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Abstrakt 
Předk ládaná bakalářská práce se zabývá měřením hustoty kosti a důsledky jejích změn 
na biomechanické vlastnosti kostní tkáně. První část je věnována popisu metod kostní 
densitometrie, zejména metod radiologických, které jsou v současnosti nejrozšířenější. V 
druhé části je měřena hustota spongiózní kosti v Hounsfieldových jednotkách z C T snímků 
(femur prasete, zdravý a nemocný femur člověka a bederní obratel) v programu ROI 
Analysis. V t ře t í části práce je analyzován vliv změn hustoty kosti na deformačně-napěťové 
veličiny spongiózní kosti. K posouzení byl využit 2D výpočtový model kyčle řešený pomocí 
M K P . 

Summary 
This bachelor's thesis focuses on methods for measuring bone density and consequences of 
changes in bone density on biomechanical properties of bone tissue. In first part are descri­
bed methods of bone densitometry, especially radiological methods, which are currently 
most widely used. Second part focuses on measuring bone density from C T images (hog 
femur bone, healthy and damaged human femur bone and lumbar vertebra) using software 
R O I Analysis. Th i rd part discusses influence of changes in bone density on strain-stress 
quantities of trabecular bone. For the assessment was created 2D computational model of 
hip using F E M . 

K l í č o v á slova 
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1 ÚVOD 

1 Úvod 
Zjišťováním hustoty kostních tkání se zabývá disciplína zvaná kostní densitometrie. 

Obsah kostních minerálů ovlivňuje mechanické vlastnosti kosti, přičemž i malé od­
chylky v minerálním obsahu mohou vést k významným změnám mechanických vlast­
ností [23]. 

Kost i mají pr imárně funkci podpůrnou a ochrannou, avšak v přírodě existují i případy, 
kdy variace v obsahu minerálů umožňuje uzpůsobení pro specifickou funkci. Například je­
lení parohy jsou méně mineralizované, což významně zvyšuje nárazovou práci, kterou tkáň 
vydrží. U velryb se objevuje sluchová kost, bulla tympanica, k te rá je vysoce mineralizo­
vaná, což vylučuje mechanické zatížení, avšak tato odchylka výrazně zvyšuje akustický 
odpor tkáně [8]. 

V běžné klinické praxi se kostní densitometrie uplatňuje zejména v diagnostice oste­
oporózy. Osteoporóza je definovaná jako „systemická choroba skeletu, pro níž je charak­
teristický úbytek kostní hmoty a poškození mikroarchitektury kosti, v důsledku čehož se 
snižuje pevnost kosti a zvyšuje se riziko vzniku fraktury1' [28]. 

Před uvedením měření hustoty kosti do klinické praxe bylo možné diagnostikovat os­
teoporózu až na základě výskytu první osteoporotické fraktury. Nyní se měření používá 
k odhalení úbytku hustoty kostních minerálů s dos ta tečným předst ihem, k odhadu rela­
tivního rizika fraktur a monitorování průběhu farmakoterapie [7]. 

Obrázek 1.1: Rádius (3D rekonstrukce z C T snímků): (a) zdravý, (b) osteoporotický [53]. 

(a) (b) 
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2 POPIS PROBLÉMOVÉ SITUACE 

2 Popis problémové situace 
Kost i tvoří nejen opěrnou soustavu člověka, ale jsou velmi významné i pro metabolismus. 
Je proto důležité sledovat jejich degenerativní změny, které jsou nejčastěji způsobeny 
přirozeným procesem ubývání kostní hmoty během s tárnut í organismu. 

Pevnost kosti je ovlivněna mnoha faktory 1, avšak nej větší vliv mají dva z nich: mik-
rostruktura a zdánlivá densita kosti. Trabekulární kost nemá homogenní strukturu, proto 
je vyhodnocování mikroarchitektury důležité, avšak v klinické praxi málo používané. Me­
tody umožňující zobrazení mikroarchitektury jsou často nákladné či nešetrné, proto je 
jejich využití omezeno především na výzkum a tvorbu výpočtových modelů uvažujících 
mikrostrukturu kosti. V diagnóze se tedy uplatňují zejména metody klasické densitometrie 
zjišťující zdánlivou densitu kosti [9]. 

Zdánlivou hustotou kosti se rozumí podíl mineralizované kostní tkáně v objemu kosti. 
Dle hodnoty kostní density se rozlišují t ř i diagnostické stavy: (1) stav normální , (2) oste-
openie (snížené množství mineralizované kostní tkáně) a (3) osteoporóza (nízké množství 
kostní hmoty se zvýšeným rizikem výskytu křehké zlomeniny) [55]. 

Osteoporóza je onemocnění s vysokými náklady na léčbu a vysokou mortalitou (20 % 
pacientů s frakturou kyčle zemře během prvního roku po zlomenině). Výrazné s tárnut í po­
pulace během posledních desetiletí m á za následek, že počet léčených pacientů se neustále 
zvyšuje. Rovněž na růs tá výskyt osteoporotických fraktur - v současnosti je v U S A léčeno 
okolo 2 milionů ročně, odhad pro rok 2025 hovoří o 3 milionech křehkých zlomenin [7]. 

Před rozšířením rut inního vyšetřování hustoty kosti do klinické praxe se osteoporóza 
diagnostikovala až po výskytu první křehké fraktury. Nyní lze na základě densitometric-
kého vyšetření vyhodnotit množství kostní hmoty, pomocí něj odhadnout riziko výskytu 
osteoporotické zlomeniny a t ím selektovat pacienty vyžadující farmakoterapii [55]. 

Mimo diagnostiku osteoporózy m á hodnocení kostní density své místo i v dentální 
implantologii, kde rozhoduje o druhu použitého implan tá tu a vhodném postupu během 
implantace [48]. 

V současnosti stále dochází k urči tým pokrokům v oblasti měření hustoty kosti (zpře­
sňování metod, úprava metodiky vyhodnocování měření a diagnostických kritérií), avšak 
spíše je snaha umožnit měření kostní density v klinické praxi doplnit o další vyšetření 
a zahrnout tak další faktory ovlivňující kvalitu kosti. 

Tyto faktory se souhrnně označují pojmem kvalita kosti (bone quality). 

5 
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3 VYMEZENÍ CÍLŮ PRÁCE 

3 Vymezení cílů práce 
Cíle té to bakalářské práce jsou následující: 

(1) Popsat metody pro zjišťování hustoty kostní tkáně. 

(2) Provést měření kostní density z C T snímků u vybraných př ípadů. 

(3) Vytvoři t 2D výpočtový model kyčle pro různé hodnoty hustoty kosti. 

(4) Analyzovat vliv hustoty kosti na deformačně-napěťové veličiny. 

7 
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4 REŠERŠE DOSTUPNÉ LITERATURY 

4 Rešerše dostupné literatury 
Monografie 

Zdrojem informací o kostní densitometrii jsou například monografie o osteoporóze: mezi­
národní publikace Osteoporosis [49] či česká Osteoporóza a ostatní nejčastější metabolická 
onemocnění skeletu [67]. 

Komplexní monografii o mechanice kostí Handbook of Bone Mechanics vydali Cowin 
et al. [12], biomechanice kostí se ve své knize Bones: Structure and Mechanics věnuje 
i Currey [15]. 

Obrovské zkušenosti s C T vyšetřením (zejména z hlediska klinické praxe, vyšetřova­
cích protokolů a techniky jednotlivých vyšetření) zúročili Ferda et al. [19] ve své knize 
Multidetektorová výpočetní tomografie. 

O d b o r n é č l á n k y a studie 

Bylo publikováno několik článků poskytujících základní přehled o metodách kostní densi-
tometrie, např . [16,24,28,30] 

Vzhledem k tomu, že osteoporózou jsou ohroženy především ženy, je v mnoha studiích 
[4,5,13,43,68] zkoumán možný vliv užívání antikoncepce na degenerativní změny v kostní 
tkáni . Srovnání velkého množství studií na toto t é m a provedli Martins et al. [50] 

Lze rovněž najít mnoho publikovaných článků zabývajících se vztahy mezi hustotou 
kosti a mechanickými veličinami [10,23,26,36,38,41,42,46,56,57]. Mnoho těchto studií 
vzájemně porovnali Helgason et al. [35]. 
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5 KOSTNÍ TKÁŇ 

5 Kostní tkáň 
Kosterní soustava člověka je tvořena asi 220 kostmi 1 a představuje okolo 15 % tělesné 
hmotnosti. Obvykle se rozlišují dvě hlavní oblasti skeletu: skelet axiální a skelet periferní. 
Axiální (centrální) skelet tvoří kosti lebky, hrudníku, pá teře a pánve; periferní skelet tvoří 
kosti končetin [67]. 

Dle tvaru se rozlišují kosti dlouhé (jsou tvořeny tělem a charakterist ickými kloubními 
konci), krátké (kosti ruky a nohy) a ploché (kost hrudní , některé kosti lebky) [39]. 

Metafýza Diafýza Metafýza 

Obrázek 5.1: Příklad dlouhé kosti: Femur sinister a jeho základní anatomické členění [63]. 

I přes vysoký obsah anorganických složek je stále kost živou tkání a po celý život u ní 
dochází k neustálé přes tavbě a obnovování. Tento proces se nazývá remodelace kostní 
tkáně a dochází při něm zejména ke změnám ve vni třní s t ruk tuře kosti [39,49]. 

5.1 Složení kostní tkáně 
Kost jako celek je složena ze tř í základních tkání: (1) kostní dřeň, k te rá m á funkci meta­
bolickou, (2) tuková tkáň a (3) mineralizovaná kostní tkáň, jejíž funkce je mechanická [39]. 

Mineralizovaná kostní tkáň je kompozitní mater iá l sestávající z organické matrice vy­
ztužené anorganickou fází - kostním minerálem. Anorganická fáze tvoří asi 65 % hmot­
nosti, 35 % tvoří organická fáze, buňky a voda. 

Organickou matrici tvoří převážně kolagenová vlákna (okolo 90 %), zbylou část tvoří 
různé další proteiny. 

Kostním minerálem jsou malé krystaly hydroxyapatitu [Ca\Q{PO^Q{OH)2), nachá­
zející se mezi kolagenovými vlákny. Hydroxyapatit se v lidském těle nevyskytuje v čisté 
formě, v krystalické mřížce se nachází velké množství nečistot (uhlík, hořčík, stroncium, 
nebo fluor) [12]. 

5.2 Mikrostruktura kostí 
Rozeznáváme dvě základní formy mineralizované kostní tkáně dle pórovitosti: kortikální 
tkáň s nízkou pórovitostí a vysoce porézní spongiózní tkáň2. Kortikální kost tvoří asi 80 % 
z celkové kostní hmoty, poměr obou tkání v jednotl ivých kostech se však značně liší [12]. 
Trabekulární kost lze nalézt zejména v axiálním skeletu - například bederní pá teř obsahuje 

1 Počet kostí je během života proměnlivý. 
2 Též nazývaná trabekulární kost, z lat. trabeculae (trámeček). 
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5.2 MIKROSTRUKTURA KOSTÍ 

okolo 75 % spongiosy; velké množství obsahuje i kost pa tn í (70 %) nebo proximální femur 
(50-75 %) [67]. V tělech dlouhých kostí je naopak převaha kortikální kosti. 

Kort iká ln í t k á ň tvoří kompaktní zevní vrstvu u většiny kostí. Její pórovitost se pohy­
buje mezi 5 a 30 procenty [10], tkáň je prostoupena mikroskopickými kanálky umožňují­
cími cévní zásobení a inervaci kosti. Pro kortikální tkáň je charakterist ická menší meta­
bolická aktivita - ročně je remodelováno asi 2,5 % tkáně [12,67]. 

S p o n g i ó z n í t k á ň je tkáň s vysokou pórovitostí (přes 30 % [10]) tvořená prostorovou 
sítí trabekul (trámečků) ve formě p ru tů a destiček různé tloušťky a velikosti (50-300 jim). 
V průběhu života se v důsledku namáhán í kost formuje a posiluje t rabekulární strukturu 
tak, aby co nejlépe přenášela zatížení. Linie zesílených t rámečků se nazývají kostní tra­
jektorie (obr. 5.2). Mezery mezi trabekulami jsou vyplněny kostní dření. Remodelované 
množství tkáně je násobně vyšší než u kortikální kosti, proto jsou degenerativní změny 
(a rovněž odezvy na farmakoterapii) viditelné dříve na kosti spongiózní [39,49]. 

Z hlediska složení se kortikální a t rabekulární kost téměř neliší a uvedené hraniční 
hodnoty pórovitosti jsou spíše orientační. V kosti je obvykle přechod z kortikální do tra­
bekulární kosti rychlý a obě tkáně lze poměrně snadno odlišit [10]. 

Obrázek 5.2: Kostní trajektorie proximálního femuru [39]. 
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6 POJEM KOSTNÍ DENSITA 

6 Pojem kostní densita 
Hustota jako fyzikální veličina je definována jako podíl hmotnosti látky a jejího objemu. 
V kostní densitometrii je pojem hustota užívaný mnohem siřeji. Kost je porézní materiál , 
proto je nu tné rozlišovat jednak hmotnost mineralizované tkáně vztaženou na objem, 
který v kosti zaujímá (reálná hustota) a jednak hmotnost vztaženou na celý objem i s póry 
(zdánlivá hustota). Rovněž je nu tné uvažovat stav vzorku. J iné výsledky získáme z kosti 
in vivo, j iné při měření in vitro (a zde je dále nu tné rozlišovat, zda je tkáň hydra tovaná 
nebo dehydratovaná, zda je kostní dřeň a tuková tkáň ods t raněna či není). Jednotlivé 
definice hustoty používané v densitometrických studiích jsou uvedeny v tab. 6.1 [35]. 

Kostní densitometrie zjišťuje hodnoty zdánlivé hustoty. Př i osteoporóze dochází k ubý­
vání kostního mater iálu, přičemž objem kosti zůstává stejný, tedy dochází ke změnám 
zdánlivé hustoty, avšak reálná hustota se mění minimálně. 

6.1 Reálná hustota 
Reálná hustota představuje podíl hmotnosti mineralizované tkáně a objemu, který v kosti 
zaujímá [23]. 

Pro určení reálné hustoty mater iá lu existuje několik možností . Nejjednodušší metoda 
pro určování hustoty těles pochází ze 3. století př. n. 1. Její princip vychází z Archimedova 
zákona; hustotu kosti preai lze zjistit podle vztahu: 

W 
Preal=Pfw_s (6.1) 

kde p f je hustota kapaliny, W je hmotnost tělesa na vzduchu a S je hmotnost tělesa 
ponořeného v kapalině. Před měřením je nu tné ze spongiózní tkáně odstranit kostní dřeň 
(v odstředivce nebo vysokotlakým paprskem vody) a tukovou tkáň (například ponořením 
do roztoku trichlorethylenu v kombinaci s ultrazvukem). [12,23,62]. 

Galante et al. [23] touto metodou určovali hustotu u celkem 71 vzorků kosti. P růměrná 
hodnota reálné density vyšla 1,79 g.cm~3, tato hodnota se v l i teratuře často používá 
zaokrouhlená na 1,8 g.cm~3 [10,26,35]. 

6.2 Zdánlivá hustota 
Zdánlivá hustota vztahuje hmotnost kostní tkáně připadající na objem celé kosti včetně 
pórů. Zdánlivá hustota může být měřena na hydratované (označuje se papp či pwet) nebo 
vysušené kosti (pdry) zbavené kostní dřeně (čímž se zjistí zdánlivá hustota mineralizované 
kostní tkáně) . Měříme-li na vzorku s kostní dření (obvykle se označuje též papp), naměřená 
hodnota je zdánlivá hustota celé kosti [23,35,42,62]. 

Ash density je rovněž hodnota zdánlivé hustoty. Nejprve se určí objem celého vzorku 
kosti a následně je kost spálena v peci. Ash density je po té vypočí tána jako hmotnost 
popela vztažená objem vzorku [23,42]. 

Se zdánlivou hustotou úzce souvisí bezrozměrné parametry Pórovitost a B V/TV. Pó­
rovitosť udává podíl t rabekulárních mezer v kosti, B V / T V podíl objemu kostní tkáně 
a objemu celé kosti (platí tedy mezi nimi jednoduchá relace P = 1 — BV/TV) [23,35]. 
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6.3 BMD A BMC 

Název Definice Jednotka 

Reálná hustota Preal 
Hmotnost hydratované tkáně 

Objem kostní tkáně g.crn' -3 

Zdánlivá hustota Papp 
Hmotnost hydratované tkáně 

Celkový objem vzorku g.crn' -3 

Zdánlivá hustota Pdry 
_ Hmotnost dehydratované tkáně 

Celkový objem vzorku g.crn' -3 

Ash density Pash 
Hmotnost popela 

Celkový objem vzorku g.crn' -3 

Pórovitost P = Zdánlivá hustota 
Reálná hustota -

Podíl objemu kosti BV _ 
TV 

_ Objem kostní tkáně Zdánlivá hustota 
Celkový objem vzorku Reálná hustota -

Tabulka 6.1: Různé definice hustoty [35]. 

6.3 B M D a B M C 
Výsledky densitometrických měření ze zařízení využívajících kvantifikace absorpce záření 
(viz kap. 7.2) jsou obvykle udávány v hodnotách B M D (Bone Minerál Density). Para­
metr B M D byl zaveden pro neinvazivní vyšetření a představuje odhad průměrné hustoty 
kostních minerálů na základě analýzy radiologického snímku. Podle toho, zda se jedná 
o metodu měřící planární densitu nebo densitu v urči tém objemu kosti se dále rozlišuje 
aBMD [g.cm~2] (areál Bone Minerál Density) a vBMD [g.cm~3] (volumetric Bone M i ­
nerál Density). V některých případech (například u celotělních studií) je určen celkový 
obsah kostních minerálů BMC [g] [2]. 
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7 METODY KOSTNÍ DENSITOMETRIE 

7 Metody kostní densitometrie 
7.1 Invazivní metody 
Pod invazivní metody jsou zahrnuty všechny postupy, jež vyžadují vypreparované vzorky 
kostní tkáně či celé kosti, vyjma metod zkoumajících distribuci kostní density, které jsou 
velmi specifické a jsou popsány v samosta tné sekci. Využit í těchto metod dnes již není 
velké, ovšem měly zásadní význam pro rozvoj biomechaniky kostí i radiologických metod 
pro měření kostní density, které jsou současným standardem. Určení mohou mít v zásadě 
dvojí: (1) zkoumání vztahů mezi hustotou a mechanickými vlastnostmi [10,23,38,46,57], 
(2) validace výsledků měření radiologických metod [61]. 

Z d á n l i v á densita 

Nejprve se určí objem kosti pomocí Archimedova zákona (u kompaktního vzorku) či z mi-
krometrických měření. Následně se ze vzorku odst raní kostní dřeň a tuková tkáň, př ípadně 
se vzorek rovnou zváží. Vysušenou kost lze př ípadně rehydratovat ponořením do destilo­
vané vody. Hodnotu zdánlivé hustoty papp či pwet získáme z podílu příslušné hmotnosti 
a objemu vzorku [23,42,62]. 

Dry density 

Důkladně očištěná kost se nechá po 24 hodin schnout při teplotě 60-100 °C, následně se 
zváží. Hodnotu pdry získáme podělením hmotnosti vzorku a naměřeného objemu vzorku 
včetně pórů [23,42]. 

Ash density 

Z kosti se nejprve odst raní veškerá kostní dřeň a tuk. Po změření objemu se vzorek vloží 
do pece a v teplotě 500-800 °C je ponechán jeden až dva dny. Popel vzniklý spálením 
kosti se nechá dalších 24 hodin chladnout a poté se zváží. Hodnotu pash získáme z podílu 
hmotnosti popela a objemu původní kosti [23,62]. 

7.2 Radiologické metody 
Historie radiologie se začala psát 8. Listopadu 1895, když Wilhelm Conrad Röntgen 
během experimentů s katodovými trubicemi pozoroval luminiscenci na papíře po t řeném 
C^BaN^Pt, přestože na něj nedopadalo žádné světlo. Tento fenomén byl pozorován již 
několikrát předt ím, avšak Röntgen byl první , kdo se o něj začal systematicky zajímat. 
Často se o jeho objevu hovoří jako o náhodě, avšak náhodné pozorování bylo pouze na 
úplném začátku, zbytek již vyžadoval precizní vědeckou práci. Röntgen provedl sérii ex­
perimentů, ve kterých zkoumal vlastnosti záření, které pojmenoval Paprsek X. Publikoval 
první rentgenový snímek, na němž byla zobrazena ruka jeho ženy, na čemž bylo poprvé 
ukázáno, jak rozdílně záření prostupuje měkkou tkání a kostí. V roce 1901 ocenila Krá­
lovská švédská akademie věd Röntgena Nobelovou cenou za fyziku [27]. Dnes, téměř o 120 
let později, je radiologie jedním z nejdůležitějších diagnostických nás t ro jů v medicíně. 
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7.2 RADIOLOGICKÉ METODY 

Základní princip 

Radiologické metody v densitometrii kvantifikují absorpci ionizujícího záření při průchodu 
materiálem. Absorpcí záření se rozumí pokles energie paprsku vlivem jeho interakce s hmo­
tou. Ut lum záření je obecně dán rovnicí: 

/ = IQ x exp[—ipm], (7.1) 

kde / [eV] je intenzita zeslabeného záření, IQ [eV] intenzita dopadajícího záření, ip [m~l] 
materiálový koeficient ú t lumu, m [g.cm~2] plošná densita materiálu. Koeficient ú t lumu je 
závislý nejen na typu materiálu, ale i na energii paprsku [67]. 

7.2.1 Radiografická absorpciometrie 
Jednou z prvních densitometrických metod využívajících kvantifikaci absorpce ionizujícího 
záření byla Radiografická absorpciometrie (RA) . 

Metoda spočívá v analýze rentgenových snímků ruky pomocí optického densitometru. 
Při vytváření snímku se na radiografický film přiložilo hliníkové těleso ve tvaru klínu s 
odstupňovanými tloušťkami sloužící ke kalibraci měření. Hodnota B M D byla stanovena 
relativně vzhledem k hliníkovému klínu. Měření se obvykle provádělo na prost ředním 
článku prs tů nebo na jedné ze záprstních kostí. R A je snadno dos tupná metoda, jelikož 
je prováděna na konvenčních radiografických přístrojích, avšak vyhodnocování je zatíženo 
velkými chybami - okolo 10 % [24]. Během 70. let byla přesnost měření zvýšena, avšak ra­
pidní vývoj dalších radiologických metod umožňujících získat mnohonásobně spolehlivější 
výsledky způsobil z t r á tu zájmu o R A [69]. 

7.2.2 Jednofotonová absorpciometrie 

Jednofotonová absorpciometrie (SPA) byla jako d ruhá z densitometrických metod kvan­
tifikujících absorpci ionizujícího záření uvedena v roce 1963. Metoda SPA využívá záření 
emitovaného radionuklidem Jód-125, který při svém rozpadu uvolňuje foton s nízkou ener­
gií (okolo 27 ke V) [11]. Její použití in vivo je omezeno pouze na měření periferního ske­
letu. N a centrálním skeletu by vlivem velkého množství měkké tkáně okolo kosti docházelo 
k velkým chybám měření. 

Měření se provádí ve vodní lázni. Út lum paprsku při průchodu tkání je dán vztahem: 

I = I0x exjp[-(ifjbmb + ýsms)] (7.2) 

kde / [eV] je energie zeslabeného záření, IQ [eV] energie fotonu vzniklého rozpadem ra-
dionuklidu, ip [m _ 1 ] materiálové koeficienty út lumu, m [g.cm~2] plošná densita pro daný 
materiál a koeficienty b a s označují kostní, respektive měkkou tkáň. 

Vzhledem k tomu, že měkké tkáně se svou hustotou vodě blíží, používá se koeficient 
ú t lumu ips pro vodu. T ím dojde k pods t a tnému zjednodušení komplexního prostředí na 
dvě homogenní: (1) kostní tkáň a (2) mater iály s t lumícími vlastnostmi vody. Ze soustavy 
lineárních rovnic (7.2) se následně vypočí tá plošná densita mb pro každý pixel uvnitř 
měřené oblasti R O I 1 a hodnota obsahu kostních minerálů B M C pro každý pixel: 

BMCpixei = mb x (plochapixelu) (7.3) 

z k o u m a n á oblast, z angl. Region of Interest. 
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7 METODY KOSTNÍ DENSITOMETRIE 

Průměrnou plošnou densitu v měřené oblasti lze určit podílem součtu všech BMCpixei 
uvni t ř R O I a její plochy: 

plocha ohraničená ROI ^ 

Hodnota aBMD [g.cm~2] reprezentuje zeslabení v kortikální i t rabekulární kosti do­
hromady. Metodami měřícími hodnoty planární nelze vyšetřovat pouze oblast spongiózy. 
Měření lze provést na předloktí , př ípadně na kosti pa tní . U axiálního skeletu je jednak pro­
blém použití vodní lázně a jednak nelze při jmout s tejná zjednodušení jako u periferního 
skeletu (z důvodu velkého množství měkkých tkání obklopujících kost či př í tomnost i da­
lších typů tkání s odlišnými t lumícími vlastnostmi), aniž by při tom nedošlo k výraznému 
zkreslení výsledků [67]. 

Velkou nevýhodou je velmi dlouhá doba skenování (15-30 min) z důvodu nízkého 
toku fotonů. Pro pacienta může být velmi náročné zůsta t po takovou dobu úplně v klidu 
a pohyb může sken znehodnotit [11]. 

7.2.3 Jednoenergiová rentgenová absorpciometrie 

Fyzikální princip Jednoenergiová rentgenové absorpciometrie (SXA) je shodný s metodou 
SPA, liší se zejména zdrojem ionizujícího záření, k te rým je u S X A rentgenka. Nahrazení 
radionuklidu rentgenkou umožnilo zlepšení přesnosti měření a geometrického rozlišení 
a zkrátilo dobu pot řebnou pro skenování [24]. 

7.2.4 Dvoufotonová absorpciometrie 

Pokročilejší verzí metody S P A je Dvoufotonová absorpciometrie (DPA) . Namísto Jódu je 
jako zdroj ionizujícího záření využit radionuklid Gadolinium-153. Př i jeho rozpadu dochází 
k emisi dvou záření s různou energií: (1) fotonu 7 s energií okolo 100 keV a (2) rentgenového 
záření s energií 44 ke V. Jelikož míra absorpce záření závisí nejen na atomovém čísle Z, ale 
i na energii paprsku, dochází k různému ú t lumu v měkkých tkáních a v kosti pro každou 
energetickou hladinu [37]. Fyzikální principy a kompenzace vl ivu měkkých tkání pomocí 
dvouenergiového paprsku jsou popsány u následující metody. 

7.2.5 Duální rentgenová absorpciometrie 
První přístroje měřící plošnou kostní densitu aBMD na principu Duální rentgenové ab­
sorpciometrie ( D X A ) se v klinické praxi objevily v polovině 80. let a během několika let 
se staly zlatým standardem v diagnóze osteoporózy. 

F y z i k á l n í princip 

Základní princip je shodný s metodou SPA: měří se míra zeslabení záření při průchodu 
tkání , avšak získávají se hodnoty pro dvě různé energetické hladiny. Průchod záření tkání 
je tedy dán dvěma rovnicemi: 

ť = l'0x e x p [ - ( ^ m s + ip'bmb)] (7.5) 
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7.2 RADIOLOGICKÉ METODY 

I = IQX exp[-(ifjsms + il>bmb)] (7.6) 

kde ip představuje koeficient zeslabení, m plošnou densitu a koeficienty b a s označují 
kostní, respektive měkkou tkáň. 

Známe-li koeficienty zeslabení pro obě hladiny a obě tkáně, můžeme z rovnice pro 
nízkou hladinu energie (7.5) a rovnice pro vyšší hladinu energie (7.6) určit densitu v libo­
volném místě [6]. 

V y t v o ř e n í d v o u e n e r g i o v é h o paprsku 

Na rozdíl od radionuklidů nevytváří rentgenka záření s diskrétní hodnotou energie. Pro 
vytvoření paprsku s duální energií se používají dva způsoby: (1) absorpční filtr z ceru 
nebo samaria, (2) rychlé přepínání mezi nízkým a vysokým k V p 2 [6]. 

Kolimace p a p r s k ů 

Starší systémy používaly paprsek kolimovaný do úzkého svazku (paprsek typu venčil 
beam), dnes se používají téměř výhradně paprsky kolimované do tvaru vějíře (paprsek 
typu fan beam) s řadou detektorů (obr. 7.2). Systémy používající paprsek typu fan beam 
umožňují mnohem rychlejší skenování a dosahují lepších rozlišení než pencil beam sys­
témy [6,16]. 

V y h o d n o c o v á n í m ě ř e n í 

Pro snadnější interpretaci výsledků měření byla W H O zavedena dvě kritéria: T-skóre 
a Z-skóre. Obě kri téria vyjadřují rozdíl pacientovy B M D a průměrné B M D referenční sku­
piny v násobcích směrodatné odchylky. T-skóre porovnává naměřenou B M D s průměrem 
populace ve věku 20-30 let a Z-skóre porovnává pacientovu B M D s hodnotami zdravých 
jedinců stejné věkové skupiny: 

2Peak kilovoltage, maximální napětí vysokonapěťového generátoru, které určuje nejvyšší energii emi­
tovaných fotonů. 

Obrázek 7.2: Kolimace paprsku a pohyb 
soustavy rentgenka-detektor [6]. 
(a) Paprsek Fan Beam, (b) paprsek Pen­
cil Beam. 
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^ (BMD pacienta) — (Průměr BMD populace 20 až 30 let) 
T — skoré = — : ;————— (7.7) 

{Směrodatná odchylka) 

(BM D pacienta) — (Průměr BM D populace ve věkupacienta) . . 
Z — skoré = —: : ;————— (7.8) 

(Směrodatná odchylka) 

T-skóre se používá u žen po menopauze a mužů starších 50 let, Z-skóre je vhodnější pro 
pacienty mladší 50 let. Referenční hodnoty musí pocházet od zdravých jedinců stejného 
pohlaví a etnického původu [7]. 

Diagnóza Hodnota T-skóre 

Normální stav T > 1 

Osteopenie - 2 , 5 < T < - 1 

Osteoporóza T < - 2 , 5 

Těžká osteoporóza T < - 2 , 5 + výskyt osteoporotické zlomeniny 

Tabulka 7.1: Definice osteoporózy podle T-skóre pro postmenopauzální ženy bílé pleti [7]. 

Kalibrace 

V průběhu používání se u D X A systémů objevují různé odchylky, které je t řeba nějak kom­
penzovat. Pro zajištění kontinuální spolehlivosti výsledků jsou společně s D X A přístroji 
dodávány tzv. kalibrační fantomy. Fantomy mohou mít různý tvar a být z různých ma­
teriálů, často jsou však modelovány z hydroxyapatitu ve tvaru bederní páteře , aby co 
nejvíce připomínaly skutečné měření. Opera té r obvykle skenuje fantom každý den před 
vyšetřením prvního pacienta [67]. 

Peri ferní D X A s y s t é m y ( p D X A ) 

Výhodou zařízení určených pro měření periferního skeletu je jejich mnohem nižší cena 
a kompaktnější rozměry [55]. Jelikož je osteoporóza systémová choroba (tedy postihuje 
celý skelet), nabízí se použit í p D X A namísto klasických D X A systémů. Vyšetření však 
není vhodné pro vyhodnocování rizika fraktury kyčle nebo obrat lů (Cummings et al. [14] 
potvrdili , že predikovat riziko fraktury z měření v jiných místech je málo spolehlivé). 
Rovněž není možné sledování průběhu léčby. Díky nízkým nák ladům je p D X A využíváno 
pro preventivní měření a selekci pacientů pro klasické vyšetření centrálního skeletu [30]. 

C e l o t ě l o v ý D X A sken 

Celotělové skeny umožňují měřit obsah kostních minerálů a průměrnou densitu v celém 
skeletu a rovněž poskytují odhad podílu svalové hmoty a tukové tkáně [67]. 
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7.2.6 Digital X-Ray Radiogrammetry 

S rozvojem počítačové techniky a možností automat izované analýzy obrazu se pozornost 
obrát i la zpět na R A . B y l a zpracována nová metodika s cílem eliminovat zejména chyby 
měření operátora . Metoda D X R slouží k měření na periferním skeletu a vykazuje přesnost 
srovnatelnou s D X A [69]. 

Obrázek 7.3: Umístění ROI při vyšetření D X R [22]. 

Analyzuje se digitální rentgenový snímek ruky a distálního předloktí . Software pro 
detekci hran automaticky umístí celkem 5 oblastí ROI: na distální radius a ulnu a na 2., 3. 
a 4. metakarp (obr. 7.3). Uvnitř každé oblasti je vypočí tána kortikální tloušťka a šířka kosti 
(provádí se celkem 118 výpočtů na centimetr) a následně je určena p růměrná kortikální 
tloušťka T a p růměrná šířka W kosti pro každou z oblastí . Tvar kostí je v definovaných 
ROI přibližně válcový, což umožňuje zjednodušení výpoč tu objemu každé oblasti VPA3: 

VPA = n x T x ( l - ^ ) (7.9) 

Výsledná hodnota B M D je vypočí tána vynásobením VPA konstantou hustoty c a násled­
nou korekcí výsledku pomocí parametru pórovitosti: 

BMD = c x VPA x (1 - P) (7.10) 

kde P je odhad pórovitosti kosti. Z hodnot B M D pro jednotlivé oblasti ROI je nakonec 
určena jedna p růměrná B M D , přičemž dvě R O I na distálním předloktí mají stejnou váhu 
jako tř i ROI na metakarpech [40]. 

7.2.7 Kvantitat ivní výpočetní tomografie (QCT) 
Zatímco předchozí metody slouží k měření planární density, výpočetní tomografie umož­
ňuje měření vBMD [g.cm~3], tedy obsah kostních minerálů vztažený na objem kosti. 

Princip výpočetní tomografie spočívá, stejně jako u ostatních radiologických metod, 
v získávání dat o absorpci záření v tkáních. Zdrojem ionizujícího záření je opět rentgenka. 
Rentgenka i detektory jsou však umístěny na rameni umožňujícím jejich rotaci kolem 
celého těla pacienta [19]. 

C T s n í m e k 

Během rotace soustavy detektor-rentgenka je pořízeno okolo tisíce rentgenových snímků v 
rozsahu 360° [65]. V počítači se z těchto snímků rekonstruuje výsledný příčný řez tkání -

3angl. Volume per projected area 
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7 METODY KOSTNÍ DENSITOMETRIE 

C T snímek. Pro rekonstrukci se používá tzv. inverzní Radonová transformace, k te rá z pů­
vodních 2D řezů pořízených z různých úhlů okolo objektu umožňuje získat transverzální 
řez objektem [32]. 

C T snímek je tvořen maticí voxelů 4 , jejichž intenzita reprezentuje průměrnou hodnotu 
absorpce v objemu daného voxelu. Tloušťka jednotl ivých řezů se pohybuje od 1 do 10 mm 
[55]. 

(a) (b) 

Obrázek 7.4: Schéma C T skenování [19]. (a) Jednoenergiového, (b) dvouenergiového. 
R - Rentgenka, P - Pacient, D - Soustava detektorů. 

Z p ů s o b y akvizice dat 

Existují dva základní způsoby akvizice snímků: (1) sekvenční skenování a (2) helikální (spi-
rální) skenování (obr. 7.5). Př i sekvenčním skenování se nejprve získá kompletní příčný 
řez a po té se pohybem stolu nastaví místo dalšího řezu. Tento způsob eliminuje prosto­
rové zkreslení a rovněž vyžaduje nižší dávku radiace. V současnosti vyráběné přístroje 
však již sekvenční skenování příliš nevyužívají. Př i helikálním skenování dochází zároveň 
k rotaci soustavy rentgenka-detektory a t ranslačnímu pohybu stolu, akvizice tedy probíhá 
po šroubovici. Výhodou je skenování celého objemu a vyšší rychlost získání dat [19]. 

Obrázek 7.5: Akvizice dat při C T [19]. (a) Sekvenční skenování, (b) helikální skenování. 

Hounsfieldova stupnice 

Absolutní hodnota zeslabení ionizujícího záření při průchodu tkání (neboli C T číslo) závisí 
na jejím složení, ale také na energii paprsku, jejíž hodnota se u různých C T skenerů liší. 

4Voxel je objemová elementární jednotka obrazu (prostorový ekvivalent pixelu). 
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7.3 KVANTITATIVNÍ ULTRASONOMETRIE (QUS) 

Pro jednotnou interpretaci C T skenů byla proto zavedena Hounsfieldova stupnice 5, k terá 
jednotl ivým prost ředím přiřazuje hodnotu v Hounsfieldových jednotkách (HU - Hounsfield 
unit). C T zařízení jsou obvykle kalibrovaná na H U vody. C T čísla jednotl ivých voxelů se 
převedou na H U pomocí vztahu: 

CT — CT 

H U = i m * k A ( 7 - u ) 

kde CT je převáděné C T číslo, CTW je C T číslo vody a CTa je C T číslo vzduchu [56]. 
Hodnoty H U pro prostředí , k terými prochází paprsek při skenování kosti in vivo, jsou 
následující: vzduch —1000 H U , tuková tkáň —200 H U , voda 0 H U , svalová tkáň 30 H U 
a kostní tkáň se pohybuje v rozmezí 300 až 1500 H U . Odhad hodnoty v B M D lze provést 
přepočtem pomocí naskenovaného vzorku mater iá lu o známé hustotě [55], př ípadně lze 
použít některý z odvozených korelačních vztahů (viz kap. 8.5). 

Korekce n a m ě ř e n ý c h hodnot 

Největší chyba v měření B M D z C T snímků je způsobena t ím, že jeden voxel může ob­
sahovat kromě minerální kosti zároveň i kostní dřeň a tukovou tkáň. Daný voxel poté 
vykazuje nižší hodnotu B M D než jakou m á měřená kost. Korekci je možné provádět při 
použití dvouenergiového paprsku (obr. 7.4b), nicméně t ím se zvýší radiační dávka a sníží 
se přesnost oproti jednoenergiovému C T (obr. 7.4a), které se obvykle používá. Druhá 
možnost je využít statist ického odhadu obsahu tuku na základě referenční da tabáze [55]. 

Největší výhodou C T oproti D X A je vyhodnocení density kortikální a t rabekulární 
kosti zvlášť (definováním příslušných ROI ve snímku), což je důležité zejména při vy­
tváření výpočtového modelu, který zohledňuje nehomogenní rozložení mechanických cha­
rakteristik v kosti [55]. 

7.3 Kvantitativní ultrasonometrie (QUS) 
Kvant i ta t ivní ultrazvuk se pro měření kosti používá od poloviny 80. let. Jeho výhodou 
je absence ionizujícího záření, k te rá umožňuje měření například u předčasně narozených 
dětí, dále nízké náklady, jednoduché používání a mobilita [21,31]. Možnosti ultrazvuku 
pro kvantifikaci kostní density jsou však diskutabilní . 

Ultrazvuk je mechanické vlnění s frekvencí větší než 20 kHz. Pro vyšetření kosti se 
používají impulsy s frekvencí mezi 200 kHz a 1,5 M H z vysílané skrze kost podélně nebo 
příčně. Podle toho lze měření QUS rozdělit na transverzální a axiální (obr. 7.6) [31]. 

Transverzá ln í p ř e n o s 

Při t ransverzálním přenosu se k měřené kosti přiloží proti sobě dva piezoelektrické sní­
mače, přičemž jeden slouží jako vysílač a druhý jako přijímač. 

5 Pojmenováno po siru Godfrey N . Hounsfieldovi, který společně s Allanem M . Cormackem obdržel v 
roce 1979 Nobelovu cenu za fyziologii a lékařství za vynalezení výpočetní tomografie. Hounsfield i Cormack 
pracovali nezávisle na sobě na stejném problému - rekonstrukci obrazu objektu z hodnot intenzity záření 
naměřených v rozsahu 360° okolo objektu. Zatímco Cormack se věnoval spíše teorii, Hounsfield se jal 
sestrojit první C T skener. Na počátku trvalo 9 dnů objekt naskenovat a dalších několik hodin trvalo 
počítačové zpracování a vyvolání snímku, avšak velice rychle se ukázalo, že se jedná o největší pokrok ve 
zobrazování od Rôntgenova objevu [3,70]. 
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7 METODY KOSTNÍ DENSITOMETRIE 

(a) (b) 

Obrázek 7.6: (a) Transverzální přenos, (b) axiální přenos. T - Vysílač, R - Při j ímač [44]. 

P r imárn ím výs tupem QUS měření jsou dva parametry: (1) Širokopásmové zeslabení 
B U A (Broadband Ultrasonic Attenuation) a (2) Rychlost zvuku SOS (Speed of Sound). 

Parametr B U A (udávaný v dB.MHz-1) se získá analýzou dvou signálů. Ješ tě před 
umístěním měřené části těla mezi snímače je vyslán signál, který slouží jako referenční. 
Druhý signál se získá průchodem ultrazvuku skrze tkáň. Rychlost zvuku (v m.s~l) lze 
určit z naměřené doby průchodu vlnění skrze tkáň. 

Zařízení pro QUS jsou většinou určeny pro měření pa tn í kosti a jsou konstruovány 
buď pro měření mokrou metodou (ve vodní lázni) nebo suchou metodou (kdy se pouze na 
kůži nanese gel) [44]. 

A x i á l n í p ř e n o s 

Axiální přenos využívá sadu snímačů k získání rychlosti ultrazvuku procházejícího po 
povrchu kortikální kosti rovnoběžně s osou diafýzy. Rychlost se vypočí tá z naměřené 
doby přenosu na daném úseku kosti. 

V y h o d n o c o v á n í m ě ř e n í 

Metodou QUS nelze získat přímo hodnoty kostní density podobně jako je tomu u D X A 
nebo Q C T . Naměřené veličiny jsou však na hus to tě kosti závislé: zeslabení signálu B U A 
závisí na densitě a mikroarchi tektuře kosti, rychlost zvuku SOS je ovlivněna densitou 
a elasticitou kosti [30]. 

By la proto snaha zavést měření kostní density pomocí Q U S . Takové zařízení by umož­
ňovalo komplexní zhodnocení kosti během jednoho měření. Studie in vitro ukázaly silnou 
závislost mezi měřením Q U S a hodnotami B M D [1,45]. U studií in vivo byly však vysoké 
hodnoty korelace mezi parametry B U A a B M D nalezeny pouze u kosti pa tn í [54,64], 
studie zaměřené na j iná mís ta přinesly velmi rozdílné výsledky [29]. 

Existují přístroje, které kromě dalších pa rame t rů vyhodnot í i odhad B M D (pomocí 
experimentálně získaných korelačních vz tahů) , ale nejsou příliš využívané. Díky velmi 
nízkým nák ladům je tak QUS (z hlediska kostní density a klinické praxe) vhodný pouze 
pro preventivní měření a výběr pacientů pro vyšetření D X A [30]. 

7.4 Kvantitativní magnetická rezonance (QMR) 
Magnetická rezonance není s tandardní metoda k vyšetření kostní density, výsledky nejsou 
indikací k zahájení léčby a její využívání v klinické praxi je tak dosti omezené [67]. 
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7.5 DISTRIBUCE KOSTNÍ DENSITY 

Q M R dokáže dobře zobrazit t rámči tou strukturu - dosáhne vysokého rozlišení a navíc 
nevyužívá ke zobrazení ionizující záření. Použit í se tedy omezuje na vyšetřování trabeku-
lární kosti in vivo. Ze snímku se měří parametry trabekul (tloušťka trabekuly, t rabekulární 
mezery), lze rovněž získat parametr BV/TV [24,33]. 

7.5 Distribuce kostní density 
Zatímco B M D vyjadřuje odhad minerálního obsahu v definované oblasti snímku, distri­
buce kostní density ( B M D D ) představuje změny v mineralizaci kosti na mikroskopické 
úrovni (v řádu fim). Výs tupem měření B M D D je obvykle histogram koncentrace váp­
níku zjišťovaný v jednotlivých pixelech/voxelech snímku [8,60]. Obsah vápníku (stupeň 
mineralizace) kosti m á velký vliv na hodnotu Youngova modulu - pevnost kosti roste se 
zvyšujícím se s tupněm mineralizace [59]. 

K měření B M D D lze využít techniky umožňující zobrazení v rozlišení mnohem men­
ším, než je tloušťka jednotlivých trabekul. Využívané jsou snímky získané pomocí mik-
roradiografie, výpočetní mikrotomografie využívající jako zdroj záření synchrotron nebo 
zobrazení pomocí elektronového paprsku [60]. 

7.5.1 Kvantitat ivní zobrazení pomocí zpětného odrazu elektronů 
(qBEI) 

Pro měření pomocí q B E I jsou nu tné vzorky kosti zalité v pryskyřici získané invazivními 
metodami (například z kostní biopsie), avšak výhodou je velmi rychlé získání snímku 
(proces t rvá asi 10 sekund), přičemž nedojde ke znehodnocení kostní tkáně - lze tedy 
získat další informace ze vzorku odebraného pr imárně k j inému vyšetření [8,58]. 

Obrázek 7.7: Trabekuly zobrazené pomocí q B E I [58]. 

Zobrazení se provádí pomocí elektronového rastrovacího mikroskopu. Při průchodu 
elektronového paprsku vzorkem dochází k částečnému zpětnému odrazu elektronů, přičemž 
množství odražených elektronů roste s a tomovým číslem Z. Intenzita zpětně odražené 
části paprsku je detekována a převedena na obrázek ve s tupních šedi. Z prvků běžně se 
vyskytujících v kostní tkáni m á nejvyšší atomové číslo vápník (Z=20) a intenzita zpětně 
odražených elektronů je pr imárně ovlivněna jeho koncentrací ve vzorku. Pro zajištění sta­
bility měření se obvykle používají čisté prvky (např. hliník nebo hořčík), jejichž intenzita 
je použi ta jako referenční pro analýzu snímku [58]. 
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7 METODY KOSTNÍ DENSITOMETRIE 

7.6 Současný stav v kostní densitometrii 
V klinické praxi nejpoužívanější technikou u nás [67] i ve světě [30] je stále vyšetření 
axiálního skeletu pomocí D X A a v dohledné době zřejmě k výrazným změnám nedojde. 
Pro metodu D X A hovoří především dlouholeté zkušenosti a současná diagnostická kritéria 
(T-skóre a Z-skóre) se špa tně aplikují na j iná měření. 

Současná pozornost klinického výzkumu již není upřena tolik na kostní densitometrii, 
ale spíše na vývoj metod, které by měření density mohly doplnit tak, aby bylo možné 
zahrnout v diagnóze více faktorů a vyhodnocovat degeneraci kostí komplexněji a přesněji. 
Stále se například zvyšuje dostupnost technik umožňujících detailní zobrazení jednotlivých 
trabekul in v ivo 6 , které mohou přinést lepší odhady rizika fraktur než pouhé vyhodnocení 
B M D [47]. Pro výzkumné účely lze využít techniky yuCT, k te rá dokáže zobrazovat ve 
výborném rozlišení (v jednotkách /im3), avšak po t řebná dávka radiace je tak vysoká, že 
prakticky vylučuje použití in vivo [2,25]. 

6 Těmi jsou například hrMRI (high resolution Magnetic Resonance Imaging nebo hrCT (high resolution 
Computed Tomography). 
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8 MĚŘENÍ HUSTOTY KOSTI Z CT SNÍMKŮ 

8 Měření hustoty kosti z CT snímků 
Měření hustoty kosti spongiózní tkáně z C T snímků bylo provedeno pomocí softwaru ROI 
Analysis [63]. Software využívá programové prostředí Matlabu a převádí jednotlivé s tupně 
šedi na jednotky Hounsfieldovy stupnice (podle vztahu 7.11). V uživatelem definované 
R O I 1 po té vypočí tá průměrnou hodnotu H U uvni t ř oblasti a směrodatnou odchylku. 

8.1 Postup měření density 
Po načtení C T snímků (obr. 8.2) lze nadefinovat body ohraničující R O I (obr. 8.3b), seg­
mentace je prováděna pomocí myši (pro usnadnění vizuální segmentace lze přepnout zob­
razení ze s tupňů šedi na barevné spektrum). P rvn ím dvojklikem dojde k uzavření oblasti, 
druhý dvojklik potvrzuje tvar R O I a software vypočí tá hodnotu průměrné intenzity v H U 
a směrodatné odchylky (obr. 8.3c). V případě pot řeby lze ROI znovu libovolně editovat. 

Obrázek 8.1: Prost ředí ROI Analysis. Obrázek 8.2: C T snímek pánve. 

(a) (b) (c) 

Obrázek 8.3: Postup měření density v programu R O I Analysis. (a) Detail snímku (proxi-
mální femur). (b) Segmentace t rabekulární kosti vytvořením ROI . (c) Potvrzená R O I a 
štítek s p růměrem H U uvnitř ROI a směrodatnou odchylkou, referenční stupnice v H U . 

X V případě C T snímků by bylo přesnější hovořit o VOI (Volume of interest), neboť přestože snímek 
vypadá jako planární zobrazení, každý obrazový bod má i svou hloubku. 
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8.2 PRÍPAD 1 - FEMUR PRASETE 

8.2 Případ 1 — Femur prasete 
Bylo měřeno celkem 161 C T snímků, které zahrnovaly téměř celý prasečí femur. Z grafu 
je možné vidět nárůs t hodnot density u C T snímků v oblasti obou metafýz 2 , naopak 
v oblasti odpovídající diafýze femuru jsou naměřené hodnoty hustoty nízké. Měření je 
tedy v souladu s poznatkem, že nejvíce t rámečků se u dlouhých kostí vytváří nejhustší 
síť v oblastech kloubních konců, zat ímco tělo těchto kostí je vyplněno méně hustou kostní 
dření, tukovou tkání , př ípadně není vyplněno žádnou tkání (jelikož nejnižší hodnoty se 
blížily k -70HU. 

8.3 Případ 2 — Zdravý a nemocný femur 
V každém snímku byly vytvořeny dvě oblasti R O I - jednak pro levý a jedna pro pravý 
femur. Sada C T snímků zahrnovala 81 snímků pro levý a 92 snímků pro pravý femur. Obě 
sady měření jsou vykresleny na obr. 8.5. Kromě výrazně degenerovaného tvaru pravého 
femuru lze rovněž pozorovat nižší hodnoty density o 70-200 H U v celé proximální části 
nemocného femuru. Z toho lze usuzovat, že narušený není pouze tvar kosti, ale rovněž 
vnitřní struktura t rabekulární kosti. 

Důvodem nižších hodnot hustoty v nemocné kosti je změna změna zatížení, k terému je 
kost vystavena. Frost [20] ve své Mechanostat theory (která je upřesněním tzv. Wolffova 
zákona) uvádí, že proces kostní remodelace je určen zatížením, kterému je kost reálně 
vystavována (respektive lokální elastickou deformací, kterou toto zatížení v kosti způso­
buje). Pokud se zatížení změní, proces kostní remodelace se tomu přizpůsobí: při vyšším 
zatížení se kost posiluje (zdánlivá hustota roste), při snížení zatížení kost ř ídne (zdánlivá 
hustota klesá). 

Pokud tedy na pravou nohu nebylo možné našlapovat a t ím se její zatěžování snížilo, 
došlo k oslabení t rabekulární struktury, které se v měření projevilo nižšími hodnotami 
H U . Zdravý femur byl nadále zatěžován, v důsledku čehož je zde t rabekulární struktura 
silnější a naměřené hodnoty H U jsou zde vyšší. 
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8 MĚŘENÍ HUSTOTY KOSTI Z CT SNÍMKŮ 

165 
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H u s t o t a [ H U ] 

Obrázek 8.4: P růběh hustoty v H U u femuru prasete. 
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8.3 PRÍPAD 2 - ZDRAVÝ A NEMOCNÝ FEMUR 

Obrázek 8.5: Zdravý (vlevo) a nemocný femur (vpravo) 
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8 MĚŘENÍ HUSTOTY KOSTI Z CT SNÍMKŮ 

8.4 Případ 3 — Bederní obratel 
Měření bylo provedeno na C T snímcích těla obratle L I a zahrnovalo celkem 29 snímků. 
Snímky pocházejí z projektu Visible Human Project CT Datasets [52]. P růběh hodnot 
hustoty je relat ivně konstantní téměř po celé délce, na okrajích vyšetřovaného rozsahu 
byly naměřeny hodnoty hustoty vyšší o 50-150 H U . 

1250 1300 

Hustota [HU] 

Obrázek 8.6: P růběh hustoty v H U u těla obratle L I . 

8.5 Relace mezi H U a zdánlivou hustotou 
Data z C T snímků lze dále využít například při tvorbě nehomogenních modelů materiálu. 
Vztahy pro Youngův modul jsou obvykle odvozeny pro hodnoty zdánlivé hustoty (viz tab. 
9.1), proto byly vytvořeny korelační vztahy, které umožňují výsledky měření C T převá­
dět na hodnoty zdánlivé hustoty, z nichž je možné dopočí ta t rozložení modulu pružnosti 
v tkáni . Korelační vztahy jsou vždy určeny pro konkrétní nastavení C T zařízení, což je 
nutno zohlednit [48]. 

Například obratel lze převést z H U na p dle vztahu 8.1 [34] a proximální femur dle 
vztahu 8.2 [56]. 

P 
HU - 3 , 5 5 

Í13Ô 
11) 

p = 131 + 1,067 x HU (8.2) 

U měřeného obratle po přepočí tání dle vztahu 8.1 vychází naměřená hustota v in­
tervalu 1,05-1,2 g.cm~3. Studie však ukazují hodnoty hustoty u bederní pá teře okolo 
0,2 g.cm~3 [23,34]. Je proto možné, že použitý vztah byl odvozený pro jiné nastavení C T 
skeneru než bylo použito pro získání měřených snímků. 

Pro přepočet hodnot femurů byl použit vztah 8.2. Hodnoty hustoty zdravého femuru se 
pohybují v rozsahu 1,14-1,53 g.cm~3 pro celou oblast měření, v proximální části se hustota 
pohybuje v rozsahu 1,3-1,5 g.cm~3. Hodnoty hustoty pro nemocný femur se pohybují v 
rozsahu 1,1-1,7 g.cm~3, v proximální části po té 1,1-1,3 g.cm~3. 
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9 Vliv hustoty kosti na 
deformačně-napěťové veličiny 

9.1 Tvorba výpočtového modelu 
K posouzení deformačně-napěťových veličin bylo využito výpočtové modelování pomocí 
metody konečných prvků. Řešení bylo provedeno na 2D modelu kyčelního kloubu. 

Výpočtový model se skládá z těchto dílčích modelů: model geometrie, model materiálu, 
model vazeb a model zatížení. 

9.1.1 Model geometrie 
Model geometrie byl vytvořen z rentgenového snímku kyčle v programu Solid Works. Pou­
žitý rentgenový snímek pochází z kolekce snímků na WikiRadiography [22]. Model se 
skládá z proximální části levého femuru s odlišenou kortikální a t rabekulární částí a levé 
části pánevní kosti. V hlavici femuru byla vytvořena vrstva kortikální kosti o tloušťce 
1 mm, k terá se v metafýze pos tupně rozšiřuje. V kloubní jamce se nachází vrstva chru­
pavky o tloušťce 2-3 mm. 

Obrázek 9.1: Model geometrie. 

Vytvořená geometrie byla po té nač tena do programu Ansys Workbench 15.0, v němž 
byly vytvořeny osta tní dílčí modely. 

Velmi důležitým prvkem pro celou soustavu jsou hýžďové svaly, avšak analýza spon-
giózy nevyžaduje jejich detailní modelování, proto byly svaly modelovány zjednodušeně. 
U svalů dochází k izometrické kontrakci - zvyšuje se napět í , přičemž nedochází k prodlou­
žení svalu [66]. Svaly musculus gluteus medius a musculus gluteus minimus byly proto 
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simulovány pomocí pružiny s vysokou tuhost í (20 kN/m), k te rá je přichycena k vrcholu 
velkého trochanteru a k pánvi a přibližně odpovídá kontrakci svalů. 

9.1.2 Model materiálu 

Předepsaný model mater iá lu je izotropní, homogenní a lineárně pružný. Pro tvorbu ho­
mogenních i nehomogenních modelů mater iá lu se v biomechanice obvykle využívají data 
z C T snímků (přepočítané na hodnoty zdánlivé hustoty) [48]. By ly použity t ř i různé mo­
dely materiálu: (1) kortikální kost s konstantní hustotou, (2) spongiózní kost s proměnnou 
hustotou, (3) chrupavka. 

Kort iká ln í kost m á předepsán konstantní Youngův modul o hodnotě = 22,1 GPa 
[10] a Poissonův poměr p^ = 0,3 [17]. 

Chrupavka m á předepsán Youngův modul Ec = 50 MPa a Poissonův poměr pc = 0,45 
[17]. 

S p o n g i ó z n í kost je modelována dle uvažované hustoty, přičemž vždy je předepsán 
Poissonův poměr ps = 0,3. Hustota spongiózní kosti byla variována v rozmezí 0,2 g.cm~3 

až 1,2 g.cm~3 [51]. Youngův modul t rabekulární kosti byl dopočí táván dle experimentálně 
zjištěné závislosti na hustotě . 

V l i teratuře se vyskytuje velké množství experimentálně zjištěných závislostí Youngova 
modulu na hustotě kostní tkáně. Autoř i se obvykle přiklánějí spíše k mocninnému modelu, 
lineární regresní modely se objevují zřídka; některé ze vztahů jsou uvedeny v tab. 9.1. 

Funkce Původ vzorků Autor 

E = 3790 x plpp Různé Carter k Hayes (1977) [10] 

E = 1310 x p M Proximální femur Lotz et al. (1990) [46] 

E = 3980 x (papp x 0,92) 1 - 7 8 Různé Hodgskinson & Currey (1992) [38] 

E = 10500 x (papp x 0 ,55) 2 ' 2 9 Femur Keller (1994) [41] 

E = 4607 x p j £ Proximální femur Rho et al. (1995) [56] 

Tabulka 9.1: Závislost Youngova modulu na zdánlivé hustotě . 

Autoři používají různá měření zdánlivé hustoty (viz kap. 6.2). Mechanické vlastnosti 
kosti závisí na stavu vzorku (například vysušená kost m á vyšší modul pružnosti než hyd-
ra tovaná) , nelze tedy př ímo srovnávat odvozené vztahy [23]. Hodnoty pdry a pash byly 
proto přepočí tány na papp dle vztahů, které použili Helgason et al. [35]: 

Pdry = Papp X 0, 92 (9.1) 

Pash = Papp X 0, 55 (9.2) 

V tomto modelu je Youngův modul odvozen ze vztahu, který zjistili Rho et al. [56], 
jelikož oblast jejich měření z uvedených vztahů nejlépe odpovídá vytvořené geometrii 
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Obrázek 9.2: Závislost Youngova modulu na hodnotě zdánlivé hustoty. 

femuru. Řešené diskrétní hodnoty Youngova modulu pro spongiózní kost jsou uvedeny 
v tab. 9.2. Femurům měřeným v kap. 8.3 přibližně odpovídá nejvyšší řešená varianta 
modulu pružnosti . 

Hustota [g.cm 3] Youngův modul [MPa] 

1,2 5839 

1 4607 

0,8 3450 

0,6 2370 

0,4 1400 

0,2 570 

Tabulka 9.2: Přehled řešených hodnot Youngova modulu pro spongiózní kost. 

9.1.3 Model vazeb a zatížení 
Kortikální a t rabekulární část femuru byly spojeny pomocí kontaktu bonded. Stejným 
kontaktem je propojena chrupavka acetabula s pánví a d ruhá chrupavka s hlavicí femuru. 
Realizace kloubního spojení (pohyblivý kontakt dvou chrupavek) je provedena pomocí 
kontaktu frictional s koeficientem tření 0,01. 

Aby byl model jednoznačně určen v prostoru, byly na ose symetrie pánve vytvořeny 
vazby displacement zamezující posuvu v ose x a v místě napojení pá teře byly předepsány 
(rovněž vazbou displacement) nulové posuvy v obou osách (viz obr. 9.4). 
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Model zatížení vychází ze statické rovnováhy při stoji na jedné noze při uvažování 
hmotnosti člověka 80 kg (obr. 9.3). Zatížení modelu bylo provedeno staticky ekvivalent­
ním zatížením: silou a ohybovým momentem, které působí na distální konec vytvořené 
geometrie femuru. Velikosti vnějšího zatížení byly určeny z výpoč tu použitého v [17], 
přičemž po přepočí tání na rozměry tohoto modelu vyšla zaokrouhlená velikost síly 640 N 
a velikost ohybového momentu -130 Nm. 

9.1.4 Konečno-prvkový model 

U femuru a chrupavky byla předepsána velikost prvku 2 mm, u pánve 3 mm. Dále bylo 
provedeno zjemnění sítě v oblasti krčku, hlavice a kontaktu hlavice s chrupavkou. 

Síť (viz obr. 9.5) tvoří 9305 prvků PLANE182. Kontakt mezi chrupavkami je modelo­
ván pomocí 273 prvků CONTA172 na femuru a T ARGE 169 v jamce. 

9.2 Prezentace a analýza výsledků 
Pánev i femur jsou kosti poměrně složitého tvaru a jejich modelování ve 2D tedy nutně 
přináší mnohá zjednodušení. Analyzován byl pouze femur (zejména oblast spongiózní 
kosti). Model m á několik nedosta tků, které by měly být zmíněny: 

(1) Geometrie femuru je jeho p růmě tem do roviny, bylo by však vhodnější tvořit jej dle 
řezu vedeného kyčelním kloubem. Ve vytvořeném modelu se totiž nachází i část malého 
trochanteru, v níž dochází ke koncentraci napět í , k te rá může částečně zkreslovat výsledky. 
Skutečné prostorové umístění malého trochanteru však pravděpodobně takový vliv nemá. 

(2) Vzhledem ke 2D charakteru úlohy není femur zatížen kroutícím momentem. 

Obrázek 9.3: Uvolnění dolní končetiny 
při stoji na jedné noze (převzato z [18]). 

Obrázek 9.4: Model vazeb a zatížení. 
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Obrázek 9.5: Diskretizovaný model. 

(3) V úvahu nebyla b rána změna kortikální tloušťky, k níž v procesu snižování hustoty 
kosti rovněž dochází. 

(4) Jelikož uvolnění vychází ze stoje na jedné noze, měl by konec femuru směřovat 
více k pánvi. 

9.2.1 Kontaktní tlak 
U hodnot kontaktního tlaku mezi chrupavkami nedochází k žádným výrazným změnám 
(viz obr. 9.6). Se snižováním hustoty spongiózy sice dochází k lehkému poklesu maximál­
ního kontaktního tlaku, nicméně tuto změnu nelze považovat za příliš významnou. Rovněž 
u distribuce tlaku v kontaktu nelze pozorovat významné změny. Lze tedy konstatovat, že 
vliv hustoty kosti na kontaktní tlak je minimální. 

9.2.2 Posuvy 

Změna posuvů je p a t r n á z obr. 9.7. Největší změna je u posledních dvou variant spongiózy, 
u předchozích variant hodnoty posuvů pouze mírně stoupají . 

9.2.3 Přetvoření 
U kostí je obvykle namís to napě t í vykreslováno přetvoření, neboť dle Frosta [20] je růst 
kosti st imulován lokální elastickou deformací (Mechanostat theory) způsobenou zatížením 
kosti. Velikosti přetvoření při jednotlivých hodnotách hustoty spongiózy jsou znázorněny 
na obr. 9.8. V ideálním případě by linie přetvoření měly odpovídat kostním trajektori ím 
(obr. 5.2). 
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Obrázek 9.6: Změna kontaktního tlaku při změně hustoty spongiózní kosti. 

Z výsledků lze pozorovat určité tendence vytvářet linie přetvoření odpovídající kost­
ním trajektori ím, které se ve zdravém femuru vytvářejí. Například jsou naznačeny linie 
směřující z distálního konce k velkému trochanteru, z distálního konce do hlavice či linie 
jdoucí od vrcholu hlavice směrem dolů. 

Co není možné pozorovat je lokální minimum přetvoření, které by bylo možné očekávat 
v místě, kde se nachází Wardův trojúhelník (místo s velmi nízkou zdánlivou hustotou 
kosti). 
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Obrázek 9.7: Změna posuvů při změně hustoty spongiózní kosti. 
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9.2.4 Napět í a přetvoření v krčku femuru 

Je známo, že krček představuje u femuru nebezpečný průřez. Lze tedy předpokládat , že by 
zde mělo docházet ke koncentraci napět í , přičemž při snižování hodnot hustoty by měly 
maximální hodnoty napět í růst . Pro vykreslení napět í v krčku femuru byla v modelu 
vytvořena cesta dle obr. 9.9. 

Obrázek 9.9: Cesta pro vykreslení výsledků v krčku femuru. 

Ve většině oblasti spongiózní kosti na definované cestě dochází se snižováním hustoty 
ke snižování napět í (viz obr. 9.10), zat ímco na okrajích spongiózy dochází ke koncentraci 
napět í (přičemž rozdíl mezi největší a nejmenší hustotou odpovídá rozdílu napě t í asi 
3 M P a ) . 

-1 ,2g .cm-3 -»-1 g.cm-3 - * - 0 , 8 g.cm-3 0 ,6g .cm-3 - i - 0 , 4 g.cm-3 0,2 g.cm-3 

25 

20 

,15 

10 

10 15 20 25 

V z d á l e n o s t ľ m m l 

30 35 40 45 

Obrázek 9.10: P růběh napět í v krčku femuru (pouze spongiózní kost). 

Zahrneme-li do grafu i oblast kortikální kosti (obr. 9.12), lze pozorovat mnohem vý­
raznější koncentraci napět í . V obr. 9.13 jsou vykresleny maximální hodnoty napět í (v místě 
2 dle obr. 9.9) v závislosti na uvažované hustotě spongiózy. Se snižováním hustoty roste 
napět í , přičemž závislost je přibližně kubická. 
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Dále bylo vykresleno přetvoření na stejné cestě. Zatímco u napět í ve spongióze dochází 
při snižování hustoty k poklesu, přetvoření naopak vzrůstá. Dle Frostovy teorie [20] by 
u zdravého jedince docházelo ke stimulaci růs tu trabekul úměrně velikosti přetvoření. 
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Obrázek 9.11: P růběh přetvoření v krčku femuru. 

1,2 g.cm-3 

2 0 2 5 3 0 

V z d á l e n o s t [ m m ] 

1 g.cm-3 0,8 g.cm-3 0,6 g.cm-3 -^0,4 g.cm-3 -«-0 ,2 g.cm-3 

5 0 

Obrázek 9.12: P růběh napě t í v krčku femuru. 
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Obrázek 9.13: Maximální napět í v krčku femuru v závislosti na hustotě . 

9.2.5 Shrnutí výsledků 

Výsledky analýzy lze shrnout takto: 

(1) V l i v zdánlivé hustoty kosti na hodnoty kontaktního tlaku nebyl pozorován. 

(2) Velikost posuvů významně na růs tá u nižších hodnot zdánlivé hustoty kosti. 

(3) Míra přetvoření rovněž významně na růs tá u variant s nejnižší uvažovanou hodno­
tou zdánlivé hustoty. 

(4) U vykreslených přetvoření ve spongióze jsou naznačeny některé linie odpovídající 
kostním trajektori ím ve femuru. 

(5) Napět í ve spongióze krčku se během snižování zdánlivé hustoty kosti snižuje, za­
t ímco hodnoty přetvoření rostou. 
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10 ZÁVĚR 

10 Závěr 
V průběhu více než padesát i let bylo v kostní densitometrii představeno velké množství 
metod pro kvantifikaci minerální hustoty kosti. 

V současnosti nej rozšířenější v klinické praxi je měření metodou D X A . Pro tuto metodu 
hovoří zejména dlouholeté zkušenosti, nízká dávka záření a snadná možnost kalibrace. 
Rovněž aktuální diagnostická kri téria (T-skóre, Z-skóre) jsou odvozena právě od měření 
pomocí D X A . Nevýhodou je nemožnost měřit zvlášť kortikální a t rabekulární kost. 

Druhou široce využívanou metodou je Q C T , k te rá rozlišení obou typů kostí umožňuje, 
neboť na C T snímcích jsou zobrazeny transverzální řezy kosti. Je tedy možno vyšetřovat 
pouze oblast spongiózy, kde se změny v hustotě projevují nejdříve. Q C T však vyžaduje 
pods ta tně vyšší dávky záření než D X A . 

Dále byly měřeny hodnoty hustoty v Hounsfieldových jednotkách na vybraných C T 
snímcích kosti. By ly měřeny a analyzovány celkem tř i sady snímků: (1) femur prasete, 
(2) snímky obsahující zdravý a nemocný femur, (3) obratel L I . 

Výsledky měření u femuru prasete odpovídají anatomickým pozna tkům - vysoká kon­
centrace spongiózy v epifýzách a naopak nízká koncentraci (či absence tkáně v př ípadě 
záporných hodnot HU) spongiózy v diafýze. 

Zdravý a nemocný femur byl měřen s cílem porovnat hodnoty hustot spongiózy u obou 
femurů. Výsledky odpovídají skutečnosti , že růst trabekul je stimulován zatěžováním 
kosti. Pokud tedy pacient nemohl dále našlapovat na nemocnou nohu, došlo k úbytku 
t rabekulární kosti, což se projevilo rozdílem 100-200 H U ve výsledcích. 

Hodnoty H U byly dále přepočí tány na hodnoty zdánlivé hustoty dle korelačních vztahů 
uvedených v l i teratuře. 

U obratle vyšly velmi vysoké hodnoty zdánlivé hustoty, což může být způsobeno vý­
běrem nevhodného korelačního vztahu. Přepočet je závislý na nastavení skeneru, k terá 
nebyla porovnána. Pro přesnější převod H U na hodnoty zdánlivé hustoty je nu tné použít 
kalibrační fantom skenovaný př ímo se vzorkem. 

Výpočtový model kyčle byl vytvořen pro srovnávací analýzu změn ve spongiózní kosti 
femuru, jejíž modul pružnosti byl odvozen z hustoty uvažované v intervalu 0,2-1,2 g.cm~3. 

Změna hustoty spongiózní kosti měla významný vliv na posuvy a přetvoření ve spon­
giózní tkáni . U variant s vyšší uvažovanou hustotou jsou změny obou veličin velmi malé. 
K výraznému nárůs tu však dochází mezi variantami 0,2 g.cm~3 a 0,4 g.cm~s. Lze tedy 
říci, že posuvy i přetvoření při snižování hustoty kosti nerostou lineárně, nýbrž v určitém 
bodě dochází k výraznému nárůs tu . 

Analyzováno bylo rovněž napět í a přetvoření v krčku femuru. Ve spongiózní kosti 
docházelo k relaxaci napět í při snížení hustoty, zat ímco míra přetvoření se zvyšovala 

V krčku femuru také došlo k výrazné koncentraci napět í (maximální napě t í byla 
70 M P a u nej vyšší hustoty a 200 M P a u nejnižší hustoty). Křivka maximálních napět í 
v závislosti na hustotě je přibližně kubická a klesající. 

Závěrem lze konstatovat, že cíle stanovené v úvodu práce byly splněny. 
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Seznam použitých zkratek a symbolů 
Seznam použitých zkratek 

Zkratka V ý z n a m 

B M D D Bone Mineral Density Distribution 

C T Computed Tomography 

D P A Dual Photon Absorptiometry 

D X A Dual X - R a y Absorptiometry 

D X R Digital X-Ray Radiogrammetry 

h r C T high resolution Computed Tomography 

h r M R I high resolution Magnetic Resonance Imaging 

p D X A Peripheral Dual X - R a y Absorptiometry 

qBEI Quantitative Backscatter Electron Imaging 

Q C T Quantitative Computed Tomography 

Q M R Quantitative Magnetic Resonance 

QUS Quantitative Ultrasound 

R A Radiographic Absorptiometry 

ROI Region of Interest 

SPA Single Photon Absorptiometry 

S X A Single X-Ray Absorptiometry 

V O I Volume of Interest 

W H O World Health Organization 

fi C T Micro Computed Tomography 



Seznam použitých veličin a jednotek 

Symbol R o z m ě r V ý z n a m 

BMC 9 Bone Mineral Content 

BMD g.cm~3 Bone Mineral Density 

BMDa g.cm~2 planární densita B M D 

BMDV g.cm~3 volumetrická densita B M D 

BUA dB.MHz'1 Broadband ultrasonic attenuation 

BV/TV - Podíl kostní tkáně v objemu kosti 

CT - C T číslo 

E Pa Youngův modul 

I eV Intenzita zeslabeného paprsku 

k eV Původní intenzita záření 

kVp W Peak kilo volt age 

m g.cm~3 Plošná densita mater iá lu 

P - Pórovitost 

S 9 Hmotnost kosti v kapalině 

SOS m . s - 1 Speed of sound 

T - T - skóre 

VPA cm3 Volume per projected area 

W 9 Hmotnost kosti na vzduchu 

/" - Poissonův poměr 

Papp g.cm~3 Zdánlivá hustota 

Pash g.cm~3 Ash density 

P dry g.cm~3 Zdánlivá hustota 

Preal g.cm~3 Reálná hustota 

Pwet g.cm~3 Zdánlivá hustota 

m _ 1 Materiálový koeficient ú t lumu 
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