones de sujeto a sujeto, la extremidad debe sumergirse en agua o

en un gel de densidad similar.
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Los resultados los expresa como densidad mineral 6sea en gramos de
contenido mineral por centimetro cuadrado de estructura esquelética analizada. " Es
una técnica de buena precision y exaéta, con escasos efector secundarios ya que el
grado de irradiacion es menor a 5 mrem.

Es una técnica util en los pacientes de mas de 70 afios, en quienes la pérdida
de masa 6sea es en tejido cortical, pero sus resultados no son extrapolables al tejido
trabecular de la columna. Para obviar en parte el problema, la absorciometria
foténica simple se aplica a zonas mds ricas en hueso trabecular como lo es el
antebrazo "ultradistal” y el calcaneo, sin embargo estas mediciones son poco
reproducibles debido a que la proporcion de hueso trabecular en estas ubicaciones es
muy variable en zonas muy proximas de lectura, por lo que esta técnica no es
altamente sensible para el diagndstico de osteopenia.

Como ultima dificultad técnica hay que mencionar el decaimiento natural de
la radioactividad de la fuente, por lo cual los equipos requieren constante
recalibracion, adecuado manejo de desechos radioactivos y medidas de blindaje

protector tanto para operarios como pacientes.

Absorciometria fotonica dual
Consiste en una modificacion de la técnica anteriormente descrita.
Para su realizacién se utilizan fuentes que posean dos energias distintas

(Wahner, HW. 1987) . Originalmente se utilizé un radioisdtopo como el Gadolinio

29



(**Gd) que emite energias de 44 y 160 keV, posteriormente un tubo de rayos X fue

energizado con energias de 70 keV y 140 keV en forma alternante. Actualmente
los equipos son de rayos X alimentados por un voltaje constante y filtrados mediante

tierras raras (cerium, neodyme), para obtener las dos energias, credndose la

absorciometria de rayos X dual de energia.
Absorciometria de rayos X de dual energia (DXA , DEXA)

Los modemos equipos DEXA presentan  una distribuciéon de detectores
ubicados en forma de arreglo lineal, lo que permite utilizar un haz de rayos X de tipo
abanico y no puntual o ldpiz como los antiguos equipos. El conjunto  tubo
emisor de rayos X y el arreglo de detectores se desplazan en una sola direccion
(cefalo-caudal), con lo cual la velocidad de toma de exdmenes se disminuye
enormemente.

La distorsién geométrica que produce utilizar un haz que irradia en forma de
abanico, se corrige computacionalmente. La exploracién se.puede realizar a
nivel de columna lumbar, fémur proxirﬁai, antebrazo v en la totalidad del esqueleto.
Los resultados de contenido mineral 6seo, al igual que la absorciometria fotonica
simple y doble , se expresan en ,g/cm2 (Roux, C. 2003). La  duracion  del
examen es de 10 minutos para antebrazo, 15 a 20 para columna y algo superior para
fémur. La exposicion a la radiacion es menor de 15 mrem. Su precision es buena y

se dice que su exactitud es "muy" aceptable (Wahner, HW. 1987), por lo que son
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considerados actualmente el “gold standard” de la densitometria 6sea (Miller, P.D.
et al, 2002).

Es de hacer notar en este punto, que aunque la bibliografia y los manuales de
referencia que acompafian a los equipos afirman de un .2 a 4% de exactitud, estudios
de equipos para densitometria de dual fotéon de diversas marcas, muestral"l una
imprecision de = 20% de los Valor.es indicados para examenes de vértebras lumbares,
sobre todo si los pacientes son osteopénicos/osteopordticos y/o ancianos

(H.H.Bolotin. 2001a, Cesana, M. y Ulivieri, F. M. 1999, Bolotin, H.H et al. 2001b).

Imprecision de la Densitometria DXA

La figura N°7 muestra como para una misma densidad mineral dsea, los
resultados que nos indican las maquinas DXA varian dependiendo de la densidad
por area del tejido blando extraoseo en relacion al hueso estudiado.

La absorciometria de rayvos X de energia dual cuantifica la densidad mineral
de las vértebras en su conjunto, por que ademas de medir el tejido trabecular, incluye
también la estructura cortical de los cuerpos vertebrales y todas las formaciones
6seas del arco posterior, ya sean normales o patoldgicas. Esta "cuantiﬁcaéién
en conjuﬂto" puede inducir a mayor error, no tanto en precision a corto plazo, pero si
en exactitud y en la habilidad de estratificar a los pacientes en los niveles de riesgo

de fractura (Yates,A.J. etal. 1995).
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Considerando estos aspectos se debe conocer que los valores obtenidos
corresponden en 2/3 partes a hueso trabecular en un adulto joven sano, peré que en
el caso de existir dsteoporosis, esta proporcidon puede cambiar al disminuir la masa
6sea de prédominio trabecular.

El analisis de los datos genera ademas de resultados numéricos una imagen de
calidad deficiente del hueso explorado, que no permite identiﬁcar_ zonas patologicas
como calcificaciones en tejidos circundantes, osteofitos, esclerosis, bandeletas

hiperostoticas, fracturas y aplastamientos vertebrales, etc para que sean excluidas de

la medicion de contenido mineral total.

FIG.7 IMPRECISION DEL BMD POR DXA
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Las curvas sdlidas 4,8,C,.DE corresponden a la
tazdn de densidad por ares para tejidos blandos de
médula amarillaroja paradseos, y las rectas
punteadas son sus tangentes, que son unha medida de
la sensibilidad del DXA a efectivamente pode rmedir
"verdaderos” cambios en BMD

La formula utilizada en el célculo es la siguiente figura (N°8), donde pgy %p

representan la densidad volumétrica (g/cm’) de material 6seo v el espesor lineal de



~material 6seo presente en la via de paso del haz. Mg y Mhop representan el
coeficiente de atenuacion masico del hueso a baja(l) y alta(2) energia. In(Ji/Jo) v
In(Ii/Iy) son los logaritmos naturales de la fraccién de intensidad de rayos X
transmitida a energfa (1 = 1, 2) a través del material blando paradseo y del propié

hueso respectivamente.

FIG.8 FORMULA PARA CALCULO DE BMD MEDIANTE DXA
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Aunque €s un examen mas barato que la TAC en cuanto a costo de instalacién
y mantenimiento, todavia sigue siendo caro, de alto costo para la gran mayoria de los
pacientes. ((el valor 2006 en Fonasa nivel 3 es de $40.930 para el codigo 05.01.134
Densitometria DXA para un segmento corporal). En la actualidad es el examen
preferido por el cuerpo médico para el diagndstico de la osteoporosis.

La absorciometria de fotéon simple y la absorciometria de rayos X de doble
foton entregan resultados que presentan una muy buena correlaciéon, como se aprecia

en la figura N° 9
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FIG.9 COMPARACION ENTRE ABSORCIOMETRIA DE FOTON SIMPLE (SPA) Y DXA
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Densitometria ultrasonica

Originalmente disefiada como un método no invasivo y exento de radiacion
ionizante para la medicion de la densidad mineral 6sea, actualmente estd siendo
evaluado en su capacidad de informar ademas de la densidad mineral dsea, de las
propiedades mecénicas de resistencia y la estructura del hueso.

La densitometria ultrasonica, conocida como Ultrasonido Cuantitativo,
funciona basada en la velocidad del sonido o en la atenuacién del sonido
dependiente de la frecuencia, en sitios ricos en hueso esponjoso, por ejemplo el
calcaneo. Una sonda portando varios sensores ultrasonicos se ubica en las
proximidades del hueso, acoplada a la piel con gel ultrasénico o la extremidad
sumergida en un bafio de liquido, para facilitar el contacto sénico. Con una distancia
definida entre el emisor y el receptor, se envian pulsos de 250 kHz, y la velocidad es

calculada como la distancia dividida por el tiempo de transito, y expresada en metros
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por segundo. Son efectuadas unas 200 lecturas, y la maxima velocidad sé
calcula del promedio de las 5 lecturas mayores. En algunos equipos, pulsos
de 1 MHz son enviados para generar imagenes ecograficas del hueso y asi apuntar la
sonda con mayor precision. Los sensores ubicados mas laterales en la sonda
miden la velocidad del sonido que atraviesa el tejiido blando, y ésta es
computacionalmente deducida de la lectura en la zona del hueso, a fin de anular la
7 par‘;icipaci()n del tejido blando (Pande,K.C. et al. 2000).

Hay numerosos estudios que correlacionan bien los valores entregados por el
sistema ultrasénico con la absorciometria de dual energia de rayos X (DXA)
(Steward,A y Reid,D.M. 2000), como también hay estudios que discuten la
relevancia clinica y las posibilidades de predecir fracturas y el estado mineral del
hueso a nivel de columna y cuello de fémur midiendo. Esto. porque el | sistema
ultrsénico mide en sitios distales y no directamente en los sitios de interés clinico
como son el cuello del fémur y la columna lumbar. También se discute su correlacidén
con los resultados de DXA a los equipos menos sofisticados, que son realizadas en

seco ( sin bafio ) o sin disponer de imagenes para la orientacion de la sonda, lo que

no permite la correccion en el calculo del tejido blando presente.

Activacion neutrénica corporal total.

Se usa en el estudio del calcio en el esqueleto completo. Para ello se irradia
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al organismo con neutrones de elevada energia que convierten al isétopo estable
48(a en el isotopo radioactivo 49Ca. Se mide la desintegracién radioactiva total de
todo el cuerpo cuando decae el 49Ca.

Su elevada precision no se compensa con la intensa radiacién causada y su

elevado costo, por lo que solo se utiliza con fines de investigacion.

Otras técnicas no invasivas en desarrollo:
Densitometria 6sea mediante PET (Tomografia por emision de positrones).
No es de uso masivo, pero muestra potencial uso en el estudio del

metabolismo 6seo y la cinética del esqueleto a nivel local (Cook et al. 2000).

TABLA 3 TECNICAS NO INVASIVAS DE MEDICION DE MASA OSEA

Te"cnica . Zonade aplicacién % de hueso % de hueso
cortical trabecular Precision Exactitud
(%) (%)

Densitometria Antebrazo distal 80-95 20-5 24 3-4

fotonica simple Antebrazo ultradistal 25 75 24 N.R.

DXA Columna lumbar 35 65 2-5 2-4
fémur proximal 75 23 3-5 N.R.

TAC Columna lumbar 5 95 3-5 6-30

Radiogrametria Metacarpianos 98 2 2 N.R.
y/o falanges

Densitometria Talon 80-95 20-5 6 NR.

ultrasonica

Activacion neutronica Esqueleto total 80 20 2 5

N.R. : No reportada

36



Todos los sistemas descritos usan algin método de calibracion, que van desde
cubetas de agua de distintas alturas, hueso molido en cubetas, placas o estructuras de
aluminio de forma y espesor conocido, conocidas genéricamente como fantomas de
calibracién. Actualmente hay disponible en el mercado fantomas de hidroxiapatita
sintética en distintas densidades (figura 10), inmersos en geles de composicion
similar al tejido blando, fabricados con las formas similares al trozo corporal a

evaluar.

FIG. 10 FANTOMAS DE CALIBRACION DE HIDROXIAPATITA SINTETICA / GEL
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B) TECNICAS INVASIVAS

La unica técnica invasiva aceptada en el hueso es la biopsia. Esta se hace en
el hueso ilidco mediante la biopsia vertical a través de la cresta ilidca o mediante la
biopsia horizontal de tipo transilidco. Ambos métodos requieren anestesia local y
sedacion. El primer tipo de biopsia es menos .traumética que el segundo, pero
proporciona escaso tejido 0seo cortical, pero ambas presentan dolor, hematomas y
otras posibles complicaciones en la zona.

Los cilindros 6seos obtenidos pueden deshidratarse, pesarse, decalcificarse y
pesarse nuevamente para obtener el contenido mineral, o pueden ser incluidos
directamente sin descalcificar a un material plastico que permite su corte
micrométrico para un estudio histologico cualitativo de la estructura del tejido
(Histomorfometria dsea).

Por razones obvias referentes a su invasividad, estas técnicas han sido dejadas
de lado cuando se trata de medir contenido mineral. Se siguen utilizando para
pacientes en donde el estudio histomorfométrico es importante en su patologia

(Ralston, S.H.. 2005).
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C) DETERMINACION DE MASA OSEA MEDIANTE EL ANALISIS DE LAS

PLACAS DE RADIOGRAFIAS DIGITALIZADAS

Escasa es la cantidad de publicaciones en el tema.

Desde el advenimiento de la absorciometria fotonica mediante sensores que
no requerian placa radiografica, el desarrollo de sistemas diagnosticos de
densitometria ¢0sea abandoné el uso de placas radiograficas.  Principaimente el
tiempo requerido para una evaluacion analégic.a de alta precision de las propiedades
fotograficas de la placa y la dificultad de efectuar manualmente los extensos célculos
numéricos para procesar la informacién la hicieron sucumbir frente a las nuevas
maquinas.

Otro c.ambio tecnologico reciente, la digitalizaciébn de iméagenes y la
capacidad de procesamiento digital de imagenes, permitieron rescatar y mejorar ¢l
método, e incluso le estan brindando en la actualidad la posibilidad de superar a la
absorciometria de rayos X en cuanto a predecir las caracteristicas biomecanicas del
hueso mediante analisis matematico del patrén de distribucion de lineas de fuerza en

la microestructura osea (Feltrin, G.P. et al . 2004).

De la publicacion “Radiographic Absorptiometry in the Diagnosis of
Osteoporosis™ del autor John Yates y colaboradores de 1995 introduce el término
absorciometria radiografica para la evaluacion fotodensitométrica computarizada de

una placa fotografica, en este caso la placa de rayos X. Describe un método
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comercial ejecutado por la compaiiia OsteoGram en California, USA que se limita
al analisis de la densidad oOptica de la imagen del hueso y expresando esta como
unidades arbitrarias de densidad mineral (figura 11), v que informa de una buena
correlacion entre estas unidades arbitrarias y el contenido mineral en hueso reducido

a cenizas, resumido en la figura 12.

FIG. 11 DENSITOMETRIA POR METODO OSTEOGRAM DE UN TROZO DE FALANGE

Imagen radiogréfica mostrando un trozo de la 2a falange dei Jer dedo y sus correspondientes cambios de
densidad a través del trozo (masafvolumen) expresados en unidades arbitrarias.
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FIG.12 CORRELACION ENTRE CONTENIDO MINERAL DEL HUESO METODO
OSTEOGRAM Y EL CONTENIDO MINERAL DEL HUESO LLEVADO A CENIZAS
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Correlacion entre el peso de las cenizas (Ash weight) y contenido
mineral (BMC) en unidades arbitrarias, medide en manos de
cadaver por la técnica Osteogram.

F HDujardin vy colaboradores en 1996 también usan la densidad optica y su
relacion con los niveles de gris para evaluar la densidad mineral del hueso en la
zonas de cementacion de protesis traumatoldgicas. Plantean que los niveles de gris
de una radiografia cambian con el logaritmo de la exposicion a rayos X segun

modificacion de la curva de Hurter-Drieffield , y calculan el gamma (v)

caracteristico del film como la pendiente de esta curva, segun se aprecia en la figura
13 .

Consideran que la atenuacion de la intensidad de radiacion X se puede
calcular usando coeficientes de atenuacioh lineal, a través de tejido blando, hueso y
protesis, considerando que primero el haz pasa por tejido blando, luego la interisidad

restante pasa por el hueso. En caso de existir una protesis de clavo intracavitario en

el hueso, la intensidad restante luego del hueso, pasa por la protesis.
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FIG. 13 CORRELACION ENTRE INTENSIDAD DE FOTONES DE RAYOS X Y NIVELES DE
GRIS EN LA RADIOGRAFIA

t Grey levels in
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Toman una radiografia y luego toman otra radiografia de la misma zona, pero
con distinto tipo de placa radiografica y distinto ajuste de tiempo y amperaje para
conseguir una distinta exposicion y que se modifiquen los términos de la curva de
Hurter-Drieffield, efectuando test sensitométricos para cada placa. Reemplazando
términos de la ecuacion de la primera curva sobre la segunda curva obtienen la
relacién entre el coeficiente de atenuacion lineal del hueso y el coeficiente de
atenuacion lineal de la prétesis para el area de interés.

Para este método se obtiene las dimensiones del hueso en la presuncién de
que es redondo y el ancho se obtiene al estudiar la imagen de la radiografia y las

dimensiones de la protesis por especificaciones del fabricante.

Otro método es el seguido por Mark Haidekker en 2004 |, quien usando la ley
de Lambert-Beer busca la relacion entre el espesor de un objeto y la densidad en el
film radiogréfico.  En este trabajo se utiliza las densidades opticas de la imagen de

una cufia de aluminio, tal como se aprecia en la figura 14, donde el grosor de los
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peldafios y la densidad medida da una relacion logaritmica. Hay que determinar el
coeficiente de atenuacion lineal de rayos X y la densidad local en el film (sitio de
interés) y se realiza con un ajuste cuadratico entre puntos de datos v/s espesor de

material.

FIG.14 DENSIDADES DEL FILM EN RELACION A SU POSICION EN LA CUNA
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Entrega un informe que se puede apreciar en la Figura 15.
Pero debe obtener medidas geométricas del hueso en estudio para calcular su

grosor. En caso de no lograrlo, la densidad no presenta unidades de medida.
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FIG.15 INFORME DE DENSIDAD MINERAL (UNIDADES ARBITRARIAS) V/S POSICION
(UNIDADES RELATIVAS)
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De las publicaciones estudiadas mas el analisis teérico previo quedé claro que
la forma de obtener la cantidad mineral en el hueso era a través del estudio de la
densidad optica del film radiografico, v como sus variaciones estan relacionadas
con las intensidades de radiacidn que le impactan. Se definié al test
sensitomeétrico como la mejor forma de relacionar la intensidad de radiacion con
las densidades oOpticas, y el uso de cufias de material conocido como el

mecanismo adecuado para ejecutarlo.



DESARROLLO TEORICO

Para comprender las bases que sustentan los métodos de esta tesis, primero se
debe conocer todos los procesos involucrados en una densitometria mediante analisis

instrumental de placas radiograficas.

El flujo de procesos es el siguiente y para cada paso viene descrito su
desarrollo tedrico:
1. El paciente se toma una placa radiografica. En este paso se debe considerar:
1.1 EI tipo de emision radiante que se utiliza para tomar radiografias de uso
médico.

1.2 La interaccion de la radiacion X con el cuerpo humano.

2. Larespuesta de la placa radiografica a la radiacion.

3. Serevela la radiografia, fijandose la imagen latente creada durante la exposicién

en una imagen permanente, proceso descrito en la bibliografia.

4. Laradiografia es digitalizada. Para este paso hay que considerar:

4.1 La informacion optica almacenada en la placa, ;cudl es v cémo se extrae?
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4.2 Relacion entre la informacion dptica en la placa de radiografia y los rayos X

de uso médico.

5. La imagen digital es procesada computacionalmente para entregar la densidad

osea. Esto estd descrito en METODO EJECUTADO.

DESARROLLO TEORICO DE CADA PASO.

1.1 TIPO DE EMISION RADIANTE .UTILIZADA PARA TOMAR
RADIOGRAFIAS DE USO MEDICO

Los tubos emisores de rayos X de los equipos médicos para toma de
radiografias son polienergéticos, y tienen un espectro de emision de fotones de rayos
X que va desde un méximo de energia del foton, equivalente numericamente al
voltaje peak a través del tubo de rayos X, hasta cero.  Este espectro de emision se
puede apreciar en la figura 16.  Para poder utilizar la ecuacion N° 4 utilizando
haces polienergéticos de rayos X debemos primero obtener el haz monoenergético
equivalente del haz polienergético que emerge del tubo de rayos X (JohnsH.

Cunningham,J. 1983)

46



Fig. 16 ESPECTROS DERAYOS X (Greenwood,D E. 1973).
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12 LA INTERACCION DE LA RADIACION X CON EL CUERPO HUMANO

El conocer la forma de como la materia interactia con los fotones de las
radiaciones ionizantes, es lo que a continuacion nos permitird utilizarlos para disefiar
una manera de cuantificar la densidad de esta materia interpuesta en el haz de
fotones. Analizaremos que le sucede a un haz de rayos X mientras atraviesa la
materia antes de llegar a nuestra placa de rayos X.

La probabilidad de que un fotén atraviese una determinada cantidad de
absorbedor sin sufrir ninguna interaccion es solo el producto de las probabilidades

de sobrevivir para cada tipo particular de interaccion (Johns, H.E. y Cunningham,

J.R. 1983)
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Para un haz colimado monoenergético de fotones de rayos X de intensidad I
atravesando un espesor X [cm] de material , tendra una intensidad residual I, de

fotones primarios no afectados igual a
= —HpX .
Il = Ioe. 0 Ecuacion 1

Donde la cantidad pq es el coeficiente de atenuacién lineal total, en cm™.

La ecuacion 1 también la podemos escribir en funcién de la densidad del

absorbedor (p), quedando:

Il - ]Oe"ﬂp (xp)

Ecuacion 2

Donde p [g/cm’]es la densidad del material , xp es el "espesor” del material
[g/em?] y (lup) es el coeficiente de atenuacion masico [cm2/g] de él.

Todos los coeficientes de atenuacién mésico son independientes de la actual
densidad y estado fisico (gas, liquido o solido) del absorbedor (Evans, R.D. 1969) y
se encuentran tabulados, incluso para mezclas y compuestos de interés, en .este caso,
hueso, tejidos blandos, calcio y sales de qalcio, agua, sangre, simuladores plasticos
de musculo, agua, tejidos blandos, hueso, etc para rangos de energia de 1 keV hasta

20 MeV ( J.H. Hubbell. 1982) .
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Los valores de coeficientes de atenuacién masicos de otras mezclas o

compuestos que no se encuentren tabulados, se obtienen usando la regla siguiente

(J.H. Hubbell. 1982.):

/up - Z wi(‘up)t‘ Ecuacion 3

i
Donde wj es la proporcion por peso del iésimo constituyente elemental con un
coeficiente de atenuacion masico ([,); .

Pero los coeficientes de atenuacion, tanto el lineal como el méasico son
dependientes de la energia del fotén incidente, y en general disminuyen mientras
mas energético es el foton.

Si usdramos un haz monoenergético de energia conocida para efectuar la
obtencién de la imagen de la placa de rayos X, y tenemos la capacidad de medir la
intensidad del haz de fotones antes y después de atravesar al material, y habiendo ya
obtenido el coeficiente de atenuacion masico de este material para esa‘ determinada
energia (desde tablas publicadas o por mediciones experimentales), podemos
calcular €l "espesor” o "cantidad" de absorbedor por el cual atravesé el haz de rayos
X en unidades de gr/cm2 (conocido como contenido mineral del hueso)

Para ello reescribimos la ecuacion 2 de la siguiente forma:

Ecuacion 4
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p = densidad del material interpuesto[ g/cm’ ],

X = grosor del material [cm],

(pp) = éoeﬁciente de atenuacién masico del material [cm¥/g], para la energia hv del
foton,

I, = numero de fotones/(cm” seg) contenidos en el haz de rayos X incidente

I; = numero de fotones/(cm” seg) contenidos en el haz de rayos X emergente del

material interpuesto.

Aunque para el cientifico puro el expresar los resultados del contenido
mineral del hueso en unidades [g/cm?], como entrega la ecuacién N°4, pareciera
menos correcto que expresarlo como c'lensidad mineral del hueso en [g/cm3], la
primera es la ﬁnidad aceptada, en uso por médicos y profesiones afines. Ademas, e
incluso mas importante, es que todos los estudios poblacionales y tablas de
normalidad v anormalidad, nacionales y extranjeras, se han efectuado utilizando la
primera unidad de medida.  Estas razones son de gran peso para continuar

utilizando esta unidad de medicién.
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9, LA RESPUESTA DE LA PLACA RADIOGRAFICA A LA RADIACION.

El siguiente paso es lograr determinar la intensidad de radiacion X que
incidié y que atravesé el cuerpo del paciente, a fin de utilizar la ecuacién N° 4.
Como el detector de radiacion en uso en esta tesis es la placa radiogréafica, hay

que entender como responde la placa radiografica a la radiacion.

La medicion del comportamiento de los rayos X en la materia generalmente
depende en una manera complicada, de la sensibilidad espectral del detector
utilizado para detectar los rayos X. Para esta tesis el detector una placa de
rayos X de uso médico estdndar para radiologia convencional.

De manera general, una pelicula sola (la emulsion fotografica) de rayos X
tiene una respuesta a la energia de los fotones del haz de rayos X (longitud de onda
de Inm a 0.01 nm) como aparece en la figura 17. La respuesta de esta pelicula
en el tramo de los 10 a los 80 keV de energia del foton es aproximadamente
proporcional a la energia del fotén, o sea que un fotén de energia 20 keV producira
cercano al doble de respuesta que la de un fotén de energia 10 keV.

De los 80 a los 200 keV, es inversamente proporcional.
Desde los 200 keV hasta los 1000 keV, la respuesta es const;mte.
Pero en el caso de la placa de radiografia de uso en imagenes meédicas, la

sensibilidad espectral no es sélo la sensibilidad de la emulsion fotografica de la
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pelicula de rayos X, ya que no actiia por si sola, sino que funciona en conjunto con
una pantalla intensificadora que va montada junto a la pelicula radiografica en un
cassette sellado alaluz.  La cara anterior del cassette (que mira hacia el tubo
emisor de rayos X) es "transparente" a los rayos X.

Mas especificamente, son dos pantallas intensificadoras, una ubicada por
delante y otra por detras de la pelicula de rayos X, pelicula que presenta emulsion

fotografica por ambas caras.

FIG. 17 RESPUESTA RELATIVA DE LA PELICULA RADIOGRAFICA A LA ENERGIA DE
CADA FOTON. Greenwood, D.E. 1973
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El fotén de rayos X impacta a una de las pantallas intensificadoras, que es
fabricada de materiales que absorben la energia del fotén de rayos X y que luego la

liberan en forma fluorescencia. Esta florescencia es de una sola longitud de
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onda, monocromatica. El valor de la longitud de onda puede variar entre 400 y
560 nm correspondiente al rango éntre el ultravioleta y el verde.

Esta longitud de onda depende de que material esté fabricada la pantalla
intensificadora. Es muy importante ajustar la sensibilidad de la emulsién
fotografica a la longitud de onda que emite la pantalla intensificadora, ya que si esto
no ocurre, hay gran pérdida de eficiencia en' la obtencion de la imagen.

En general, son requeridos que impacten de 2 a 3 fotones de luz sobre un
mismo punto en la emulsion fotografica para dejar una imagen latente. Esto es
debido a que la energia del fotén de luz no es muy alta (2.84 eV para un fotén de luz
azul y 2.27 eV para un fotén de luz verde).

El fotéon de rayos X puede también directamente impactar a la emulsién
fotogréfica y transferirle toda la energia requerida para que un grano de plata quede
revelable en ese lugar, suficiente con el impacto de un solo foton de rayos X.

Pero la probabilidad de que esto ocurra es menor (2% v/s 98%) a que el foton
interactue con la pantalla intensificadora y la luz por ella emitida impacte a la
emulsion fotogréfica, ya que la pantalla presenta un espesor y densidad de material
mucho mayor que la delgada emulsion fotografica. Estas  caracteristicas le
brindan a la emulsion fotografica una mayor probabilidad de interaccion con €l haz
de rayos X.

La eficiencia intrinseca de la placa de rayos X que serdn utilizados en esta

tesis se aprecia en la figura 18.  En el tramo de 500 a 540 nm de longitud de onda
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(luz de longitud de onda correspondiente al verde-azul), también la respuesta es

fundamentalmente plana.

Entonces, se considera para los calculos de esta tesis, que la eficiencia
intrinseca de la placa de rayos X (conjunto de pelicula mas pantallas
intensificadoras) es constante para el intervalo del espectro de energias contenidas
en un haz polienergético de rayos X utilizado para el diagndstico de imagenes
médicas estandar.

FIG.18 SENSITIVIDAD ESPECTRAL DE LA PLACA RADIOGRAFICA KODAK G
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La emulsion de la placa radiografica es fundamentalmente un gel de bromuro
de plata, que suftre la siguiente reaccion fotoquimica con la llegada de un fotén
Bri+hv 2 Br+e

Ag' +e > Ag
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la energia transferida por ¢l fotén a la emulsion fotografica deja lo que se conoce

como imagen latente, 1a que se hace visible con e] proceso de revelado donde se

depositan granos de plata (James, T.H 1953).



4.1 LA INFORMACION OPTICA ALMACENADA EN LA PLACA, ;CUAL ES

Y COMO SE EXTRAE?

La forma en que podemos conocer los valores de I, y de I; (definidos en la
ecuacion n° 4) que inciden sobre una placa radiografica durante su exposicién es
mediante la concentracién de granos de plata depositados en el film de la radiografia.

Para determinar la intensidad del haz de rayos X que ha reducido una cierta
cantidad de plata en una emulsion, es necesario medir el "tono de gris" del deposito
de plata en la pelicula.

La magnitud fisica que permite esta cuantificacion es la densidad éptica
(DO).

Expresada en la Ley de Beer, la densidad optica es el logariuno de la razon
enﬁe la luz incidente y la luz transmitida a través de un medio en una cubeta

interpuesto en el haz de luz..
DO = log 10 (F;/Ft) Ecuacion 5

Donde F; es la intensidad luminosa incidente y F, es la intensidad luminosa
transmitida.
La misma ley de Beer puede ser utilizada para calcular la DO de las imagenes

que se forman en la emulsion fotografica ya revelada. (F. H.Dujardin et al, 1996).
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42 RELACION ENTRE LA INFORMACION OPTICA EN LA PLACA DE

RADIOGRAFIA Y LOS RAYOS X DE USO MEDICO.

Un grano de plata queda "revelable" cuando sufre una sola interaccion con un
foton X o un par de fotones de longitud de onda en el intervalo 500-540 nm,
correspondientes a luz azul-verde. Luego del proceso de revelado (que incluye
los subprocesos de lavado y fijacion), estos granos quedan firmemente adheridos a
la base de plastico de la pelicﬁla radiografica.  Estas zonas de pelicula radiografica
quedan opacas y en un tono negro. La luz blanca de un negatoscopio o de un
equipo para medir densidades 6pticas no la atraviesa, por lo que F;/F, es de valor alto
y DO es alta.

Todos aquellos granos de plata que no fueron reducidos son eliminados de la
superficie plastica de la pelicula radiografica durante el subproceso de lavado.

Estas zonas de la pelicula quedan transparentes, solo con el color y la
opacidad basica del pléastico utilizado como soporte para la emulsion. Estas
zonas al ser vista la radiografia sobre un negatoscopio de superficie luminosa blanca,
se ven blancos y F;/F, es cercano a 1, por lo que DO es baja.

En el caso de una radiografia, hay una relacion entre la exposicién a la que es
sometida la pelicula de rayos X durante la toma de la radiografia v la densidad optica
resultante de esa radiografia ya revelada. Esa relacion nos permitira obtener el valor

de la intensidad de rayos X.
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La exposicion (E) es definida como el producto de la intensidad (1) del haz de

rayos X y el tiempo (At) de duracién del "disparo" del tubo de rayos X.

E=1%At Ecuacion 6

Para el caso especifico de placas de rayos X se puede utilizar la curva de
Hurter v Driffield. Esta curva, obtenida de' un test sensitométrico, relaciona la
densidad optica y el logaritmo en base 10 de la exposicién E (James, T.H. 1953).

La figura N° 19 muestra una curva Hurter y Driffield tipo y las distintas partes
que en ella pueden identificarse.

FIG. 19 RELACION ENTRE EXPOSICION Y DENSIDAD OPTICA EN UN TEST
SENSITOMETRICO
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El punto A en la figura 19 representa la exposicion umbral, y es la exposicion
que produciria una densidad detectable por sobre la obténida sin exposicion.

Laregién AB se llama el talén de la curva.

El tramo BC representa la porcién recta de la curva, donde la densidad ptica
varia aproximadamente en proporcion directa al logaritmo base 10 de la exposicion.

El punto B sobre el eje de la ordenada suele corresponder a una densidad
optica de 1.

La regién CD se llama el hombro de la curva v el punto D representa la
méaxima densidad optica obtenible para el tiempo de revelado y condiciones
empleadas.

En la regién DF, llamada region de solarizacion, la densidad optica disminuye

mientras la exposicién aumenta.

En el tramo BC (recto) de la curva de Hurter-Driffield nos permite deducir la

intensidad del haz de rayos X (), usando la ecuacién de la linea recta, tal que:
DO = mloglo(E) +n Ecuacion 7

donde m es la pendiente de la recta y n es la ordenada en el origen.

Con la ecuacién n® 6, podemos reescribir la ecuacion n° 7, resultando:
DO =m 10g10 (IAt) +n Ecuacion 8

Y consideramos en la placa radiografica ya revelada, a la zona expuesta libre

de toda interposicion de material absorbedor entre ella y la fuente (sin considerar el
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aire que separa al paciente del tubo emisor de rayos X ni a el material de la superficie
de cama de examen), como la imagen creada con un numero de fotones/(cm” seg) tal
como los contenidos en el haz de rayos X incidente, equivalente a Io de la ecuacion
n° 4.

Y consideramos a la zona de interés de analizar, cuya imagen se formé en la
placa con el numero de fotones/(cm’ seg). contenidos en el haz de rayos X emergente
del material interpuesto entre esa zona de interés en la radiografia y la fuente
(nuevamente sin considerar el aire que separa al paciente del tubo emisor de rayos X
ni a el material de la superficie de cama de examen sobre la cual reposa ¢l paciente),
equivalente a I, de la ecuacién n°4, notamos que ambas tienen el mismo At, al ser
ambas formadas del mismo "disparo" del equipo radiograﬁco_ (emisor rayos X).

Para el analisis de la densidad dptica en diversos puntos de una misma placa
radiografica, At es constante y el Jo incidente muy similar, si es que los puntos

analizar estAn muy cercanos.

Reescribiendo la Ec.8

(DO - n)

log,, [ +log,, At =

Definiendo k; = log;oAt, con k; constante (At es constante) para todos los puntos a

analizar, seguimos reemplazando términos

(DO - n)

m

log,, [ = -k
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1=10"H

Ecuacion 9

Para cada densidad optica tendremos solo una intensidad de radiacion que llega a la

placa de radiografia.

Las placas de rayos X tienen distintas respuestas sensitométricas (DO para
una determinada exposicién) dependiendo de la forma en como son elaboradas y a
que longitud de onda son sensibles y el tipo de las pantallas amplificadoras de los
equipos médicos de radiografia, por ello para esta tesis se utilizard un solo tipo de
placa de rayos X (Kodak G), un tipo de pantalla intensificadora (CaWQ,), revelada
siempre en un mismo laboratorio y maquina de revelado. En la figura 20 est4 el
test sensitométrico (curva de Hurter Driffield) realizado por el fabricante de la
pelicula Kodak G, que es la utilizada en esta tesis, donde se aprecia la respuesta de

densidad optica frente a la exposicion de rayos X.
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FIG, 20 CURVA DE HURTER - DRIFFIELD PARA EL FILM RADIOGRAFICO KODAK G
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METODO EJECUTADO

Se desarrollé y construyé todo el equipamiento mecanico, Optico,
electronico y software para el control del equipo de adquisicion de la imagen, que
digitaliza la placa radiogréafica de acuerdo a la intensidad luminosa transmitida por
cada punto de la imagen. Ademas se desarrollo todo el software para el analisis de
la informacion de intensidad luminosa recopilada en la digitalizacién, a fin de
efectuar el test sensitométrico y los calculos de densidad dptica y densidad mineral
del hueso.

El haber interpuesto una cufia graduada de material conocido entre la placa
radiografica y el tubo de rayos X, al momento de tomar la radiografia, genera las
distintas exposiciones radiogfaﬁcas, fundamental para la ejecuciéon del test
sensitométrico. = Como las dimensiones de la cufia son conocidas, se conoce
entonces el espesor de material en cada punto de la imagen de ella. Los  distintos
espesores de material de la cufia atentian la intensidad original del haz de rayos X vy
asi a medida que aumenta el espesor de material en cada parte de la cufia, mas
atenuacion ocurre, la que se puede calcular usando la ecuacion n°l.

La primera estrategia a seguir fue buscar la parte recta de la curva del test
sensitométrico, calcular la ecuacion de la recta que mejor define ese segmento de la

curva y obtener un n y un m para la ecuacion 9 y asi conocer las intensidades de
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radiacién X para cada densidad Optica en el tramo recto de la curva de Hurter-
Driffield, v por ende para cada pequefia area de la imagen radiografica del hueso.

La ecuacion 9 permite calcular las intensidades de radiaéic’m X, Ipel, , quese
utilizaran en la ecuacion 4. El coeficiente de atenuacion masico del hueso
humano se obtiene de tablas, vy el valor de energia con el cual se busca en la tabla se
basa en la posibilidad de obtener matematicamente un haz monoenergético que tenga
la misma intensidad que todo el haz polienergético incidente sobre la placa rayos X,
de tal manera que ambos produzcan la misma exposicion y densidad optica.

Con ello, se utilizaria los coeficientes de atenuacion masico de los diversos
materiales (hueso, tejido blando, material de la cufia de calibracion) para esa energia
solamente, pudiendo asi calcularse con la siguiente ecuacion n° 10, que se forma

reemplazando los términos de la ecuaciéon n°9 en la ecuacién n°4.

DOy-n —k]
1 10 ~
xp = ln DO -n
#p 10 m —k Ecuacién 10

Con DOy como la densidad oOptica del negro base del film de la radiografia,
obtenida de lugares donde no exista ningun material interpuesto (ni ¢seo ni tejido
blando ni cufia metalica) entre el film y el tubo de rayos X, y por ello generada con

una intensidad de radiacién de Iy, vy DO; como la densidad optica del punto de
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interés a analizar en la imagen del hueso en estudio, generada con una intensidad de
radiacién I;.

Hp, X; Py k1 permanecen con igual definicion que en la ecuacién n°4 y n°9,

Luego simplificando términos de Ja ecuacion n°10, obtenemos:

D0Oq -DOy

Hp == —l—lnIO m

ﬂ Ecuacion 11
o,

Para poder utilizar la ecuacion n°l1, se requiere la determinacién de los
valores de densidades Opticas de el negro base y del punto de interés de la imagen
del hueso.  Esto se logra mediante el calculo dé la ecuacion n°s.

Teniendo F; constante (medida sin colocar placa radiografica alguna sobre el
cristal) para toda lectura de la radiografia, al mantener la ampolieta del equipo
digitalizador su intensidad luminosa constante, cualquier lectura de densidad Optica
solo requiere de la determinacion de la F; en ese determinado punto de la placa
radiogréfica, con lo cual la Ec. 5 queda simplificada a:

a
DO =log—

E Ecuacion 12

con a =valor de F,, constante.
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Como va se indico previamente I, corresponde a la intensidad inicial del haz
de rayos X, que se lee en la placa radiografica como el "negro base", es decir las
zonas en Jas cuales la radiacion X no fue atenuada por absorbedor alguno. El valor
de I, se obtiene realizando un nﬁmero_ finito de lecturas de la intensidad luminosa
transmitida en zonas de las mencionadas caracteristicas y promediandolas. Este valor
permite calcular la densidad optica DOg vy se incorpora como un valor fijo para todos
los calculos en esa placa radiografica.

u, se encuentra tabulado y es conocido para hueso y tejido blando en la
energia calculada para el haz monoenergético equivalente, por lo que también se
iﬁcorpora a la ecuacién como un valor fijo tanto para los célculos de las imagenes de
tejido blando como de hueso.

m, que corresponde a la pendiente de la ecuacion de proporcionalidad entre E
y DO en el tramo recto de la curva del test sensitométrico, s la tangente del angulo
o que se forma en la figura 21 y se llama gamma fotografico. Aunque es un valor
determinado y conocido por el fabricante de la pelicula, suele ser afectado por el
proceso de revelado cuando este se no se cumple con los quimicos y procedimientos
recomendados por el fabricante, por lo que se recomienda medir experimentalmente.
Para tal efecto hay que realizar el test sensitométrico. Este es el método estandar
para medir la sensitividad de un determinado material fotografico. En una
exposicic’)ﬁ sensitométrica, un trozo del material fotografico es expuesto a la energia

radiante de una manera tal que la cantidad de radiacion que cae sobre €l varia en una
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forma regular desde un extremo a otro del material. Esto se logra exponiendo el
material por un tiempo constante pero variando la intensidad a lo Jargo de €1, o con
una intensidad uniforme ir variando el tiempo de exposicién a lo largo de él. Una
vez calculado m, se incorpora como valor fijo a la ecuaciéon.  Para nuestro caso se
utilizé6 un tiempo constante (el tiempo de disparo del equipo de rayos X) y una
intensidad variable dado por el haz atenuado por una cufla dé material interpuesto
entre el tubo de rayos X y la placa radiografica. De los materiales utilizados, que
fueron teflén, aluminio y cobre, a continuaciéon se muestra la figura n°21 con la
lectura obtenida de una cufia de teflén. La figura n°21 no presenta graficado los
ejes, donde el imaginario eje X corresponde a la distancia en la horizontal de la base
de la cufia y el imaginario eje Y corresponde a la lectura del inverso de la densidad
optica de la imagen de esa cufia apoyada sobre la placa radiografica. La pantalla
graficadora del programa tiene su eje Y con el cero en la parte superior y aumenta en
sentido inferior. Esta situacion de presentacion en pantalla no se corrigio ya que si
bien la densidad Optica es mayor en las zonas negras de la placa radiografica
(mayores depositos de granos de plata), la densidad mineral del hueso es mayor en
las zonas “blancas” de la radiografia (zonas con menor depdsito de granos de plata y
que transmiten mayor intensidad de luz visible), v esta Gltima asociacion mental est4
muy arraigada en el cuerpo médico, por lo que en las pantallas graficas se intentd
mantener siempre el concepto de “mayor densidad mineral, arriba en el grafico”

para la presentacion de la densidad optica de la imagen de la radiografia.
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FIG. 21 TEST SENSITOMETRICO CON CUNA DE TEFLON
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El borde metalico es un trozo de metal que se ubica en coﬁtacto, pefo no
sobrepuesto, con la punta més delgada de la cufia. Sin este aditamento, como el
espesor de la cufia tiende a cero, la densidad 6ptica de esta zona también tiende a ser
como la densidad 6ptica de la‘placa base v asi serfa imposible determinar donde
inicia y termina la imagen de la cufia. Si no se logra conocer donde se inicia y
termina la cufia, no se puede conocer su largo en pixeles y por ende no se puede
ubicar mediante geometria ninguna de sus alturas intermedias y asi seria imposible

conocer ¢l espesor de material en cada zona,

I corresponde a lecturas en las zonas de interés de estudio del contenido
mineral del hueso. I, se obtiene leyendo en el punto de interés la intensidad

Juminosa vy permite calcular luego DO;. Inmediatamente ingresamos €stos
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valores a la ecuacion n° 11 y obtenemos la cantidad de material interpuesto, el

"espesor” xp , al haz de fotones.  xp mantiene unidades [g/cm2].

Con este metodo se logré en promedio un 16% de error en mediciones
utilizando placas de radiografias dentales, una cufia de teflén para el test
sensitométrico y pastillas comprimidas de carbonato de calcio de densidad conocida
y distintas alturas como fantoma de hueso. También se logré un porcentaje de
error similar en mediciones de trozos de cuerpo de vértebras de densidad
desconocida, ya que por ser hueso trabecular nunca pudimos calcular su volumen por
Inmersion porque minuto a minuto se iba hidratando cada vez mas al penetrar agua a
sus espacios intertrabeculares, pero si se pudo obtener los g/cm’, ya que la superficie
expuesta se midi6é por métodos geométricos y el peso se obtuvo en seco.

Este método se abandond por 2 motivos:

Motivo 1. Nunca se logré6 mejorar del 13% de error en la prueba con diversos
materiales de densidad y composicion conocida, como por ejemplo agua, aluminio,
cobre. Con el uso de placas de radiografias dentales, donde no hay pantalla
intensificadora en un chasis, la exposicion esta determinada s6lo por la intensidad de
la radiacion incidente y el tiempo de “disparo”. Con el uso de placas de radiografias
de uso meédico, que si utilizan pantalla intensificadora en chasis, el porcentaje de
error aumentaba sobre el 20-22%, lo cual era esperable, ya que nuestro haz

“monoenergético” calculado no incluia a la eficiencia intrinseca de los fotones X
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transformados en fotones de luz por la pantalla y que incidian en la placa, por lo que
no se pudo asignar un "peso especifico" a cada uno en la participacion de la
confeccidn del haz monoenergético.

Ademas este método no permitia calcular adecuadamente las densidades
minerales ¢seas cuando las densidades Opticas de la imagen del hueso de interés se
encontraban fuera del tramo recto de la curva del test sensitomeétrico. Asi, se
agregaba mayor dificultad para el tecnélogo médico en la regulacion del equipo de
rayos X para lograr una exposicion que entregara densidades Opticas en ese tramo
recto del test sensitométrico. Esto dio como resultado numerosas radiografias no
utilizables por sobre, o sub exposicidn del hueso en estudio. Esta  situacién de
multiples radiografias hasta conseguir la densidad Optica adecuada, encarece el

examen y genera excesiva radiacion sobre los pacientes.

Motivo2. La lentitud de la digitalizacion midiendo intensidades de luz
transmitida. A nivel mecanico, el densitometro Optico se demoraba
aproximadamente 4 hrs en realizar el barrido de 20 cm®. Este motivo fue el mas
importante porque impedia aplicar este método en forma practica a gran escala.

La demora ocurria por dos razones:

a) Demora por razones mecanicas. Los motores avanzaban paso a paso v no de
manera continua, con lo cual en cada paso debian vencer la inercia de toda la

plataforma movil en 2 dimensiones que sostenia la placa radiografica, que es
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bastante pesada, unos ocho kilogramos y ademas los motores disponibles en plaza

son pequefios con poca potencia. Cada paso de motor de un eje da un avance menor

de 0,004 mm por efecto de las cajas reductoras. Lo habitual era dar una secuencia de

02 mm, de avance debido a que el punto focal que se

pasos de 0,01 mm o de O,

utilizaba era de 0,0205 mm de diametro. Asi, se lograba un pixel de 0.42 um® de

tamafio real para la densitometria mediante este sistema, equivalente a 1250 dpi

opticos reales.

La figura 22 muestra la relacion entre las secuencias de pasos y el avance del punto

focal.

FIG.22 AREA TLUMINADA Y AVANCE DE LA PLATAFORMA DEL DENSITOMETRO OPTICO
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b) La demora a nivel electronico es causada por el hecho que el sensor utilizado
era una fotorresistencia, la que tomaba un cierto tiempo en estabilizar la lectura de la
intensidad luminosa para cada punto. Esto impedia efectuar lecturas en modo
continuo, teniendo que desplazar la plataforma en pasos discretos, deteniéndose un
lapso de tiempo entre lecturas.

Estas demoras obligaban a tener que cortar o marcar en las radiografias los
sitios de interés, para asi poder ubicarlas correctamente sobre la plataforma movil de
digitalizacion, sin poder nunca mostrar en pantalla la imagen completa de la placa de

radiografia y poder escoger por software el sitio de interés para el andlisis.

Una laminilla delgada de hueso trabecular tiene 0.5 mm espesor, asi que con
0.1 mm de punto focal tenemos 5 lecturas por laminilla, y con 0,02 mm de punto
focal tenemos 25 lecturas. Asi, este sistema de gran sensibilidad que permitia
evaluaf cada laminilla individualmente en un hueso trabecular, resulta totalmente
impractico e inviable para uso clinico.

Por ser la velocidad de digitalizacion el principal problema a vencer, se
decidio el cambio de la plataforma de digitalizaciéon por un scanner plano de
sobremesa, al cual se le hicieron modificaciones en su sistema iluminador para
realizar la digitalizacion de las placas radiograficas.

El scanner es un accesorio computacional de uso masivo actualmente,

disefiado para la digitalizacion de fotografias y dibujos por medio de la reflexién de



la luz y capaz de obtener una imagen computacional compuesta de pixeles. Cada
color compuesto viene determinado por el formato RGB (R=red, G=green, B=blue)
con graduacién de 0 a 255 tonos para cada color basico del formato RGB en
digitalizaciones de 8 bits, 6 una graduacion de 1024 6 4096 tonos para‘cada color
basico en digitalizaciones de 10 ¢ de 12 bits por pixel. La resolucion optica real de
estos equipos suele no ser superior a 300 dpi, pero mediante los programas
controladores y programas de mejoramiento de la adquisiéién de imagenes, logran
1200 dpi con facilidad. ~ Estos equipos no informan de la intensidad luminosa en
cada punto de la imagen, sino que indican el tono de gris si la imagen es en blanco y
negro, o los tonos de la composicion de colores basicos si la imagen es a color.

Con esta restriccion, es imposible utilizar las formulas de densidad optica
mencionadas anteriormente, va que el archivo de imagen generado por ¢l scanner no
incluye la intensidad luminosa incidente ni la transmitida. Lo que si esta
disponible es el tono de gris de los depositos de plata de zonas de interés en la placa
radiografica. A mayor deposito de granos de plata, menos luz es transmitida por esa
zona desde el sistema iluminador hacia el sistema sensor y el tono de gris resultante
es menor, tendiente al negro (valor 0 para el negro, 255 para el blanco en
digitalizaciones de 8 bits por pixel). Al contrario de la densidad Optica, que
cuando los depoésitos de granos de plata eran mayores y menos luz resultaba
transmitida, la densidad dptica resultaba mayor, con el uso de tonos de gris, a menor

luz transmitida, menor tono.
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Si bien la incapacidad de medir la densidad 6ptica no permite confeccionar
un test sensitométrico propiamente tal, se puede realizar una modificacion de este
test. El test modificado permite asignar tonos de gris a areas de la imagen de la placa
radiografica de exposiciones conocidas, tal como se puede asignar densidad 6ptica a
esas exposiciones. Para llevar a cabo el test, se ubica un objeto de material y forma
conocida (cufia de aluminio, cufia de teflon o laminillas apiladas de cobre),
simultaneamente en la misma placa radiografica del hueso a examinar. De la misma
forma que en el test sensitométrico, al conocer la geometria de los objetos colocados
podemos saber los espesores y la cantidad conocida de material interpuesto al haz
polienergético de rayos X (haz incidente previamente analizado y definido), por lo
que podemos calcular la intensidad de radiacion X emergente de cada zona de las
cufias, que producird cada una de las distintas exposiciones radiograficas que
presentara la imagen de esta cufia sobre la placa radiografica.

~ La siguiente ecuacion n°13 permite el calculo de la exposicion efectiva de

cada pixel de la imagen de la cufia
Yy Vimax ~(Hp (i) JEP) .
Exposicion= At* E Loy ¥ 7707 * g, ¥ d(BY) Ecuacion 13.

siendo At=tiempo de disparo del tubo de rayos X,

hvmax la mayor energia contenida en el haz polienergético de rayos X, en keV
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I, = ntimero de fotones/(cm” seg) contenidos en el haz de rayos X incidente para la
energia Av del foton,

(1p) = coeficiente de atenuacion masico del material [cm?/g], para la energia Av del
foton,

p = densidad del material interpuestof glem’ ],

x = grosor del material [cm},

g = eficiencia intrinseca del detector (conjunto de emulsion radiografica mas las
pantallas intensificadoras empaquetadas en el chasis radiogréafico estandar) para la

energia kv del foton,

Para simplificar los calculos, reescribimos la ecuacién utilizando intervalos de
1 keV vy la eficiencia intrinseca del detector la anotamos como 1 (constante) y como
va se indicé previamente, At también es constante para el analisis de las imagenes

contenidas en una misma placa radiografica.

~Clocniy XP) % £

Exposicion = Z Loy e 1

(Av) Ecuacion 14.

Conociendo los coeficientes de atenuacién del hueso v de sus componentes,
como también de los tejidos blandos que los rodean para las diversas energias hv de
los fotones contenidos en el haz polienergético de rayos X, se pueden generar

tedricamente tablas que relacionen el tono de gris que se obtendria atenuando el haz
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incidente con diversas mezclas de hueso y/o de tejido blando, con el tono de gris que
experimentalmente se obtiene en los diversos espesores de las cufias de material
conocido.

Habria para ello que dar el valor de I(hv) que define el espectro del haz de
rayos X del tubo empleado. Por lo cual las mediciones de esta tesis se haran con un
tinico equipo de rayos X, de espectro I(hv) conocido (ajustado empiricamente
desde tablas v/o especificaciones del fabricante).

Basta ahora mediante un analisis computacional de la imagen de la placa

radiografica, buscar el tono de gris del tejido blando que rodea al hueso de interés y

obtener de la tabla teérica para tejido blando la ,[I(,,\,)d(hv) de un haz emergenie

capaz de producir tal exposicion radiografica que genera ese tono de gris.  La
cantidad de tejido blando paradseo calculado se considera constante en la confeccion
de una segunda tabla que contiene distintas cantidades de material 6seo interpuesto,
simulando que el haz de rayos X emitido por el tubo pasa primero a traves de la
mitad esa cantidad de tejido blando, luego por el hueso de interés y finalmente por la
segunda mitad de tejido blando. A continuacion, se buscara el tono de gris en la
imagen del hueso de interés y segun la segunda tabla se conocera la cantidad de

materia 6sea que junto al tejido blando ya determinado, entrega un espectro de rayos
X de JI(M d(hv) capaz de producir esa exposicion radiografica.

Para un correcto calculo de las ecuaciones hay que considerar que el haz de

rayos X es polienergético, y que la intensidad total incidente de radiacion en el punto
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en estudio, es la integral de la ecuacién n® 13 correspondiente al o de la ecuacién

n°4.

Como este metodo de trabajo se basa en confeccionar varias tablas tedricas y
al menos una tabla de valores empiricamente conocidos para buscar los valores de
coincidencia, que contengan las exposiciones efectivas sobre la placa de rayos X
para distintas cantidades de material interpuesto. Para correlacionarlas entre si, no
requerimos de conocer la precisa densidad oOptica de un punto de la placa en
particular, ya que no estamos ingresando este valor en una formula. Basta con
conocer el tono de gris de un punto para correlacionarlo con el idéntico tono de gris
de otro punto de interés.

Este método de correlacion permite ademas medir adecuadamente zonas de la
imagen de la placa radiografica que tienen una densidad Optica tal que estan fuera de
del tramo recto de la curva de Hurter Driffield. Como se aprecia en la figura n°20,
corresponden a aproximadamente 1/3 de todas las densidades dpticas posibles de
obtener con la pelicula radiografica utilizada en esta tesis. Por este método, cualquier
radiografia tomada bajo técnicas habituales de uso médico es util para efectuar el
calculo de densidad mineral osea, bastando que la imagen de la zona de interés
presente algiin contraste detectable por el scanner, respecto del negro base de la

placa radiografica.
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Dentro de los métodos modernos de digitalizacién de imégenes tenemos las
camaras de video digital, las camaras fotograficas digitales y los scanners.

Si el equipo fotografico digital tiene capacidades de regulacién manual, es
posible ajustar el contraste y brillo de la imagen resultante de la digitalizacion. De los
equipos probados, camara de f:otograﬂa digital SONY DSC-P43 con capacidad de
4.1 Mpixeles, no se logré adecuado contraste en las zonas extremas de las imagenes
de la cufia de aluminio utilizada como patrén en las placas de rayos X, y ademas se
detectd gran variabilidad de tono de gris en zonas expuestas a similar espesor de
material interpuesto. Este efecto se aminord al tomar las fotografias en cdmaras
éscuras, pero persistio el bajo contraste. Con una camara de video digital JTVC GR-
D73U, capaz de captura por video digital (0,8Mpixeles/cuadro), como de fotografia
digital (1.2 Mpixeles), se obtuvo mejor capacidad de discriminar mayor numero de
tonos de gris, ya que presentaba lentes capaces de enfoque manual y regulacion
manual de obturador y balance de blanco, pero igual persistia la variabilidad de tonos
de gris hacia la periferia.

El uso de scanner de mesa planos con un aditamento de caja de luz sobre la
radiografia fue lo que brindé mejores resultados en cuanto a mayor numero de tonos
de gris, mejor contraste en zonas de inicio y fin de la imagen de la cufia de aluminio
y mejor estabilidad en el tono de gris del negro de base de la radiografia en distintos

lugares. Ademas no requeria de cdmaras o piezas oscuras para trabajar y su
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funcionamiento era muy rapido (15 segundos para una imagen de 15 por 20 cms a 75
dpi).

El problema con el scanner es que resulta ser una “caja negra”, donde los
ajustes se realizan sobre la matriz digital de la toma de imagen y no sobre el sensor
mismo, quedandonos como unica posibilidad de controlar fisicamente le contraste, la
de manejar la intensidad de la luz de la caja de luz hasta lograr el mejor rendimiento
posible.

Otro problema con el scanner, s que la gran mayoria de ellos se auto calibran
con la luz interna propia que utilizan para adquirir las imagenes por reflexién . El
desconectar esta luz inmediatamente anula el funcionamiento del equipo. Por lo que
una imagen tomada con estos equipos tiene un gran porcentaje de luz de
transmitancia y otro pequefio porcentaje de luz de reflexiéon, muy dificil de calcular y
que no afecta por igual segun el nivel de gris que estemos digitalizando.
Afortunadamente para el caso de placas de radiografias, la densidad 6ptica esté dada
por particulas que forman una imagen negra, por lo que hay una correlacién entre
baja reflexion y baja transmitancia en las zonas de alta densidad optica. Pese a todo,
los scanners son los que dan mejor imagen para usarse en el programa de analisis,

Hay un tipo especial de scanner plano de mesa, adaptado para transparencias,
sin Juz de reflexidn y con una caja de luz superior incorporado marca Hewllet
Packard. Utiliza la luz transmitida en un area libre de interposiciones para auto

ajustarse. Lamentablemente la intensidad luminica de la caja de luz
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incorporada no es suficiente para brindar adecuado contraste a las imagenes
digitalizadas y hay que usar una caja de luz extra. No presenta distorsiones en la
graduacion de los tonos de gris , va que toda la luz digitalizada es de transmitancia,
por lo que las imagenes resultantes son superiores en cuanto al contraste en las zonas

mas oscuras de la imagen.
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MATERIAL

El equipo de rayos X en el que se desarrollaran las pruebas estd compuesto
por:
- Unidad de comando generador marca BENNET , origen USA, modelo
CM425, con seleccion de kilovoltaje de 50 a 125 kV en pasos de 1 kV, seleccion de
miliamperaje de S0 a 100 mA para foco fino y de 100 a 400 mA para foco grueso,
con temporizador electronico digital con 24 tiempos de exposicion entre 0,01
segundos a 6 segundos.
- Tubo de rayos X BXT 200, regulado con punto focal de 0,6 mm para foco
fino y 1,5 mm para foco grueso, 4nodo de tungsteno-rhenio, con 0.7 mm aluminio
como filtro inherente.
- Mesa portapacientes Bucky modelo OTA/75 CF con cubierta portapacientes
fija, con rejilla antidifusora UMI, de alta densidad de lineas (103 por pulgadas) R
8:1, focal a 100 cms, formato 46%46 cms.
- Chasis radiografico marca CAWO de Alemania, Tipo UR, con folios CaWO4
tipo OG GRADUAL, de tierra rare sensible al verde, con velocidad clase 200-400.
- Procesadora automatica marca AGFA modelo CURi’X 60, con ciclo de
revelado de 150 segundos, compatible con liquidos reveladores de proceso estandar

tipo Kodak para peliculas Kodak MXG.
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- Las placas radiograficas a utilizar seran Kodak modelo G ( MXG ) , con
revelado estandar Kodak.

- La digitalizacién se realizard en un scanner plano de mesa ACER Prisma
1200 de reflexion, con 48 bits y 600 dpi de resolucion, anexado a una caja de luz
posterior (figura 26) adosada a la radiografia por el acrilico blanco en toda su
superficie, a 75 dpi , en modo escala de gris mediante el software MiraScan V3.40
suministrado por el fabricante, con ajuste en automatico para brillo y contraste. El
archivo exportado al software PhotoFun de Unlead Systems, para ser separado en
dos trozos , uno conteniendo la imagen de la cufia y otro con el 4rea de interés para
él examen 6seo. Luego fue grabado en escala de gris, formato BMP, en dos archivos
distintos.

- El proceso computacional se efectué en un computador pentium I a 750
MHz con requerimiento de solo 3 Mega de RAM para el manejo del software y las
imagenes (disponible 128 Mega RAM).  El lenguaje de programacion fue Visual
Basic 3 de Microsoft basado en Windows 3.11, luego adaptado a Windows XT y
Visual Basic 6.

- Set de cufias de aluminio AA1100 de 1 pulgada de ancho y diversas medidas
de largo, puntay talud, de pendiente constante, mecanizadas con fresa.

- Set de cufias de Teflon puro, de 1 cm de ancho y diversas medidas de largo,

punta y talud, de pendiente constante, mecanizada con fresas.
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- Una cufia de cobre puro (99,7% segun fabricante) de 1 cm de espesor, 0 mm
en la punta y 3 cms en su talud, mecanizada con fresa.

- Set de laminillas planas de cobre puro, de 0,10 mm de espesor, 1*1 cm?
aprox, dispuestos en pilas apiladas de 1,2,3 y 4 laminillas, unidas entre si por sus
bordes con cinta Scotch.

- | caja de luz posterior (figura 23) de fabricacién personalizada.

FIG. 23 ESQUEMA DE LA CAJA DE LUZ
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RESULTADOS

El primer resultado de esta tesis es un software capaz de ejecutar los pasos
descritos anteriormente v entregar la densidad mineral de un hueso (BMD) en
unidades gr/cm® desde una placa de radiografia tipo estindar, expuesta y procesada
por métodos estdndares radiologicos clinicos.

El segundo resultado de la tesis son los datos obtenidos con el uso del sistema
midiendo huesos de prueba.

El tercer resultado de esta tesis es el desarrollo de un densitémetro 6ptico de
alta resolucion, controlado por computadora, capaz de efectuar test sensitométricos a

films de rayos X.
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EL PROGRAMA DE ANALISIS PARA DENSIDAD MINERAL

La captura de la imagen y su procesamiento para el programa de analisis
queda en manos del software que acompafia a cada scanner, por lo que el programa
de analisis solo de encarga de evaluar las imagenes que se le presentan, sin poder de
correccion sobre ellas.

Este programa fue desarrollado en ambiente Windows, en lenguaje de
programacion Visual Basic 6 de Microsoft, ya que presenta herramientas que
facilitan el manejo de imdagenes, al tratarlas como objetos en bloque que pueden
cargarse sobre objetos graficos que tienen propiedades y eventos de control y
analisis. Ademas el uso de ventanas permite desarrollar un solo programa , que
se va estructurando en sucesivas ventanas, cada una para cumplir un paso
prerrequisito del siguiente y permitir la exportacién de las variables globales del
software de una ventana a otra, sin tener que grabar y rescatar estos datos.

El programa se inicia cargando la imagen de la cufla desde el boton apropiado
del ment principal (figura 24)

Una vez presionado OK con el mouse aparece la imagen en la ventana
correspondiente a calibrar medidas y seleccionar la imagen util (figura 25).

Primero debe marcarse la imagen de un objeto de dimensiones conocidas,
para asi obtener la relacién milimetros/pixeles, que nos permitirad luego trasladar toda

dimension medida sobre la imagen desde una distancia de pixeles a milimetros. Se
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usa para este objetivo el mouse, que desplaza una grilla en cruz, la que se fija con

botdn izquierdo y con boton derecho.

FIG. 24 PANTALLA PARA SELECCIONAR ARCHIVOS DE CUNAS
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Cumplida esta tarea, se debe marcar de igual manera la imagen de la cuiia,
prestando especial precaucion a que el borde delgado de la cufia sea marcado justo
en su 1nicio (figura 26). Como la imagen no permite discernir entre el negro base
que rodea a la cufia con el propio inicio de la cufia, hay que tener la precaucion de
ubicar al momento de la toma de la placa, un marcador metéalico justo en el inicio del
filo de la cuiia. Este paso es muy importante, ya que marca el inicio de la
correlacion entre tonos de negro con espesores especificos de diversos tramos de la

cufia (que es de dimensiones conocidas), que se efectuard mas adelante.

FIG. 26 PANTALLA PARA MARCAR LA CUNA
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Cumplido aquello, se presiona [ENTER], con lo que se inicia el barrido pixel
a pixel del area marcada evitando los margenes que fueron dibujados. Este barrido se
efectia en direccion vertical u horizontal, en sentido izquierda a derecha y superior a
inferior, por lo cual es importante que la imagen esté vertical u horizontal y con la
parte mas oscura de la cufia ya sea hacia la izquierda o superior. En caso de que la
imagen digitalizada no cumpla estos requisitos, programas como PhotoShop pueden
tomar la imagen y rotarla a voluntad hasta cumplir estos criterios. Primero se barre
en sentido del eje menor toda una linea de pixeles, que se promedian para dar el tono
de gris promedio de esa linea. A continuacion se avanza otro pixel en el eje mayor y
se barre otra vez toda la linea del eje menor, v asi sucesivamente. Cada punto
evaluado se marca de naranja y se genera un grafico mostrando los valores de tono
de gris v/s posicién en el lado derecho de la pantalla (figura 27). A fin de evitar
oscilaciones en el tono de gris y asi generar una tabla de valores progresivos, el
sistema calcula el promedio mévil de los 2 puntos anteriores mas el punto actual mas
los 2 puntos siguientes y los ajusta en caso necesario al valor anterior, para que todos

mantengan progresion.
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FIG. 27 PANTALLA DE DETECCION DE TONOS DE GRIS EN LA CUNA
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De esa curva (figura 27) se debe escoger a la izquierda con el botén del
mouse, el punto mas alto presente, que corresponde al menor tono de gris detectado.
Luego debe escogerse el punto mas bajo detectado, justo antes de que la curva quede
en plateau de saturacion de blanco (figura 28). Con esto se marca el inicio v el fin de
la tabla de valores de tonos de grises disponibles. Se pasa luego a la calibracion de

las dimensiones fisicas de la cuifia.
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FIG. 28 PANTALLA PARA SELECCIONAR RANGO DE TONOS DE GRIS UTILES
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En la siguiente ventana (figura 29) se escoge las dimensiones de la cufia
utilizada y el programa efectiia una correlacion entre la altura obtenida mediante la

posicion y la relacion pixel/milimetro y el tono de gris asignado.

FIG. 29 PANTALLA DE CORRELACION ESPESOR DE ALUMINIO CON TONO DE GRIS
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Seguidamente se procede a calibrar el emisor de rayos X. Esta ventana (figura
30)se cre¢ considerando que el sistema pudiera ser utilizado por diversos hospitales,
y cada equipo de rayos X presentara espectros de emision que le seran caracteristicos

seglin sus especificaciones de fabricante, desajustes y desgastes de uso.

FIG.30 PANTALLA DE CALIBRACION EMISOR RX
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Ademas permite regular el espectro de emision para distintas exposiciones, ya
que en la clinica, el tecnologo de rayos efectuara los examenes con la técnica
adecuada para el diagnéstico médico radiologico y no necesariamente respetando un
protocolo rigido de este sistema de densitometria. Permite ademas adaptarse a
sutiles variaciones a fin de obtener la exposicion mas adecuada en cuanto a

disponibilidad de mayor niimero de tonos de gris y evitando el talon y hombro de la
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curva de Hurter Driffield en las imagenes de interés, lo que nos haria perder
capacidad de extraer informacion de esas zonas.

Una vez que tiene definido el espectro, calcula las intensidades residuales y
las exposiciones efectivas para cada una de las energias contenidas en ese espectro,
tanto como para todos los espesores de aluminio que generaron distintos tonos de
gris en la imagen de la cufia, como para 200 distintos espesores de tejido blando, que
van desde 0 mm hasta los 200 mm. De las matrices de datos globales, le asigna la
exposicion efectiva a cada tono de gris y su correspondiente espesor de material.

El sexto paso de la calibracion se efectua volviendo nuevamente a la pantalla
principal (figura 31), donde se carga la imagen que contiene el hueso de mterés
(usando el meny imagenes digitalizadas). Luego se activa el cursor, con lo que se
transforma el puntero del mouse en una grilla cuadrada vacia de 20*20 pixeles, y se
activa del ment la opcion Calibrar tejido blando.

Asi, uno ubica la grilla sobre la imagen paradsea de interés y presiona boton
derecho del mouse, con lo que se inicia un barrido pixel a pixel evitando los bordes y
pintando de rojo todo pixel evaluado, obteniéndose el promedio del tono de gris.
Ese valor de tono de gris se busca en las matrices de datos y se indica en pantalla que
espesor de tejido blando es capaz de haber generado esa exposicion efectiva sobre la
placa radiografica que causa ese especifico tono de gris. En caso de desear

obtener diversos sitios de tejido blando, con el fin de conseguir un valor promedio,
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basta con ubicarse sobre esos sitios e ir presionando el boton derecho cuantas veces

se desee.

FIG.31 PANTALLA PRINCIPAL , CALIBRANDO TEJIDO BLANDO

u Paso 8 de _6 para calibracian

Archivo esamenes  Imagenes digitalizadas  Apasieisy Cursor  Calibwar tej Blando  Colores SetUp

festra 14 valor en =20 tono de gris=24  gris en la matriz 45,8 PROFLsef bland=10 mom [Sin Cuasor 1 PoE (41015
[ENTER] calcula gi/cm2 | i 5y

Cuando tenemos listo el tejido blando, presionamos [ENTER] v aparece la
ultima ventana (figura 32), donde utilizando como valor fijo la cantidad de material
de tejido blando, se calcula la exposicion efectiva para una atenuacion del haz
polienergético que definimos previamente, para diversas cantidades de hueso (de O a
5,000 g/cm® con pasos de 0,001 g/cm®) méas un espesor constante de tejido blando
precalculado. A esta exposicion efectiva se le relaciona con el tono de gris que le es

especifico (previamente calculado) v se genera una matriz de datos que contiene la
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cantidad de material 6seo inmerso en una cantidad ya evaluada de tejido blando a

que corresponde un determinado tono de gris de la imagen.

FIG. 32 PANTALLA ASIGNACION DE CANTIDAD DE MATERIAL OSEO A UN TONO DE
GRIS

Il pos i354,44
| s
o cer  [in} B3
175 |
/c
2
T
0
755
{n;aj.'u.: ----- l

Posterior a esto, se utiliza el cursor para ubicarse sobre el hueso de interés, se

hace clic con boton izquierdo ¢ informa en pantalla los g/cm” de hueso presente.
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DATOS OBTENIDOS MEDIANTE EL USO DEL SISTEMA

A lo largo del desarrollo del proyecto se tomaron numerosas placas
radiograficas para ir evaluando los resultados en cuanto a exposiciones Utiles segun
espesores y tipos de materiales de las cufias, tonos de gris factibles de ser

digitalizados, deformaciones de la imagen de las cufias y errores por superposicion.

De todos estos intentos fallidos quedan los siguientes conceptos:
a) Es muy féacil para un paciente voluminoso hacer sombra radiologica sobre la
cufia de calibracion. Se requiere o cuidadosa ubicacién usando el posicionador de
luz incorporado en el equipo de radiografias o montar la cufia sobre un acrilico con

un tope hacia el paciente para mantener la adecuada distancia.

b) La digitalizacion no puede hacerse por partes o trozos. El scanner se calibra
siempre mediante una lectura rapida sobre el area de interés y se ajusta segin los
tonos ahi presentes. Por ello, dentro de una misma placa radiografica, el tono de gris
de una misma cufia v negro base sale distinto si esta se digitalizé sola, a si se
digitaliz6 acompafiada de otras imagenes mas blancas que ella, lo que causa que la
cufia contenga tonos de gris mas oscuros y el negro base sea mas negro. Si se
digitaliz6 acompafiada de otras imagenes mas oscuras que ¢lla, la cufia saldra con

tonos de gris mas claros, 1o mismo que el negro base. El concepto junto o separado
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para un scanner reflectivo plano no es si estan o no sobre el vidrio simultincamente,
sino que el rea de interés a digitalizar en el software incluye o no todas las imagenes
para una sola tarea de digitalizaciéon en un Gnico barrido. La figura 33 aclara el

concepto, mostrando la misma radiografia, pero digitalizada en distintos tamafios y

composiciones.

FIG. 33 EFECTO DE CONJUNTO EN AJUSTE DE TONOS DE GRIS

La imagen de un fémur de pavo fue digitalizada dos veces, sin mover la placa
0 la caja de luz entre ambas digitalizaciones, misma intensidad luminosa, mismos dpi
y sin modificar ninglin otro los parametros del software digitalizador salvo el area de
interés a digitalizar. En la parte superior de la figura, interesaba obtener juntas a la

cufia, un trozo del fémur y a un trozo de costilla. Todas estas imagenes aportan mas

96



luminosidad al conjunto, por lo que el auto ajuste del scanner entregd un fémur mas
0Scuro. En la parte inferior de la figura, se digitalizé solo el fémur, y al no
existir aporte de luminosidad (no habia conjunto de otros elementos mas luminosos)
, €l scanner se ajustd a la luz disponible y entregé una imagen notoriamente mas
clara. Del ejemplo, el borde lateral del céndilo externo del fémur de pavo, para la
imagen superior tiene tono de gris 67 v el mismo punto para la imagen inferior tiene
tono de gris 103.

Para que el método de densitometria 6sea sea valido basandose en tonos de
gris, no pueden digitalizarse por separado las imagenes de la cufia y del hueso de
iﬁterés. Si es valido, una vez digitalizado, por software dividir la imagen, cosa
que no produce ninguna alteracion. Esto limita la utilidad del examen a
conjuntos de iméagenes que entren en el tamafio carta, que es el tamafio del vidrio del
scanner. Si la cufia quedd mas lejos del hueso de interés que esta distancia de
conjunto, también es valido cortar con tijera la placa de radiografia y componerla a

modo de collage, borde a borde, para ser digitalizada en un solo paso.
¢) Es muy dificil acertar a la cantidad de material de la cufia que brindaré una

exposicion efectiva con amplio rango de tonos de gris. Esto se facilita mientras mas

suave sea la pendiente de la cufia y mas larga v alta sea.
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d) La adecuada seleccion del tejido blando que se incorporara a la calibracion
del sistema es fundamental para no alterar los resultados de densidad mineral dsea.

Los calculos del programa consideran que el tono gris resultante el la imagen
digitalizada de la placa se forma de un haz polienergético de rayos X que primero €s
atenuado por la mitad de tejido blando, luego por el hueso de interés y luego por la
otra mitad de tejido blando. Existiendo tomas radiograficas que pueden incluir
hasta 40 centimetros o mas de la longitud de una extremidad corporal, se da el caso
de tener distintos espesores de tejido blando en la misma placa radiografica. En  una
toma de mano, muiieca y antebrazo hay aproximadamente 1 cm. o menos de tejido
blando en dedos y carpo, luego en antebrazo hay desde 1 ¢cm hasta sobre 8 cms de
tejido blando dependiendo de la musculatura del sujeto. Esta distribucion se aprecia
en la figura n° 34 con la imagen retocada de una radiografia lateral de mufieca y

antebrazo donde se remarcaron los bordes de tejido blando.

FIG.34 DISTRIBUCION DE TEJIDO BLANDO EN UNA PLACA RADIOGRAFICA LATERAL DE
MUNECA Y ANTEBRAZO
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Si se mide densidad mineral 0sea a las falanges habiendo calibrado el tejido blando
con las imagenes inmediatamente circundantes a ella, el resultado sera correcto. Los
valores seran muy distintos (e incorrectos) si la medicion de densidad mineral 6sea
de las falanges se hace calibrando con el tejido blando del antebrazo distal. Esta
situacion se aprecia en el diagnéstico de densidad mineral osea para la radiografia en

la figura n® 35, que es la vista antero posterior de la misma mufieca y antebrazo.

FIG.35 RADIOGRAFEA DE MUNECA Y ANT.EBR:AZO (VISTA ANTEROPOSTERIOR) DE LA
CUAL SE MEDIRA DENSIDAD MINERAL OSEA USANDO DISTINTOS SITIOS DE
CALIBRACION DE TEJIDO BLANDO.

Se aplico una escala de color para informar la densidad mineral 6sea de
manera visual a fin de evaluar todos los puntos de la radiografia simultaneamente.
Los resultados aparecen en las siguientes figuras, la numero 36 es cuando se toma el

espesor de tejido blando del antebrazo distal, y la figura numero 37 es cuando el
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espesor de tejido blando se toma en las falanges y carpo.  Se aprecia la notoria
diferencia de distribucion de colores, mas claros en la segunda radiografia. Esto
indica una mayor densidad mineral 6sea para cada mismo punto evaluado en la

radiografia cuando el calculo se hace con menos espesor de tejido blando.

FIG.36 DENSITOMETRIA OSEA PARA MUNECA Y ANTEBRAZO DISTAL CON CALIBRACION
DE TEJIDO BLANDO SOLO DE ANTEBRAZOQ.

ESCALA DE
COLORES

I ‘cm2 de huese

[ ]=1.753

| |1.580a1.753
| |1.407 21579
| {12342 1406

i 1.060 a 1.233
.887 a 1.059
0.714 2 0.886
0.540a0.713
0.367 2 0.539
0.193 a 0.366
0.019 2 0.192
<0019

Zonas de medicion de tejido blando

Por ello, si bien el programa de analisis esta capacitado para generar estas
imagenes en escala de colores, no es adecuado su uso cuando los espesores de tejido
blando son variables dentro de la imagen de la radiografia, ya que la imagen de la
figura n® 36 es adecuada para el diagnostico solo de antebrazo distal y la figura n°37
es adecuada para el diagndstico solo de falanges, carpo vy antebrazo ultradistal, ya

que de esas zonas se tomo el espesor de tejido blando en cada caso.
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FIG.37 DENSITOMETRIA OSEA PARA MUNECA Y ANTEBRAZO DISTAL CON CALIBRACION
DE TEJIDO BLANDO SOLO DE MANO,

ESCALA DE
COLORES

g ‘emZde hueso

[ ]>1753

| |1.580a1.753
| | 1407 a 1579
T [1.234a 1406
1.060 a 1.233
0.887 a 1.059
0.714 2 0.886
0.540 2 0.713
0.367 20,539
0.103 2 0.366
0.019 2 0.192
<0.019

e) La misma imagen de la cufia en sus trozos altos se genera una distorsion por
la geometria del haz, dando una imagen mas ancha que lo real. Nunca usar
esta imagen en el proceso de calibrar los 25 mm. en la imagen. Tampoco usar
los bordes de esta imagen en el calculo de los tonos de gris, ya que la imagen
presenta bordes en los cuales el haz de rayos X no paso por todo el espesor del
material.

Esta situacion se puede apreciar en la figura n° 37 donde la escala de colores se

deforma al seguir los bordes de la cufia.
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MEDICION DE DENSITOMETRIAS.

Se hicieron pruebas de densitometrias de materiales conocidos para evaluar
su exactitud.

En la figura 38 tenemos el mismo conjunto de objetos radiografiados 3
distintas {reces, con solo cambios en la cantidad de agua en la cual estaban
sumergidos. Hay una cufia de aluminio y un set de laminillas de cobre fuera del
agua y otra cufia de aluminio y otro set de laminillas dentro del agua. La  exposicion
fue la misma, pero facilmente se aprecia el efecto del auto ajuste de los tonos de gris
al digitalizar, va que el negro base va cambiando. También se aprecia con
facilidad como los tonos se hacen mas blancos (menos densidad optica) en la zona
del contenedor del agua.  La cufia "seca" de cada radiografia (69mm™*Omm*15mm)
ubicada fuera del contenedor de agua, se utilizo como cufia de calibracion para esa
radiografia, y se midi¢ la cantidad de agua detectada como tejido blando y la
cantidad de material de cobre en las laminillas "mojadas" ubicadas en el fondo del
contenedor de agua .

Nota: al programa se le cambi6 los coeficientes de atenuacion del hueso por
los del cobre para esta prueba.

Los g/cm® de cobre informados como reales en la tablas a continuacion

corresponden a la densidad del cobre por su espesor (ambos informados por el

fabricante) multiplicados por el numero de laminillas en cada pila.



FIG. 38

Aceptando la calibracién con la cantidad de tejido blando informado por el sistema,

1agua 0,02 seg

120 mA B2 kV 120

DISTINTAS RADIOGRAFIAS DONDE CAMBIA SOLO LA CANTIDAD DE TEJIDO
BLANDO (simulado por agua)

T ;gua 0,02 seg

mA 82 kV

en analisis de 20*20 pixeles obtenemos los resultados de la tabla 5

Los resultados de las evaluaciones de las 3 radiografias aparecen en la siguiente tabla

TABLA 4. MEDICION DE AGUA COMO CALCULQ DE TEJIDO BLANDO PARAOSEOQ

Diferencia en %

Radiografia cm de agua ecm de agua
informados reales entre ambos valores
Izquierda 2.60 3.0 13.3
Centro 4.63 5.5 15.8
Derecha 6.55 7.0 6.4

103




TABLA 5 MEDICION DE CANTIDAD DE COBRE SUMERGIDO EN DISTINTAS CANTIDADES
DE AGUA

Pila N° cantidad de g/cm’ T g/em’ reales | Diferencia en %

laminillas de | informado entre ambos
0,1 mm Cut valores

la 1 0.10 0.0892 12.1

2a 2 0.20 0.1784 12.1

3a 3 0.32 0.2676 19

4a 4 muy blanco 0.3568 no calculable

1b 1 0.12 0.0892 345

2b 2 0.22 0.1784 . 233

3b 3 Muy blanco 0.2676 no calculable

4b 4 Muy blanco 0.3568 no calculable

le 1 0.10 0.0892 12

2¢ 2 muy blanco 0.1784 no calculable

3c 3 muy blanco 0.2676 no calculable

4c 4 muy blanco 0.3568 no calculable |

Entregandole al sistema la informacion externa de la real cantidad de agua (3, 5.5y 7

cms) obtenemos los resultados de la tabla 6
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TABLA 6 MEDICION DE CANTIDAD DE COBRE SUMERGIDO EN DISTINTAS CANTIDADES
DE AGUA (AJUSTANDO CANTIDAD DE AGUA)

Pila N° cantidad de | g/cm’ g/cm’ reales | Diferencia en %

laminillas de | informado entre  ambos
0,1 mm Cu’ ¥alores

la 1 0.09 0.0892 0.89

2a 2 0.17 0.1784 5.2

3a 3 a 0.28 0.2676 4.6

4a 4 muy blanco 0.3568 no calculable

1b 1 0.10 0.0892 | 12.1

2b 2 0.19 0.1784 6.5

3b 3 muy blanco 0.2676 no calculable

4b 4 muy blanco 0.3568 no calculable

lc 1 0.09 | 0.0892 0.89

2 2 muy blanco 0.1784 no calculable

3¢ 3 muy blanco 0.2676 no calculable

4¢ 4 | muy blanco | 0.3568 | no calculable

En la figura 39 tenemos los mismos objetos en similar disposicion, pero ahora
los tiempos de exposicion son los que cambian, manteniendo todo lo deméas
constante.  Se aprecia facilmente como los tonos de gris en el cuerpo de la cufia de

calibracion se hace més oscuros, y que para encontrar similares tonos en las
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radiografias de mayor exposicion hay que buscarlos més hacia la parte alta de la
cufia.
Los resultados del analisis de estas radiografias aparecen en las siguientes

tablas.

FIG.39 DISTINTAS RADIOGRAFIAS DONDE CAMBIA SOLO EL TIEMPO DE EXPOSICION

120mA 0.01seg B5kV 120 mA  0.02 seg 55kV 120mA 0.03 seg B55kY

TABLA 7. MEDICION DE AGUA COMO CALCULO DE TEJIDO BLANDO PARAOSEQO EN
DISTINTAS EXPOSICIONES

Radiografia cm  de agua/cm de agua | Diferencia en %
informados reales entre ambos valores
Izquierda 4.59 5.5 16.5
Centro 4.63 5.5 159
Derecha 5.03 25 8.5
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Aceptando la cantidad de tejido blando informado por el sistema, obtenemos

los siguientes resultados para el cobre bajo el agua en andlisis de 20*20 pixeles :

TABLA 8. MEDICION DE CANTIDAD DE COBRE BAJO AGUA EN DISTINTAS EXPOSICIONES

Pila N° cantidad de g/cm’ g/cm’ reales | Diferencia en %
l[z)‘,Tir?lgia(sj ](jif informado e“ir:l;‘::’“s

la 1 0.13 0.0892 457
2a 2 muy blanco 0.1784 no calculable
3a 3 muy blanco 0.2676 no calculable
4a 4 muy blanco 0.3568 no calculable
b 1 0.12 0.0892 34.5
2b 2 0.22 0.1784 233
3b 3 muy blanco 0.2676 no calculable
4b 4 ' muy blanco 0.3568 no calculable
le 1 0.10 0.0892 12.1
2c 2 0.19 0.1784 6.5
3c | 3 029 0.2676 8.3
4c = muy blanco 0.3568 no calculable

No aceptando los datos de tejido blando (agua) informados por el sistema e
ingresandolos directamente al programa, obtenemos los siguientes resultados para el

cobre bajo el agua:
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TABLA 9. MEDICION DE CANTIDAD DE COBRE BAJO AGUA EN DISTINTAS
EXPOSICIONES, CON ESPESOR DEL AGUA FIJADO POR USUARIO,

Pila N° cantidad de g/cm® g/cm’ reales | Diferencia en %
laminillas de | informado entre ambos
+ valores
0,1 mm Cu
la 1 0.11 0.0892 23.3
24 2 muy blanco 0.1784 no calculable
3a 3 muy blanco 0.2676 no calculable
4a 4 muy blanco 0.3568 no calculable
1b 1 0.10 0.0892 12.1
2b 2 0.19 0.1784 6.5
3b 3 muy blanco 0.2676 no calculable
4b 4 muy blanco 0.3568 no calculable
Ic 1 0.09 0.0892 0.89
2¢ 2 0.18 L 0.1784 0.89
3c 3 0.28 0.2676 4.6
4c 4 | muy blanco 0.3568 o calcutable |
]
|

De la figura 33 tenemos una radiografia tomada a 120 mA, 0.02 seg y 52 KV,
con un fémur fresco de pavo de 65.97 gramos sin camne pi tendones v de una
superficie de 44.14 cm’ en la imagen que presenta en la radiografia (medido por
pixelacion ajustada segun razén pixel/mm reales), por lo que tiene 1.494 glem® .

Se encuentra sumergido en 3 cm de agua, por lo cual la cabeza femoral esta
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en el borde de la superficie, y los condilos solo sumergidos por 0.9 cm de agua.

También aparece en la imagen, sumergido en los 3 cms de agua, un trozo de

costilla fresca de equino, sin musculo, de superficie 23.64 cm® en la imagen de la

radiografia (medido por pixelacién) con un peso de 25.91 g, dando 1.096 g/em’ de

cantidad de material interpuesto. Ademas est4 en la imagen un set de laminillas de

cobres (ya descrita su composicion) sumergidas en el agua (junto al fémur).

El programa solo puede efectuar analisis de superficies cuadradas, por lo que

se hicieron andlisis de 20*20 pixeles y 40*40 pixel en diversas zonas del hueso. Los

resultados se exponen en la siguientes tablas.

Para el agua:

TABLA 10. MEDICION DE AGUA COMO TEJIDO BLANDO PARA OSEO

em de agua Cm de agua | Diferencia en %
informados ' reales entre ambos valores
2.42 3.0 193

Para las laminillas de cobre bajo el agua

TABLA 11. MEDICION DE COBRE PARAOSEO (BAJO AGUA)

Cantidad de laminillas de | g/cm’informado | g/cm’ reales | Diferencia en %
0,1 mm Cu’ } entre ambaos
| valores
1 0.11 0.0892 233
2 ‘
2 021 0.1784 17.7
3 0.30 0.2676 121
g 03568 | no calculable
muy blanco

Para los huesos frescos de costilla y fémur tenemos los resultados en la tabla 12.
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TABLA 12. MEDICION DE CONTENIDO MINERAL DE HUESO (FEMUR Y COSTILLA)

Sitio anatémico Tamafio de cursor para | valor g/em’
analisis
Fémur, condilo externo 20%20 1.22
fémur, condilo interno 20%20 1.15
fémur, ultradistal 40*40 0.99
fémur, distal 40*40 0.91
fémur, diafisis, medial 20%20 | 0.88
femur, diafisis, lateral 20%20 I' 1.06
fémur, diafisis 40*40 0.94
Costilla, medial 20*20 1.23
Costilla, lateral 20%20 0.95
Costilla, lado izquierdo 40*40 1.01
Costilla, lado derecho 40*40 1.16

La siguiente imagen (figura 40) es una radiografia tomada a 120 mA, 0.02seg
y 56 kV, con 3 cms de agua, con un hueso radio humano desecado (fijado con
formaldehido), de 35.27 gy una superficie de 32.2 cm?, por lo que presenta 1.095
g/em® de material interpuesto a los rayos X, junto con la imagen de un trozo de
costilla fresca de equino de 25.36 gy de 18.7 cm’, que representa 1.356 glem’® de

material 0seo interpuesto.
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FIG. 40 RADIO HUMANO DESECADO Y TROZO DE COSTILLA EQUINO FRESCO BAJO
AGUA

Para los huesos frescos de costilla y radio desecado, los resultados aparecen

en la tabla 13.

TABLA 13. MEDICION DE CONTENIDO MINERAL OSEQO PARA HUESOS FRESCOS Y
DESECADOS.

Sitio anatémico Tamafio de cursor | valor g/cm”
_ para andlisis
Radio, epifisis proximal, sin bordes 20%20 0.85
Radio , epifisis distal, sin bordes 20%20 0.99
Radio , diafisis, sin bordes 20%20 1.29
Radio, diafisis , con bordes 28%28 1.41
Costilla, medial 20%20 1.32
Costilla, lateral 20%20 0.95
Costilla, lado izquierdo 36%36 1.20
Costilla, lado derecho 36*36 1.18
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Si el programa se utiliza adecuadamente, es decir:

e 1Los 2.5 centimetros se miden desde la imagen de un perfil metalico plano de
2.5 ¢ms ubicado sobre la placa, en cercanfas de la cufia, 0 bien de la imagen
de la cufia (que es fabricada de 2.5 cm de espesor) en un punto de espesor
delgado, cuidando de que las crucetas de marcacién sean ubicadas justo en el
borde de la imagen.

e El inicio v fin de la cufia sean adecuadamente marcados, con un borde
metalico de imagen muy fina pero de alto contraste en la radiografia, ubicado
al tope de ambos extremos de la cufia. Esta situacion imprescindible
en el borde afilado de la cufia, que tiende a fundir su imagen con el negro
base.

e Escoger tejido blando para 6seo circundante al hueso que se desea evaluar
para la calibracion.

Los resultados son consistentes examen versus re-examen de la misma placa
radiografica para el informe de la densitometria 6sea. Entonces reevaluaremos la
radiografia de la figura n°36, tomando siempre tejido blando de antebrazo distal en
la calibracién, una muestra entre cubito y radio distal, una lateral al radio y otra
medial al cubito, pero no fijando mayor precision anatémica de €sos puntos.

Los resultados se muestran en las siguientes figuras n° 40 Y n°41, ambas evaluadas

en la misma escala de colores en que lo fue la figura n°36, a fin de poder comparar
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ya sca por punto a punto anatdmico, o en imagen general, el diagnéstico
densitométrico de esta extremidad.

FIG.41 REEVALUACION DE MANO Y ANTEBRAZO

5 DENSITOMETRIA OSEA

Archiva examenes  Imagenes digitalizadas analisis y Cursor Calibrar tej.Blands  Colores  Set |

sin 23 mas blanco que o mas hianca de |2 cuna ] | B,1¢ 2

4522 puntos no eval

ESCALADE
COLORES

i cm? de hueso

T >1.753

| 11.580a1.753
1.407 a 1579
I 11.2342 1406
1,060 1.233
| 0.887 a 1050
0.714 2 0.886

0.540 a 0.713
0.367 a0.539
0.193 2 0.366
0.019a0.102
<{(L019
FIG 42 SEGUNDA REEVALUACION DE MANQ Y ANTEBRAZO
|53 DEMSITOMETRIA OSEA
archivo examenes  Imagenes digitalizadas Ana!ﬂil-;ls. y Cursar : Caiibr‘.;r tefBEan{inm !fo%-jr-s:ﬁ gel‘l
esto 85 mas banco gue lo mas blanco de la cufia 8,24 griemd
17343 puntos no eva
ESCALA DE
COLORES

H cin? de hueso

|>1.753

| 1.580 a 1.753
1.407 a 1.579
| j1.234a1.406
1.060 a 1.233
0.887 2 1.059
0.714 2 0.886
| 054020713
0.367 2 0,539
0.193 2 0.366
0.019 2 0.192
<0.019
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DISCUSION

Minima es la cantidad de publicaciones para determinacién de masa 6sea
mediante el andlisis instrumental de placas de rayos X. De las pocas existentes, una
vez evaluado el método utilizado por cada autor para lograr la determinacion de
masa mineral 0sea, se decidié que solamente era util la densidad optica como unidad
de medida de las distintas areas de la imagen de una placa radiografica.

Del método utilizado por Yates,A.J., no se obtienen medidas de densidad
6sea, ya sea en g/em’ o en g/em’. Soélo esta disponible una informacion que muestra
buena correlacion entre densidad oOptica (expresadas en unidades arbitrarias) de la
imagen en la placa y la cantidad de hueso (en gramos) reducido a cenizas. Ultiliza
ademas una cufia de aluminio en la radiografia con fines de calibracion, pero no
explicita el método de calibraciéon. Tampoco aclara la técnica utilizada para la
captura del video y su posterior digitalizaciéon (usan cédmaras analogas), como
tampoco indica el procedimiento de analisis matematico al que se someten las
iméagenes para entregar sus resultados.  De este trabajo solo se puede rescatar que
bajo un proceso "x" no aclarado por el autor, logra correlacionar la densidad Optica
con gramos de cenizas de hueso.

Por su parte, la publicacién de Dujardin y colaboradores tiene su principal

limitante en que entrega solo una relaciéon entre coeficientes de absorcion lineales.
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Al menos se supone que la protesis no cambia de composicion y seria el punto
de comparacion, pero el sistema solo es 1til si:

e Existe una protesis metalica intracavitaria en el hueso.

e Se conoce el coeﬁcienté de atenuacion lineal de la protesis o al menos su
exacta composicién, ademas de sus dimensiones.

e En la imagen de la radiografia se logra un tono de gris de la protesis <a 220
(0 a 255 es el rango de tonos de gris de un sistema digital de imagenes a 8 bits
monocromatico o de 24 bits RGB) vy un tono de gris de tejido blando > 26
para evitar los talones y hombros de la curva Hurter-Driffield y funcionar en
el rango lineal. Este punto es muy dificil de conseguir. Normalmente
la imagen de la protesis esta en saturacion de blanco si se busca visualizar los
tejidos, o bien los tejidos blandos se confunden con el tono de gris del negro
base de la placa radiografica, si la exposicién se efectia con una penetracion
mayor (mayor mA*s o mayor kV en el tubo de rayos X), para obtener

adecuado contraste en las imagenes del hueso.

Otra dificultad es que todos los calculos se basan en 1 coeficiente de
atenuacion por tejido, lo que hace suponer que utilizan un haz monenergético para
sus calculos, siendo que los tubos de rayos X donde ellos tomaron sus radiografias
son polienergéticos, y no expresaron el método de solucion de este calculo. Otra

situaciéon es que plantean que esos coeficiente de atenuacion se modifican con la
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exposicidn, cosa que no ocurre con los coeficientes de atenuacién masico o lineales,
que son constantes para una determinada energia y cantidad de material. ~ Solo sl
se utiliza un haz monoenergético equivalente, con el cambio de la exposicion cambia
el valor de la energia de este haz monoenergético equivalente, y asi se cambia el
valor del coeficiente de atenuacion a utilizar, por que este depende de la energia.
Nunca informan de la composicion polienergéetica del haz.

Otra inconsistencia es que no indicaron si el dispositivo camara CDD
presenta una respuesta lineal a la densidad Optica para entregar los niveles de gris y
no efectuaron ninguna prueba para demostrar esto, por lo que la relacion tono de gris
del dispositivo CDD y densidad Optica no est4 probada.

Los primeros experimentos de esta tesis fueron utilizando el método del haz
monoenergético equivalente aplicado a la ecuacion de atenuaciéon de fotones, pero
los resultados no fueron alentadores. Pese a multiples ajustes en la forma de
calcular la energia del haz monoenergético, los porcentajes de error superaban con
creces los maximos planteados en los objetivos de esta tesis.

No se utilizo la técnica de doble radiografia por el doble gasto economico y
por lo impracticable. Tampoco se disponia de "pacientes" portadores de protesis
metalicas intracavitireas Oseas, ni tampoco se esperaba disefiar un sistema solo
aplicable a ese tipo de pacientes, por lo que las pruebas se efectuaron en placa
radiografica unica y con cufias de materiales como teflén, aluminio o cobre para

efectuar la comparacion.
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Respecto de la publicacion de Haidekker, este no planteaba una metodologia
para calcular la densidad mineral dsea, sino como obtener una ecuacién que
correlacione la cantidad de material en la cufia con la densidad Optica en la placa
radiografica. El problema es que la relacion logaritmica entre la densidad optica y la
exposicion de la placa radiografica se da en la zona recta de la curva Hurter y
Driffield (DO v/s logy, E), quedando mucha informacion fuera, ya que las cantidades
de material de aluminio de las imdgenes que tienen densidades Opticas que caen en
la zona de talén y hombro de la curva Hurter y Driffield no son adecuadamente
expresadas por este método. De una radiografia tomada con técnica habitual de
radiologia médica, la mayor parte de las imagenes de hueso cortical caen en la zona
del hombro y gran parte de las imagenes del tejido blando en la zona del talud de la
curva Hurter y Driffield. Para recuperar esa informacion se consideré mas
adecuado el calculo punto a punto de la cantidad de material y la exposicion efectiva
para ese material, desde la densidad dptica minima hasta la densidad oOptica maxima,

tal como esta descrito en esta tesis.

Lamentablemente por motivos econémicos no se pudo efectuar mayor niimero
de radiografias, para asi lograr un n significativo para analisis estadistico mas
profundo.  En promedio cada radiografia de 25*35 c¢m vale $5000, y hay que

tomar placas individuales de cada preparacién para que no se alejen del area central
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del haz y no tener problemas con la distribucion espacial del haz. Aparte
de las placas mostradas en los RESULTADOS, hay numerosas otras tomadas de
éolumna humana en vivos, de rodilla, de antebrazo, de codo, de mufieca y mano, méas
otras muchas de trozos de hueso desecado, de pilas de carbonato de calcio
comprimido, de pocillos de agua a distintas alturas, de madera, de arroz, de gelatina,
de carne de vacuno, todas ellas con y sin trozos de huesos, que tuvieron por fin
evaluar las exposiciones y composicion de la imagen para el analisis. Ninguna de
estas conformo una serie del mismo tipo de placa o lugar anatémico como para
realizar un estudio estadistico, ademas que solia cambiarse o modificarse el material
(teflon, aluminio, cobre) y la forma de la cufia, como su ubicacién en la placa de
rayos X, en busqueda de la mejor imagen, aquella que tuviera mayor numero de
tonos de gris en la cufia como en el hueso.

Densitometrias dseas de comparacion se efectuaron solo 4, a un costo de
$28000 cada una. Se tomaron de columna lumbar a 4 pacientes que tenian la
indicacion médica de densitometria 0sea y de radiografia de columna por parte del
traumatologo. Se les canceld los copagos de Fonasa para la densitometria y para la
placa de columna lumbar, a fin de que permitieran colocar las cufias durante la toma
de las radiografias y posterior a la consulta con el médico, entregaran de manera
permanente su informe y placas para el analisis. Estas placas se tomaron con cufias
de teflon, las que debido a la exposicion requerida, salieron muy saturadas al negro

casi completamente, por lo que el sistema no tuvo suficientes tonos de gris para
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efectuar la calibracion. Estos exdmenes nunca se pudieron gestionar de manera
gratuita por parte del Servicio de Medicina Nuclear del Hospital I.J. Aguirre, pese a
las solicitudes, por lo cual no se volvieron a repetir esperaﬁdo que el sistema de
analisis de imagenes estuviera perfeccionado.

Asi, sin soporte econdmico para el desarrollo de la tesis, la toma de extensas

series de prueba de radiografias del mismo tipo no se pudo lograr.

De la informacion disponible:

En el analisis de material homogéneo de composicién conocida, como lo es el
cobre o el agua, el sistema tiene una exactitud razonable y una buena precision, ya
que las laminillas de cobre apareciendo en distintas radiografias entregaban una
lectura agrupada , en el caso del agua, hacia siempre detectar un 15% de menor
cantidad que la real, y en el caso del cobre a detectar un 10% maés que el real.

En el analisis del hueso, hay notorias diferencias entre material fresco y
desecado.  Hay que completar el estudio del aporte de la médula 6sea en la
densitometria y de su aporte en el pesado en fresco para determinar la real cantidad
de material..

Del analisis de huesos planos, se aprecia que es mas consistente que de los
huesos mas voluminosos, ya que a estos ultimos la cantidad de agua que los rodea no
es la misma en distintas partes y el programa realiza los calculos asumiendo que es la

misma, por lo cual aparecen grandes diferencias segin el area que se analizd y
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grandes errores respecto de los céalculos reales efectuados al hueso. En el analisis
de huesos de forma compleja, el software no puede seguir los contornos, por lo que
no nos puede entregar una informacién mas global del estado de ese hueso. Como si
ocurre en los trozos de costillas, su imagen se aproxima mucho a un rectangulo, por
lo que puede ser evaluada en 2 cuadrados ajustados a sus dimensiones, v si nos
entrega una informacion global del hueso, como en el caso de las costillas, donde hay
un 12.6% de error en una estimaciéon de una costilla y un 1% de error en el analisis
de la otra.

El porcentaje de error es alto si se le compara con los publicados por los
fabricantes, para los distintos métodos de densitometria dsea, fundamentalmente
contra el DXA Ahora, si se le compara con el porcentaje publicado por
diversos autores respecto de las inexactitudes del DXA, mi método es
razonablemente bueno.

Este porcentaje de error varia mucho cada vez que uso una distinta funcién
matematica para definir la curva del espectro de energias en la emision por el tubo de
rayos X. Las curvas que presentan mayor cantidad de emision en las bajas
energias son las que brindan menor error.Pero continuar modificando en exceso las
curvas de emisién hacia mayor densidad de bajas energias, incluso muy fuera de las
curvas que aparecen como publicadas, no logra llevar el error a cero. Peculiarmente
el error siempre fue mayor cuando se analizaba agua. De todas las radiografias

tomadas que incluian inmersion en agua o bien pocillos llenos de ella para uso como



fantoma, siempre las densidades Opticas (cuando se media con el vigjo sistema)
salian bajas, y los tonos de gris (midiendo con el nuevo sistema) salian tendientes a
un blanco mayor del esperado.  Nunca se ocurrid usar agua destilada, como
también nunca se analiz6 la composicién quimica del agua potable corriente "de la
llave", pero si se le midid su coeficiente de atenuaciéon lineal para haces
monoenergéticos con el equipo de multicanal del laboratorio CEFEX, dando valores
muy cercanos a valores de la tabla de coeficientes de atenuacién de Hubbel. La
situacién contraria ocurre con el aluminio, que entrega valores de tono de gris mas
oscuros de lo esperado. Medida directamente su atenuacion con haces
monoenergéticos, aparece ser hasta un 15% menos que los valores en tabla para el
aluminio puro. Segun enciclopedias, el aluminio tipico de uso corriente en
estructuras livianas y quincalleria es una aleacion con 7 a 13% de silicio. La aleacién
comprada el Chile (Maquimetal) esta codificada como aluminio AA1100 , con un
0,5% de silicio, 0,45% de hierro y otros componentes menores, v hasta un 1% de
impurezas. Efectuando los calculos en el programa que genera los coeficientes de
atenuacioén para mezclas segin las cantidades informadas por el fabricante, no se
acercan a los valores medidos en el laboratorio. La aproximacion es mejor para los
coeficientes de atenuacion por programa a los experimentales, si los célculos se
hacen con silicio al 10%.

Como se explico anteriormente, el viejo sistema de digitalizacién en un

densitometro Optico montado en una plataforma movil y la realizacién de la curva
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sensitométrica, fue abandonado. Ahora uno se¢ da cuenta de que en ese

sistema puede estar una via de solucion a un problema que presenta el actual método.
Tenemos 3 eventos de los cuales hacemos inferencias, pero no mediciones

directas:

a) No conocemos exactamente la distribucion energética de los haces de rayos X que

emiten los equipos instalados en los hospitales y centros médicos donde tomamos las

radiografias.

b) No conocemos exactamente la respuesta fotografica de la placa de rayos X, ya que

el sistema digitalizador moderno es una "caja negra" que no nos entrega los valores

de todas las variables involucradas.

¢) Asignar una eficiencia intrinseca a la placa de rayos X segun valores teoricos y

~ simplificados.

Para solucionar el punto a. necesitamos un equipo multicanal portatil mas el
detector y su sistema electronico, también portatil. Esto no es accesible en la practica
para el laboratorio del CEFEX.

Una futura via de solucién seria calcular a partir de espectros de emision de la
bibliografia disponible, el espectro Optimo requerido para que diversas curvas
sensitometricas de distintos materiales conocidos, tomadas simultdneamente, se

ajustaran a un minimo de error. De ahi en adelante, ese espectro de energias para
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ese haz de un determinado equipo de rayos X, seria considerado el espectro
"operativo" y utilizado en todos los calculos.

El problema es que la miquina "densitémetro Optico” estd abandonada,
corroida v muy deteriorada. Ademas el computador con los software y tarjetas de
adquisicion quer la controlaba ya no funciona adecuadamente por extinguirse la pila
de su reloj interno. Por ta_lés razones, la Unica probabilidad es reconstruir el sistema,
mejorando de paso todos los defectos del original.

Tal vez el método no tuvo mucho impacto en los médicos a los cuales se les
presentd, quines continuaron mostrando marcadas preferencias por el DXA, e
incluso favoreciendo la investigacion en método ultrasénico. Pero hay situaciones
en las cuales el sistema densitométrico por analisis de placas radiograficas tiene
aplicacién donde el DXA no puede, y es en las situaciones donde la velocidad de la
toma del examen debe ser muy rapida.  Para tomar un DXA, hay que permanecer
varios minutos inmovil, ya que el desplazamiento arruinaria la referencia espacial
que se requiere para reconformar la imagen adecuadamente. En veterinaria esto es
cas1 imposible sin tener que dar anestesia general al animal, con el gran riesgo
asociado. Tampoco los equipos DXA presentan camillas adecuadas para poner ahi a
un animal de gran tamafio, y el riesgo de dafio severo del equipo es muy alto. Y
ademas, el software de estos equipos esta bloqueado, siendo inaccesible para
cualquier modificacion. Esta preprogramado para la arquitectura osea. de los seres

humanos y la conformacién espacial de la columna lumbar, el cuello del fémur, el
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antebrazo o el esqueleto completo. Pero no tiene en el software las formas y
arquitectura 6sea de un fémur equino, 0 de; una cadera canina. Por ultimo,
tratando de conseguir las mejores adaptaciones posibles para su uso en animales, 10
hay fantoma de calibracién para hueso de animal, y el proceso de auto calibracion de
estos equipos no permite colocar nada distinto a las especificaciones de fantoma del
fabricante, sino marca error y detiene el proceso.

Actualmente en Chile no hay densitometria 6sea veterinaria, de ningun tipo.

He aqui el camino a seguir.
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