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INTRODUCCION

La Tomografia Computarizada y la Medicina Nuclear, especialmente el SPECT,
son dos de las modalidades de diagnostico por imagenes ma: Jtilizadas hoy en
dia a nivel mundial.

Este trabajo de graduaciéon explica de una manera basica los aspectos n 3
importantes de cada una de estas tecnologias. La primera parte es una
introduccion a la fisic  de las radiaciones ionizantes, que son y como se producen,
la cual sirve de preambulo para facilitar la comprension de los principios fisicos y
matematicos detras de la Tomografia Computarizada y Medicina Nuclear.
Posteriormente se explica detalladamente la instrumentacién necesaria para la
generacidon de la imagen, cuales son los componentes principales de un sistema,
etc. Luego se presentan los requerimientos técnicos minimos que se deben de
tomar en cuenta al momento de instalar este tipo de tecnologias.

Un aspecto importante en el diagnostico por imagenes son los controles de calidad
de imagen. En este documento se muestra la importancia de los controles de
calidad asi como un protocolo con las pruebas minimas a las que deben
someterse este tipo de tecnologias apoyado en las normas de la Unidad
Reguladora para el uso de las Radiaciones lori-antes.

Finalmente se presentan las principaies aplicaciones clinicas de estos sistemas y
un estudio econdmico con los aspectos basicos que se debe tomar en cuenta al

realizar un proyecto de inversion que involucre esta iecnologias.
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PRIMERA PARTE:
ANTEPROYECTO



1. ANTEPROYECTO

1.1.- ANTECEDENTES.

imagenes médicas ha sido un tema poco tratado en trabajos de graduacion
anteriores. La mayoria de documentos reiacionados hasta la fecha se refieren a
Rayos X. Este es uno de los primeros trabajos que se reali. 1 re )
Tomografia Computarizada y Medicina Nuclear; paralelamente, se esta
desarroliando un trabajo acerca de imagenes por Resonancia Magnética, dentro
dei cual se relacionan algunos aspectos de la Resonancia Magnética con

Tomografia Computarizada y Medicina Nuciear.

1.2.- DEFINICION DEL TEMA

El creciente desarrollo de las tecnologias en imagenes médicas ha traido consigo
un aumento en las capacidades diagnésticas de cada una. Cada vez son mas los
diagnésticos que se apoyan en este tipo de tecnologias para mejorar el
tratamiento de los pacientes.

Con el desarrolio de este proyecto se obtendra un analisis de dos tecnologias de
imagenes médicas.

El trabajo analizara las bases fisicas, matematicas y requerimientos para su
instalacion y funcionamiento. Se elaborara también un protocolo basico de controi
de calidad de imagen, el cual es necesario en toda instalacion de este tipo para
garantizar un diagnostico médico.

Para completar el documento se incluye un andlisis de factibilidad econémica gue
pueda ayudar al ingeniero biomédico a evaluar proyectos de inversion que

invoiucren este tipo de tecnoiogias.

1.3. - JUSTIFICACION DEL TEMA

Las tecnologias en imagenes médicas se han convertido en una de ias principales
herramientas del diagnéstico médico. Cada vez mayor numero de instituciones de
salud en nuestro pais estan incorporando estos equipos, como parte de una

atencidn mas rapida y eficiente para el paciente.



El diagnostico del paciente se vuelve mas eficiente si esto equipos cuentan con
coniroles de calidad que garanticen la imagen e instalaciones apropiadas para su
desempeiio.

Con este proyecto, se tendra un protocolo que ayude a cualquier persona o
institucion a efectuar el control de calidad de este tipo de equipos, ademas de
darle una guia de sus principales aplicaciones diagnoésticas.

Otro aspecto que no debe dejarse de lado son los costos de estas tecnologias, es
muy importante efectuar un anaiisis de factibilidad econémica antes de efectuar un

proyecto de inversion que invelucre este tipo de equipos.

En conclusién este documento contendra los conocimientos minimos que deben

estar al aicance al momento de impiementar este tipo de tecnologias.
i.4. - OBJETIVO GENERAL
- Eiaborar un anaiisis de tecnoiogias de Tomografia Computarizada y
Medicina Nuclear.

1.5. - OBJETIVOS ESPECIFICOS

- Anaiizar ios principios fisicos y maiematicos utilizados para la obiencion
de imagenes por Tomografia Computarizada.

- Dentro de ia tecnologia de Medicina Nuclear se desarrollaran las dos

técnicas tomograficas ampliamente usadas: PET y SPECT

- Analizar los principios fisicos y matematicos utilizados para la obtencién

de imagenes por Medicina Nuclear.



Analizar ios componentes basicos de un equipo de tomografia

computarizada.

Analizar los componentes basicos de un equipo de medicina nuclear.
Realizar un anaiisis de los requerimientos basicos para la instalacion y
funcionamiento de estas tecnologias, que optimicen las actividades

dentro del servicio.

Elaborar un protocoio de control de calidad para estas tecnologias que

incluya equipos y accesorios necesarios para su implementacion.

Analizar las principales apiicaciones diagnoésticas de estas tecnologias.

Elaborar un analisis de factibilidad econémica en proyectos de inversion

gue involucren estas tecnologias.

1.6. - ALCANCES

En el desarroillo del tema se presentara la teoria basica sobre los
principios fisicos de cada modalidad para comprender el efecto de las
mismas en el diagnéstico del paciente.

Se presentaran los principales avances tecnoiégicos de cada tecnoiogia.

El protocolo control de calidad sera una herramienta que podra ser
ocupada en cualquier ambiente que cuente con este tipo de tecnoiogias.

Para el analisis de factibilidad econémica, se presentara una
infroduccion a ios conceptos financieros basicos para su mejor

comprension.



1.7. - LIMITACIONES

Debido a la diversidad de tecnologias en imagenes médicas, este
trabajo se limitara a analizar ias siguientes:
o Tomografia Computarizada
o Medicina Nuclear:
= PET
= SPECT

El analisis presentara los requerimientos minimos que aseguren el buen
funcionamiento, calidad y optimizacidon de actividades dentro del

servicio.

Las regiones anatbmicas en las que se analizaran aplicaciones
diagnosticas seran: cerebro, cabeza y cuello, térax, abdomen y pelvis,

muscuio esquelético, sistema cardiovascular.

Las aplicaciones diagnosticas son las de mayor de indice de aparicion y
las comparaciones no son aplicables a todos los casos o en todo

paciente.

Analizar los componentes basicos se limita a los componentes
principaies que debe tener todo equipo que utilice estas tecnologias, sin

entrar a circuitos eléctricos y electronicos.

1.8.- METODOLOGIA.
Para ia realizacidén de este trabajo se utilizaran las siguientes metodologias:
investigacién bibliografica: a través de libros, folletos, manuales de equipos

y consuita a sitios en Internet. Esta sera la principal fuente de informacién.

Visitas de campo: se realizaran visitas de campo a dos instalaciones que

trabajan con estos equipos.



SEGUNDA PARTE:
INTRODUCCION A LA FISICA DE
LAS RADIACIONES IONIZANTES.



2. ESTRUCTURA DE LA MATERIA
2.1 Materia y energia

La existencia del universo se expiica mediante dos entidades: ia materia y la
energia. Estas dos entidades existen en diferentes formas en el universo. Mientras
gue la materia tiene forma, tamafio y estructura definida, ia er--—‘a tiene

diferentes formas pero no tamafio ni esiructura.

La Materia se caracteriza por ser cuantificabie. La unidad de cuantificacién de ia
materia se llama masa. En la fisica atébmica, la unidad de masa es la unidad de
masa atémica (amu, por sus siglas en ingles) y es igual a 1.66 * 107 Kg.
Energia es la capacidad de hacer un trabajo y puede existir en muchas formas:
cinética (movimiento de la materia), potencial (posicion y composicion de la
materia), térmica (movimiento de ios atomos o moléculas de ia materia), eléctrica
(flujo de electrones a través de una diferencia de potencial), quimica (reacciones
guimicas) y radiacion (energia en movimiento). La energia puede cambiar de una
forma a otra.
La masa y la energia son iniercambiables, una es creada a expensas de la otra,
como lo explica la relacién entre la masa y la energia de Einstein:

E =mc’®
donde:
E = energia
m = masa
¢ = velocidad de ia luz en el vacio.
Esta relacion nos dice gue todo lo que nos rodea puede ser clasificado en materia

0 energia.

2.2 Radiacion.
La radiacion es una forma de energia en movimiento a través del espacio. Es
emitida por un objeto y absorbida por otro. Existen dos tipos de radiacion:

1. ion ¢ 1 ticulas: por ejemplo electrones, protones, neutrones,

particulas alfa, y demas. Poseen masa y carga, excepto los neutrones, ios



cuales son particulas neutras. Su velocidad depende de su energia cinética.
La radiacion de particulas se origina a partir del decaimiento radioactivo,
rayos cosmicos, reacciones nucleares y otras.

2. Radiacién electromagnética: es una forma de energia que no tiene masa y
carga y puede propagarse tanto en forma de ondas como paquetes
discretos de energia llamados fotones o quantum. Este tipo de radiacion
vigla a la velocidad de la iuz. Algunos ejemplos de radiacién
electromagnética son: ondas de radio, luz visible, radiacion gamma, etc. Se
diferencian unas de ofras en su longitud de onda y por consiguiente en su
energia.

La energia E de la radiacién electromagnética esta dada por:

(ecuacién 1)

E=hv= %E[joules]

donde:

h = Constante de Planck = 6.626 x 102 J . seg.

v = frecuencia en hertz, definida como cicios por segundo

A = longitud de onda

¢ = velocidad de la luz en el vacio = 299792458 m . s™

La energia de una radiacién electromagnética esta dada en electron volts (eV), el
cual esta definido como la energia adquirida por un electréon cuando es acelerado
a través de una diferencia de potencial de 1 volt. La ecuacién 1 puede ser

expresada en unidades de eV utilizando ia siguienie conversion:
1eV =1.602*10"° J = 1.602*10™2 erg
asi:

-6
_ 1.24:;10 {eV]

donde A esta dado en metros. La tabia 4 muestra diferentes tipos de radiacién

E

ecuacion 2

electromagnética, su longitud de onda, frecuencia, energia, nombre y aplicacion.






2.3 El atomo.

La unidad de masa mas pequena es el atomo. Esta compuesto por un nucleo a
centro y uno o mas electrones orbitando alrededor del nucleo. El nlcleo consiste
de protones y neutrones, llamados en conjunto nucleones. Los protones son
particuias cargadas positivamente con una masa de 1.00728 amu. Los electrones
son particulas sin carga con una masa de 1.00867 amu. Los electrones son
particuias con carga negativa con una masa de 0.000549 amu. Los protones y
neutrones son aproximadamente 1836 veces mas pesados que los electrones. Ei
numero de electrones es iguai al numero de protones, I0 que da como resultado
un atomo sin carga de un elemento. Las caracteristicas de estas particulas estan
descritas en la tabla 5. El tamafio del atomo es aproximadamente 10° m, a esto
se le llama Angstrom (A), mientras que el nicleo tiene un tamafio de 10*° metros,

a esto se le llama fermi (F).

-1 0.000549 0.9108 x 10™ 0.511
+1 1.00728 1.6721 x 1077 938.78
0 1.00867 1.6744 x 1077 939.07

masa atomica = 1.66 X 102 = 1/12 de Ia masa del °C

** 1 unidad de masa atémica 0 931 MeV.

Tabia 2. Caracteristicas de ias pariiculas atomicas.

Al describir el nicleo atdmico, debemos hablar de las siguientes cantidades.
e Numero atémico, Z, que es igual al numero de protones en ei nucleo (ei
numero atomico a veces se denomina numero de carga).
e Numero de neutrones, N.
e Numero de masa, A, el cual es igual al numero de nucleones (neutrones
mas protones) en el nlcleo.
La representacién simbdlica de un elemento, X, es la siguiente.

A
Z X N
Por ejemplo, el sodio tiene 11 protones y 12 neutrones para con un total de 23

nucleones. Su representacion simbdlica seria ia siguiente.



Aquelios nucleos atdmicos que contienen un numero impar de protones o
neutrones son normalmente menos estables que aquellos con un numero par de

protones o neutrones.

2.4 Nomenciatura nuciear.

Un nuclido es un atomo con un cierto numero de protones y neutrones
dispuestos en cierto orden dentro de nucleo.

Radio nuclidos son aquellos nuclidos que son inestables y por consiguiente
decaen mediante emision de particulas, radiacion eleciromagnética o fision
espontanea.

Is6topos: son nuclidos que tienen el mismo numero atémico, Z, pero diferente
numero de masa, A. Los isotopos tienen las mismas caracteristicas quimicas. Por
ejemplo: 'C,2C ,°C

Isotones: son nuclidos que tienen el mismo numero de neutrones, N, pero

diferente numero de protones, por ejemplo: '%Cs,%) Xe,y '22I; cada uno con 79

neutrones

Isébaros: son nlclidos con ei mismo numero de nucleones, esto es, el mismo
numero de masa, A, pero con diferente combinacién de protones y neutrones. Por
ejemplo: Y ,*Sr,®Rb vy, todos ellos tienen la misma masa atémica: 82.

iIsbmeros: son nuclidos con el mismo numero de protones y neutrones, pero
tienen estados energéticos y spin diferentes. *Tc y **"Tc son isémeros del mismo
nuclido.

Nuclidos individuaies pueden existir en diferentes estados de energia debido a la
excitacion. Estos estados de excitacion son conocidos como estados
isométricos, los cuales tienen diferentes periodos de vida que varian desde pico
segundos hasta anos. Cuando los estados isométricos tienen periodos de vida
largos, se les llama estados metaestables. Estos estados se denotan con una

letra umn aSI’: 99mTC ) 99mTC
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3. DECAIMIENTO RADIOACTIVO.

Aproximadamente 3000 nuclidos han sido descubiertos hasta ahora, y la mayoria
de ellos son inestables. Un nuclido inestabie decae por fision espontanea, emision
de particulas «, particulas 3, emisién de rayos y o captura de electrén para lograr
asi alcanzar su estabilidad. La estabilic~~ de los r=-"~"-3 -~~~ ' o
arreglo estructura y la energia que mantiene unidos los nucleones ai nlcleo. Un
criterio de estabilidad es ia proporcion de neutrones y protones (N / Z) de un
nuclido estable; Los radio nuclidos decaen hasta aicanzar una proporcion N/ Z lo
mas cercana posible a la de los nuclidos estabies. El decaimiento radioactivo por
emision de particulas o captura de electrones cambia el nimero atémico del radio
nuclido, mientras que el decaimiento por emisién de rayos y no lo cambia.

Los radio nuclidos pueden decaer por una o varias combinaciones de seis
procesos: fisiébn espontanea, decaimiento de particulas a, particulas §°, particulas
B*, captura de electrones y transicion isométrica. En cada uno de

ios procesos de decaimiento, la energia, masa y carga de los radio niciidos

debe ser conservada.

3.1 Fision espontanea.

Es un proceso en ei cual un nucleo pesado se divide en dos fragmentos con una
proporcién 60:40. Este proceso esta acompaifado por la emision de dos o tres
neutrones con una energia media de 1.5 MeV y el proceso libera una energia de
200 MeV en su mayoria en forma de calor. La fisibn espontanea en un nuclido
pesado puede ocurrir espontaneamente o bombardeandoio con particuias
energéticas. La probabilidad de una fisién espontanea es baja y se incrementa con
el numero de masa del niclido pesado. La vida media para la fisibn espontanea es
de 2 x 1017 anos para el 235U y solo 55 dias para el 254Ci. Como una aiternativa
a la fisidn espontanea, el nlclido pesado puede decaer por emision de particulas a

0 emision de rayos .
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3.2 Transicion isométrica.

Un nuacleo puede existir en diferentes estados de energia o excitacion referidos a
un estado de referencia o estabie, el cual es el estado que involucra el arreglo de
protones y neutrones con la menor cantidad de energia. Estos estados de
excitacién son llamados estados isométricos y tienen vidas medias que van desde
pico segundos hasta muchos afios. Cuando el estado isométrico es de larga vida,
se les llama estados metaestables y se denotan por una "m" asi: 99mTc. Un
nucleo excitado decae a un estado de menor energia cediendo parte de su
energia; esa transicién es ilamada transicion isométrica. Pueden ocurrir varias
transiciones isométricas desde un estado de excitacion hasta que se alcanza el
estado estable. Las transiciones isométricas pueden ocurrir de dos formas: como

emision de rayos y y conversién interna.

3.2.1 Emision de rayos y.

El modo mas comun de transicién isométrica de un esiado de alta energia a uno
de baja energia es mediante la emisibn de radiacion -electromagnética,
especificamente rayos y. La energia de rayos y emitida es la diferencia entre dos
estados isométricos. Por ejempio, un decaimiento de un estado isométrico de 525

keV a otro de 210 keV da como resuitado la emision de 315 keV de rayos v.

3.2.2 Conversioén Interna

Una alternativa a la emisiéon de rayos vy es el proceso de conversion interna. El
ndcleo excitado transfiere la energia de excitacion a uno de sus electrones
orbitales, el cual es expulsado del orbital, debido a que ia energia recibida es
mayor que su energia orbital. Este electron es llamado “electron de conversion” y
lleva una energia eléctrica igual a E, - Eg, donde E, es la energia de excitacion y
Eg es la energia de enlace. Cuando un electrén es expulsado, otro electrén de una
capa superior llena la vacante dejada por este, y la diferencia de energia entre las

capas aparece como rayos Xx.
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3.3 Decaimiento por particuias c.

El decaimiento o ocurre principalmente en nuclidos pesados tales como uranio,
radoén, plutonio y otros. El beriiio — 8 es el nuclido mas ligero que decae por
emision de particulas o. Las particulas o son basicamente iones de helio con dos
protones y dos neutrones en el nucieo y dos €' tror | - ’
decaimiento a, el numero atémico del nicleo es reducido en 2 y ei numero de
masa en 4, asi:

222 218
sca R—5, Po +«

Todas las particulas o de un radio nuclido tienen niveles de energia que
corresponden al decaimiento del nivel inicial al nivel del producto de la reaccion.
La energia de estas particuias es, por supuesto, igual a ia diferencia de energia
entre los dos estados y tiene rangos de 1 a 10 Mev. Las particulas o de alta
energia normalmente se originan a partir de radio nuclidos de vida corta y
viceversa. El rango de estas particulas es muy corto, aproximadamente 0.03 mm
de tejido humano; pueden ser detenidas por una hoja de papel, unos cuantos
centimetros de aire y guantes de latex.

3.4 Decaimiento .

Cuando un nucleo es rico en neutrones ( la razén N / Z es mayor comparada con
la del nacleo estable), decae por emision de particulas B~ y un antineutrino. Un
antineutrino (v) es una entidad casi sin masa y sin carga y se necesita
principaimente para conservar la energia durante ei decaimiento. En el
decaimiento B°, un neutrén decae esenciaimente en un proton y una particula B;
por ejempio: |

n—op+ B +v

La diferencia de energia entre el niclido “padre” y el “hijo” es llamada “transicién o
energia de transicion”, denotada por Emax. La energia promedio de la particula B
es alrededor de un tercio de la Enax. Esta observacion indica que estas particuias
a menudo llevan solo parte de la energia de transicion, y aparentemente la

energia no se conserva. Para satisfacer la ley de conservacion de la energia, se
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postulo ia existencia del antineutrino, el cual ileva la otra parte de Emax. La
existencia de los antineutrinos ha sido probada experimentaimente. El decaimiento
B~ pude ser seguido de emisidén de rayos v, si el niclido hijo permanece en un
estado de excitacion. Después del decaimiento, el numero atémico del niclido hijo
es 1 mas que ei nuclido padre, sin embargo, elr "0 "2r="-y "~~~
en ambos:
DI Xe+ f 4+
3.5 Decaimiento de positrones f'.
Cuando un radio nuclido es rico en protones ( la razén N / Z es menor que la dei
ntcleo estable) puede decaer por emision de particulas B* y un neutrino (v), el cual
es el ente opuesio al antineutrino. La emision de positrones sucede solo cuando ia
diferencia de energia ( energia de transicién) entre el nlclido padre e hijo es
mayor que 1.02 MeV. En este decaimiento, esencialmente un proton es convertido
en un neutréon mas un positrén, decrementando asi, el numero atémico del ndclido
hijo en 1:
pon+p+v
El requerimiento de 1.02 MeV para el decaimiento B* proviene de hecho que se
suma la masa de un electrébn mas ia de un protén para producir un neutrén y se
crea un positron. Debido a que la masa de cada elecirén o positrén es igual a
0.511 MeV, la suma de ambos es igual a 1.02 MeV, lo necesario para que ocurra
el decaimiento p. Algunos ejemplos son.
SFR0+ B +v
BGa—sFn+ B +v
La particula B* pierde su energia al pasar la materia. Cuando pierde casi toda su
energia, se combina con un electrén en el medio y se aniquila, originando dos
foiones de 511 keV emitidos en direcciones opuestas. Estos fotones son llamados

radiacién de aniguilacién.
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3.6 Captura de electron.
Cuando un nucleo tiene un cociente N / Z menor que el nicleo estable, puede
ocurrir un decaimiento liamado captura de electrébn, como alternativa al
decaimiento por particulas B*. En este decaimiento, un electrén es capturado por
un protén en el nacleo para formar un neutron y un r=trii
p+e —>n+v

En este proceso, el numero atémico de nuclido hijo es menor en 1. El proceso de
captura de electron ocurre usualmente en niclidos gue tienen una energia menor
a 1.02 MeV. En naclidos con energias mayores a 1.02 MeV puede ocurrir tanto
captura de electron como decaimiento B*. Algunos ejemplos son.

ol +e =1 Cd+v

67 + 67
wGat+e =, Zn+v

4. CINETICA DEL DECAIMIENTO RADIOACTIVO.
Como se menciono anteriormente, los radio nuciidos son inestable y decaen por

fision esponténea, emision de particulas o, B, B*, captura de electrén o transicion
isométrica. El decaimiento radioactivo es un proceso aleatorio, es decir, no se
puede decir que atomo de un grupo de ellos decae en un intervaio de tiempo
especifico. Por ello, solo se puede hablar de un numero promedio de
desintegraciones por periodo de tiempo. Esto da como resultado la razdén de
desintegracion de un radio nuclido en particuiar.
El numero de desintegraciones por unidad de tiempo de un radio nuciido (razén
de desintegracion), -dN / dt, es proporcional ai numero totai de atomos
radioactivos presentes en ese momento. Matematicamente:

—dN/dt=AN ecuacion 3
donde N es el numero de atomos radioactivos presente y A es la constante de
decaimiento, la cual se define como ia probabilidad de desintegracién por unidad
de tiempo para un atomo radioactivo.
La razén de desintegracién (-dN / dt) es llamada radioactividad o simplemente
actividad del radio nuclido y se denota por “A”. Sustituyendo “A” en la ecuacién

anterior se tiene:
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A=AN ecuacion 4
A partir del conocimiento de la constante de decaimienio y la radioactividad de un
radio nuclido, se puede calcuiar el numero total de atomos o la masa total del radio
nliclido presente (utilizando el numero de Abogadro: 1 mol = 6.02 x 10** atomos)

Si resolvemos la ecuacién 3 mediante integracién, tenemos.
— At .y
N,=N,e ecuacion 5
donde Ny y N; son los nimeros de atomos presentes en t = 0 y t respectivamente.

La ecuacion 5 representa el decaimiento exponencial de cualquier radio nuclido.
En términos de radioactividad tenemos:

A = Adge™ ecuacién 6

Una representacidn grafica de ia ecuacién 6 se presenta en la siguiente figura:

PepiAljoEOIpEY
LAV

L] i 1 1 1 A }

1 2 3 4 5 6 7

tiempo (vidas medias)

Figura 1. Curva de radioactividad.
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4.1 Vida Media
Cada radio nuclido se caracteriza por tener una vida media, la cual se define como
el tiempo requerido para reducir su actividad inicial a la mitad. Se denota por ti;; ¥
es Unica para cada radio nuclido. Se relaciona con la constante de decaimiento
como sigue:

_0.693

tl/2

A ecuacion 7

A partir de la definicion de vida media, se entiende que Ag se reduce a Ag/ 2 en
una vida media; a Ag / 4 en dos vidas medias, etc. En un decaimiento de n vidas
medias, se reduce a Aq / 2". Por lo tanto la radiactividad A¢ en un tiempo t puede

ser calculada de la siguiente manera.

Ao_ 4, _

A = = 4,(0.5)""" ecuacion 8

! 27 - 2(”"1/2)

donde t es tiempo de decaimiento. Por ejemplo, una muestra radioactiva con
t4,=3.2 dias, decayendo a una razon de 10,000 desintegraciones por minuto;
después de 7 dias de decaimiento tendria una actividad de 10,000 / 2 ¥ /32 =

2178 desintegraciones por minuto.

4.2 Vida promedio.
Ofra cantidad relevante de un radio nuclido es la vida promedio, la cual es el
tiempo de vida promedio de un grupo de radio nuclidos. Se denota por t y se
relaciona con la constante de decaimiento A y ia vida media {1, como sigue:

r=1/4

T=1t,,/0.693=1.44¢,,,
En una mean life, la actividad de un radio nuclido se reduce al 37% de su valor

inicial.

4.3 Vida Media Efectiva
Como se menciono anteriormente, un radio nuclido decae exponencialmente con
una vida media definida, llamada también “vida media fisica” (T, 0 fup), ¥ es

independiente de las sus condiciones fisico quimicas. Analogo al decaimiento
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fisico, los radio farmacos administrados a las personas desaparecen
exponencialmente dei sistema biolégico a través de ias heces fecales, orina,
transpiracion y otras rutas. Depuse de una administracion in vivo cada radio
farmaco tiene una “vida media bioidgica” (Ty), la cual se define como el tiempo
necesario para que la mitad del radio farmaco desapar~—-a dei £'~*ama £ ~**7jico.
La constante de decaimiento de ia vida media biolégica se define como A, = 0.693
! Ty

En cualquier sistema bioldgico, la perdida de un radio farmaco se debe tanto ali
decaimienio fisico del radio nuciido como a la eliminacién bioiogica del radio

farmaco. La razon totai o efectiva (A.) de ia perdida de radio actividad depende de

Ao Y Ap asi:
le = lp + lb
sustituyendo A = 0.693 / T:
I 1 1
raar
T, 1T, 1,

4.4 Unidades de Radio Actividad.
La unidad de ia radio actividad es el Curie, y se define como:
1 curie (Ci) = 3.7 x 10'° desintegraciones por segundo (dps)
= 2.22 x 10"? desintegraciones por minuto (dpm)
1 milicurie (mCi) = 3.7 x 10’ dps

1 microcurie (uCi) = 3.7 x 10° dps

La unidad de radiacién dei sistema internacionai es el becquerel (Bq), definido
como 1 dps, asi:
1 becquere! (Bq) = 1 dps 0 2.7 x 10" Ci
1 kilobecquerel (kBq) = 10° dps = 2.7 x 102 Ci
1 Ci=3.7x10""Bg = 37 GBq
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5. PRODUCCION DE RADIO NUCLIDOS.
Se conocen airededor de 3000 radio nuclidos, de los cuaies aproximadamente

2700 son radio activos, el resto son estabies. La mayoria de radio nuclidos son
producidos artificialmente por un ciclotron o un reactor. Algunos radio nuaclidos de
vida corta pueden ser generados a partir de “generadores de radio nuclidos”. Lo

siguiente es una breve descripcién de los tipos de generadores.

5.1 Radio nuclidos producidos en Ciciotrones.

En un ciclotron, figura 2, particulas cargadas como protones, deutrones, particuias
o, particulas *He y otras son aceleradas en trayectorias circulares adentro de
electrodos semicirculares en un vacio mediante un campo magnético. Estas
particulas aceleradas pueden tener una energia cinética desde unos cuantos
kiloelectron voltios (keV) hasta varios biliones de elecitron voitios (TeV),
dependiendo del disefio del ciclotréon. Debido a que las particulas cargadas se
mueven en trayectorias circulares adentro de un campo magnético, cuanto mayor
es el radio de la trayectoria mayor sera la energia cinética de la particula. Las
particulas cargadas son deflectadas afuera del ciciotron por un deflector a través

de una ventana para formar un haz de particulas.

Figura 2. Esquema de un ciclotron. A y B electrodos semicirculares con
vacio; D: deflector; S: fuente de iones; V: voltaje alterno; W: ventana
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Cuando blancos de elementos estabies son irradiados colocandoios en la
trayectoria dei haz de particulas aceleradas o adentro del ciclotrdbn en un radio
determinado, ias particulas aceleradas interaccionan con los nucleos de los
elementos estables y se lleva a cabo una reaccion nuciear. En esta reaccion, ia
particula incidente puede dejar el nucleo después de la interaccidon con un
nucledn, dejando parte de su energia en el, o puede ser completamente absorbido
por el nucleo, dependiendo de ia energia de la particula incidente. En cualquier
caso, se forma un nicleo activo y esta energia es liberada por emision de
nucleones (protones y neutrones). La emisién de particulas es seguida de emision
de rayos v.
Dependiendo de la energia depositada por la particula incidente, ei elemento
blanco emite diversos nucleones aleatoriamente, originando diferentes ndclidos. Al
incrementar la energia de la particula acelerada, se emiten mayor numero de
nucleones y por o tanto se produce una variedad mas grande de nuclidos.
Los ciclotrones médicos son compactos y producen radio nuclidos de vida corta,
particularmente los utilizados en tomografia por emisiébn de positrones. Los
sistemas disponibles comerciaimente utilizan protones, deutrones y particulas o de
baja y media energia.
Un ejemplo de un radio niclido tipico producido en un ciclotrén es '''In. Este es
producido irradiando '''Cd con protones de 12 MeV. La reaccién nuclear se
escribe de la siguiente forma:

M0g (p.n) 1y
donde '"'Cd es el elemento blanco, el protén “p” es la particular acelerada, el
neutrén “n” es la particular emitida e '"'In es el radio niclido producido. En este
caso, un segundo nucleén puede no ser emitido debido a que puede no haber
suficiente energia después de la emisién de primer neutrdn. La energia de
excitacion gque no es suficiente para emitir mas nucieones sera disipada mediante
emisioén de rayos v.
Los radio nuclidos producidos con niumeros atémicos diferentes a los isétopos de
los elementos biancos no contienen ningun is6topo estable. Tales preparaciones

son ilamadas “carrier free”.
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El material que sirve de bianco debe ser puro y preferiblemente hecho de un solo
isétopo o al menos enriquecido con un solo isétopo para evitar la produccién de
otro tipo de radio nuclidos. Un elemento blanco puede producir varios isétopos de
diferentes elementos, por ellos es necesario aislar los isétopos de cada uno. Esto
se puede lievar a cabo mediante métodos quimicos tales como extraccién con
solvente, precipitacion, intercambio de iones y destilacion.

Los radio nuclidos producidos en ciclotrones son usualmente deficientes de

neutrones y por eso decaen por emision de particulas §~ o captura de electrones.

5.2 Radio nuclidos producidos en Reactores.

Varios radio nuclidos son producidos en reactores nucleares. Un reactor nuciear
esta construido con varillas combustibles hechas de materiales fisionabies
enriquecidos tales como ?°U y ?*°Pu. Estos niicleos combustibles sufren fision
esponianea con una probabilidad extremadamente baja. La fisidn esta definida
como la divisibn de un nlcleo pesado en dos fragmentos de masa
aproximadamente iguai, acompanada por ia emision de dos o tres neutrones con
energias medias de 1.5 MeV. En cada fision, se liberan aproximadamente 200
MeV en forma de calor que se utilizan para producir electricidad.

Los neutrones emitidos en cada fisidbn pueden causar fisiones adicionales en los
nucleos de las otras varillas combustibles; esto obviamente iniciaria una reaccion
en cadena peligrosa para el reactor. Esta reaccion en cadena debe ser controlada
mediante el tamafo, forma y masa apropiadas del material combustible y oiras
técnicas de ingenieria. Para controlar esta reaccidn en cadena, el exceso de
neutrones es removido posicionando varilias de cadmio en el nucleo del
combustibie (el cadmio tiene una aita probabilidad de absorber neutrones).

Las varillas combustibles de material fisionable son colocadas en el nucleo del
reactor con espacios entre ellas. Los neutrones emitidos con una vida media de
1.5 MeV de la superficie de las varillas tienen una baja probabilidad de
interaccionar con otros ntcleos haciéndolos poco Utiles. Se ha encontrado sin
embargo, que los neutrones con energia térmica ( 0.025 eV) interactian con
muchos nucleos para producir radio nuclidos. Para hacer los neutrones de aita
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energia mas Utiles, se baja su nivel de energia mediante la interaccion con
materiales de bajo peso molecular, como el agua, agua pesada, berilio y grafito;
los cuales son distribuidos en los espacios entre las varillas combustibles. Estos
materiales son llamados moderadores. El fiujo de estos electrones térmicos es en
el rango de 10" a 10" neutrones / (cm® . sec) y son muy importan’ 5 en la
produccion de muchos radio nuiclidos.

Cuando un elemento blanco es insertado en el nicleo del reactor, los neutrones
térmicos interaccionan con los nucleos del blanco produciendo otro nuclido.

En un reactor, existen dos tipos principales de interaccion con neutrones térmicos
que producen varios radio nuclidos Utiles: fisidbn de elementos pesados y captura

de neutrones.

5.2.1 Fision o reaccion (n, f).
Cuando un blanco de un eiemento pesado es inseritado en el nicleo de un reactor,
los nucleos pesados absorben los neutrones térmicos y sufren fision. Entre los
elementos pesados fisionables tenemos °°U, #°Pu, ®'Np, U, #?Th, y otros de
numero atémico mayor a 90. Los nuclidos producidos por fision tienen un nimero
atomico entre 28 y 65. Estos is6topos de diferentes eiementos son separados
mediante procesos guimicos que involucran precipitacion, extraccion con solvente,
intercambio de iones, cromatografia y destilacion.
Muchos radio nuclidos Utiles clinicamente como el ', %Mo, "**Xe y "*'Cs son
producidos por fisién. A continuacién se presenta un ejemplo de la fisién del 2°U y
algunos de los radio nuclidos producidos:
BUA gm0 U=+ 2Y 4301
— 2 Mo+'SSn+2 . n
=2 Xe+'0Sr +20n

—RICs+JRb+2.n

5.2.2 Captura de neutrén o Reaccion ( n, ).
En una reaccion de captura de electrén, el nucleo del elemento blanco captura un

electrén térmico y emite rayos y para producir un isétopo del mismo elemento.
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Debido a que ei elemento blanco y el nlclido producido son del mismo elemento
no es necesaria una separacion quimica, a menos gque se generen otros radio
isotopos por las impurezas del elemento blanco. Algunos radio nuclidos tiies
clinicamente producidos por esta reaccion son: *'Te (el cual produce ™I por
decaimiento de particulas §~ con una vida media de °5 min), N v %°F
¥ICr y otros. Estos radio nuclidos son a menudo ricos en neutrones y por ello
decaen por emision f. Algunos ejemplo de reacciones por captura de neutrones
son:

* Mo(n, y)” Mo

lgﬁHg(ﬂ, 7/)197Hg

0 Cr{n,y) Cr

5.3 Generadores de radio nuclidos.

Los generadores de radio nuclidos proveen una fuente conveniente de radio
nuclidos de vida corta muy Utiies clinicamente. Los requerimientos basicos para
un generador son que el radio nuclido “padre” tenga una vida media mas larga que
el “hijo”, y el hijo puede ser facilmente separado del padre. En un generador, un
radio niclido “padre” de vida larga se hace decaer un su radio ndclido “hijo” de
vida corta, y este uitimo es quimicamente separado.

Este generador consiste en una columna de vidrio o plastico con un filtro en la
parte baja. La columna se liena con material absorbente como resina de
intercambio de cationes 0 aniones, alimina y zirconia, en la cual el radio niclido
padre es absorbido. EI radio nuclido hijo se produce como resultado dei
decaimiento dei padre hasta que se alcanza un equilibrio después de varias vidas
medias del hijo, después de las cuales el hijo comienza a decaer con fa misma
vida media del padre. Debido a que hay diferencias en las propiedades guimicas,
ia actividad quimica del hijo es exiraida con un solvenie apropiado, dejando al
padre en la columna. Después de la exiraccidon, la actividad dei hijo vuelve a
producirse, hasta alcanzarse el equilibrio. La exiraccion puede hacerse
repetidamente. Un esquema tipico de un generador se muestra en la siguiente

figura.
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Solvente de extraccion
o ' A B — Vial
Ventilacion de aire
= — Actividad del hijo
Columna de crista ~ extraida

Actividad del padre
+

Actividad del hijo

Blindaje de
plomo

Filtro

Figura 3. Generador de radio nuclidos tipico. El vacio en el vial B, extrae la
solucion del vial A a través del material absorbente y el “hijo” es recolectado
en el viai B

El vial que contiene el solvente es coiocado sobre ia aguja A, y otro vial es
colocado sobre la aguja B. El vacio en el vial B provoca que el solvente pase a
través de la columna y extraiga el radio nuclido hijo, dejando al padre en la
columna.

Un generador de radio ntclidos debe ser estéril. Puede ser esterilizado colocando
la columna en autoclave o preparandolo a partir de materiales estériles en un
ambiente aséptico. La extraccion del generador debe ser hecha en condiciones

estériles.

6. INTERACCION DE LA RADIACION CON LA MATERIA.
Toda radiacion electromagnética puede interactuar con los &atomos de un

absorbedor durante su paso a través de él, produciendo ionizacién y excitaciéon de
los atomos del absorbedor. Estas radiaciones son ilamadas “radiaciones
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ionizantes”. Sin embargo ios mecanismos de interaccion varian, y son discutidos

a continuacion.

6.1 Interaccibén de particulas cargadas con la materia.

Las particulas cargadas, tales como particulas a, protones, deutrones y part’~'~3
B (electrones), interactian con los atomos de absorbedor. La interaccion ocurre
principalmente con los electrones orbitales y rara vez con ei nicleo. Durante la
interaccion, puede ocurrir ionizacién, excitacién y ruptura de la molécuia.

Durante la excitacion, la particula cargada transfiere toda o parte de su energia a
los electrones orbitales, illevandolos a niveles de energia mayores. Durante la
ionizacion, la energia transferida puede ser suficiente para romper ia energia de
enlace de los electrones, expulsandolos del atomo. Los electrones expulsados son
llamados “electrones primarios” los cuales pueden tener suficiente energia cinética
para producir excitacion adicional en el absorbedor. Los electrones secundarios de
aita energia generados a partir de ionizaciones secundarias son llamados “rayos
delta (8)". El proceso de excitacion y ionizacion continuara asta que la particula
incidente y fodos [os elecirones alcancen el reposo. Ambos procesos pueden
romper los enlaces quimicos de las moléculas del absorbedor, formando varios
compuestos quimicos.

En la ionizacion, una energia promedio de “W” x keV se requiere para producir un
par de iones en el absorbedor y esta varia de acuerdo al absorbedor. El valor de
“W” es alrededor de 35 eV en aire y menor en el oxigeno y xenon; para la mayoria
de los gases varia entre 25 — 45 eV. El proceso de ionizacion, el cual es la
formacion de pares idnicos, es frecuentemente usado para la deteccion de
particulas cargadas en camaras de ionizacién y contadores Geiger — Milller.
Existen tres cantidades asociadas al paso de particulas cargadas a través de la

materia: ionizacion especifica, transferencia lineal de energia y rango.
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6.1.1 ionizacion Especifica (Si).

Es el numero total de pares ionicos producidos por unidad de longitud en ia
trayectoria del haz de radiacion incidente. Los valores de Sl de las particulas o son
ligeramente mayores que ios de los protones y deutrones.

La ionizaciéon especifica se incrementa con el decreme~*- "~ '= ~ -7 ot
particula porque se incrementa al probabilidad de interaccién a bajas energias.
Por eiios, al final de su viaje, la particula cargadas muestra un incremento agudo

en la ionizacion.

6.1.2 Transferencia lineal de energia (LET).
La transferencia lineal de energia es la suma de ia energia depositada por unidad

de longitud en la trayectioria del haz de radiacién, asi:

LET =SIxW

La transferencia lineal de energia es expresada en unidades de keV / um y es muy
atii en conceptos de proteccidn radioldgica. Radiaciones electromagnéticas y
particuias B interacttan con la materia, perdiendo poca energia por interaccién y
por elios tienen baja LET.

En contraste, particuias pesadas ( particulas o, neutrones y protones) pierden
energia rapidamente, produciendo muchas ionizaciones en una distancia corta, y
por elio tienen una aita LET.

En la tabla 3 se presentan la comparacién de cierios vaiores LET.
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6.1.3 Rango (R).

El rango (R) de una particula cargada en un absorbedor es la distancia en linea
recta recorrida por la particuia. El rango de una particula depende de la masa,
carga y energia cinética de la particula, ademas de la densidad del absorbedor.
Las particulas mas pesadas y con mayor energia tienen rangos mas co=~-- que
las ligeras y con menor energia.

Una particula de 10 MeV tendra un rango mas largo que una de 1 MeV. El rango
de la particula depende de la densidad del absorbedor; entre mas denso el
absorbedor, mas corto es el rango. Las unidades del rango estan dadas en mg /
cm? del absorbedor.

Dependiendo del tipo de particula cargada, ia trayectoria puede ser unidireccional
a io largo de la direccién de movimiento o toriuosa. Debido a que las particulas o
pierden unicamente una pequeiia fraccién de su energia en una colisién con un
electron, ya que poseen una mayor masa, su trayectoria es casi una linea recta
(Figura 4.a). En contraste, las particulas f o electrones interactian con ios
electrones de ios orbitales exiernos de iguai masa, v son deflectados
considerabiemente. Esto produce una trayectoria toriuosa de estas particuias
(Figura 4.b). En esta situacion el rango verdadero es menor que la trayectoria total

recorrida por la particula.

6.1.4 Bremsstrahilung.

Cuando una particula cargada, particularmente electrones, pasan a través de ia
materia y se acercan al nicleo del atomo, pierden energia como resultado de la
desaceieracion provocada por el nicleo. La perdida de energia aparece como
rayos X y es llamada “bremsstrahiung”. Esta radiacion es comunmente usada en
procedimientos radiograficos y es generada por el impacto de un haz de

electrones en un bianco de tungsteno (principio de los tubos de rayos X).
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6.1.5 Aniquilacién.

Cuando una particula B* pasa a través de un absorbedor, pierde su energia
médiate la interaccion con ios electrones orbitales del atomo. Cuando la particula
B” casi alcanza el reposo después de perder su energia, se combina con un
electron orbital del absorbedor y produce dos radiaciones de aniquilacién de 511
keV que son emitidas en direcciones opuestas. Estas radiaciones de aniquilacion

son la base de la Tomografia por Emisién de Positrones.

6.2 interaccion de Ia radiacién y con ia materia.

6.2.1 Mecanismo de interaccion de la radiacion y.

Cuando los rayos y pasan a través de la materia, pierden energia por la interaccién
con los eiectrones orbitales de los nucleos del absorbedor. Los rayos y pueden
perder toda su energia, o parte de ella, en una sola interaccion. La ionizacién
especifica de los rayos y es 1/ 10 a 1/ 100 de la causada por un electron con la
misma energia. Los rayos y viajan una gran distancia en el absorbedor antes de
perder toda su energia. Por ello se les conoce como “radiaciones penetrantes”. La
energia perdida promedio por par de iones producidos por los fotones es la misma
que para ios electrones, 35 keV en el aire.

Los rayos y interactdan con los atomos del absorbedor de diversas maneras, las

cuales se describen a continuacioén.
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6.2.1.1 Efecto fotoeléctrico.

En el efecto fotoeiéctrico, la radiacion v incidente transfiere toda su energia a un
electrén orbital del absorbedor, llamado fotoelectron, y 1o expulsa con una energia
cinética igual a E, - Eg (figura 5), donde E,y Eg son la energia del rayo y y la
energia de enlace del electron respectivamente. El fotoelectron g ‘
energia por ionizacion y excitacion dentro del absorbedor.

El espacio vacio creado por la expulsién de un electrén orbital es ilenado por un
electron desde un estado energético superior. Esto es seguido por la emisién de
rayos X.

e"(E, -Eq)

Efecto Fotoelectrico

Figura 5. Efecto fotoeléctrico. Un haz de rayos y transfiere toda su energia a
un electron orbital y este es expulsado.

6.2.1.2 Dispersion Compton.

En la dispersidon compton, el foton de rayos y transfiere solo parte de su energia a
un electron orbitai del absorbedor, y el elecirdn es expulsado. El fotdn, con su
energia reducida, es deflectado de su direccion original (Figura 6). El foton
dispersado, con menor energia, puede sufrir efecto fotoeléctrico o interaccién
Compton. El electron Compton puede causar ionizacion o excitacion.

La dispersién Compton es casi independiente del numero atomico Z y ia densidad
del absorbedor. La dispersion Compton contribuye principalmente en el rango de

energias de 0.1 a 10 MeV, dependiendo del tipo de absorbedor.
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Dispersion Compton

Figura 6. Dispersion Compton. Un haz de rayos y interactia con un electron
orbital. Solo parte de la energia del haz se transfiere al electron. El electron
dispersado puede sufrir efecto fotoeléctrico o dispersién compton.

6.2.1.3 Produccion de pares.

Cuando la energia del fotén de rayos y es mayor gue 1.02 MeV, el fotén puede
interactuar con el nucleo del atomo del absorbedor y se producen un electron
positivo y uno negativo a expensas del fotén (figura 7). La energia en exceso de
1.02 MeV aparece como la energia cinética de ias dos particulas. Este proceso es
lo que se llama produccidn de pares. Varia casi linealmente con Z2 y se
incrementa ientamente con la energia dei foton. Los electrones positivos creados
por produccion de pares son aniquilados para producir dos fotones de 0.511 MeV
idénticos a los producidos por posiirones en decaimiento radioactivo.

La relativa importancia de las interacciones del efecto fotoeléctrico, dispersion
compton y produccion de pares con absorbedores de distinto numero atémico se
muestra en la figura 8, como funciéon de la energia de los fotones incidentes.
Como puede verse, la dispersién compton es la interaccién predominante en ios
tejidos del cuerpo ( Z ~ 20) para fotones de 0.15 a 1.0 MeV, mientras que para
materiales con aito numero atomico Z, el efecto fotoeléctrico es el modo de

interaccion principai.
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Figura 7. Produccion de pares. Un haz de rayos y interactiia con el nucleo
produciendo un electrén positivo y uno negativo.
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Figura 8. Relativa contribucion del efecto fotoeléctrico, dispersién comptony
produccién de pares como funcién de ia energia del foton en absorbedores
de distinto numero atémico Z

6.2.1.4 Fotodesintegracion.

Cuando la energia del foton de rayos y es muy alta ( > 10 MeV), el fotén puede
interactuar con el nucleo del atomo del absorbedor y transferirie suficiente energia
que uno o mas nucleones son emitidos. Este proceso es llamado “reaccion de foto
desintegracion” o “reaccién foto nuclear” y produce nuevos nuclidos.
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La distancia entre los bordes de un voxel en este sistema de coordenadas esta
determinada por el tamano del pixel, como resultado del tamafo de la matriz
seleccionada y el campo de visién (FOV)® y el espesor del corte. Las imagenes
obtenidas con las primeras técnicas tomograficas eran reconstrucciones hechas
con mairices de 80 x 80, como resuitado se obtenia una imz~3n de apariencia
tosca, similar a un tablero de ajedrez. Las reconstrucciones multiplanares en
pianos perpendicuiares ai plano de adquisicion también exhiben una apariencia
tosca dependiendo del grosor del corte. Estas limitaciones en la calidad de imagen
no son resuitado de ia naturaieza del objeto sino las técnicas usadas.

Hoy en dia, los tamarios de las matrices han aicanzado valores que dificiimente
permiten diferenciaciéon entre pixel. Unicamente para reconstrucciones en tres

dimensiones podemos todavia observar un poco el efecto de tablero de ajedrez.

8 PRINCIPIOS BASICOS DE TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA
En términos generales, Tomografia computarizada es un procedimiento

diagnostico especial que utiliza un arreglo especial de equipo de rayos X para
generar una imagen del interior dei cuerpo humano. Mediante una computadora se
caicula la imagen realizando operaciones matematicas repetitivas con las
intensidades de radiacién medidas perpendicularmente al eje del paciente. Las
imagenes reconstruidas son también perpendiculares al eje dei paciente; es
posible ademas, ia reconstruccion en diferentes planos.

Los componentes mas importantes de un equipo de Tomografia Computarizada y
su operacién se muestran en la figura 10. Para generar una imagen de un corte
del cuerpo es necesario determinar la atenuacion de la radiacién que lo atraviesa
desde distintas direcciones mediante un sistema de medicion compuesto por el
generador de Rayos X y un arregio de detectores.

La forma mas simple de este sistema, utiliza un haz de Rayos X del grosor de un
lapiz que atraviesa la region del corte para medir la atenuacion. En primer lugar, la
atenuacioén es determinada moviendo el sistema de medicién perpendicular al haz
de radiacién y paraielo al piano dei corte a través de toda el objeto. Al mismo

¥ Field of View
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tiempo, la intensidad de radiacion en el detector es registrada en un numero
predeterminado de intervalos. Asi se obtiene un primer conjunto de vaiores que
corresponden una seccion lateral del corte y es llamada proyeccion. En contraste
con la tecnologia de Rayos X convencional, es necesario obtener un gran numero

de estas proyecciones para generar una imagen.

Television monitor

X-ray tube

S fg

Collimator

Measurement
electronics

Computer

Figura 10. La representacion mas simple para medir ia atenuacién de rayos X
a través del cuerpo humano.

Estas proyecciones son obtenidas rotando el sistema de medicion en pasos de 1°
alrededor del eje perpendicuiar al plano del corte después de adquirida una
proyeccion y comenzando inmediatamente otro proceso de adquisicién, hasta que
el sistema ha barrido un anguio de al menos 180°. Durante este proceso, los
vaiores obtenidos son codificados y transferidos a una computadora. Con la
tecnologia actuai cada imagen requiere varias de proyecciones y cada proyeccion
varios cientos de datos, asi, en total se utilizan cerca de 100,000 a 1,000,000 de
valores para generar una imagen.

La computadora calcuia a partir de estos datos una distribucién bidimensionai de
atenuaciones que corresponden una imagen del corte del objeto, donde las areas
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con alta atenuacion tienen un valor numérico alto y las areas de baja atenuacién
un valor numérico bajo.

Una caracteristica de la computadora es que soio puede calcular un numero finito
de valores de atenuacion, por lo tanto, el corte del objeto debe ser dividido en
pequernos elemenios de voiumen (“voxels”) dentro de ios cuales ia ater ~~'6n es
asumida como constante y es calculada por la computadora.

En un principio, la imagen del corte esta presente en la computadora en forma de
un conjunto de valores numéricos y no es inmediatamente accesible. Este arreglo
numeérico, llamado matriz, es convertido a una imagen bianco y negro o color en la
cual cada elemento de imagen (“pixel”) corresponde a un elemenio de la matriz y
diferentes tonos de grises o color son asignados a los diferentes valores de

atenuacion.

8.1 ¢ Que medimos en Tomografia Computarizada?

En mediciones radiograficas, se registra la distribucién relativa de las intensidades
de radiacion, por ejemplo: en Ia radiografia tradicional, solo los patrones de grises
son utilizados para emitir un diagnostico. En Tomografia Computarizada, la
intensidad de la radiacion es también registrada detras del objeto. En adicion a la
intensidad “I” atenuada por el objeto, la intensidad primaria “ly” tiene que ser
medida para caicular el valor de atenuacion entre ia fuente y el detector en
ausencia del objeto a estudiar.

El caso mas simple es la medicion de un objeto homogéneo con un haz de
radiacion monocromatico (figura 11a); en este caso no se genera necesariamente
una imagen. La intensidad disminuye en forma exponencial con el espesor del

objeto. La atenuacion viene dada por la formula:
— sk ,—u*d
I=1,%e"" 44

donde:
I: intensidad de radiacion medida después del objeto,
I, Intensidad de radiaciéon en ausencia del objeto,

d: espesor del objeto
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u: coeficiente de atenuacion lineal del objeto para la radiacién usada.

Si es espesor del objeto es conocido, y puede ser determinado directamente,

modificando la formula anterior como sigue:

1 I

)7 :E* 1n70(1.2)

Sin embargo, la distribucion de p a lo largo de la trayectoria del haz permanece
desconocida.

En la figura 11b, se utiliza un objeto no homogéneo. La contribucion a la
atenuacion total en a trayectoria de cada haz depende del valor del coeficiente de
atenuacion en cada punto (). La sumatoria de atenuaciones en cada trayectoria,
aun para los objetos mas simples, tiene que ser llevada a cabo en general con
pequefos incrementos de distancia “dy”, y por lo tanto puede ser expresada como
la integral de p sobre la trayectoria del haz. La formula de la atenuacion se ve

modificada como sigue:

— koM YAy -,
I=1,%e (1.3)

despejando luego :

I
D it = In—"(1.4)

La tomografia computarizada consiste en medir todas exactamente todas esas
integrales de linea. La distribucion bidimensional de las caracteristicas de un
objeto puede ser determinada si es dado un numero infinito de integrales de linea.
Un numero finito de medidas de la distribucion de los coeficientes de atenuacion
H(x,y) es suficiente para generar una buena imagen. Una sola medicion, como en

la radiografia convencional, no nos permite resolver la distribucion p.
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Al pasar a través del objeto, las diferentes componentes espectraies del haz de
radiacion experimentan diferentes atenuaciones, por lo que la ecuacién 1.1 solo
puede aplicarse a componentes individuales del espectro; por lo tanto debemos
decir que el coeficiente de atenuacion lineal depende fuertemente de la energia.
En las intensidades medidas - y esto se hace automaticamente en los sistemas
de tomografia computarizada hoy en dia — también se integra sobre todos los
intervalos de energia como se ilustra en la figura 11c.

Aplicando la formula 1.1 a un haz con diferentes componentes espectrales
tenemos y un objeto no homogéneo tenemos:

d
E - [ w(Eyas

I= jJO(E)*eo dE

: (1.5)

donde |, depende de la energia E y p depende de la energia E y el espesor del
objeto d.

La dependencia en la energia también puede producir ciertos problemas, sobre
todo efectos de dureza del haz,. Sin embargo, esto también puede ser usado en
métodos duales de energia para mediciones selectivas de material. Si también
consideramos una dependencia potencial de la atenuacion con respecto al tiempo,
el coeficiente de atenuacién lineal esta dado como p (x,y,z,E,t). Una dependencia
de u respecto a tiempo puede ser generada mediante la administracion de medio
de contraste o estar dada por fisiologia, por ejemplo, en el tejido pulmonar como

una funcion del volumen inspiratorio.

8.2 ; Como medimos un objeto en Tomografia Computarizada?

Para poder calcuiar una imagen de calidad aceptable, tenemos que medir un
numero suficientemente grande de integrales de atenuacidn o valores de
proyeccion. Es necesario llevar a cabo estas mediciones en todas las direcciones,
por ejemplo, en al menos un rango de 180° y para detectar puntos lo mas cercano
posible unos de otros en cada proyeccion. La figura 12 es una representacioén que

nos ayudara a simplificar este proceso.



38

Una fuente de radiaciéon con la adecuada colimacién, emite un haz de radiacion
del grosor de un lapiz aproximadamente que es atenuado por un objeto y luego
registrado por un detector localizado en direccion opuesta. Para una posicion
angular dada, este arreglo de fuente de radiacidn y detector es movido
linealmente (traslacion), y la intensidad es medida de manera discreta o continua.
El resultado es el registro de un perfil de atenuaciones de haces paralelos el cual
es Hamado proyeccion. Posteriormente son registradas diferentes proyecciones
para sucesivos angulos. El juego completo de proyecciones, determinado con una
geometria paralela al haz en un rango de 180°, es transferido a la unidad de
procesamiento de datos. Este procedimiento fue usado en los primero sistemas de
tomografia computarizada, con 180 proyecciones tomadas en intervalos de 1° vy

160 datos por proyeccion.

tubo de rayos X traslacion

rotacion

. colimador

Figura 12, Atenuacién de la radiacion por un objeto.

Hoy en dia, los nuevos sistemas miden tipicamente una geometria de abanico
sobre un rango de 360°. La extensién a 360° es el resultade de muchas

consideraciones, inicialmente centradas en la calidad de imagen y mejor
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muestreo. Consideraciones practicas también demandan rangos de 360°: Para
tomografia espiral, por ejemplo, esto es un prerrequisito. En los sistemas
modernos tipicamente se mide entre 800 y 1,500 proyecciones con 600 a 1,200

datos cada una.

8.3 ¢Como se reconstruye una imagen en tomografia computarizada?

La informacién de la distribucién de los coeficientes de atenuacion esta dada en
forma de un conjunto de valores de proyeccidn. Es necesario llevar a cabo
procedimientos matematicos para determinar p . Existen diferentes procesos para
hacerlo. La aproximacién mas facil de entender, para resolver este problema es la
siguiente:

Para una matriz de N x N pixeles, los valores de cada pixel, tienen que ser
encontrados resolviendo un cierto numero de ecuaciones independientes: las
proyecciones medidas. Si el producto del numero de proyecciones por el numero
de datos por proyeccion, Nx es mayor o igual que N?, esto es posible.

En el caso mas simple de una imagen de cuatro pixeles ( matriz de 2 x 2), dos
mediciones para dos proyecciones produciran un sistema de cuatro ecuaciones

con cuatro incognitas que puede ser resuelto faciimente (figura 13.a).

L i A
- 1 e S=p x( ‘ugl a1 M3 7‘»&
———)

y X . :
w3 By Pl 5=+, ’L Wiy #8 ] Mo RS’
(s ) S., Ny

S, S
SEH M, Si= i,

S s. S S S 445 s

(@) (b)

Figura 13. Procedimiento algebraico para la reconstruccion de una imagen.

Una matriz de 3 x 3 con nueve incognitas también puede ser resuelta faciimente

con doce valores medidos asumidos como en la figura 13.b. Estas técnicas de
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reconstruccion  algebraicas (ART) eran usadas en los primero dias de la
tomografia computarizada, por ejemplo para calcular matrices de imagen de 80 x
80. La imagen era calculada de forma iterativa, repitiendo la calculacion en un
esfuerzo para mejorar la precision con cada paso. Para grandes volumenes de
datos, cortes finos y alta demanda de calidad de imagen, las ART llevaban a
tiempos de reconstruccion inaceptablemente altos.

En los sistemas de hoy en dia se utiliza cominmente el procedimiento de
convolucion — retroproyeccion, este es ilustrado en la figura 14.

El punto de partida es siempre una matriz de imagen vacia, por ejemplo, un rango
definido de memoria que contiene solo ceros como valores de partida. Para una
simple retroproyeccidon cada valor de la proyeccién es sumado a todos las
posiciones en la memoria de la computadora a lo largo de la direccién en la cual
han sido medidos. En general, cada detalle en el objeto y representado en el perfil
de atenuacion no solo contribuye al definir el valor de un pixel en la imagen sino
también a la imagen entera. Aun considerando solo tres proyecciones se vuelve
aparente que el resultado es una imagen difusa. Para el objeto simple de la figura
6, el detalle es faciimente reconocible, puesto que la intensidad es la mas alta en
esa zona. Sin embargo la presentacion no es satisfactoria, como se ven en la
zona inferior izquierda de la figura, la cual representa el objeto ya medido y
reconstruido. La contribucion de las sefiales fuera de ese punto, debido al proceso
de la retroproyeccioén, produce una imagen no definida, la cual es insuficiente para
diagnosticar estructuras complejas.

Para prevenir este efecto de falta de definicion, cada proyeccion tiene ser
sometida a un proceso de convolucién antes de la retroproyeccion mediante una
funcién matematica. Esta funcion permite introducir valores negativos en el perfil
que compensen las componentes indeseables en las imagenes y evitar de esta
forma los “artefactos de estrella’. La convoluciéon ofrece ademas la posibilidad de
influir en las caracteristicas de la imagen, permitiendo suavizar o acentuar una

imagen o resaltar bordes.
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Otra de las técnicas de reconstruccién de imagen se realiza mediante las
transformadas de fourier. Se basa este método en que toda funcion puede ser
descompuesta en forma de funciones sinusoidales de frecuencias arménicas de
una principal y amplitudes diferentes (coeficientes de fourier). Aplicando la
transformada de fourier en cada una de las proyecciones, er*~~ "
descompuestas en funciones sinusoidales hasta un grado de aproximacion
suficiente. Cada una de estas descomposiciones constituyen la componente en la
direccion de la proyeccién de la transformada de fourier bidimensional del objeto.
Por un procedimiento de reconstruccion inversa parecido a la retroproyeccion,
sumando para cada elemento de volumen y para cada frecuencia las amplitudes
correspondientes a cada proyeccion, puede obtenerse la imagen original. La
reconstruccion mediante las transformadas de fourier permite trabajar
directamente con la sefal sin pasar por su forma logaritmica; ademas es un
método de reconstruccion mucho mas rapido. También recibe el nombre de
reconstruccion bidimensional inversa de fourier.

La convolucién y retroproyecciéon son el método mas utilizado para reconstruccion
de imagenes en tomografia computarizada hoy en dia.

8.4 ;Que se representa en una imagen de tomografia computarizada?

Como se explico anteriormente, la tomografia computarizada mide y calcula la
distribucion espacial del coeficiente de atenuacion lineal py (x,y). Sin embargo, el
valor fisico de u no es muy descriptivo y depende fuertemente del espectro de
energia usado. Por ello, el valor del coeficiente de atenuacion calculado es
mostrado como el valor CT relativo al coeficiente de atenuacion del agua. La
figura 15 muestra una tabla comparativa de valores CT para distintos tejidos. En
honor al inventor de la tomografia computarizada, los valores CT, a menudo
referidos como numeros CT, estan especificados en unidades Hounsfield (HU).
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CT de hueso o medio de contraste son mayormente dependientes de la energia
de los rayos x que el agua.

La escala Houndsfield no tiene limite superior. Para equipos utilizados en
medicina, se provee tipicamente un rango de -1024 HU hasta 3071 HU.
Consecuentemente, 4096 (=2'%) diferentes valores estan disponibles v son
requeridos 12 bits por pixel. Imagenes reconstruidas con una escala extendida, la
cual es de particular interés para aplicaciones industriales, pueden ser también de
especial interés en aplicaciones medicas. Imagenes de huesos y mediciones de su
densidad y estructura cercanos a prétesis metalicas constituyen un ejemplo.

8.4.1 Ventana

El rango de valores de CT, desde -1024 HU hasta 3071 HU, contiene 4096
niveles de grises. Estos no pueden ser evaluados ¢ diferenciados a simple vista,
tampoco con un monitor o impresos en pelicula. El ojo humano puede discernir
tipicamente hasta un maximo de 60 a 80 niveles de grises. Por ello, |a escala
completa de grises es asignada al rango de valores CT de interés.

Esto es llamado ajuste de ventana, valores arriba de la ventana escogida seran
presentados en blanco y los valores debajo seran presentados en negro.

Este procedimiento se lieva a cabo de manera interactiva y sin retraso de tiempo.
Para escoger el rango de valores de CT deseados se ajusta unicamente el centro
y ancho de la ventana, utilizando el mouse, potenciometros o dispositivos similares
en la consola de control y/o post procesamiento.

El centro se escoge para que corresponda aproximadamente al valor CT medio de
las estructuras de interés, mientras que el ancho determina el contraste de la
imagen.

Para observar estructuras con diferencias de atenuacidn muy peguefias, como en
el cerebro, se escoge una ventana estrecha. Para diferencias grandes, como en el
esgueleto o pulmones se escoge una ventana ancha. La figura 16 muestra fa
variacion en la presentacion de una misma imagen con diferentes ventanas.
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valor CT, HU +2250 HU
F 3
3000 —
ventana
osea
C/W 1000, 2500 -250 HU
2000 —
+150 HU
1000 — #"ventana de
mediastino
C/W -30, 400 -250 HU
+250 HU
ventana
pulmonar
~1000 C/W—600, 1700 1450 HU

Figura 16. Procedimientos de ajuste de ventana.

9. FASES DE DESARROLLO Y METAS.
Las metas técnicas del desarrollo de la tomografia computarizada han sido

continuamente adaptadas a las demandas de la radiologia. Una demanda basica
ha sido siempre de prioridad alta: los tiempos de examen tienen que ser mas
rapidos. Ademas de otras demandas, tales como mejorar la calidad de imagen,
reduccidén de costos, mejoras en la interfase de usuario, etc., las cuales han sido
tomadas en cuenta también, la reduccion en los tiempos de examen parece haber
tenido una definido la tendencia desde el principio de la tomografia computarizada.
Para una buena aproximacidn, aunque no tan estricta, las fases de desarrolio de la

tomografia computarizada pueden ser asignadas a ciertas décadas.
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9.1 Los Setenta — desde la cabeza hasta el cuerpo completo.

El desarrollo de los sistemas de tomografia computarizada comenzd con el
sistema experimental de Hounsfield. Este sistema ha sido comunmente llamada
“primera generacion”(Figura 17a). Los primeros sistemas comerciales diferian muy
poco con el sistema de Hounsfield. Para incrementar la velocidad de examen se
produjo un haz de radiacion en forma de abanico y se utilizo un arreglo de
detectores en lugar de un Unico detector; esta fue la “segunda generacion” (Figura
17b). Ambos tipos de sistemas funcionaban de acuerdo al principio de traslacién —
rotacion, en el cual la fuente de radiacion y el detector examinan el objeto con un
movimiento traslacional lineal y se repite este procedimiento con incrementos
rotacionales pequefios. De esta manera, Houndsfield adquiri6 180 proyecciones
en pasos de 1° con 160 datos cada una, en total 28,800 datos por examen. Esto
era suficiente para generar una imagen de 6,400 pixel, es decir, una matriz de 80
x 80.

Los tiempos de examen eran cinco minutos; la reconstruccion era llevada a cabo
simultdneamente y tardaba la misma cantidad de tiempo.

La mayoria de los sistemas comerciales podian examinar unicamente la cabeza.
El primer intento de examinar el cuerpo entero estaba basado en el principio de
traslacion — rotacion.

El sistema ACTA (Automatic Computerized Transverse Axial) examinaba un area
de 48 cm. de diametro en seis minutos. Esto fue suficiente para demostrar el
potencial de la tomografia computarizada para examinar el cuerpo entero, pero a
la vez surgieron problemas debido a la respiracion, movimiento de paciente y
tiempos de examinacion inaceptables.

A mediados de los setentas, el desarrollo técnico redujo el tiempo a 20 segundos
por imagen permitiendo examenes de cuerpo durante un solo respiro. Los tiempos
mas cortos de exposicion pueden ser obtenidos usando un abanico de rayos x que
cubre toda la seccién transversal del objeto, en conjunto con un arreglo de
multiples detectores. En este caso la radiacion generada es utilizada dptimamente
y solo es necesario que el sistema efectie movimientos rotacionales. Son posibles
dos arreglos diferentes de detectores, como se muestra en la figura 17c y 17d, un
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En el caso del detector que se mueve airededor del paciente la radiacion puede
ser generada en pulsos a intervalos angulares establecidos o se utiliza radiacion
continua y los detectores son activados y desactivados. Solo el segundo principio
es aplicado a los sistemas con anillos de detectores.

La reduccion del tiempo de scan obtenido por el incremento del haz de radiacion
utilizado se contrarresta por el incremento del nivel de radiacion dispersa a la
entrada del detector. Particularmente con los sistemas actuales de tercera y cuarta
generacion es necesario reducir la cantidad de radiacién dispersa entre la
radiacién que alcanza el detector. En los sistemas de tercera generacion, es
relativamente facil de hacer instalando un colimador enfocado en el punto focal del
tubo de rayos x enfrente del sistema de detectores. Este colimador rota alrededor
del paciente junto con todo el sistema de medicidén. Sin embargo para los sistemas
de cuarta generacion, no es posible tener un colimador fijo enfrente del sistema de
detectores porque solo podria ser enfocado al centro de rotacién y no al punto
focal. En lugar de eso es necesario un colimador con laminillas mdviles que
siempre apuntan al punto focal, esto es posible uUnicamente con mecanismos
complicados y precisos.

La discusion sobre cual tipo de sistema de rotacidn es superior continia; sin
embargo respecto al numero de sistemas instalados y mas importante, el

desarrolio de detectores de varias filas, la tercera generacion ha prevalecido.

9.2 Los ochentas — examenes rapidos.

Para todo tipo de sistemas de Tomografia Computarizada se volvid obvio que la
calidad de imagen y por consiguiente la capacidad diagnostica dependian de los
tiempos de examen. La energia suministrada al sistema de radiacion era lievada
por medio de cables; esto impedia una rotacion rapida y continua, Ios sistemas
eran acelerados en una direccion, detenidos después de 360° de rotacion y luego
acelerados en la direccion opuesta. Los sistemas “rapidos” usando esta tecnologia
redujeron los tiempos de examen a 2 segundos, pero aun asi no llenaban las

expectativas de los médicos.
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La meta de proveer a los sistemas con tiempos mas rapidos fue realizada en esta
década de varias maneras. Los tres principales sistemas que aparecieron fueron:
sistemas convencionales con la posibilidad de rotacién y adquisiciébn de datos
continua, sistemas de haz de electrones y sistemas de adquisiciéon de volumen.

Los sistemas convencionales de rotacion continua son la soli~*1 nm*-
prometedora hasta la fecha, mientras que los sistemas de haz de electrones y
otras soluciones alternativas no han podido establecerse definitivamente.

Los sistemas de rotacion continua, introducidos por primera vez en 1987 por
SIEMENS Medical Solutions (SOMATOM PLUS) y Toshiba Medical System (TCT
900S), estaban basados en el sistema de “anillos deslizantes”. Estos son
dispositivos electromecanicos que consisten en anillos eléctricamente conductivos
y dispositivos que transmiten energia eléctrica a través de una interfase giratoria.
Existen dos disenos principales de anillos deslizantes: en forma de disco o cilindro.

e E!l disefio de disco de anillos conductivos los cuales forman circulos
conceéntricos en el plano de rotacion (figura 18).

e El disefo cilindrico consiste en anillos posicionados a lo largo del eje de
rotacion formando un cilindro. Los dispositivos que transmiten la energia
eléctrica se deslizan sobre Ios anillos en movimiento (figura 19).

Dos disefios comunes para estos dispositivos son escobillas hechas de metal o
aleaciones.

e Las escobillas de metal son hechas de tal manera que un sistema de
resorte mantiene el contacto la escobilla con el anillo. Usualmente se utiliza
dos o mas escobillas para incrementar la capacidad de comunicacién o el
manejo de corriente.

e Las escobillas de aleacién utilizan bloques de aleaciones hechas de plata —

grafito.
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Ademas de su forma podemos clasificar los anillos deslizantes en anillos de bajo

y alto voltaje (figura 20).

¢ Anillos de bajo voltaje. Las escobillas transmiten la energia y las senales
de control hacia el generador de alto voltajey el * "1 X
caso, generador, tubo de rayos X y otros controles giran alrededor del
paciente.

¢ Anillos de alto voltaje. En este disefio, el generador de alto voltaje se
encuentra en la parte estacionaria del sistema y transmite el alto voltaje a
tubo de rayos X a través de los anillos deslizantes.

generador de
alto voltaje

anillos
deslizantes

1

a) tubo de
rayos X

generador de “anillos . g
alto voltaje deslizantes §
b) : tubo de

rayos X

Figura 20. Diferencias entre a) anillos de bajo voltaje y b) anillos de alto
voltaje.

Las ventajas del sistema de anillos deslizantes pueden ser resumidas como sigue:
o Facilidad de rotacion continua del tubo de rayos X, lo que facilita la
adquisicién rapida de volimenes.

e Tiempos de examen mas rapidos.
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10. CONFIGURACION ESTANDAR DE UN_ SISTEMA DE TOMOGRAFIA
COMPUTARIZADA.

10.1 Disefio mecanico.
Los dos mayores componentes de una unidad de TC son el llamado Gantry la

mesa de paciente. Son similares en disefio en la mayoria de unidades de TC y
determinan el minimo espacio requerido. Mas alla de los demas componentes,
tales como, gabinetes para componente electrénicos, computadoras, aire
acondicionado, efc, los cuales son especificos de cada fabricante, los cuales
pueden ser puestos ya sea dentro de la sala de examen o un cuarto de servicio
dentro del cuarto del operador.

La figura 21 muestra el diagrama de una unidad de TC tipica, con un area

modesta de aproximadamente 30 m?.

I 1 ’_l

auxiliares

485 cm

715¢cm

I 1

R . 1 X | r
sala de espera
O O O control

=

sala de examen g
Tt

210 em

.

450 em t 355 cm

825 sm

Figura 21: Disposicion tipica de un equipo de tomografia computarizada
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El sistema de medicién, el cual se encuentra dentro del gantry, es mostrado en la
figura 22; la geometria y dimensiones dadas pueden ser tomadas como valores
tipicos. Un campo de medicion (FOM por sus siglas en ingles) de 50 cm.
Aproximadamente y una abertura del gantry de 70 cm, lo cual permite examenes a

pacientes con secciones transversales bastante grandes.

filtro moldeado
colimadoe fijo

colimador ajustable

campo de medicién o : ‘ centro de rotacion

colimador _ . __. y ] colimador ajustable

detectores Tl colimador fijo

Figura 22: representacion esquematica de la geometria del sistema de
adquisicion.

El disefio mecanico del sistema, lo cual podria parecer trivial en lo que respecta a
los primeros sistemas, ha impuesto siempre grandes demandas en ingenieria
debido a la exactitud mecanica requerida en el proceso de muestreo.

Las demandas en los disefios mecanicos se han incrementado continuamente con
la velocidad de rotacién ofrecida hoy en dia. Las fuerzas centrifugas resultantes
presentan grandes desafios tecnologicos. Para apreciar esto, hay que tomar en
cuenta que la parte rotacional del gantry posee una masa tipica entre 400 y 1000
Kg. Para acelerar estas masas a una velocidad de 2 rotaciones por segundo, se
necesitan emplazamientos giratorios que garanticen suficiente estabilidad al

movimiento.
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directamente sobre la estructura de interés, lo cual es de vital importancia en
regiones criticas, tales como base del craneo o espina lumbar.

La mesa del paciente debe cumplir esencialmente dos funciones: debe bajar los
suficiente para permitir que el paciente pueda sentarse en ella sin ninguna
dificultad, elevar al paciente a la posicion de examen. La segunda demanda se
refiere a la alta precision en el posicionamiento y velocidad de la mesa. Esto ultimo
es importante en tomografia espiral.

10.2 Componentes del sistema de rayos x.
Los principales componentes de este sistema son: el generador de rayos X, el
tubo de rayos X, filtros y colimadores.

10.2.1 Generador de rayos X.

Los sistemas de tomografia utilizan un suministro de energia trifasica para una
produccion eficiente de rayos X. En el pasado, los generadores eran basados en
voltajes con frecuencia de 60 Hz. Usualmente eran una pieza grande de equipo
localizados en una esquina del cuarto. Un cable de alta tension se encargaba de
llevar la energia hacia el gantry.

Hoy en dia, los sistemas de tomografia utilizan generaderes de alta frecuencia, los
cuales son pequencs, compactos y mas eficientes que los generadores
convencionales. Estos generadores estan localizados adentro del gantry, ya sea
rotando con €l tubo de rayes X ¢ colocados en aiguna parte estacionaria.

El principal componente de estos generadores es el circuito inversor de alta
frecuencia (figura 24). El bajo voltaje y corriente AC de baja frecuencia (60 Hz) de
la alimentacion de energia son convertidos a aito voltaje y corriente DC de alta
frecuencia (500 a 25,000 Hz). Después de la rectificacion y filtrado del alto voltaje,
el voltaje de rizado de este generador es menor al 1%, comparado con ei 4% de
los generadores anteriores.

Los generadores de hoy en dia tienen una potencia de alrededor de 50 kW, lo que
permite una seleccién de kVp en el rango de 80 a 140 kVp y una corriente del tubo
de hasta 400 mA.
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baja Frecuensia o

Figura 24. Componentes basicos de un generador de alta frecuencia usado
en sistemas actuales

10.2.2 Tubo de rayos X.

Los regquerimientos de la fuente de radiacion para tomografia dependen de dos
factores: a) atenuacién de la radiacion, la cual es funcidn de la energia del haz de
radiacién, ntimero atémico y densidad del absorbedor y el espesor del objeto, b)
cantidad de radiacion requerida para la transmision.

Los tubos de rayos X para tomografia satisfacen esto requerimientos.

La primera y segunda generacion de sistemas de tomografia utilizaban tubos con
anodos fijos. Hoy en dia se utilizan anodos giratorios debido al incremento en las
demandas de energia. Estos tubos de anodo giratorioc producen un haz de
radiacion heterogéneo a partir de un anodo de diametro grande en forma de disco
con diferentes puntos focales para facilitar los requerimientos de resolucion
espacial del sistema. El disco es hecho usualmente de una aleacion de renio,
tungsteno y molibdeno (RTM) y otros materiales. Poseen una velocidad de
rotacion de 3, 600 a 10,000 RPM.

La introduccién de la tomografia en espiral trajo consigo nuevas demandas en los
tubos de rayos X. Debido a que el tubo rota continuamente por periodos de tiempo
mas largos que en la tomografia secuencial, el tubo debe poder soportar altos
niveles de energfa. Se han hecho varios avances en el disefio de los tubos para
alcanzar estos reguerimientos de energia y solventar problemas de generacion y
disipacion de calor.

El recubrimiento del tubo, el catodo, el ancdo y el blanco han sido redisefiados.
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los tubos convencionales. Esta caracteristica permite el manejo de corrientes mas

altas e incrementa la disipacion de calor.

El catodo consiste en uno o mas filamentos de tungsteno colocados en una copa

de enfoque.

La bomba de iones (getter) es hecha usualmente de bario para ase = rar un vacio

mediante la absorcidon de las moléculas de aire liberadas del blanco durante la

operacion.

El anodo consiste de un disco, eje y cojinete. El anodo de disco grande es mas

grueso que el disco convencional, los tres disefios basicos son:

Disco de metales: utilizado en tubos convencionales (Fig. 26.a). Consiste
en una base hecha de titanio, zirconio y molibdeno con un punto focal
hecho de una capa de aleacién de 90% tungsteno y 10% renio. Puede
disipar el calor rapidamente. Desafortunadamente estos discos no pueden
satisfacer los requerimientos de la tomografia espiral debido a su peso.
Disco de grafito tratado con bronce (figura 26.b): consiste en un punto focal
hecho de tungsteno y renio montado en una base de grafito tratado con
bronce. El grafito aumenta la capacidad de aimacenamiento de calor debido
a su alta capacidad térmica, la cual es 10 veces mas grande que el
tungsteno. El material usado en el proceso de tratamiento con bronce
influye en la temperatura de operacion del tubo, y las altas temperaturas
resultan en altas capacidades de almacenamiento de calor y enfriamiento
mas rapido del anodo. Los tubos para espiral estan basados en su mayoria
en esta tecnologia

Disco de grafito con deposicion quimica por vapor (figura 26.c): Utilizado
también en tomografia espiral, consiste en una base de granito, con un
punto focal hecho mediante una capa de tungsteno y renio depositada
mediante procesos con vapores quimicos. Este disefio permite discos
grandes y ligeros con gran capacidad de almacenamiento de calor y rapido

enfriamiento.



90% tungsteno /
10% renio
punto focal

Titanio /
circonio/
molibdeno (TZM)

Tungsteno
renio
punto focal

TZM
Grafito

Tungsteno
renio
punto focal

Grafito

Figura 26. Tipos de anodo giratorio.
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El proposito de la estructura del cojinete es proveer y asegurar una rotacion suave
del disco. La rotacion a alta velocidad permite manejo de altas energias.
Velocidades de rotacion de 10,000 rpm son posibles incrementando la frecuencia
de los bobinados del estator. La rotacion suave es posible gracias a que los
cojinetes estan lubricados con plata. Sin emba~2 la tecnolc~‘a de -Jji~~*3s
produce problemas mecanicos y limita el rendimiento del tubo y por ello se
intfrodujo el método de cojinete liquido (figura 27) para mejorar la rotacion del
disco.

El eje estacionario del anodo consiste de surcos que contienen una aleacion de
metal liguido hecha a base de galio. Durante la rotacién, el liquido es forzado
hacia los surcos dando como resultado un efecto hidroplano entre la manga del
anodo y el liquido. El propo6sito de esta tecnologia es conducir el calor lejos del
tubo con mayor eficiencia que los cojinetes tradicionales y mejoras en el

enfriamiento.

Anodo lubricante de
giratorio metal liquido

funda
giratoria

eje
estacionario

enfriamiento por
circulacion continua
de aceite

/direccion de
rotacion

Figura 27. Diagrama del cojinete liquido de un anodo giratorio.



Adicionalmente la tecnologia de cojinete liquido es libre de vibraciones y ruido.

El centro del disco y el rotor también previenen la transmision de calor del disco a
los cojinetes. El rotor es un cilindro de cobre tratado con bronce con un cilindro de
acero inoxidable interior y una cubierta de ceramica alrededor para mejorar la

disipacién de calor.

10.2.3 Colimadores y filtracion.

Los sistemas de TC presentan varios colimadores, filtros y blindajes los cuales
proveen filtracién para el espectro de rayos x, definicién de los cortes, proteccion
al detector de la radiacidén dispersa y proteccién general de la radiacion. Esto
puede variar entre diferentes tipos de sistemas pero en principio, ellos ofrecen las
mismas funciones.

10.2.3.1 Colimacién

Una primera colimacién es realizada muy cerca del foco para ajustar el haz la
radiacién generada a la geometria del detector. Esta primera reduccién del cono
de radiacion esta dada por el recubrimiento de plomo del tubo de rayos x, el cual
posee una apertura para definir ligeramente el haz de abanico. En segundo lugar,
la forma definitiva del haz de radiacidén esta determinada por el colimador fijo. Un
colimador adicional ajustable define el grosor de corte deseado.

Los colimadores al frente del detector — adicionalmente al colimador ajustable, hay
siempre un colimador fijo con el ancho de la maxima colimacién — se utilizan para
reducir la contribucion de la radiacién dispersa. Se utilizan ademas, otro tipo de
colimadores fabricados un material fuertemente absorbente, por ejemplo, hojas de
tantalio de 100 um de grosor, posicionadas entre cada elemento detector y
alineadas con el foco de rayos X.

La influencia de la geometria del colimador y el tamafio del foco en la definicion de
corte se ilustra en la figura 28. Para un punto focal ideal se tiene como resuitado
un perfil de corte perfectamente rectangular. Para un foco real, el resultado es un
perfil trapezoidal. La desviacién del recténgulo puede ser reducida por un

colimador movible enfrente del detector para reducir lo mas posible las
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desviaciones del rectangulo ideal que se espera. Se acepta, sin embargo, que la
seccidn radiada es mayor que la seccion medida por el detector.

Foco

Colimador

Eje de
rotacion

Colimador
del detector

Perfil

(a) (b) (c)

Figura 28. El ancho y perfil de exposicién esta determinado por el tamaiio del
foco y la geometria del colimador, a) perfil ideal, b) y ¢) combinaciéon de
geometrias. Las lineas sélidas representan el perfil de corte y las punteadas
el perfil de dosis.

10.2.3.2 Filtracién.

La radiacién que proviene del tubo de rayos X consiste en longitudes de onda
largas y cortas, es un haz poiicromatico. Debido a que es esencial que el haz
policromatico sea lo mas homogéneo posible, se utilizan filtros especiales para
satisfacer los requerimientos en el proceso de reconstruccion.

En tomografia la filtracién tiene dos objetivos:

e |a filtracidn remueve las longitudes de onda grandes porque no juegan un
papel fundamental en la formacidn de la imagen, en lugar de ello
contribuyen a aumentar la dosis. Como resultado de la filtracion, la energia
media se incrementa y el haz se hace mas “duro’.

e La filtracion moldea la distribucién de energia del haz para producir una
dureza uniforme cuando el haz atraviesa el filtro y el objeto (figura 29).
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Se afiaden ciertos componentes para la filtracién del espectro de rayos x. Junto
con la filtracién inherente del tubo, la cual es equivalente a un grosor de 3 mm de
aluminio, se adicionan hojas de cobre de 0.1 a 0.4 mm de espesor con el objeto
de desplazar el espectro de rayos X a energias mas aitas. Esto se hace para
reducir en gran medida las porciones de baja “er¢c~ ‘"0 T3 ATt
fuertemente a la dosis pero en menor grado a la seial.

Los llamados filtros moldeados (figura 30) poseen una forma que atenula
minimamente la radiacién en el centro y en gran medida en la periferia. Estos
filtros reducen la radiacidén dispersa que proviene de las zonas periféricas del
paciente asi como la dosis. El material de estos filtros debe ser de numero atémico
bajo para mantener en un valor bajo las diferencias entre el centro y la periferia del
espectro del abanico. El Tefldbn es un material muy eficiente para este tipo de
filtros debido a su alta densidad combinada con un numero atémico bajo.
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Figura 29. Atenuacion de la radiacion. El haz se vuelve mas penetrante
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Detector
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Figura 30. Dos tipos de filtros utilizados en CT

10.2.4 Sistema de Detectores.
El detector es el sistema de registro cuantitativo de la radiacién ionizante
incidente, por lo que constituye uno de los sistemas mas importantes y
tecnoldégicamente mas criticos de un sistema de tomografia computarizada. Su
funcion es la de transformar la radiacidén incidente en la sefal eléctrica
correspondiente. Esta formado por los detectores sensibles a los rayos x y su
configuracién geométrica, los preamplificadores y los convertidores analogo —
digital.
Existen diversos tipos de detectores, pero en tomografia computarizada se utiliza
predominantemente dos principios de conversion y tipos de detectores:
e Camaras de ionizacion, llenadas con Xenén a alta presion.
¢ Detectores de centelleo, en forma de cristales como yoduro de cesio o
tungstanato de cadmio y materiales ceramicos, tales como oxisulfato de
gadolinio.
Un diagrama de ambos tipos de detectores y su principio de operacién se muestra

en la figura 31.
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electrodos de  ventana de tanque
alto voltaje entrada presurizado
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Detector de Xenon
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l

Detector de centelleo

Figura 31: tipos de detectores cominmente usados en tomografia
computarizada.
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Los detectores de Xendn ofrecen varias ventajas: su construccidbn es
relativamente simple en principio, y la sensibilidad de cada canal individual es
exactamente la misma siempre y cuando se mantenga la presién constante en la
camara. Sus ventajas decisivas son su rapido decaimiento y bajo brillo
prolongado. Dentro de sus desventajas se puede mencionar ~ | “~3 ~“~3nr~
cuantica comparado con los detectores de estado sélido. Esto no quiere decir que
son inferiores a los sistemas que utilizan detectores de centelleo. Debe iomarse
en cuenta todos los factores que influyen.

La eficiencia iotal del detector no esta dada solo por la eficiencia de absorcion
cuantica del material sino también por la eficiencia geométrica, la cual es
determinada por los espacios muertos enire elementos individuales. Estos estan
tipicamente en el rango de lo 0.1 a 0.2 mm en direccion al abanico para elementos
de 1 a 2 mm de espesor. Ademas de lo anterior, el funcionamiento de los
detectores de Xenon depende enormementie de su disefo: presidén del gas,
profundidad de la cAmara, grosor de la ventana de entrada, etc. (tabia 5).

La demanda de tiempos de decaimiento muy cortos ha ganado importancia con la
introduccién de los tiempos de examen inferiores al segundo. El decaimiento
temporal de la sefial después de un corto pulso de radiacion esta determinado por
dos fenémenos:
¢ Por su decaimiento, la rapida caida exponencial de las componentes mas
grandes de las sefales, y
e Por su brillo prolongado un segundo tiempo de decaimiento mas lento
debido a la contribucién de las sefales pequenas.
Las caracteristicas superiores de los nuevos detectores de ceramica UFC
(Ceramica Ultra Répida por sus siglas en ingles), ceramica de oxisulfuro de
gadolinio (Gd,0,S), poseen un tiempo de decaimiento de 10°® seg.
Una mayor desventaja de los detectores de Xendn que arreglos de detectores de

mas de una linea son muy dificiles de construir.
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sistema posiciona al paciente automaticamente para obtener los cortes o regiones
definidos en ella.

Esto no solo ayuda a reducir el tiempo del examen sino también es de interés para
la proteccion radiologica, ya que la radiografia de exploraciéon es tomada a baja
dosis reduciendo la necesidad de realizar cortes simplemente para orientacion.

11.2 Tomografia Computarizada Secuencial. Corte por corte.

Por mas de dos décadas la tomografia computarizada ha consistido en la
obtencion de un solo corte secuencialmente. Esto significa que el sistema tubo
detector realiza una rotacién de 360° para obtener un corte, luego el paciente es
transportado una distancia definida, comunmente igual al grosor de corte
seleccionado. Depuse de esto se toma el siguiente corte y se repite el proceso.
Este modo consume mucho tiempo del examen en el movimiento de la mesa, y en
la mayoria de los casos, para comandos de respiracion.

Otra desventaja de este modo es que no puede generar imagenes sobrepuestas,
las cuales son muy importantes para en imagenes 3D de alta calidad.

Tomografia computarizada dinamica e intervencional requieren la capacidad de
obtencion de cortes secuenciales

Los parametros usados generalmente en el modo secuencial se muestran en la

siguiente tabla. Son validos en gran medida para los otros modos de examen.

80 a 140 kVp

| 10 a 500 mA
P 10 a 60 kKW
S 0.5210 mm
t
Sl arbitrario
Nrot 10 a 60
R 5a100 cm

R=(N[0t_1)*sl+s
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11.4 Tomografia computarizada dinamica.

Es utilizada para registrar cambios temporales en las caracteristicas de atenuacién
de los objetos examinados. Tales cambios pueden representar procesos
fisiolégicos, tales como movimiento del corazén o respiracion. Es aplicaciones
clinicas es de gran interés la valoracién de la dinamica del medio de cont-——-~*~ en
ciertas regiones del cuerpo. Tipicamente se seleccionan uno o varios cortes, se
administra medio de contraste y los cortes se escanean repetidamente. El
intervalo de tiempo entre corte depende del proceso fisiolégico que esta siendo
examinado y el tipo de medio de contraste.

La tomografia dinamica se realiza también en examenes de fases miitiples de
organos completos después de la administracion de medio de contraste.

11.5 Tomografia computarizada con fluoroscopia. Tomografia intervencional.
Meétodos minimamente invasivos de terapia estan ganando cada vez mas
importancia. El desarrollo de los avances tecnologicos para intervenciones
basadas y guiadas por imagen ha hecho una contribucién importante a este
método. Las intervenciones son llevadas comunmente a cabo en las salas de
examen de tomografia. El prerrequisito es la generacion de imagenes
aproximadamente en tiempo real, correspondiendo a la fluoroscopia en la
radiologia convencional.

El monitoreo de intervenciones por medio de la tomografia puede ser llevado a
cabo con sistemas de un solo corte, tomando intervalos grades de tiempo en la
mayoria de los casos. El termino de fluoroscopia se refiere principalmente a la
obtencién continua de un corte pero con el tiempo mas rapido posible de
reconstruccion y presentacidon de imagen. Para lograr la aproximacidn mas
cercana a esta demanda de presentacién en tiempo real, se utilizan matrices
pequenas, 256 x 256 en lugar de 512 x 512. De esta manera es posible lograr
frecuencias de cinco o mas imagenes por segundo, permitiendo la monitorizacion

de intervenciones casi en tiempo real.
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11.6 Tomografia computarizada en espiral. Escaneo de volumenes.

Tomografia en espiral significa escaneo rapido y continua de volimenes.
Reemplaza la obtencidn secuencial de imagenes la cual posee un muestreo
discreto a lo largo de eje longitudinal del paciente. Los prerrequisitos técnicos para
su implementacion fueron proporcionados con la introduccién de la “--7r'-~g ~'-
anillos deslizantes en sistemas de rotacion continua. El principio de la tomografia

en espiral se explicara en un apartado posterior.

12. SISTEMAS TOMOGRAFICOS ALTERNATIVOS.

En la siguiente seccion se describen ciertos sistemas que hasta ahora no han sido

utilizados clinicamente o solo se les ha dado un uso muy limitado. Estos sistemas
son considerados exoticos debido a los problemas de calidad de imagen y otras
desventajas 0 no son considerados econémicos debido a su alto costo y esfuerzo
de implementacion. Sin embargo serdn descritos ligeramente por razones de

interés general.

12.1 Tomografia computarizada por emision de electrones (EBCT).

Estos sistemas fueron introducidos en 1977, su caracteristica principal era la de
proveer tiempos de scan extremadamente cortos para examenes del corazén. El
concepto revolucionario era el de examinar sin movimiento mecanico. Para esto
un haz de electrones es generado, acelerado, enfocado y guiado
electromagnéticamente hacia unos anodos alrededor del paciente (figura 33).

Un scan parcial de 216° se completa entre 50 y 100 milisegundos y puede ser
repetido practicamente sin retardo. Fue introducido al mercado por Imatron Inc.
Todavia existen unidades en uso actualmente. Aunque su meta era cubrir la
mayoria de aplicaciones radiologicas, su enfoque principal han sido las
aplicaciones cardiacas. Los altos costos y limitaciones en la calidad de imagen
limitaron su aceptaciéon general y uso clinico. Esos problemas no fueron superados
y no se hicieron desarrollos en esa area. Las nuevas tecnologias de muiltiples
cortes en espiral probaron ser superiores en calidad de imagen y velocidad de
examen por volumen. Aun para imagenes del corazdn, las cuales eran
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consideradas la especialidad del EBCT debido a su corto tiempo de examen, es
posible obtener una mejor calidad de imagen con sistemas de iomografia

convencional con tiempos de rotacion menores de 1 segundo y multiples cortes en

espiral.
haz de bobinas - sistema de adquisicion de datos
electrones difractarias
... detectores
cafion de | bobinas _
electrones ' de enfoque

bombas de vacio mesa de anodos
paciente

(@)

................................. tubos de rayos X

\oﬁcaon

__....----pantalla fluorescente

... lentes
—

T intensificador de
- imagenes

I camara de
video

Figura 33 Conceptos alternativos.
a) Tomografia por emision de haz de electrones
b) “Reconstructor espacial dinamico”,
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12.2 El “Reconstructor espacial dinamico”.

Un enfoque diferente de adquisicion rapida de volumen fue sugerida utilizando
tecnologia convencional. En una aparente configuracién gigante se planeo colocar
28 tubos de rayos X y 28 pantalias fluorescentes rotando continuamente alrededor
del paciente (figura 33). En lugar de scanear cortes (nicos si =~ 3i~™er*~ se
propuso una haz de radiacion con geometria en forma de cono para cubrir un
volumen completo en solo una rotacién. El sistemas fue creado a una escala
menor con solo 14 fubos de rayos X para experimentos fisiologicos en animales.
Este permitia la adquisicion simultanea de 240 cortes de 0.9 mm de espesor. El
tiempo total de scan de este gigante, el cual pesa varias toneladas, era de solo un

segundo.

12.3 Tomografia computarizada con haz de cono.

La transicién de adquirir uno 0 unos pocos cortes de un objeto marca la transicion
de la geometria de haz de abanico hacia la de haz de cono.

No existe una definicion exacta de cuando un haz de abanico, el cual se asume
perfectamente plano, se convierte en haz de cono. Para los sistemas de uso
clinico hoy en dia, siempre se asume un una geometria estrictamente planar, aun
para haces que cubren hasta 4 x 8 mm en la direccion z, por lo que es mas
apropiado basar la definicién en el tipo de reconstruccion en lugar del tipo de
detector. Para todos los sistemas muiticorte actuales se asume una geometria
ideal de haz de abanico. En todos los casos se aplica una reconstruccion en 2D.
La geometria de haz de cono se refiere cada vez que se toma en cuenta una
geometria no planar y se lleva a cabo una reconstruccion inmediata en 3D.

El principal problema inherente a la geometria de cono se ilustra en la figura 34.a.
Los detalles del objeto son proyectados en diferentes filas de detectores para
diferentes angulos de proyeccion, dependiendo de su distancia hacia el plano
central. Los datos adquiridos en 360° de rotacién por un detector de rotacion no
circular, no representa ya un corte planar.

Los sets de datos adguiridos por un sistema de haz de cono aumentaran sus
inconsistencias con el incremento de la distancia del detector hacia el plano
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central. Por esta razon, los sistemas de tomografia con haz de cono y detectores
que abarcan un area son empleados hoy en dia solo cuando se permite un
compromiso con la calidad de imagen. Este es el caso de imagenes de alto
contraste, las cuales requieren una resolucidn espacial alta sin importar los
artefactos que influyen en la observacion de detalles de bajo cont---*~ Ejemplo de
esto son las imagenes de vasos sanguineos después de la administracion de
medio de coniraste o aplicaciones en prueba de materiales para medicina o
industria.

En ambos casos se utilizan detectores de area. La angiografia por tomografia
computarizada en 3D es adquirida por un brazo C y un intensificador de imagen
convencional después de una inyeccion de material de contraste intrarterial (figura
34.b). Esto solo permite la evaluacion de la anatomia y patologia vascular, no asi
los tejidos blandos, que presentan bajo contraste. El examen de micro tomografia
(micro CT) de una biopsia de hueso (figura 34.c) fue tomado con un detector CCD
de 1024 x 1024. Hoy en dia los sistemas de micro tomografia estan
comercialmente disponibles.

En ambos casos, angiografia y biopsia, se utilizan algoritmos de reconstruccién en
3D. La resolucidn espacial es extremadamente grande y se utilizan elementos de
dimensiones efectivas de 10 ym. Los requerimiento de deteccion de detalles de
bajo contraste, que debe tener todo sistema de tomografia de uso clinico, no han

sido alcanzados completamente.



76

m ¢ estructuras

01 < puntos de imagen
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Figura 34. Haz de cono. A) A mayor anguio del cono, mayores son las
inconsistencias potenciales en los datos. B) Angiografia en 3D con
intensificador de imagen rotacional. C) Sistema de micro tomografia de una
biopsia de hueso usando un detector CCD de 1024 x 1024.

PRINCIPALES DESARROLLOS DE LA TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA.

Hoy en dia los sistemas de tercera generacion son los mas comunes

comercialmente y a los que las empresas han invertido la mayor parte de sus
recursos. Esto permitié el desarrollo de la Tomografia Espiral y posteriormente la
Tomografia Multicorte. En el siguiente capitulo se explican en que consisten y sus

ventajas sobre la Tomografia Secuencial.
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13. TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA EN ESPIRAL.

La introduccién de los sistemas de rotacion continua que podian manejar tiempos

de rotacion menores a 1 segundo llevd al desarroilo de nuevas técnicas. Una de
esas técnicas es la tomografia computarizada en espiral (figura 35).
Esta técnica marcd una nueva tendencia en la fabr'-—¢ "x
tomografia computarizada.
En tomografia computarizada secuencial es necesario cumplir dos requerimientos
basicos para evitar implicaciones en la calidad de imagen:

o El objeto a ser examinado, en este caso el paciente, no se debe mover

durante la adquisicién, y

e La geometria del scan debe ser perfectamente planar

Trayectoria dée ia
rotacion continua del
tuho y detector

Direccion de
transporte del paciente

Punto de partida
del espiral

oy i P 1 1 31 1 11 > Z, mm

op 1 v 1P P14 i1 > LS

Figura 35. Principio de la técnica en espiral.

La técnica de tomografia secuencial, un corte a la vez, ha probado ser practica
pero posee sin embargo algunas desventajas. Por un lado, el tiempo de examen
es significativamente largo debido al tiempo que se necesita entre corte y corte
para el movimiento de la mesa, pausas para respiracion, etc. Esto es una
desventaja, por ejemplo, cuando se utiliza medio de contraste ya que no todos los

cortes pueden ser adquiridos en el tiempo de mayor realce.
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Si el paciente o alguno de sus érganos internos se mueven durante el scan el
resultado son artefactos de movimiento en la imagen. Lo mismo sucede si la mesa
se desplaza durante la adquisicion. Los artefactos surgen cuando el foco del tubo
de rayos x, debido a efectos térmicos o inexactitudes mecanicas no sigue la

trayectoria esperada o cuando el foco y el detector no rotan en el mismo p'~-o0.

En los drganos que son afectados por el movimiento respiratorio o del paciente,
siempre existe la posibilidad de que ciertos cortes o estructuras anatdémicas sean
escaneados dos veces 0 ninguna. La relevancia de este problema radica en que el
paciente nunca podra reproducir su patrén respiratorio exactamente. Este

problema se ilustra en la figura 36 mediante el esquema de un examen pulmonar.

Scan i: Scan1 +i:
inspiracion profunda inspiracion moderada

Figura 36: Problemas con imagenes de nédulos en el pulmén. El
movimiento respiratorio puede evitar el registro de estructuras aisladas
pequenas.
Debido a que en la tomografia en espiral los datos son adquiridos en volimenes
en lugar de cortes, los sistemas tienen que cumplir los siguientes requerimientos:

1. Rotacién continua del sistema basado en la tecnologia de anillos

deslizantes.
2. Movimiento continuo de la mesa
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Incremento del manejo de energia del tubo, capaz de entregar al menos
200 mA por revoluciéon continua en el tiempo que dura la adquisiciéon del

volumen.

4. Incremento de la capacidad de enfriamiento

5. Algoritmos de reconstruccion espiral.

Buffer de memoria de alta capacidad para almacenar ia gran cantidad de
datos generados.

13.1 Escaneo de un volumen mediante la geometria en espiral.

El escaneo de un volumen requiere de un sistema de tomografia computarizada

que pueda adquirir datos continuamente. El paciente tiene que ser transportado

continuamente en sincronia con la adquisicion continua de datos. La rotacion

continua del detector y el tubo de rayos X y la traslacién simultanea del paciente

resulta en una trayectoria espiral del foco del tubo con relacién al paciente (figura

35).

La adquisicién de datos en espiral puede traer varios problemas:

1.

No existe un corte definido y por tanto la localizacién de un corte particular
es dificil.

La geometria del volumen adquirido en espiral es diferente al secuencial
(figura 37). En la tomografia secuencial en tubo rota alrededor del paciente
360° para adquirir un set de datos completo en geometria planar para
generar un corte (figura 37.a). Se dice entonces que estos datos son
consistentes, es decir adquiridos a partir de un corte o plano. En espiral, los
datos son adquiridos en una geometria no planar (figura 37.b), los datos
son adquiridos desde diferentes regiones del volumen.

El ancho del corte efectivo se incrementa debido al ancho del haz y la
velocidad de la mesa

Debido a la ausencia de un corte definido, los datos de las proyecciones

son inconsistentes.
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5. Al utilizar proyecciones con datos inconsistentes con los procesos de
reconstruccion estandar aparecen artefactos similares a los producidos por

movimiento en la tomografia secuencial.

Estos problemas pueden ser superados a través del uso de algoritmos de
interpolacion. La interpolacion es una técnica matematica con la cual un valor
desconocido puede ser estimado si se conocen los valores contiguos a cada lado.
Para eliminar los artefactos de movimiento que surgen debido al movimiento
continuo durante el scan se necesita realizar dos procesos:

1. Calculo, utilizando interpolacién, de los datos planares a partir del volumen
adquirido. Los datos planares son una buena aproximacién a los obtenidos
en un corte en tomografia secuencial (figura 38). En el volumen adquirido,
se puede seleccionar un corte en cualquier lugar de el.

2. Reconstruccion de las imagenes de manera similar a la tomografia
secuencial, usando algoritmos de retroproyeccidén y convolucion. El

resultado de estos dos procesos son imagenes libres de artefactos.

A B
TS /

Figura 37. Geometria de corte caracteristica para A) tomografia secuencial y
B) tomografia espiral.
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Plano de la imagen

Figura 38. El primer paso para producir una imagen en espiral es calcular los
datos planares a partir de los datos de espiral mediante la interpolacion

Existen diversos algoritmos de interpolacion para producir datos pianares; la

interpolacion lineal es la aproximacion simple. Dos algoritmos de interpolacion

iineal en tomografia espiral son de 360° y el de 180°.

Aigoritmo de interpolacion lineal de 360°. Este fue el algoritmo usado
durante las primeras etapas de la tomografia espiral. El principio de
este algoritmo se muestra en la figura 39. El corte planar es
interpolado usando datos medidos a 360° de distancia. El problema
fundamental de este aigoritmo es que degrada la calidad de imagen.

Algoritmo de interpolacion lineal de 180°. Este algoritmo mejora la
calidad de imagen del algoritmo lineal de 360° utilizando puntos que
estan mas cercanos al corte planar a ser interpolado (figura 40). La
diferencia basica entre el algoritmo de 360° y el de 180° es que el
segundo espiral (linea punteada figura 40) es calculado a partir de
los datos adquiridos en espiral y es desfasado 180°. En este caso, el
corte planar puede ser interpolado con datos mas cercanos a el. Este
proceso mejora la calidad de imagen. Adicionalmente, se pueden
implementar en los sistemas algoritmos de interpolacion no lineal de
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alto orden cuya influencia en la calidad de imagen no es facil de
predecir y controlar. En un sistema dado, el algoritmo exacto y su
implementacion, el cual tiene una influencia significante en la calidad
de imagen y comportamiento de los artefactos, no esta documentado
ya que se considera confidencial por el fabricante.

Corte planar seleccionado
arbifrariamente en la posicion z

LI de 360°

interpolacion lineal entre
los valoresdezyz+d

| i , '+ d
e q—i z z z

i i
it f ——-]

Datos madido;

Figura 39. Algoritmo de interpolacion lineal de 360°.

* Corte planar seleccionado
arbitrariamente en la posicion z

L1 de 180°

{nterpolacion lineal
entre los valores de
2'yz'+d

HLI de 180° l

interpolacion lineal
entre los valores de
22" 2 d, 2 4 d

et

Espiral medido piral

Figura 40. Algoritmo de interpolacion lineal de 180°
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La figura 41 muestra una comparacidn entre los procesos de adquisicion y

reconstruccion de imagen para la tomografia secuencial y la espiral. La diferencia
es la incorporacién de la interpolacion lineal.

Secuencial o
n360° scans un scan de n 360°
de las posiciones de las posiciones
. Escaneo Z1 azZn Z1azZn

U b

Preprocesamiento Correcciones

Correcciones

b b

interpolacion z

b ¢

Paso intermedio

Reconstruccion Convolucion y Convolucion y.
de imagen retroproyeccion retroproyeccion
; imagenes en
n imagenes en
Resultado las pogsi ciones posiciones arbitrarias
Z1aZn desde Z1 aZn
imagen 1 imagen 1
magen 3 imagen 2|
imagen 3 magen 3
imagen N magen 4|
i : z t—p 3 —
21 Zn ZI Z“

Figura 41. Comparacion entre los pasos de reconstrucciéon de imagen para
tomografia secuencial y espiral.
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13.2 Parametros de imagen basicos en tomografia espiral

Los parametros basicos utilizados en la técnica en espiral son en su mayoria los
mismos gque en la técnica secuencial. Los valores de los parametros pueden
variar, en particular debido a ciertas restricciones en la técnica en espiral. La
corriente méaxima disponible del tubo para examenes en espirales n 10r ¢ 3
examenes secuenciales para prevenir una sobre temperatura en el anodo del tubo

durante periodos largos de examen.

13.2.1 Pitch

En tomografia espiral se utiliza un parametro llamado pitch, el cuan consiste en la
velocidad de la mesa en mm por 360° de rotacion del tubo de rayos X (figura 42).
Para sistemas de un solo corte con tiempo de rotacion de 1 segundo, esto
corresponde exactamente a la velocidad de la mesa: 1 mm/s. Para sistemas de
rotacién de tiempos menores a 1 seg., la relacién no es tan simple. La relaciéon
entre el desplazamiento de la mesa y el numero de cortes se denomina pitch o

factor pitch, como sigue:

_4d
P=g

donde:
d: desplazamiento de la mesa en mm por rotacion

S: espesor del corte.

Para un sistema con un espesor de corte de 3 mm y un desplazamiento de la
mesa d =6 mm por rotacién, nos resulta un pitch = 2.

El pitch es una cantidad adimensional. Es de gran importancia para calidad de
imagen y dosis. Usualmente se escogen valores de pitch entre 1y 2. El pitch debe
ser mas grande que 1 para cubrir el volumen de interés en el menor tiempo
posible y reducir la dosis comparado con la tecnica secuencial. No debe tampoco
exceder el valor de 2, para excluir desfases a lo largo de eje z (longitudinal a
paciente). La eleccién del pitch esta determinada principaimente por
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consideraciones practicas; en general por la pregunta de cual tiempo de
examinacion T (seg.) es deseable o aceptable para un rango de determinado R
(mm). Con esto se obtiene directamente la velocidad de desplazamiento de la
mesa: d’' =R/ T (mm/s).

Tomando en consideracion el espesor de corte y el pitch, = yv-'-~"~" -

desplazamiento de la mesa esta dada por:

Figura 42. El Pitch es la distancia que se mueve la mesa por rotacion del
tubo de rayos X.

El pitch puede incrementarse para incrementar el volumen adquirido y aumentar la

velocidad de examinacion (figura 43).

13.2.2 Volumen adquirido
El volumen adquirido para un tiempo de scan y grosor de corte dados esta dado
por la siguiente formula:

Volumen adquirido = pitch x grosor de corte x tiempo de scan

Otro factor que influencia el volumen adquirido es el tiempo de rotacién del tubo.
En este caso el volumen adquirido esta dado por:

Volumen adquirido = ( pitch x grosor de corte x tiempo de scan)
Tiempo de rotacion del tubo




86

ancho de corte=a

Pitch =1.0

Eje Z
Mesa de
paciente

Pitch = 1.5a
extension de imagen = 4.5a

Figura 43. El Pitch puede incrementarse para incrementar el volumen
adquirido aunque la calidad de imagen se degrada.

13.2.3 Colimacién y velocidad de la mesa.

La colimacién determina el grosor de corte y en la mayoria de los casos es igual a
la velocidad de la mesa ( pitch de 1). La seleccidn de la colimacién también
depende del tipo de tejido a ser examinado. Estructuras pequenas requieren
grosores de corte pequefios, mientras que las estructuras grandes pueden ser
adqguiridas con cortes gruesos.

Otro parametro de importancia es la velocidad de la mesa ( mm / sec). Al
incrementar la velocidad de la mesa el pitch se incrementa y da como resultado
perdidas en la calidad de imagen. Para adquirir un cierto volumen, es importante
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tener en mente dos parametros que influencian la calidad de imagen: la colimacion

y la velocidad de la mesa.

13.2.4 Tiempo de scan.

Otro parametro que define el operador es el tiempo de scan, el cual se refiere a la
duracién del scan. Este tiempo depende de la condicion respiratoria del paciente.
La mayoria de sistemas de tomografia espiral tienen protocolos para pacientes
con dificultad para mantener la respiracién. En lugar de adquirir el volumen
completo, este se adquiere en pequenos volumenes con pausas entre cada uno
para permitir la respiracion del paciente.

13.2.5 Incremento de Reconstruccion (IR).

Otro parametro unico en la tomografia espiral es el incremento de reconstruccion,
conocido también como ‘“intervalo de reconstruccién®. Es la distancia de
separacién entre posiciones de imagenes contiguas. El incremento de
reconstruccién determina el grado de sobre posicidon seccional para mejorar la
calidad de imagen. Si el IR disminuye, la calidad de imagen aumenta con el
compromiso que aumenta también el tiempo de reconstruccion, requerimientos de
almacenamiento de datos, tiempo de evaluacion del estudio.

La reconstruccién de imagenes sobrepuestas trae consigo ventajas fundamentales
respecto a la reconstruccién 3D. Un 50% de sobreposicion, esto es un incremento
de reconstruccion de la mitad del grosor de corte, es un buen valor para espiral
(IR = grosor de corte / 2; dos imagenes por corte). Un incremento de
reconstruccion de imagen igual al grosor de corte (IR = 1) corresponde a una
imagen secuencial y no presenta mayores ventajas. Una sobreposicion grande

(IR = grosor de corte / 3 0 67% de sobreposicion) es de gran ventaja imagenes 3D.
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14. TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA MULTICORTE

Los sistemas de tomografia computarizada convencionales utilizan detectores de

una sola fila de elementos y adquieren un corte por rotaciéon. Un sistema de
multicorte, por el contrario, utiliza detectores de multiples filas de elementos y
puede adquirir varios cortes por rotacion. Debido a consideraciones de costos,
estos sistemas no poseen canales electronicos para cada elemento. Para lograr
los diferentes espesores de corte, el sistema combina la sefal proveniente de
varios elementos detectores. Lo anterior implica la capacidad de definir el ancho
del corte mediante una combinacion de sefiales mientras que el abanico de
radiacién es colimado de la misma manera que los sistemas de un solo corte.

Los avances fundamentales de ios sistemas multicorte incluyen tiempos de
adguisicién sustancialmente cortos, creacion retrospectiva de secciones con
diferente grosor a partir de los mismos datos y mejoramiento de la reconstruccién

tridimensional con reduccion de artefactos.

Las ventajas fundamentales de la tomografia computarizada multicorte incluyen
tiempos de adquisicién sustancialmente cortos, creacion retrospectiva de
secciones mas delgadas 0 mas gruesas a partir de los mismos datos en bruto y

mejoras en reconstruccion tridimensional disminuyendo artefactos.

14.1 Principios basicos.
Anteriormente habiamos definido el factor pitch como sigue:

_4q
P75
donde:

d: desplazamiento de la mesa en mm por rotacion

S: espesor del corte.
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En la tomografia muiticorte el factor pitch se ve influenciado por el numero de

cortes simuitaneos que el sistema pude adquirir, asi:

d

P=us
donde:

M : numero de cortes simultaneos.

Con esta definicion el rango de 1 < p < 2 para sistemas de un solo corte se
extiende desde 1 < p < 8. En la figura 36 se muestran varios esquemas de un
sistema de cuatro cortes con diferentes valores de pitch. Las proyecciones estan

simbolizadas por flechas.

A partir del ejemplo de la figura 44 podemos sacar las siguientes conclusiones:

e Para valores de pitch menores de 4, los cuatro cortes se sobreponen en
cierto grado después de una rotacién. Pitch 2 es un caso de doble
muestreo. Por lo tanto en este régimen de 1 £ p £ 4, el muestreo mdltiple
puede ser usado para reducir la corriente del tubo.

e Sin embargo, la adquisicibn de datos a partir de multiples rotaciones
degrada la resolucidon temporal del sistema. Por consiguiente para obtener
imagenes de calidad de 6rganos en movimiento se debe de evitar utilizar
valores de pitch menores a 4.

e la distancia entre muestras contiguas nunca debe exceder el grosor de
corte seleccionado hasta un pitch de 8. Esto abre la posibilidad de realizar
grosores de corte independientes del pitch y eliminar completamente el

ensanchamiento del grosor de corte.
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Figura 44. Esquemas de muestreo de un scan en espira de 4 cortes con
diferentes valores de pitch. Con valores de pitch de 1 y 2 cada posicién es
muestreada 4 y 2 veces respectivamente. El espacio entre muestras se
reduce de d a d/2 cuando se cambia de un pitch de 1 a 1, para incrementarse
de nuevo a d con un pitch de 2. En un pitch de 4 cada muestra es adquirida
una vez y la distancia de muestreo es d ( d se refiere al grosor de corte).

14.2 Consideraciones de disefio para sistemas de tomografia computarizada
multicorte.

Existen dos diferentes métodos que cumplen los requerimientos diagnoésticos
necesarios dentro de la tecnologia del multicorte: el detector de matriz fija o el
detector de arreglo adaptativo.

14.2.1 Detector de Matriz fija

Estos detectores consisten en una matriz de elementos detectores de un ancho
fijo. Un ejemplo de este detector se presenta en la figura 45.

El detector consiste de 16 filas. Un interruptor electrénico en el sistema de
adquisicion de datos permite la combinacion de varias filas para obtener cortes
mas gruesos. Cada fila individual posee un espesor de corte minimo de 1.25 mm y
pueden ser combinadas para producir cortes de 1.25 mm, 2.5 mm, 3.75 mmy 5

mm.
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El disefio de estos detectores toma en cuenta las restricciones del rayo en forma
de cono que para optimizar la calidad de imagen y dosis. El principio de disefio se
muestra en la figura 46. Los elementos detectores mas delgados estan mas cerca
dei centro y el ancho de los elementos crece con la distancia del centro a los
extremos (figura 47). Los espacios muertos se evitan y con la correspor-zn*~
colimacién del haz antes de paciente se logran las siguientes combinaciones de
grosor de corte. 2x 0.5 mm, 4 x 1 mm, 4 x 25 mm, 4 x 5mm, 2x8 mmy 2 x 10
mm.

La figura 47 presenta una comparacion esquematica de ia disposicion y tamafo de
los elementos detectores para cada uno de los tipos de arreglos: matriz fija y
adaptativa, ademas de las combinaciones de grosor de corte que pueden

seleccionarse.

En la tomografia en espiral, la variedad de patrones de muestreo asi como el

factor pitch permiten obtener grosores de corte independientes del pitch y

reconstruir con una variedad de grosores de corte inclusive menores que el

seleccionado durante el scan. Para lograr esto se utiliza una técnica llamada

interpolacién Axial Adaptativa (AAl), la cual esta adaptada al pitch, colimacién y

grosor de corte. Por ejemplo: de un scan en espiral adguirido con un grosor de

corte de 4 x 1 mm se pueden obtener reconstrucciones con grosores de corte de

1, 1.25, 1.5, 2.0, 2.5, 3.0, 4.0, 5.0 hasta 10 mm con solo ajustar el grosor de corte

y el tipo de interpolacion.

En conclusién, la calidad de imagen en los sistemas de espirales multicorte se

optimizan tomando en cuenta varios factores:

1. La eleccién de grosores de corte delgados minimizan efectos de volumen
parcial y optimizan la calidad de imagen.

2. Tiempos de rotacién mas rapidos maximizan la cobertura longitudinal del
objeto y minimizan los artefactos por movimiento.

3. Los pitch mayores de 4 presérvan la resolucidn temporal y minimizan los

artefactos de movimiento.
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14.2.3 Reconstruccion espiral multicorte.

La reconstruccion de imagenes espirales a partir de datos adquiridos con sistemas
de multicorte agrega un nivel mas de complejidad a la reconstruccién espiral. Se
utilizara como ejemplo un detector de 4 filas.
Debido a que el paciente se mueve a trav”~ '~ - -t S
pitch no se escoge correctamente, los datos directos de un detector se
sobrepondran a los datos complementarios del detector adyacente (figura 48).

Si este tipo de duplicacién ocurre, menos datos estan disponibles para la
reconstruccion y la calidad de imagen se reduce. Consecuentemente en la
seleccion del pitch en un sistema multicorte es mejor evitar valores enteros pares
tales como 4.0 0 6.0 (figura 49).

2° rotacion

1° i
rotacion o 3 4

1 2 3 Eje Z
0 N . Datos
ENCE O\ i | complementarios
4 . s \;/\/m
; : : \
: : : LAY \
180 +———
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RN N : directos
-+ i Y Y
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: D T I S
: I S Y
360 |———
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Figura 48. La rotacién de un detector muiticorte con un pitch de valor entero
par provoca la sobreposicion de datos complementarios y directos de los
diferentes cortes. Esta duplicacién reduce la informacién disponible para la
reconstruccion y afecta la calidad de imagen.
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Figura 49. La seleccion adecuada de un pitch evita la duplicacién de datos
directos y complementarios y la calidad de imagen no se compromete.
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15. MEDICINA NUCLEAR
La medicina nuclear es una especialidad médica que utiliza sustancias

radioactivas con fines diagnésticos, terapéuticos y de investigacion. Las pruebas
diagnosticas constituyen la parte mas importante y se basan en la obtencion de
imagenes tras la utilizacién de elementos re~"~--“vos “in vivo”. Estos elementos
pueden unirse a determinadas sustancias especificas para cada 6rgano o funcion
a estudiar, convirtiéndose en trazadores radiactivos, que una vez inyectados se
distribuyen por el organismo emitiendo radiacién que puede ser detectada desde
el exterior. Con la instrumentacién adecuada, podemos obtener una
representacion topografica de la distribucion de este trazador en el interior del
cuerpo.

La informacion que se obtiene de estas representaciones es doble: morfologica
por un lado, ya que, como se ha indicado, podemos obtener una representacién
de la distribucién del trazador inyectado, y por otro lado una informacion funcional
o dinamica ya que podemos obtener imagenes en intervalos consecutivos de
tiempo, lo cual nos permite observar los cambios producidos en la distribucién del
trazador.

Pueden distinguirse claramente dos partes en esta especialidad segun el tipo de
elemento radiactivo usado. La medicina nuclear que podriamos  llamar
convencional ha utilizado, desde sus comienzos, elementos radiactivos emisores
de radiaciébn gamma. Las imagenes que se obtienen corresponden a una vision
frontal de la distribucion del trazador. Mas tarde, con la ayuda de un ordenador ha
sido posible obtener la distribucidn tridimensional a partir de una secuencia de
imagenes frontales obtenidas desde diversos angulos.

Recientemente, con el desarrollo de pequenos aceleradores de particulas ha
surgido la utilizacion de radioelementos emisores de positrones. La
instrumentacion  desarrollada permite también obtener la  distribucién
tridimensional, si bien su mayor interés estriba en las posibilidades que presenta
en cuanto a los trazadores que se utilizan. Los elementos de que puede
disponerse — C'', 0", N F'® _ permiten el marcaje de multitud de sustancias

organicas de gran utilidad.
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15.1 Instrumentacion en medicina nuclear convencional.

La medicina nuclear convencional utiliza trazadores marcados con elementos
radiactivos emisores de radiacidn gamma puros a ser posible, de corto periodo de
semidesintegracion y baja energia. El elemento utilizado con mayor frecuencia es

el Tc%m

con una energia de 140 keV, y un peric ") de sem’~~sin’ N

horas. La instrumentacién utilizada se basa en un detector de centelleo con unas
caracteristicas especiales, que ha ido evolucionando para adecuarse a la
deteccion de este elemento y es capaz de proporcionar una representacion de la
distribucion del trazador en forma de una imagen. Este dstector se encuentra
conectado a un computador apto para el procesado de imagenes, y que, por tanto,
esta dotado de pantallas que permiten la visualizacién, asi como de dispositivos
para su impresion.

En la actualidad, la deteccién de la radiacién emitida por el trazador se efectia con
la llamada camara de Anger 0 gamma camara, que consiste en una
configuracion especial de un detector de centelleo. En ella, el cristal de centelleo
tiene forma de disco y se ha acoplado a un conjunto de fotomultiplicadores que le
permiten, ademas, de la deteccidn y espectroscopia, la localizaciéon de los fotones
detectados sobre el plano. Este detector va montado sobre un estativo, y puede
realizar movimiento de traslacion y giro que le permiten realizar la deteccion desde
cualquier orientacion. Dando a este conjunto la posibilidad de desplazarse sobre
una guia conseguiremos un montaje denominado de “cuerpo entero”. También
puede dotarse a la cabeza detectora de un movimiento de rotacion que le permita
girar alrededor del cuerpo del paciente. A partir de la deteccidén desde diversas
orientaciones, podremos efectuar una reconstruccion tomografica. Esta es la
técnica llamada tomografia computarizada de emision de fotones (SPECT).

15.1.1 Camara de Anger

Las camaras de centelleo fueron propuestas por Hal Anger en 1956. Este método
es usado hoy en dia en varios campos de imagenes medicas, incluyendo
mamografia por centelleo, SPECT y PET.

Las camaras de Anger usadas cominmente consisten en un cristal plano de
centelleo, usualmente de forma circular o cuadrada de un diametro de hasta 60
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cm, opticamente acoplado a un conjunto de tubos fotomultiplicadores (PMT). El
numero de fotomultiplicadores oscila tipicamente entre 7 — 1280, y su arreglo
usualmente tiene una forma hexagonal, como se muestra en la figura 50.

Un fotén de alta energia emitido por el radioisétopo colisiona con el cristal. En
cierto punto en el volumen, usualmente referido como el punto de cer~-"-- '=
energia del foton genera una “lluvia” de fotones de baja energia (en el espectro de
luz visible y ultravioleta) que se propagan en el cristal. Los fotones visibles son
transportados a través del cristal guia hacia los fotomultiplicadores.

Figura 50. Esquema de una Camara de Anger: 1- Cristal de centelleo; 2-
Cristal guia (vidrio); 3- Arreglo de fotomultiplicadores; 4-Trayectoria del
foton de alta energia; 5- Punto de centelleo; 6- Lluvia de fotones visibles.

Dependiendo de la eficiencia guantica de los fotomuiltiplicadores, cierto porcentaje
de los fotones generan una corriente eléctrica en los fotomultiplicadores. Tales
fotones producen una emision de electrones en el foto catodo del foto
multiplicador, llamados comunmente fotoelectrones.
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Los fotomultiplicadores estan conectados a un circuito electronico que permite la
reconstruccion de las coordenadas planares del punto de centelleo de la colisidon
del foton a partir de las corrientes generadas.

15.1.2 Fisica del cristal de cer“-'leo.

Los cristales de centelleo son uno de los elementos mas importantes de la camara
de Anger. Tales cristales son usualmente hechos de materiales con alto numero
atomico Z y alta densidad y tienen la propiedad de emitir fotones en el espectro de
luz visible y ultravioleta cuando son impactados por un fotén de alta energia.

Se utiliza una amplia variedad de materiales en la fabricacién de estos cristales,
tales como: Nal(Tl), CsI(Tl), Csl(Na), YalO;(Ce), PbWO; y BisGe:Oi2
(comunmente conocido como bismuto — germanato o BGO). La eleccion de cierto
cristal depende significativamente de sus propiedades y los requerimientos del
equipo. Ciertas propiedades del cristal son especialmente importantes y a veces
determinan el uso de ciertos tipos de cristales para aplicaciones aspecificas:

o Eficiencia luminosa: el numero de fotones de Iuz visible emitidos como
resultado de la colision de los fotones de alta energia, lo cual permite
incrementar la razon de sefal ruido reduciendo la incertidumbre estadistica
del numero de fotones emitidos.

¢ Alta densidad y alto numero atémico Z. Como resultado de la alta densidad
del cristal, la probabilidad del fotdbn de generar absorcién fotoeléctrica
dentro del cristal es mayor que la de dispersarse.

e Alto indice de centelleo. El tiempo de excitaciéon y caida determinado por el
tiempo requerido para la transicion entres estados de energia. Este factor
es importante para la determinacién de la ventana de coincidencia y tiene
importante influencia en le porcentaje de fotones detectados.

e Espesor del cristal. La mayor ventaja del espesor del cristal es su habilidad
de incrementar el porcentaje de fotones detectados. Olvidandose de la
dispersion Compton de los fotones en el volumen del cristal, la distancia de
propagacion antes del centelleo puede ser tratada como una variable
exponencial aleatoria. En cristales delgados, por consiguiente la
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centelleo el cual puede variar significativamente en los diferentes cristales, como
se puede observar en la tabla 7.

Dependiendo de su energia, el foton puede experimentar interaccion fotoeléctrica,
dispersion Compton o producir dos 0 mas fotones energéticos. En cristales con
numero atémico relativamente alto, el efecto eléctrico es dominar*~ para fotones
de baja energia, produccion de pares es dominante para fotones de alta energia y
dispersion Compton es dominante para fotones de alta y media energia.

15.1.3 Fisica del tubo foto multiplicador (PMT).

Los tubos fotomultiplicadores convierten la sefal de luz recibida del cristal de
centelleo en carga eléctrica, recolectada en el anodo. Esta carga eléctrica es
proporcional a la luz recibida por el tubo y puede ser facilmente tratada por la
electronica apropiada. Un esquema simple de un tubo foto multiplicador se

muestra en la figura 51.

Figura 51. Esquema de un tubo foto muitiplicador: 1 = luz incidente; 2- foto
catodo semitransparente; 3- electrodos de enfoque, 4 - trayectoria tipica del
fotoelectrén; 5 — tubo al vacio (cristal); 6- dinodos; 7 - anodo.
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Dos procesos fundamentales para el funcionamiento de los tubos son la foto
emision y la emisidon secundaria. La luz incidente provoca emisién de electrones
(foto emisién) en el foto catodo hecho de material foto emisor.

Materiales foto emisores comunes usualmente incluyen metales alcali con baja
energia de ionizacion, como SB-Rb-Cs o Sb-K-Cs. La eficiencia de la conversion
fotoeléctrica de tales materiales constituye aproximadamente el 26%.

La carga producida en el foto catodo como resultado de la interaccion con la luz
incidente no es suficiente para operar los circuitos electronicos. Por esta razén los
tubos estan equipados con un sistema de multiplicacion de carga.

Los fotoelectrones emitidos desde el foto catodo son acelerados usando un
campo eléctrico producido por electrodos de enfoque y dirigidos hacia el primer
dinodo donde chocan y producen una emision de electrones secundarios. Los
dinodos son responsables de la multipiicacion de la carga del fotoelectron. Puesto
gue no todos los electrones secundarios colisionan con los sucesivos dinodos, el
numero de fotoelectrones en cada etapa varia aleatoriamente dentro de cierto
valor medio; la desviacion estandar de este valor puede ser reducida mejorando
el coeficiente de recoleccion.

La carga total recibida por el ultimo dinodo (normalmente los fotomultiplicadores
contienen de 9 a 12 dinodos) es recolectada por el anodo. Esta carga es

suficiente para ser procesada por un circuito electrénico.

15.1.4 Colimadores.
El colimador se encuentra apoyado sobre el detector, el cual es un elemento
intercambiable de acuerdo al tipo estudio. Contienen un conjunto de agujeros
pasados, distribuidos en diversos patrones geométricos. Los tabiques de plomo
entre los agujeros se llaman septa. El colimador selecciona y permite pasar a los
fotones que no son absorbidos por el plomo; de esta manera limita el campo de
vision del detector y mejora la resolucion espacial del sistema.
La construccion de los colimadores se hace de 2 formas diferentes (figura 52):

¢ Molde (Cast): se construyen vertiendo plomo en un molde con insertos

con las formas de los agujeros.
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e Hojas de metal (Foil): se construyen adosando laminas corrugadas.
Los colimadores de moide son de mejor calidad ya que no se daian faciimente,
pero son mas dificiles de construir. Los insertos deben estar bien alineados, el
plomo fundido debe estar uniformemente distribuido, no debe quedar aire al llenar
el molde y este debe penetrar los espacios pec ~%0s ~-tre i |
parte hay que ser muy cuidadoso cuando se retiran los insertos, para no dafar los
septa. Estos colimadores son mas robustos.
Colimadores defectuosos producen:

e Falta de uniformidad de respuesta cuando se irradia el campo de visién en

forma uniforme.

e Distorsiéon de la imagen cuando los agujeros estan mal alineados.

Colimador “Foil"”

Colimador “Cast” Z:>

Figura 52. Distintos tipos de colimadores segun el método de su
fabricacion.

Por estar construidos con un material blando (plomo), los colimadores se dafan
facilmente por golpes. Es muy importante controlarlos periédicamente, sobre todo,
verificar el paralelismo de los septa. Si no se cumple esta propiedad habra serios
problemas en definir el punto alrededor del cual gira el detector.

Los colimadores de hojas de metal pueden sufrir el desplazamiento de una de las
laminas por un golpe y en ese caso el dafio no es un punto sino en una zona a lo

largo de la laminilla corrugada danada (figura 53)
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Figura 53. alteracion de la geometria de los agujeros por desplazamiento de
las laminillas en los colimadores de hojas de metal

Hay colimadores de agujeros paralelos (perpendiculares a la cara del cristal
sobre el cual estan apoyados), agujeros convergentes y de agujeros
divergentes (tabla 8). Los mas frecuentementie usados son los de agujeros
paralelos. Para estos, el campo de vision de cada agujero (figura 54) aumenta
con la distancia, lo que significa que, a mayor distancia del colimador, los campos
de visibn de los agujeros adyacentes se superponen. Asi, la imagen de una
fuente puntual, es vista por luna superficie mayor del cristal a medida que se la
aleja de este. En este proceso, se pierde resolucion espacial.

Figura 54. Colimadores de agujeros paralelos. Degradacion de la resolucion
con la distancia. Las fuentes radioactivas (f1 y f2) son situadas a dos
distancias diferentes del colimador d1 y d2. Los campos de vision (Cv), de
ambos agujeros (a y b) se superponen cada vez mas a medida que se alejan
del colimador. El colimador posee una construccion tal, que puede resolver
ambas fuentes a distancia d1 y no a distancias d2.
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Por lo tanto la resolucién de estos colimadores es maxima en la superficie del
colimador, y se degrada a medica que aumenta la distancia fuente colimador. En
cambio, debido a la geometria, la sensibilidad es independiente de la distancia
fuente colimador. A medida que la fuente se aleja del colimador la actividad
medida disminuye (inversamente proporcional al cuadrado de la distancia), efecto
que es compensado porque es vista por mas agujeros del colimador.

La sensibilidad de un colimador se puede aumentar construyéndolo con agujeros
de mayor diametro o haciéndolo mas corto, pero en ambos casos se degrada la
resolucion espacial (figura 55). Siempre hay un compromiso entre ambos
parametros, cuando uno aumenta, el otro disminuye (figura 56).

Lk
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Alta Resolucion Uitra-Alta Resolucion Todo Propésito

|
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Cv-AR Cv-UAR Cv-TP

Figura 55. Diferentes formas de obtener distintas resolfuciones, de acuerdo a
la construccion geomeétrica de las septas. A menor campo de vision (Cv)
mayor es la resolucién espacial del colimador.
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15.1.5 Analizador de Altura de Pulso (PHA).

Rayos y de diferentes energias pueden surgir de una fuente del mismo o
diferentes radio nuclidos o pueden o provenir de rayos y dispersos en la fuente o
el detector. Asi, los pulsos que provienen del amplificador pt | diferir
magnitud. El PHA es un dispositivo que selecciona como validos solo aguellos
pulsos que caen dentro de un intervalo de voltaje preseleccionado o “canales” y
rechaza los demas.

Existen dos manera de conteo utilizando los PHA: diferencial e integral.

En el conteo diferencial, solo se cuentan los pulsos cuya energia se encuentra en
el intervalo preseleccionado. En las camaras gamma, el conteo diferencial es
llevado a cabo mediante la seleccion del voltaje pico y una ventana. El voltaje pico
selecciona la energia deseada y la ventana selecciona un intervalo de energia
valido denotado como un porcentaje del voltaje pico.

En el conteo integral, todos los rayos y cuya energia esta sobre un limite
predeterminado son contados como validos.

15.1.6 Espectrometria de rayos 1y.

Los pulsos de energia son generados por los tubos fotomultiplicadores después
que los rayos y son absorbidos por el cristal de la camara. La interaccién de los
rayos con el cristal es de varios tipos: dispersion compton, efecto fotoeléctrico y
produccién de pares. También la radiacién dispersa proveniente afuera del
detector se suma a esta interaccion. Todo lo anterior da como resultado una
distribucion de pulsos de diferentes energias, un espectro de energias de rayos v.

A continuacién se describen diferentes caracteristicas de este espectro.

15.1.6.1 Fotopico.

En una situacion ideal, si la energia del foton de rayos y es absorbida por el
mecanismo fotoeléctrico y cada fotdn produce un pulso del mismo alto, entonces
cada rayo seria visto como una linea recta en el espectro (Figura 61.a). En la
realidad el fotopico es mas ancho, debido a variaciones en el proceso de la



110

formaciéon de los puisos. Estas fluctuaciones surgen a partir de las siguientes
condiciones:

1. Debido a que se producen de 20 a 30 fotones de luz por cada keV de
energia de rayos y que se absorben, hay una variacién estadistica en el
numero de fotones de luz producidos por la "~ "2"%1
dada. También, estadisticamente, no todos los fotones de luz producidos
alcanzan el fotocatodo.

2. Se necesitan de 7 a 10 fotones de luz para liberar de 1 a 3 fotoelectrones
del fotocatodo. Por ello, el numero de fotoelectrones producidos puede
variar de un evento a otro.

3. El numero de electrones liberados por los dinodos al ser impactados por
cada electron proveniente del dinodo anterior varia de 2 a 4 y por eso los
pulsos de un tubo fotomultiplicador varian de un rayo y a otro de la misma

energia.

Todas las fluctuaciones estadisticas anteriores hacen gue el pulso se ensanche

(figura 61.b). El espectro tipico de la energia del *’Cs se muestra en la figura 62.

a) ' b)
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Figura 61. Espectro de rayos y. a) espectro ideal, b) espectro real.
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Figura 62. Espectro tipico de 662 keV de energia del "*'Cs.

15.1.6.2 Valle, pico y platea Compton.

Cuando los rayos v interactian con el cristal por dispersién compton y los fotones
dispersados se escapan del detector se genera un pulso de menor energia que el
fotopico. Los electrones compton, sin embargo pueden tener energias variables
de 0 a Emax, donde Enax €S 1a energia cinética de los electrones producidos por la
dispersion compton. Asi, el espectro de rayos y mostrara pulsos continuos que
corresponden a energias compton entre 0 y Eqax. El pico de Emax Se llama “pico
compton” y la porcién del espectro debajo del pico compton cerca de 0 se llama
“platea compton” (figura 62). La porcion del espectro entre el fotopico y el pico
compton se llama “valle compton”.

Las alturas relativas del fotopico y el pico compton dependen de la energia del
fotdon asi como del tamano del cristal. A bajas energias el efecto fotoeléctrico
predomina sobre la dispersion compton mientras que a altas energias ocurre 1o

contrario. En grandes detectores, los rayos y pueden caer en multiples
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dispersiones compton, los cuales se suman y producen una energia idéntica a la
del efecto fotoeiéctrico. Esto incrementa la contribucion del fotopico y disminuye la

platea compton.

15.1.6.3 Pico caracteristico de rayos X.

Interacciones fotoeléctricas de los fotones de rayos y con el blindaje de plomo
airededor de!l detector pueden producir la expuision de electrones de un orbital,
seguido de la transicion de electrones de orbitales superiores a esta. La diferencia
de energia entre ambos orbitales aparece como rayos X (~ 72 keV). Estos fotones
de rayos X pueden dirigirse hacia el detector y aparecer como picos en el
espectro (figura 62). Estos fotones pueden ser reducidos incrementando la
distancia entre el detector y el material de blindaje.

15.1.6.4 Pico Backscatter.

Cuando los fotones de rayos y, antes de impactar el detector, son dispersados
180° por la dispersion compton en el blindaje y los fotones dispersados son
absorbidos por el detector, entonces aparece un pico en el espectro llamado “pico
backscatter” (figura 62). Este pico aparece a 256 keV. Puede eliminarse en su
mayoria aumentando [a distancia detector — blindaje.

15.1.7 Camilla.

La camilla de paciente debe estar suspendida en el aire y mantener el paralelismo
con el cristal detector. Debe estar confeccionada con materiales que atenuen
muy poco la radiacion gamma. De esta forma, cuando se interpone entre el
paciente y el detector, los artificios generados por atenuacidon pueden
minimizarse. Al mismo tiempo, deben ser lo mas estrechas posible para permitir
un radio de giro mas pequeno.

Oftra propiedad de debe poseer, es la movilidad en distintas direcciones: arriba

abajo (eje z), cefalo caudal (eje y).



113

15.1.8 Orbita del cabezal alrededor del paciente.

En los modelos rotatorios, el movimiento del cabezal detector alrededor de la
camilla se realiza automaticamente y es controlado por comandos de una
computadora que hace funcionar el motor en una direccion de rotacién u otra,
pudiendo seguir distintas orbitas, como se muestra en la tabia 8.

El angulo de rotacion se elige dependiendo del érgano o estructura a estudia.
Ademas del angulo de rotacién, es necesario definir la cantidad de pasos en los
que se dividira este. Estos suelen ser 32, 64, 96 o 128 pasos, iguaimente
espaciados.

En la trayectoria circular, el ancho maximo de la regién explorada del paciente, es
el que define el radio de la orbita.

Para lograr una mejor resolucion espacial se idearon las orbitas elipticas o de
contorno. En el caso de las orbitas elipticas, estas pueden ser definidas
facilmente a partir de uno o cuatro puntos, de acuerdo al fabricante. Los nuevos
sistemas utilizan dispositivos infrarrojos, colocados al borde del colimador, para

detectar la distancia hacia el paciente y asi generar orbitas de autocontorno.

sificaci. seglin |
qi 180°
360°
Circular
eliptica Fija

Contorno
) Paradas sucesivas
Continuo

Mixto

Tabla 8. clasificacl n de los distintos tipos de orbitas.

El tipo de movimiento, también esta limitado por el fabricante: el mas comun es el
Step and Shoot ( S&S, se detiene y cuenta). Este posee la propiedad de tener la
mejor resolucién espacial de imagen, a expensas de un mayor tiempo en la
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duracion del estudio tomografico, y a que las proyecciones se adquieren solo
cuando es equipo no se mueve. Existe un tiempo muerto en el momento de la

traslacion hacia el proximo punto de adquisicién.

15.2 OTROS DETECTORES [~ ¢~ ' =~ s{' '™D8.

15.2.1 Detectores de Germanato de Bismuto (BGO).

Ei detector de germanato de bismuto (BisGes;O42 0 BGO) tiene mayor densidad y
numero atémico efectivo y por lo tanto coeficiente de atenuacion para fotones de
511 keV que el Nal(Tl). Pero tiene un tiempo de decaimiento ligeramente mayor
comparado con el Nal(Tl) y su salida de luz es relativamente pequefia. Sin
embargo la resolucion de energia tiene un efecto minimo en la resolucion espacial
del PET, la cual es determinada principaimente por el tamano de los cristales.
Ademas los cristales BGO no son giroscépicos. Bebido a lo anterior el BGO mas

comunmente usado por sistemas PET.

15.2.2 Detector de Fluoruro de Bario.

El fluoruro de bario ( BaFz) es un cristal inorganico que tiene un tiempo de
decaimiento rapido y ofrece un detector conveniente para sistemas PET.

15.2.3 Detector de Ortosilicato de Lutecio.

El ortosilicato de lutecio (Lux[SiO4]O(Ce) o LSO) pertenece a un nuevo tipo de
detectores soélidos que han sido introducidos recientemente para centelleo. El
LSO un tiempo de decaimiento mas corto que el BGO, lo cual favorecen uso de
ventanas estrechas para cortar las coincidencias aleatorias en PET. También, su
salida de luz mas alta ofrece una resolucion de energia mejor que el BGO. Estos
detectores pueden ser fabricados del tamafio de unos pocos milimetros con alta
eficiencia de deteccion de fotones. El LSO ha sido utilizado en sistemas de micro
PET utilizados en pequefios animales y parece ser prametedor en varias

aplicaciones de medicina nuclear.
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15.2.4 Detector de Ortosilicato de Itrio.

El ortosilicato de itrio (YSO) es otro cristal inorganico similar al LSO. Su tiempo de
decaimiento es corto y produce una salida de luz alta. Un detector que combina
YSO / LSO tiene un uso potencial en sistemas de fotdn unico y coincidencia. El
YSO detecta fotones de baja energia y el LSO detecta " "' 511 "~/
Ambos pulsos son separados por un discriminador de pulsos debido a las
diferencias en el tiempo de decaimiento.

15.2.5 Detector de Ortofosfato de Lutecio.

El ortofosfato de lutecio dopado con cesio ha sido investigado como potencial
detector de centelleo. Este cristal tiene una alta densidad, tiempo de decaimiento
rapido y alta salida de luz, casi el doble que el BGO. Es bastante robusto y
durable pero no higroscopico.

15.2.6 Detectores de Semiconductor

15.2.6.1 Detectores de Germanio.

Los detectores de semiconductor o de estado sélido estan hechos con elementos
de germanio o silicén. En el pasado estos elementos eran dopados con
elementos de litio y designados como detectores Ge(Li) o Si(Li). Hoy en dia, se
utiliza anicamente germanio de alta pureza (HPGe) en el detector. El principio
basico de estos detectores involucra la ionizacion de los atomos del
semiconductor. La ionizacion producida en el detector por la radiacion es
recolectada en forma de corriente y convertida a pulsos de voltaje. Los pulsos
son amplificados y contados. El tamafio de los pulsos es proporcional a la energia
absorbida por el detector.

Debido a que los semiconductores son mas densos que los gases, son mas
eficientes para la deteccion de rayos X y rayos y. También en los detectores de
semiconductores, cada ionizacion requiere cerca de 3 eV comparados con los 35
eV en los detectores de gas. Se producen cerca de 10 veces mas iones en los
detectores de semiconductor que en los de gas para una energia dada, lo cual

produce una mejor resolucion de energia de fotones y de energias cercanas.
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La eficiencia de deteccion de estos detectores es mayor que los detectores de
Nal(Tl).

El ruido térmico en la temperatura del ambiente introduce un fondo lo cual
produce un oscurecimiento en las muestras pero es reducido con bajas
temperaturas. Por lo anterior estos detectores son usados en ba~~ temy ~* "
usualmente empleando nitrégeno liquido ( -196 °C). La desventaja de estos
detectores es que el nitrégeno liquido se evapora y debe ser restituido
continuamente.

Los detectores de semiconductor son usados cominmente en la diferenciacion de
energias por su alta resoluciéon de energias, particularmente en la deteccion de
contaminacién de radio nuclidos. Estos detectores no son de uso comin en

medicina nuclear.

15.2.6.2 Detector de Cadmio — Zinc — Telurio.

Los detectores de cadmio — zinc — telurio tienen una eficiencia de detecciéon de
rayos y muy alta debido al alto numero atémico del cadmio y el telurio. Por esta
razon, estos detectores pueden ser hechos tan pequenos como de 2 mm de
ancho y 2 mm de diametro y tienen casi 100% de eficiencia para fotones de 100
keV. La resoluciéon de energia de estos detectores es muy buena en un amplio
rango de energias. Estos detectores pueden funcionar a temperatura ambiente y
la electronica usada es similar a la de los deteciores de semiconductor.
Recientemente Digirad Corporation introdujo una camara gamma utilizando este

tipo de detectores.

15.3 Caracteristicas de los sistemas de conteo.
La deteccion de radiacién y por lo tanto el conteo de muestras radiactivas es
afectada por diferentes caracteristicas del detector y su electronica asociada.

Estas caracteristicas se detallan a continuacion.
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15.3.1 Resolucion de energias.

Como se menciono anteriormente, el cristal de Nal(Tl) absorbe rayos y de la
misma energia mediante efecto fotoeléctrico y se producen pulsos de diferentes
amplitudes debido a las variaciones estadisticas en la produccion de fotones en el
detector y fotoelectrones y electrones en los “*~-~ “*-7 =~ B
resultado de todo esto es un ensanchamiento del fotopico.

La resolucion de energia del detector predice la habilidad del espectréometro de
Nal(Tl) para discriminar entre fotones de rayos y de energias diferentes,
graficamente se observa como el ancho del pulso en el PHA.

La resolucién de energia de un sistema esta dada por el ancho total a la mitad de
altura ( full width at half maximum, FWHM) de la amplitud del fotopico y se expresa
como un porcentaje de la energia del fotén, asi:

Resolucién de energia (%) = (FWHM/E,) x 100

Donde E, es la energia del fotén de rayos y. En la figura 63, el FWHM para el pico
de 662 keV del "*’Cs es 55 keV, por lo tanto:

Resolucién de energia (%) = (55/662 ) x 100
=8.3%

La resoluciéon de energia depende de la energia del fotébn. A mayor energia del
foton mejor es la resolucion de energia ( FWHM mas pequefia) debido a que

disminuye las variaciones estadisticas en la produccion del pulso.
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Figura 63. FWHM para el **’Cs en un detector de Nal(TI)

15.3.2 Eficiencia de deteccion.

La eficiencia de deteccidon de un contador esta dada por la tasa de conteo
observada dividida por la tasa de desintegracién de la muestra radio activa. La
tasa de conteo difiere de la tasa de desintegracién debido a varios factores. La
radiacion de una fuente es emitida isotropicamente alrededor de 4II1 estero
radianes, pero solo una fraccién de estos fotones alcanza el detector. Solo una
fraccion de todos los fotones que alcanzan el cristal interactian con el detector y
producen pulsos. Solo una fraccién de los pulsos produce un solo foto pico.
Considerando estos factores, la eficiencia total de conteo para un contador de

radiacion esta dada por la siguiente expresion.
Eficiencia = fi x fp x fg x Ni
Donde fi es la eficiencia intrinseca; fp es la eficiencia dei foto pico o foto fraccion,

fg es la eficiencia geométrica; y Ni es la abundancia de la radiacion en cuestion. Ni

esta disponible en tablas de isotopos.
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15.3.3 Eficiencia intrinseca.

La fraccién de toda la radiacion de un tipo y la energia que impacta al detector que
interactia con el para producir pulsos es llamada eficiencia intrinseca, fi del
detector:

fi= Nod
No ae raaiaciones impacian ai aetector

La eficiencia intrinseca depende del tipo y energia de la radiacion y el coeficiente
de atenuacion lineal (i) y grosor del detector. El valor de fi es casi 1 para rayos y
de baja energia y detectores gruesos. Fi tiende a 0 para rayos y de alta energia y
detectores delgados. Estas condiciones aplican detectores de Nal(Tl) vy

semiconductor.

15.3.4 Eficiencia del fotopico o foto fraccion.

La fraccion de todos los rayos y detectados que contribuyen solo al foto pico es
llamada eficiencia del foto pico (fp). Esta dada por el area total de foto pico dividida
por el area total de espectro entero:

Fp = _todas la cuentas por debajo de foto pico
Todos los fotones detectados por el detector

Este valor es afectado por todos los factores que tienen influencia en el efecto
fotoeléctrico, tales como el tamafno y composicion del detector y la energia de
rayos v, pero esta determinado por la discriminacién configurada en el PHA. La fp

se incrementa con el incremento de la ventana.

15.3.5 Eficiencia geométrica.

La radiacidon de una fuente se emite uniformemente con igual intensidad en todas
las direcciones. Si una fuente de radiacion es colocada a cierta distancia del
detector, solo una fraccion de toda la radiacion emitida por la fuente sera
detectada. Esta fraccién esta determinada por el angulo sélido subtendido? por el
detector sobre la fuente. La eficiencia geométrica, fg, es igual a la cantidad de

2 Subtender: Geom. Unir una linea recta los extremos de un arco o de una linea quebrada.
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radiacién que impacta al detector divididas por la radiacién total emitida por la

fuente. Asi:

fg = Radiacion que impacta al detector
Radiacion total emitida por fa fuente
Para un detector circular con radio r, la eficiencia geométrica es igual al area (nr?)

del detector dividida por el area total esférica (47rR2), donde ..es _. d
una fuente puntual S y el detector D. (figura 64).

ﬂrz

Sy

al incrementar la distancia R entre la fuente y el detector, fg disminuye de acuerdo
a la ley del cuadrado inverso, fg « 1/ R? (figura 64).

El valor de fg se incrementa con el tamaio del detector. También el tamafio finito
de la fuente de radiacion afecta los valores de fg.

Figura 64. llustracién del concepto de eficiencia geométrica.

15.3.6 Tiempo muerto.

Cada sistema de conteo toma cierta cantidad de tiempo para procesar un evento
de radiacion, comenzando desde la interaccion de la radiacion con el detector,
pasando por la formaciéon del pulso hasta registrarlo. El contador permanece
insensible a un segundo evento en este periodo de tiempo, esto es, que si se da
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un segundo evento durante este tiempo, el contador no podra procesarlo. Este
periodo se llama tiempo muerto. Cuando la computadora se recupera después de
este tiempo, solo entonces puede ser detectado un segundo evento. Las cuentas
perdidas durante el tiempo muerto son llamadas perdidas de tiempo muerto.

15.4 Detectores de gas.

La operacion de un detector de gas esta basada en la ionizacion de las moléculas
de un gas por la radiacién, seguido de una coleccion de pares idnicos como carga
o corriente con la aplicacion de un voltaje entre dos electrodos.

Un diagrama esquematico de un detector de gas se muestra en la figura 65.
Cuando un haz de radiacion ionizante pasa a través del gas, causa ionizacion de
las moléculas y se producen pares idnicos dependiendo del tipo y la presién del
gas. Cuando se aplica voltaje entre los dos electrodos, los electrones se moveran
hacia el anodo y los iones positivos hacia el catodo, produciendo una corriente que
puede ser medida.

+ +
0
@
{

@ corriente

0]
{
F++++F
0]

aire o gas

Figura 65. Esquema de un detector de gas.
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16. DISPOSITIVOS DE IMAGEN POR TOMOGRAFIA.

Los sistemas convencionales de medicina nuclear proveen imagenes

bidimensionales de objetos tridimensionales. Informacién estructural de la tercera
dimension, profundidad, es blogueada por la super imposicion de todos datos en
esa direccion. Aungue imagenes del objeto en diferentes proyecciones (posterior,
anterior, lateral y oblicua) pueden dar alguna informacion acerca de la tercera
dimension del objeto, las valoraciones precisas de la profundidad solo pueden ser
realizada por sistemas tomograficos.

El principal objetivo de estos sistemas tomograficos es mostrar imagenes de la
distribucidén de la actividad en diferentes secciones del objeto a profundidades
diferentes.

Una primer intento de esta técnica tomografica era la de enfocar la imagen del
objeto al plano de interés y desenfocar al mismo tiempo las imagenes de los
objetos que no estan en el plano. Esta técnica es Illamada tomografia
longitudinal. Una mejora sobre esta técnica fue hecha con la introduccion de la
tomografia transversal, en la cual se obtienen multiples vistas desde diferentes
angulos del paciente. Este método se llama Tomografia Computarizada por
Emision (ECT, por sus siglas en ingles).

En medicina nuclear, se utilizan dos tipos de ECT dependiendo del tipo de radio
nlclidos utilizados: Tomografia Computarizada por Emisién de Fotén Unico
(SPECT, por sus siglas en ingies) la cual utiliza radio nuclidos que emiten
particulas gamma y la Tomografia por Emision de Positrones (PET, por sus
siglas en ingles), la cual utiliza radio nuclidos emisores de particulas beta”

16.1 Tomografia Computarizada por Emisién de Fotén Unico (SPECT).

Es la técnica de la medicina nuclear que ser refiere a la deteccion de fotones
emitidos como eventos aislados ocurridos durante la adquisiciéon y reconstruidos
como cortes tomograficos. EI SPECT constituye una parte cada vez mas
importante en la medicina nuclear ya que nos permite la eliminacion de uno de los
problemas que presentan las imagenes planares: la superposicion de estructuras.
Con la instrumentacion utilizada es posible obtener la distribucion del trazador en
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tres dimensiones. La informacién correspondiente a la tercera dimension
(profundidad), la obtenemos a partir de otras imagenes adicionales obtenidas
desde diversas orientaciones.

16.2 Parametros caracteristicos de un sistema SPECT.

El funcionamiento de cualquier sistema SPECT, construido en base a una camara
de Anger, depende del funcionamiento del detector, la estabilidad del gantry y el
sistema de procesamiento de datos. Los parametros mas importantes que se
deben considerar son: resolucidon de energias, resolucion espacial, linealidad
espacial, uniformidad de respuesta del detector, estabilidad y alineacion
mecanica, electrénica y digital.

16.2.1 Resolucion de energias (Rg)

La resolucién de energias es la propiedad que tiene el sistema de separar picos
energéticos de diferentes energias. Se determina a partir del ancho a ia mitad de
la altura (FWHM) del foto pico del espectro de energias, como porcentaje de la
energia gamma del foto pico.

Como el detector de un sistema SPECT tiene muchos tubos fotomultiplicadores
(PMT) distribuidos sobre el campo de visién del cristal, cada uno con su propio
espectro, el espectro suma de todos los PMT muestra una resoclucién de energia
(Re: FWHMEg) mayor que la de un solo PMT (figura 67).

Los equipos moderncs corrigen el desplazamiento de los espectros de los distintos
PMT entre si, desplazandolos de tal manera que los foto picos de todos coincidan.
Esta correccién se llama “correccion de energia”. Se logra de esta manera que la
Re del espectro suma de todos los PMT, sea minimo, haciendo que la contribucién
de la radiacion dispersa (scattering) a la ventana energética de medicién sea
menor.

Actualmente los valores tipicos de Rg oscilan alrededor del 10% para Tc¢99,
valores medidos sin colimador para evitar la radicacion dispersa en el plomo vy ia
produccién de rayos x en el mismo. Considerando este dato, se puede medir este
isétopo con una ventana de energia de 15% durante los estudios clinicos.
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Figura 67. Los distintos fotomuitiplicadores de la camara posee pequefios
desplazamientos de los espectros. La ventana se sitia de acuerdo a
espectro suma. Parte de los espectros individuales quedan fuera de la
ventana.

16.2.2 Resolucion espacial ( R ).

La resolucién espacial del sistema es la menor distancia a la que hay que colocar
dos fuentes radioactivas para verlas como dos distribuciones de actividad
independientes. Tiene dos componentes: intrinseco y extrinseco.

La resolucién intrinseca (R;) se refiere a la precision con la cual se pueden
localizar ios eventos en un cristal no colimado.

Cuando se coloca el colimador se mide la resolucion del sistema R, que es la que
resulta de la superposicién de la resolucion intrinseca y la del colimador (R,), tal

que se cumple:
2 _ p2 2
R =R’ +R;
Si bien R; no varia con la distancia fuente colimador, R, si lo hace, y por lo tanto Re

también.
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Existe otro parametro que caracteriza la resolucién espacial en forma cuantitativa:

es el ancho a la mitad de la altura (FWHM: full with at half maximum) del perfil

trazado sobre una imagen de una fuente puntual (figura 62). Este valor se

relaciona con el tamario del menor objeto detectable por la siguiente férmula:
FWHM=1.75B

Como resumen, se puede decir que, la resolucion espacial depende de la

resolucion intrinseca de la camara, de la resolucion del colimador, del algoritmo y

del filtro de reconstruccién cuando se mantiene una alineacion correcta.

Hay diferentes métodos para mejorar la resolucion:

1. Usar colimadores especialmente disefiados.

2. Modificar el ancho de la ventana de energia para evitar la radiacion
dispersa.

Modificar los algoritmos de reconstruccion.

4. Aumentar la dimension de la matriza de imagen durante la adquisicion.
Disminuir la distancia paciente colimador, ya que la resolucién se degrada
rapidamente cuando esta aumenta. Como este efecto es menor para los
colimadores de alta resolucidon que para los de alta sensibilidad, no es

aconsejable usar estos ultimos.

16.2.3 Uniformidad de respuesta.

U es el parametro mas importante del funcionamiento del sistema SPECT. Evalla
la diferencia de la respuesta del detector en diferentes puntos del campo visual. Si
considera todos los pixeles del campo visual, se la denomina uniformidad integral
(U) y si estima el promedio de las variaciones sobre 5 pixeles se le llama
uniformidad diferencial (Up). Este ultimo parametro es el que mas interesa en
SPECT, ya que diferencias de respuesta grandes, localizadas en una zona del
detector, se convierten en artefactos circulares cuando se reconstruyen los cortes
tomograficos a partir de las proyecciones.

Para lograr buena uniformidad, es necesario que el SPECT tenga activa la

correccidn de energia. Si la ventana de medicion elegida sobre el espectro suma
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(figura 67) de los espectros de cada uno de los PMT, incluye la contribucion de
todos los PMT, la respuesta del instrumento sera uniforme.

La ventana de medicién debe incluir a todos los especiros. En la practica hay
algunos PMT que poseen todo su espectro dentro de la ventana, otros que
incluyen su region inferior (efecto comptom: scr*~-/ “-2e"in) y otros 7~~~
de la ventana energética. En este ultimo caso, se veran zonas de menor actividad

en las zonas que corresponden a esto PMT, mostrando falta de uniformidad.

16.2.4 Sensibilidad

Uno de los parametros mas serios en SPECT es lograr una buena cuenta
radioactiva que determine una relacién sefial / fondo lomas alta posible en cada
proyeccion. Esto se debe a que el tiempo disponible para el estudio esta limitado
por la necesidad de inmovilidad del paciente.

La utilizacion de sistemas SPECT de dos o tres detectores permite obtener mejor
calidad de imagen. Por ejemplo: en un SPECT de doble cabezal a 180°, se
adquieren dos proyecciones opuestas por cada giro (realizando un giro de 180°,
se adquieren las proyecciones de 360°). De esta forma, se puede prolongar el
tiempo de adquisicion de cada proyeccién y mantener el mismo tiempo total de
estudio; se disminuye el error estadistico de conteo de cada proyeccion con la

consecuente mejoria en la calidad de los cortes tomograficos reconstruidos.

16.2.5 Linealidad espacial.

Se refiere a la correspondencia enire la posicion de la sefal y la ubicacién real del
evento radioactivo. Las camaras utilizan un circuito de reposicionamiento, que
corrige la ubicacién errdbnea. La matriz de correccién, solo se puede almacenar
durante la construccion del equipo o por el ingeniero de mantenimiento, siempre
gue tenga los elementos especiales necesarios. No hace falta repetirla, salvo
después de una reparacion mayor, en la que se hayan tocado los
fotomultiplicadores.

Esta correccion compensa las distorsiones causadas por la compresién o
expansion de las cuentas radioactivas que se producen, por un error de ubicacion
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del evento, debajo de cada PMT . Los PMT cubren una superficie grande, e
independientemente de cual sea el lugar dentro del area total de PMT en el que se
produce el evento, este es ubicado en un punto correspondiente al centro del
PMT. La falta de linealidad en la ubicacién del evento, aun cuando esta sea
menor a 1 mm, produce una falta de uniformidad de respuesta del detector.

Como ejemplo se puede mencionar que, si un area circular de 20 mm es
comprimida desde todas las direcciones hacia el centro del un PMT, por 0.4 mm,
el area efectiva es reducida de 100 mm? a 92 mm? lo que produce un aumento del
8% en la densidad de cuentas en el area correspondiente.

Queda demostrado, que las micro distorsiones espaciales, aungue no sean
visibles con fantomas de barras, son causa de falta de uniformidad. En realidad
son la causa mas importante de falta de homogeneidad de la respuesta del
detector a una irradiacion uniforme.

Esta correccion es muy importante en SPECT, mucho mas importante aun en los
estudios planares, pues la falta de uniformidad, por mala linealidad espacial,

también produce artificios sobre los cortes tomograficos.

16.2.6 Alineaciéon mecanica, electrénica y digital: Centro de Rotacién.

En los cortes tomograficos, cada punto esta ordenado segiun un eje de
coordenadas cartesianas (figura 68). Los equipo SPECT poseen 3 sistemas de
coordenadas de referencia: el mecanico, el electronico y el de la computadora. El
eje Y esta definido por el eje longitudinal de la camilla en el sistema mecanico, por
el detector en el electronico y por el centro de la matriz de cada corte en el de la
computadora.

Para que la imagen de una fuente puntual, colocada en el centro represente
correctamente la distribucién real de actividad, un punto del sistema mecanico
debe corresponder con el mismo X, Y del sistema electrénico y con el mismo
elemento de la matriz digital (pixel) para todas las proyecciones. Cuando esto no
ocurre, se producen distorsiones y perdidas de resolucién.

Se define como eje de rotacion a la linea alrededor de la cual gira el cabezal
(coincide con el eje Y de la camilla). El eje de rotacion define el centro de
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Figura 69. Esquema Eje y Centro de Rotacion.
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Figura 70. Generacién de un defecto circular cuando la correccion del COR

es defectuosa.



131

17. TOMOGRAFIA POR EMISION DE POSITRONES (PET).
La tomografia por emisién de positrones es la parte mas reciente de la medicina

nuclear y se basa en la utilizacion de elementos emisores de positrones, es decir,
elementos radiactivos que sufren desintegracion beta®. Los positrones son unas
particulas inestables que, una vez emitidas, recorren una cortad =~~~ - trav*~
de la materia, hasta que interaccionan con un electrén. En este momento ambas
particulas se aniquilan, liberando su energia en forma de dos fotones gamma, que
salen despedidos en direcciones casi opuestas, con una energia de 511 keV cada
uno. Dos fotones son detectados por dos detectores conectados en coincidencia,
y todos los datos adquiridos en una orbita de 360° son usados para reconstruir
una imagen de la distribucion de actividad de un corte. Un diagrama esquematico
de un sistema PET se presenta en la figura 71.

circuito de coincidencia

detectores E’ l
1
D ——

{electronica H monitorl

Figura 71. Esquema de un sistema PET

Los detectores estan hechos principalmente de Germanato de Bismuto (BGO),
lodura de Sodio dopado con Talio (Nal (Tl)) o Fluoruro de Bario (BaFz); de los
cuales el BGO es el mas usado.

El conteo de coincidencias en una orbita de 360° es adquirido en matrices de 64 x
64, 128 x 128, 0 256 x 256.
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El positrén es un anti electron (posee la misma masa y la misma carga eléctrica
pero de signo contrario que el electron) que luego de recorrer cierta distancia
(Rango) se aniquila con un electron del medio circundante. El rango del positrén
depende de la energia con que es emitido. El positréon va perdiendo su energia a
través de choques con el medio hasta practicamente detenerse. ' -~ -
recorrida es generalmente de unos pocos milimetros y puede llegar a ser hasta de
1 cm. En ese momento, el positron se combina con un electron; se aniquilan
mutuamente, convirtiéndose la masa de ambos en radiacion electromagnética en
la forma de dos fotones de rayos gamma de 511 keV emitidos formando un

angulo de 180° (figura 72).

trazador
511keV &

detector
\I 1-3mm
- .

511 keV

detector

Figura 72. Fisica de la emision *.

17.1.2 Deteccion de coincidencias

Por coincidencias se entiende que los dos fotones emitidos por la aniquilacion del
par electrdbn — positron , son detectados simultaneamente por dos detectores
enfrentados. Esto permite localizar el decaimiento del emisor de positrones en
una linea que une ambos detectores. Esta técnica de deteccion de coincidencias
permite una colimacion electronica eliminando la necesidad de usar una

colimacion fisica por medio de colimadores, como en SPECT.
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Este hecho junto con las caracteristicas de los emisores de positrones, es la base
de la importancia del PET. De todos modos, una pequefia colimacion es
necesaria para disminuir las coincidencias originadas en aniquilaciones
independientes (coincidencias aleatorias) y coincidencias en las que uno de los
fotones es dispersado por efecto Compton (

17.2 Disefio de un sistema PET

En los sistemas primeros sistemas PET , se conectan muchos detectores a un
tubo foto multiplicador en arregios circulares, hexagonales o anillos ortogonaies.
El numero de anillos varia de 1 a 18 colocados en arreglos dependiendo del
fabricante, por ejemplo: el sistema Posicam 6.5 (Positron Corporation, Houston
TX) utiliza 1320 detectores de BGO colocados en arreglos de 11 anillos con 120
detectores por anillo. El campo de visidén (FOV) esta definido por el ancho del
arreglo de detectores y la distancia fuente detector esta definida por el radio del
arreglo. Debido a que estos sistemas detectan dos fotones que viajan en
direcciones opuestas a lo largo de una linea recta, no es necesario tener un
colimador que limite el campo de vision. Esta técnica de coincidencia es llamada
colimacion electronica.

Mientras mas pequefio sea el tamafio del detector, mejor sera la resolucion
espacial del sistema PET, En los primeros sistemas era muy costoso fabricar
muchos detectores y tubos fotomultiplicadores pequefios en este tipo de arreglo.
Los sistemas modernos utilizan blogues de detectores BGO segmentados, a los
cuales se acoplan 2 o 4 fotomultiplicadores. Tipicamente cada bloque BGO tiene
3 cm de profundidad y se le perforan ranuras para dividirlo en matrices de 6 x 8, 7
X 8 0 8 x 8 elementos. La figura 73 muestra un diagrama de este tipo de

detectores.
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cortados en ~_ > _
el cristal BGO «—— cristal BGO

Figura 73. Diagrama de un detector de cristal BGO

La localizacidén del punto de interaccién de los rayos y en un determinado
elemento esta determinado por la salida de luz de los dos o© cuatro
fotomultiplicadores de la misma manera que en una camara gamma.

El sistema PET de Siemens, ECAT EXACT HR+ utiliza 288 bloques de cristal
BGO, cada uno con 64 segmentos (8 x 8) de un tamaino de 1.05 x 4.39 x 30 mm.
El numero total de detectores es 18,432 arreglados en 32 anilios. Hay un total de
1152 tubos fotomultiplicadores, con cuatro tubos por cada bloque detector. El
didmetro de anillo es 82.7 cm. La gran ventaja de un bloque de detectores sobre
detectores pequefos con un solo tubo es el menor costo y que el sistema no esta

limitado al tubo de menor tamafio disponible (~ 1 cm).

17.3 Factores gque afectan al PET.

17.3.1 Atenuacién.

Los fotones de 511 keV que se surgen de la aniquilacion se originan de todas las
regiones del organo en interés y por ello los fotones que no se originan en le
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centro viajan atraviesan distintos grosores de tejidos para alcanzar los detectores

opuestos (figura 74).

Detector 1 Detector 2

Figura 74. Dos fotones en aniquilacién siendo atenuados por diferentes
grosores de tejido.

Estos fotones seran atenuados de diferente manera, por l0 que deben hacerse
correcciones a las cuentas antes de la reconstruccién de las imagenes. El factor
de atenuacién no depende de la localizacién del punto donde son generados los
fotones pero si del grosor total del 6rgano.

Hay dos métodos para realizar la correccién de atenuacion: el método teérico y el
método de scan de transmision.

En el método tedrico, los factores de correccidon de atenuaciéon son estimados a
partir del conocimiento del coeficiente de atenuacién lineal u y la asuncién del
contorno del 6rgano de interés. Las inexactitudes en esta asuncién dan como
resultado incertidumbres en estos factores de correccion. Este método es bueno
para Organos como el cerebro que tienen una densidad uniforme y no esta
rodeado por otros érganos, pero falla en 6rganos como el corazdén que esta
rodeado por otros érganos.

En el método de scan de transmision, el cual da una medida directa de la
atenuacion, un anillo circular de plexiglas que contiene emisores de positrones (
por ejemplo #Ga con vida media de 68 min) se coloca entre el anillo de detectores
y el cuerpo del paciente, manteniendo el o6rgano en el campo de vision.
Alternamente, una varilla delgada que contiene un emisor de positrones de vida

larga ( por ejemplo ®*Ge — %Ga; ®*Ge tiene una vida media de 270 dias) es
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asegurado a la camara y rotado alrededor del paciente por un motor. Se obtienen
dos scans de transmisiéon, uno con el paciente y otro sin el. Los factores de
correccion se obtienen del coeficiente de las dos cuentas para cada pixel y son
aplicados entonces a los datos del pixel correspondiente en la matriz de
reconstruccion. En la practica, el scan de transmision sin el pac’~=* no es
obtenido para cada paciente, normalmente es adquirido periédicamente, el cual es
usado para calcular los factores de atenuacion para todos los pacientes en ese

periodo de tiempo.

17.3.2 Coincidencias aleatorias.
Los eventos de coincidencias aleatorias 0 accidentales son aquellos fotones de
aniquilacién que no estan en coincidencia pero accidentalmente son contados
dentro del tiempo de coincidencia (figura 75). Las coincidencias aleatorias pueden
provenir tanto de adentro como fuera del campo de vision de los detectores o de
rayos y de energia similar (511 keV) provenientes de los mismos emisores B* u
otros radio nuclidos.
Las coincidencias aleatorias normalmente sobreestiman la densidad de cuentas
en el centro de la imagen y deben ser corregidas. Esta coincidencias pueden ser
reducidas utilizando un tiempo de coincidencia mas corto e incrementando el radio
del anillo de detectores.
La correccién de coincidencias aleatorias puede ser hecha tomando dos conteos
(R1 y R2) de una fuente radioactiva con los dos detectores y utilizando la siguiente
ecuacion:

R. = 2tR1R2
Donde R; es la tasa de conteo de coincidencias aleatorias y t es el tiempo de
coincidencias, elegido por el usuario. En otro meétodo, una sefial es retardada mas
alla del tiempo de coincidencia relativo a otra sefial, y por ello no se registran
coincidencias verdaderas solo aleatorias. En ambos casos las cuentas aleatorias

son sustraidas del conteo total de coincidencias.
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17.3.3 Coincidencias dispersas.

La radiacién de aniquilacién puede transformarse en dispersion mientras pasa a
través del tejido, y debido a su alta energia (511 keV), la mayor parte de esta
radiacién dispersa se desplaza sin perder mucha energia (figura 75). Estas
radiaciones dispersas seran aceptadas dentro ~~ '~ \ ' ’ o
picos de 511 keV y por ello pueden ser contadas como coincidencias verdaderas.
Estas radiaciones se pueden originar adentro y afuera del campo de visién, y ser
detectadas por el detector. Pueden representar entre el 10% y 25% del conteo
total

La imagenes son difusas por incertidumbres en los puntos de radiaciones
dispersas. La contribucion de la dispersion depende de la profundidad del tejido,
la distribucion de actividad en las diferentes secciones del objeto y la electrénica
del sistema PET.

17.3.4 Resolucidn espacial

La resolucion espacial esta determinada especialmente por el tamafo del detector
y mejora con detectores pequenos. El didmetro del anillo y el material del detector
también afecta la resolucién intrinseca del sistema. Los sistemas PET son
disefados con diferentes dimensiones del detector para lograr una resolucion
espacial especifica.

Los positrones viajan cierta distancia en el tejido, perdiendo la mayor parte de su
energia antes de la aniquilacién y entonces son aniquilados lejos de sitio de su
origen. Asi el sitio de la emision B* difiere del sitio de la aniquilacion de fotones.
La distancia que viajan los positrones se incrementa con su energia, y este
fenomeno degrada la resolucion espacial. Por ello, los emisores B’ de alta energia
generan una resolucién espacial mas pobre que los emisores de baja energia.
Ademas, dos fotones en aniquilacién son siempre emitidos a 180°, debido a que
el par positron — electrbn no esta completamente en reposo durante la
aniquilacion. Tales desviaciones angulares pueden ser del orden de 0.25° y

pueden degradar la resolucion espacial.
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Figura 75. A) Eventos verdaderos; B) Eventos aleatorios; C) Eventos
dispersos.

17.3.5 Sensibilidad.

Muchos de los factores que afectan la sensibilidad de las camaras gamma
también afectan a los sistemas PET. La sensibilidad de un sistema PET depende
del material del detector, grosor de corte y el diametro del anillo. La sensibilidad
se incrementa con el grosor del corte y con la disminucion del diametro del anitlo.

18. SPECT de Altas Energias
Antes de que la tecnologia de deteccién en coincidencias se implementara en la

camara Gamma, fue posible realizar estudios planares y SPECT (Single Photon
Emisién Computed Tomography) con emisores de positrones. Al estar en principio
disefiadas y optimizadas para trabajar con energias bajas, fue necesario
implementar una serie de modificaciones requeridas para la deteccién aceptable

de fotones de 511 keV, entre las que se destacan:
Extension del rango de energias del analizador de altura de pulso (PHA)
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Mapas de correccién de uniformidad y linealidad especiales

Inclusién de colimadores de ultra-alta energia

Distintos métodos fueron abordados por los fabricantes para mantener la
linealidad de energia en todo el rango, ya que una de las aplicaciones
cardiolégicas més interesantes es el barrido simultaneo de trazadores de baja y
alta energia (i.e. *°™Tc-Sestamibi, 140 keV vy "®FDG, 511 keV) Ademas la
uniformidad en un cristal detector es dependiente de la energia, por lo cual es
necesario crear mapas de correccion adecuados para rangos bajos, medios y
altos.

18.1 Detencion de Fotones de 511 keV con cristales de Nal

La principal causa de la pobre sensibilidad de estos sistemas para detectar
emisores de positrones, es la baja eficiencia que tiene el cristal de Nal para
detectar fotones de altas energias. Para un espesor corriente de 3/8 de pulgada =
0.95 cm, la eficiencia de fotopico es bastante alta ( 84 % ) para 140 keV, pero para
511 KeV es tan solo del 13%. Esta eficiencia disminuye ain mas si se detecta en
coincidencias; ya que es igual al producto de las dos probabilidades: 13% x 13%
=1.7%

En los sistemas PET dedicados de alta desempefio, se utilizan cristales de BGO
(Germanato de Bismuto) de 3 cm de espesor, con lo que se tiene una probabilidad
de interaccién en coincidencias del 85%. Debido al mayor poder de frenado del
BGO respecto de Nal, se necesitaria un espesor de Nal de 10 cm para lograr una
eficiencia equivalente. Si bien esto es impracticable, muchos fabricantes
aumentaron el espesor del cristal a 5/8 de pulgada = 1.6 cm, con lo que se logra
un 21% de eficiencia(4.4% para coincidencias). El problema es que de esta forma
se degrada la resolucioén intrinseca (tabla 10), especialmente para detectar fotones
de baja energia. Afortunadamente, este efecto no parece afectar los resultados, ya

que es el colimador mucho mas que el cristal quien determina la resolucion del

sistema en estudios clinicos.
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Al menos en un aspecto importante el Nal es superior al BGO, y es en cuanto a
resolucién de energias, de 10% para el primero versus 23% para el segundo. Por

esto con Nal se tiene una menor fraccién de radiacién dispersa en el fotopico.

10U 84 99 19
100 91 41 17
| 100 95 48 21

TABLA 10. Resolucion espacial (mm) a distintos espesores y energias.

18.2 Colimadores para 511 keV

Nuevos y mas pesados colimadores debieron ser propuestos para lograr
imagenes aceptables con los trazadores de PET. Inclusive el alto poder de
penetracion de los fotones de 511 keV obligd a los fabricantes a redisenar el
blindaje en los cabezales para evitar filtraciones. En consecuencia, el gantry de los
equipos de uno o mas cabezales debié adaptarse para soportar el peso adicional
de plomo. La tabla 11 muestra las especificaciones de algunos colimadores
originalmente comercializados.

La gran penetracion septal, que fue reportada en experiencias con fantomas como
hasta de un 50%, sumada a la significativa dispersion Compton en plomo para los
511 keV, llevan la resolucién topografica a 17 mm (FWHM), mientras que para 140
keV y un colimador de propésitos generales es aproximadamente 10 mm. Se
disefaron también colimadores convergentes en forma de abanico o “Fan-beam”
de ultra-alta resolucién con agujeros mas finos y largos, para mejorar la resolucion
manteniendo la sensibilidad.

Ademas, la baja sensibilidad de Nal requiere tiempos muy prolongados de
coleccion de eventos para lograr un buen contraste y detectabilidad de lesiones. A
pesar de estas limitaciones, FDG-SPECT ha demostrado su utilidad clinica en
estudios de viabilidad miocardica.
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seccion se repasaran brevemente dichos principios, recalcando las peculiaridades

que los nuevos sistemas introducen.

Tal como en una adquisicion de SPECT, el par de cabezales opuestos gira
alrededor de ia regién de interés a explorar, en forma ~~1tinua, “~a - ™
and Shoot ), o realizando rotaciones mudiltiples si cuenta con anillos deslizantes (“
Slip-ring” ). El tiempo total de adquisicién por posiciones de camilla es de 20-30
minutos.

Asi como se realiza en los sistemas PET dedicados, se incorpora al sistema un
circuito electronico para deteccién de coincidencias. Una aniquilacion positron-
electron resulta en la emision de dos fotones de 511 KeV en direcciones opuestas.
Si uno de los dos fotones es captado por uno de los dos detectores, se abre una
ventana de tiempo ( 10-15 ns ); si en ese lapso se detecta un evento en el cristai
opuesto, una coincidencia es registrada, indicando que la aniquilacion se produjo
en algun punto a lo largo de la linea que une las posiciones en que dichos eventos
han sido detectados. Normalmente, estas “lineas de respuesta “(LOR) se
almacenan en forma de sinogramas. De esta manera se cuenta con una
colimacién electronica, representando una de las mayores ventajas de PET sobre
SPECT. No obstante, con los cristales de Nal, 1 de cada 100 fotones detectados,
aproximadamente, se corresponde con una coincidencia valida en el detector
opuesto. Es por esta razén que se necesita una electronica rapida, capaz de
procesar una elevada tasa de eventos.

Lamentablemente, en esa ventana de tiempo no solo se registran coincidencias
verdaderas o “trues’, sino también eventos aleatorios o0 “randoms” v dispersos
“scatter”, a causa de aniquilaciones originadas dentro o fuera del campo de visién
de los detectores (figura 75). La tasa de estas “falsas coincidencias” aumenta con
la actividad, disminuyendo la relacién sefial-ruido en la imagen reconstruida.

18.4 Resolucion
Como no se utilizan los colimadores convencionales, la resolucion espacial de las
CGC esta basicamente determinada por la resolucion intrinseca del cristal de Nal
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(4-5 mm). Varios otros factores se combinan para que la resolucién tomografica de
estos sistemas sea de 7-10 mm (FMHM). Aqui debe mencionarse que el limite
fisico de resoluciéon espacial viene dado antes de la deteccion por dos factores
principales. El primero se debe a que, en una aniquilacién, los dos fotones creados
de 511 keV no son exactamente colineales para conservar el momento lineal ~~'
par electrén-positréon, sino que tienen un angulo relativo de 180° + 0.6°. El
segundo se produce porque el positron es emitido con cierta energia cinética y
recorre cierta distancia antes de aniquilarse con un electron del medio. Para '°F, el
isétopo mas utilizado, el rango medio del positron en agua es de 0.6, mientras que
para ¥Rb es de 6 mm. La combinacioén de ambos efectos impone un limite fisico a
la resolucién DE 2-5 mm, dependiendo del is6topo a emplear.

Otro factor que afecta la resolucion espacial es puramente geométrico. El foton
incidente puede interactuar en cualquier punto a lo largo de su recorrido en el
cristal. Cuando incide perpendicularmente, el punto de ingreso se determina con
precision pero es facil ver que esto no es asi cuando la incidencia es oblicua;
existe una incerteza en el punto de entrada que aumenta con el angulo de
incidencia. Por lo tanto la resolucion se degrada anisotropicamente, y en forma
variable con la posicién de la fuente en el campo de visién. Cabe mencionar que
se desarrollan y prueban nuevos detectores que den informacién sobre la
profundidad de la interaccién para corregir este efecto.

18.5 Sensibilidad vs. Contraste

Como se expuso anteriormente, el cristal de Nal es muy eficiente para detectar
fotones de baja energia (i.e. 140 keV), pero no para 511 keV, y menos aun en
coincidencias. Aparte de aumentar el espesor del cristal, se implementaron nuevos
métodos para incrementar la relaciéon de eventos verdaderos detectados. Si se
considera la interaccion de fotones de 511 keV en Nal (Figura 76), se tiene que
aproximadamente el 80% de los mismos sufren dispersion Compton, y muchos
escapan del cristal, depositando y convirtiéndose en luz visible solo una fraccion
de su energia original, menor a 350 keV (compton edge). Sin embargo, la
determinacion de posicion es bastante acertada, y por lo tanto se pueden colocar
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una o mas ventanas sobre la region Compton de un espectro y chequear
coincidencias en el fotopico o incluso regidén compton del cristal opuesto. De esta
manera se logra aumentar la sensibilidad en un factor 3-4, sin degradar

demasiado la resolucion.

Fotopico

Dispersion en cristal

Po we e o v e a ma e v e e e

170 255 340  SllkeV

Figura 76. Espectro de energias para 511 keV en un cristal Nal.

Pero en la misma ventana Compton también se detectan fotones desviados por
dispersidn en el paciente u objeto en estudio. Estos eventos, en principio, no se
pueden discriminar de los dispersados en el cristal causan perdida de contraste.
Para ellos algunos fabricantes disefiaron filtros de alta generacion escalonados
gue se colocan delante del cristal. Un modelo de filtro consta de tres laminas
consecutivas de plomo, estano y cobre (figura 77). Los fotones de menor energia,
tales como los dispersados en el paciente son absorbidos por la primera capa de
plomo, el estafio absorbe los rayos X generados en el estafio. Asi se logra reducir
la radiacién dispersa (y eventos singles) que ingresan al cristal mientras se da

pasar al 80% de los fotones de 511 keV.

18.6 NEC
La sensibilidad de un sistema PET se define como la cantidad de coincidencias

registradas por unidad de tiempo y de concentracién de actividad. En esta
cantidad estan incluidos los eventos verdaderos (Trues), los dispersos (Scatter) y
aleatorios (Randoms). La relacion entre estas cantidades es dependiente de la
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18.7 Adquisicion y reconstruccion 3D
Desde un comienzo se propuso eliminar todo tipo de colimadores, tal como se hizo
con PET 3D, para poder ganar sensibilidad en un factor 4-5, aprovechando la
naturaleza tridimensional de la radiacion. De esta manera cambia por completo el
desempeiio del sistema, y se trasladan a la camara gamma nuevos p " '‘emas,
inherentes a la coleccion y procesamiento de coincidencias en 3D:
- Aumento considerable de eventos aleatorios dispersos detectados.
- Deteccion de fotones provenientes desde fuera del campo de vision,
afectando la uniformidad hacia los bordes.
- La sensibilidad resulta maxima en el centro y disminuye hacia la periferia
del campo (perfil triangular de sensibilidad)
- Correccién de atenuacion por transmision mas complicada
- Aumento considerable de la tasa total de eventos (singles)

- Aumento considerable del tamafio de los datos a almacenar y procesar

Afortunadamente, muchos de estos problemas fueron abordados y corregidos total
o parcialmente luego de varios afos de esfuerzo por parte de grupos motivados
por imponer la metodologia 3D en PET. Las camaras de coincidencia deben, en
cierta medida, su aparicion a dichos avances logrados en las areas de
procesamientos de sehales y datos, que se describirdn brevemente a

continuacion.

18.8 Septa de Alta energia

Ante los numerosos problemas que plantea la adquisicion de imagenes sin
colimadores, algunos fabricantes ofrecen como alternativa colocar colimadores
especiales o Septa, consistentes en una serie de laminas paralelas de plomo
(figura 77) De esta manera se blinda la incidencia oblicua, confinando las
coincidencias a planos directos o adyacentes, tal como se hace en los PET
escaner cuando operan en modo 2D.

Asi se elimina gran parte de eventos aleatorios o dispersos provenientes de
planos no contiguos o desde afuera del campo, aumentando la relacion Trues/
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Singles. La consecuencia obvia es la disminucidn general de sensibilidad, pero al
menos el perfil en la direccién axial se hace mas uniforme, se reduce el tamafio de
los datos a procesar v es posible reconstruir imagenes con el metode de

-

retroproveccion filtrada para dos dimensiones

csomupucssre [ULLAALA

MNal

Fiitro de Alta
Energia {

Figura 77. (a) Adquisicion 3D con maximo angulo de aceptacion y filtro de
alta energia para reducir fa dispersion (b) Adquisicion 2D con septa de alta
energia. La adquisicion se limita a coincidencias en un mismo plano
transaxial o adyacentes.

18.9 Correccién de atenuacion

La atenuacion de la radiacién en el paciente u objeto bajo estudio causa un
nimero de artefactos en la imagen reconstruida: variaciones regionales de
intensidad, distorsiones espaciales y efectos de borde que limitan la deteccion y
cuantificaciéon de estructuras. Sus efectos y la necesidad de corregirios en
tomografia de emisién han sido estudiados extensivamente, a tal punto que los
sistemas PET dedicados como los SPECT de dos o mas cabezas vienen
normalmente equipados con soffiware y hardware destinados a corregir
atenuacion.

El efecto es mas pronunciado en PET que en SPECT, ya que son dos los fotones
que deben atravesar el medio material para que un evento en coincidencias sea
registrado. Esto es evidente en estudios comparativos de perfusién miocardica con
FDG-PET y FDG-SPECT sin corregir por atenuacion; aqui el efecto se manifiesta
simulando un decremento aparente de metabolismo en la cara inferior del
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miocardio en las imagenes de PET, demostrando la necesidad de corregir este
fenémeno en las camaras de coincidencia.

En el caso de cerebro, la correccién de atenuacién es sencilla de implementar
porque se supone que el coeficiente de atenuacion es uniforme dentro de la
cavidad intracraneal, que se delimita facilmente t ¢~ =~ R [
Para otras regiones del cuerpo, tales como tdrax, no es posible aplicar una
correccion calculada ya que alli coexisten tejidos con distintas densidades. Aqui
es necesario realizar barridos de transmisiéon con fuentes externas, para medir los
factores de correccion de atenuacién (AFC) a lo largo de las lineas de respuesta.
En la mayoria de los sistemas PET dedicados, este barrido normalmente se
realiza haciendo girar fuentes lineales de ®*®GE (emisor de positrones), alrededor
del paciente durante unos 5-10 minutos por posicién de camilla, antes del barrido
de emision. En los ultimos afios también se han implementado fuentes puntuales
de "Cs (singles, 66 keV) especialmente en sistemas PET 3D con cristales de
Nal(Ti). El uso de estas fuentes puntuales posibilita, entre otras cosas la
realizaciéon del barrido de transmisidn después del barrido de emisién y en tiempos
mas cortos (2 minutos).

En las nuevas CGC, no resulta trivial implementar un método practico y
satisfactorio para correccion de atenuacién que sirva tanto para SPECT de baja
energia como para PET. Actualmente se estudian distintas configuraciones,
usando fuentes puntuales de '*’Gs deslizantes o mudiltiples en geometria Fan-

beam.
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19. SISTEMAS HIBRIDOS PET/CT.

La planeacién de un tratamiento eficiente para el cancer depende del
diagnostico temprano y la terapia adecuada. Los procesos de cancer
comienzan a nivel molecular; al momento que el numero de células afectadas
es suficientemente grande para su reconocimiento anatomico, la enfermedad
puede haber progresado a una etapa en la cual es muy dificil su tratamiento
exitoso. Por el contrario, cambios morfologicos no son necesariamente
indicativos de malignidad. Hoy en dia la mayoria de diagndsticos, seguimiento
y resultados de tratamiento acerca del cancer recaen en modalidades
diagnosticas como CT y MR, las cuales detectan (nicamente cambios
anatdmicos en las lesiones. Tecnicas de imagenes a nivel molecular, como el
PET estan incrementando su rol en la deteccion y seguimiento del cancer. La
aparicion del quimico '®F-fluoro-2-deoxiglucosa (FDG) como un trazador
sensitivo para PET ha abierto la posibilidad de examinar el cuerpo entero con
una sola dosis de el. Sin embargo las imagenes FDG PET contienen todavia
poco detalle anatdmico. La necesidad de colocar imagenes funcionales en un
contexto anatdmico es obvia. CT y PET son modaiidades diagnosticas
complementarias cuya combinacion promete ser muy poderosa.

Existen numerosos algoritmos de computadora disponibles para “fusionar”
imagenes provenientes de distintas modalidades en forma retrospectiva. El
alineamiento retrospectivo soio funciona muy bien en érganos rigidos como el
cerebro. En otras regiones del cuerpo esto mas dificil de lograr debido al
movimiento del paciente entre las dos maquinas, reposicionamiento en una
mesa distinta y posiblemente los exadmenes son realizados en dias diferentes.
Esto conlleva a diferencias en las imagenes debidas a la posicion y estado
fisioldgico del paciente, movimiento incontrolable de los érganos internos, etc.
Una solucién a lo anterior es un sistema que adquiera ambos tipos de imagen,
funcional y anatomica, durante una sola sesién para reducir las diferencias
entre las imagenes, estos son los sistemas hibridos PET / CT. El primer
prototipo fue desarrollado por la Universidad de Pittsburg en colaboracion con
CTi PET Systems Inc, Knoxbille, USA y Siemens Medical Solutions, [selin Nj,

USA.
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19.1 Concepto de disernio.
Estos sistemas han sido disefiados principalmente para aplicaciones de
examenes de cuerpo entero en ontologia clinica. Para ello el sistema PET debe
tener el mejor desempefio posible en resolucion y sensibilidad espacial para
combinarse con la imagen de CT. Por ofro lado el sistema CT tiene tres
funciones:

1. proveer correlacion anatémica con la imagen funcional

2. proveer imagenes CT de calidad diagnostica

3. Proveer datos de correccién de atenuacion para la imagen PET.

Estos sistemas son una combinacién mecanica de componentes de PET y CT.
Se mantiene un aislamiento mecéanico entre ambos componentes para facilitar
el servicio. Las caracteristicas de funcionamiento de los sistemas hibridos son
exactamente las mismas que los sistemas CT y PET separados, con la Unica
diferencia que la inclinacion del gantry en los sistemas hibridos no es posible.
Uno de los mayores desafios en el disefio de estos sistemas es la mesa de
paciente. Esta debe tener la capacidad de posicionar al paciente con alta
precision vertical y axial.

Una caracteristica de estos sistemas es la habilidad de utilizar una correccion
de atenuacién basada en los datos de CT para corregir las imagenes PET. Esto
elimina el tiempo requerido para un scan de transmisién y provee una imagen
casi sin ruido. Las imagenes reconstruidas estan listas en aproximadamente 90
segundos después de terminado el examen.

Durante una adquisicion tipica, 60 minutos después que el paciente ha sido
inyectado con FDG, se posiciona al paciente en la mesa, se obtienen una
imagen de exploracion, luego se obtiene la imagen de CT, la cual no excede de
60 segundos y luego se obtiene la de PET la cual tienen una duracién de 30
minutos.

La utilizacion de cristales LSO en PET ofrece tiempos de obtenciéon de imagen
mucho mas cortos, hasta 12 minutos para una imagen de cuerpo entero.
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20. CONSIDERACIONES DE DISENQ DE INSTALACIONES.

20.1 TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA.

Antes de adquirir un sistema de tomografia computarizada se tienen que tomar
en cuenta ciertas consideraciones respecto a las instalaciones. Los sistemas
comparables de distintos fabricantes difieren muy poco en sus aplicaciones
clinicas basicas. Las principales diferencias entre el sistema mas avanzado y el
mas sencillo generalmente involucran tiempos de examen y reconstruccién,
resolucion espacial, almacenamiento de datos y protocolos espirales.

Fallas en el suministro de las adecuadas condiciones ambientales para las
computadoras comprometen la integridad del sistema y acortan su vida util. En
la mayoria de los casos, el sistema de control ambiental del hospital no puede
ser usado debido a que su operacion esta condicionada a las condiciones de
todo el hospital y la mayoria de las veces opera casi a su maxima capacidad.
También es necesario acondicionamiento del suministro de energia eléctrica ya
qgue la generacién de imagenes libres de artefactos depende en gran medida
de la energia eléctrica suminisirada al sistema. Se deben instalar supresores
de sobre carga y dispositivos de desconexidn en el caso de falla de suministro
eléctrico.

Para analizar los requerimientos basicos de disefio se tomara como base la
clasificacién que hace la agencia de investigaciones en el sector de la salud
ECRI (Emergency Care Research Institute, por sus siglas en ingles) de los
sistemas de tomografia computarizada respecto a su desempefio: alto,
mediano y bajo (tabla 1). La clasificacion completa propuesta por la ECRI se

presenta en el anexo 1.
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Cada equipo posee sus propios climatogramas, en los cuales se detalla los

rangos de operacion aceptables respecto a temperatura y humedad. Las

siguientes figura muestran dos ejemplos de climatogramas.
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Requisitos de operacion climaticos para una sala de examen en
tomografia computarizada.
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Requisitos de operaciéon climaticos para un sistema de enfriamiento para
sistemas de tomografia.

20.5 Sistemas de enfriamiento.
El sistema de enfriamiento de la sala debe ser capaz de mantener las

condiciones de ambientales de la sala. Para efectos de planeacién, cada

fabricante incluye la disipacidon de calor que produce su sistema bajo ciertas
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Para los enfriadores agua / aire los requerimientos son los siguientes:

e Se debe proveer al equipo con tuberias (puertos) para la entrada y
salida de aire que conecten con el exterior.

e Estos puertos deben tener compuertas que se abran automaticamente
con el flujo de aire producido cuando el ventilador se enciende.

e Deben tener rejilla protectoras para contra animales,

e La distancia entre el puerto de enfrada y salida no debe ser menor de 1
mt.

o Temperatura del aire de entrada: 25 - 40 °C.

e Flujo de aire: 4000 m® / hora para una temperatura de 40 °C en el aire
de entrada.

El circuito secundario de agua tiene las siguientes caracteristicas:
e Temperatura nominal: 18.5 °C.
¢ Flujo nominal; 3000 L / hora.

¢ Presién nominal: 5 bar

20.6 Filtros de aire.

En el caso de suministro de aire del exterior se recomienda la utilizacion de
filtros de aire capaces de filtra particular > 10um., de acuerdo a norma DIN
24185.
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20.7 Proteccion contra radiaciones ionizantes.
Antes de iniciar la operacion del sistema de tomografia, se debe definir las
zonas protegidas y no protegidas contra radiaciones ionizantes de tal manera
que el acceso a esta ultimas sea restringido durante la operacion del tubo de
rayos X.
La proteccion radiolégica de la sala debe ser establecida de acuerdo al Titulo Il
de la Ley del Reglamento Especial de Proteccion y Seguridad Radiologica en
nuestro pais. Ademas podemos auxiliarnos de normas internacionales como:
e DIN 6812: norma alemana para proteccién contra radiaciones.
e CFR 21: Cddigo Federal de Regulaciones. El 21 es el codigo reservado
para el reglamento de la FDA.
e |EC 60601: La Comision Internacional Electrotécnica es un ente a nivel
mundial que promueve la estandarizacién internacional de dispositivos
electrénicos.

20.7.1 Indicadores de radiacion.

Deben ser instalados de acuerdo a las normas anteriores.

20.7.2 Interruptor de radiaciéon de puerta.

La mayoria de sistemas tienen una entrada de interrupcion de radiaciéon que
se conecta a la puerta de acceso a la sala. Esto permite que el sistema no
emita radiacién a detectar que la puerta esta abierta y evitar asi la exposicién
por radiacion dispersa.

20.8 Equipo adicionales para una sala de tomografia computarizada.
e Detectores de humo y fuego.
e Extintores
o Dispositivos de almacenamiento de respaldo, documentacion técnica,
equipo de servicio y calibracion.
e Procesadora de peliculas. Debe estar localizada en un area cercana al

equipo.
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20.9 Requerimientos de iluminacion.

De acuerdo a la norma DIN 68 68-57 ( estandar internacional en preparacion)
la iluminacion en los cuartos donde se realizan diagnésticos debe cumplir con
lo siguiente:

e La iluminacién debe ser ajustable v libre de resplandor, y su ajuste debe
ser reproducible (regulacién con escala)

* No debe existir resplandor proveniente de ventanas, luces y otros
indicadores luminosos en la posicion normal de los monitores.

e En ambientes que utilizan monitores diagnosticos la norma anterior
establece lo siguiente; la tolerancia se obtiene de la siguiente formula.

F = Lblanco / Lambientat
Donde F = 100 para monitores diagnésticos y F = 40 para monitores de
visualizacion.

e Para la medida de la iluminacion ambiental, Lampienta, €1 Monitor estara
apagado, y el fotdbmetro colocado en la posicidn habituaimente ocupada
por el observador. Asi mismo se realizard una comprobacion visual de la
presencia de puntos de luz reflejados sobre la pantalla y de la presencia
de fuentes de luz en el campo de vision del usuario.

« En salas donde existan negatoscopios la iluminacion debe ser < 50 lux.

e Para la medida de la iluminacion ambiental los negatoscopios deben
permanecer apagados. Medir en la proximidad del negatoscopio con el
sensor del luxédmetro en direccion perpendicular a su superficie y
orientado hacia el observador.

20.10 Interruptor de emergencia.

Se debe instalar a menos un interruptor de emergencia en la sala de examen
que corte la energia de suministro al sistema en caso de emergencia. Este
interruptor debe tfener un seguro para prevenir que sea desactivado

inadveriidamente.

20.11 Contaminacién por polvo y quimica.
Los sistemas de tomografia son susceptibles a la contaminacion por polvo, esto
puede provocar un mal funcionamiento de los sistemas. Se recomienda nunca
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La distancia minima desde cualquier parte en movimiento del sistema al
obstaculo mas préximo debe ser de 50 cm, para evitar accidentes al personal
que se encuentra en la sala: usuarios, operadores, personal técnico.

20.13 Requerimientos de cargas en el piso.

La estructura del piso debe ser lo suficientemente fuerte para soportar e} peso
de todos los componentes del sistema, especiaimente el gantry y la mesa de
paciente, Los fabricantes de equipos recomiendan la resistencia a la
compresion minima que deben cumplir los pisos de concreto. La resistencia a
la compresion se define como la maxima resistencia medida de un espécimen
de concreto a carga axial. Generalmente se expresa en kgf / cm?

Refftencia®
compresion

Tabla 18. Valo
tomografia.
20.14 Suministro de energia.
Para el suministro de energia deben considerarse las regulaciones de cada
pais en lo referente a instalaciones eléctricas. Las normas internacionales que
puede auxiliarnos son las siguientes:

e DIN VDE 0100 y DIN VDE 0107 (Norma europea)

e Manual NEC. (Norma americana).

e [EC 1024.

e |EC 60601

Deben colocarse interruptores de emergencia en lugares accesibles que

corten completamente el suministro energia al sistema completo.
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Los requerimientos minimos a tener en cuenta para ia instalacion eléctrica
de estos equipos son los siguientes:

e Alimentacidén trifasica. La mayoria de equipos disponibles
comercialmente necesitan este tipo de alimentacion. Se utilizan 5
conductores: 3 lineas, neutro y tierra.

* Impedancia a linea. Norma IEC 60601. Es un parametro importante
para el ajuste final de los generadores de rayos X.

e |mpedancia del conductor de tiemra.

o Siemens Medical: 0.1 Q
o General Electric. 0.5-2Q

e Desbalance entre la fase de mayor valor y la de menor valor igual o
menor al 2% del valor de la fase menor.

e Dispositivos de proteccion eléctrica:

o Corto circuito

o Sobre corriente

o Falla de fase

o Interruptor diferencial

o Conexion y desconexidon remota

21. MEDICINA NUCLEAR.
21.1 CAMARA GAMMA.
Al momento de adquirir un equipo de medicina nuclear se recomienda

considerar el tipo de estudios a realizar antes de decidirse por una determinada
configuracion del equipo. Los sistemas de multiples cabezas permiten tiempos
de adquisicion mas rapidos y mejor resolucion en la imagen que los sistemas
de una cabeza. Sin embargo el costo de un sistema multiple puede duplicar o
triplicar a un sistema de una cabeza. Ademas se debe tener en cuenta, que
aunque los sistemas multiples son mas rapidos, otros factores como el tiempo
de preparacién de pacientes, permanece igual.

Por ejemplo, una camara de dos cabezas en 180° reduce a la mitad el tiempo
de adquisicion de un estudio de cuerpo entero y en general SPECT. Sin
embargo para SPECT cardiaco esta camara ofrece poca ventaja sobre la de
una cabeza, ya que este estudio se adquiere en un arco de 180° y la mayor



163

parte de los datos se adquieren con un solo detector. Un sistema de dos
cabezas con angulo variable, 90°, 101° o 180° relativo uno de otro, ofrece mas
eficiencia en una gran variedad de estudios.

Los sistemas de tres cabezas son utilizados especialmente para SPECT del
cerebro y cardiaco, pueden realizar un estudio en la tercera parte del tiempo
que se tarada un sistema de una cabeza.

Algunos sistemas disponibles comercialmente con capaces de realizar
imagenes en coincidencia.

21.1.1 Seleccion del ambiente.
Un sistema de medicina nuclear requiere a menos de un cuarto, el cual
contendra los siguientes subsistemas:
s Gantry
e Mesa
¢ Computadora de adquisicion y / o post procesamiento.
s Carro de colimadores
* Monitor de signos vitales
Se recomiendan cuartos adicionales con sus respectivas protecciones para lo
siguiente;
o (Oficina, sala de post procesamiento.
» Sala de espera de pacientes
* Sala de preparacién de pacientes
¢ (Cuario caliente. (Sala en la cual se maneja el material radioactivo)
e Cuarto oscuro, en caso de utilizar procesadoras humedas.
La seleccion de la sala debe estar basada en las siguientes condiciones:
» Facil acceso al interruptor de emergencia
» Las cabezas no deben estar expuestas a ninguna fuente radioactiva
» Distancias a las “areas calientes™
o Cuarto caliente
o Sanitarios de pacientes
o Salas de espera y preparacion de pacientes
» Distancias a las areas de diagnostico:
o Sala de post procesamiento
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« Si el paciente es transportado sobre una camilla.

La seleccion del area de ia estacion de adquisicibn debe basase en las
siguientes condiciones;
e Posicidn relativa a la camara:
o Longitud de los cables
o Facil Acceso al Gantry y la mesa para las actividades diarias
¢ Acceso a lineas de comunicacién
o Ethernet
o Conexién telefénica

o Conexibn a impresor

21.1.2 Caracteristicas minimas de la sala.

Los sistemas de 1 y 2 cabezas son los mas comunes comercialmente.
Normalmente se utiliza el mismo tipo de gantry para ambos sistemas. Los
sistemas de 3 o mas cabezas requieren de mayores dimensiones debido a la
distribucién mecanica de los componentes que la forman. La siguiente tabla

muestra varias alturas maximas de equipos disponibles comercialmente

Tabla 19. Alturas maximas de equipos SPECT

Existen dos casos cuyas dimensiones fienen una gran diferencia con los de la
tabla anterior, los sistemas DS de GE y Skyligth de Philips tienen dimensiones
maximas de 490 x 330 x 230 (cm) y 411 x 361 x 274 (cm) respectivamente.
Para estos sistemas es necesario construir un ambiente especial al momento

de su adquisicion.
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La sala debe acomodar tres areas de trabajo:
1. Cuarto de examen
2. Cuarto de control
3. Cuarto de accesorios.

21.2.1 Dimensiones maximas de los equipos.

Ancho (cm)

B

Tabla 27. dim

ensiones maximas de equipos PET.

La altura minima de la sala debe ser de 250 cm, medida del piso al cielo
terminado.
21.2.2 Pesos maximos de los equipos.

Tabla 28. Pesos maximos de equipos PET

El piso debe estar nivelado, plano y ser capaz de soportar 3000 kg de peso
(Gantry, mesa, base). Ademas debe ser antiestatico con las siguientes
caracteristicas:

e Potencial electroestatico: 1.3 kV

¢ Tiempo medio: < 3 seg

e Impedancia. 10° a 10" ohms
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21.2.6 lluminacion de Ia sala de control.

De acuerdo con la norma DIN 68 68-57, la iluminacién en los cuartos, en los

cuales se utilizan monitores para diagnostico, debe cumplir con los siguientes

requerimientos:

Controlable, libre de resplandor, ajuste reproducible de la intensidad
(dimmer con escala).
Sin reflejo o resplandor proveniente de ventanas, luces y cajas de luz
hacia donde los monitores son usados.
En ambientes que utilizan monitores diagnésticos la norma anterior
establece lo siguiente: la tolerancia se obtiene de la siguiente formula.

F = Lotanco / Lambientat
Donde F = 100 para monitores diagnosticos y F = 40 para monitores de
visualizacion.
Para la medida de la iluminacibn ambiental, Lambientat, € Monitor estara
apagado, y el fotdmetro colocado en la posicidn habituaimente ocupada
por el observador. Asi mismo se realizara una comprobacion visual de la
presencia de puntos de luz reflejados sobre la pantalla y de la presencia
de fuentes de luz en el campo de visién del usuario.
En salas donde existan negatoscopios la iluminacién debe ser < 50 lux.
Para la medida de la iluminacién ambiental los negatoscopios deben
permanecer apagados. Medir en la proximidad del negatoscopio con el
sensor del luxémetro en direccion perpendicular a su superficie y
orientado hacia el observador.
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22.5 Suministro de energia.

3 ¢ 380 / 480 Vac +10%, 50 / 60 Hz, 20 kVa

e 1¢ 230 Vac +10%, 50 / 60 Hz, 6 kVa (PET)

e 3¢ 400/ 480 Vac +10%, 50 / 60 Hz, 44 kVa (CT)
(o)

» 30400/ 480 Vac +10%, 50 / 60 Hz, 48 kVa (CT)

Tabla 36. Suministros de energia mas comunes para equipos hibridos.

22,6 Proteccion Radiologica.
Las medidas de proteccion radioldgica deben considerar lo siguiente:

e Rayos X provenientes de gantry CT.

e Radiacién gamma proveniente del gantry PET por la fuente radioactiva.
La proteccidn de la sala de examen debe ser disefiada por personal fisico del
hospital tomando en consideracion la localizacion del equipo, cargas de trabajo
y materiales usados en la construccién de paredes, pisos, cielos y ventanas.

Proteccion para rayos X.

Durante el examen de tomografia existira radiacion dispersa proveniente del
paciente v dei tubo de rayos X. La dispersion depende de la forma y tamano del
paciente. A continuacion. se presentan dos figuras (figura y figura) que muestra
los niveles de radiacidon alrededor de los equipo mientras se examina un
fantoma de cabeza. Los fabricantes proporcionan estos tipos de graficas como
una guia para los célculos definitivos.

Deben colocarse lamparas indicadoras de radiacién en la sala de examen de

acuerdo a las normas de la UNRA y CFR 21

Proteccién para rayos Gamma.

PET utiliza un cierto numero de sustancias radioactivas de varios niveles de
estabilidad, necesarios para los procedimientos de obtencidon de imagenes.
Antes que la sala de examen sea completamente operacional, debe tomarse en
cuenta la presencia de ciertas fuentes de radiacion: pueden estarse instalando

otros equipos que trabajan con radiaciones ionizantes como equipos de rayos
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X'y Tomégrafos, la fuente de calibracion del PET, un cyclotron. Se debe tomar
medidas de proteccion para asegurar la seguridad de trabajadores, pacientes y
visitantes durante todas las fases de la instalacion.

HEAD PHANTOM
IS0 CONT OUR LEVELS: 0.0375, 0.075, 0.15, 0.305, mR/ISCAN

) 100 mAsfscan, 140kV,4x5.00mmS  Ac  on

f\

0375 075 15

3 A5 075 0375

P

v 0 50 Inches
Laa |

HEAD PHANTOM
1SO CONT OUR LEVELS: 0,0375, 0.075, 0.15, 0.30 mR/SCAN
100 mAs/scan, 140 kV, 4 x 5.00mm Scan Acquisition

50 Inches

Figura 78. Niveles isométricos de radiacion dispersa utilizando un
fantoma de cabeza
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Figura 79 . Perfil de radiacion dispersa utilizando un fantoma de cabeza.

El sitio debe contar con los permisos respectivos de la UNRA para la recepcion,

manejo y desecho de sustancias radioactivas.
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Las fuentes radiactivas deben ser almacenadas en contenedores aislados. Se
recomienda almacenar cualquier fuente radiactiva en un cuarto separado
(cuarto caliente) cercano al cuarto de examen. Las dosis deben preparase en el

mismo cuarto.

22.7 Interferencias electromagnéticas maximas permitidas.

<1 gauss < 10 gauss

< 1 gauss -

i
cias electromagnéticas maximas en equipo hibridos.

:I;ébla 37. Interferen

22.8 lluminacion.

De acuerdo con la norma DIN 68 68-57, la iluminacién en los cuartos, en los
cuales se utilizan monitores para diagnostico, debe cumpiir con los siguientes
requerimientos:

o Controlable, libre de resplandor, ajuste reproducible de la intensidad
(dimmer con escala).

e Sin reflejo o resplandor proveniente de ventanas, luces y cajas de luz
hacia donde los monitores son usados.

e En ambientes que utilizan monitores diagnoésticos la norma anterior
establece lo siguiente: la tolerancia se obtiene de la siguiente formula.

F = Lbianco / Lambientat
Donde F = 100 para monitores diagnésticos y F = 40 para monitores de
visualizacion.

e Para la medida de la iluminacién ambiental, Lampienta, € monitor estara
apagado, y el fotdbmetro colocado en la posicion habitualmente ocupada
por el observador. Asi mismo se realizara una comprobacién visual de la
presencia de puntos de luz reflejados sobre la pantalla y de la presencia
de fuentes de luz en el campo de visién del usuario.

o En salas donde existan negatoscopios la iluminacion debe ser < 50 lux.
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e Para la medida de la iluminacidbn ambiental los negatoscopios deben
permanecer apagados. Medir en la proximidad del negatoscopio con el
sensor del luxémetro en direccién perpendicular a su superficie y

orientado hacia el observador.

22.9 Sistemas enfriados por agua.
Ciertos sistemas utilizan sistemas intercambiadores de calor externos al equipo
para mantener constante la temperatura en el sistema. Se pueden utilizan dos
tipos: intercambiador aire / agua que usa un sistema de refrigeracion para
remover el calor del agua de enfriamiento del gantry; o intercambiador agua /
agua que utiliza una fuente de agua fria (generalmente provista por el hospital)
para remover el calor,
Las lineas de alimentacion / retorno del gantry y el intercambiador debe contar
con acopladores rapidos.
El Intercambiador de calor puede instalarse en la sala de accesorios tomando
en cuenta ciertas condiciones.
e Debe estar conectado a una linea de alimentacion dedicada y
eléctricamente aislada del gantry.
o Al utilizar un intercambiador de aire / agua, este no debe ser instalado en
una esquina ya que eso dificulta la circulacion de aire.
o FE| sistema de exiraccidn de aire acondicionado debe ser capaz de
remover todo el calor generado por el intercambiador de aire / agua.
e Es necesario instalar un interruptor de emergencia tipo hongo que
desconecte la alimentaciéon en caso de emergencia.
o Deben colocarse dos valvulas de corte cerca del intercambiador para

interrumpir el flujo de agua durante el mantenimiento.
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22.10 Distancias para servicio.

Tabla 38. Distancias s de

itancid i

sistema . .

Tm
0.61m

e L B
servicio en equipos hibridos.

22.110tras consideraciones.

El gantry normalmente trae los deteciores del PET instalados. Para
evitar danos permanentes en ellos, la temperatura no debe exceder de
ciertos limites. Si la temperatura se acerca mucho a los limites debe
dejarse que el gantry se estabilice a la temperatura de la sala durante 24
horas antes de abrir la caja.

La presion de la sala de examen debe ser negativa respecto a los
alrededores. Esto es de suma importancia cuando se implementan
estudios de oxigeno.

Los sistemas enfriados por agua debe estar equipados con valvulas de
corte cercas al sistema para interrumpir el flujo de agua hacia el gantry.
Deben instalarse interruptores de emergencia tipo hongo en la sala de
examen y de control para desconectar la energia del sistema en caso de
emergencia.

En lugares con riesgo de ferremotos debe seguirse las instrucciones
adicionales proporcionadas por el fabricante para asegurar

especialmente los equipos.



QUINTA PARTE:
CALIDAD DE IMAGEN
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23. CALIDAD DE IMAGEN EN TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA
La calidad de imagen es un concepto de gran importancia para la evaluacién de

cada sistema de imagen. La alta calidad en la imagen siempre es una demanda en
los sistemas de diagnostico por imagen. En este capitulo se describiran las
variables medidas y los métodos para la descripcion objetiva y determin: ~"5n
cuantitativa de los parametros de calidad de imagen. En un principio, el tema
central es siempre, que tan exacto es un sistema para reproducir una imagen; en
el caso de la tomografia que tan exactamente representa la distribucidon de

atenuacién tridimensional p(x, y, z) del paciente.

23.1 Mediciones.

La calidad de imagen esta determinada por diversos factores que se explicaran
posteriormente. Varios métodos pueden ser usados para medir algunos de estos
parametros tales como la funcién de punto extendido (PSF), funcion de linea
extendida (LSF), funcién de contraste de transferencia (CTF) y la funcién de
modulacion de transferencia (MTF). De estas, la MTF es la mas comunmente
usada para resolucion espacial de un tomografo y radiografia.

La funcion de punto extendido (PSF) describe la falta de agudeza que resuita
cuando un punto en el objeto no es representado como un punto “verdadero” en la
imagen, por ejemplo el punto se extiende para formar un circulo medible). La
medicién de la resolucién espacial es el ancho de la PSF a la mitad de su maximo
valor (FWHM)

La funcién de linea extendida (LSF) también describe la perdida de agudeza de un
sistema de imagen cuando un linea o apertura no es reproducida como una
imagen de una linea o apertura, en lugar de ello se extiende como una distancia
medible.

La funcién de contraste de transferencia (CTF), también conocida como funcion de
respuesta de contraste, mide la respuesta de contraste de un sistema. Para un
patréon de prueba de resolucién que consiste en una serie de lineas y espacios, el
contraste resuitante es la diferencia en la densidad entre regiones adyacentes a
los espacios. Si se genera una grafica del contraste resultante de la imagen de los
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espacios como funcion del nimero de espacios por unidad de longitud, se obtiene
la CTF. EI contraste de la imagen disminuye al disminuir el numero de espacios
por unidad de longitud.

La funcién de modulacion de transferencia (MTF) puede ser derivada de la LSF,
PSF y la funcién de respuesta de borde (ERF), la cual describe la respuesta de un
sistema a regiones adyacentes de alta y baja densidad. La MTF puede ser
obtenida con la transformada de fourier de la LSF, PSF y ERF. Mide las
capacidades de resolucion de un sistema mediante la descomposicidon de un
objeto en sus componentes de frecuencia (figura 80). La densidad éptica expresa
la fidelidad de imagen o la fidelidad con la cual un objeto es puede ser reproducido
en la imagen. Un valor de MTF de 1 significa que el sistema ha reproducido el
objeto exactamente, mientras que un valor de O indica que no se transfirié el

objeto a una imagen.

Una linea par

Py
o l l I ||| "l
Frecuencia 1 2 3 4 5
espacial

Ip/fcm

\m

I wi wi
F T
0.88 — 0.59 0.31—0.11- 0.01

Figura 80. Patron de barra que consiste en lineas pares. El numero de lineas
pares por unidad de longitud se llama frecuencia espacial. Los objetos
grandes tienen baja frecuencia espacial mientras que los pequefios tienen
una frecuencia espacial alta.
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En la figura 80, a una frecuencia espacial de 1 linea par ( Ip / cm), la densidad
optica es 0.88, a 2 Ip fcm, la densidad Optica es 0.59. Si la frecuencia espacial es
graficada como funcion de la fidelidad de la imagen, se obtiene una curva de MTF
(figura 81). La MTF es la funcién de transferencia mas comuan para los sistemas de

tomografia.

41N

l | | i |
o 1 2 3 4 5 6

Frecuencia espacial (Ip/cm)

Figura 81. Funcién de modulacién de transferencia.

El tamafio absoluto de un objeto para sistemas de tomografia es igual al reciproco
de la frecuencia espacial. Por ejemplo, si la frecuencia espacial de un sistema es
de 15 ip 7 cm entonces el sistema puede resolver un objeto de 0.3 mm de tamano
(1/151lp/lcm=0.6 mm/lp = 0.3 mm)

23.2 Variables y procedimientos para Tomografia Secuencial.

23.2.1 Valores CT, Contraste y Homogeneidad.

La escala de valores CT esta definida por dos puntos fijos: aire = -1000 HU y agua
= 0 HU. Par. :ada sistema de tomografia estos puntos son ajustados usando
mediciones en fantomas para cada valor de kilovoltaje y filtro y chequeado

continuamente como parte del mantenimiento. La meta es asegura la
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homogeneidad, por ejemplo, mantener un valor CT constante para el agua, sobre
toda la seccién transversal del objeto. La tolerancia normalmente especificada
como aceptable es de hasta +4 HU, lo cual puede ser comprobado facilmente con

simples mediciones (figura 82).

Figura 82. Imagen de un fantoma de agua. Medicién de la homogeneidad.

23.2.2 Ruido de pixel.

Cada valor medido, incluyendo la medicién de la atenuacion en tomografia, esta,
en principio, sujeto a una incertidumbre. Para un sistema ideal, este error deberia
ser puramente estadistico en origen, por ejemplo: causado por las fluctuaciones
en el numero de cuantos de rayos x registrados por el detector. Por esta razén
también podemos hablar de ruido quantico.

Los errores relativos al ruido durante la medicién de la intensidad entran en los
valores de atenuacion calculados y son propagados durante el proceso de
reconstruccion hacia la imagen final. El ruido de pixel, designado por o, esta
determinado como la desviacién estandar de los valores |; de un numero N de
pixel en una regién de interés (ROI) en una imagen homogénea, relativo al valor

promedio (1), asi:
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Z(]i_j)
N —1

La medicion se realiza normalmente utilizando un fantoma de agua. El valor de
ruido, o, se incrementa cuando el detector registra menos cuantos de rayos x, es
decir, una alta atenuacion (Io / 1), debido a objetos fuertemente absorbedores, el
producto de la baja corriente del tubo — tiempo de scan, Q (mAs) y grosor de corte
pequeios S (mm).

El ruido cambia con la raiz cuadrada de estos parametros y no es una funcion

lineal:

1,71
Ve*Q*S

Lo anterior significa que el producto del mAs — y por lo tanto la dosis — debe

O'ZfA*

incrementarse por un factor de 4 para reducir el ruido en un factor de 2. £ es una
medida de la eficiencia del sistema entero, en la cual el usuario no puede
influenciar significativamente. El factor fo toma en cuenta el efecto de
reconstruccion del algoritmo. Los algoritmos de alta resoluciéon, “sharp”
incrementan el ruido, mientras que los algoritmos de realzamiento de contraste,
“smooth” reducen el ruido.

La influencia del ruido quantico en la deteccidén de detalles de bajo contraste se
ilustra en la figura 83 para dos scan realizados sobre el mismo objeto con grandes
diferencias en los parametros de adquisicion. En este ejemplo se demuestra que
el nivel de ruido, y por lo tanto la diferenciacién de contraste, depende fuertemente
de la dosis y los parametros de scan, ademas gue una excesiva reduccion en la
dosis puede poner en peligro el diagnostico, en este caso especialmente la
detectabilidad de estructuras de bajo contraste. Consecuentemente es necesario
es necesario escoger el nivel de ruido conveniente para una particular indicacion y

seccion transversal de corte.
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a)

Figura 83. La deteccidn de detalles de bajo contraste depende de los niveles
de ruido. a) Dosis para examen de cerebro, b) Dosis muy baja.
Fuentes de ruido.

El ruido en tomografia es producido principalmente por lo siguiente:
¢ Numero de fotones detectados
e Tamario de la matriz (tamafio del pixel)
e Grosor de corte
e Algoritmo
¢ Ruido electrénico (electronica del detector)
¢ Radiacién dispersa

e Tamaho del objeto

Otra expresion que describe el ruido en funcidén de varios parametros es la

siguiente:
B
o a&| ———
(1) 7D
o}
2 1
W *hD

O
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IE
oW ’h
donde
o: desviacion estandar
u: coeficiente de atenuacion lineal
B: atenuacion fraccional del paciente
W: ancho del pixel
h: grosor de corte
D: dosis
I: intensidad en mAs

E: energia del rayo en kVp

Las anteriores ecuaciones indican lo siguiente;:
¢ Si se incrementa el ancho del pixel, el ruido decrece y la resolucién espacial
también.
e Si el grosor de corte se incrementa, el ruido decrece y la resoluciéon espacial
también.
o Sila dosis se incrementa, el ruido disminuye.
Una relaciébn mas general entre el ruido, la resolucién espacial y dosis es la

siguiente:
1
ocla —r’
N
donde N es el numero de fotones detectados (dosis) y “r’ es la resolucién espacial.
Esta expresién indica que, para mejora la resolucion espacial por un factor de 2

manteniendo o constante, la dosis se debe incrementar en un factor de 8.

23.2.3 Resoluciéon

23.2.3.1 Resolucion espacial — resolucién en alto contraste.

La resoluciéon espacial es una medida de la habilidad para discriminar objetos de
diferente intensidad separados una distancia pequefa en un fondo uniforme. Es
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generalmente determinada por estructuras de alto contraste para eliminar la
influencia del ruido en esta medicion.
La resolucion espacial depende generaimente de dos factores: factores

geométricos y el algoritmo de reconstruccién utilizado.

23.2.3.2 Factores Geométricos.

Los factores geomeétricos se refieren a factores que juegan un rol en el proceso de
la adquisicion de datos tales como el punto focal, ancho de la apertura del
detector, grosor de corte, distancia entre el foco, isocentro (centro de rotacion del
gantry) y detector, y distancia de muestreo.

En tomografia computarizada, el tamafio efectivo del punto focal en el isocentro
representa el tamafno del punto focal en el tubo de rayos x. Si el tamafno efectivo
del punto focal se incrementa, los detalles en el objeto se distribuyen sobre varios
detectores, disminuyendo asi la resolucion espacial.

El tamafio de la apertura se refiere al ancho de la apertura del detector.
Generalmente los objetos pueden ser determinados cuando el tamafio de la
apertura es mas pequeio que el espacio entre los objetos. Una alta resolucién
espacial se obtiene a partir de tamafos de apertura pequenos. Ambos, tamafo del
punto focal y ancho de la apertura del detector afectan la resolucién en términos
del ancho efectivo del abanico en el isocentro. Este ancho del abanico es afectado
por las distancias foco — isocentro y foco — detector. Puntos focales pequefios y
anchos de apertura del detector pequefios mejoran la resolucion espacial.

Adquirir objetos pequefios de una manera fiel (con una excelente resolucién
espacial) depende del grosor de corte o colimacién. Por ejemplo, si el objeto tiene
un tamano de 4 mm, una adquisicién con un grosor de corte de 10 mm da como
resultado una expansién del objeto sobre todo el grosor del corte y por lo tanto un
numero CT incorrecto. Este efecio es llamado “efecto del volumen parciai”. Un
grosor de corte cercano al tamaifio del objeto, por ejempio 5 mm, incrementa la
resolucién espacial.

El numero de proyecciones también influye en la resolucién espacial. Al
incrementar el numero de proyecciones, existe mayor cantidad de datos
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disponibles para la reconstruccién de la imagen y se mejora la resolucién espacial
(figura 84).

Projecciones: 360 Projecciones: 720
mAS: 230 mASs: 230
Grosor de corte: 8§ mm Grosor de corte: 8§ mm

Figura 84. Influencia del numero de proyecciones en la resolucién espacial

23.2.3.3 Algoritmo de Reconstruccion.

La reconstruccion de una imagen involucra dos procesos matematicos:
convolucién y retropoyeccién. Esenciaimente, si las proyecciones de los perfiles
de atenuaciéon son retroproyectadas sin ser corregidas, da como resultado efectos
de niebla (figura 85.a). Para definir la imagen se aplica un proceso de convolucién
para dar prioridad al perfil antes de ser retroproyectado (figura 85.b). La naturaleza
y grado de prioridad depende del algoritmo de convolucion: estandar, resalte de

bordes o suavizacién (figura 86).
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Figura 85. Objeto cilindrico A) sin convolucion, B) con convolucion.

El algoritmo de convolucién afecta la apariencia de las estructuras de la imagen.
Se han desarroliado algoritmos de convolucidn para aplicacidén anatémica
especifica. En general, estos algoritmos se aplican para acentuar tejidos blandos
(algoritmos estandar) y hueso; y son conocidos como algoritmo para tejido blando
(espina dorsal, pancreas, pulmones o region de tejido blando) y algoritmo para
detalle 6seo (estructuras Oseas tales como oido interno y tejido 6seo denso)
respectivamente.

Existen diversos métodos para medir la resolucion espacial: directos con patrones
de agujeros y patrones de barra e indirectos, tales como el calculo de funciones de
extension de punto y modulacion de transferencia.
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—J v T N/ T
Estandar Agudo Suavizado

Figura 86. Tres algoritmos de convolucién que afectan la resoluciéon espacial

Las mediciones directas pueden ser realizadas facilmente y relativamente simples
de interpretar (figura 87). Sin embargo, su evaluacidn es de cierta manera
subjetiva, de acuerdo a la eleccién de la ventana y criterios de decision
personales.
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¢y ImagenCT

Figura 87. Varias pruebas de resolucién y las imagenes resultantes. a) patréon
de agujeros, b) patron de barras, c) fantoma de alambre para la mediciéon de
la PSF y calculo de la MTF.
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Para chequeos técnicos, la funcidbn de modulacion de transferencia nos da
mejores resuitados. Es calculada comunmente mediante la medicién de un
fantoma de alambre. Esa medicion provee una funcién de extension de punto, a la
cuai se le aplica la transformada de fourier para obtener la MTF.

La MTF es una medicién objetiva de el contraste en la cual las frecuencias
individuales son reproducidas por un sistema.

La determinacién de la MTF, proporciona informacion el rango completo de
frecuencias y provee informacion objetiva y cuantitativa.

La resolucidon espacial es comunmente especificada en términos de frecuencia
para un valor dado de porcentaje de la MTF. La resolucién espacial obtenible por
un sistema es a menudo especificada de acuerdo al 2% del valor de la MTF; por
ejemplo: la frecuencia a la cual el contraste ha caido al 2% del valor maximo
obtenido a 0 lp/cm. Los sistemas de hoy en dia logran resoluciones de 20 Ip/cm o
mas. Es claro que la resoluciéon espacial depende de la eleccion del kernel de
convolucion. La resolucidn maxima obtenible para un sistema es calculada
utilizando kernels agudos (figura 88).

312
L Kernel de 2% value,
E Convolucion Lpiem
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Figura 88. Funcién de modulacién de transferencia para varios kernel de

convolucian.
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Esto también incrementa considerablemente el ruido de pixel. La reconstruccion
con kernels designados como de ultra alta resolucidén son recomendados solo con
objetos de alto contraste y ventanas grandes. La reconstruccién con kernels
estandar y suavizados reducira la maxima resolucion obtenible, pero “~—"*2n el
ruido y artefactos, mejorando la detectabilidad de bajo contraste.

23.2.3.4 Influencia de la matriz de imagen

La matriz de imagen ejerce una influencia relevante en la resolucién espacial del
plano de la imagen. La resolucién limite, referida en las especificaciones técnicas
se determina siempre usando una reconstruccién con un factor grande de
amplificacion para excluir la influencia del tamafo de la matriz de imagen.

Durante el scan, se adquiere completamente un particular campo de medicion
(FOM) con diametro Drom Y, dependiendo del factor de amplificacién seleccionado,
ZF, este se despliega completamente (ZF = 1) o solo una seccion del él (ZF > 1)
en el campo de vision (FOV) con diametro Deoy.

Drov = Drom/ ZF

Normalmente se calcula una matriz de tamaiio N x N pixeles. El tamafio de “pixel
resuitante es entonces:

Woixel = Drov / Npixel

Hoy en dia, se calcula comunmente una matriz de 512 x 512 pixeles, con un
campo de medicion de aproximadamente 50 cm. Utilizando un valor exacto de
Drom = 51.2 cm, por ejemplo, los tamanos resultantes de pixel son 1.0, 0.5, y 0.2
mm correspondientes a factores de amplificacién de 1, 2 y 5 respectivamente.

Una influencia negativa del tamafio de la matriz de imagen es grandemente
excluida cuando el tamarfio del pixel es mas pequeiio que el diametro del detalle
mas pequefio a resolver, dmin, por un factor de 2 o mas (teorema de Nyquist). En
general, esta condicién puede ser expresada como:

Woixet < 0.5 X dimin.
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22.2.3.5 Perfiles de sensibilidad de corte.

El perfil de sensibilidad de corte (SSP por sus siglas en ingles), representa la
respuesta del sistema, perpendicular al plano de examen, comparable con la
funcion de extension de punto (PSF) en el plano de examen. Especifica la
contribucién de la sefal de un objeto infinitesimalmente pequefio en una posicién
dada en el plano z a la imagen.

Idealmente, un objeto pequefio adentro del corte deberia producir 100% de la
sefial y un objeto fuera del corte deberia producir 0% de la senal.

Comunmente se utilizan dos métodos para medir el perfil de sensibilidad de corte:
los fantomas de rampa y delta.

Los fantomas de rampa son implementados usualmente en forma de laminillas
delgadas, como aluminio, con un grosor de 0.1 m, colocadas en un angulo
particular con respecto al eje z. De esta forma, en tomografia secuencial, el perfil
de sensibilidad de corte puede ser medido facil y sin problemas; el perfil se
determina directamente en la imagen y es evaluado (figura 90.a). Para tomografia
espiral, sin embargo, estos fantomas no producen resultados confiables.

Los fantomas delta, por otro lado, representan un impulso delta, por ejemplo un
impulso el cual tiene idealmente una extension infinitesimaimente pequefia en ia
direccién z. En este método, se utilizan placas delgadas o diminutas esferas de
alta densidad y con numero atémico elevado. Como ejemplo, la figura 90.b
describe una placa de oro de 50 um de grosor con un diametro de 2 mm. Los
fantomas delta son especialmente disefados para tomografia espiral, ya que son
continuamente movidos a lo largo del eje z. Su uso también es posible en
tomografia secuencial y provee buenos resultados, pero es ya que
requiere un numero grande de mediciones individuales para obtener una muestra
del perfil entero.

La regién escaneada es caracterizada generalmente por el ancho del perfil al 50%
de su valor maximo (FWHM). Este valor esta designado como el grosor de corte
nominal. El FWHM, sin embargo, no da informacion si el perfil se acerca a la forma

ideal de un rectangulo o se desvia sustancialmente de esta forma.
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Por otro lado, para cortes finos es necesario insertar colimadores cerca del
detector para obtener esta forma. En tomografia espiral, los perfiles son mas
planos. Para el mismo FWHM es posible encontrar perfiles de forma rectangular,

triangular 0 Gaussiana.

La forma del perfil de sensibilidad de corte tiene una considerable influencia en la
imagen de objetos pequefios, como se muestra en la figura 91.a. E contraste de
un objeto, el cual es mas pequefio que el grosor de corte y esta localizado
parcialmente en el corte examinado, esta reducido debido a la extension que se
encuentra dentro de elemento de volumen. Este efecto de volumen parcial es
inevitable, pero puede ser reducido o eliminado del todo mediante la seleccion de
cortes mas finos. Mas importante es la discriminacién entre cortes vecinos, lo cual
depende de la extension de la forma del perfil. Para un perfil rectangular ideal, solo
las estructuras localizadas dentro del grosor de corte nominal contribuyen a la
sefial. Por otro lado, para perfiles no ideales, las estructuras localizadas fuera del
grosor de corte también contribuyen a la sefal. Aun una pequefia parte del perfil
puede permitir que detalles de alto contraste produzcan contribuciones visibles a
la imagen, los cuales se pueden superponer es estructuras de bajo contraste y
enmascararias al tal grado que es imposible su reconocimiento. La forma del perfil
de sensibilidad juega un papel importante en la exclusion de interferencias entre
cortes consecutivos, comos se muestra en la figura 91.a.

Debido a que la forma del perfil no esta representada en el valor FWHM, es decir
en la especificacion nominal del grosor de corte, existe la necesidad de figuras
adicionales para caracterizar esto. Se ha propuesto variables lineales para tal fin
(figura 91.b), tales como el ancho del perfil al 10% de su valor méaximo (Full With at
one Tenth of Maximun, FWTM) y el ancho del perfil a una altura en la cual se
incluye el 90% del area bajo la curva y se excluye el 10% ( Full With at Tenth Area,
FWTA).

Otra posibilidad es en la forma de una integral (figura 91.c), el llamado indice de
calidad del perfil de corte (Slice Profile Quality Index, SPQI):

SPQI = Area limitada por ancho de corte nominal* 100%
Area de un perfil ideal
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El SPQI especifica que tanto se aproxima un perfil al valor de 100%, el cual

corresponde idealmente a la forma de un rectangulo.

Objeto de Diametro D
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Figura 91. Significado y descripcion de las formas del SSP. a) Iinfluencia del
SSP en la generacion de la imagen. b), ¢) La determinacion del FWHM no es
suficiente para caracterizar la calidad del SSP. Se requieren otros indices.

22.2.3.6 Tomografia computarizada de alta resolucion.

La tomografia de alta resolucion (HRCT por sus siglas en ingles) es una técnica
introducida a mediados de la década de los 80 como resultado de mejoras
sustanciales en los procesos tomograficos y computadoras. Fue desarrollado para
evaluar patologias de los pulmones y es una de las herramientas mas precisas
para la evaluaciéon de la estructura pulmonar. La HRCT es una técnica que

optimiza la resolucién espacial de sistemas de tomografia convencionales.
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La técnica de la HRTC esta en el rango de los 120 kVp y 140 mA hasta 140 kVp y
200 mA, con tiempos de scan entre 2 y 3 segundos. Si la técnica, particularmente
los mA y tiempo de scan se incrementan para disminuir el ruido de la imagen, es

resultado es un incremento en la dosis al paciente.

22.2.3.7 Resolucioén de contraste — Resolucién de bajo contraste.

La resolucién de bajo contraste, o resolucién de tejido, es la habilidad de un
sistema para demostrar pequefos cambios en el contraste del tejido. En
tomografia computarizada, esto es conocido a veces como sensibilidad del
sistema. La resoluciéon de contraste puede también definirse en términos de la
habilidad del sistema para detectar objetos de 2 a 3 mm de tamano que varian
ligeramente su densidad del ambiente en el que se encuentran. En este caso, el
termino de detectabilidad de bajo contraste es usado para describir la resolucion
de contraste del sistema.

Para entender la resolucion de bajo contraste, considere tres diferentes tipos de
tejido con densidades y numeros atémicos diferentes (figura 95). Si estos tejidos
fuesen examinados con radiografia convencional, la imagen obtenida mostraria un
buen contraste solo entre el hueso y el tejido blando (musculo y grasa). Los
valores de densidad y numero atémico para el musculo y la grasa son demasiado
cercanos para ser claramente distinguidos por la radiografia y aparecen como
“sombras de tejido blando”. El contraste entre el hueso con un numero atémico de
13.8 y el tejido con 7.4 es definido debido a la diferencia significativa de

densidades y numero atémico de ambos.

Una ventaja de la tomografia computarizada es que la resolucion de contraste es
significativamente mejor que en la radiografia convencional. La tomografia
computarizada puede detectar tejidos que varian ligeramente de densidad y
numero atomico. Mientras que la puede discriminar diferencias de densidad de
alrededor del 10%, la tomografia puede detectar diferencias minimas entre el

0.25% y 0.5%, dependiendo del sistema.
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El flujo de fotones depende del kVp, mAs y filtracion de haz. Estos factores afectan
tanto la calidad como la cantidad de fotones que alcanzan al detector.
Adicionalmente el tamano del paciente afecta la atenuacién de haz y por lo tanto el
flujo de electrones que alcanzan al detector. Mientras que un incremento en la
técnica (kVp y mAs) incrementa el fiujo de fotones, el incremento en la filtracion
del haz y el tamafio del paciente reducen este flujo debido al alto grado de
atenuacion. En tomografia estos factores se optimizan para mejora la resolucion
de bajo contraste.

E! grosor de corie también influye en la resoluciéon de bajo contraste. En CT, la
colimacion controla el grosor de corte; grosores de corte pequefios requieren
colimacion muy estrecha. Este tipo de colimacion reduce la radiacion dispersa que
alcanza al detector y mejora la resolucion de contraste. Sin embargo, al disminuir

el grosor de corte, la técnica se incrementa.

La sensibilidad del detector afecta la resolucion de contraste en el hecho que el
detector debe ser capaz de discriminar entre pequefas densidades en la
atenuacién de los rayos X, es decir, medir diferencias de contraste del tejido
blando de al menos 1%.

El efecto del algoritmo de reconstruccion en la resolucion de contraste es
dramético. La influencia de un algoritmo de alta frecuencia espacial en el
mejoramiento de la resolucién espacial se muestra en la figura 93. Similarmente,
los algoritmos de baja resolucidn espacial pueden ser usados para “suavizar’ la
imagen lo cual mejora la percepcion de lesiones de bajo contraste tales como
metastasis. En suma, este algoritmo es usado en estudios de cerebro y abdomen
debido a las diferencias sutiles que puede detectar.

El tamafio del monitor y la distancia de vision también afectan la resolucion de
contraste. Se ha detectado que la incrementarse la distancia de visidn para
grandes monitores, se mejora la habilidad para detectar bajos contrastes.



204

Finalmente, el ruido afecta la resolucion de bajo contraste en CT. En este
contexto, ruido se refiere a ruido quantico. Si se detectan muy pocos fotones, la
imagen aparece ruidosa y se degrada la resolucion de bajo contraste. Juntos, el
ruido vy la capacidad de resolucion espacial en bajo contraste son llamados
resolucion de bajo contraste. Para mejorar el contraste y la resolucion es~~3ial, la
dosis de radiacion debe incrementarse para que mayor numerc de fotones
alcancen al detector y generen una sefial mas fuerte.

22.2.3.8 Diagrama Contraste — Detalle (CDD).

El diagrama contraste — detalle (CDD por sus siglas en ingles) es una grafica en la
cual el contraste medido es graficado como funcién del diametro detectable del
objeto. A partir de esta grafica se puede obtener informacion de la resoluciéon de
bajo contraste y alto contraste de un sistema.

En dos graficas CDD del abdomen y cerebro (figura 96), al asintota indica la
capacidad de resolucion espacial a alto contraste. En 100% de contraste (1000
ACT / HU) ocurre el limite de resolucién (el diametro mas pequefio que se puede
detectar). La resolucién de bajo contraste puede determinarse a partir del

diagrama para cualquier diametro.
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Figura 96. Diagramas contraste detalle de abdomen y cerebro.
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Al disminuir el contraste, la resolucion cae. A bajos niveles de contraste, la curvas
tiende a disminuir la pendiente.

El CDD puede determinarse de la siguiente manera:

El método de la matriz es un método relativamente simple para determinarlo, en el
cual una imagen simulada libre de ruido de un fantoma de agujeros se sobrepone
a una imagen de ruido puro. Entonces se determina el contraste del objeto, el
punto en el cual las filas de agujeros son apenas discernibles en la imagen.

Este fantoma de agujeros contiene un numero grande de agujeros equidistantes
(entre 44 y 64) de un diametro “d” y una distancia de centro a centro de “2d".

Estos agujeros estan arreglados en forma de matriz. La imagen de esta estructura
puede ser calculada basada en la funciéon de punto extendido (PSF), con lo cual
cualquier contraste deseado, Kg, puede ser facilmente obtenido. El resultado es
una imagen l,, (Ko, d).

Una imagen de ruido de referencia se obtiene de la manera siguiente:

Se adquieren os imagenes transaxiales de un fantoma de agua de 20 cm y se
sustraen para eliminar estructuras regulares. En esta imagen diferencial, la
desviacion estandar se calcula sobre una regién circular central de 40 cm? (ruido
de pixel, &) y normalizada a un nivel de ruido c.

El contraste del objeto preseleccionado, Ky, de la imagen Iy es normalizado con la
funcion Sg de tal manera que el patrén de agujeros es distinguible en la imagen
resultante de la adicion de esta imagen a la imagen de ruido.

Distinguible se define como la habilidad de contar el 50% de lo agujeros en la
imagen. Cuando este criterio es logrado, un contraste de referencia (CTrer = Sk X
Ko) como la sefal del ruido de pixel. Asi la detectabilidad de un agujero con un
diametro d dependo solamente de la relacién sefal ruido. Para un ruido de pixel
de un modo de scan seleccionado, el contraste CT (d) que puede ser discriminado

se calcula asi:

ACT
ACT =¢— R/

O-Re Vi
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Figura 97. Grafica del promedio de nimeros CT como funciéon de los
coeficientes de atenuacion lineal

23.2.5 Artefactos de imagen.

L os artefactos puede degradar la calidad de imagen y afectar la percepcion del
detalle. Esto puede causar serios problemas para los médicos radiélogos en su
diagnostico.

23.2.5.1 Definicion.

En general, artefacto es “una distorsion o error en una imagen que no esta
relacionado con el sujeto estudiado®. Por ejempio, un par de pendientes en el
paciente apareceran en la imagen durante un examen de tomografia. Esta
aparicién es un error en la imagen y no tiene relacion con la anatomia en
investigacion.

Especificamente, un artefacto en tomografia esta definido como “cualquier
discrepancia entre los numeros CT reconstruidos en la imagen y los verdaderos
valores de atenuacion del objeto”. Esta definicion implica que cualquier cosa que
causa una medicion incorrecta por parte del detector de los haces transmitidos,
resultara en un artefacto de imagen. Debido a que los nimeros CT se representan



208

con tonos de gris en la imagen, mediciones incorrectas produciran nameros CT

incorrectos que no representan los coeficientes de atenuacion del objeto.

23.2.5.2 Fuentes.

En tomografia, los artefactos puedes surgir a partir de dive—~-- fuer*~s, ir ="~ ~~"-
el paciente, el proceso de imagen en si, y problemas relacionados con el equipo
tales como malfuncionamiento e imperfecciones.

Pacientes que no cooperan y se mueven durante el examen causan artefactos de
imagen. Problemas del equipo pueden surgir de los sistemas electrénicos y
mecanicos y algoritmos. Adicionalmente, falta de cuidado del operador, como mal
posicionamiento del paciente en el campo de vision, da como resultado artefactos
de imagen.

23.2.5.3 Tipos de artefactos y causas.

Los artefactos en tomografia pueden ser clasificados de acuerdo a la causa y
apariencia. En la clasificacion de los artefactos basados en su apariencia en la
imagen, se identifican cuatro grandes categorias incluyendo lineas, sombras,
anillos y bandas y factores miscelaneos como entrelazados y patrones Moire
(Figura 98).

Los artefactos de linea pueden aparecer como lineas rectas intensas a través de
la imagen y pueden ser causadas por muestreo inapropiado de datos (aliasing),
promedio de volumen parcial, movimiento, metal, endurecimiento del haz, ruido,
técnica espiral y falla mecanica o imperfecciones.

Los artefactos de sombra aparecen a menudo cerca de objetos de altas
densidades y pueden ser causado por endurecimiento del haz, promedio de
volimenes parciales, técnica espiral, radiacion dispersa, radiacion fuera de foco y
proyecciones incompletas.

Los anillos y bandas son causados por canales malos en el detector y los sistemas

de tercera generacion.
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Figura 102. A) Creacidn de artefactos metalicos, B) Método de correccion

Este procedimiento consiste en los siguiente:

R ODN =

Adquisicion y almacenamiento de los datos en bruto.

Reconstruccion de la imagen.

Localizacién del implante por parte del examinador

Definicion automatica de ios bordes del implante dentro de ios datos de las
proyecciones. Para cada proyeccion, los bordes de implante son
automaticamente definidos dentro de la regién de interés dada utilizando
valores definidos de umbral.

Interpolacion lineal de los datos perdidos en cada proyeccion.
Reconstruccion de la imagen con el artefacto reducido a partir de los datos

computados de cada proyeccion.

23.2.5.6 Artefactos de dureza del haz.
Dureza del haz se refiere al incremento de la energia media del haz de radiacion a

su paso a través del paciente (figura 103). Al incrementarse el tamafo del objeto,

la energia media se correa hacia la derecha debido a que los fotones de baja

energia son absorbidos al pasar el haz de radiacién a través del cuerpo. Como
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resultado, los nimeros CT de ciertas estructuras cambian, lo cual crea artefactos.
Adicionalmente, la dureza del haz puede ocurrir cuando los haces de radiacion
tienen diferentes longitudes de trayectoria, figura 104. Esta figura muestra una
longitud de trayectoria corta y otra larga, en ambas hay como resultado un
endurecimiento del haz. Hay menor endurecimiento del haz en la periferia del
objeto donde la trayectoria es corta, comparada con el centro del objeto donde la
trayectoria es mas larga.
La figura 105 demuestra que sin una correccion de la dureza del haz, el perfil de
intensidades cambia de A a A’. Especificamente, este cambio produce artefactos
de dureza del haz en cambios en los numeros CT de la periferia hacia el centro del
campo de vision.

T 17t max. T i1 max. T 17t max.

1.0 4 1.0 4

i Espectro del o Espectro despues _1
tubo de atravesar
20 cm de agua

Espectro despues
de atravesar
~ 0 cm de agua

0.5 0.5 0.5 1
0.1 0.1 0.1+
{0 e A O O L I B A B O T TTTTTTTITT T
50 100 0 50 100 0 50 100
keV — keV —> keV —~

Figura 103. Efectos del endurecimiento del haz cuando atraviesa objetos de
diferentes tamanos.

Shott - = Long |
radiation path-. - radiationm path

Soft tissue
{water equivatent)

Figura 104. Las trayectorias larga y corta del haz de radiacion a través de un
objeto de cémo resultado el endurecimiento del haz.
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Figura 105. El perfil de radiacién como resultado del endurecimiento del haz
¥ Su correccion.

Este cambio en los numeros CT que resulta en artefactos de dureza del haz,
aparece como amplias bandas negras o lineas. Esto es conocido como artefactos
de copa (figura 106) Los numeros CT son mayores en la periferia y menores en el
centro de la imagen.

Los artefactos de dureza pueden ser reducidos o eliminados con filtros curvos que
aseguran la uniformidad del haz en los detectores. Adicionalmente, el software
puede corregir estos artefactos con mejoras en la apariencia de la densidad de los

tejidos blandos y niveles de ventana constantes (figura 106.B).

Figura 106. Efectos del endurecimiento del haz en la imagen. A) el artefacto
de copa es visible, B) el artefacto es reducido mediante software.
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23.2.5.7 Artefactos de volumen parcial.

Los calculos de los nimeros CT estan basados en los coeficientes de atenuacion
lineal para cada voxel de tejido. Si el voxel contiene solo un tipo de tejido, el
caiculo no sera probiema. Por ejemplo, si el tejido del voxel es hueso denso, el
numero CT se calculado en 1000. Si el voxel contiene tres tipos similares de tejido
en los cuales los nimeros CT tienen valores cercanos, por ejemplo sangre (CT =
40), materia gris (CT = 43) y materia blanca (CT = 46), entonces el numero CT de
ese voxel esta basado en el promedio de esos tres tejidos (CT = 43). Esto es
conocido como promedio de volumen parcial.

E! promedio de volumen parcial puede llevar a efectos de volumen parcial y por lo
tanto a artefactos de volumen parcial (figura 107).

Punto focal
Colimador

e e R T

- Z --- e e

— Colimador—
Detector

| intensidad medida (4 + 1)

Figura 107. El origen de los artefactos de volumen parcial.
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En la figura 11-30, el detector de la izquierda mide la transmisién del haz a través
del hueso solamente y se calcula un numero CT verdadero. En el diagrama de la
derecha, el detector mide haces a través del hueso y del aire por lo que el numero
CT es calculado a partir de ambos tipos de material. Matematicamente, las dos
intensidades |4 y I son medidas como |y + |, pero para un calculo preciso del
numero CT, es necesario tomar el logaritmo de ambos y sumarlos como sigue:
nly+ink

Si se utilice In |y + 1 para calcular el numero CT entonces se produce una
inexactitud:

nNly+ink #Inly+ 1,

Estas inexactitudes resultan en artefactos de volumen parcial en la imagen, los

cuales aparecen como bandas y lineas (figura 108).

Figura 108. Los artefactos de volumen parcial aparecen como lineas en la
imagen.
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Los efectos de volumen parcial puede ser reducidos con grosores de corte finos
(figura 109) y algoritmos. Con dos cortes, el numero CT correcto puede ser
calculado a partir de la suma de los logaritmos de las intensidades de cada corte,
inly +inl.

La técnica de reduccion de artefactos de volumen puede reducir también este tipo
de artefactos. Un corte de 8 mm que contiene hueso y tejido blando es dividido en
cuatro cortes finos. Los datos en bruto son promediados para producir una imagen
de 8 mm libre de artefactos de volumen parcial.

23.2.5.8 Artefactos inducidos por el equipo.

Los artefactos de linea pueden también ser generados por el sistema de
tomografia en si, como fallas mecanicas o imperfecciones tales como pobre
rigidez del gantry, desalineamiento mecanico, balanceo del rotor del tubo de rayos
X y pobre muestreo del detector. También, malos detectores pueden causar

artefactos de anillo.

—e—— Punto focal—
qv % Colimador A . F

— Colimador ~—
Detector

Iy Intensidad medida I

In I1 In |2

Figura 109. Eliminacion de artefactos de volumen parcial mediante la
utilizacion de cortes finos.



219

23.2.5.9 Artefactos de anillo.
Son artefactos de anillo son caracteristicos de los sistemas de tercera generacion
y son el resultado de uno o mas detectores malos que producen variaciones en la

sefial (figura 110).

Abanico
de rayos X

Trayectoria del
punto focal

Detector

Detector malo

Figura 110. Creacién de artefactos de aniillo en sistemas de tercera
generacion.

La creacion de estos artefactos se describe a continuacion:

“la razén de anillo es que durante la rotaciéon del tubo de rayos X y el detector, los
rayos medidos por un detector son tangenciales a u circulo. Si un detector tiene
una diferencia en el offset y la ganancia de 0.1% respecto a los detectores
contiguos, se presentara en la imagen un artefacto de anillo. Tal artefacto indica
gue la ganancia del detector necesita ser calibrada. Un detector defectuoso en un
sistema de cuarta generacién no genera un artefacto notable debido a que cada
detector adquiere una vista y los datos malos son extendidos a través de toda la

imagen. También, variaciones entre canales de detectores rara vez causan
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problemas en sistema de cuarta generacion debido a que el detector se calibra por
el haz de radiacién durante el scan.”

Para corregir los artefactos de anillo en sistemas de tercera generacion, se deben
localizar los detectores malos y recalibrarlos. También esos artefactos pueden ser
eliminados con software tal como un algoritmo de balanceo, el ¢ =' corr~> los

datos en bruto durante o después del scan (figura 111).

(A) (B)

Figura 111. A) Artefacto de anillo en la imagen, B) correccion del artefacto
utilizando el algoritmo de balanceo

23.2.5.10 Artefactos de Aliasing.
Cuando las estructuras y espacios no pueden ser distinguidos surgen problemas
de muestreo. La solucién para este problema requiere el usos del teorema de
muestreo, el cual dice que para reproducir fieimente un objeto la frecuencia de
muestreo fa ( el numero de rayos por centimetro en el haz de radiacién) debe ser
al menos dos veces el tamafio del objeto mas pequeio a escasear (el numero de
objetos por centimetro y ei espacio entre objetos).
Matematicamente, esto se expresa como sigue:

fa = 2fg
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Si el criterio anterior, o teorema de Nyquist, no se cumple, entonces los artefactos
de aliasing son el resultado de un insuficiente numero de muestras disponibles
para la reconstruccion (figura 112). Si fa es menor o igual que f; ocurre la aliasing.
Los artefactos de aliasing surgen de un numero insuficiente de vistas para

reconstruir una imagen (figura 113). Ademas, la figura 113 muestra un ~* jomen

scaneado utilizando la mitad del numero normal de vistas.

Valor CT )
Frecuencia de muestreo fa

<

7

fa > fo: sin error de muestreo

Frecuencia del objeto
fo

fa = 2fo: Errores de amplitud

"""""""""" 7N .
NS

fa = fo: Sin informacion de
frecuencia o amplitud

ANAYE AN
VAR VALV

fa < fo: Error de muestreo

Figura 112. Proceso de muestreo.



222

Figura 113. Artefactos de aliasing en la imagen. Los artefactos son evidentes
en la periferia del objeto.

23.2.5.11 Artefactos inducidos por ruido.

El ruido es influenciado por el numero de fotones que impactan al detector como
resultado de una mala posicidn del paciente y una pobre seleccién de la técnica
{kVp, mA), velocidad de scan y limitaciones de equipo en si, como la aperiura del
gantry.

Muchos fotones significa menos ruido y una sehal mas fuerte en el detector,
mientras que pocos fotones resultan en mayor ruido y una senal débil en el
detector.

Un numero bajo de fotones producen artefactos de linea como se muestra en la

figura 114.
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23.3.1 Ruido de pixel.

En tomografia espiral, el ruido de pixel depende del sistema usado y de los
parametros de scan y reconstruccion de la misma manera que en tomografia
secuencial. Sin embargo, esta influenciado también por la seleccién del algoritmo
de interpolacién z. Una comparacién directa con tomografia secuencial ~sume ==~
supuesto que el grosor de corte, el voltaje y corriente del tubo y los parametros de
reconstruccion son idénticos. Bajo estas condiciones el comportamiento del ruido
usando una interpolacién lineal de 360° puede ser determinada facilmente en
relacion a un solo corte.

cg designa la desviacion estandar de los valores de proyeccién medidos y w
funcién de “peso” de interpolacién, la cual determina la contribucidon que un
elemento hace a la imagen. Para una interpolacién lineal la desviacién estandar de
los datos interpolados esta dada por:

2 2 2 2 2
cl=w*cl+(0-w)*o.
La varianza ¢? para cada valor medido determinada en esta forma sera reducida
en relacién a og acuerdo a la funcidén de peso w por un factor que oscila entre 0.5y

1.0. Para 360° de rotacidn, integrando sobre todos los valores de peso, w, se

obtiene:

o’ = lj[wz *ol +(1-w) *ag}lw-—-gag

O'=\/g*0'0 =0.82*0,
2

Lo anterior nos dice que podemos esperar una reduccion del ruido de pixel por un

y por lo tanto:

factor de alrededor de 0.82. Esta reduccién ya era de esperarse debido a que para
la reconstruccion de una imagen, los datos son tomados en un rango de 2*360° en
lugar de 360° para tomografia secuencial.

Con el uso de algoritmos 180°LI, los datos son tomados en un angulo menor que
con la interpolacién de 360°, por lo tanto los valores de ruido seran mas altos.

Para un pixel localizado en el centro de rotacion, los datos son procesados 2 *
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180°. Esto da como resultado un incremento del ruido en un factor de V2 en
comparacion con el algoritmo de 360°Ll. Para pixeles alejados de isocentro, el
rango a partir del cual los datos son procesados se incrementa en 2 * (180° + o);
esto se veria reflejado en forma de una pequefia reduccién del ruido.

Para métodos de interpolacion de mayor orden no

comportamiento del ruido, ya que depende de la estructura del objeto examinado y
el tipo de algoritmo. En general, podemos esperar un pequefio incremento del
ruido de pixel comparado con los algoritmos de 180°LlI.

23.3.2 Perfiles de sensibilidad de corte (SSP).

Es posible calcular el comportamiento del perfii de sensibilidad de corte en
tomografia espiral sabiendo de antemano que se conoce el perfil de sensibilidad
de corte original, el de la tomografia secuencial. El resultado es que para
tomografia espiral el perfil de sensibilidad de corte esta dado por la convolucién
del perfil original con la funcién del movimiento de la mesa. (figura 115.a). Para
una interpolacién lineal, la funcion de movimiento corresponde a una funcién de
movimiento triangular con una longitud en la base igual al desplazamiento de la
mesa “d” (180°LI) o “2d” (360°LI).

23.3.3 Influencia del algoritmo de interpolacién z y el factor pitch.

El tipo de interpolacidn z y el factor pitch determinan el rango de datos accesados
para cada imagen. Los perfiles de sensibilidad resultantes se muestran en la
figura 115.b , c. Como es de esperarse, la desviacion de la forma ideal del perfil de
sensibilidad se incrementa con el factor pitch, en mayor grado para los algoritmos
de 360°LI que para los de 180°LIl. Esto no afecta necesariamente el FWHM, para
un pitch de 1y 180°LI, por ejemplo, encontramos el mismo valor de FWHM como

en tomografia secuencial.
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Figura 115. Perfiles de sensibilidad de corte en tomografia espiral. a) el perfil
es el resultado de la convolucion del perfii original con la funciéon de
movimiento de la mesa. b) SSP para 360°LI y ¢) SSP para 180°LlI.

23.3.4 Resolucién espacial en la direccién Z.

Mientras que la resolucién depende del grosor de corte seleccionado, también
depende fuertemente del incremento de reconstruccion entre cortes y la forma de!
perfil de sensibilidad de corte.

La expansién de la curva del perfil de sensibilidad de corte es una desventaja para
la tomografia en espiral, mientras que la disponibilidad de imagenes sobrepuestas
es una ventaja. La relacién entre estos factores es decisiva. La influencia del
grosor de corte, S, y el incremento de reconstruccién, IR, se explica a

continuacion.
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23.3.5 Imagenes de lesiones.

Un examen de tomografia convencional nos da un numero determinado de
imagenes, con una distancia entre dos imagenes usuaimente igual al grosor de
corte. En tomografia espiral, es posible seleccionar libremente el numero y la
posicibn z de las imagenes a ser reconstruidas dentro del volumen -~ ¢---.
Mientras que la expansion de la curva el perfii de sensibilidad de corte en
tomografia espiral puede afectar negativamente el contraste y la resolucidn
espacial en una imagen, pequefias consideraciones nos muestran que la
disponibilidad de iméagenes en cualquier posicion dentro de volumen de scan
compensa esta potencial desventaja.

Como ejemplo de lo anterior se tiene una situaciéon que ocurre a menudo en
radiologia:

Buscando una lesion, por ejemplo, un nddulo solitario en el pulmén, el cual se
asume esférico con un diametro de 5 mm y con un contraste del 100% en relacion
al material que lo rodea. Se sabe que el contraste que se obtiene en las imagenes
de tomografia depende de la posiciéon del nédulo en relacion al corte scaneado. El
maximo contraste se obtiene solo si el nédulo esta localizado al centro del corte.
En la practica, sin embargo, los nddulos estan ubicados en posiciones aleatorias,
las cuales no son conocidas. Visto de otra manera, se encuentran ndodulos entre el
mejor caso — maximo contraste con el nédulo al centro del corte — y el peor caso —
contraste disminuido a la mitad por que la sefal esta distribuida entre dos cortes —
(figura 116, esquina superior izquierda). Los resultados del examen dependeran
siempre de la fortuna de seleccionar la posicion del comienzo de la serie de cortes
en relacion a la posicion del nédulo. En tomografia espiral, por otro lado, siempre
se obtiene el contraste maximo posible de un nédulo en cada posicion dentro del
volumen scaneado independientemente de la posicién de comienzo del examen
ya que las imagenes pueden ser reconstruidas con incrementos de reconstruccion
finos para cada posicién seleccionada arbitrariamente.

La separacion espacial de estructuras como detalles vasculares u ¢seos en la
direccion z representa una situacion similar. Si se continua con el ejemplo anterior,
asumiendo dos nodulos esféricos idénticos de 5 mm separados una distancia igual
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(figura 116 esquina superior derecha), la exacta separacion de los objetos en una
serie secuencial de 5 mm dependera también de la posicién relativa de los objetos
respecto a corte. En el caso mas favorable, las esferas estaran perfectamente
separadas y en el peor, ambas seran representadas como un solo objeto, con la
mitad del contraste distribuido sobre cuatro cortes contiguos. Por otfro lado, en
tomografia espiral, la separacion de las esferas es mostrada, independientemente
de la posicion de inicio del scan, con escoger el incremento de reconstruccion
suficientemente pequeno.

Lo anterior se aplica fambién a cualquier combinacién arbitraria de diametros de
estructuras y grosores de corte. Las ventajas de la tomografia espiral derivan del
scaneo de volumen continuo y la posibilidad de reconstruir imagenes en
posiciones arbitrarias a lo largo del eje z.
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Figura 116. Consideraciones y experimentos en e contraste y resolucién
espacial en tomografia secuencial y espiral.
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23.3.6 Influencia del grosor de corte y el incremento de reconstruccion.

La influencia predominante del grosor de corte en la resoluciéon en la direccion z
proviene del hecho que ocurre un promedio de todas las estructuras localizadas
en el corte. Esto se demuestra haciendo una reconstruccidon multiplanar de un
fantoma semi antropomoérfico. El fantoma (fantoma de columna europeo, ESP por
sus siglas en ingles) esta especialmente disefiado para pruebas de calidad de
imagen ya que todos sus parametros geométricos son conocidos.

La influencia del incremento de reconstruccion (IR), la distancia de separacion
entre imagenes contiguas, no es bien conocida pero de gran importancia. La
reconstruccion de imagenes sobrepuestas trae consigo grandes ventajas en lo que
respecta a la resoluciéon espacial 3D y mejora en el diagnostico.

Un 50% de sobreposicidon, es decir un incremento de la mitad del grosor de corte,
es un buen valor para orientacion en tomografia espiral ( IR = S/ 2; dos imagenes
por grosor de corte). Un incremento de reconstruccion igual al grosor de corte ( IR
= S) corresponde a tomografia secuencial y no utiliza las ventajas‘ de la tomografia
espiral. Una sobreposicidon muy grande (IR = S/ 3 0 67% de sobreposicién) es de
gran ventaja una alta resolucion espacial en 3D y reconstrucciones multiplanares.
Esto se evidencia en una comparacion directa con incrementos de reconstruccion
de 1y 3 mm para un S = 3 (figura 117).

En casos no criticos, una imagen por corte puede ser suficiente; esto corresponde
a tomografia secuencial y se acepta cierto nivel de perdida de resolucion y
contraste de pegquefios detalles. Dos imagenes por corte, mejoran la capacidad
diagnostica durante una reconstruccion. Tres imagenes por corte se recomienda

cuando se necesita una alta resolucion 3D.

23.3.7 Resolucion espacial isotrépica en 3D.

Para medir la resolucion espacial en el corte y perpendicular a el en una sola
medicién, se utiliza un fantoma de agujeros doble, una serie de ellos dispuesto en
el plano X / Y y otro en la direccién z. La figura 118 muestra que una tomografia
espiral con los parametros correctos nos facilita la obtencion de una resolucion

isotropita en rangos submilimétricos con buena aproximacion.
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Figura 118. Fantoma de resolucién espacial isotropica.

23.3.8 Artefactos en tomografia espiral.

Con respecto a los artefactos en tomografia espiral, deben tomarse en cuenta los
aspectos discutidos anteriormente ya que el sistema y sus propiedades fisicas
permaneces iguales; en la mayoria de los casos de artefactos los artefactos
muestran el mismo comportamiento que en tomografia secuencial. Por ejemplo, es
de esperase que los artefactos de dureza del haz y efectos en el muestreo ocurran
de la misma forma.

Antes de la introduccién de la tomografia espiral el movimiento del paciente
representaba un gran problema. La interpolacibn z compensa los efectos del
movimiento de la mesa del paciente. Los efectos de un posible movimiento del
paciente en las imagenes no son significativamente magnificados ya que el
sistema trabaja tipicamente con tiempos de un segundo o0 menos. Para una
imagen obtenida a través de la interpolacion z, los datos son obtenidos en un
tiempo maximo de 2 segundos. Los efectos del movimiento del paciente en
reconstruccion multiplanares y 3D de regiones sujetas al movimiento son
reducidos en tomografia espiral. Consecuentemente, los movimientos del paciente
no ejercen un efecto determinante en tomografia espiral.

Hay efectos o artefactos que ocurren solo en tomografia espiral y dependen del
tipo de interpolacién z empleada. Debido a la variacion del ancho del SSP en
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tomografia espiral, los artefactos de volumen parcial se ven intensificados. Esto
representa una potencial causa de deterioro en la calidad de imagen,
especialmente en aquellos casos en los que se recomiendan cortes finos en
tomografia secuencial. En tomografia espiral, tales casos también requieren
grosores de corte finos, algoritmos de 180°Ll1 y valores de pitch menores a 1.5. El
aumento en el ancho del SSP puede influenciar el contraste y la resolucion
espacial en pequenas estructuras.

Una distribucion no homogénea del ruido de pixel y por lo tanto la resolucion
espacial de la imagen es mas frecuentemente observada en tomografia espiral.
Este efecto rara vez se ve en una imagen, pero puede ser encontrado en
imagenes de maxima proyeccién de intensidad. Una posible causa de este
artefacto puede ser la dureza del haz, aunque también se han propuesto fuentes
de error como radiacion dispersa y movimientos pulsétiles.

En conclusién podemos decir que los artefactos que ocurren en tomografia espiral
son tan sutiles que se vuelven evidentes solo en reconstruccién 3D vy
muitiplanares. Es claro que no crean problemas mas frecuentes o significativos

gue los conocidos en tomografia secuencial.

24. CONTROL DE CALIDAD EN TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA (QC).

Para equipos de tomografia, el control de calidad (QC por sus siglas en ingles)
puede ser definido como un programa que periddicamente prueba el desempefio
de los equipos y lo compara con ciertos estandares. Si el desempefio del sistema
no es optimo deben buscarse la causa y corregirla. El objetivo de un programa de
control de calidad es asegurarse que cada imagen creada sea de calidad
diagnostica.

La definicion de control de calidad consiste en dos partes. La primera,
aseguramiento de la calida, requiere mediciones del desempeiio del sistema para
asegurarse que opera en un nivel aceptable. La segunda, el control de calidad
lleva el concepto de aseguramiento un paso mas alla, si la calidad no es

adecuada, que debe hacerse para corregir el problema.
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El programa de control de calidad que se presenta a continuaciébn puede ser
adaptado a casi todos los sistemas de tomografia. Como parte de la compra, los
fabricantes de equipos a menudo prescriben un control de calidad diario para sus
sistemas.

En las pruebas que se presentan a continuacion y los protocolos b =~ en
incorporan la normativa vigente en el pais establecida por la Unidad Reguladora

para el Uso de Radiaciones lonizantes (UNRA).

24.1 Principios del control de calidad.
Tres principios basicos del control de calidad son los siguientes.

1. El control de calidad debe ser realizado regularmente. Es recomendable
hacer ciertas pruebas rapidas en rutinas diarias. Rutinas menos importantes
o de mayor consumo de tiempo pueden ser hechas con menos frecuencia
(por ejemplo, mensualmente) y las mas complejas puede ser hechas cada
seis meses o0 un ano. A menudo, la frecuencia de esta pruebas esta
determinada por la filosofia de la institucion o las leyes vigentes en el pais.
Se debe alcanzar un compromiso que balancee el esfuerzo y costo de un
programa de control de calidad con los beneficios esperados, tale como
mejores imagenes, reduccion en el tiempo de inactividad, requerimientos
legales y regulaciones.

2. La interpretacidén de las mediciones. Los datos usualmente muestran si el
sistemas esta operando dentro de los rangos aceptables. Pero existen
ciertas ocasiones en que esto no se puede observar y debe tomarse
acciones para corregir los defectos. Pueden ser tan sencilias como
reportarlo a fisico, radidlogo o ingeniero de servicio o ser agresivas como
dejar el equipo fuera de servicio.

3. Registro de eventos. Si se invierte tiempo y esfuerzo en ia realizacion de las
pruebas, entonces se deben registrar los resultados. Estos deben ser
mantenidos en registro escrito o digital, idealmente desde que el sistema
comenzo a funcionar. Estos resultados son invaluables si el sistema
presenta mal funcionamiento en el futuro. Una comparacién con las
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mediciones realizadas en el pasado puede demostrar facilmente un cambio

en el desempeio (usualmente degradacién).

24.2 Seleccion de la técnica de control de calidad.

La seleccion de la técnica de control de calidad depende del tipo de sistema y |-~
pruebas a realizar. Se puedes seleccionar muchas variables para cada prueba,
incluyendo kVp, mA, tiempo de scan, grosor de corte, tipo de algoritmo, etc. El
numero de posibles combinaciones de técnicas es usualmente grande y lo mejor
gue puede hacerse es escoger una o dos técnicas representativas. En general, la
técnica debe ser la misma dia con dia. Sin embargo la técnica usada en una
prueba no debe ser necesariamente la misma que en otra. Una pauta puede ser

aquella mas frecuentemente usada en examenes de cabeza o cuerpo.

24.3 Frecuencia de las pruebas.

Es usualmente necesario limitar las pruebas mas complejas a inspecciones
anuales, ocasiones es inicialmente puesto en marcha y situaciones donde se
sospecha degradacién de la calidad de imagen. También estas pruebas deben
hacerse después de reemplazar componentes importantes tales como el tubo de
rayos X o después de un ajuste intensivo del sistema.

24.4 Valores limites de una prueba.

El definir cuales son los limites aceptables es una pregunta compleja que depende
de la tecnologia del sistema, el tipo de instrumentos utilizados y la técnica de
imagen.

Quizas mas importante que el valor actual de la variable medida es el cambio de
esa variable entre mediciones. Un sistema que opera de la misma manera hoy que
ayer debe producir los mismos resultados cuando la medicion se repite. Después
de establecer los limites aceptables, una rapida inspeccion de las mediciones
puede determinar valores desviados. Un registro de ios valores tomados en el
pasado provee una buena referencia de cuales deben ser. Por supuesto, nunca es
del todo seguro que el sistema estaba operando en optimas condiciones cuando
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esas mediciones fueron tomadas. Pero si esos resultados fueron tomados cuando
la unidad estaba nueva o “funcionando correctamente”, estos pueden servir como
referencia.
24. 5 Pruebas minimas de control de calidad.
1. Numero CT del agua.
a. Equipo: Fantoma de agua. Consiste en un cilindro de piastico de 20
cm de espesor lleno de agua.
b. Medicidn: realizar un scan a través del fantoma. El sistema examina
la imagen reconstruida el promedio de los valores CT del agua en
una regién de interés (ROI) definida, usualmente un circulo de 200 a
300 pixeles al centro de la imagen (figura 119). Dos materiales
pueden como puntos de calibracién de los numeros CT, el agua y el
aire. Ocasionalmente se puede mover la ROl fuera del fantoma de
agua a otra que tiene solo aire. Si el sistema esta bien calibrado el
resultado debe ser -1000.
c. Resultados esperados: El promedio de los numeros CT debe ser
muy cercano a cero.
d. Limites aceptables: El numero del aire debe ser —1000 +5.
e. Posibles causas de error. Fallas en el algoritmo que genera el
numero CT
f. Frecuencia: diario.

Figura 119. Imagen de un fantoma de agua. La region de interés es
colocada en el centro para medir el numero CT promedio.
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2. Desviacion estandar del numero CT del agua.

a.

Equipo: Fantoma de agua. Consiste en un cilindro de plastico de 20
cm de espesor lleno de agua.

Medicidn: realizar un scan a través del fantoma. El sistema examina
la imagen reconstruida el promedio de los valores CT del -~ -1
una regién de interés (ROI) definida, usualmente un circulo de 200 a
300 pixeles al centro de la imagen.

Resultados esperados: los valores tipicos estan en el rango de 2 a
7 numeros CT. E! valor actual depende de la dosis en la posicién de
la RO, lo cual depende del kVp, mA, duracién del scan, grosor de
corte, tamano del fantoma y el tipo de algoritmo de reconstruccion.
También depende de la posicion del ROI. Por ejemplo la desviacion
puede ser ligeramente mas pequefa en los bordes que el centro.
Hay que asegurarse que la medicion sea hecha en el mismo lugar
siempre.

Limites aceptables: 0 + 5 ldealmente debe ser muy pequenia. Si la
desviacidbn comienza a crecer, esto indica una imagen con mucho
ruido con gran variacion entre los numeros CT y pobre resolucion de
bajo contraste.

Posibles causas de error: Disminucién de la dosis o incremento del
ruido electrénico en el detector, amplificadores o convertidores A/D

Frecuencia: Diario.

3. Resolucion de alto contraste.

a.

Equipo: Fantoma con patrdon de resoluciébn de alto contraste

(diferencia de contraste de 10% o mayor), figura 120.

b. Medicion: determinar en la imagen la fila de aguieros de menor

C.

diametro que pueden visualizarse. Asegurarse que todos los
agujeros puedan verse en la imagen (figura 121).

Resultados esperados: La mayoria de los sistemas recientes tienen
la capacidad de obtener resoluciones de alto contraste menores a 1
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mm usando una técnica de tipica para cabeza. Deben ser capaces
de visualizar un grupo completo de agujeros en el rango de 0.75 a 1
mm. Con la mas alta técnica de resolucién, algunos equipos pueden
ser capaces de visualizar agujeros de 0.25 mm.

d. Limites aceptables: Deberan ser visibles orificios de 1 mm de
diametro. Deben ser establecidos cuando el sistema esta trabajando
en optimas condiciones. Esta medicion inicial debe ser la base para
futuras mediciones. Adicionalmente, se pueden utilizar las
especificaciones del fabricante para verificar que el desempefo sea
al menos como el de las especificaciones.

e. Posibles causas de error: excesivo desgaste mecanico en el
movimiento del gantry, desalineamiento mecanico, pobre desempeio
electromecanico o fallas en los detectores.

f. Frecuencia: Mensual

Figura 120. Fantoma de alto contraste.
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Figura 122. Fantoma de bajo contraste.

d.

Limites aceptables: el numero de agujeros que se puede visualizar
varia grandemente entre técnicas. Un incremento en los mA en la
técnica reduce el ruido en la imagen y permite visualizar agujeros
mas pequeios. Por ello debe escogerse un scan de referencia con
una técnica establecida cuando el equipo funciona correctamente y
tomarlo como base para futuras comparaciones. Una vez que la
técnica es escogida no debe cambiarse. También es importante
utilizar también el mismo algoritmo de reconstruccion.

Posibles causas de error: alto nivel de ruido en la imagen debido a
disminucidon de la dosis, disminucion de lIos mA u otro factor que
reduce la radiaciéon. Incremento del ruido electronico que puede
provenir de los detectores, amplificadores y convertidores A/D.
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f. Frecuencia: Mensual.

5. Exactitud en la medicion de distancias.

a. Equipo: objeto con dos 0 mas elementos pequenos que tienen una
distancia espacial conocida. Uno de ellos es un fantoma con '™
patron “+” de objetos pequefios separados 1 ¢m entre si (figura 123).

b. Medicion: Medir la distancia entre dos puntos contiguos utilizando el
método de medicion de distancia del sisterna, en toda la imagen.

¢c. Resultados esperados: la distancia medida debe concordar con la
distancia entre puntos.

d. Limites aceptables: diferencias de 1 mm o menos.

e. Posibles causas de error: Fallas en el algoritmo de reconstruccion.

f. Frecuencia: anual.

Figura 123. Patrén de agujeros para medir de distancias.

6. Distorsién del monitor de video.
a. Equipo: objeto con un patrén geométrico regular de distancias
conocidas, como el utilizad en la prueba 5.
b. Medicién: utilizar una regias contra el monitor y medir las distancias

de la imagen.
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Resultados esperados: la distancia medida debe concordar con la
distancia entre puntos.

Limites aceptables: la verdadera distancia medida enire las
estructuras en el monitor no es muy importante, sino que las
distancias equivalentes debe ser las mismas en todo el monitor. ' ~
maxima diferencia entre cualquiera de las mediciones debe ser
menor al 1% del diametro del fantoma medido en el monitor.
Posibles causas de error: distorsiones causadas por el monitor en
si, usualmente por voltajes inapropiados o irregularidades en la
linealidad del voltaje.

Frecuencia: mensual.

7. Distorsion en la impresion.

8.

a.

b.

Equipo: el mismo patrén utilizado en las pruebas 5y 6.

Medicion: hacer una impresion de la imagen del fantoma. Medir la
distancia entre puntos en toda la imagen.

Resultados esperados:_la verdadera distancia medida entre las
estructuras no es muy importante, sino que las distancias
equivalentes debe ser las mismas en toda la impresion.

Limites aceptables: La maxima diferencia entre cualquiera de las
mediciones debe ser menor al 1% del diametro del fantoma medido
en la impresion.

Posibles causas de error: Desajustes en el dispositivo de
impresion.

Frecuencia: mensual.

Igualdad del numero CT del agua.

a.
b.

Equipo: el mismo fantoma utilizado en la prueba 1.

Medicion: medir el numero CT del agua en éareas arriba, abajo,
derecha e izquierda del fantoma. Esta areas debe tener un area de
100 pixeles. Comparar los resultados con los de la prueba 1.



e.

f.

242

Resultados esperados: idealmente, los numeros CT del agua
deben ser cero en todos los puntos del fantoma.

Limites aceptables: menos de 5 nimeros CT del promedio de todas
las mediciones.

Posibles causas de failo: Falta de dureza en el haz de rayos X.

Frecuencia: anual.

9. Salida de impresion.

a.

b.

Equipo: Imagen con patron de tonos de grises.

Medicién: generar una imagen del patrén de grises. Utilizando un
densitdmetro, medir la densidad de cada tono de gris.

Resultados esperados:_la misma imagen debe ser reproducida en
la impresion. Los niveles de gris medidos en la imagen deben
permanecer sin cambio entre imagenes.

Limites aceptables: si la medicidon de la intensidad en el patrén
difiere mas de 0.12 de densidad Optica del estandar adoptado debe
investigarse la causa de la desviacién.

Posibles causas de error: problemas con el procesamiento del film.

Frecuencia:_mensual.

10. Exactitud de dispositivo de localizacion.

a.

Equipo: un fantoma para localizacién. Un ejemplo de este es un set
de dos agujeros perforados en una estructura plastica
perpendiculares entre ellos pero a 45° del plano de la imagen. Un
corte transversal del fantoma se presenta en la figura 124. Los dos
agujeros estas separados un poco y no se interceptan. El blanco
esta localizado en el centro del punto donde parece que los agujeros

se interceptan.
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Figura 124. Fantoma de localizacién.

b. Medicion: Generar una imagen utilizando el dispositivo de
localizacion. Utilizando esta imagen, programe el sistema para hacer
un corte de tal manera gue el centro del corte pase exactamente por
la interseccion de los agujeros. Ambos cortes deben aparecer en la
imagen. Si el dispositivo funciona correctamente, la imagen de los
dos agujeros deben aparecer exactamente uno al lado del otro
(figura 125). Si los agujeros no estan alineados, entonces el centro
no esta bien localizado. La distancia gue el centro de la imagen se
aleja de la posicién de localizacion puede ser cuantificada midiendo
la distancia entre ias puntas de los agujeros (figura 126). Esto se

puede hacer en el monitor o en una impresion.
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¢c. Resultados esperados:_en el caso ideal, los agujeros deben estar
perfectamente alineados.

d. Limites aceptables: la distancia debe ser menora 3 mm.

e. Posibles causas de error: desajuste en el mecanismo de
posicionamiento de la mesa o error de software.

f. Frecuencia: Mensual.

Seccion del fantoma

Haz de rayos x

Imagen

Corte centrado en el eje x

Figura 125. Imagen de un corte centrado.

Haz de rayos x

ar

Haz de rayos x

Figura 126. imagen de un corte descentrado.
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11.Indexado de la mesa.

a. Equipo: Una pelicula de rayos X.

b. Medicion: la pelicula de rayos x, en una caseta, es pegada a la
mesa del paciente. Se programa el sistema para realizar una serie
de 10 a 12 cortes del menor grosor posible con una distancia
conocida entre ellos, por ejemplo 10 mm. Cuando se inicia el
examen el haz de radiacién expone una serie de bandas estrechas
en la pelicula (figura 127). Con una regla se mide la distancia entre
bandas para determinar cuanto se ha movido la mesa entre bandas.

c. Resultados esperados:_la distancia de centro a centro de las
bandas expuestas debe ser la distancia seleccionada.

d. Limites aceptables: la distancia entre bandas debe ser menor o
igual a 1 mm.

e. Posibles causas de error: deslizamiento excesivo en el mecanismo
de la mesa o desajuste en los transductores de posicion.

f. Frecuencia: Anual

Y

Movimiento
de la mesa

Figura 127. Medicion del indexado de la mesa.

12. Movimiento de la mesa
a. Equipo: dos tiras de cinta adhesiva, marcador y regia.
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13.Grosor de corte.

a.

Equipo: Fantoma de grosor de corte, que posee cuatro marcas para
su correcta posicion y dos bandas de aluminio para la medicion del
grosor.

Medicién: el fantoma se coloca de tal forma que el haz de radiacion
pasa a través de la interseccién de las dos ranuras de cada una de
las cuatro marcas (figura 129.b). El fantoma tiene dos bandas de
aluminio, 1 y 2. Estan posicionadas una sobre la otra. Ambas
bandas no son paralelas a la superficie del fantoma, estan inclinadas
a cierto angulo. Un haz de radiaciéon de grosor “Xs” corta una porcion
de cada banda. La proyeccion de esta porcion en la superficie del
fantoma es X;. La longitud de X; puede ser medida en la imagen
reconstruida del fantoma, la inclinacion de las dos bandas esta dada
de tal manera que se puede determinar el grosor de corte X (figura
130). El valor de X; para calcular es grosor de corte se determina
como sigue:

1. obtener el perfil de corte de la imagen de la banda de

aluminio.

2. Determinar el FWHM del perfil.

3. Calcular el valor medio de FWHM de ambas bandas.

4. Multiplicar el valor por el factor de zoom utilizado.
Resultados esperados: el grosor de corte de la imagen debe
corresponder al ancho seleccionado con una tolerancia menor de 2
mm.

Posibles causas de error: Desalineamiento del mecanismo de
colimacion.
Frecuencia. Mensual
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Vista frontal del fantoma de grosor de corte

.. Banda de aluminio

Banda de aluminio

Vista superior del fantoma
de grosor de corte

Figura 129. Diagrama de un fantoma de corte.
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Figura 130. Diagrama de las bandas de aluminio y formula para calcular el

grosor de corte.
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14. Determinacion de la frecuencia espacial.
La medicion de la resolucién espacial de un sistema esta determinada par la
habilidad de este para identificar bandas individuales de un patron (figura 131).
La medicién de la resolucién espacial utiliza parametros definidos como sigue:
e 1 linea par es la distancia 2d entre dos bandas en un patrén de
bandas; las barda tienen un grosor d.
e La frecuencia espacial es el reciproco del valor de 2d: v = 1/ 2d. La
frecuencia espacial se mide en lineas pares / cm.
La funcién de modulacién de transferencia (MTF) es el contraste de una
distribucién sinusoidal de distribucién de valores de atenuacion con 100% de
contraste. es una funcién de la frecuencia espacial v de una onda senoidal y
es vista normaimente como la capacidad de resolucion espacial:
e La MTF no depende de la dosis y el diametro del objeto.
e La MTF depende de la geometria del sistema (ancho del foco y
elementos detectores), el algoritmo de reconstruccion y la matriz de

presentacion.

> d -
Figura 132. Patron de bandas.
b. Equipo: los fantomas para esta medicién pueden ser hechos de un

material homogéneo con patrones de banda de ancho d y distancia
2d. Estos generan una grafica que proporciona resultados
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parcialmente correctos de los valores de MTF. El contraste
presentado con ese patron de lineas es una aproximacion
representativa de la MTF en la posicion v = 1/ 2d (figura 133).

o par——— s = e ey e

L

vl l.d rd hetoned

Patron a Patron b Patron ¢

Patron a Patron b

Patron c

LP/cm

Contraste de imagen
K = = MTF

Contraste del objeto

Figura 133. Resultados obtenidos mediante la utilizacién de patrones de
bandas.

La representacion exacta de la MTF se obtiene de la funcion de punto extendido
(PSF) del fantoma de alambre.
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c. Equipo de medicion: El fantoma puede ser hecho de un material
homogéneo, con alambre de 0.2 mm de tungsteno colocado de
manera exceéntrica.

d. Medicion: La PSF determinada se integra y se le aplica la
transformada de fourier para obtener la curva de la MTF (F~ira 134).

Medicion de un
alambre excentrico

Reconstruccion con el
maximo zoom

@ |-

U

Integracion

U

Transformada
de fourier

LP/cm

Figura 134. Determinacion de la curva caracteristica de la MTF.
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25. CALIDAD DE IMAGEN EN MEDICINA NUCLEAR
25.1 Parametros de desempeiio de camara gamma.
La calidad y detalle de una imagen obtenida con camaras gamma esta
afectada por varios parametros asociados con estos sistemas. Estos
parametros incluyen resolucién espacial, sensibilidad, uniformidad y contraste.

A continuacién se describen esos parametros.

25.1.1Resolucion espacial.

Es la medida de la habilidad del dispositivo de reproducir con exactitud la
imagen de un objeto asi como describir la variacion en la distribucién de la
radioactividad en el objeto. La resolucion espacial de una camara gamma se
define empiricamente como la minima distancia entre dos puntos en una
imagen que pueden ser detectados por el sistema. La resolucidon espacial total
(R,) de una camara comprende ftres componentes, llamados, resolucion
intrinseca (R;) del sistema, resolucién del colimador (Rg) y resolucion dispersa
(Rs); y esta dada por:

R,=.|R?+R%+R!

Valores numeéricos pequenos de R, indican una mejor resolucion y viceversa.

25.1.2 Resolucion intrinseca.

La resolucion intrinseca, R;, es el componente de la resolucién espacial debido
al detector y su electrénica, y es una medida de que tan bien el dispositivo
puede localizar un evento en la imagen. La resolucidon intrinseca surge
principalmente de las fluctuaciones estadisticas en la formacién del pulso. Las
variaciones estadisticas en la produccion de fotones de luz después de la
interaccion de la radiacién A en el detector y las variaciones del numero de
electrones emitidos del fotocatodo y dinodos del tubo fotomultiplicador, tienen
efectos significativos en la resolucién intrinseca. En las camaras gamma, las
posiciones X y Y de los pulsos es mejorada por el incremento del numero de
tubos fotomultiplicadores, mejorando asi la resolucién intrinseca. También, los
tubos con mayor eficiencia quantica y mejoras en el acoplamiento 6ptico con el
detector proveen mejor resolucion intrinseca.
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La resolucion intrinseca mejora con rayos vy de aita energia y se deteriora con
los de menor energia, debido a fluctuaciones estadisticas grandes en la
produccion de fotones de luz con fotones de baja energia y viceversa. Por
ejemplo, los fotones de 140 keV del Tc-99m produce casi el doble de fotones
de luz en el detector que el los fotones de 69 a 80 keV del TI-201 y esto resulta
en una mejor resolucién intrinseca. Sin embargo hay una pequefia mejora en la
resolucién intrinseca con fotones de energia por encima de los 250 keV debido
a multipies dispersiones de los fotones fllevandolos a una absorcion
fotoeléctrica. La resolucion intrinseca se mejora con ventanas del PHA
estrechas debido a que se evita la radiacion dispersa.

Muiltiples dispersiones Compton de ios fotones de rayos vy en el detector
resuitan en una absorcién total del fotdn de energia causando incertidumbre en
la posicion del evento y hace que la resolucion intrinseca y por ende la
resolucién espacial empeoren. Este efecto es peor que cristales gruesos y con
fotones de alta energia ( > 250 keV) debido a incremento de las oportunidades
de multiple dispersion. Por esta razon, soio se emplean detectores delgados
(0.63 — 1.84 cm) en camaras gamma.

25.1.3 Resolucion del colimador.
La resolucion de colimador, también llamada resolucién geométrica (Rg),
constituye la mayor parte de la resoluciéon espacial total y surge principaimente
del disefio del colimador.
Un colimador tipico de aguiero paralelos como el mostrado en la figura 135. La
resolucién espacial de este colimador esta dada por el radio geometrico:
_d*(,+b+c0)
& t

€

R

Ec.10.2

donde “d” es el diametro del agujero del colimador, “b” es la distancia entre la
cara del colimador y la fuente, “c”’ es la distancia entre la cara posterior del
colimador y el plano medio del detector y “te” es Ia longitud efectiva de los
aguijeros del colimador. El valor de t. es empiricamente dado por la formula: te
=t - 2p”, donde p es el coeficiente de atenuacion lineal de los fotones en el
material del colimador (por ejemplio, plomo) y “t” es el largo o grosor del agujero
del colimador.
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Como se ve en la ecuacion 10.2, la resolucion del colimador mejora con el
incremento de 2t°, de los agujeros del colimador o disminuyendo el diametro,
‘d”, de los agujeros. Asi, agujeros largos y estrechos proveen la mejor
resolucion espacial. También, la resolucidbn del colimador se deteriora
incrementando Ia distancia fuente — colimador, “b”, y es mucho mejor cerca del

colimador.
Detector
v R
‘ ............................. e P .]
A
\ ; l ¢ c
1 h
Ui
! t
. —
Colimador X
I
A
f
A

Y
o}

o

< Fuente > Y

Figura 135. Un colimador de agujeros paralelos con grosor t, diametro de
agujero d, grosor septal a y una distancia fuente colimador b. El
colimador es sujetado al detector, donde el plano medio esta situado a
una distancia ¢ de la cara del colimador. Rg es la resolucién del
colimador.

El grosor del plomo entre los agujeros se ilama septum o septa, “a”. La
penetracion septal de los rayos v, juega un rol importante en la resolucién del
colimador y depende de ia energia de los rayos vy. Fotones de alta energia
provenientes de afuera del FOV pueden cruzar las septas e interactuar con el
detector produciendo niebla en la imagen. Debido a esto, solo los rayos y con
energias entre ~50 —300 keV son convenientes para los colimadores de hoy en
dia. Con energias menores de 50 keV, los fotones son absorbidos en el tejido
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del cuerpo, mientras que con energias mayores de 300 kev puede ocurrir
penetracion septal de los fotones.

Los colimadores son fabricados con un grosor septal apropiado para limitar la
penetracion septal a energias especificas. Los colimadores de agujeros
paralelos son clasificados como de baja energia con unas cuantas décimas de
milimetro de grosor de septa ( para energias hasta 150 keV) y de media
energia, con unos cuantos miimetros de grosor ( para energias hasta 450
keV). Se entiende que para un didmetro dado de colimador, €l numero de
agujeros es mayor en los de baja energia que en ios de aita. Normalmente los
colimadores de alta energia tienen una eficiencia y resolucién mas pobre que
los de baja.

En otra clasificacion, los colimadores son llamados de alta sensibilidad y de alta
resolucién. A menudo, estos son hechos con un numero idéntico de agujeros
con diametros idénticos pero con diferente grosor. Asi, el colimador con
agujeros mas iargos es llamado de alta resolucién y el de agujeros cortos, de
alta sensibilidad. La resolucion espacial del colimador de alta sensibilidad se
deteriora grandemente con la distancia fuente colimador. Los colimadores
multiproposito, son disenados con valores intermedios de resolucién vy
sensibilidad. Valores tipicos de resoluciéon (FWHM a 10 cm) son alrededor de 8
mm para colimadores de baja energia alta resolucion y multipropésito y
alrededor de 13 mm para colimadores de alta sensibilidad.

25.1.4 Resoiucion dispersa.

La radiacién se dispersa al interactuar con el tejido de los pacientes. Es posible
que radiaciones provenientes fuera del campo de visidbn puedan ser
dispersadas en el tejido sin mucha perdida de energia y caigan dentro del
campo de visién (FOV). Tales radiaciones dispersas pueden interactuar con el
detector y generar pulsos de amplitud suficiente para ser detectados por el
PHA. Esto degrada la resolucién espaciai total. Esta componente es llamada
resoiucion dispersa (Rs) y depende de la composicion del medio de dispersion,
fa configuracion de la fuente y la discriminacion del PHA. El efecto de la

resolucion dispersa es esenciaimente el mismo para todos los colimadores.
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25.1.5 Niebla (Blur).

Un termino relacionado con la resolucion espacial es la niebla (blur). La niebla
resuita del ensanchamiento de la imagen encada fuente puntual en una
distribucion de radioactividad ( el paciente). Se entiende que la niebla es una
funcion inversa a la resolucion espacial. La niebla afecta el contraste de la
imagen y depende del tipo de dispositivo de imagen usado y la intensidad de la
fuente de radiacion.

25.1.6 Evaluacién de la resolucion espacial.

25.1.6.1 Fantoma de barra.

La evaluacion cualitativa de la resolucion espacial puede ser hecha mediante
inspeccion visual de las imagenes obtenidas utilizando fantomas de barra. Los
fantomas de barra consisten en cuatro sets de barras delgadas de piomo
paralelas entre si arregladas en cuatro cuadrantes. (figura 136.a). Los anchos y
espacios de las barras son los mismos dentro de cada cuadrante pero varian
entre los diferentes cuadrantes. El fantoma Hine-Duly consiste en cinco grupos
de barras de piomo de diferente grosor y espacio arregiadas en forma paralela
(figura 136.b). En todos los fantomas de barra, el grosor del plomo debe ser lo
suficiente para poder detener los fotones de energia para la cual es estima la
resolucion espacial.

Figura 136. A) fantoma de barra, b) fantoma Hine — Duley

i

>
oY)

El fantoma de barra se coloca sobre el detector. Una fuente plana de dimensién
equivalente se coloca sobre el y se foma una jmagen. Esta imagen es
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Figura 138. Funcién de linea extendida de una camara equipada con un
colimador multipropésito obtenida a diferentes distancias.

25.1.6.3 Funcion de modulacién de transferencia.

Una evaluacion mas completa y cuantitativa de la resoluciéon espacial se hace
utilizando la funcidon de modulacién de transferencia (MTF). El concepto de la
MTF se ilustra en la figura 139. Supdngase una fuente de actividad (el
paciente) que tienen una fuente de distribucion sinusoidal con picos (maxima
actividad, Amax) Y valles (minima actividad, Amin), cOMo se muestra en la figura
10.6. Tal distribucién nos da una frecuencia espacial (v) en ciclos por
centimetro o ciclos por milimetro. El contraste 0 modulaciéon (Ms), en la fuente

de actividad esta dado por:

Amax - Amm

A, +A,

un dispositivo perfecto describiria la misma distribucion de actividad en la
imagen de Amax Y Amin Que en la fuente. Debido a que los dispositivos de
imagen no son perfectos, se describira una distribucién de actividad en la
imagen con Cmax €n €l pico y Cmin €n €l valle, los cuales son menor en magnitud
que Anmax Y Amin. L2 moduiacion de la imagen (Mi) se expresa entonces como:
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Cmax - Cmm
;=
Cmax + Cmm
la MTF a una frecuencia espacial v se calcula entonces como:

M,
MTF()=" !

S

cuando Ms = M;, MTF = 1. Esto es verdad si los ciclos sinusoidales estan bien
separados y si el sistema reproduce la imagen exactamente. Asi, el sistema
con MTF = 1 nos da la mejor resolucién espacial. Cuando Ia distribucion de
actividad es tal que la frecuencia espacial se incrementa, los picos y valles se
acercan. Cuando los picos y valles estan muy cerca, el sistema no puede
delimitarlos y la MTF tiende a 0, produciendo una resolucion espacial muy
pobre. Los valores de MTF entre 0 y 1 nos dan resoluciones espaciales
intermedias. Es importante hacer notar que objetos pequefos son reproducidos
mejor a altas frecuencias y objetos grandes a bajas frecuencias.

Amax
X

Dispositivo Cmax
de imagen

Y

Amin Cmin
Fuente Imagen

Figura 139. llustracion del principio de la funcion de modulacion de
transferencia.

Se ha demostrado que es una transformada de fourier normalizada de la LSF.
En la practica, la distribucién de la fuente de actividad se asume compuesta por
fuentes lineales separadas por distancia infinitesimales y se calcula entonces la
MTF a partir de las LSF de todas las fuentes lineales.

La grafica de la MTF contra las frecuencias espaciales es Util para determinar
la resolucion espacial total del sistema y esta representada en la figura 14u
para tres sistemas. Como puede verse, a frecuencias muy bajas (separacion
grande entre los ciclos sinusoidales), la MTF es casi unitaria para los fres
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sistemas; esto es, que reproducen igualmente bien las imagenes de la fuente
de radiacién. A altas frecuencias (separaciébn muy pequefia de los ciclos
sinusoidales), el sistema A nos da la mejor resolucién, seguido por el B y por
uitimo el C.

Es conveniente mencionar que mientras el FWHM de la LSF no toma en cuenta
la dispersion y la penetracion septal de la radiacion vy, la M'.. si toma en cuenta
estos dos factores y proporciona una completa descripcion de la resolucion
espacial del sistema. Ademas, los componentes individuales de un sistema

tienen MTF separados, y combinados nos dan la resoluciéon espacial total. Asi:
MTF = MTF, + MTF, + MTF; +...

1.0

0.8

0.6

MTF

0.4

0.2

0.0 | i i ! = \7:3“- |
0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0 1.2

Frecuencia espacial (cm-)

Figura 140. Grafica de la funcion de modulacion de transferencia contra la
frecuencia espacial.

25.1.7 Sensibilidad.

La sensibilidad de un sistema esta defina como el numero de cuentas por
unidad de tiempo detectadas por la camara por cada unidad de actividad
presente en la fuente. Se expresa normaimente en cuenta por segundo por
micro curie (cps / nCi). La sensibilidad depende de la eficiencia geométrica del

detector, discriminacién del PHA y el tiempo muerto del sistema.
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La eficiencia de conteo del detector disminuye con ei incremento de la energia
de los fotones y con el incremento de ia distancia fuente detector pero se
incrementa con el grosor del detector. La mayoria de las camaras modernas
tienen cristales de Nai(Tl) de 0.95 cm de grosor.

Una ventana PHA estrecha reduce las cuentas registradas y por ello
compromete la eficiencia de conteo.

El conteo se pierde cuando se registra una muestra de alta actividad con un
sistema de tiempo muerto largo, y por lo tanto la eficiencia de conteo se
reduce.

La sensibilidad de la camara gamma se ve mayormente afectada por la
eficiencia del colimador.

25.1.8 Eficiencia del colimador.

La eficiencia del colimador o eficiencia geométrica (Eg), esta definida como el
numero de fontones de rayos y que pasan a través de los agujeros del
colimador por unidad de actividad presente en la fuente. Para los colimadores
de agujeros paralelos esta dada por:

4
By =K* tz(dd+ a)?
e

donde d es el didmetro del agujero, t. es la longitud efectiva de los agujeros del
colimador y a el grosor septal. La constante K es una funcién de la forma y
arreglo de los agujeros del colimador y varia entre 0.24 para agujeros redondos
en arreglo hexagonal a 0.28 para agujeros cuadrados en arreglo cuadrado.

La eficiencia del colimador para colimadores de agujeros parajelos se
incrementa con el incremento del diametro de los agujeros y disminuye con el
incremento del grosor del colimador (t) y el grosor septal (a). Asi, para un
colimador dado, al incrementar la resolucion espacial del sistema, su
sensibilidad decrece y viceversa,

Debe notarse que la eficiencia del colimador, Eg, en los colimadores de
agujeros paralelos no se ve afectada por Ja distancia fuente detector,

permanece la misma a diferentes distancias.
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25.1.9 Uniformidad y linealidad.
Las camaras gamma deben tener una respuesta uniforme a través del campo
de visiébn completo, es decir, una fuente puntual registrada a diferentes
posiciones en el campo de visidn, deberia de producir el mismo conteo en
todas ellas. Sin embargo, aun los sistemas mejor ajustados producen imagenes
no uniformes con variacién en el conteo hasta de 10%. Tales variaciones en la
uniformidad degradan la resolucion espacial del sistema.
Las variaciones en la uniformidad del detector se originan de diversos factores:

e Variaciones en la respuesta de los tubos fotomultiplicadores.

e Variacion en la linealidad de la localizaciéon espacial de los pulsos en el

campo de vision.

e Paquetes en los bordes.
Existen variaciones en la produccién de luz cuando los fotones interactiian con
el detector, en la transmision de la luz a los tubos fotomultiplicadores y en la
deteccién de la luz y ganancia de los tubos. Estas variaciones dan como
resultado fotopicos de diferentes amplitudes y FWHM. Debido a que hay un
gran numero de tubos en el detector, la amplitud y FWHM de los fotopicos
variara de ubicacion en ubicacién ( de tubo a tubo) sobre todo el detector. Esta
variacién en la respuesta de los tubos contribuye significativamente en la
variacion de la uniformidad. Estas variaciones son corregidas mediante factores
de calibracién obtenidos durante la calibracién del equipo. Esencialmente, una
fuente radioactiva colimada se mueve a través de la superficie del detector con
una ventana de PHA constante y se determinan las variaciones en los valores
del fotopico como funcién de su ubicacién espacial.
Las variaciones en la linealidad espacial son errores sistematicos en la posicion
de las coordenadas X y Y de los pulsos en la imagen y dan como resultado
compresion o expansion del conteo. Por ejemplo, cuando se mueve una fuente
radioactiva desde el borde hacia el centro del detector de un tubo
fotomultiplicador, da como resultado un mayor numero de cuentas en e centro
obteniéndose un punto caliente. El conteo es menor en los bordes del tubo,
causando puntos frios en el area.
Las distorsiones espaciales debidas a variaciones lineales son corregidas
mediante microprocesadores construidos en las camaras que utilizan matrices
de correccion. Los factores de correccién para variaciones en la linealidad se
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generan calculando el desplazamiento espacial de la posicion observada de un
evento de su posicion actual. La calibracién se realiza obteniendo un grupo de
imagenes de fuentes lineales delgadas paralelas o un grupo de agujeros
ortogonales y calculando los factores de correccion necesarios para mover la
ubicacion observada de cada evento a su posicion actual. Estos factores se
almacenan en matrices de 128 x 128 o mayores y son usadas durante la
obtencién de imégenes de pacientes.

Los paguetes de bordes son vistos alrededor de los bordes de una imagen
como anilios brillantes y varian la uniformidad de la imagen. Son el resuitado
del hecho que se reflejan mas fotones de luz se reflejan cerca del borde del
detector hacia el tubo. Normalmente esto se puede corregir con un anillo de
plomo de 5 cm de ancho colocado alrededor del colimador.

Los factores de correccidn para variaciones en la linealidad y energia se
generan “balanceando” o “sintonizando” (tunning) los tubos fotomultiplicadores.
Con el paso del tiempo la ganancia de Io tubos y otros circuitos puede variar.
La mayoria de la camaras modernas tienen circuitos para monitorizar la
ganancia de los tubos y ajustarla automaticamente haciendo necesaria solo
una rutina de ajuste mensual o trimestral.

25.1.10 Efectos a conteos altos.

Las camaras sufren perdidas en el conteo en razones de conteo altas debido al
efecto de acumulacién de pulso (pulse pileup). Este efecto es el resultado de la
deteccién de dos eventos simultdneamente como uno solo con una amplitud
diferente a la del evento original. Si uno o ambos eventos son fotopicos,
entonces la amplitud del nuevo evento sera mayor que la ventana del
analizador de pulsos y el evento sera rechazado resultando en una perdida de
conteo. Si, por otro lado, dos fotones dispersos son procesados juntos para
para producir un evento equivalente a un fotopico en amplitud, entonces el
evento sera contado. Pero la posicion del evento sera ubicada errébneamente
en algun lugar entre los dos eventos. Esto genera distorsion en la imagen.

Se emplean diversas técnicas para mejorar el desempefio del sistema a altos
conteos. En la mayoria de camaras modernas, se utilizan buffers en los cuales
los pulsos son procesados uno a la vez y los eventos que se sobreponen son
mantenidos en “espera” hasta que el procesamiento del evento precedente se
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realiza. En otros sistemas, el tiempo muerto es reducido mediante la reduccion
del tiempo de integracion de las sefales provenientes de los tubos. Otros
utilizan circuitos de rechazo de esta acumulacion para minimizar las perdidas
aunque tienden a aumentar el tiempo muerto. Desarrollos mas recientes
incluyen el usos de electrénica de alta velocidad para reducir el numero de
eventos ubicados erréneamente y mejorar significativamente la calidad de
imagen.

La uniformidad de respuesta en una camara gamma se revisa obteniendo una
imagen de una fuente plana utilizando la camara con el colimador puesto
(figura 141). La inspeccion visual de la imagen debe revelar variaciones en la
uniformidad que justifican un ajuste de la camara.

(a) ()

Figura 141. Imagenes de una fuente plana de Co-57 mostrando
uniformidad (a) y no uniformidad (b) en la respuesta de la camara.

25.1.11 Contraste.

El contraste en una imagen es la variacion relativa en las densidades de conteo
entre areas adyacentes de la imagen de un objeto. El contraste ( C ), nos da
una medida de la detectabilidad de una anormalidad relativa al tejido normal y

Se expresa como:

donde A y B son las densidades de conteo registradas sobre el tejido normal y
anormal, respectivamente.

Las lesiones en la imagenes se ven como manchas “calientes” o “frias”
indicando aumento o disminucion en la captacion de radioactividad en la areas



266

correspondientes. Varios factores afectan el contraste de la imagen: densidad
de conteo, radiacion dispersa, acumulacién de pulso, tipo de impresién, tamafio
de la lesion y movimiento del paciente; cada uno contribuye en cierto grado.

Las variaciones estadisticas en los conteos generan ruido e} cual se incrementa
con la disminucion de la densidad de conteo (cuentas / cm?) y esta dado por:

(_jﬁ) 100
donde N es la densidad de conteo. Para una configuracion de imagen dada, se
necesita un numero minimo de cuentas para obtener un contraste razonable.
Aun con la adecuada resolucion espacial, la perdida de cuentas genera un
pobre contraste debido al incremento del ruido, de tal manera que pueden
perderse la definicion de lesiones. La densidad de conteo optima es alrededor
de 1000 cuentas / cm®. Esta densidad de conteo depende de la suma de
actividad administrada y de la captacion del érgano de interés. El contraste se
mejora incrementado la actividad de la dosis administrada y también con la
captacion diferencial entre los tejidos normales y anormales. Sin embargo al
aumentar la actividad se aumenta la dosis de radiacion al paciente, por lo que
el aumento de la densidad de conteo se logra generaimente aumentando el
tiempo de examen.
El ruido en el fondo de la imagen aumenta con la radiacién dispersa y degrada
el contraste de la imagen. La mayor parte de la radiacién dispersa se genera en
el paciente. Una ventana de PHA estrecha puede reducir la radiacién dispersa
pero también se reduce la sensibilidad, es decir la eficiencia de conteo. Una de
las rutinas mas comunes usadas en examenes a paciente es una ventana de
20% centrada en el fotopico.
El contraste en la impresidn es un componente del contraste total de la imagen
y depende del tipo de impresion utilizada. Las caracteristicas de respuesta de
las peliculas de rayos X proveen el mejor contraste de impresion.
El contraste de la imagen para distinguir una lesion depende de su tamafio
relativo a la resolucion del sistema y e} fondo que la rodea. A menos que el
tamafio minimo de una lesion sea mayor que la resolucién del sistema, el
contraste puede no ser suficiente para apreciar la lesion, aun con una densidad
de contep alta. El tamafio de la lesion depende de la actividad del fondo que la
rodea y si es una lesion “fria” o “caliente”. Una lesion relativamente pequena
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“caliente” puede ser mejor contrastada ante un fondo de baja actividad mientras
que una lesion “fria” puede perderse ante un fondo con alta actividad.

El movimiento del paciente durante la adquisicion reduce el contraste de la
imagen. Esto principalmente resulta en la sobreposicion de areas normales y
anormales por el movimiento del érgano. Se puede compensar de alguna forma

inmovilizando al paciente o colocandolo en una posicion confortable.

25.2 CONTROL DE CALIDAD EN MEDICINA NUCLEAR.
En la practica diaria, el uso del SPECT permite a medico nuclear, visualizar la
biodistribucion del radio farmaco tras su administracién, en los distintos cortes
tomograficos.
Es por ello que se necesita asegurar la calidad de la imagen como elemento
indispensable para realizar el correcto diagnostico.
L.a mayoria de los sistema SPECT actualmente son camaras gamma planares
con la posibilidad de orbitar alrededor del paciente y con un software capaz de
procesar y reconstruir cortes tomograficos a partir de un conjunto de
proyecciones.
Existen pruebas que se efectian en el momento de la instalacion del sistema
que sirven para verificar si funciona correctamente. Los mismos se usan
ademas como referencia o valores basales de los distintos parametros a medir.
Entre ellos se menciona:
o Verificar que todos los componentes que han sido solicitados en el
pedido sean enviados e instalados correctamente.
¢ Verificar que todos los interruptores de seguridad funcionen
adecuadamente.
¢ Verificar que todos los colimadores puedan ser colocados y removidos
de los detectores con facilidad.
e Verificar el blindaje del cabezal.
e Adquirir imagenes, analizar parametros y compararlos con las imagenes
y las especificaciones que el fabricante proporciona.
o Verificar que todas las funciones sean operacionales y que se encuentre
cargado el programa de control de calidad.
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Le >ruebas periédicas de control de calidad responden al disefio de un
programa de control de calidad, los cuales se dividen en procedimientos
obligatorios y optativos con frecuencias de ejecucion diarios, semanales y
anuales.

Hay que tomar en cuenta que hay un minimo de ensayos de control de calidad
planares que deben ser realizados obligatoriamente en forma diaria o semanal
en forma independiente de como se utiliza la camara.

25.2.1 Pruebas minimas de control de calidad
Preparacion de fuente puntuai.
Ciertos controles de calidad requieren el uso de una fuente puntual: peaking,
tuning, centro de rotacién (COR por sus sigias en ingles) y flood intrinseco. A
continuacién se presentan las instrucciones para preparar estas fuentes
utilizando contenedores especiales (viales) generalmente proporcionados por el
fabricante o una jeringa.
Preparacion:
1. coloque una pieza pequefia de algodon ( aproximadamente de 3 mm de
diametro) adentro del vial.
2. cologque gotas de **Tc™ sin saturar el algodén. La dosis debe ser de
acuerdo a la siguiente tabla:
[ ctili=d (MBq)

0.55-0.75 ' 15 — 20

0.55-0.75 20
33.0-40.0 900 - 1100
0.55-0.75 156-20

—

. Resolucion espacial intrinseca.

a. Condiciones: el radionuclido empleado debe ser Tc-99m. Se emplea
un receptaculo que protege paredes, cielo y personal de la radiacion
dispersa (figura 142). Se pueden usar una o mas laminas de cobre
para ajustar las cuentas. La ventaja de energia debe ser 15% del
fotopico v las cuentas no deben exceder las 20,000 cps.
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b. Equipo: Patron de prueba que consiste en una mascara de plomo
colocada lo mas cercano posible al cristal cubriendo el UFOV
completo (figura 143). Este patrdn tiene rendijas de 1 mm separadas
30 mm entre cada una. El grosor de la mascara debe ser de 3 mm
para Tc-99m.

Plomo

\

Fuente de radiacion

\

Laminas de
cobre

5x maxima
dimension del
UFQV

Aprox. 2x UFOV
A

Detector

Figura 142. Geometria de la fuente.

a. Procedimiento de medicion: la mascara con las lineas paraielas
debe ser colocada sobre el detector perpendicular al eje de
medicion. La fuente puntual debe estar alejada una distancia de al
menos 5 veces el UFQV sobre la mascara (figura 142). La
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resolucion digital perpendicular a las rendijas debe ser menor o
igual a 0.1 FWHM. La resolucion digital paralela a las rendijas
debe corresponder a un grosor de canal menor o igual de 30 mm.
Se deben registrar al menos 1000 cuentas por canal.

Se debe medir las funciones de linea FWHM (full width at half

maximun, por sus siglas en ingles) y . «v ..l (full width at tenth

maximum).
Masc_:a.ra para Mascara para
medicion en eje X medicion en eje Y

Detalle de la mascara

jy-------— - - --""" 1 \/
I 30 mm
A

P
UFOV
I CFOV

e ooa e o e Fou
o

Ranura central
sobre el centro
| .del UFOV

N
Ancho de
la ranura: 1 mm

Figura 143. Mascara de plomo para medicion de la resolucion espacial y
linealidad.
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b. Calculo y analisis: Si la resoluciéon digital perpendicular a las
rendijas es menor o igual a 0.1 FWHM, entonces el valor pico es
el maximo valor de pixel. Si la resolucion digital perpendicular es
mayor que 0.1 FWHM, entonces se debe emplear una
aproximacién parabdlica de 3 puntos, utilizando el punto maximo
de cada curva de la funcidn de linea y los dos valores mas
préximos a cada lado de la curva (figura 144).

Valor Pico

Punto pico ¥

Valor Pico

Medio .

Al E B
Valor Pico
Decimo X
_nnﬁlc D\M..

Los puntos A, B y C son encontrados
mediante interpolacién lineal de los
puntos alrededor del pico medio y
pico décimo.
B — A =FWHM en canales
D - C=FWTM en canales
A +B=E : pico central
2

Figura 144. Determinaciéon del FWHM y FWTM

El half maximum y el tenth maximum deben ser determinados a
partir de los dos puntos mas cercanos del pico medio y pico
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décimo respectivamente, utilizando el valor pico de la funcién de
linea como maximo.

La distancia entre picos adyacentes debe ser promediada sobre el
UFOV entero para determinar el factor de calibracidbn en
milimetros por canal. La distancia calculada promedio debe
corresponder a los 30 mm de distancia entre rendijas. ...te factor
de calibracion debe usarse para convertir los valores de FWHM y
FWTM de unidades por canal a milimetros por canal.

Reporte: el valor promedio calculado de FWHM y FWTM para Tc-
99m debe reportarse para el UFOV y CFOV en milimetros con
una precision de 0.1 mm.

2. Resolucién de energia intrinseca.

a.

Condiciones de prueba: el radiontclido empleado debe ser Tc-
99m. Se debe utilizar un contenedor para fuente puntual que
proteja techo, paredes y personal de la radiacion. Se deben usar
al menos 2 mm de cobre y 3 mm de plomo para establecer el
UFQV (figura 142). El conteo no debe exceder las 20,000 cps.
Equipo: un equipo que puede digitalizar el espectro de energia
con una resolucién menor o igual a 0.05 FWHM.

Procedimiento: Colocar la fuente puntual a una distancia de 5
veces la dimensidn lineal mas larga del UFOV. Un segundo
radiondclido, Co-57, se utiliza como referencia para determinar el
factor de calibracion de keV por canal. El conteo minimo debe ser
de 10,000 cps.

Calculo y analisis: para cada espectro, la ubicacion del fotopico
debe ser determinada como el promedio de los valores
interpolados linealmente a la mitad de altura, calculados a cada
lado el fotopico (figura 144). La diferencia entre la ubicacion de
los dos fotopicos debe ser 18.4 keV, lo cual es la diferencia entre
la energia del Tc-99m, 140.5 keV, y el Co-57, 122.1 keV. lLa
resolucion de energia intrinseca se calcula a partir del espectro
del Tc-99m. EI FWHM en numero de canales los valores
interpolados linealmente a la mitad de altura, calculados a cada
lado el fotopico de Tc-99m. Este valor debe multiplicarse por el
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factor de calibracion (keV por canal), dividido por la energia
central del 140.5 keV, y multiplicado por 100 para obtener el
porcentaje.

Reporte: la resolucién intrinseca de energia calculada debe

reportarse sobre el UFOV como un porcentaje.

3. Uniformidad de campo intrinseca.

La uniformidad intrinseca es la respuesta del sistema sin colimador a un

flujo uniforme de radiacion desde una fuente puntual. Se deben determinar

dos parametros: la uniformidad integral y la uniformidad diferencial.

Uniformidad integral el la medida de la desviacion maxima de pixel en el
UFOV o CFOV. Uniformidad diferencial es la medida de la desviacion

méaxima sobre un rango definido, aproximadamente del tamafo de un tubo

fotomultiplicador.

a.

Condiciones de prueba: el radiontclido debe se Tc99-m, con un
numero de cuentas no mayor de 20,000 cps y una ventana de
15%.

Equipo de prueba: fuente puntual como la utilizada en la prueba
1, figura 142, mascara de plomo para el detector y una
computadora o analizador multicanal.

Procedimiento de medicién: cubrir el detector con la mascara
de plomo. Colocar la fuente puntual a una distancia de 5 veces la
dimensién lineal mas larga del UFOV. Adquirir una imagen con al
menos 10,000 cps al ceniro de la imagen y almacenarla en una
matriz.

Calculo y analisis: antes de realizar los calculos, se deben
ajustar los pixeles. Primero, cualquier pixel en los bordes del
UFOV que contenga menor del 75% de la media de cuentas por
pixel en el CFOV debe cambiarse su valor a 0. Segundo, aquellos
pixeles que tengan ahora al menos uno de sus cuatro vecinos
colindantes con valor de 0, debe cambiarse su valor a 0 también.
| os pixel restantes cuyo valor no es 0 son los que se incluiran en
el analisis de UFOV.

Cualguier pixel que tenga al menos el 50% de su area dentro del
CFOV debe incluirse en el andlisis del CFOV.
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Preparacion de datos: la imagen del campo, después
de remover los pixeles de los bordes, debe ser suavizada
una vez mediante la convolucién con una funcion de filtro
de 9 puntos de los siguientes valores:

| 2 [ 1 ]
2 4 Z
1 2 1

El factor de peso para un pixel fuera del area analizada
en la funcion de filtro de 9 puntos debe ser cero. El valor
suavizado debe ser normalizado dividiéndolo por la suma
de los factores de peso que no sean 0.

Uniformidad integral: para pixeles dentro de cada area
(CFOV y UFQV), se deben encontrar los valores maximo
y minimo a partir de los datos suavizados. La diferencia
entre el maximo y el minimo se divide por la suma de
estos dos valores y se multiplica por 100:

Uniformidad integral = + 100 * {((Max — Min) / (Max + Min)) Ecu 2.1

Uniformidad Diferencial: para pixeles dentro de cada
area (CFOV y UFOV), se debe calcular la mayor
diferencia entre dos pixeles de un grupo de 5 en una
columna o fila. El calculo debe ser hecho para el eje x y
eje y independientemente y el cambio maximo debe
expresarse como porcentaje:

Uniformidad diferencial = + 100% ((Max — Min) / (Max + Min)) Ecu 2-2

Los datos filtrados son tratados como numero de filas
(cortes en X) y columnas (cortes en Y). Cada corte es
procesado comenzando con el primer pixel del respectivo
FOV. Un grupo de 5 pixeles contiguos se examina para
encontrar el pixel maximo y minimo. La uniformidad
diferencial se calcula utilizando estos valores. El proximo
grupo de 5 pixeles se analiza saltdndose un pixel y
determinando la uniformidad nuevamente. Esto se repite
hasta que se alcanza el ultimo pixel, entonces se
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encuenira la uniformidad diferencial del corte. Este
proceso se repite para todos los cortes.
e. Reporte: los resultados se expresan como un porcentaje integral
y diferencial para el UFOV y CFOV.

4. Resolucion espacial del sistema sin dispersion.

Esta prueba depende tanto del colimador como del detector por lo que debe

realizarse para cada tipo de colimador.

C.

Condiciones de prueba: se deben emplear los radiontclidos para
los cuales se disefo el colimador. El conteo no debe exceder 20,000
cps. Con Tc-99m se debe usar una ventana del 15%. Para otros
radionuclidos se debe utilizar el ventana sugerida por el fabricante.
Equipo de prueba: dos tubo s capilares con un diametro interno
menor o igual a 1.0 mm y de longitud mayor de 30 mm.
Procedimiento de medicion: se llenan los tubos capilares con el
radionuclido deseado. Uno de los tubo se posiciona a 100 mm de
distancia del colimador y a lo largo del diametro correspondiente a
eje de medicién, Xo Y.

El muestreo digital perpendicular al tubo debe ser = 0.1 FWHM y el
muestreo digital paralelo al tubo debe ser no mayor a 30 mm. Se
deben realizar al menos 10,000 cuentas.

Medir el FWHM y FWTM en pixeles para todas las funciones de linea
que caen dentro del CFQV, primero en la direccidén X y luego en Ia
direccidon Y utilizando el método descrito en calculo y analisis de la
prueba 1.

Una segunda medicién para cada eje debe ser realizada con el
segundo tubo capilar también posicionado a 100 mm del colimador y
a 50 mm alejado y paralelo al primer tubo. Esta medicidén debe ser
usada para la calibraciéon de los mm por pixel solamente.

Calculo y analisis: Convertir las mediciones del FWHM y FWTM en
pixeles a milimetros, usando el factor de calibracion de milimetros
por pixel. Promediar estas mediciones para ambos ejes.

Reporte: la resolucion espacial debe reportarse como FWHM y FWT
dentro del FOV.
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5. Alineacién del sistema.

Para los sistemas SPECT, el alineamiento axial de las imagenes adquiridas
con el centro de rotacién mecanico es critico para la exacta reconstruccién.
Asimismo, para sistemas de varias cabezas, el alineamiento axial de las
imagenes con cada caheza es crucial. Ambas alineaciones deben medirse y
reportarse en milimetros.

Muchos sistemas incorporan correcciones automaticas de alineamiento en el
proceso de adquisicion.

a. Condiciones de prueba: los radionlclidos empleados para estas
mediciones deber ser Tc-99m o Co57. El conteo no debe exceder
20,000 cps en una ventana simétrica del 15% para Tc-99m o 20% para
Cob57.

b. Equipo de prueba: Tres fuentes puntuales con diametro menor a 2 mm.
La actividad de las fuentes puntuales debe variar menos del 10%. De
debe utilizar colimadores de alta resolucion.

¢. Procedimiento de medicion: las fuentes puntuales debe suspenderse
en el FOV de la camara con la posicidn axial y radial mosirada en la
figura 145. Es aceptable que la mediciones se hagan separadamente
para cada fuente puntual. El detector debe tener un radio de rotacion de
20 cm. El tamano de pixel debe fijarse a menos de 5 mm. La imagenes
deben adquirirse en un numero par de angulos del gantry mayores o
igual a cuatro distribuidos uniformemente de 0° a 360°. Cada detector
debe incluir una imagen a 0° y 180°. Para cada imagen el maximo pixel
de cada fuente puntual no debe contener menos de 20,000 cps.
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Figura 145. Fuentes puntuales posicionadas en un plano y espaciadas
diagonalmente a través del FOV.

d. Calculo y analisis: Sumar cada imagen de fuente puntual sobre una
regién de interés de 4 — 5 cm centrada sobre la fuente puntual en la
direccién Y creando un perfil transversal unidimensional de la funcién de
punto extendido (PSF). Calcular el centroide de ese perfil y asignar ese
valor a X;;m, la ubicacion transversa del i'th punto de la j'th vista para el
detector m. Asimismo sumar cada regién de interés en la direccidon X
creando un perfil axial unidimensional de la funcién de punto extendida
(PSF). Calcular el centroide de ese perfil y asignarle ese valor a Y m.

Para cada punto en el detector calcular el centro de rotacion
promediando el valor de Xi;m sobre todas las vistas:

1 &
CORi,m = Z Xi,j,m Ec. 2-3
N, 3
donde Ny es el numero de vistas. El error del COR para cada punto y
detector se define como.

6COR,i,m = abS(CO&,m - xcen) EC. 2-4

donde Xcen €S €l centro de la matriz de imagen en la direccién x. Para
sistemas de varias cabezas, se calcula la desviaciéon entre cada par
de cabezas asi:

6COR,i,m—n = abS(COI{i,m - COR,’?) Ec. 2-5
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En la direccion axial para punto y detector, se calcula la desviacion
axial de la imagen comparando la posicion Y de las imagenes
adquiridas con el detector a 0° y 180°:

5AXZAL,i,m = abs(yi,0°,m - yi,180°,m) Ec 2-6

Calcular el desalineamiento axial de la cabeza asi:

1 uf
5AX1AL,i,m—n = F abs[z (yi,0°,m — Yii180°,m ) Ec2-7
=1

para cada par de cabezas.
e. Reporte: los valores de las ecuaciones 2-4 a 2-7 deben reportarse en
milimetros.

6. Resolucion espacial reconstruida de SPECT sin dispersion.
La resolucion espacial reconstruida del sistema debe medirse en tres puntos
especificos en el espacio. Se debe reportar el los valores de resolucion del
FWHMenlosejes X, Yy Z
a. Condiciones de prueba: Se deben usar tres fuentes puntuales de Tc-
99m o Co-57. El conteo no debe exceder 20,000 cps con una ventana
de energia simétrica de 15%. No debe existir nada entre las fuentes y el
detector en cualquier vista.
b. Equipo de prueba: tres tubos capilares delgados posicionados de
acuerdo a la figura 146. Ser lo esferas o mas simétricamente posible de
un didmetro no mayor a 2 mm.
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Figura 146. Posicionamiento de las tres fuentes puntuales coplanares
para la medicion de la resolucion espacial reconstruida de SPECT sin
dispersion.

¢. Procedimiento de medicion: Colocar las tres fuentes puntuales
paralelas al plano de ia mesa, con la fuente puntual central posicionada
en el eje de rotacioén y centrada en el FOV = 5mm. El radio de rotacion
de la orbita circular debe ser 150 £ 5 mm. Se deben de adquirir al menos
20,000 cps en cada uno de al menos 120 proyecciones sobre 360°
utilizando el modo de “paso y disparo” (step and shoot).

d. Calculo y analisis: Se deber reconstruir un corte transversal de 130 + 5
mm de grosor, centrado con la fuente puntual central, utilizando la
técnica de retroproyeccion con un filtro de rampa. El corte debe contener

una imagen de las tres fuentes puntuales.
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Asimismo se deben reconstruir, un corte sagital de 180 £ 5 mm de
grosor y un corte coronal de 30 £ 5 mm de grosor centrados con la
fuente puntual central y conteniendo las tres fuentes en una imagen.

1. Andlisis de las imagenes puntuales: cada una de las nueve
imagenes de las fuentes puntuales contenidas en tres cortes debe
analizarse individualmente dentro de una region de interés ....))
centrada en el pixel con la maxima cuenta. La dimensién de este
RIO debe ser al menos 4 veces el FWHM analizado. Cada punto
de imagen debe ser integrado en la direccion Y para determinar la
direccion en X de la funcion de punto extendido y viceversa.

2. Calculo del FWHM: el FWHM en X y Y debe ser caiculado para
cada uno de los nueve puntos utilizando el método descrito en el
literal d) de la prueba 1. Los resuitados deben ser registrados en
una tabla para el punto central ( tabla 2-1) y otra para los puntos
periféricos (tabla 2-2).

e. Reporte: Se deben reportar 5 valores de FWHM. Dos de ellos para el

punto central y tres para los puntos periféricos:

Central transaxial (X+Y)/2: mm.
Central axial (2): mm.
Periférico radial (X: mm.
Periférico tangencial Y): mm.
Periférico Axial 2): mm.
Corte transversal X= Y=
Corte sagital = Z=
Corte coronal X= Z=
Promedio valores X= Y= Z=
Promedio xX+Y)/2
transaxial

Tabla 2-1
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Punto 1
Corte transversal X= Y=
Corte sagital = Z=
Corte coronal X= Z=
Punto 2
Corte transversal X= Y=
Corte sagital = Z=
Corte coronal X= Z=
Promedio X= Y= Z=
valores
Tabla 2-2

7. Resolucion espacial de cuerpo completo sin dispersion.

La resolucién espacial debe medirse paralela y perpendicular a la direccidn del

movimiento y expresada en términos de FWHM y FWTM de la funcién de punto

extendido.

a. Condiciones de prueba: el radionuclido empleado en esta prueba es el Tc-
99m, con una actividad entre 10,000 y 20,000 cps y upa ventana de 15%,
colocado en dos tubos capilares en el FOV del detector. El sistema debe
tener colimador.

b. Equipo de prueba: las fuentes consisten en dos tubos capilares con
diametro interno menor o igual a 1.0 mm y 200 mm de largo. Deben
colocarse en la mesa para examen de cuerpo entero, paralelos al plano del
detector

i. Resolucion paralela a la direccion de movimiento: tubo debe
colocarse al centro del FOV perpendicular a la direccién del
movimiento. El segundo se coloca paralelo al primero a una distancia
de 100 mm. (figura 147.a).

ii. Resolucion perpendicular a la direccion de movimiento: tubo
debe colocarse al centro del FOV paralelo a la direccién del
movimiento. El segundo se coloca paralelo al primero a una distancia
de 100 mm. (figura 147.b).
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Figura 147. Posicionamiento de las fuentes para la resolucion de cuerpo
entero.

c. Procedimiento de medicion: la velocidad de la medicién debe estar en el
rango recomendado para uso clinico. El scan deber realizarse con el
detector abajo y arriba de la mesa para ambas orientaciones. El detector
debe colocarse a 100 mm de distancia de las fuentes. El muestreo digital
perpendicular a los tubos no debe ser menor a 0.25 del FWHM de la
resolucion del sistema para el colimador usado. La resolucion digital
paralela no debe ser menor a 25 mm ni mayor a 30 mm.

d. Calculo y medicion: el promedio milimetros / pixel debe calcularse a partir
del espacio de linea conocido. Este calculo debe ser hecho separadamente,
paralelo y perpendicular a la direccién del movimiento. El FWHM y FWTM
deben ser calculados en cada segmento del capilar central, utilizando el
método del literal d) la prueba 1. Los valores de FWHM y FWTM deber ser
promediados separadamente para los tubos paralelos y perpendiculares a

la direccidn del movimiento.
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e. Reporte: Se debe reportar el promedio de los valores de FWHM vy FWTM,
tomados arriba y debajo de la mesa. La resolucion paralela y perpendicular

se debe reportar por separado.

25.3 CONTROL DE CALIDAD EN RADIOFARMACOS

Debido a que los radio farmacos se administran a pacientes, es imperativo que
pasen por estrictos controles de calidad. Basicamente, control de calidad
involucra varias pruebas especificas y mediciones que aseguran la pureza,
potencial, identidad del producto, seguridad bioldgica y eficacia de los radio
farmacos.

Las pruebas de control de calidad son de dos tipos: fisico — quimicas y
biolégicas. Las fisico — quimicas indican el nivel de pureza del radioniiclido y
radioquimico y determinan su pH, fuerza iénica, osmolaridad, y estado fisico de
la muestra. Las pruebas fisicas establecen la esterilidad, apirogeneidad®, y
toxicidad del material.

25.3.1 Pruebas Fisico — Quimicas.
Varias pruebas fisico quimicas in vitro son necesarias para determinar la
pureza e integridad de un radiofarmaco.

25.3.1.1Caracteristicas fisicas.

La caracteristica fisica de un radiofarmaco es importante es importante. Las
personas que trabajan con ellos deben familiarizarse con el color y estado de
un radiofarmaco. Una verdadera solucidon no debe contener ninguna particula
de materia. La solucion albimina utilizada con 1! es clara y ligeramente
amarillenta, pero la radiacion puede volver oscuro el frasco y la solucion.
Cualquier desviacion de este color y claridad debe observarse con

" PIROGENO: Sustancias gue pueden producir fiebre

APIROGENO: Desprovisto de pirégenos (véase esta palabra). Se aplica al material, a las
soluciones y, por extension, a una transfusién sin pirégenos. La utilizacién de un material de un
solo uso ha hecho desaparecer casi totaimente {as reacciones debidas a los pirdgenos
observados durante las transfusiones. Estas reacciones, que no son peligrosas, se manifiestan
por dolores de cabeza, nduseas y a veces el enfermo tiene una sensacion intensa de frio, se
pone palido y tiembla. El tratamiento consiste en calentarlo y en prescribirle una aspirina y una
infusion caliente.
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preocupacion ya que puede reflejar cambios en el comportamiento biolégico del
radiofarmaco.

Las preparaciones coloidales® deben tener un tamario apropiado de acuerdo a
su aplicacion. Por ejemplo, para la visualizacién del sistema reticulo endotelial,
las particulas debe tener un tamafio promedio de 100 nm. Preparaciones que
contienen particulas mas grandes que 150 pm debe ser descartadas debido a
que existe la posibilidad de generar un bloqueo arterial y resuitar en una
condicion de embolia.

25.3.1.2 Fuerza idnica y pH.

Todos los radiofarmacos deben tener una apropiada concentracién de iones
hidrogeno o pH para su estabilidad e integridad. El pH ideal de un radiofarmaco
deber ser 7.4 (pH de la sangre), aunque puede variar entre 2 y 9 debido a la
alta capacidad de buffer de la sangre. El pH de una solucidbn es medido
mediante un medidor de pH. Cualquier desviacion del pH deseado debe ser
tratada con precaucion y ser remediada.

Los radiofarmacos debe tener la apropiada fuerza idnica, isotonicidad y
osmolaridad para ser administrados a personas.

La correcta fuerza idnica puede ser lograda agregando el acido, alcali o
electrolito apropiado.

Debido a que la fuerza idnica y pH son factores importantes para la estabilidad
de! radio farmace, es importante utllizar el apropiado diluido, preferiblemente el
misme solvenric usade en a preparacion criginal.
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Algunos ejemplos son el Mo® que surge en preparaciones con Tc-99m o

{"*" Los radiontclidos no deseados

isétopos de yodo en preparaciones con
pueden pertenecer al mismo elemento o a uno diferente. La presencia de estos
radionuiclidos extrafios incrementa la dosis de radiacion y puede afectar las
imagenes. Estas impurezas pueden ser removidas mediante apropiados
métodos quimicos dependiendo de la naturaleza quimica del radionuclido.

La pureza de los radiontclidos se determina midiendo las vidas medias y

radiaciones caracteristicas emitidas por los cada uno de los radiontclidos.

25.3.1.4 Pureza radioquimica.

La pureza radioquimica de un radiofarmaco es la fraccidon de la radioactividad
total en la forma quimica deseada en el radiofarmaco. Las impurezas
radioquimicas surgen de la descomposicién debida a la accion del solvente,
cambios en la temperatura o pH, luz, presencia de agentes de oxidacion o
reduccidon y radidlisis. La presencia de impurezas radioquimicas en un
radiofarmaco resultan en imagenes de baja calidad debido a la alta actividad
del fondo y tejidos de los alrededores y elevando innecesariamente la dosis de
radiacion al paciente.

La estabilidad de un compuesto es dependiente del tiempo en que esta
expuesto a la luz, cambios de temperatura y radiolisis. Entre mas tiempo el
compuesto esta expuesto a estas condiciones, mas pronto tendera a perder
sus propiedades. Para mantener al estabilidad de los radiofarmacos a menudo
se utilizan sustancias tales como ascorbato de sodio, acido ascorbico y sulfito
de sodio.

Para determinar y analizar las impurezas en un radiofarmaco se utilizan varios
métodos; entre los mas importantes tenemos: precipitacion, cromatografia,
electroforesis, intercambio de iones, extraccion de solvente, destilacion vy
cromatografia liquida de alto desempefio.

25.3.1.5 Pureza quimica.

La pureza quimica de un radiofarmaco es la fraccion del material en la forma
quimica deseada, este totalmente o solo parte de el, marcado. Las impurezas
quimicas surgen de la ruptura del material ya sea antes o después de ser
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marcado, descuido en {a adicion durante el marcado y acompafiamiento
indebido durante la preparacidn de la solucion.

La presencia de impurezas quimicas antes del marcado puede resultar en la
marcacion de moléculas indeseadas que pueden o no interferir con el
diagnostico. Ciertas impurezas no deseadas pueden producir efectos toxicos.
La purificacidon de los radiofarmacos se lleva a cabo mediante métodos
quimicos de separacion tales como precipitacion, extraccion solvente,
intercamkio de iones y destilacion.

25.3.1.6 Radioensayo.

El total de radiactividad de cualquier preparacion radiofarmacéutica antes de su
despacho, asi como también la dosis individual antes de la administracién a los
pacientes debe ser determinada.

Esta determinacion de la actividad debe ser llevada a cabo mediante un
calibrador de dosis. El funcionamiento de este equipo debe ser revisado
mediante varias pruebas de controi de calidad.

25.3.2 Control de calidad de un calibrador de dosis.
De acuerdo con regulaciones de la NCR (National Councii of Radioprotection),
se deben realizar los siguientes controles de calidad en las frecuencias
indicadas:

e Constancia (diario).

e Exactitud (en la instalacién, anualmente y después de reparaciones).

e Linealidad (en la instalacion, trimestraimente y después de

reparaciones).
 Geometria (en la instalacidon y después de reparaciones).

25.3.2.1 Constancia.
La prueba de constancia indica la reproducibilidad de la medicién del calibrador
de dosis y se realiza midiendo la actividad de una fuente sellada de una

137

radioniiclido de larga vida (Ra®®, Cs™ o Co®) en una configuracion usada

frecuentemente por el calibrador de dosis. Una desviacion en la lectura mayor
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de *=10% de la actividad calculada puede indicar un mal funcionamiento del

calibrador.

25.3.2.2 Exactitud.

La exactitud de un calibrador de dosis es indagada midiendo la actividad de
varias fuentes de larga vida utilizadas como estandar de referencia por el
instituto Nacional de Estandar y Tecnologia (NIST por sus siglas en ingles). Las
fuentes de referencia tipicamente incluyen Co®” (2 mCi), Ba'® (100 pCi) y Cs'™
(100 pCi) con una exactitud de calibracion de 5%. La actividad medida para

cada referencia debe concordar con la actividad certificada en un +=10%.

25.3.2.3 Linealidad.

La prueba de linealidad indica la habilidad det calibrador de dosis para medir ia
actividad con exactitud sobre un rango amplic de valores. Normalmente los
calibradores de dosis exhiben respuesta lineal para actividades de 200 mCia 2
Ci, dependiendo de la geometria de la camara y la electrénica. La prueba de
linealidad debe de realizarse sobre todo el rango de aciividades, desde la dosis
mas grande que se administra al paciente hasta 30 nCi. Dos métodos comunes

de revisar la linealidad del calibrador son los siguientes:

¢ Método del decaimiento: en este método se utiliza generalmente una
fuente de T¢-99m con una dosis al menes igual a la dosis mas alta
administrada a los pacientes. La fuente es entonces probada en el
calibrador y luego cada 6 horas durante €l horario de trabajo hasta que
la actividad alcanza los 30 pCi. Las actividades medidas son graficadas
contra los intervalos de tiempo en papel semilogaritmico y se dibuja una
linea recta de acuerdo a la tendencia de los puntos. Se calcula entonces
la desviacion de los puntos respecto a la linea y la mayor de eilas no
debe ser mas de *=10%, de ofra manera ei calibrador tiene que ser
ajustado o sustituido. En ciertas ocasiones se pueden aplicar factores de
correccion a la actividades cuando son medidas en regiones no lineales.
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e Método del blindaje: para esta prueba se utiliza un kit comercial que
contiene 7 tubos cilindricos concéntricos. El tubo interno no esta
blindado y no presenta atenuaciéon a los rayos vy. Los otros seis estan
blindados con diferentes grosores para simular varios tiempos de
decaimiento. Cuando esto tubos son colocados sobre una fuente ( por
ejemplo Tc-99m) en el calibrador, se obtienen siete medidas que
representan la actividad a diferentes tiempos. Cada medicion de un tubo
es corregida mediante factores de calibracion para dar valores idénticos
para todos ellos. Entonces se calcula el promedio de los valores y si
cada medicién individual cae dentro de =10% del valor promedio se
asume que el calibrador funciona linealmente, de otro modo el calibrador
necesita ser ajustado.

25.3.2.4 Geometria.

Variaciones en los volumenes de muestreo o configuraciones geométricas en el
contenedor pueden afectar la exactitud de la medicion del calibrador de dosis.
La misma actividad en diferentes volumenes, diferentes contenedores o
contenedores de diferente material pueden generar mediciones diferentes en el
calibrador.

25.3.3 Medicion de la radioactividad.

La radioactividad de un radiofarmaco es medida colocando la muestra dentro
del calibrador de dosis con la apropiada programacion del isétopo usado. La
lectura es mostrada en el display del equipo.

25.3.4 Pruebas biolégicas.

Las pruebas bioldgicas son llevadas a cabo esencialmente para examinar la

esterilidad, pirogeneidad y toxicidad de los radiofarmacos antes de su

administracién a personas.

¢ Esterilidad: la esterilidad indica la ausencia de cualquier bacteria o

microorganismo en la preparacion del radiofarmaco. Todas las
preparaciones debe ser esterilizadas mediante métodos que dependen
de la naturaleza del producto, el solvente y varios aditivos. Entre esios
métodos tenemos: autoclaves y filtracidn de membrana.
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Apirogenecia: todos los radiofarmacos para administracion humana
debe estar libres de pirdogenos. Los pirdgenos son polisacaridos o
proteinas producidas por el metabolismo de microorganismos. Son de
un tamanio de 0.05 a 1 um y en general son solubles y estables al calor.
Productos bacteriales, las llamadas endotoxinas, son los principales
ejemplos de pirogenos, pero también ciertos quimicos puede agregar
pirogenos a la solucion del radiofarmaco. Los pirdgenos pueden producir
sintomas de fiebre, resfrio, leucopenia, dolor en articulaciones, sudor,
dolor de cabeza y dilatacién de las pupilas. La reacciones pirdgenas
pueden ser desarrolladas en los pacientes de 30 minutos a 2 horas
después de la administracion del radiofarmaco y normaimente persisten
por 10 a 12 horas, Rara vez son fatales,

La esterilidad de una solucion no garantiza que este libre de pirégenos
como tampoco la esterilizacion destruye los pirdgenos en un
radiofarmaco. No hay un método especifico de hacer una muestra libre
de pirégenos. Para prevenir la contaminacién por pirdbgenos se deben
usar utensilios, soluciones y equipos esiériles bajo condiciones de

asepsia.

Toxicidad: antes de que un radiofarmaco sea aprobado para su uso con

personas, se debe establecer su efecto toxico y dosis segura. Los efecios

toxicos debido a radiofarmacos incluyen alteraciones en funciones

histologia v fisiologia de los diferentes 6rganos del cuerpo o incluso la

muerte. Una cantidad, llamada LDsgse, describe el efecto toxico de un

radiofarmaco: es la dosis requerida para producir una mortalidad del 50%

en 60 dias en cualquier especie despyés de su administracion.

ot
v
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26. PRINCIPALES APLICACIONES CLINICAS

26.1 TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA.

Antes de la introduccion de la tomografia computarizada en 1972, la informacion
del cerebro generalmente era obtenida a través de angiografia cerebral y la
informacién de la columna a través de mielografia. Estos procedimientos
consumian bastante tiempo, eran dolorosos y potencialmente peligrosos para el
paciente. No proveian informacion directa acerca de los tejidos cerebrales. La
tomografia computarizada revoluciono la neuroradiologia proporcionando una
excelente resolucion espacial y de contraste permitiendo asi la facil deteccion de

anormalidades intracraneales.

Cabeza.
1. Angiografia de cabeza: técnica espiral para detectar anormalidades
vasculares cerebrales, tumores, etc.
2. Estudio de cabeza secuencial: técnica para detectar derrames, tumores
cerebrales, trauma craneal, atrofia cerebral, hidrocefalia e inflamacion, etc.
3. Estudio de cabeza espiral: técnica para detectar derrames, tumores
cerebrales, trauma craneal, atrofia cerebral, hidrocefalia e inflamacion, etc.
4. Estudio de Oido interno secuencial: técnica de alta resoluciéon para la
deteccion de cambios inflamatorios, procesos tumorales, tumores del
cerebelo, cambios post traumaticos.
Estudio de Oido interno espiral: técnica de alta resolucion para la

o

deteccion de cambios inflamatorios, procesos tumorales, tumores del
cerebelo, cambios post traumaticos.
6. Senos orbitales espiral: estudios orbitales y paranasales, por ejemplo,

sinusitis, mucocele, neumatizacion, poliposis, tumores, etc.

Cuello
1. Angiografia de carétidas: angiografia no invasiva para la deteccion de
estenosis u oclusiones en la carétidas, placas en las carotidas y arterias

vertebrales.



291

2. Cuello de rutina: técnica espiral para deteccidbn de tumores, linfomas,
abscesos, etc.

3. Cuello con cortes finos: técnica espiral para el estudio de tejidos blandos,
por ejemplo: estudio funcional de la garganta. Ademas se utiliza para

detectar tumores en la hipo faringe y laringe.

Hombro.
1. Hombro: técnica espiral de alta resolucién para estudio de hueso vy tejidos
blandos, por ejemplo. Evaluacién de las cavidades de articulaciones,

masas, trauma, dislocaciones, indicaciones ortopédicas, etc.

Torax.

1. Pulmonar de baja dosis: técnica espiral para la deteccién temprana de
nédulos pulmonares. Puede combinarse con protocolos de cuello para la
deteccién de cancer.

Embolia: técnica espiral para estudios de embolia puimonar.
Térax combinado: estudio espiral combinado para estudios de térax en
general y cambios intersticiales en los pulmones.

4. Térax de rutina: estudio de rutina para busqueda de tumores, metastasis,
linfoma, nédulos linfaticos, anormalidades vasculares, etc. |

5. Térax de alta resolucién: técnica espiral de alta resolucién para estudios
de cambios intersticiales de los pulmones.

6. Toérax de alta resolucién secuencial: técnica secuencial de alta resoluciéon
para estudios de cambios intersticiales de los pulmones.

Abdomen.
1. Abdomen de rutina: técnica espiral para estudios de la region abdominai
de observacion, post examinacion, etc.
2. Abdominal de cortes finos: espiral de cortes finos para estudios de tejido
blando, por ejemplo: higado, pancreas o rifiones.



3.

4.

5.

Pelvis

1.
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Abdominal multifase: combinacién de estudios arteriales y venosos y
tejidos bilandos.

Angiografia rapida: estudios tipicos de la aorta incluyendo el tronco
braquiocefalico y arteria iliaca.

Angiografia de rutina: estudios de angiografia abdominales.

Cadera: técnica espiral de alta resolucion para estudios 6seos y de tejidos
blandos de la cadera, por ejemplo: evaluacion de la cavidad de la
articulacion, masas, trauma, displasia, necrosis de la cabeza de la cadera,
evaluacion de congruencias, indicaciones ortopédicas, etc.

Pelvis de rutina: técnica espiral para estudios de pelvis: procesos en la

préstata, vejiga urinaria, recto, indicaciones ginecologicas, etc.,

Columna.

1.

Columna de rutina secuencial: técnica secuencial para estudios de
cambios degenerativos, trauma, tumores, etc.

Columna de rutina para pacientes obesos: técnica secuencial para
pacientes obesos para estudios de cambios degenerativos, trauma,
tumores, eftc.

Columna: técnica espiral para estudios de columna a nivel toraxico y
lumbar: cambios degenerativos, trauma, tumores, etc.

Columna sagital: técnica espiral de alta resolucion para estudios de
estructuras finas en el hueso y tejidos blandos.

Columna cervical: técnica espiral para estudios cervicales: cambios

degenerativos, trauma, tumores, efc.

Extremidades

1.

Angiografia: angiografia de extremidades.
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2. Extremidad combinada: estudio en espiral que combina alta resolucién
para hueso y tejidos blandos, por ejemplo: masas, trauma, desordenes de
las articulaciones. Etc.

3. Alta resolucion en extremidades: técnica secuencial para estudios 6seos
de ultra alta resolucién para trauma, indicaciones ortopédicas, etc.

4. Alta resolucién en extremidades: técnica espiral para estudios éseos de

ultra alta resolucion para trauma, indicaciones ortopédicas, etc.

26.2 APLICACIONES CLINICAS DE LA MEDICINA NUCLEAR
La O.M.S. define la Medicina Nuclear como la especialidad medica que con fines
asistenciales, docentes e investigadores, emplea las fuentes radiactivas no

encapsuladas.

Atendiendo al aspecto asistencial, la Medicina Nuclear posibilita aplicaciones
medicas tan diversas como:

- el estudio de la morfologia de un 6rgano

- la evolucién de una funcién fisioldgica

- el analisis de un componente biolégico

- el tratamiento de un proceso patologico

Las exploraciones en Medicina Nuclear.

Las exploraciones constan siempre de dos partes:

En la primera se administra una pequena dosis de un material radioactivo
(radiofarmaco, isétopo) que se dirigira al 6rgano de estudio donde sera utilizado en
su funcionamiento y luego eliminado por las vias naturaies. Siendo la via urinaria
la forma mas frecuente de eliminacién.

Un radiofarmaco se define como un compuesto en el que uno de sus atomos es
un elemento radiactivo, el cual puede ser administrado con fines diagndsticos o
terapéuticos. Los mas utilizados son los compuestos marcados con Tecnecio
(99"‘Tc), por ofrecer una facilidad de marcaje (unidon de un isétopo radiactivo a

compuestos no radiactivos) con gran cantidad de moléeculas y por su facil
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obtencién, mediante la elucion de un generador de Molibdeno (** Mo). Este es un

sistema automatico y de facil disponibilidad que permite la obtencién de una

solucion estéril y apirégena de tecnecio en forma de pertecnetato sodico.

La segunda es la exploracién propiamente dicha, consiste en la realizacion de un

numero variable de “tomas” o imagenes de diferentes regiones del cuerpo con un

sistema de deteccion que se denomina Gamma camara.

26.2.1 IMAGENES PLANARES Y SPECT
Corazon.

1.

Ventriculografia isotopica de equilibrio (reposo): Evaluar la funcidon
ventricular mediante la determinacion de la fraccion de eyeccion de ambos
ventriculos y de la movilidad parietal regional.

Ventriculografia isotépica de equilibrio (esfuerzo): Evaluar la respuesta
de la fraccién de eyeccion y la motilidad parietal durante un esfuerzo en
pacientes con patologias cardiacas.

Ventriculografia isotopica de primer paso: La deteccion de la circulacién
de un trazador a su paso por las cavidades cardiacas, los pulmones y los
grandes vasos, para valorar la funcién ventricular.

Gammagrafia miocardica con anticuerpos antimiosina: Localizacion y
extension de lesion inflamatoria miocardica, como pueden ser las
miocarditis y en el rechazo en el traspiante cardiaco.

Gammagrafia miocardica con pirofosfato: Valorizacion de la extension y
localizacidn de necrosis en el infarto agudo de miocardio y en procesos
inflamatorios miocardicos

Gammagrafia de cortocircuitos cardiacos: Cuantificacion y valoracion de
alteraciones morfolégicas en las cavidades cardiacas, como los
cortocircuitos izquierda - derecha.

Gammagrafia miocardica de perfusion (esfuerzo): Reflejar Ilas
alteraciones de la perfusién miocardica, y en el diagnostico, pronostico,

evolucion y respuesta de cardiopatia isquémica



295

8. Gammagrafia miocardica de perfusion (reposo): Reflejar las alteraciones
de perfusién del miocardio cuando el paciente se encuentre en reposo.

9. Gammagrafia miocardica de perfusion tras estimulacion
farmacolégica: Reflejar las alteraciones de la perfusién miocardica, y en el
diagnostico, pronostico, evolucidn y respuesta de cardiopatia isquémica, en
pacientes que no pueden realizar un esfuerzo convencional.

10.Gammagrafia de cortocircuitos derecha - izquierda: Valorar la
existencia y cuantificarla de cortocircuitos derecha - izquierda, mediante la
visualizacion de actividad en 6rganos como el cerebro, rifiones y bazo.

Pulmones.

1. Gammagrafia pulmonar de perfusion: Diagnostico del tromboembolismo
pulmonar, mediante la visualizacion de la distribucidn de la perfusién
pulmonar.

2. Gammagrafia pulmonar de cuantificacion: Evaluacion de la perfusidon
pulmonar porcentuai de cada pulmoén en patologias pulmonares que deben
ser sometidas a intervencién quirtrgica (neumonectomias). También en la
valoracién y seguimiento de los pacientes trasplantados de pulmén

3. Gammagrafia pulmonar con citrato de galio: Localizacién de tumores,

procesos inflamatorios e infecciosos.

Vascular.

1. Flebogammagrafia: Buscar signos de trombosis venosas profundas en
extremidades inferiores y pelvis. Se suele realizar antes de la gammagrafia
de perfusion pulmonar.

2. Linfogammagrafia: Es mostrar una imagen funcional del retorno linfatico
en condiciones fisiologicas. También identificacion de drenaje linfatico en
neoplasias, para la localizacion del ganglio centinela.

Oseo.

1. Gammagrafia 6sea: Busqueda de lesiones éseas, por cualquier tipo de

patologia (benigna o maligna), asi como para el seguimiento de las

patologias de estos pacientes.
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2. Gammagrafia 6sea en tres fases: Busqueda de anormalidades en la

captacion del trazador en las distintas patologias Oseas, obteniendo
imagenes de la vascularizacion del area de interés, en hueso o en tejidos
blandos perilesionales

Gammagrafia 6sea con galio: Colaborar en el diagnostico de focos de
inflamacion - infeccién y para la localizacién de lesiones neoplésicas que
acumulan este tipo de trazador.

Endocrinologia.

1.

Gamma grafia tiroidea: Estudiar la glandula tiroidea desde un punto de
vista morfologico y funcional.

Gamma grafia de paratiroides: Valorar la presencia de adenoma
paratiroideo o hiperplasia en pacientes con hiperparatiroidismo primario o
secundario.

Gammagrafia suprarrenal cortical: Comprobacién y diagnostico
diferencial de sindrome de Cushing, y en hiperaldosterismos primarios e
hiperandrogenismos.

I 131 .

Rastreo gammagrafico con Valorar la captacién de restos tiroideos y

extratiroideos postcirugia en pacientes con Ca. diferenciado de tiroides

Gastroenterologia

1.

Gammagrafia de mucosa gastrica ectopica: Deteccidn de mucosa
gastrica fuera de los limites del estomago, como puede ser en el diverticulo
de Meckel, duplicaciones del tracto alimentario y en el es6fago de Barrett.
Gammagrafia de hemorragia digestiva: Deteccion y localizacién de una
hemorragia digestiva, por sospecha clinica o0 analitica de sangrado
intestinal.

Gammagrafia salivar: Evaluar las alteraciones del funcionamiento de las
glandulas salivares.

Gammagrafia de transito esofagico: Visualizar y cuantificar el transito

por el eséfago.
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5. Gammagrafia de reflujo gastroesofagico: La deteccion y cuantificacion
del reflujo gastroesofagico o la respuesta a la terapia aplicada a un reflujo
gastroesofagico.

6. Gammagrafia con leucocitos marcados: Localizacion de patologia
abdominal inflamatoria o infecciosa.

7. Gammagrafia hepatoesplénica: Valorar el tamafio del higado y el bazo, la
morfologia y situacion del higado, asi como los procesos que afecten a su
funcion.

8. Gammagrafia hepatobiliar: Es el estudio morfolégico y funcional del
higado y las vias biliares.

9. Gammagrafia de hemangiomas: Esta técnica visualiza la vascularizacion
hepatica, siendo de interés en el diagnostico diferencial entre procesos
poco vascularizados (abscesos, hematomas, quistes, etc.), con procesos
medianamente vascularizados (hepatomas, hiperplasia nodular) y con
procesos muy vascularizados (hemangiomas).

10.Gammagrafia de vaciamiento gastrico: Evaluar y cuantificar el
vaciamiento gastrico, en pacientes con signos o sintomas de vaciamiento

gastrico retrasado.

Neurologia

1. Angiogammagrafia cerebral: Es la opcién primera en una gammagrafia
cerebral, donde visualizaremos el paso del trazador por los vasos
sanguineos intra y extracraneales para valorar su perfusion. Nota: es la
primera fase de un estudio de Muerte encefalica

2. Gammagrafia de perfusion cerebral: Demostrar la persistencia de flujo
sanguineo encefalico o confirmar su ausencia en pacientes con sospecha
de Muerte Cerebral

3. Cisternogammagrafia: Estudiar el flujo del L.C.R. a traves del espacio
subaracnoideo, sus aplicaciones clinicas mas importantes son: deteccién
de fistulas, bloqueo del flujo del L.C.R. y en el estudio de hidrocefalias.
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4. SPECT cerebral con radiotrazadores de afinidad tumoral: Es la
localizacién de tumores en el cerebro y su diferenciacién de radionecrosis
0 abscesos

5. SPECT cerebral con radiotrazadores difusibles: Estudiar la perfusién del
cerebro para detectar y localizar posibles lesiones que no ~zlen “--
afectacién morfolégica en TAC o RMN

Nefrologia.

1. Renograma: Es el estudio de la morfologia y de la funciéon renal mediante
la representacion grafica de curvas del paso del trazador por el rifion.

2. Renograma diurético: El estudio de la funcidén renal, realizando un
diagnostico diferencial entre dilatacion y obstruccién en las vias excretoras
mediante la administracion de un diurético (furosemida).

3. Renograma pre / post — ieca: El diagnéstico y valoracion de la
hipertension arterial de origen vasculorrenal.

4. Cistogammagrafia directa: El objetivo de este estudio es comprobar la
existencia de flujo retrogrado de orina desde la vejiga al riidn.

5. Gammagrafia renal: Estudiar la morfologia de la corteza renal para la
localizacidn de rifiones ectdpicos y detectar pielonefritis o cicatrices
corticales. Cuantificar la funcidn de casa unidad renal.

6. Gammagrafia escrotal: Ayudar a establecer el diagnostico diferencial
entre un proceso inflamatorio y una torsion aguda testicular.

Oncologia

1. Rastreo gammagrafico con mibg: Su principal utilidad es en el
diagnostico de tumores derivados de la cresta neural, tipo feocromocitomas
y neuroblastomas.

2. Rastreo gammagrafico con cloruro de talio: En la valoracion y

diagnostico de recidivas y metastasis a distancia de tumores cerebrales,

carcinoma de pulmén, cancer de mama, linfomas, etc.
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Rastreo gammagrafico con citrato de galio: Valoracion de la extension y
localizacion de localizacidon de linfomas, melanomas y de carcinomas:
pulmonar, testicular, hepaticos, etc.

Rastreo gammagrafico con anticuerpos monoclonales: Esta técnica
esta indicada en pacientes con carcinoma de colon o recto para determinar
la extensidbn de su enfermedad o para la valoracion de recidivas o
metastasis.

Gammagrafia de receptores de somatostatina: Colaborar en diagnostico
y seguimiento de tumores carcinoides y tumores neuroendocrinos,
gastroentero pancreaticas.

Gammagrafia con mibi: Colaborar en el diagnostico de malignidad en

pacientes con sospecha de cancer de mama.

Hematologia.

1.

Test de schilling: Medir la absorcibn de la vitamina B, a nivel
gastrointestinal.

Masa eritrocitaria: La indicacion clinica de la determinacion del volumen
globular es para el diagnostico diferencial de la poliglobulia.

Gammagrafia esplénica: En el estudio de traumatismos, valoraciéon de

autotrasplantes y lesiones ocupantes del bazo.

Tratamiento con radiois6topos.

1.

2.

Tratamiento radioisotopico del dolor 6seo metastatico: Tratamiento
paliativo del dolor 6seo, causado por metastasis de carcinoma de prostata.
Sinoviortesis radioisotopica: Tratamiento de la artritis inflamatoria y
reumatoide, sobre todo en grandes articulaciones, cuando no responde al
tratamiento convencional.

Tratamiento radioisotopico del hipertiroidismo: Es la utilizacion del radio
yodo como medio terapéutico en pacientes con hipertiroidismo. El | 131
causa un dafio celular que provoca la disminucion de la produccidon de

hormonas.
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4. Tratamiento radioisotopico de las neoplasias diferenciadas tiroideas:

Destruir los restos de tejido tiroideo sano y tumoral tras una tiroidectomia, lo
mas amplia posible, para completar el tratamiento de los carcinomas
diferenciados de tiroides. Solemos utilizar fundamentalmente dos métodos
diferentes para la administracion de las dosis ablativas :

o utilizacién de dosis altas ( 3700 - 7400 MBq )

e dosis fraccionadas ( 1110 MBq )

Tratamiento radiosotopico de las policitemias esenciales: FEl
tratamiento de la policitemia.

26.2.2 PET

1.

Investigacion: La PET es una herramienta idénea para efectuar
investigacion en humanos, ya que empleando trazadores especificos,
permite cuantificar distintos procesos de la fisiologia celular. Para la
investigaciébn con animales se han desarrollado tomégrafos de pequefio
tamanio llamados micropets. Las 3 areas en las que se han desarrollado
mas la investigacién PET son las neurociencias, la biologia molecular y el
diseio de farmacos.

Aplicaciones clinicas: En la actualidad el unico trazador PET con
aplicacion clinica concreta es la FDG. Se han descrito indicaciones clinicas
de la PET-FDG en oncologia, neurologia y cardiologia.

a. Oncologia: La PET con FDG ha permitido demostrar in vivo el
incremento en la glucodlisis que presentan las células tumorales. Este
incremento se relaciona con la proliferacion celular y con el grado de
malignidad. La mayor captacién de FDG en un tumor permite su
deteccion en las imagenes PET, distinguiéndolo de los tejidos sanos
colindantes. La captaciéon de FDG en los tejidos inflamados y en
tumores benignos puede diferenciarse de la captacion en las
lesiones malignas empleando métodos de cuantificacion relativa,
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principaimente el SUV (Standard Uptake Value). En la tabla 4 se
describen las aplicaciones clinicas actuales de la PET en oncologia.

b. Neurologia: E| PET se esta empleando en el diagnéstico diferencial
de las demencias, donde las alteraciones del consumo regional
cerebral de FDG corresponden con el tipo y severidad del deterioro
cognitivo. También es Util en el diagnostico precoz de la enfermedad
de Alzheimer y para la localizacién prequirirgica de la region
epileptégena, en pacientes con epilepsia parcial refractaria a
tratamiento médico.

c. Cardiologia: El PET detecta consumo de FDG en el miocardio
viable tras un infarto o isquemia severa. Por el contrario, un tejido
necrético no capta FDG. Este hecho contraindicaria una
revascularizacidén coronaria quirirgica.

APLICACIONES CLINICAS DE LA PET-FDG

Oncologia:
Diagnéstico del NMédulo Pulmanar Solitario: Benigno vs. Malignho
Cancer de Pulmédn no Microcitico
Céncer de Colon
Céancer de Mama
Linfoma
Céncer de Eséfago
Melanoma
Tumores de Cabeza y Cuello

Neurolpgia:
Diagnostico Precoz de fa Enfermedad de Alzheimer
Diagnastico Diferencial de las Demencias
Evaluacidn Prequirdrgica de las Epilepsias
Diagnastico Diferencial Trastornos del Movimiento

Cardiologia:
Estudio de Viabilidad Miocardica previo a revascularizacidn

Tabla 4. Aplicaciones del PET.



SEPTIMA PARTE:
ESTUDIO ECONOMICO
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27. Estudio Econémico de proyectos de involucran la adquisicion de estas
tecnologias.
La parte del estudio econdmico pretende determinar cual es el monto de los
recursos economicos necesarios para la realizacién del proyecto, cuales
sera el costo total de operacion del equipo.

27.1 Determinacion de los costos.
Costo es un desembolso en efectivo o en especie hecho en el pasado, en el
presente o en el futuro.

27.1.1 Costos de produccion.
Los costos de produccién se anotan y determinan con las siguientes bases:
¢ Costo de materia prima.
e Costo de mano de obra.
¢ Costo de energia eléctrica.
o Costo de agua.
¢ Control de calidad
¢ Mantenimiento
e Cargos por depreciacién y amortizacion

e Otros.

27.1.2 Costos de administracion

Son los costos que provienen de realizar la funcion de administracion en el
proyecto.

27.1.3 Costos financieros.

Son los intereses que se deben pagar en relacion con capitales obtenidos en

prestamos.

27.2 Inversion total inicial.
La inversion inicial comprende la adquisicion de todos los activos fijos o tangibles y
diferidos o intangibles necesarios para iniciar las operaciones de la empresa.
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Se entiende por activo tangible o fijo, los bienes propiedad del proyecto, como
terrenos, edificios, maquinaria, equipo, mobiliario, vehiculos, herramientas y otros.
Activo intangible es el conjunto de bienes propiedad de ia empresa necesarios par
su funcionamiento y que incluyen: patentes de invencién, marcas, disefios
comerciales 0 industriales, asistencia técnica o transferencia de tecnolenias,

gastos preoperativos, de instalacién y puesta en marcha, etc.

27.3 Depreciaciones y amortizaciones.

El termino depreciacion tiene exactamente ia misma connotacién gque
amortizacidn, pero el primero solo se aplica al activo fijo, ya que con el uso estos
bienes valen menos; es decir, se deprecian; en cambio la amortizacién solo se
aplica a los activos diferidos o intangibles, ya que, por ejempio, si se ha comprado
una marca comerciai, esta con el uso del tiempo, no baja de precio o se deprecia,
por lo que el termino amortizacion significa el cargo anual que se hace para

recupera la inversion.

27.4 Costo de capital o tasa minima aceptable de rendimiento.

Para formarse todo proyecto debe realizar una inversidn inicial. El capital que
forma esta inversidn puede provenir de varias fuentes: solo de personas fisicas
(inversionistas), de estas con personas morales (otras empresas), de
inversionistas e instituciones de credito (bancos) ¢ de una mezcla de
inversionistas, personas morales y bancos. Como sea que haya sido la aportacion
de capitales, cada uno de ellos tendré un costo asociado al capital que aporte, y la
nueva empresa asi formada tendra un costo de capital propio.

Suponiendo el caso mas simple, cuando el capital necesario para llevar a cabo un
proyecto es aportado totalmente por una persona fisica. Antes de invertir, esta
persona tiene en mente una tasa minima de ganancia sobre la inversion
propuesta, llamada tasa minima aceptable de rendimiento (TMAR). La referencia
para fijar la TMAR es el indice inflacionario. Sin embargo, cuando un inversionista
arriesga su dinero, para el no es atractivo mantener el poder adguisitivo de su
inversion, sino que esta tenga un crecimiento real;, es decir, le interesa un



304

rendimiento que haga crecer su dinero mas alla de haber compensado los efectos
de la inflacion.
Si se define la TMAR como:

TMAR =i + f + if; i = premio al riesgo; f = inflacion.

Esto significa que la TMAR que un inversionista pediria a una inversion debe
caicularla sumando dos factores: primero, debe ser tal su ganancia que
comprende los efectos funcionarios, y en segundo término, deber ser un premio o
sobretasa por arriesgar su dinero en determinada inversion.

En términos generales, el valor del premio al riesgo que debe ganarse deber ser
entre 10% y 15%.

27.5 Financiamiento.
Una proyecto esta financiado cuando ha pedido capital en préstamo para cubrir
cualquiera de sus necesidades econOmicas. Cuando se pide un préstamo, existen

cuatro formas generales de pagarlos, como sigue:

1. Pago de capital e intereses al final de los cinco anos. En este caso es muy
sencillo el calculo, pues solo aparecera al final de ese periodo el pago de una
suma total, que es:

F=P@+i)

Donde F es la suma futura a pagar, P la cantidad prestada, ii interés y n numero

de periodos 0 afos necesarios para cubrir el préstamo.

2. Pago de interés al final de cada afio, y de interés y todo el capital al final del
quinto ano.

3. Pago de cantidades iguales al final de cada uno de los cinco afios. Para hacer
este calculo primero es necesario determinar el monto de la cantidad igual que

se pagara cada afo. Para ello se emplea la siguiente formula:
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A:p[ i(1+iY }

1+iy -1

donde A (anualidad) es el pago igual que se hace cada fin de afo.

4. Pago de intereses y una parte proporcional del capital (20% cada afo) al final
de cada uno de los cinco anos.

27.6 Métodos de evaluacién que toman en cuenta el valor del dinero a través

del tiempo.

27.6.1 Valor Presente Neto (VPN).

Es el valor monetario que resulta de restar la suma de los flujos descontados a la
inversiéon inicial. El sumar los flujos descontados en el presente y restar la
inversion inicial equivale a comparar todas las ganancias esperadas contra todos
los desembolsos necesarios para producir esas ganancias, en términos de su
valor equivalente en este momento o tiempo cero. Es claro que para aceptar un
proyecto las ganancias deberan ser mayores que los desembolsos, lo cual dara
por resultado que el VPN serd mayor que cero. Para calcular el VPN se utiliza el
costo de capital o TMAR.

La ecuacion para calcular el VPN para el periodo de cinco anos es:

FNE, , FNE, _FNE, FNE, FNE+VS

VPN:—P+ 1+ _2+ _3+ ~4 NS
1+ A+ (A+8) (1+i0) (1+1)

donde FNE es el flujo neto de efectivo por aino, P inversién inicial y VS valor de
rescate de los equipos al final del periodo.
Como conclusiones generales acerca del uso del VPN como método de analisis es
posible enunciar los siguiente:
o FEl resultado se interprete facilmente en términos monetarios.
e Supone un reinversién de total de todas las ganancias anuales, lo cual no
sucede en la mayoria de las empresas.
e Su valor depende exclusivamente de la i aplicada. Como esta i es la TMAR,
su valor lo determina el evaluador.
e Los criterios de evaluacion son: VPN > 0, acepte la inversion; si VPN < 0,

rechacela.
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27.6.2 Tasa Interna de Rendimiento (TIR).

Es una tasa de descuento por la cual el VPN es igual a cero. Es la tasa que iguala
la suma de los flujos descontados a la inversién inicial. Si el VPN = 0 solo se
estara ganando la tasa de descuento aplicada, o sea la TMAR, y un proyecto
deberia aceptarse con este criterio, ya que se esta ganando lo minimo fijado como
rendimiento.

La ecuacion de la TIR es la siguiente:

FNE, FNE, FNE, FNE, FNE;+VS
1 + N2 + N + N4 + ~5
a+iy A+ A+ (Q+§) (1+1i)

Ademas, no se trata solo de escribir en otra forma una ecuacién. Supéngase que
con una TMAR previamente fijada se calcula el VPN y esta arroja un valor positivo;
con este dato se acepta el proyecto, pero ahora interesa conocer cual es el valor
real del rendimiento del dinero en ese proyecto. Para saberlo, se deja en la
ecuacion anterior como incognita i. Se determina por medio de prueba y error

0
|

hasta que la “i” iguale la suma de los flujos descontados, a la inversién inicial. Tal
denominacion permitira conocer el rendimiento real de esa inversion.

Con el criterio de aceptacién que emplea el método de la TIR: si esta es mayor
gue la TMAR, acepte la inversién; es decir, si el rendimiento de la empresa es
mayor que el minimo fijjado como aceptable, la inversion es econémicamente

rentable.

27.7 Ejemplo de Analisis econémico de un equipo de Tomografia
Computarizada.

El siguiente es un ejemplo de un analisis economico basico para un sistema de
tomografia computarizada. El objetivo principal de este ejemplo es que el
ingeniero conozca la estructura basica de este tipo de analisis y cuales son los
principales rubros a tener en cuenta en este tipo de proyectos. Para este analisis
no se toman en cuenta los efectos de la inflacion y los valores asumidos son un
promedio de los valores del mercado actual. Este andlisis puede usarse como guia
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Tomografia Computarizada.

Asunciones.

Se consideran los costos de operacion a lo largo de 6 afios.

Los dias de trabajo anuales son 300.

Se asume un consumodetresple sy "} Y

Para efectos de analisis del proyecto se toma el precio del medio de
contraste no idnico, cuyo precio es mayor que €l idnico.

El medico radidlogo recibe un salario proporcional a los estudios
interpretados.

Se consume un tubo de rayos X al afo.

Los costos de operacidén y mantenimiento son para un sistema operando 8
horas de lunes a sabado, con una meta de 15 examenes diarios.

Una secretaria a tiempo completo.

No se toman en cuenta los efectos de la inflacién.

En los costos de inversion se incluyen los costos necesarios para que el
proyecto cumpla con el Art. 191 del Cbédigo de Salud: El Reglamento
Especial de Proteccidn y Seguridad Radiolégica.



Asunciones e Inversion Inicial

Dias de trabajo anuales B 300 T

Tiempo de operacién (afios) 6

Placas por paciente 3 $3.50

Medio de contraste por paciente 2 $12.00

Salario_Tecnologo (mensual) $ 500.00

Salario Radiologo por estudio $ 40.00

Sueldo secretaria {(mensual) $ 400.00

Jeringas por paciente $ 2.00

Consumibles por paciente $ 0.50

Bolsas de papel por paciente $ 1.00

Papel membretado por paciente $ 0.25

Tubo de Rx $ 45,000.00

Equipo de tomografia computarizada $ 600,000.00

2 Computadoras personales $ 1,200.00

4 sillas $ 200.00

1 impresor $ 150.00

1 Silla de ruedas $ 200.00

1 gigante $ 100.00

1 canape $ 250.00

Preinstalaciones $ 30,000.00

Memoria y Calculo de blindajes $ 800.00

Inspeccion de Control de Calidad $ 1,000.00

Permiso de Construccion $ 50.00

Plano OPAMS $ 50.00
$ 633,950.00
$ 30,000.00
$ 663,950.00




I

rlacas $ 9,450.00 | $ 18,900.00]% 22,050.00}% 25200.00 | $ 31,500.00 | $ 37,800.00 | $ 37,800.00
Medio de contraste $ 2160000 | $ 43,20000}1% 5040000]|% 5760000]3% 72,000.00 | $ 86,400.00 | $  86,400.00
Jeringas $ 1,800.00 | $ 3,600.00 (% 4,200.00 | $ 4800.00] % 6,000.00 { $ 7,200.00 | % 7,200.00
Consumibles $ 450.00 | $ 900.00 | $ 1,050.00 | $ 1,200.00 | $ 1,500.00 | $ 1,800.00 | $ 1,800.00
Bolsas de papel $ 900.00 | $ 1,800.00 | $ 2,100.00 | $ 2,400.001 % 3,00000} % 3,600.00 | $ 3,600.00
Papel membretado $ 225.00 | $ 450.00 | $ 525.00 | $ 600.00 | $ 750.00 | $ 900.00 | $ 900.00
Permiso de operacion UNRA $ 40.00] % 40.00 | $ 40.00 | $ 40.00 | $ 40.00 | $ 40,001 % 40.00
Permiso de importacion ' 2 Rx $ 75.00 | $ 75.00 | § 75.00 | $ 75.00] % 75.001 % .75.001| % 75.00
Flete y bodegaije $ 500.00 | $ 500.00 | § 500.00 | $ 500.00 | $ 500.00 | § 500.001 % 500.00
Energia electrica 3 4800.00|% 4,800.00]|8% 4,800.00 | $ 48000019 4,800.00 | $ 4800.00] 9% 4,800.00
Agua $ 180.00 | $ 240.00 | $ 240.00 | $ 240.00 | $ 24000 | $ 240.001 $ 240.00
Costos mano de obra
Salario Tecnologo 3 6,000.00 | $ 6,000.00 | % 6,000.00 | $ 6,000.00 | $ 6,000.00 | $ 6,000.00 | $ 6,000.00
Salario Radiologo $ 36,000.00 | $ 72,000.00$ 84,00000|% 96,000.00|% 120,000.00{9$ 144,000.00{$ 144,000.00
Mantenimiento $ 30,000.00 | $ 30,000.00 1% 30,00000|$ 30,00000]8 30,000.00 | $ 30,000.00 | $ 30,000.00
Tubo de Rx $ 45,000.00 | $ 45,000.00 | $ 45,000.00{$ 4500000 % 45000.00] $ 4500000} $ 45,000.00
Otros $ 1,000.00}$ 1,000.00}| % 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.00
Total costos de produccion $ 158,020.00 | $ 228,505.00 | $ 251,980.00 | $ 275,455.00 | $ 322,405.00|$ 369,355.00 | $ 369,355.00
Sueldo secretaria $ 4800.00|$% 4800.00]|% 4,800.00 | $ 4,800.00| % 480000 | $ 4800.00] % 4,800.00
Gastos de oficina $ 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.00
Total costos administrativos $ 5,800.00|$ 5,800.00] % 5,800.00 | $ 5,800.00 | $ 5,800.00 | $ 5,800.00 | $ 5,800.00

$ 20,000.00 { $ 20,00000 {$ 20,000.00 % 20,000.00 | $ 20,000.00 | $ 10,000.00 | $ 20,000.00
|
i

$ 183,820.00 | $ 254,305.00 | $ 277,780.00 | $ 301,255.00 | $ 348,205.00 | $ 385,155.00 | $§ 395,155.00

$ 20424 | $ 141.28 | $ 132.28 | $ 125.52 | $ 116.07 | $ 106.99 | $ 109.77




|+ Ingresos 3 225,000.00 | $ 450,000.00 | $ 525,000.001% 60000000|$ 750,00000]% 900,00000|% 900,000.00
- Costos de produccion $ 168,020.00 | $ 238,505.00 | $ 261,980.00| $ 28545500]% 332,40500]% 379,355.00]|% 379,355.00
-Costos de administracion 3 580000 1% 5,800001|% 5,800.00 | $ 5,800.00 1 $ 5,800.00| $ 5,800.00 | $ 5,800.00
-Costos financieros $ - $ - $ - $ - $ - $ - $ -
-Costos de venta y publicidad $ 10,000.00 1 $ 10,000.00{$ 10,000.00[$% 10,000.00| & 10,000.00 | $ 10,000.00 | $ 10,000.00
-Depreciacion $ 120,715001 % 120,71500|$% 120,040.0018% 120,040.00|$ 120,040.001 % -
=UAl $ 4118000 | $ 74,980.00}% 126,505.00|$ 178,705.00 % 28175500 $ 384,805.00]% 504,845.00
-Impuestos (25%) 3 10,295,001 $ 18,745001 % 31626.25|$% 44676.25| $ 70,438.75 | $ 96,201.251% 126,211.25
=UDI $ 30,885.00{ $ 5623500|$% 9487875|3% 134,02875|% 211,316.25|9$% 288,603.75| 9% 378,633.75
Inversion Inicial $ 633,950.00
Prestamo $ -
Inv Capital de trabajo 3 30,000.00
+Depreciacion $ - $120,715.001 $ 120,715.00 | $ 120,040.00 | $ 120,040.00| $ 120,040.00 | $ -
-Pago a capital $ - $ - $ - $ - $ - $ - $ -
=FNE -$633,065.00f $176,950.00{ $§ 215,593.75 | $ 254,068.751 % 331,356.25|% 408,643.75|% 378,633.75
: -$633,065.00] $176,950.00 $215,683.75 $254,068.75 $331,356.25 $408,643.75 $378,633.75
| $141,560.00 $137,880.00] $ 130,083.20 | $ 135,723.52 % 133,904.38| $ 99,256.57
N 25.000%
B $116,354.14

33.155%
: 3 afios

1 1




308

Medicina Nuclear.

Asunciones.

Se consideran los costos de operacion a lo largo de 6 afos.

Los dias de trabajo anuales son 300.

Se asume un consumo una impresién pory  “an’

El costo promedio del radiofarmaco e isétopo es de $150.

El medico radidlogo recibe un salario proporcional a los estudios
interpretados.

Se necesita una fuente plana para control de calidad anual ya que su vida
media es de 9 meses aproximadamente.

Los costos de operacién y mantenimiento son para un sistema operando 8
horas de lunes a sabado.

Una secretaria a tiempo completo.

No se toman en cuenta los efectos de la inflacion.

En los costos de inversion se incluyen los costos necesarios para que el
proyecto cumpla con el Art. 191 del Cédigo de Salud: El Reglamento

Especial de Proteccion y Seguridad Radioldgica.

Inversion Inicial
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Asunciones e Inversion Inicial

ASUNCIONES CANTIDAD PRECIO UNIT
Dias de trabajo anuales 300
Tiempo de operacion (afios) 8
Impresiones por paciente 1 $1.75
Radiofarmaco por paciente 1 $150.00
Salario Tecnologo (mensual) $ 500.00
Salario Radiologo por estudio $ 40.00
Sueldo secretaria (mensual) $ 400.00
Jeringas por paciente $ 1.00
Consumibles por paciente $ 0.50
Bolsas de papel por paciente $ 1.00
Papel membretado por paciente $ 0.25
Equipo de control de calidad $ 7,500.00
INVERSION INICIAL
Equipo de medicina nuclear $ 400,000.00
2 Computadoras personales $ 1,200.00
4 silias $ 200.00
1 impresor $ 150.00
1 Silla de ruedas $ 200.00
1 gigante $ 100.00
1 canape $ 250.00
Monitor de signos vitales $ 10.000.00
Banda de esfuerzo $ 25,000.00
Preinstalaciones $ 30,000.00
Dosimetria $ 10,000.00
Cuarto caliente $ 6,000.00
Equipo de proteccion radiologica $ 3,000.00
Memoria y Calculo de blindajes $ 800.00
Inspeccion de Control de Calidad 8 1,000.00
Permiso de Construccion $ 50.00
Plano OPAMS $ 50.00
$ 487,950.00
INVERSION EN CAPITAL DE TRABAJO | § 30,000.00
TOTAL INVERSION INICIAL $ 517,950.00




Pacientes Proyectados Ano
0 1 2 3 4 5 6
acientes anuales 300 600 600 900 900 1200 1200
acientes diarios 1 2 2 3 3 4 4




. ] -1 * P
“\‘_ - J
COSTOS ANUALES
Coslos de produccion 0 L 2 3 4 5 6
Placas 3 525.00 [$ 1,050.001 % 1,050.00 | % 1,575.00 | $ 1,575.00 | $ 210000 % 2,100.00
Radiofarmaco $ 4500000 |$ 90,00000{$ 90000.001% 13500000(8% 1350000013 1 80,000.00 [ $ 180,000.00
Jeringas $ 30000 | $ 600.00 | $ 600.00 | $ 900.00 | $ 900.00 | $ 1,200.00 3 1,200.00
Consumibles $ 150.00 | $ 300.00 | & 300001 % 450.00 | $ 450.00 | $ 600.00 | $ 600,00
Bolsas de papel $ 300001 % 600.00 | $ 600,00 | $ 900.00 | $ 900.00 | $ 1,200.00 1 § 1,200.00
Papel membretado b 75.001% 150.00 | $ 150.00 | $ 22500 | % 22500 | $ 300.00 | $ 300.00
Permiso de oparacion UNRA % 40,00 | $ 40.00 | $ 40.00 | $ 40.00 | $ 4000 | $ 4000 | $ 40.00
Permiso de importacion Tubo Bx $ 7500 % 75.00 | § 75.00| $ 75.00 | § 75.00 | $ 75.00| % 75.00
Energia electrica $ 480000|% 4,800001% 4,800.00 | $ 480000 | $ 4,800.00 | $ 4800001 % 4,800.00
Agua b 180.00 | $ 24000 | $ 24000 | $ 240.00 | $ 240.00 [ $ 240.00 | $ 240.00
Costos mano de obra
Salario Tecnologo $ 6,000,000 | $ 6,00000|% 6,000.00 | $ 6,00000 | & 6,000.00 | $ 8,000.00 | § 6,000.00
Salario Radiclogo $ 12,000.001{3% 24,00000|% 2400000 % 36,000,001} % 36,000.00 | $ ,000.00 | § 48,000.00
Mantenimiento $ 20,000:00 [ $ 20,000.0013% 2000000 % 20,000.00|% 20,000.00 | $ 20,000.00 | & 20,000.00
Equipo de control de calidad $ 7,600.00 [$  7,500.001% 7,50000 % 7,500.00{ % 7,500.00 | 750000 % 7,500.00
Dosimetria personal (seis POE) $ 720001 9% 72000 % 72000 % 720.001{ % 720001 $ 720001 % 720.00
Otros $ 1,000.00 |$§ 1,000.00 | $ 1,000.00 §{ $ 1,000.00 1% 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.00
Total costos de produccion $ 98,665.00 | $ 157,075.00 | $ 157,075.00 | § 215,42500 | 3% 21542500 % 1,776.00 | 8 273,775.00
Costos de administracion
Sueldo secretaria $ 4,800.00 1% 4800001!% 4,800.00 | $ 4800001 % 4800001 % 4,800.00| % 4,800.00
Gastos de oficina $ 1,00000|% 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.001 % 1,000.00 | $ 1,000.00 | $ 1,000.00
Total costos administrativos $ 5,800,001 % 5,800.00 | % 5,800.00 | $ 5,800.00 | § 5,800.00 | $ 5,800.00 | $ 5,800.00
Costos de ventas y publicidad 3 10,000.00 | $ 10,000.00 | $ 10,00000|% 10,000.001] 8% 10,000.00 | $ 10,000.00 | $ 10,000.00
TOTAL COSTOS DE OPERACION $ 114,465.00 $ 172,875.00 | § 172,875.00 $ 231,225.00 | $§ 231,225.00 | $ ),675.00 | § 289,575.00
Costo por examen $ 381.55 | $ 28813 | % 288.13 | § 256.92 | § 256.92 | $ 24131 [ % 241.31




et

FLUJO NETO DE EFECTIVO ANUAL

ANO 0 1 2 3 4 5 6
+ Ingresos $ 180,000.00 |§ $ 360,000.00 | $ 360,000.00{$ 540,000.00 |$ 540,000.00|$ 720,000.00$ 720,000.00
- Costos de produccion $ 98,665.00 | $ 157,075.00 | $ 157,075.001$% 215425.001$ 215425.00|$ 273,775.00]$% 273,775.00
-Costos de administracion $ 5,800.00{$% 5,800.00|$%$ 5,800.00 | $ 5,800.001%$ 5,800.00 { $ 5,800.00 | $ 5,800.00
-Costos financieros $ - 193 - 13 - 1% - 1% - |3 - 15 -
-Costos de venta y publicidad $ 10,000.00 | $ 10,000.00|$ 10,000.00|$ 10,000.00 | $ 10,000.00 | $ 10,000.00 | $ 10,000.00
-Depreciacion $ 80,715.001$ 80,715.00}% 80,040.00 | $ 80,040.00 | $ 80,040.00 [ $ -
=UAl $ 65,5635.00 | $ 106,410.00 [ $ 106,410.00 1% 228,735.00{$ 228,735.00|$ 350,385.00|% 430,425.00
-Impuestos (25%) $ 16,383.75 | $ 26,60250|$ 26,602501$% 57,183.75| % 57,183.75 | $ 87,5696.25 | $ 107,606.25
=UDI $ 4915125 1% 79,80750]% 79,80750|% 17155125|% 171551.25|% 262,788.75|% 322,818.75
Inversion Inicial $ 487,950.00
Prestamo $ -
Inv Capital de trabajo $ 30,000.00
+Depreciacion $ - $ 80,715.00|$% 80,715.00$ 80,040.00 | $ 80,040.00 | $ 80,040.00 | $ -
-Pago a capital $ - $ - 13 - 13 - 183 - 13 - $ -
=FNE -$468,798.75] $160,522.50{ $ 160,522.50 | $ 251,591.25|$ 251,5601.25 | $ 2,828.75|$ 322,818.75
39.163%
Valor Presente Neto y Tasa Interna de Recuperacion
Ao 0 1 2 3 4 5 6
Flujos netos de efectivo -$468,798.75] $160,522.50 $160,5622.50 $251,5691.25 $251,591.25 $342,828.75 $322,818.75
Valor presente de los flujos $128,418.00 $102,734.40{$ 128,814.72|$ 103,051.781$ 112,338.12($ 84,625.00
TMAR (premio al riesgo + inflacion) 25.000%
VPN $191,183.27
TIR 39.163%
Tiempo de recuperacion de la inv. 3 aihos




CONCLUSIONES

Antes de adquirir un sistema de imagenes se tiene que tomar en cuenta
los requerimientos de instalacion de los fabricantes mas importantes de
este tipo de tecnologias para que esto no sea una limitante al momento
de decidir por un proyecto de inversion tecnolog y ¢ r
principalmente en los alcances diagnésticos que se adapten mejor a las
necesidades de la institucion.

Unas instalaciones adecuadas mantienen la integridad del sistema
reduciendo el riesgo de accidentes que amenacen la integridad del
equipo y principalmente ofrezcan seguridad al paciente y operador. La
vida se util del sistema se alarga y se reducen los costos por
reparaciones.

Los sistemas de tomografia computarizada de tercera generacion son
los que prevalecen a nivel comercial actualmente y para los cuales las
empresas destinan la mayor parte de sus recursos de investigacion en
esta area. Estos sistema han introducido enormes ventajas en el
diagnostico por imagen, reduciendo los tiempos de examen,
disminuyendo la dosis al paciente, permitiendo la evaluacién funcional
en 6rganos como el corazon, entre otras.

El objetivo principal de la medicina nuclear es la evaluacion funcional de
los érganos del cuerpo. Ambas tecnologias, la medicina nuciear y la
tomografia  computarizada, son modalidades de imagenes
complementarias, que ayudan en la precision del diagnostico médico.
Aungue el manejo de radiofarmacos no es un campo de aplicacion
especifico para el ingeniero biomédico, es importante que el se involucre
con los conceptos basicos de esta especialidad, ya que es parte
fundamental de ia generacion de las imagenes de medicina nuclear y
por lo tanto en la calidad de imagen de los sistemas asi también el
control de la seguridad del paciente y personal que labora en un servicio
de este tipo.

La implementacién de un programa de control de calidad depende en
gran medida de la legislacion vigente en el pais y de los programas de la
institucion. Todo proyecto de inversién que involucra estas tecnologias



debe incorporar la normativa descrita en el Reglamento Especial de
Proteccion y Seguridad Radiolégica. Es obligacion del ingeniero
biomédico asegurarse que esto sea implementado en un proyecto de
esta indole.

Los controles de calidad de imagen pueden variar de acuerdo a los
programas de la institucion pero en todo caso deberan mantenerse al
menos los controles minimos establecidos por la legislacion vigente en
el pais.

Los protocolos sugeridos en este trabajo de graduacién ya incorporan
las recomendaciones emanadas de la Unidad Reguladora de
Radiaciones lonizantes para el pais en el uso de este tipo de
tecnologias.

Después de realizar el analisis econdmico de ambas tecnologias
podemos concluir que ambos proyectos son viables ya que generan un
beneficio econdmico aceptable para los propietarios del proyecto y si
estos proyectos se presentan en un plan de negocio adecuado es
factible que la instituciones financieras puedan tener interés en prestar
los fondos requeridos para su ejecucion.

Para asegurar la viabilidad econémica del proyecto es necesario
garantizar un numero minimo de estudios que debe realizarse de
acuerdo a las condiciones econdmicas sugeridas, por lo que un estudio
de mercado previo a la ejecucion de un proyecto de este tipo es muy
importante.



RECOMENDACIONES
El registro de datos de funcionamiento de un equipo es de suma
importancia durante a lo largo de su vida util por lo que cada equipo
debe tener una bitacora desde el momento de su instalacién y cerrarse
hasta que el equipo es descartado.
Este tipo de tecnologias trae consigo software y equipo de medicidn
creado por el fabricante para realizar el control de calidad los cuales ya
estan programados con los estandares internacionales por lo que es
recomendable una comunicacioén cercana entre el personal encargado
del control de calidad por parte de la institucién y el personal de servicio
técnico de fabricante para establecer el programa de control de calidad
del sistema y prevenir posibles discrepancias en los resultados que no
indican necesariamente problemas en el desempeiio de los sistemas.
Es importante en este tipo de proyectos que el usuario comprenda la
importancia de apegarse a las normativas vigentes respecto a la
seguridad y proteccion radiologica lo que garantiza un funcionamiento
seguro y confiable de las instalaciones.
Si bien es cierto que el analisis econémico es importante, muchas veces
ios proyectos de este tipo deben ser evaluados en funcidén del beneficio
social que aportan a los pacientes, por lo que en estos casos la
metodologia de evaluacion es diferente a la presentada en este
documento.
En vista de la complejidad que pueden tener los requerimientos de
instalacion para este tipo de tecnologias, es recomendable que el disefio
y la construccién sean realizadas por especialistas de cada una de las
areas de especializacion que requieren, por ejemplo, electricidad,

hidraulica, estructuras, neumatica, etc.



GLOSARIO
Aliasing: Resultado de la violacion de los requerimientos del teorema de
muestreo.
Artefactos: Irreguiaridades de densidad optica en una imagen no relacionadas
con las propiedades del objeto.
Atenuacion: disminucién en la intensidad de los rayos X cuando al..s.___.. ._
materia, es una propiedad del material expuesto a la radiacion.
Calidad de imagen: Medida de la adecuacion de la imagen a los requisitos
necesarios para un correcto diagnoéstico. La calidad de imagen es tanto mejor
cuanto mas facil resulte extraer la informacion diagnéstica que motivo la
prescripcion del examen.
Campo de radiacién: Seccion plana del haz de radiacion perpendicular al eje
del mismo. Se puede definir a cualquier distancia del foco del haz.
Campo de vision central (CFOV): el area definida por ia reduccion de las
todas las dimensiones lineales del campo de visién util por un factor de 75%.
Campo de vision atil (UFOV): area del detector utilizada por el sistema.
Contraste de la imagen: Es la cualidad de una imagen que permite distinguir
un objeto frente a su entorno (por ejemplo, las diferencias de densidades
oOpticas entre dos elementos adyacentes de una imagen ).
Control de calidad: Forma parte de la garantia de calidad. Operaciones de
medida destinadas a evaluar los parametros caracteristicos del
funcionamientos de un equipo que pueden ser medidos y controlados, al objeto
de verificar si sus valores se encuentran denfro de los margenes de tolerancia
exigibles para asegurar su correcta operacion.
Endurecimiento del haz: cambio en la distribucién espectral de un haz de
radiaciéon poli cromatico al pasar a fravés de la materia. La energia media del
espectro se incrementa como resultado de la atenuacion de los fotones de baja
energia.
Escala de contraste (CS): En tomografia computarizada, es la variacion del
coeficiente de atenuacion lineal por unidad de nimero CT.
Escala de grises : Patrén de grises que comprende desde un nivel de brillo
cero a un nivel del 100%.
Espesor de corte: En tomografia es espesor de la zona explorada en €l que la

definicion de la imagen es aceptable.



Espesor efectivo de corte: Se define como la anchura a media altura
("FWHM") del perfil de dosis.

Espesor nominal de corte. Es el valor de espesor de corte seleccionado e
indicado en la consola de control.

Fotopico: distribucidn caracteristica de energia como resultado del registro
total de la energia de los fotones absorbidos por el detector.

Funcion de transferencia de modulacién (MTF): La MTF de un sistema de
imagen describe la respuesta en frecuencias espaciales de dicho sistema, es
decir es una medida de la reduccidén del contraste asociado al objeto en el
proceso de formacidn de la imagen. La MTF indica dicha reduccion sobre todo
el espectro de frecuencias espaciales. Formaimente se puede calcular a partir
de la transformada de Fourier de la imagen de un punto, de una linea o de un
borde.

Limite de resoluciéon: En un sistema de formacién de imagen, esta
relacionado con el menor tamafio de un objeto o la mayor frecuencia espacial
de una serie de objetos de contraste dado que es perceptible. Suele
determinarse utilizando un patrén con grupos de barras que difieren entre si en
el numero de barras por unidad de longitud o pares de lineas/mm (pl/mm). El
limite de resolucidn viene dado por el valor mas alto de pl/mm que se
visualizan.

FWHM (full with at half maximum): la medicién de la apertura de una funcion
de respuesta de linea medida en puntos ubicados a 50% por debajo de cada
lado del punto maximo de la curva del pico.

FWTM (full with at tenth maximum): la medicion de la apertura de una
funcion de respuesta de linea medida en puntos ubicados a 90% por debajo de
cada lado del punto maximo de la curva del pico.

Intrinseco: Termino utilizado para describir el desempeno caracteristico de una
camara gama que excluyen variables extenmas que afectan estas
especificaciones tales como colimadores.

Linealidad: Relacion lineal entre una variable dependiente y su variable
independiente.

Linealidad en tomografia computarizada: Relacion lineal entre los valores
del nimero CT y los del coeficiente de atenuacion de los materiales

examinados.



Linealidad absoluta: la suma de la distorsién posicional de las coordenadas X
y Y sobre el campo de visién del detector.

Linealidad espacial: el resultado de la distorsion en la posicion medida de fos
fotones relativa a la posicidn actual donde esos fotones entran en el detector.
Namero CT de un material: Es la magnitud utilizada para representar, en ia
imagen, la atenuacion media de una celdila o elemento de volumen. e
expresa en unidades Hounsfield (UH).

Perfil de atenuacién: distribucion espacial de la atenuacion total a los rayos X
por parte del objeto examinado medida a cierta posicion de la fuente de rayos
X.

Perfil de sensibilidad: En tomografia computarizada, respuesta relativa de un
equipo de TC en funcidn de la posicion, a lo largo de una linea perpendicular al
plano de corte.

Radiacion dispersa: Radiacién de igual o menor energia que la radiacion
incidente que se origina al interaccionar ésta con un medio y que puede ser
emitida en cualquier direccién.

Regidn de interés {(ROI). Zona definida en una imagen que presenta un interés
especial por alguna causa concreta. Es frecuente utilizar el acrénimo "ROI"
(“region of interest”) de su forma inglesa.

Relacion senal-ruido (RSR): Como su nombre indica, la relacion sefial-ruido
(SNR en inglés), es la relacion entre la amplitud de una sefal y el ruido de la
misma. Dado que es deseable que los valores de sefal sean altos en un
sisterna de imagen y el ruido sea lo mas bajo posible, los valores de RSR
deberan ser lo mas grandes posibles.

Ruido de la imagen: En tomografia computarizada, coeficiente de variacion
del numero CT en una determinada

region de interés de la imagen de una sustancia homogeénea.

Resolucién de energia: termino utilizado para caracterizar la habilidad de la
camara gama para distinguir fotones de distintas energias.

Resolucion: Capacidad de un sistema de formacién de imagen para distinguir
o separar (resolver) objetos que estan muy proximos entre si.

Sensibilidad: razén de conteo por unidad de radiacion

Sensibilidad del sistema: habilidad de convertir eficientemente los fotones a

datos de conteo y posicion en la imagen



Uniformidad diferencial: el total de densidad de conteo por unidad de
distancia cuando el campo de medicion del detector es irradiado por un flujo
uniforme de radiacion.

Uniformidad en tomografia computarizada: Constancia en los valores del
nimero CT en todo el campo de imagen de una sustancia homogénea

Ventana de energia: rango de energias de rayos gamma y rayos X que son
aceptadas y procesadas. La ventana se expresa como un rango de energias (
120 a 160 keV) o como un porcentaje de un pico de energia (15% de 140keV).
Cuando es expresado como porcentaje, la energia del pico debe especificarse

siempre y la ventana es siempre simétrica sobre el valor pico.



ANEXO 1
PROTOCOLOS DE CALIDAD DE
IMAGEN PARA TOMN=RAFiA
. COMPUTARIZADA Y MEDICINA
NUCLEAR



Universidad Don Bosco. Escuela de Biomédica

PROTOCOLO PARA CONTROL DE
CALIDAD DE IMAGEN EN
TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA

FECHA:
DATOS DEL PROPIETARIO.
Institucion:
Departamento: Jefe de servicio:
Direccion:
Teléfono: Fax:
E-mail:
Jefe de biomédica: Supervisor de biomédica:
DATOS DEL EQUIPO.
Equipo:
Modelo: Marca:
Serie: N. Inventario:
Ver. Software: Ubicacion:
FRECUENCIA DEL CONTROL DE CALIDAD:

Las normativa de la Unidad Reguladora para el Uso de Radiaciones Ionizantes esta
incorporada en este protocolo.



Universidad Don Bosco. Escuela de Biomédica

ESTADO DEL EQUIPO:

El equipo no tiene problemas. Los resultados de las

pruebas de calidad de imagen estan dentro de los

rangos establecidos.

El equipo tiene problemas que no restringen su

uso. Sin embargo deber ser corregidos como

medida preventiva. Los resultados de las pruebas

de calidad de imagen estdn dentro de los rangos

establecidos.

El equipo tiene problemas mayores. Por razones de

seguridad el equipo no debe ser utilizado hasta que

se resuelvan los problemas.

EQUIPO AUXILIAR Y MATERIALES:
EQUIPO MODELO SERIE

Las normativa de la Unidad Reguladora para el Uso de Radiaciones Ionizantes esta
incorporada en este protocolo.



Universidad Don Bosco. Escuela de Biomédica

Pruebas: Valor

1 |Numero CT del agua y aire

2 |lgualdad del numero CT del agua.
Homogeneidad

3 |Desviacion del numero CT del agua.
Ruido

4 |Resoluciéon de alto contraste

5 |Resolucion de bajo contraste

DUdooos
HRNRNRERE

6 |Grosor de corte

7 |Exactitud en la medicion de
distancias

8 |Distorsion del monitor de video

9 |Distorsién en la impresion

10 |Salida de impresion

11 |Exactitud en el dispositivo de
localizacion

12 {Indexado de [a mesa

13 |Movimiento de la mesa

odooog
DUoodn
DU bodon

14 |MTF

Las normativa de la Unidad Reguladora para el Uso de Radiaciones Ionizantes esta
incorporada en este protocolo.



Universidad Don Bosco. Escuela de Biomédica

Pruebas: Valor

U000 ogddoogooger g
oD gdooooogger e

L]
[]
[]
[]
[]
[]
[]
[]
[]
[]
[]
[]
[]
[]

Las normativa de la Unidad Reguladora para el Uso de Radiaciones Ionizantes esta
incorporada en este protocolo.



Universidad Don Bosco. Escuela de Biomédica

OBSERVACIONES:
Ing. Biomédico Supervisor biomédica
Jefatura biomédica jefatura servicio

Las normativa de la Unidad Reguladora para el Uso de Radiaciones Ionizantes esta
incorpotada en este protocolo.



Universidad Don Bosco. Escuela de Biomédica

PROTOCOLO PARA CONTROL DE
CALIDAD DE IMAGEN EN

MEDICINA NUCLEAR
FECHA:

DATOS DEL PROPIETARIO.
Institucion:
Departamento: Jefe de servicio:
Direccioén:
Teléfono: Fax:
E-mail:
Jefe de biomédica: Supervisor de biomédica:

DATOS DEL EQUIPO.

Equipo:

Modelo: Marca:

Serie: N. Inventario:
Ver. Software: Ubicacion:
FRECUENCIA DEL CONTROL DE CALIDAD:

Las normativa de la Unidad Reguladora para el Uso de Radiaciones Ionizantes esta
incorporada en este protocolo.



Universidad Deon Bosco. Escuela de Biomédica

ESTADO DEL EQUIPO:

El equipo no tiene problemas. Los resultados de las

pruebas de calidad de imagen estan dentro de los

rangos establecidos.

El equipo tiene problemas que no restringen su

uso. Sin embargo deber ser corregidos como

medida preventiva. Los resultados de las pruebas

de calidad de imagen estan dentro de los rangos

establecidos.

El equipo tiene problemas mayores. Por razones de

seqguridad el equipo no debe ser utilizado hasta que

se resuelvan los problemas.

EQUIPO AUXILIAR Y MATERIALES:
EQUIPO MODELO SERIE

Las normativa de la Unidad Reguladora para el Uso de Radiaciones Ionizantes esta
incorporada en este protocolo.



Universidad Don Bosco. Escuela de Biomédica

PRUEBAS

Pruebas: Valor

1 [Peaking

2 |Sintonizacion

2 |Centro de rotacion

4 |Resolucion Espacial Intrinseca

5 (Resolucion Espacial Extrinseca

6 |Resolucion de energias Intrinseca

Jugooodg
L gdodgnon:é

7 |{Uniformidad de campo intrinseca

8 |Resolucion espacial sin dispersion

9 |Alineacion

10 |Resolucion Espacial SPECT

11 |Resolucién espacial de cuerpo I | I |
completo,

12 Ll L
i3 L L
4 L1 L

JUO0o0o0oOoooooogn

Las normativa de la Unidad Reguladora para el Uso de Radiaciones Ionizantes esta
incorporada en este protocolo.



Universidad Don Bosco. Escuela de Biomédica

N/A

Pruebas: Valor Falla

Hddudooogoooogde
Hutddooooogoonod
uddodogooogoooo

Las normativa de la Unidad Reguladora para el Uso de Radiaciones lonizantes esta
incorporada en este protocolo.



Universidad Don Bosco. Escuela de Biomédica

OBSERVACIONES:
[ )
Ing. Biomédico Supervisor biomédica
Jefatura biomédica jefatura servicio
o

Las normativa de la Unidad Reguladora para el Uso de Radiaciones Ionizantes esta
incorporada en este protocolo.



ANEXO 2
INVENTARIO DE EQUIPOS A NIVEL
NACIONAL DF TOMN~RAFIA
COMPUTARIZADA Y MEDICINA
NUCLEAR



INVENTARIO DE EQUIPOS DE TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA A NIVEL
NACIONAL EN EL 2003.

Equipos autorizados por la UNRA.
e Superpromotora, Escalon.
¢ Hospital Nacional de Nifios Benjamin Bloom
" e Superpromotora S.A. de C.V.
e Centro de Imagenes y Resonancia Magnética
e Radidlogos Asociados S.A de C.V.
e Centro Scan de E! Salvador
e Clinica Radiolégica Usuluteca
¢ C(Clinica Radioldgica, Dr. Jose Roberto Giammattei

e Tomografia Axial Computarizada.

Equipos con tramites de permiso hasta la fecha.
e CURAME
e Hospital Medico Quirdrgico, ISSS

- }

e Hospital General, ISSS
o Hospital Militar Central

e Centro Medico de Oriente.



‘ — INVENTARIO DE EQUIPOS DE MEDICINA NUCLEAR A NIVEL NACIONAL
} EN EL 2003.

e Hospital de Oncologia, ISSS, 2 equipos
e INSACOR

e Hospital Nacional Rosales




ANEXO 3
PRUEBAS DE CONTROL DE
CALIDAD HECHAS A UN FNlI|pA nE
TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA
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