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INTRODUCCION

Un buen servicio con Garantia y Seguridad en Medicina Nuclear
requiere directamente el Control de Calidad de los equipos que se utilizan.
Para lograr patrones satisfactorios de eficiencia y confiabilidad en un
diagnéstico médico, hay que ejecutar un apropiado protocolo clinico y
asegurarse de que los equipos médicos cumplan con las especificaciones
técnicas de un Control de Calidad estricto. La presente tesis se centra en el
Control de Calidad de los equipos SPECT (Single Photon Emisién Computer
Tomographic), herramienta necesaria para la adquisicion de imagenes
Tomograficas clinicas.

Un buen Control de Calidad en equipos de este tipo, permite obtener
imagenes de calidad, es decir libres de errores y artefactos (ruidos,
movimiento, atenuacion, etc). El presente trabajo se encamina hacia ese
objetivo.

Internacionalmente existen normas estandarizadas que emanan de
prestigiosas asociaciones conformadas por académicos y fabricantes, que
evaluan de forma cualitativa y cuantitativa equipos SPECT. Ello mediante un
rango de calificacién que permite el funcionamiento éptimo del equipo.

En consecuencia, la garantia de calidad en Medicina Nuclear en su
practica clinica, debe cubrir los siguientes aspectos:

- Recepcion de las solicitudes de estudio, preparacion, distribucion y
administracion de los trazadores radiactivos; proteccidon de los pacientes, del
personal y del publico en general de los riesgos que implican las radiaciones
nucleares y los accidentes que pueden ocasionar los instrumentos
defectuosos. Asimismo, la programacion de los pacientes y de los estudios,
instalacion, empleo y mantenimiento de los instrumentos electronicos.
También la elaboracion del protocolo clinico; analisis e interpretacion de los
datos que éstos aportan, el informe de los resultados y finalmente su
archivamiento.

OBJETIVOS

QUE LOS RESULTADOS SEAN MUY CERCANOS AL IDEAL LIBRE DE
ERRORES Y ARTEFACTOS

El trabajo de Control de Calidad permitira trabajar con eficiencia a la persona
que brinda el servicio y seguridad y tranquilidad a la que lo recibe. Sin
embargo, la necesidad que tiene un equipo de Medicina Nuclear de pasar
por un estricto Control de Calidad, depende de varios parametros (variables)

que son:



Calidad del equipo
Calidad del protocolo de estudio
Calidad profesional

Se ha trabajado en diez lugares donde existen equipos SPECT, durante dos
periodos de tiempo que abarcan todo Marzo de 1996 y Octubre- Noviembre
de 1998, bajo el siguiente detalle:

Marzo 1996
Equipo SPECT

ELSCINT Spx 4HR
ELSCINT Spx 4HR
G.E Starcam 3200
ELSCINT Spx 4HR
ELSCINT Spx 6HR

OB LWUN -

Octubre — Noviembre 1998

Siemens- Orbiter

G.E Millenium MPS

Siemens Ecam (2C)

PICKER Prism 2000 XP 2c
0 G.E Millenium MPR

2O oON®

Clinicas Hospitales

C. Ricardo Palma (1.) H. Almenara ( 2)
C. Americana H. Militar

C. San Pablo H. Fap

C. San Borja

C. Ricardo Palma (2)

C. IsoGamma

RESUMEN

El objetivo del presente trabajo de tesis es conocer el estado de
funcionamiento de los diferentes equipos SPECT (Tomografia por Emisidon
de Foton unico) que existen en los departamentos de Medicina Nuclear de
Lima, mediante la realizacion de pruebas de Control de Calidad y
comparaciones de los resultados con estandares internacionales.

En Medicina Nuclear el diagnostico se basa en la observacion e
interpretaciéon de las imagenes obtenidas de los diferentes 6rganos del
cuerpo humano, utilizando radiofarmacos y equipos planares y/o
tomograficos. Tales imagenes se correlacionan con los datos clinicos y las
alteraciones que pueden reflejarse en una mayor o menor captacion del



farmaco utilizado en cada caso. Las computadoras sirven en estos equipos
para la recopilacion y procesamiento de los datos, asi como su cuantificacién
en las diferentes fases del estudio.

La calidad de la imagen del equipo SPECT dependera del modo de
adquisicion de la imagen, tipo de orbita, el algoritmo de reconstruccion, el
filtrado y otros parametros. El uso inadecuado de un solo parametro puede
afectar la calidad de la imagen. En cambio, el uso de los parametros
adecuados permite una correcta interpretacion de la imagen. El
funcionamiento 6ptimo del equipo y la aplicacion sistematica de las pruebas
de control de calidad (Uniformidad, Centro de rotacion, etc), la preparaciéon
adecuada de la camara y del paciente (Nivel de la camara, atenuacion
externa, movimiento del paciente) antes y después de la adquisicion, asi
como el procesado correcto y una adecuada presentacion de las imagenes,
permiten a los médicos obtener una informacién certera.

Los conceptos de Control de Calidad abarcan multiples tépicos que deben
ser del conocimiento tanto del personal que opera los equipos como de los
médicos que interpretan las imagenes, ademas de los fisicos e ingenieros
encargados del mantenimiento preventivo y reparativo.

Las pruebas de Control de Calidad brindan un marco de referencia para
conocer el adecuado funcionamiento de un determinado equipo SPECT,
descartando los estudios que puedan ocasionar errores en el diagnéstico. Se
discuten en la tesis los resultados de dichas pruebas realizadas en equipos
de los Servicios de Medicina Nuclear existentes en varios hospitales y
clinicas de Lima Metropolitana, ademas de enumerase recomendaciones
para los usuarios de dichos equipos. Cada prueba tuvo una evaluacion
matematica y estadistica, en comparacibn con los estandares
internacionales y del fabricante.



CAPITULO |

PLANTEAMIENTO Y FORMULACION DEL CONTROL DE CALIDAD DE LOS
EQUIPOS SPECT

Un principio fundamental del Control de Calidad de equipos SPECT, es llevar a
cabo, labores de control por parte del personal.

El Control de Calidad de un equipo SPECT se inicia desde el momento de su
seleccion y adquisicion. Dentro de las normas de Control de Calidad también
es importante la eleccién del lugar apropiado para instalar el instrumento,
puesto que éste puede influir en su operacién futura.

Una vez que el equipo ha sido recibido y se encuentra instalado en el lugar
apropiado, es preciso someterlo a una serie de pruebas de aceptacion; estas
son disefiadas para comprobar si su operacion inicial se ajusta a las
especificaciones del fabricante. Las pruebas de referencia proveen datos para
tasar su operacién. En las pruebas de rutina que seran efectuadas en periodos
semanales, mensuales, trimestrales y anuales, segun el tipo de la prueba
Finalmente, es necesario verificar las operaciones del instrumento antes del
inicio de su labor diaria. El registro de los resultados de estas pruebas deben
conservarse para poder detectar las deficiencias cuando se presenten. De esa

forma se podra indicar la accion correctiva apropiada.

1.1 Seleccion y adquisiciéon

La seleccion de un instrumento en particular de entre las diversas opciones de
fabricantes y modelos, se hace en base a las especificaciones técnicas que
permitan juzgar su conveniencia en la ejecucion de los procedimientos
especificos que se llevaran a cabo con él. También se deben considerar la
sencillez, credibilidad y seguridad de sus operaciones; su compatibilidad con
otros instrumentos, los medios y el personal disponible para su
mantenimiento, asi como el aprovisionamiento de repuestos. Con frecuencia
se necesita una asesoria técnica al respecto. Es importante la
experiencia de otros departamentos de medicina nuclear de la misma region
geografica o de un area comparable.

En las negociaciones se debe solicitar al fabricante todas las especificaciones



técnicas, tanto del hardware como del software. En lo referente al hardware se
debe chequear de que valor es la uniformidad Integral, uniformidad diferencial,
resolucién espacial, resolucién intrinseca, centro de rotacién, movimiento radial
o en torno del cuerpo, etc. Con respecto a la computadora, se debe verificar la
velocidad, memoria de almacenamiento y de procesamiento, disponibilidad de
periféricos e insumos. Con respecto al software, si es amigable y cada cuanto
tiempo se actualiza.

Las especificaciones deben cubrir todos los componentes del instrumento y
todas sus opciones, asi como los requerimientos de energia eléctrica y
limitaciones de su operacibn como puede ser la temperatura, humedad,
disponibilidad de articulos de consumo (como peliculas fotograficas y disketts,
u otros dispositivos de almacenamiento) y el cumplimiento de los patrones
locales e internacionales, ademas de las cotizaciones que deben indicar
precios y condiciones de pago, fecha, mecanismo y costo de la entrega,
naturaleza y duracion de la garantia asi como costo y condiciones especificas
del contrato de mantenimiento.

Es importante conocer las disposiciones del fabricante para la instalacion del
equipo, la lista de accesorios, piezas de repuesto, manuales, material de
prueba y articulos de consumo. También el programa de entrenamiento para
las distintas categorias del personal y sitio donde se llevara a cabo. No se debe
dejar de revisar el instrumental y personal disponible para el mantenimiento y
provision de piezas de repuesto.

Las cotizaciones deben indicar las especificaciones del comprador para las
pruebas de aceptacion del instrumento, las caracteristicas minimas de
operacion que sean aceptables y las acciones que se tomaran en el caso de
que éstas no se cumplan. Todo estos puntos deben considerarse al adquirir el
equipo.

Después de una evaluacibn minuciosa se elegira el equipo de mejores
caracteristicas y de buen servicio de mantenimiento. Esto involucra el
aprovisionamiento de piezas por el tiempo de vida del equipo. Es importante
que los manuales de operacion y de servicio actualizados acompanen a cada
instrumento, al igual que las fuentes radiactivas, los fantomas o simuladores y

otros implementos necesarios para el control de calidad. También se debe



acompanen a cada instrumento, al igual que con las fuentes radiactivas, los
fantomas o simuladores y otros implementos necesarios para el control de
calidad. También se debe anticipar la adquisicion de las herramientas

especiales y de otros articulos necesarios para su mantenimiento.

1.2 Infraestructura del ambiente

El lugar elegido para colocar un instrumento estéd determinado en gran parte
por el empleo que se le piensa dar dentro del contexto del patréon de trabajo
que se realiza en el departamento de Medicina Nuclear. También se debe
considerar el espacio disponible, las fuentes de energia eléctrica y los factores
ambientales, tales como temperatura, humedad, contaminacion y niveles de la
radiactividad de fondo. Es importante también considerar las necesidades de
las practicas clinicas, las pruebas para el Control de Calidad y de las
maniobras para su mantenimiento.

Las fallas frecuentes se dan por:

Fuente de energia eléctrica inadecuada, debido a las fluctuaciones de voltaje,
las sobrecargas y el ruido eléctrico transitorio que provoca el equipo vecino. En
estos casos es mejor contar con una linea dedicada a los instrumentos
electronicos que sea estabilizada con una linea de tierra apropiada. Es
necesario conectar relevadores y varistores para proteger al instrumento de las
consecuencias de una falla eléctrica total. Estos dispositivos desconectan al
instrumento de la linea eléctrica tan pronto ocurre una falla eléctrica, y lo
mantienen desconectado unos minutos después de la restauracidn de la
corriente. Esto protege al equipo de las sobrecargas que acompafan a las
fallas eléctricas y a la restauracion de la energia. Para aquellos instrumentos
que requieren de una restauracion controlada del alto voltaje, se deben instalar
relevadores que Uunicamente se puedan reconectar  manualmente. Es
necesario utilizar reguladores de voltaje capaces de suprimir las fluctuaciones y
sobrecargas, y filtrar el “ruido”, para proveer una protecciéon adicional contra
una linea eléctrica de poca calidad.

Las temperaturas elevadas, la humedad y la contaminacion del aire, sobre todo
en los climas tropicales y subtropicales, causan danos graves a los
instrumentos electronicos. Los cambios rapidos de la temperatura, causados

por la exposicion directa a la luz solar o a una corriente de aire frio proveniente



deshumedecedores, deben utilizarse en forma continua durante el dia y la

noche para proteger en forma constante al instrumento.

Los niveles de fondo de la radiactividad en el departamento de Medicina
Nuclear dependen de la localizacion relativa del “cuarto caliente” y del almacén
de desechos de las sustancias radiactivas, asi como del transito de éstas y de
los pacientes a los que se les ha administrado algun trazador radiactivo.
También pueden contribuir otras fuentes de radiacion, como los aparatos de
rayos X, los aceleradores lineales y las bombas de cobalto. Estas influencias
son importantes en el momento de la instalacién de los calibradores de dosis y
de los sistemas de conteo para la medicién en vitro de las radiaciones gamma.
También es importante considerarlas en la instalacién y orientacién de los
sistemas de conteo para la medicidn en vivo de las radiaciones gamma y de los

sistemas para obtener imagenes clinicas.

1.3 Pruebas de aceptacién y de referencia

La aceptacion de un instrumento no se limita a su recepcién e instalacion, sino
al logro de su 6ptima operacion. Para ello, es necesario realizar verificaciones
cuidadosas, para asegurar que la calidad de la operacion del instrumento
corresponda con las especificaciones técnicas y de operacion establecidas por
el fabricante.

Estas pruebas deben efectuarse inmediatamente después de la instalacion del
instrumento por el ingeniero o fisico médico, en presencia del proveedor para
verificar su buen funcionamiento. Ningun instrumento nuevo debe trabajar si
no se ha demostrado, por medio de las pruebas de aceptacion su
funcionamiento 6ptimo. Un equipo que no funciona correctamente cuando se
instala, corre el riesgo de no funcionar jamas.

Las pruebas de aceptacion son de interés para el personal de mantenimiento,
el representante del fabricante y de los que adquieren el equipo directamente.
Es importante que durante las negociaciones de compra se establezca un
acuerdo de como se efectuaran estas verificaciones y las caracteristicas de
operacion minimas aceptables. Las pruebas deben ser estrictas y acordes con
protocolos bien definidos. Si se necesita equipo especial, se deben hacer los

arreglos para su provision. En muchos paises se paraliza el pago del equipo



hasta que las pruebas de aceptacion terminen y ofrezcan resultados
satisfactorios.

Estas pruebas nos serviran como senales de referencia, y sus resultados
serviran para tasar la calidad de operacidon subsecuente mediante las
verificaciones rutinarias. Las pruebas de aceptacion y de referencia son

detalladas en el capitulo IV.

1.4  Pruebas rutinarias

Son aquellas que se deben efectuar regularmente en un instrumento para
asegurar su funcionamiento éptimo y determinar la velocidad y el grado de
deterioro funcional en relacion con el tiempo. Estas pruebas se pueden
clasificar en dos categorias:
e Pruebas que se realizan en periodos semanales, mensuales, trimestrales,

semestrales o anuales.
e Verificaciones operativas o diarias.
Para hacer comparables los resultados de las pruebas es importante que se
realicen en forma idéntica. Siguiendo unos protocolos definidos, deben
especificarse los limites aceptables para los resultados, asi como las acciones
que se deben seguir en caso que estos limites se excedan.
Las pruebas deben ser simples y rapidas para que puedan realizarse con la

frecuencia debida. Detalles de estas pruebas en el capitulo IV.

1.5 Mantenimiento preventivo y correctivo

El mantenimiento preventivo intenta preservar al instrumento en sus mejores
condiciones de operacién, pero no garantiza la persistencia de estas
condiciones ni su empleo correcto para un procedimiento en particular. La
confianza en estos aspectos la adquiere el usuario a traves del Control de
Calidad, porque puede descubrir por estas pruebas la existencia de una falla
instrumental. Por este motivo debe existir un canal viable de comunicacién
entre las personas encargadas del control de calidad y el personal de
mantenimiento.

El mantenimiento preventivo regular es vital para que cualquier instrumento
logre una operacion satisfactoria en forma continua. El aseo simple es

necesario para mantenerlo externamente limpio e internamente libre de polvo.



Las partes movibles deben lubricarse y los componentes perecederos deben
reemplazarse regularmente. Las comprobaciones sistematicas de la parte
mecanica y eléctrica son muy importantes para la seguridad del paciente y del
personal.

Algunas de las pruebas que se utilizan para el Control de Calidad se
pueden repetir durante el proceso de mantenimiento preventivo o después de
efectuar maniobras de mantenimiento correctivo para la superacién de una
falla. Es importante que estas verificaciones se lleven a cabo de acuerdo con
los mismos protocolos y que sus resultados se comparen siempre con los datos

de referencia.

1.6 Registro de las pruebas realizadas

La conservacion de registros de las pruebas de Control de Calidad son de
mucha importancia para el seguimiento del equipo. La primera parte de este
registro debe indicar las pruebas de aceptacion, referencia y rutina que se
efectuan para el Control de Calidad. La segunda parte del registro y el informe
de mantenimiento preventivo que se haya efectuado, debe senalar las fallas
del instrumento y su reparacién, detallando las caracteristicas de este trabajo.
Ademas es util reunir y mantener un manual completo y actualizado sobre los
procedimientos, que incluya los protocolos detallados de todas las pruebas
clinicas.

Es esencial que todo el personal involucrado aprecie la importancia de este
archivo de datos. Las hojas de registro se deben planear apropiadamente para
que sean entendibles y puedan completarse facilimente. Cuando sea necesario,
deben incluir notas aclaratorias. En ellas unicamente se deben registrar los
datos y los resultados esenciales. Todos estos registros deben ir acompanados

de placas ordenadas cronoldgicamente.

1.7 Organizacion e importancia de un Control de Calidad
Para el éxito del Control de Calidad, es importante que el jefe del departamento
de Medicina Nuclear reconozca su utilidad. También se requiere del apoyo de
las autoridades administrativas para asegurar los medios que ayuden a llevarlo
a cabo. Ademas, es importante que las personas que efectuen las pruebas en

un instrumento en particular, estén familiarizados con su manejo.



Si los resultados de una prueba en particular no se encuentran dentro de los
limites establecidos para su aceptacion, es necesario decidir si el instrumento
se retira o no del uso operacional hasta que se ejerza la accion correctiva.

Un esquema de Control de Calidad es tan importante que, en algunos paises,
se obliga a la presentacion de un programa amplio de Garantia de Calidad que
incluya pruebas de Control de Calidad de los instrumentos como pre-requisito
para la aprobacion del local y de la instrumentacion de Medicina Nuclear y la
obtencion de la licencia para la institucion.

Cada departamento de Medicina Nuclear debe modificar los protocolos para

adecuarlos a su equipamiento especifico.



. DESCRIPCION DEL DETECTOR DE CENTELLEO Y DEL EQUIPO
CAMARA GAMMA

2.1 Antecedentes

Un equipo SPECT es una camara de centelleo que logra imagenes por la
distribucion espacial de un radionuclido. Cuenta con un detector de
radiaciones formado por un cristal de yoduro de sodio activado con talio
(Nal(Tl)) de gran diametro, acoplado a un conglomerado de varios tubos
fotomultiplicadores. El disefio de las camaras de centelleo varia
considerablemente, pero para ilustrar sus principios basicos describiremos el
tipo mas comun: Anger. La Fig. 2-1 muestra un corte a través de la cabeza
detectora de una camara de centelleo del tipo Anger y de sus unidades
electrénicas. Los fotones gamma que emiten los radionuclidos presentes en
el paciente, alcanzan al cristal después de pasar por las perforaciones de un
colimador de plomo que define la direcciéon de los fotones que se aceptan.
Los colimadores pueden tener sus agujeros paralelos (fig. 2-1), divergentes,
convergentes, inclinados o incluso tener un solo agujero (“pin-hole”).

Los tubos fotomultiplicadores se encuentran acoplados a la superficie
posterior del cristal, directamente o a través de una guia de luz, y reciben el
voltaje de una fuente de poder comun. En cada tubo fotomultiplicador se
puede efectuar ajustes ligeros del voltaje o de la ganancia. Una interaccion
fotonica en una localizacién espacial particular del cristal, definida por un
sistema de coordenadas X-Y (fig. 2-2) que produce en ese lugar un centelleo
que se esparce por el cristal. La fraccion de esa luz que llega al fotocatodo
de cada fotomultiplicador, varia inversamente con la distancia que separa al
fotomultiplicador del punto de la interacciéon fotdnica. La distribucion de las
amplitudes de los pulsos provenientes de todos los fotomultiplicadores en
una sola interaccion foténica, contiene la informacion relativa a la posicion
geometrica de la interaccion. Los pulsos son procesados por la camara de
centelleo para provocar un destello en la pantalla de un tubo de rayos
catodicos, en la misma posicidn de un sistema de coordenadas X — Y donde
se verifico la interaccion original en el cristal. El tubo de rayos catodicos

produce el destello unicamente cuando la energia de la interaccion fotonica



original corresponde con una gamma preestablecida de energias, misma
que se puede seleccionar de acuerdo con la energia de los fotones gamma
que emite el radionuclido que se utiliza. La energia de la interaccién es
definida por la amplitud de un pulso Z que se obtiene mediante la suma de
las salidas de todos los fotomultiplicadores.

Para lograr electrobnicamente estos procesos, los pulsos provenientes de
todos los fotomultiplicadores son sometidos a una etapa de preamplificacion
y enviados a los circuitos electronicos para la aritmética de los pulsos X, Y,
Z. Los circuitos X e Y miden las amplitudes de los pulsos, en proporcién con
la posicion X e Y del fotomultiplicador que los origina en el sistema de
coordenadas. De esta manera se crean dos senales analogicas, X e Y,
cuyas amplitudes son proporcionales a las coordenadas espaciales del
centelleo original. El circuito Z, suma todos los pulsos y provee una sefal Z,
que es proporcional a toda la energia depositada en el cristal por la
interaccion fotonica. Como la intensidad de los centelleos y la senal a la
salida de los fotomultiplicadores aumenta con la energia de los fotones, las
senales X e Y deben normalizarse para que la informacidén posicional no sea
dependiente de la energia foténica. Esto se logra en el circuito de correccidn
de la energia, mediante la division de las sefales X e Y con la sefal Z. Esta,
también es enviada al analizador de altura de pulsos (Pulse Height Analyzer,
“PHA"). Si coincide con la ventana ajustada en el PHA para el radionuclido
que se utiliza, el PHA permite a las sefales X/Z e Y/Z registrar el evento.
Esto se logra usualmente en un osciloscopio de rayos catodicos, donde el
trayecto del rayo catdédico hacia la pantalla se encuentra normalmente
bloqueado por una rejilla cargada negativamente. Cuando la amplitud de la
senal Z coincide con la ventana preestablecida en el PHA, se genera una
senal que cambia la carga de la rejilla hacia el signo positivo y ésta deja
pasar al rayo catodico hacia la pantalla del osciloscopio. Simultaneamente,
las senales X/Z e Y/Z se utilizan para desviar el rayo electrénico para que la
posicion del destello en la pantalla del osciloscopio coincida con la posicion
del centelleo original en el cristal. Si se utiliza un osciloscopio de persistencia
variable, los destellos pueden permanecer visibles durante un tiempo
suficientemente largo para integrar una imagen en el fésforo persistente de

9



la pantalla. Si se emplea un osciloscopio comun o un dispositivo para formar
imagenes similar, el registro permanente de la imagen se puede lograr
mediante la acumulacion de los destellos en una pelicula fotosensible
durante un tiempo preestablecido, o hasta llegar a un conteo predefinido.
Las senales X/Z e Y/Z también se pueden digitalizar por medio de un
convertidor analégico digital (CAD), para ser almacenados en una memoria
magneética y ser procesados después mediante una computadora conectada
directamente a una o mas camaras de centelleo. En este caso, la sefial Z se

utiliza para iniciar la digitalizacion de la posicion de los pulsos.
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2.2 Como trabaja una Camara Gamma

Los rayos gamma pasan a traveés del colimador y son convertidos en un haz
de luz por el cristal de Nal (yoduro de sodio), que luego es convertido en
senal eléctrica por un arreglo de tubos fotomultiplicadores.

Las senales son escogidas por el circuito de energia y de posicion, es decir
3 senales X,Y,Z., donde las coordenadas de posicion X e Y de los rayos
gamma interactuan en el cristal. La senal de energia Z es proporcional a la
energia de los rayos gamma incidentes. El analizador de altura de pulso
(PHA) selecciona la sefal Z en un rango particular y genera una senal para
el TRC (tubo de rayos catoédicos =visualizador de imagen). El haz de

electrones es deflectado en el TRC por la posicién de la senal XY.

x ool - » ‘ .‘E ::
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2.3 Aspectos basicos de una camara gamma
2.3.1 Componentes de la Camara Gamma
Cristal de centelleo (Nal)

Tubos fotomultiplicadores
Preamplificadores

Colimador

2.3.2 Procesamiento electrénico
Circuito de localizacion

Analizador de altura de pulsos (PHA)

Sistema de visualizacion de imagen



Cristal de Centelleo (Nal)

El cristal de Nal tiene la propiedad de convertir los fotones de rayos gamma
en luz y es usado porque tiene las siguientes caracteristicas:

Un alto numero atoémico ( Z = 53).

Es suficientemente denso y ademas tiene buen stopping power para los
rayos gamma usados en medicina nuclear

El numero de fotones de luz es directamente proporcional a la energia de
los rayos gamma incidentes.

Es hidroscopico (es afectado por el agua). Por lo que debe estar
protegido contra la humedad, y sellado en chasis de aluminio.

Es muy fragil, especialmente cuando el colimador es quitado.

Debe ser mantenido a una temperatura constante que no debe cambiar
mas de 3 grados centigrados por hora.

El tamano del cristal y grosor varia de la siguiente manera:

Tamarno circular diametro de 200 a 500 mm
Tamano rectangular 350 * 180mm hasta 600 * 470mm.
Grosor 6.3 a12.7mm (1/4 a 1/2 pulgada)
Grosor estandar 9 mm (3/8 pulgada)

Para 511 Kev 16 a 19mm (5/8 a 3/4 pulgada)

El cristal de Nal provee buena resolucion pero su sensitividad es baja para

energias altas como B0 67Ga, donde el efecto fotoeléctrico es menos

predominante.

Caracteristicas del Cristal con la Energia

El efecto fotoeléctrico decrementa con el aumento de energia (fig. 2.4a,2.4b)

El efecto fotoeléctrico se incrementa con Z (Z3/E3).

El scatter compton se incrementa con Z.
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Arreglo de los tubos fotomultiplicadores
La salida de un tubo fotomultiplicador es proporcional a la distancia de la

interacciéon de los rayos gamma. El factor de peso es asignado a cada tubo

de acuerdo a su posicion en el cristal.
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En la salida del tubo la suma de peso es igual a la posicién de centelleo.
La salida total de los fotomultiplicadores es proporcional a la luz producida

en el cristal y de la energia de los rayos gamma.
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Fig 2 5 Pecn acionadn a cada fotatinbo

Los tubos fotomultiplicadores varian en tamarno, numero y forma de acuerdo
al fabricante. Hay detectores de 37, 55, 61, 75 y 91 tubos y son de forma
hexagonal, cuadrado o redondo en estos ultimos el diametro es de 2 6 3
pulgadas.

El umbral de Amplificacién es sélo para senales que estan por encima de un
cierto nivel de senal. Varia de acuerdo a cada fabricante.

El analizador de altura de pulsos analiza la amplitud de la sefal de energia y
rechaza la energia fuera de la ventana (limites puestos por cada fabricante).
Esta ventana es usada para quitar los rayos gamma scatter de energia
reducida proveniente de la imagen. La resolucién de energia del detector
determina cuanto de ancho puede ser la ventana. Si la ventana es
demasiado angosta producira que los rayos gamma, no scatter, sean
rechazos disminuyendo la tasa de cuentas. Otra consecuencia es que a la
variacion de luz entre los fotomultiplicadores pueden producir imagenes no
uniformes (especialmente en camara viejas).

La mayoria de camaras usan ventanas de 15 a 20% para %M T¢, las nuevas
camaras pueden usar ventanas asimétricas (ejemplo +5%) para reducir el
scatter compton con pequenas pérdidas en la tasa de cuentas. Se usan las
ventanas multiples para 6’Ga, ?°'Tl y para estudios de dos radiontclidos

(ejemplo *°™ Tc y 2 TI).



Colimadores

El colimador es una guia direccional, el tamafo y longitud de los agujeros del
colimador determina que tipos de rayos gamma alcanzaran al detector fig.
2.6.

Fig. 2.6
Collimato Fotones que
llegan al
detector

Es un dispositivo disefado para discriminar aquellos fotones que no
provienen perpendicularmente desde la fuente al detector siguiendo la
calidad de los agujeros del dispositivo.

Los colimadores estan compuestos por plomo (material absorbente) que
delimita agujeros, por donde pasan los fotones desde la fuente.

De acuerdo a la fabricacion de los mismos, se les puede clasificar en:

a) colimadores de fundicién

b) Colimadores de laminillas

Los colimadores actualmente utilizados son los “Cast” o de fundicién, porque
son mas fuertes, duran mas por poseer un estado solido. Y los golpes
tangenciales no afectan su estructura. En cambio, los colimadores “Foil”, si
reciben un golpe tangencial (de costado) puede desarreglar el laminado y

producir defectos en la estructura y geometria del detector.



Seleccion del colimador

La seleccion del colimador esta acotada en primer orden por la energia del
radionucleido. En segunda medida de la resolucion y sensibilidad que se
desea obtener en la imagen a adquirir.

Como regla general, la resolucién y la sensibilidad de un colimador poseen
una relacién inversamente proporcional.

Clasificaciéon

Segun la Energia: (lo determina la longitud de las septas)

De Alta energia ..... > 300 keV....."*"| (365 KeV)

De Mediana Energia .. 160-300 keV..°’Ga (300, 185 y 93 KeV)

De Baja Energla ..... < 160 keV.....**™Tc (140 KeV), %' Tl (70 80 KeV)

En general, los colimadores de alta y mediana energia son de Todo
propésito.

Esto se debe a que la dosis administrada a los pacientes en estos casos es
baja, y de esta forma se aumenta la sensibilidad del sistema (colimador-
camara-software) con una degradacion minima en la resolucién espacial.
Bajas energias, Alta sensibilidad (AS / HS): Son colimadores con pocas
septas y cortas (CV amplio). Esto les permite captar mayor cantidad de
informacion a expensas de una peor resolucién.

*CV = Campo de vision: Se denomina asi al angulo sélido del agujero. El
tamano de ese angulo determina la resolucion del colimador , entonces >
CV, < Resolucion

Bajas energias, todo proposito (TP / LEAP, GAP): Es un colimador que
tiene una relacion de compromiso entre sensibilidad y resolucién. Es uno de
los mas utilizados. Se usa generalmente para estudios dinamicos y de baja
resolucion.

Bajas energia, alta resolucién (AR / HR): Estos tienen mas septas, o son
mas largas (El CV en mas pequeno) De esta manera, precisan la ubicaciéon
del evento radioactivo. Asi la imagen posee mayor definicion (mayor
resolucion), y para esto descarta gran cantidad de eventos, aumentando el

tiempo de adquisicidn (menor sensibilidad) Estos son los mas utilizados para

estudios estaticos



Bajas energias, ultra alta resolucién (UAR / UHR): Aqui las septas se
encuentran aun mas juntas o son mas largas. Suele utilizarse cuando no se
dispone de un equipo tomografico y/o de un Pinhole para resolver areas
pequenas o estructuras muy cercanas entre si. También son muy utilizados
en SPECT.

Paralelos oblicuos: Estos tienen septas paralelas, pero anguladas. Estan
disenados para un oOrgano especifico, que no estd ubicado
perpendicularmente al plano de cabezal. Una de las utilidades es la de
adquirir imagenes tomograficas en cabeza (SPECT). Asi, la distancia
Colimador- Paciente se hace menor.

Divergentes: Son utilizados generalmente en camaras de campo chico para
visualizar érganos grandes como pulmones, higado, bazo. La desventaja de
estos colimadores, es que la imagen se deforma hacia los bordes del
colimador a causa de la angulacion de las septas. En el centro del colimador
las septas son paralelas y hay minima distorsion.

Convergentes: son raramente utilizados los multiseptales. EI mas utilizado
es el Pinhole, que funciona como las antiguas camaras fotograficas. Este
con-siste en un embudo de plomo con base en el cristal y vértice opuesto,
con un

orificio pequeno. Se puede utilizar con cualquier radionucleido. Simplemente

seleccionando el foco adecuado para esa energia.
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CAPITULO Nl
EQUIPOS SPECT
3.1 Antecedentes

La base de tomografias computabilizadas (SPECT)de emisidén de fotén simple
datan desde 1917 con las publicaciones del matematico Australiano J. Radon.
En esta publicacién Radon establecié que puede reconstruirse objetos en tres
dimensiones de todas sus proyecciones bidimensionales. En 1922 varios
radiélogos trabajaron independientemente advirtiendo el movimiento de un tubo
de rayos X sobre un paciente, mientras el velado del film fue movido en la
direccion opuesta. Esta técnica tomografica de rayos X fue la base de la
tomografia computabilizada (CT).

El trabajo de estos radidlogos pioneros fue el principio para los investigadores
en el campo de Medicina Nuclear, hasta 1961 cuando Oldendorf desarrollé un
aparato de trasmision de rayos gamma de una fuente de 3,

Kuhl y Edwards (1963) entendieron que un gran logro se puede obtener por las
capacidades tomograficas de un colimador focalizado, con movimientos mas
complejos, ellos continuaron con el desarrollo del instrumento. Hacia 1968 las
computadoras estuvieron siendo usadas en emisiones tomograficas, como un
componente de almacenamiento de datos y un realzador de contraste. Las
imagenes fueron obtenidas por retroproyeccién de los datos de adquisicién
sobre un area comun.

La convoluciéon en el espacio real o por filtrado en el espacio de Fourier,
permite recuperar matematicamente la pérdida de contraste. La computadora
se convierte en un gran componente que simplifica la retroproyeccion

removiendo el fondo (background) por substraccion.

e ;Qué es un equipo SPECT?
Un equipo SPECT (single photon emission computed tomography) se compone
de una camara de centelleo convencional montada sobre un armazén especial,
conectada a un computador apropiado. En la Fig. 3.1 se muestra un diagrama
de uno de estos sistemas y sus varios ejes, en particular, el eje de rotacion. Las

imagenes logradas mediante SPECT tienen un numero de ventajas potenciales



con respecto a la imagen planar convencional. Sin embargo, requieren una
atencion especial, pues podrian producir resultados inadecuados a menos que
se tenga un gran cuidado en el funcionamiento de la camara de centelleo y de
las otras partes que componen el sistema. Existen ademas ciertos
requerimientos adicionales para los sistemas con cabeza doble (o multiple).

El principio basico utilizado por el sistema SPECT se basa en el concepto de
una camara rotacional y requiere de la adquisicion de una serie de imagenes
planas, a medida que la camara gira 180° ¢ 360° alrededor del paciente. Estas
imagenes se utilizan para crear imagenes del corte transaxial mediante un
filtrado de retroproyeccion de los datos dentro del plano.

Con el fin de mejorar esta imagen es necesario aplicar un filtro ademas de la
retroproyeccion. Este filtro, al aplicarse a la linea de proyeccion en el dominio
espacial, tiene un maximo central con Iébulos negativos a los lados. Esto
corresponde a un filtro de rampa en el dominio de la frecuencia. Si se tuviesen
datos perfectos (libres de ruido) obtenidos mediante imagenes adquiridas a
traves de un numero infinito de proyecciones, este filtro de rampa daria una
reconstruccion perfecta en el corte tomografico. Desafortunadamente, el
numero de imagenes que pueden adquirirse es limitado y los datos, lejos de ser
perfectos, se encuentran limitados por la estadistica de Poisson. Como
resultado de lo anterior, cuando se utilizan datos reales es necesario aplicar
una funcion de ventana al filtro utilizado para modificar la retroproyeccion. Debe
también realizarse una correccion por atenuacion en la imagen reconstruida. Si
esto no se realiza, los datos en el centro de un objeto, apareceran como si se
hubiesen adquirido con una sensibilidad menor en relacion con la periferia.
Adicionalmente, los datos no seran cuantitativamente precisos.

Se utiliza un computador digital para realizar el filtrado, la retroproyeccién y la
correccion por atenuacion de los datos de SPECT. Los datos originales se
almacenan como una serie de imagenes de proyeccion y, dependiendo de los
comandos del operador, pueden ser reconstruidos para dar uno o varios cortes
transaxiales luego de un filtrado apropiado.

Una vez que los cortes transaxiales han sido creados, es posible utilizar los
mismos datos para crear cortes sagitales, coronales u oblicuos a traves del

objeto, principalmente mediante el reordenamiento de los datos.



Debido a la interdependencia que existe entre el funcionamiento de la camara
de centelleo, su movimiento y el algoritmo de reconstrucciéon, es posible
reconstruir imagenes transaxiales que estan lejos de ser éptimas. Aunque es
facil descubrir degradaciones en imagenes planas obtenidas en una camara de
centelleo mal ajustada o que presenta un mal funcionamiento, no sucede igual
en el caso de SPECT, donde es muy posible producir imagenes de baja calidad

o con artificios sin que esta situacion sea detectada.

e ¢Por qué un SPECT?
El uso de SPECT como una modalidad permanente de adquisicion de
imagenes en Medicina Nuclear lleva a la pregunta ¢ por qué un SPECT?. Esta
interrogante es contestada con otra pregunta: ¢Que hace usted sin un
SPECT?.
Cuando los médicos o tecndlogos incursionaron en SPECT esto parecia ser
una pesadilla tecnologica. Consistia en términos extranos que empezaban a
utilizarse como: proyecciones, filtro rampa, efectos de volumen parcial, voxel,
frecuencia de corte.
SPECT es un paso de adelanto en la capacidad de diagnosticar con precisién
en Medicina Nuclear, no es semejante a la transicion de un scanner rectilineo o
una gamma camara.
Las ventaja mas grande de SPECT, es la habilidad de quitar la superposicién
encontrada en las imagenes de dos dimensiones. Esto es demostrado por las
imagenes de la distribucion de °'TI en el miocardio del ventriculo izquierdo de
pacientes con un gran I6bulo izquierdo de higado o concentraciones
sustanciales en pulmones dificultan los intentos clinicos de localizar areas
porque decrecen la perfusion con 2007,
Otra consideracion importante de la capacidad de SPECT es la cuantificacién
de trazadores en la seccién de un 6rgano tomografico. Este meétodo aun se
esta explotando por permitir SPECT los estudios fisiologicos (estudios
dinamicos).
La potencialidad de Medicina Nuclear ha demostrado en los estudios
fisiolégicos opuestos a los cambios morfolégicos que engrandecen a SPECT,
ha sido presentado por Homan y Hill (1984) en los diagndsticos de

enfermedades de cerebro vascular con aminas de '®l a unas pocas horas de
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los sintomas de impulsos de ataque, las imagenes de SPECT delinearon las
areas anormales, mientras que las imagenes de CT tomaron cuatro dias para

identificar el area afectada, las imagenes funcionales no esta limitado al

cerebro. Varios estudios clinicos de diferentes 6érganos se estan produciendo

con 2°'T1.

Fig. 3.1
SPECT
SIEMENS de 2
cabezas

¢ Instrumentacion

el concepto de reconstruccion de imagenes ha sido discutido por afos, pero la
llave del éxito ha sido la aplicacion en CT (tomografia computabilizada),
SPECT, PET (tomografia por emisién de fotones) y MRI (imagenes de
resonancia magnética). Su desarrollo basicamente ha sido por la introduccion
de las computadoras. El calculo requerido para la reconstruccion de imagenes
es tan complejo que sin la computadora la rutina de los estudios de hoy seria
imposible. Mientras que el matrimonio de la camara gamma con la
computadora se ha convertido en un hecho comun para la Medicina Nuclear, la
interfase de la computadora ha sido la médula espinal desde su concepcion.

Cada marca de fabricante de un sistema de centelleo con sus propias
caracteristicas de SPECT, funciona dentro de una estructura general basica
que consiste de un sistema detector colimado, capaz de adquirir datos al variar
los angulos de giro, radio, método de conversion de senales de analogo a
digital y un sistema computarizado para manipuleo, reconstruccién vy
almacenamiento de datos. La mayoria de los sistemas comerciales rotan la

gamma camara, y operan con los mismos principios.
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Como todos los equipos de Medicina Nuclear los SPECT son totalmente
dependientes de cada componente individual. Por ejemplo la fineza de la
resolucion intrinseca puede ser disminuido con el uso de un colimador
inadecuado. Igual con la resolucion fina, seria rebajado por una pobre
estadistica de cuentas.

En otro caso se obtiene una uniformidad ideal con una tasa de cuentas alta. El
resultado: una pobre imagen y esto porque el paciente se movio durante la
adquisicion.

Y por supuesto, del conocimiento por parte del usuario, sea el medico, fisico, o
tecnologo. A menudo es la llave del éxito o defecto de un examen en SPECT.
Ademas de los componentes principales del sistema que son una camara

convencional y un computador conectados a través de una interfase.

Descripcion del sistema SPECT

1. Camilla para paciente.- Las camillas tomograficas normalmente se
disefian en forma especial, y difieren considerablemente de las camillas
convencionales. Son mucho mas angostas, de tal forma que la camara pueda
girar en radios de rotacion pequenos y estan construidas en material especial
para minimizar la atenuacién. Se disefian de manera tal que su eje longitudinal
pueda alinearse con el eje de rotacion. EI movimiento puede controlarse
manual o mecanicamente mediante un motor. Existe también un soporte para
la cabeza del paciente que permite reducir el radio de rotacion del detector y
colocar la cabeza del paciente en el angulo deseado, de tal forma que el
detector pueda pasar lo mas cerca posible de él durante la realizaciéon de los

estudios cerebrales

2. Armazoén.- Los armazones tomograficos estan disefiados para girar el
(los) cabezal (es) alrededor del paciente. A menudo, son mecanicos solidos y
a veces se mueven bajo el control de un microprocesador conectado mediante
una interfase al computador principal. Este controlador puede estar conformado

solo por un control de giro o por un sistema mucho mas complejo que funcione

mas o menos en forma autbnoma.
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3. Controlador de rotacion.- Este instrumento controla la rotacién de la
camara alrededor del eje de rotacion. Normalmente esta conectado al
computador principal a través de una interfase. Para un sistema de paso y
disparo esta interfase controla el incremento angular entre cada par de
imagenes de proyeccién sucesivas. En el caso de un sistema de rotacién
continua, esta interfase controla la velocidad del giro. A menudo también
permite el retorno de la camara a su posicidon de reposo. Algunas veces este
controlador también comanda la posicion lateral del armazon y/o de la camilla,

y cualquier otro movimiento mecanico .

4, Instrumentos de seguridad del paciente y de parada de
emergencia.- Todos los sistemas tomograficos tienen (o deben tener) un boton
de parada de emergencia que detiene los movimientos que pudieran lesionar al
paciente. Ademas, algunos sistemas poseen un instrumento de proteccién del
paciente, tal como un sensor de presién sobre la cara del colimador que sirve,

para interrumpir el movimiento cuando el sistema toca la camilla o al paciente.

5. Instrumentos de lectura de posicion.- Estos son instrumentos con los
cuales se muestra la posicibn angular y el radio de rotacién. Varian
considerablemente de un sistema a otro. En particular, muchos sistemas
poseen algunos meétodos para determinar el balanceo de la cabeza, como

puede ser un nivel colocado en el cabezal de la camara.

e Radiofarmacos de foton simple

Una adicional importancia para SPECT, aunque algunos pueden arguir que es
una limitacion, es su utilizacion por emision de radionuclidos de un fotén.
Mientras que estos radiofarmacos son dificiles de manejar bioquimicamente, un
gran numero es usado rutinariamente debido a que no son muy caros y son
accesibles para la comunidad de Medicina Nuclear. Esto hace que SPECT sea
una herramienta util de diagnéstico para todos los servicios de Medicina
Nuclear.

Las imagenes tienen el potencial de cuantificar el radiofarmaco en una region
del cuerpo y ademas deducir su funcionamiento con imagenes planares. Su

capacidad ha sido limitado por la distorsibn causada por la atenuacién vy
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contribucién de las cuentas estadisticas de los 6rganos aledanos. El avance
tecnologico de SPECT brinda en Medicina Nuclear un paso adelante en estas
restricciones. Esto puede adicionar un nuevo valor para el inventario de
radiofarmacos de un fotdn y posiblemente abra el camino a la introduccion de
nuevos componentes. Recientemente el método de imagenes funcionales ha
sido dominado por la tomografia de emisién de positrones (PET), sin embargo
la necesidad de un ciclotron cerca y el sustento de radioquimicos y
radiofarmacos, ha limitado al PET. Ello debido a lo caro que son. Por ello se ha
difundido mas SPECT, por su bajo costo tecnologico.

El uso de SPECT y las aminas marcadas han permitido la deteccién de
perfusiones alteradas y enfermedades neuroldgicas, tales como el infarto
cerebral y epilepsia. 27| en Scintografias miocardicas ha demostrado su

potencial con mucha precisién.

e El futuro
Hace 15 anos, SPECT fue una tecnologia interesante, disponible solo en
pocos fabricantes. En los siguientes diez afos ocurrira probablemente que la
mayoria de los cambios dramaticos seran en las computadoras, software y
hardware del lado del SPECT, con ventajas discretas pero progresivas en
detectores de centelleo y radiofarmacos, para beneficio directo del paciente.
Sin embargo continuara el progreso en aplicaciones clinicas en todos los
niveles. SPECT en particular no sera suplantado por otras modalidades de
imagenes, continuara jugando un rol importante en imagenes funcionales,

como modalidad complementaria.

3.2 Parametros de adquisicion

Para producir calidad de imagenes tomograficas, los fundamentos principales
requeridos son buenas imagenes planares que deben ser las caracteristicas
fundamentales de SPECT. Los parametros que incluye la integridad
instrumental son:

Apropiada colimacion, distancia minima entre fuente - detector vy suficiente
estadistica. Cada fabricante proclama sus equipos como superiores, sin

embargo la alta calidad de imagen queda en manos de cada servicio de

Medicina Nuclear.
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Las ultimas metas de algunos procedimientos es alcanzar resoluciones optimas
dentro de un razonable tiempo corto. SPECT demanda al usuario hacer
selecciones alternativas con el interés de mejorar el tiempo y la densidad de
cuentas. Ambos el paciente y la tecnologia de SPECT, exigen un tiempo de
adquisicion y una alternativa de parametros de resolucidon necesarios. En
realidad, el promedio de tolerancia del paciente en la mesa del examen
restringe el tiempo de adquisicion a un maximo de 30 a 45 minutos, y la dosis
administrada limitara algun concepto de alta estadistica por unidad de tiempo
razonable. Los tecndlogos deben seleccionar estos parametros eligiendo el
mas apropiado de acuerdo a las necesidades del paciente y de los
requerimientos del estudio. Mientras se toma estas consideraciones del
estandar comercial entre resolucion y sensitividad, una consideracion adicional
es vital: tomar en cuenta el espacio del disco de la computadora.

Existen multiples variables que deben ser tenidas en cuenta al momento de
adquirir un estudio tomografico en Medicina Nuclear, clasificandolos en cuatro

parametros necesarios para adquirir imagenes, estos son:

1. Orbita y Rotacion: que a su vez determina la distancia paciente-
detector
2. Seleccion del Colimador, determina la resolucion junto con la orbita

Adquisicion de Imagenes planares ( proyecciones)
e Matriz de adquisicion (incluyendo la magnificacion zoom)
e Cantidad de proyecciones
e Tiempo por proyeccion

4. Tiempo total de estudio.

1. Orbita y rotacion(radio de rotacion)
La pobre resolucion de SPECT ha sido frecuentemente aludido como una
desventaja para una provechosa tecnologia. La principal causa de este
problema de resolucion es la distancia entre la fuente y el detector,
conformada por el contorno del cuerpo. La situacion puede ser apreciado por el
reconocimiento de objetos no circulares tales como el térax y el abdomen que
no son ajustados a un campo circular. A pesar de la cercania de las
proyecciones laterales del cuerpo, la distancia del detector se incrementara en
las vistas posterior y anterior. Hay que reconocer que la causa principal de un
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menor rendimiento en resolucion de SPECT es por la distancia de la fuente
hacia el detector, se logra una resolucion éptima con una rotacioén no circular.

e Rotacién continua versus paro y disparo
Hay dos clases de movimiento del detector SPECT con una rotacién de la
camara gamma las cuales son: rotacion de paro y disparo y rotacién continua,
dos modos de coleccion de datos.
En la coleccién de informacion en paro y disparo, la rotacién de la camara es
bajo el control de una pieza dedicada al hardware, la cual es controlado por la
computadora.
La computadora puede ser activada por el programa de adquisicién en algunos
casos, donde la camara y la computadora son de diferentes fabricantes. La
computadora controla el movimiento de la camara en sucesivos angulos. Por
ejemplo, si la informacion va ha ser tomada en 60 angulos, cada paso de
rotacion sera de 6° hasta que el detector gire completamente los 360°. Al
realizar el detector cada paso, la computadora ordena incrementar el giro
hasta que coleccione la siguiente vista.
En una rotacion continua, el movimiento del detector es controlado en forma
mas simple. La posicion original del detector debe ser enviada por el programa
de la computadora por un cédigo que traslade la posicion angular del detector,
dentro de una sefal de lectura para el programa de adquisicién. Este tipo de
adquisicion se hace generalmente en estudios dinamicos con un tiempo
programado por frame y corregido por la variacion de velocidad en el
movimiento del detector.
Cuando seleccionemos cualquier adquisicion ya sea continua o de paso vy
disparo, la resolucién y sensitividad deben ser considerados. EI movimiento
continuo causara oscurecimiento de la imagen, desde el momento que los
datos son adquiridos. Tipicamente SPECT tiene una resolucion de 12-20 mm.,
en movimientos continuo y un oscurecimiento que es apenas notado en un

estudio de 60 cuadros a 360° que un estudio de 120 cuadros.

2. Seleccion de colimador
Cuando coleccionamos informacion con SPECT seguimos los mismos

parametros de imagenes planares en una rutina radiofarmaceutica en la

seleccion del colimador (capitulo II).
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La rotacion de la camara gamma tiene un inherente de empobrecer la
resolucion por la distancia entre la fuente y el detector. Para comprender el
problema de distancia uno puede facilmente entender y aceptar la necesidad
de usar un colimador de alta resolucién, brindando una capacidad de resolver
el sistema de una mejor forma con una menor calidad que el promedio de las
imagenes estaticas. Este concepto también es complicado por la necesidad de
adecuar estadisticas en los tiempos disponibles limitados. La necesidad de
preferir altas cuentas en un corto tiempo deberia dirigir al usuario considerar el
sacrificio de la resolucion para alcanzar sensitividad. En imagenes de dos
dimensiones, la resolucion, el tiempo de coleccion de datos y la relacion de
sensitividad, es manejado con una variedad de arreglos de disefio de

colimadores. (Ver capitulo Il- colimadores)

3. Adquisicion de las proyecciones

e Seleccion de Matriz
Para elegir la matriz de adquisicion se debe saber con qué isétopo se esta
realizando el estudio y la distancia paciente detector. Estas dos variables
influyen sobre la resolucidn espacial (FWHM). Al utilizar radiofarmacos
marcados con *™Tc | la camara posee las condiciones 6ptimas para hacer una
imagen dado el grosor y otras caracteristicas del cristal. En un paciente
promedio, se obtiene un FWHM de 12 mm teniendo en cuenta la distancia
paciente detector para este tipo de pacientes. En cambio, para otros
radionucleidos, como el 67Ga (mediana energia), el FWHM obtenido asciende
a 20mm. Respecto al FWHM, esta descrito que el pixel de la matriz de
adquisicién debe ser 1/3.FWHM (tabla 1).

FWHM 1/3 FWHM Matriz para camaras de campo
(Tamano de pixel) grande (FOV>38cm)
= 12 mm <4mm 128x128 =
Fa]
& 20 mm <6.6 mm 64 x 64

Conseguir una alta resolucion por incremento de la matriz es una practica
aceptable en imagenes planares estandares, pero esto puede ser el origen de

dificultades de capacidad de almacenamiento y resoluciones innecesarias en
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estudios tomograficos. En SPECT, un cambio de la matriz de las imagenes de
64 x 64 a 128 x 128 resultaria incrementado en un factor de 4. Este
incremento requerird un incremento substancial de espacio libre de disco y una
engorrosa carga si el disco es de baja capacidad.

Otro parametro que debe tenerse en cuenta al seleccionar la matriz es
determinar la estadistica de conteo. Para hacer una buena eleccién se debe
establecer la densidad de cuenta por pixel (ctas/px). Hay estudios que poseen
alta tasa de conteo (>2 kctas/seg) en las que la estadistica de la proyeccion
sera alta y permitira obtener una matriz grande (tabla 2); manteniendo una
densidad 6ptima de ctas/px. Si la tasa de conteo es baja (<0.7 kctas/seg) la
estadistica de conteo en la proyeccion sera mala y para evitar la adquisicién de

una Imagen insuficiente en cuentas, se puede disminuir la matriz de

adquisicion.
[Tasa de conteo ' Matriz maxima sugerida =
N
© > 2 kctas/seg 128x128
©
—

< 0.7 kctas/seg 64 x 64

Otra forma de elegir la matriz de adquisicién es la resolucién final del estudio
que se esta buscando (tabla3). En general, se utilizan las matrices grandes
(128x128) . Usualmente estudios dinamicos utilizan matrices de 64x64.

[ Matriz | Estudios a

128 x 128 | Estudios cerebrales, hepaticos, 6seos, adenoma paratiroides

64 x 64 %Ga, ""|(MIBG),Cardiacos, Infecciones, otros

Tabla 3

e Cantidad de proyecciones
La seleccion de la cantidad de proyecciones a adquirir depende de la matriz
empleada. Basandose en las evidencias fisicas, se sugiere utilizar la siguiente

férmula(1) para determinar la cantidad de proyecciones:

2xFWHM
=573 " ] ......... (1),
3xD
donde © = angulo de giro
D = didmetro del objeto a estudiar

FWHM = Varia segun la matriz seleccionada (12 6 20 mm)
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Ejemplo: Se desea realizar un estudio de SPECT cerebral (HMPAO- *™Tc)
que requiere alta resoluciéon. Se selecciona una matriz de 128x128. El FWHM
obtenido es de 12mm. El diametro del paciente es de 170mm.

Aplicando la formula (1), se obtiene 2.7°, en una o6rbita de 360°, en pasos de
2.7° se deberian realizar 133 proyecciones.

En general, se establece que:

Matriz/FWHM # de proyecciones teoricas # de proyecciones practicas
<
® |128x128/12 mm 128 96 - 120
¥a|
g .
-

64 x 64 /20 mm | 64 | 64

El concepto de “lo mas lo mejor” aun es cierto. La cantidad de proyecciones es
una de las variables mas importantes que van a influir en el momento de la

reconstruccion de las imagenes y la generacion de cortes.
\\\\ 1 ;/ S Fig. 3.2 Corte transaxial
de wuna fi i ;
e : ilustracion de

de estrella

Y . _— .
//l t\\ j,-, \ incremento del nimero

de proyccciones.

En las adquisiciones en SPECT, principalmente a causa de la incomodidad del
paciente por examenes largos, un compromiso debe ser encontrado entre
tiempo y coleccion de datos y una estadistica ideal. Este compromiso no
necesariamente tiene que influir en el numero de proyecciones. Esto significa
que a mas proyecciones, la calidad de la reconstruccion es mejor. La Fig. 3.2
representa una serie de adquisiciones de una fuente lineal y reconstruida. La
primera colecciéon fue adquirida en 40 segundos por proyeccion con 32 vistas
en un giro de 360°. Cada una de las adquisiciones siguientes fueron
desarrolladas doblando las vistas planares y reduciendo a la mitad el tiempo de
coleccion por proyeccién. Incrementando el numero de proyecciones reducimos
los efectos de estrella cuando el proceso de reconstruccion fue implementado
sin ningun incremento apreciable en el tiempo de coleccion o reducciéon en la

estadistica adquirida.
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Este metodo de coleccion debe ser usado con cautela cuando desarrollamos
estudios de bajas cuentas. Para tener suficientes cuentas por pixel es
necesario hacer las proyecciones individuales estadisticamente viables. Por
ejemplo, el incremento del numero de proyecciones es viable en un estudio de
higado si es permitido por el espacio del disco duro, pero no es recomendado
para estudios pélvicos con galio. Podemos concluir que los estudios clinicos no
necesitan usar cantidades masivas de espacio de disco para beneficios de

reconstrucciones minimas (Fig. 3.3).

180 projections 90 projections 60 projections
AALTT]

sy B0 - 0o®9900,

sng #@ Qoo
A -f’ - S8seny

256 x 256 - '.":'-'- SHE  Fig 3.3 Corte
? ] .'."-' Pw e transaxial de un
."I"- \}o.. fantoma cilindrico,

mostrando el
mejoramicnto minimo
con el incremento del
numero de
proyecciones

64 x 64

e Tiempo por proyeccion

Este parametro es un dato que obtiene segun la estadistica de conteo que se
obtiene en la camara luego de la inyeccion del paciente y su ubicacién en la
camilla con el detector en posicién AP, luego colocar el colimador y definir la
orbita a utilizar.

Como toda imagen, la calidad de la misma mejora en funcién de las cuentas
adquiridas. La cantidad de cuentas por proyeccion sera determinada de
acuerdo al tamano de pixel (matriz utilizada, zoom) y de que por contaje ocupa
el objeto a adquirirse respecto del campo de vision en la camara (tabla 5):

a) a menor tamano de pixel, mayor seran las cuentas / proyeccién

necesarias. Esto es asi porque, al haber mayor cantidad de pixeles por unidad
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de area en el campo de vision, se pierde densidad de ctas/px si no se aumenta
la cantidad de cuentas adquiridas en esa imagen.

b) A menor porcentaje de campo de visibn ocupado, menor seran las
cuentas / proyeccidon necesarias. Si se realiza un SPECT de térax, todo el
campo de vision sera ocupado. Mientras que si se realiza un SPECT cerebral
sin zoom, solo el 50% del campo de vision sera ocupado, y por ello se puede

adquirir la mitad de cuentas que en térax.

' MatrizZFWHM | Cuentas minimas / proyeccié_n *
uy

© 128x128 60-150 kctas/proy

I} =

s 64 x 64 25-50 kctas/proy

(*) para 100% del campo de vision irradiado

Pero en los software que se presentan en el mercado, no se establece como
parametro la cantidad de cuentas / proyeccion, se debe realizar una operacién
matematica por medio de una regla de 3 simple utilizando las ctas/seg en la
persistencia de la camara y las cuentas deseadas por proyeccion.

El procedimiento es el siguiente:

) se coloca el detector en posicién AP, con el colimador que se va a
utilizar y la érbita ya definida.

) Se determina las cuentas por segundo que recibe la camara en esa
disposicion geomeétrica.

1)) Se determina las cuentas totales que se quieren obtener por
proyeccion de acuerdo a la matriz y porcentaje de ocupacion del
campo de visién.

IV)  Se efectua una regla de tres simple para determinar el tiempo que
demandaria la adquisicion de esas cuentas en esas condiciones.

Ejemplo: Se desea realizar un estudio de SPECT cerebral (HMPAO-*"T¢). La
matriz seleccionada es de 128*128, y la cabeza ocupa 75% del campo de
vision.
a) kctas/seg = 3 kctas/seg.
b) Kctas/proy. Deseadas = 75% de 100k (75 kctas/proy)
c) 3kctas ........ 1 seg
75 kctas........ X

x = 25 segundos
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4. Tiempo total de Adquisicion

El tiempo de adquisiciéon en SPECT es materia de los mismos conceptos
basicos y limitaciones de las imagenes estandar en Medicina Nuclear. Un
importante factor son las cuentas éptimas por unidad de area. El éxito del
término de un estudio libre de artefactos en la reconstruccion se da si todos los
parametros de coleccién son implementados y no hay movimiento del paciente
durante los minutos del examen.

La mayoria de los fabricantes proveen una formula recomendada para
determinar el tiempo de adquisicion ideal sobre la base de una tasa de cuentas,
el tamafno de la matriz, y el numero de proyecciones. Estas féormulas deberian
ser usadas como guias efectivas; sin embargo los tecnélogos deben hacer el
juicio final de la paciencia del paciente. El tiempo total es dividido por el numero
de vistas deseadas para deducir el tiempo por proyeccién.

El calculo del Tiempo total (TT) de un estudio de SPECT se puede definir como
muestra la formula 2.

*
- (TP+€/(\)4) 4p o

donde TP = tiempo / proyeccidn (en segundos)
TM = tiempo muerto (en segundos)
#P = cantidad de proyecciones (en segundos)

60 = factor que transforma a minutos

El tiempo muerto es el tiempo que tarda en trasladarse el detector de un angulo
a otro, en el que no se obtienen imagenes durante la adquisicién tipo “paso y
disparo” . El tiempo que tarde depende del angulo que deba recorrer entre
proyecciones;, y éste depende de la cantidad de proyecciones. Hay que

medirlo, y en general son alrededor de 5 seg. para una orbita S&S, 360°, 64

proyecciones.

3.3 Descripcion fisica del procesamiento de reconstrucciéon de
imagenes
En SPECT el procesamiento es uno de los factores determinantes, mas

importante en el resultado final. Asi, se hace necesario conocer los diferentes

32



pasos a efectuar y las diferentes posibilidades de combinacion del
procedimiento.
En esta seccion describiremos paso a paso:
1) Evaluacién de la calidad de adquisicion
a. Seleccion del area de reconstruccién
b. Correccion por movimiento
2) Correccién de las proyecciones por uniformidad y del centro de
rotacién
3) Utilizacion de prefiltros
4) Meétodos de reconstruccion de las imagenes:
a. Retroproyeccion filtrada
b. Método Iterativo
5) Filtrado de los cortes transversales.
6) Correccién por atenuacion
a. Método de Chang (coeficiente de atenuacién constante)
b. Método de Transmisién (coeficiente de atenuacién variable)
7) Generacion de cortes 3D (Reorientacion: Sagitales, Coronales,

Transversales; y cardiacos)

1. Evaluacion de la calidad de adquisicion

a) Seleccion del area de reconstruccion:

En la técnica de adquisicion de SPECT que se utiliza rutinariamente, hemos
visto que se adquieren proyecciones alrededor de una érbita preestablecida.
Estas proyecciones son imagenes planares que ocupan todo el campo de
vision de la camara o un sector (si se utilizé zoom)

Existen muchos casos en los cuales el 6rgano de interés ocupa solo una
porcion del campo de vision utilizado. Esto es diferente a lo que ocurre en otras
metodologias tomograficas, como Tomografia axial computada (Rx), SPECTs
dedicados y PET: En estos casos, se van generando cortes transversales del
area que se desea estudiar.

Resumiendo: En SPECT, realizado con camaras gamma no dedicadas, se

adquiere un determinado campo de vision y luego se selecciona el area a

estudiar.
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Para ello, se determina un area de interés en dos proyecciones (AP y Lateral)
Asi se obtiene un area 3D (cubo) (Figura 3.4).

Al acotar el area de reconstruccion, se utilizara menor espacio en el disco de
almacenamiento y no se reconstruyen sectores de la imagen que no aportan

informacién al diagnostico.

Vista Lateral Vista AP

v

.‘.‘.»L—i =] ]

Figura 3.4: Determinacion del area de reconstruccion a partir de la proyeccion lateral y
AP.

b) Correccion del movimiento:
Es fundamental para el procesamiento de un estudio SPECT que durante la
adquisicion de las proyecciones no haya movimiento del paciente. Por eso se
hace Imprescindible verificar la ausencia de movimiento antes de que el
paciente deje el establecimiento. Si se observa movimiento, y no se puede
corregir, se debera reiterar la adquisicidn de las proyecciones.

Existen varias formas de evidenciar la presencia de movimiento, pero
mencionaremos las 2 mas utilizadas:

1)  Visualizacion de las proyecciones en modo Cine: Esta es una forma
Cualitativa de evidenciar el movimiento. Si durante la rotacion se observa
algun movimiento, se deben tomar las acciones para corregir el defecto.

2) Evaluacion del Sinograma:

Un sinograma (Figura 3.5), es una imagen que se genera a partir de las
proyecciones adquiridas de un SPECT. Recordando la composicion de una

imagen planar. esta formada en una matriz cuadrada (64x64, 128x128) y

compuesta por unidades llamadas pixeles. Estos estan arreglados segun un eje
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cartesiano 2D (X,Y); que en el caso de una matriz de 64x64 tendran 64 pixeles
enXy64enY)

Entonces: Para generar el sinograma se aplica una rutina a cada proyeccion
(es decir para cada angulo de adquisicién), en la cual se suman todos los
pixeles de una misma columna (eje X). De esta forma, los 64 pixeles que la
conformaban se suman para conformar un solo pixel; y asi se logra obtener
una imagen en una matriz no cuadrada: 64x1 (64 px en X, 1 px en Y). Se
obtienen tantas imagenes de matriz no cuadrada como proyecciones (O
angulos) hayan sido adquiridas. A partir de estas imagenes, se genera la
imagen del sinograma “apilando” cada imagen de 64x1. Asi tendremos una
imagen final (sinograma) con una matriz que dependera de la cantidad de

proyecciones adquiridas (Figura 3.5).

Figura 3.5: En el ejemplo del SPECT Oseo. obtendremos un sinograma representado en una matriz de 128 x 64:
dado que se habia adquirido 64 imdgenes en una matriz de 128x128. En la imagen se muestra como se
obtiene el sinograma: L.as proyeccioncs que se muestran son las que generan las lincas marcadas dentro dcl
sinograma en los angulos de giro correspondientes.

Observando las figuras 3.5, podemos ver que el sinograma representa toda la
adquisicién de un estudio SPECT y presenta una forma que en trigonometria
se denomina “seno”. De ahi su nombre.

Si la forma sinusoidal se encuentra interrumpida en algun punto (Figura 3.6) se
hace evidente que hubo movimiento durante la adquisicion. Teniendo los
controles de calidad efectuados correctamente, el movimiento no puede

provenir de la camara y queda limitado a la variable del movimiento del

paciente.
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Figura 3.6: “imulacion de movimiento en el estudio
del ¢jemplo. Antes de llegar a la mitad del estudio (M)
¢l paciente sc desplazo hacia la derecha (Flecha)

En cuanto a la correccion de algun movimiento detectado, también existen
diferentes metodologias. Al finalizar de la correccion se obtendra un estudio
corregido por movimiento que permitira proseguir con el procesamiento y
eliminar posibles artificios en la reconstruccién.

La posibilidad de corregir el movimiento esta limitada a la existencia de
programas especiales en el software con que se cuenta. Esta puede ser
automatica o manual (Cada software tendra su protocolo de correccion)

De todas formas, hay que tener en cuenta que solo se recomienda corregir
desplazamientos laterales del paciente (movimiento en el eje X). En el caso en
que el movimiento se efectua en el eje Y (Céfalocaudal), se puede corregir,
pero es mas riesgoso. Finalmente, en el caso de movimiento en los ejes Z,X
(Rotacién), la correccion puede no ser fiable y persistir los artificios obtenidos
tras la retroproyecciéon. En este ultimo caso, se recomienda repetir la

adquisicion de las proyecciones sujetando al paciente.

2. Correccion de las proyecciones crudas:

Toda adquisicion en SPECT va a multiplicar los errores propios del equipo
tantas veces como proyecciones se hagan. Entonces si hubiera alteraciones
del campo uniforme o del centro de rotacion, éstas se magnificarian vy
producirian artificios en los cortes tomograficos obtenidos.

Para evitar estos artificios se debe corregir por Uniformidad y Centro de
Rotacion.

a) Correccion de la uniformidad:

Todo sistema SPECT deberia tener la posibilidad de corregir este parametro.

Para ello, se suele utilizar una imagen de uniformidad con muy bajo error
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estadistico para corregir los defectos de uniformidad del campo que siempre
existen.
Para que una imagen posea bajo error estadistico debe poseer alta cantidad de
cuentas, como hemos visto en la seccidon de adquisicion planar. Para SPECT
se debe adquirir 120.000.000 de cuentas en una matriz de 64x64. La imagen
obtenida se denomina Matriz de correccion de Uniformidad.
Hay que destacar que los defectos de uniformidad dependen de:

a) el cristal y los fotomultiplicadores (factores intrinsecos de la camara)

b) el estado del colimador (factor extrinseco de la camara)

c) la matriz y el zoom de adquisicién.
Por esto, hay que adquirir tantas matrices de correccibn como combinaciones
haya durante la adquisicién. Por ejemplo: Matriz 64x64, Zoom 1, Colimador TP,
otra matriz de correccion para Matriz 64x64, Zoom 1, colimador AR; y otra
matriz de correccion para Matriz 64x64, Zoom 1,5 colimador AR. asi con otras
combinaciones posibles.
Se debera tener en cuenta que estas matrices deben ser re-adquiridas cada
semana o cada vez que la uniformidad del sistema varie por alguna
eventualidad (corte de luz, alteracién de la alta tensién) Como la adquisicién de
estas imagenes demandan mucho tiempo (2-4 h) se suele dejar adquiriendo las
imagenes durante la noche. Y por ello es que se efectuan las correcciones para
las combinaciones mas frecuentemente usadas. Y se dejan las correcciones no
tan usadas para efectuarlas programadamente antes de efectuar un estudio

determinado.

b) Correccién del Centro de Rotacion:

De forma similar a lo que ocurre con la Uniformidad, las alteraciones del centro
de rotacién son determinantes para obtener imagenes de alta calidad. También
se deben efectuar adquisiciones de Correccion para el Centro de Rotacion. Y

también se debe obtener tantas correcciones como combinaciones de

Software-Hardware se requieran.

3. Utilizacién de Pre-filtros:
Este filtro se aplica a cada proyeccidon por separado. Es un Filtro 2D, de tipo

espacial (comunmente es un Filtro de 9 puntos convencional en centellografia
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planar) De esta forma, se disminuye la variacién estadistica de los pixeles
adyacentes entre si.

El presente tipo de procesamiento se utiliza cuando...

1) LA ESTADISTICA DE LAS PROYECCIONES NO ES LA ADECUADA. (Mala relacion
Senal:Ruido) Este es el caso de estudios tomograficos tardios (imagenes de
24h, etc) que poseen muy pocas cuentas/segundo, a causa del decaimiento del
material radioactivo o la eliminacién del radiofarmaco del organismo. Este filtro
disminuye la fluctuacion estadistica entre pixeles (Figura 3.7). También se
puede utilizar este filtro en ocasiones en las cuales los pacientes no pueden
mantenerse quietos el tiempo necesario para obtener proyecciones con buena
estadistica, o cuando hubo un error en la determinacion del tiempo de
adquisicion por proyeccion y el paciente se retird del servicio. En rigor de
verdad, lo que habria que hacer es optimizar las condiciones de adquisiciéon
para obtener una imagen de la mejor calidad posible y constatar la calidad de
las proyecciones antes de que el paciente se retire. En otras palabras, este tipo
de pre-filtrado, utilizado en estos casos, es un procesamiento de “cosmética”
para salvar errores de adquisicion.

2) EL SOFTWARE DE GENERACION DE CORTES 3D A PARTIR DE LOS
TRANSVERSALES NO POSEE FILTRO “INTERCORTE".
En este caso es necesario realizar un prefiltro. Este punto se vera mas

adelante (Punto 5)

Figura 3.7: e muestra como al
aplicar un filtro de 9 puntos se
“alisa™ la imagen (Disminuye la
variacion estadistica entre los
nixeles advacenteg)

Filuo de 9

nintng

4. Métodos de Reconstruccion de las imagenes:
El método utilizado para La reconstruccion de las imagenes es uno de los

factores determinantes de la calidad de los cortes finales. La limitante para su
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utilizacién es la velocidad de procesamiento del micro-procesador y espacio de
disco duro para almacenamiento.
Existen 2 métodos difundidos (retroproyeccidén filtrada y reconstruccion

iterativa). De estas dos, la mas difundida es la primera.

a) Retroproyeccion Filtrada:

En este método, las proyecciones adquiridas son ubicadas “virtualmente” en el
angulo en que la camara gamma tomo6 cada imagen (Esquema 1-figura
izquierda). Luego, selecciona sucesivamente una fila de cada proyeccion (eje
Y; La fila posee una cantidad de pixeles igual al tamafo de la matriz de
adquisicion: en nuestro ejemplo de SPECT o6seo, serian 128 pixeles). Se
generan “Lineas de proyeccién” transversales para cada pixel en cada uno de
los angulos respetando la intensidad de la imagen original (en nuestro caso 64
veces dado que se adquirieron 64 proyecciones). De esta forma, las “lineas de
proyeccién” se interceptan. En esos sitios se suman los valores de cada linea,
visualizando mayor intensidad de imagen en estos sitios. (Esquema 1-figura
central; Figura 3.8).

Este procedimiento se repite para cada fila de las proyecciones.

De esta forma se obtendra la reconstruccién de tantas imagenes como filas
haya, en una nueva matriz. A cada una de estas imagenes la llamaremos

“Corte transversal”.

Figura 3.8: (Izquierda).- reconstruccion de un corte a partir de una fuente
puntual dnica. e observan las “lLineas de Proyecciéon™ de cada proyeccion (#
64) que se interceptan en el punto donde se encuentra la fuente. (Derecha).-
Igual procedimiento pero utilizando dos fuentes puntuales. La interseccion de
las “l.ineas de Proyeccion™ es mas complcja.
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{Bmi8ion por las Fuentes) (1.Retroproyeccion) (2.Aplicacion de Filtros)

Esquema 1: ¢ presenta la adquisicion en 4 proyecciones de 3 fuentes de diferente forma y posicion. En la
imagen izquierda, se muestra como quedaria una fila de pixeles en cada proyeccion. En la imagen central se
grafica la retroproyeccion a partir de las proyecciones adquiridas, mostrando las intersecciones de las lineas
de reconstruccion. En la imagen derecha, se observa la aplicacion de un filtro, que mejora la identificacion
de las fuentes.

Habitualmente, como hemos estudiado en la Técnica Planar, las imagenes
estan compuestas por la Senal y el ruido. Donde la sefal esta representada
por los fotones originados de los sitios de acumulacion del radiofarmaco vy el
ruido (que ahora llamaremos “Ruido de adquisicion”) corresponde al “Fondo”.
La contribucion de este ultimo en la imagen depende de la estadistica de
conteo obtenida durante la adquisicion (Esquema 2-P-).

A

Ruido de adquisicion

l Sedal

D Ruido de reconstrucc}

Contribucion a la

Contribucion a la

(P) (S)

Esquema 2: Sc grafican dos eventualidades en las cuales hay diferentes componentes de una imagen
de buena calidad: Sefal. Ruido de adquisicion y Ruido de reconstruccion. En la representacion
de una imagen Planar(l?). sc obscrva que estd compuesta por dos componentes: mientras que la
representacion de un corte tomogratico [SPECTH (S)] mucstra la influencia de los tres
componentes en dicho corte.

En el caso de un corte tomografico (SPECT), al aplicar la retroproyeccion, se
genera un tercer componente: el “Ruido de Reconstruccion”. Este componente

aparece a causa de la generacién de las “lineas de proyeccion”. De esta
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forma, un corte tomografico estara compuesto por la Sefial y dos tipos de
Ruido: “Ruido de adquisicion” y “Ruido de Reconstruccion” (Esquema 2-S-). La
Senial sigue estando representada por los fotones originados de los sitios de
acumulacién del radiofarmaco. El Ruido de adquisicion corresponde a la
variacion estadistica durante la adquisicién, y el Ruido de Reconstruccion
corresponde a las Lineas de Proyeccion.

Existen diferencias entre ambos tipos de ruido (Tabla 1):

Ruido de Generacion durante | Contribucion Frecuencia |
‘; en la imagen Nyaquist (*)
S | Adquisicion la adquisicion {
m
™ | Reconstruccién | 1a retroproyeccién 2 ‘ 0 ‘

(*) Se refiere a cuando se aplica la Transformada de Fourier y se pasa del analisis
de fa imagen en una matriz espacial a una de Frecuencias de onda (ver mds

adelante en este mismo punto)

Entonces, si comparamos a una imagen planar (2D) y un corte tomografico
(3D) veremos que estan compuestos por diferentes componentes y, ademas,
cada componente esta presente en diferentes proporciones (Tabla 2) Esto se
debe a que para la adquisicibn de una imagen planar estatica se puede
adquirir con condiciones tales que se obtiene una Relacion Senal:Ruido de
adquisicion alta. En cambio en SPECT, al tener muy limitado el tiempo de
adquisicién de cada proyeccion, las imagenes planares individuales poseen un
alto componente de Ruido de adquisicion y poca Sefial (Imagen de poca
estadistica de conteo). Tras de esto, al retro-proyectar las imagenes, se

genera el 3° componente: Ruido de reconstruccion.

. Ruido de Ruido de
Imagen | Calidad | Adgquisicién S Reconstruccion
~ Buena | U l |
e~ |Planar ! 1
= Mala | Ton tod |
5
= Buena | n T I £l ™
SPECT — v ——— - T T #)
Mala f " ¢

(*) Correlacionar esta tabla con el Esquema 2

En cuanto a la influencia del Ruido de reconstruccion, vale explicar que no
depende del tiempo de adquisicion como lo hace la Sefial y el Ruido de
adquisicion. El parametro de adquisicion que hace variar a éste componente
es la cantidad de proyecciones que se programen. Asi, cuanto mayor cantidad
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de proyecciones se adquieran, menor sera su influencia. A causa de estos
parametros, es que se describié en la seccion de adquisicion SPECT, la
necesidad de adquirir mayor cantidad de proyecciones cuanto mas grande es

la matriz de adquisicion de las mismas (# en la tabla).

TRANSFORMADA DE FOURIER

Como ultimo paso de la reconstruccion por esta metodologia (retroproyeccion
filtrada), es necesario FILTRAR los cortes obtenidos.

Dado que el filtro espacial convencional (9 puntos) es un procedimiento lento y
complicado, se decidié convertir a estas imagenes al espacio de las

frecuencias por medio de la Transformada de Fourier.

Toda imagen esta formada por distintas ondas. Asi como los diferentes colores
pueden representarse como ondas que poseen diferencias en la longitud de

onda y frecuencia.

Mediana frecuencia — Intermedia alta frecuencia
(Sedal) (Bordes dc la imagen)

Baja frecuencia — Alta frecuencia
(Ruido de adquisicion) (Ruido de reconstruccion)

v Esquema 3: Correlacion
entrc los componentes de
una imagen y la
frecuencia de las ondas
que las componen.

(Cantidad de una

Lrereneing

—>

Frecuencia N(y)

De esta forma, podemos representar a la imagen o corte tomografico en el
espacio de las frecuencias (esquema 2 y esquema 3).

Las frecuencias tienen por unidad Nyquist (Ny). Esta frecuencia esta
representada por los Ciclos por pixel de una onda sinusal (funciéon seno). En
ella existen 2 fases: una fase positiva (1) y otra negativa (2) (Esquema 4). Las
imagenes en la computadora se forman a partir de un numero binario. Es decir

que esta compuesto por “0” y “1". Para la matriz, las fases positivas producen
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en la computadora un “1" (presencia de senal en el pixel) y la fase negativa un
“0” (ausencia de senal en el pixel).

La unidad en pixeles de la Frecuencia de Nyquist es 2px. Esta es la maxima
frecuencia a la cual puede oscilar la onda de imagen para que se identifiquen 2
fuentes puntuales como distintos. Para ello entre los dos puntos, debe haber
siempre un pixel sin imagen (“0”). de esta forma, se obtiene un pixel con sedal,
el siguiente sin sefal y el tercero con sefal (Esquema 4 —a-: 1010). Esta
maxima frecuencia es el limite de resolucién de la matriz.

En el ejemplo (b) del esquema 4, se observa una frecuencia de onda mas lenta
(0,5 Ny) en el cual se observan 2px “1", 2Px “0” y luego 2Px “1” (110011)
generando la imagen representada en el esquema. Por el otro lado, cuando se
aumenta la frecuencia a mas de 1Ny, la imagen generada no resuelve
diferencia entre puntos. Toda la imagen se visualiza como “1” (con senal:
1111).

FILTRADO DURANTE LA RETRO-PROYECCION:
En la siguiente tabla se observan cuatro componentes de la imagen o cortes

tomograficos y como se relacionan con las frecuencias de onda.

Frecuencia Ny Representa a
E Baja Fondo de la imagen
2 Mediana Sefial de la Imagen
-E Intermedia Alta | Bordes de fa imagen

Alta Ruido de Reconstruccidn
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Ao . | #
= i Frecuencia)
g > P B
S | i B {Frecuencia)
I =
. CR
; # N 2)
v () |
. Pixeles \._.,’_J Pixeles
I Ny 0.5 Ny
[
Esqucma 4: Se muestran 3 ondas de
- diferente frecucncia. (a) frecucncia de 2PPx
_:‘.,_'-_" (INy), que representa la maxima frecuencia
g (F rccuchIa) en la cual 2 punto pueden ser identificados
< como diferentes (limite de resolucion). (b)
g Frecuencia més lenta (0.5Ny) donde sc ve
1 como se representa la imagen. (c)
Frecuencia mayor a INy, donde se obtiene
una imagen sin resolucion. Todos los
pixeles poseen seiial
\-r—-‘ Pixeles
>1 Ny

Si graficamos la transformada de Fourier de una imagen con buena estadistica

de cuentas, obtendremos una curva como la indicada en el esquema 5-a-. Si

posee mala estadistica de conteo pero suficiente cantidad de proyecciones, se

graficaria como en 5-b-. Finalmente si posee buena estadistica de conteo pero

pocas proyecciones, la curva obtenida seria como la 5-c-.

Repeticion I
—
[
A

Repeticion

(b) \ ()

Repeticion

Esquema 5
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La aplicacion de filtros en el espacio de las frecuencias es simple y rapido.

Los filtros son funciones matematicas que modifican las diferentes frecuencias
segun los parametros de dicha funcién (ecuaciones).

Durante la retroproyeccion se aplica, casi en la totalidad de los software, un

filtro llamado RAMPA. La funcion matematica que lo representa es la de una

recta con origen O en la frecuencia O Ny, y ascendente con una pendiente
determinada hacia las altas frecuencias (Esquema 6 -b- y punto 5 Filtro pasa
altas frecuencias)

A N

I\ (1)

INy

gl \
2l
E1
é \\ ? ‘n
-o -\\ :F\ (C) (d)
. S S
S >. ? I.[_f\.x 3
1Ny = J = h
A =W e 7
c (l)) /,/
g —==—Pp - g
é IN)’ 1Ny
=
e _,/‘ Esquema 6

La imagen original (representada en el Esquema 6-a-; IMAGEN “CRUDA"; en
inglés Raw image) va a ser modificada frecuencia a frecuencia por medio del
filtro Rampa (Esquema 6-c-). Se multiplica el valor del filtro para cada
frecuencia dada al valor de la imagen para esa frecuencia. Como resultado de
esta multiplicacion, las bajas frecuencias de la imagen original son eliminadas o
disminuidas, las medianas frecuencias son discretamente aumentadas y las
altas frecuencias resultan muy aumentadas (Esquema 6-d-). Si planteamos la

imagen como componentes; observamos el siguiente resultado (Tabla 4):
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Imagen Cruda Imagen Filtrada
(Raw Image) (Rampa)
< Fondo de la imagen i U
n
% Senal de la Imagen ) 0
¥ [Bordes de la imagen ] o
Ruido de Reconstruccion U m

b) Método Iterativo de reconstruccion:
Este método es un paso evolutivo a la Retroproyeccion filtrada, y fue posible su
aplicacién a partir de la evolucidén de la tecnologia en computacion dado que
utiliza mucha memoria y requiere muchos pasos que anteriormente
demandaban hasta 3 horas. Con las computadoras modernas, el tiempo
estimado es de 30 min variando segun el software y microprocesador que tiene
la computadora.
Describiremos brevemente, el complicado proceso de reconstruccion de los
cortes tomograficos con esta metodologia (Esquema 7).
Al comenzar el procedimiento, se efectua una retroproyeccion filtrada
convencional de las proyecciones adquiridas para obtener cortes transversales
segun el eje Y de la camilla. A partir de estos cortes, se genera una rutina que
corrige posibles errores en la retroproyeccion. Asi, se minimizan los artificios
obtenidos en los cortes tomograficos finales.
La rutina involucra un procedimiento que se denomina Reproyeccion. Este es el
procedimiento inverso a la retroproyeccion.
¢ Como se entiende esto? Se producen nuevas proyecciones a partir de los
cortes transversales. Estas nuevas proyecciones, en realidad no se ven.
Quedan como informacién interna del software; asi que las denominaremos
“Proyecciones Virtuales”.
A partir de este momento, el Software posee dos tipos de proyecciones:

a) Proyecciones adquiridas: Las imagenes planares adquiridas durante el

giro del cabezal.
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Proyecciones Adquiridas IO .

(PA) I
|
Retroproycccion - > |
Filtrada | Esquema 7: Cuadro
i sindptico de la
Reconstruccton

Iterativa

Cortes Transversales al eje Y
de la camilla (CTwv)

|
| ReProyeccion f..... >l :

Generacion de
Praveccinnes Virtnales

-._---__/". ST
ﬁel’royccci()n >T : , L
< lleraciones >

Comparacion entre
ambas Proyeccioncs

F i

CTyv Corregidos B

Retroproycccion ... > o
Filtrada Determinacion

de factores de
correccion

;Hay diferen-
cias significativas
entre las

oyecciones?

Fin de las loaooncs con utilizacion de los PV para generar Cona Transyersales
al @¢ Y de la camulla corregdos y pasar a las sguianies clapas del proasamuonio

b) Proyecciones virtuales: Las imagenes generadas por el software a
partir de los cortes retroproyectados, que deberian ser iguales a las
proyecciones adquiridas, dado que se obtuvieron por un procedimiento
inverso a la retroproyeccién (la reproyeccion).

En este punto del procedimiento, la computadora analiza las diferencias
existentes entre las Proyecciones adquiridas (PA) y las virtuales (PV). Si las
diferencias encontradas son importantes, determina un Factor de correccién
para ser aplicado a los cortes transversales en Y (CTy) mediante una nueva

retroproyeccidon. Los cortes transversales resultantes seran los “Cortes
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transversales al eje Y corregidos” (CTyC). A estos cortes se los vuelve a Re-
proyectar para obtener nuevas Proyecciones Virtuales.

Ahora poseemos Nuevas PV que seran comparadas con las PA. De la
evaluacion entre ellas, se decidira si se vuelve a repetir la rutina (Iteracion), o
se termina el procedimiento.

El software decide la finalizacion de la rutina cuando las PA poseen diferencias
minimas de las PV.

En resumen: 1° se efectua una retroproyeccion filtrada de las proyecciones
adquiridas para obtener cortes transversales segun el eje Y de la camilla. A
partir de ésta, se genera una rutina que corrige posibles errores en la
retroproyeccion iterando tantas veces como sea necesario. Asi, se minimizan
los artificios obtenidos en los cortes tomograficos finales.

Los cortes transversales asi obtenidos, poseen el espesor de 1 px Yy describe
una imagen 2D: es una imagen planar que representa todo el espesor del area
de reconstruccidn para una altura de corte determinada en el 6rgano-tejido
examinado. Esta imagen esta compuesta por VOXELES: Estos son los pixeles
en 3D.

5. Filtrado de los cortes transversales:

En la tabla 5 se muestran los diferentes componentes de una imagen segun su
frecuencia y como debe ser modificada para obtener cortes de alta calidad
diagnostica.

Para lograr el cometido, se aplica durante la retroproyeccién el filtro Rampa a
los Cortes Transversales al eje Y. Este filtro como veremos a continuacion

elimina las bajas frecuencias y deja pasar y exalta las altas frecuencias (Tabla

4, Esquema 6)

. Frecuencia Ny Representa a | Debe se eliminado preservaDgct))/eejﬁjrencia do

5-1-' Baja Fondo de la imagen | XXX

2 [Mediana Sefal de la Imagen | XXX

~ |Intermedia Alta |Bordes de la imagen | T x
Ata  |Ruido de Reconstruccion | XXX -

Tabla §: muestra la influencia de las diferentes frecuencias en la imagen y
como se debe proceder para obtener una imagen de mejor calidad
|(*)Correlacionar esta tabla con el Esquema 7|
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Para poder efectuar las modificaciones de los diferentes componentes
debemos utilizar diferentes tipos de filtros. Como vimos anteriormente (Punto 4-
a. Filtrado durante la retroproyeccién), para efectuar estos cambios, se utilizan
funciones matematicas aplicadas en el espacio de las frecuencias (Empleando

la Transformada de Fourier).

=, Sub-
lasif e j
Clasificacion Clasificacién Ejemplos
Pasa altas Rampa
© )
© Alisadores Pasa Banda Gaussiano
] ; S _ —
~ Pasa Bajas Butterworth, Hamming, Hanning, Shep-Logan, mixtos
Wienner o
Restauradores —
Metz

Tabla 6: Clasificacion de los diterentes tipos de filtros que pueden ser
aplicados cn la reconstruccion de los cortes tomograficos

Los diferentes tipos de filtros se clasifican segun el resultado que produce en la
imagen cruda. Existen dos grandes grupos de filtros (Tabla 6)
Todos los filtros tienen “Parametros”: éstos son las variables que pueden ser
modificadas para ajustar las caracteristicas de un filtro y asi obtener un mejor
resultado.

a) Evidenciar o permitir el paso de las frecuencias medias

b) Limitar el paso de frecuencias indeseadas, que degradan la imagen

(altas y bajas frecuencias)

No hay regla para la utilizacion de los filtros en general. Esto es asi
porque no se utilizan las mismas ecuaciones en su programaciéon: hay
variaciones entre los filtros con igual nombre entre los diferentes
software.

1) Filtros Alisadores:

Estos filtros, llamados “smooth filters” en inglés, tienen en comun la propiedad
de DISMINUIR O ANULAR un cierto rango de frecuencias de una imagen dada. Es
decir que son estrictamente “Filtros™: dejan pasar un rango de frecuencias y
limitan otros. De acuerdo a qué frecuencias deja pasar, es que se los

denomina: Pasa bajas, Pasa banda y pasa altas frecuencias (Esquema 7).
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Todos los filtros son funciones matematicas, como se ha mencionado

anteriormente. Estas son ecuaciones que contienen: variables y constantes
relacionadas por funciones.

A) FILTROS PASA ALTAS FRECUENCIAS (HIGH-PASS):

Este tipo de filtros limita el paso de las bajas frecuencias (Reduce el de Ruido
de Adquisicion). Es generalmente, el primer filtro utilizado. También, en algunos
software este filtro se combina con otros para conformar filtros compuestos.

La funcion matematica (3) que la representa es la de una recta:

El punto de origen es siempre 0 (a=0). La variable que puede ser modificada es
la pendiente (b)

Este filtro sobre-expresa siempre las frecuencias altas. A mayor pendiente,
mayor expresion de frecuencias mas altas y mayor expresion de frecuencias
cada vez mas bajas (Esquema 6, Esqema 7-a).

| A
= hsguem‘a 7::\'e muestra com(? se .n'aodlﬁca una “‘imagen .
4 cruda™ (izquierda) con la aplicacion de filtros en el espacio
1. de las frecuencias. (a) Filtro Pasa Altas frecuencias [Rampal|;
1\ (b) Filtro
5 ‘\~ Pasa Banda | Gaussiano|;
T, (¢) Filtro Pasa Bajos
M [Butterworth|
S~ - e —— FIIU'O
| Ny f— & W= Imagen filtrada
(a) * (b) ‘ (c)
E .
—p —p
INy INy INy
A A t
P I \
o\ g -! \
1" g 1\
q 4 I 3 \
g \ 0 o \‘ ,_-;
A ‘\ / I \§~
~<_ =m * ot 8 ~
< 4 N A\
. 7 \I‘\ . '\\\ : Y
AP DI——— NS S e,
INy INy INy
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B) FILTROS PASA BAJAS FRECUENCIAS (LOW-PASS):

Estos filtros limitan el paso de las altas frecuencias, sin modificar las bajas. Son
los mas utilizados en la reconstruccién de los cortes tomograficos. Como todo
filtro, éstos estan conformados por diferentes ecuaciones, y segun la ecuacion
utilizada, adquieren diferentes nombres.

El mas conocido, es el filtro Butterworth. Describiremos sus parametros
(Figuras 3.9, 3.10 y 3.11; Esquema 8).Este filtro posee la caracteristica de
comenzar a filtrar los componentes de frecuencia a partir de una frecuencia, y
con una pendiente determinadas. Ambos parametros pueden ser modificados:
FRECUENCIA DE CORTE. Se define sobre el eje X (Frecuencia Ny) y esta
representada por un punto en la curva. Este punto difiere de software a
software. Puede estar referido al punto en el cual el factor de multiplicacion es
0,5 (descenso de la curva al 50%), punto en el cual la curva desciende 75%, o
punto en el cual la curva comienza a descender (comienzo del corte de
frecuencias).

Este parametro es el que primero se modifica, dado que produce cambios
importantes en el resultado final del filtro (Esquema 8-a). Generalmente se
prueban diferentes frecuencias de corte y cuando se identifica la mejor, se pasa
a modificar el siguiente parametro (N° de Orden)

NUMERO DE ORDEN: Se refiere a la pendiente con la cual baja la curva del filtro.
Al variar su valor, cambia la pendiente de bajada del filtro y genera cambios
finos en el resultado final del filtro (Esquema 8-b). Este parametro se utiliza
para ajustar el filtro en los pasos finales del filtrado de los cortes.

Asi, tenemos que a mayor frecuencia de corte mayor entrada de ruido; a
menor pendiente mayor entrada de ruido. Este tipo de filtros corta solo las
frecuencias por encima de la frecuencia de corte, y no modifica las bajas.

Otros filtros Pasa Bajo son el Hamming, Hanning (funcion sinusoidal), Shep-
Logan, etc. Si se utilizan en el software, deberan interiorizarse de los diferentes

parametros para poder utilizarlo correctamente)

Esauema 8




Cortes transversales
al eje Y, luego de
la aplicacion de 1la
Retroproyeccion Fil-
trada (Filtro (RAMPA)

I= Transformada de Fourier de la imagen cruda

F= Filtro Butterworth

(A)

Ty

T —— g >

Figura 3.10: Filtro Butterworth.
e visualiza la modificacion de los

cortes transversales obtenidos pos-

retroproyeccion filtrada utilizando

diferentes niimero de orden.

(A) Numero de orden intermedio

cortes con una

que generan

relacion entrc los difcrentes
componentes de la imagen tal que
produce cortes pos-filtrado de
calidad 6ptima

(B) Aumento del numero de orden
Al aumentar la pendicnte, se
cortan los componentes de alta
frecuencia como bordes y ruido de
reconstruccion. En este caso se
pierden bordes y la imagen no es

buena.
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Cortes transversales al

eje Y,

luego de la apli-

cacion de la Retropro-

yeccion filtrada

(Filtro

RAMPA)

I:
F:

Figura 3.9: Filtro Butterworth. Se

visualiza la modificaciéon de los
cortes transversales obtenidos pos-
retroproyeccion filtrada utilizando
diferentes frecuencias de corte.

(A) Baja frecuencia de corte que

gencra la climinacion de los
componentes de:  ruido de
reconstruccion, bordes y seial;

quedando solo el componente de
Ruido de adquisicion

(B) Alta frecuencia dc corte l.os
cortes obtenidos son similares a los

cortes nos-retronroveccion filtrada

Transformada de Fourier de la Imagen

Filtro Butterworth
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Figura 3.11: En nuestro cjemplo del
SPECT dseo en créneo, se observa
arriba los cortes transversales al cje
Y retroproyectados y con Filtro
Rampa (5in ruido de adquisicion).
Luecgo de la aplicacidon de un filtro
Pasa Bajos (Butterworth) se
obtienen los cortes transversales
filtrados. Habiendo eliminado ¢l
componente de Ruido de
recconstruccion.

C) FILTROS PASA BANDA FRECUENCIAS (BAND-PASS):

En general se utilizan los filtros Gaussianos. La funcion produce una campana
de Gauss. Los parametros que pueden modificarse son la dispersion de la
campana (ancho de la campana.- Esquema -a) y la posicion de la mediana

(frecuencia a la cual se encuentra la mediana de la campana.- Esquema 9-b)

Esquema 9

| Dispersién
Mediana = ecesssseserence

Ny

Estos filtros cortan las bajas y altas frecuencias: Disminuyen los dos
componentes de ruido (Adquisicidn y Reconstruccidn) y permiten el pasaje de

las frecuencias medias (Sefal-bordes de la imagen Figura 3.12)
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Cortes transversales al
eje Y, luego de la apli-
cacion de la Retroproyec-
cion filtrada (Filtro
RAMPA)

F: Filtro Gaussiano

I: Transformada de Fourier de los cortes crudos

Figura 3.12 Filtro Band-pass. Se
visualiza la modificacién de los
cortes transversales obtenidos pos-
retroproyeccion filtrada utilizando
diferente posicion de la mediana.
(A) Desplazado a la izquierda que
generan cortes con una rclacion
entre los diferentes componentes de
la imagen tal que produce cortes
pos-filtrado de calidad 6ptima

(B) Desplazado a la derccha Al
aumentar la  frecuencia de la
mediana, pasan los componentes de
alta frecuencia y mediana alta.

degradando los cortes resultantes.

2) Filtros Restauradores:

Estos filtros, llamados “restoring filters” en inglés, tienen en comun la propiedad
de AUMENTAR un cierto rango de frecuencias de una imagen dada. Es decir,
dejan pasar y realzan un rango de frecuencias. Como ejemplo de estos filtros
se conocen los Filtros Metz y Wienner.

En estos casos, los filtros restauradores poseen factores multiplicadores
mayores de 1. Al multiplicar una frecuencia por un numero mayor a 1, esa
frecuencia de sobre-expresa. Esta es la diferencia fundamental con los filtros
alisadores. Estos ultimos tienen como mayor factor de multiplicacion a la
unidad (1). En este caso no se modifica la frecuencia. Cuando el factor de
multiplicaciéon es menor de 1, las frecuencias afectadas en la imagen
disminuyen o desaparecen.

Los filtros restauradores no son habitualmente utilizados. Se requiere un
manejo avanzado del concepto de filtrado para poder aplicarlos

convenientemente.
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6. Correccion por atenuacion:

Los fotones de una fuente poseen una direccion radial. Si la fuente tiene un
espesor importante, los fotones emitidos desde el centro tienen mayor
probabilidad de interactuar con la materia que compone a la fuente y ser
desviados o atenuados de acuerdo a la composicién de la fuente.

En el caso de un paciente, éste se comporta como una fuente no homogénea
(la acumulacién del radiofarmaco depende del tejido por el cual tiene afinidad
metabdlica). Los tejidos que componen al ser humano, poseen diferentes
constantes de atenuacién, dependiendo de su composicion: aire, agua (tejidos
blandos) y hueso.

El diametro corporal es considerable y los fotones que se producen en el centro
del paciente son atenuados en cierto porcentaje.

Por lo antes expuesto, luego de la reconstruccibn obtenemos cortes
transversales con mayor actividad en la periferia que en el centro (Figura 3.13).
Esto se evidencia con mayor facilidad si evaluamos un fantoma Jaszczak en la
zona de uniformidad, donde se deberia obtener un corte homogéneo, mientras

que se obtiene un halo periférico hipercaptante. (Figura 3.14)

la

Figura 3.13: corte transversal de cerebro Perfusion cerebral con 1IMPA-99mTc. e evidencia la
influencia de la correccion por atenuacion: a) sin correccion y b) con correccion por
atenuacion. ¢ observa la correccion de la imagen, visualizandose mejor los ganglios basales

(Flecha)

Existen dos formas de Correccién por atenuacion:
a) Método de Coeficiente de atenuacién unico (Método de Chang):

b) Método de Coeficiente de atenuacion variable:
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Corte Tranwwerssl

Figura 3.14: Influcncia de la correccion por
atenuacion por el método de Chang. Se muestra
el perfil de actividad de un corte transversal de
la zona de uniformidad del fantoma JaszczaK:
Desciende en al zona central cuando no se
corrige por atenuacion (Arriba). En la imagen
inferior, se observa la correccion evidenciando
una elevacion del perfil de actividad en la zona
central

La eleccidén del método a utilizar depende de diferentes factores:

1) Tecnologia del sistema SPECT:
Se refiere a la presencia de uno 0 ambos métodos de correccion. Todos los
sistemas SPECT tienen la posibilidad de efectuar la correccién por el
método de Chang. Solo los sistemas modernos de 2 6 mas cabezales,
poseen el método de coeficiente variable.

2) Distribucion del radiotrazador:
Este punto es importante. De acuerdo a este parametro, se decide la
aplicacién o no de la correccion por atenuacion: si el radiofarmaco esta
distribuido solo en la periferia del paciente (costillas, vértebras, etc) y no
hay fondo radioactivo, no hace falta efectuar la correccion. En los casos en
los cuales el sitio de interés es profundo y/o macizo (Cerebro, Higado) o el
radiofarmaco presenta distribucion generalizada (Galio-67, 111-In), hace
falta aplicar la correccién para poder obtener informacion adecuada del
centro del paciente/érgano.
Hay excepciones a este ultimo punto: se da cuando la estructura de interés
es superficial y hay 6rganos internos que poseen alta concentracion del
radiotrazador (En pelvis: la vejiga puede tener alta concentracion y
deseamos hacer un SPECT de caderas o muslos). En estos casos, la
correccion por atenuacion aumentaria la imagen de la vejiga y entorpeceria

la visualizaciéon de las estructuras a estudiar.
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a) Método de Coeficiente de atenuacion unico (Método de Chang):
Este método utiliza la formula exponencial (4) de atenuacion para generar la
correccion, asumiendo que todos los tejidos presentan el mismo coeficiente de

atenuacion.

Intensidad, = [ntensidad), o (8

En donde:

Intensidady = Intensidad a una cierta distancia de la periferia
Intensidadq, = Intensidad en la periferia (distancia Fuente-superficie corporal)
8 = constante de atenuacion de un tejido para un radionucleido determinado

La constante de atenuacion es conocida para los diferentes isétopos y tejidos.
Y es importante recordar que el valor de la constante para un radionucleido
depende del tejido que se interpone

En la practica, el tejido que se toma en cuenta en este método es el agua, dado
que estamos compuestos en la mayoria por este elemento (Tabla 7).

De ahi que se pueda utilizar este método en regiones corporales como
abdomen y pelvis, donde los tejidos interpuestos a la fuente estan compuestos
por agua.

En el caso de torax hay diferentes tejidos (Aire, hueso y agua) y la correccion

no seria adecuada.

Coeficiente de

Radionucieido atenuacioén (1/cm)

E Tecnecio-99m 0.12
=] ———
2 |Galio-67 0.08

Indio-111 J 009

En el cerebro, éste tipo de correccién también puede ser utilizado, dado que es
un tejido blando (agua) circundado integramente por hueso. En ese caso,
ambos tejidos influiran en la constante de atenuacion que debe ser utilizada.
Sera mayor la correccion que se debe efectuar que la requerida para Abdomen
o Pelvis, dada la presencia del tejido 6seo: 0.11/cm para el tecnecio-99m.

El parametro de distancia debe ser conocido por el software para poder
aplicarlo a la férmula de correccién. Para ello, durante el procedimiento hay que

identificar, por medio de rois, los bordes del paciente.
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b) Método de Coeficiente de atenuacidn variable:

Este método se ha desarrollado actualmente para poder realizar la correccidén
por atenuacion en el Térax, donde existen diferentes tejidos atenuadores, con
muy diferente coeficiente de atenuacién. Si utilizamos el método de Chang,
éste sobre-corregiria en la zona en la cual se interpone el Aire;, e infra-
corregiria en la zona donde se interpone Hueso.

Para poder conocer los diferentes Coeficientes de atenuaciéon, se realizan
iImagenes de transmisién. Para ello hay un requerimiento de Hardware que es
que el sistema SPECT posea doble o triple cabezal y fuentes radioactivas para
transmisidn. Asi se pueden generar mapas 3D de los diferentes coeficientes de

atenuacion tisular por medio de estas imagenes.

Adquisicion del mapa de atenuacion:

Una imagen de transmision se genera utilizando una fuente de radiacion
externa al paciente (Figura 3.15). Se ha mencionado este tipo de imagenes
cuando se describieron los ‘markers’ externos con fuente plana de *’Co 6
9mTC,

En el caso de las imagenes de transmision en SPECT se utilizan
radionucleidos de larga vida media y con energias diferentes a la de los
radionucleidos utilizados en la marcacion de los farmacos. En general se utiliza
al Gadolinio 153 (’53Gd) conformando fuentes lineales que pueden estar
distribuidas en una fuente mévil unica (Figura 3.16-a, 3.16-b) 0 a lo largo de un
arco en distintas fuentes (Fig 3.16-c).

Otro tipo de fuentes que se encuentran en el mercado son las fuentes de Rx.
En estos casos, los equipos son un hibrido entre un sistema SPECT y TAC
(Figura 3.17). Estos sistemas poseen dos cabezales (camara gamma) para
efectuar las iIMaycuca us cuvann uc tauwunacleidos y un dispositivo emisor /

detector de Rx.

T "

= d
\
F?‘q rl;ib\..
£ Figura 3.15: e observa la gencracion de
r. bl . las imagences de transmision en un sistema

| doble cabezal con 2 fuentes lincales.
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La camara doble cabezal debe adoptar una disposicion en 45° entre los

cabezales para poder efectuar este tipo de correccion. En las camaras de triple

cabezal, dos detectores se utilizan para las imagenes de emision y la tercera se

utiliza con un colimador convergente y la fuente de transmision se situa

opuesta a ésta, para efectuar las imagenes para el mapa de correccion.

Este tipo de imagenes pueden ser adquiridas:

1) Secuencialmente a la adquisicién de las imagenes de emision, utilizando

diferentes ventanas energéticas: Una vez inyectado el paciente, o
inmediantamente antes de hacerlo, se lo situa en la camilla. Se adquiere
un SPECT de transmision (ubicando la ventana energética en el fotopico
de la(s) fuente(s) de transmisiéon) y posteriormente uno de emision con
ventana en el radionucleido del radiofarmaco inyectado.

Simultaneamente utilizando diferentes ventanas en diferentes zonas del
cabezal: En este caso, se adquieren ambos SPECT (emisién y
transmision) al mismo tiempo. Para ello se genera por software una
ventana movil a lo largo del cabezal para la fuente de transmision,
mientras el resto del cabezal adquiere la imagen de emision del

paciente.

a) Camara Elsint B)Cémara ADAC

Figura 3.16: Diferentes arreglos
geométricos de las fuentes
lincales de '*’Gd.

c¢) e-cam Siemens
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Figura 3.17: istema PECT/TAC para correccion de atenuacion con coeficiente

de atenuacion variable

La adquisicidon de proyecciones de transmisién sufren el mismo procesamiento

que las de emision (retroproyeccion) para obtener cortes transversales al eje Y.

Estos cortes representaran la diferente magnitud de atenuacion de los distintos

tejidos (Figura 3.18-b). A partir de estas imagenes se obtienen los coeficientes

de atenuacién para cada sector del corte y se los utiliza para corregir los cortes

generados por las proyecciones de emision (Figura 3.18-a) luego de su

reconstruccion.
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Figura 3.18: sistema PECT/TAC
mostrando la  generacion de cortes
transversales de emision (a), mapa de
transmision (b) y la posibilidad de fusion
entre ambos cortes para obtener la
ubicacion anatomica de las lesiones
encontradas en las imagenes funcionales
(emision) (c)



Un beneficio adicional que poseen los sistemas SPECT/TAC es que las
imagenes de transmision que generan son Tomografias Axiales computadas de
baja calidad. Estas sirven como localizadores anatdmicos de sitios captantes
en las imagenes de emision (medicina nuclear) Para ello se generan imagenes
de fusion SPECT:.TAC (Figura 3.18-c)

7. Generacion de los Cortes 3D:

Como hemos descrito anteriormente, la reconstruccion de las proyecciones
genera cortes transversales al eje Y de la camilla. En SPECT es importante
poder obtener cortes transversales al eje axial (eje Y) del paciente, asi como
los cortes accesorios del mismo (coronales y sagitales)

Para entender el procedimiento, necesitamos conocer los planos en que se

divide al paciente y como se relacionan estos con los ejes de la camilla.

Ejes de la camilla:

SPECT es una técnica tridimensional y por lo tanto configura una matriz con3
ejes (Figura 3.19):

X ...eje a lo ancho de la camilla

Y ...eje a lo largo de la camilla.

Z ...eje perpendicular a ambos ejes X e Y.

Figura 3.19: Gréfico que muestra g
los distintos ¢jes de la camilla F,

Planos del paciente:

Utilizando los ejes antes mencionados, el paciente puede ser dividido en 3
planos (Figura 3.20): Transversal, Coronal y Sagital. El primero es el plano mas
conocido y es el que se emplea en tomografia computada por Rx. Se refiere a

un plano compuesto por los ejes X y Z. El plano coronal se conforma con los
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ejes Y y X. Por ultimo, el plano sagital corresponde al generado por los ejes Yy
Z

Corte Transversal

Lorte Coronal

Figura 3.20: Girafico que muestra los difcrentes planos de corte obtenidos luego de la
construccion de los cortes 3D.

Generacion de los cortes accesorios:

Una vez que se tienen los cortes transversales al eje Y de la camilla, se
procede a generar los cortes Coronales y Sagitales. Para ello, se debe generar
una matriz 3D (X)Y,Z). Esta matriz se consigue “apilando” los cortes

transversales obtenidos (Esquema 10-a, 10-b)

EsQuema 10
Y (b)
_h
(c)
1 1011
Transversal Saeital Coronal
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Luego se seleccionan diferentes voxeles (pixel 3D) para formar los cortes sobre
los diferentes planos referidos al eje Axial del paciente (Esquema 10-c):

a) Plano X,Z .... Corte transversal.

b) Plano Y,Z .... Corte Sagital.

c) Plano X,Y .... Corte Coronal.

Si el paciente se ubica respetando el eje Y de la camilla, los cortes obtenidos
tras la reconstruccion, seran coincidentes a los cortes trasversales del paciente.
Pero, si el paciente se ubica torcido, los ejes seran diferentes y para ello hay
que reorientar los cortes obtenidos de la reconstruccion por medio del software
(Figura 3.21).

Tramsveorse

L ' 18 * » i . n ‘ » . »
‘e L IV N . ol —_—
Figura 3.21: i !
Finalizando la e ot
reconstruccion del L] P |
PECT de Craneo : ]
obtenemos los W ‘ [l ’ " ) . " ’ "‘" ""'
cortes Coronal. ittt
agital y transversal n L o - n
reorientados al c¢jc * ’ ? # & : t
axial del paciente. ‘ ‘ t ‘t ‘
Select Coronal alect Ssgiiial Icr( Trona OBliigus

7 —— . (orwwml

— Y5

En los estudios de ciertos organos la reorientacién es fundamental. Ese es el

caso de Cerebro y corazon. Los cortes del cerebro respetan al eje del cuerpo,
mientras que los del corazon poseen un eje propio, dado su posicion
anatémica.

El corazén posee una orientacion de Atras adelante con el eje desviado a la
izquierda y con direccion Céfalo-caudal (Figura 3.19)

Se pueden describir 2 ejes:
a) Eje largo (el descrito anteriormente): Derecha-lzquierda; Céfalocaudal.

b) Eje corto: Transversal al primero.
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De ahi que luego de la reorientacién los cortes obtenidos no se
denominan como los convencionales, dado que no respetan el eje axial del

paciente; sino el del propio corazon (Tabla 8; Figura 3.22)

Cowrtr del e Corte
@ Cortes cardiacos Direccion de los cortes
©
L Eje largo horizontal | Superior <> Inferior (Pos)
b e . I e
= Eje corto . Base & Apex (Punta)
Corte Horirantal ol cie largo — - — —
Eje largo vertical Septum « pared Lateral

@

Figura 3.22: Se muestran los diferentes cortes cardiacos y

| e su corrclacién anatomica.

o

Filtrado de los cortes accesorios:

Dependiendo del software empleado, los filtros utilizados (Butterworth,
Gaussiano, etc) pueden ser aplicados solo a un corte transversal determinado
(Filtros aplicados a 2D) o teniendo en cuenta los cortes adyacentes (Filtros
aplicados en 3D).

La mejor alternativa es la aplicacion de los filtros en 3D (Figura 3.23-a). De esta
forma, durante la aplicacion de los filtros se efectua un promedio entre los

cortes (Filtro “entre cortes” o “interslice” en inglés).

Figura 3.23: ¢ muestra la influencia de la
aplicacién de filtros en 3D (A) y 2D (13) durante la
gencracién de los cortes accesorios. l.os cortes
transversales siempre estan bien filtrados, mientras
que al aplica solo el filtrado en 2D (sin usar
filtrado intercorte) los cortes coronal y sagital
poseen mayor ruido estadistico y se¢ degrada la
calidad de la imagen.
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El resultado de esto es la disminucion de la diferencia estadistica entre los
distintos cortes transversales. Asi, cuando se generan los cortes sagitales y
coronales, las imagenes obtenidas son de bajo ruido estadistico.

En los casos en los cuales los filtros son aplicados en 2D (cada corte
transversal por separado), es necesario filtrar las proyecciones adquiridas
antes de retro-proyectar. De esta forma los cortes transversales obtenidos
para luego generar los accesorios presentan ya la correccion “intercorte” y los
cortes coronales y sagitales disminuyen su ruido estadistico.

Presentacion de los cortes:

Al presentar los diferentes cortes, los mismos son situados en los diferentes
formatos de imagen con una direccion determinada (tabla 9). Los diferentes
software poseen direcciones diferentes. Por ejemplo, los cortes transversales
pueden ser localizados en la imagen desplazandose sobre el eje Y, con
direccion Superior—Inferior (Céfalocaudal) o Inferior—»Superior
(Caudocefalico). La direccién es indistinta, pero hay que conocerla para poder

evaluar correctamente los cortes.

Plano Los cortes transcurren . Y.
Cortes a través del eje Direccion de los cortes
2 Transversales X,Z Y Superior «> Inferior
=]
i Coronales X,Y X Posterior «» Anterior
?agitales o Z,Y_ === Derecha < Izqﬁérd_a
17 S _ N =

Tabla 9: e gratica demuestra el desplazamiento de los cortes en el eje correspondiente y la
direccion de presentacion de los mismos para los diferentes tipos de planos
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CAPITULO IV

Resultados de control de calidad y validacion de equipos SPECT en

diferentes centros de Medicina Nuclear de Lima

El objetivo de Control de Calidad y Funcionamiento de los equipos SPECT en
Lima fue verificar el funcionamiento adecuado de los equipos con respecto a
normas y protocolos recomendados por organismos y asociaciones que tienen
autoridad en esta materia como NEMA, La American Association of Physicists
in Medicine (AAPM), etc. Para ello se ha sugerido realizar las siguientes

pruebas:

Pruebas de Aceptacion para equipos nuevos
Pruebas de Referencia para equipos nuevos y en funcionamiento

Pruebas de Rutina para equipos nuevos y en funcionamiento

Se realiz6 el trabajo en dos periodos de tiempo
e Marzo de 1996
e Octubre-Noviembre 1998

Marzo 1996 Octubre — Noviembre 1998
Equipo | Modelo - SPECT Fecha “|Equipo | Modelo - SPECT [Fecha
instalacion Instalac.
'« 1 |ELSCINT Spx 4HR 10-1992 |+ 6 | Siemens- Orbiter 11998
e 2 |ELSCINT Spx4HR 08-1993 | 7 IG.E Millenium MPS 1998 '
'* 3 |G.E Starcam 3200 | 09-1994 e 8(2) Siemens Ecam (2C) 1998
* 4 |ELSCINT Spx 4HR |08-1992 |, g9 (2) PICKER Prism 2000 XP 2c 1998
'* 5 |ELSCINT Spx 6HR (08-1995 |, 40 | G.E Millenium MPR 1998
| _ |
Clinicas Hospitales
C. Ricardo Palma 1 H. Almenara
C. Americana H. Militar
C. Ricardo Palma 2 H. Fap
C. San Pablo
C. San Borja

C. IsoGamma



Las pruebas de control de calidad efectuadas en 1996, fueron verificadas
asumiendo que ya habian sido realizadas las pruebas de aceptacion, y
teniendo unos valores de referencia, en algunos casos valores dejados por el
servicio de mantenimiento después de su ultima operacion.

Las pruebas realizadas en 1998 fueron con el fin de dar aceptacién a los
equipos instalados entre Noviembre de 1997 a Setiembre de 1998, siendo la
mayoria instalados en 1998. De estos, tres son sistemas SPECT de doble
cabezal.

Todos los sistemas estan en operacion y con ellos se realizan estudios
planares y tomograficos. No se pudo efectuar de manera estricta las pruebas
de aceptacion, ya que los equipos estaban en funcionamiento. Por lo tanto, se
tratd de hacer pruebas de aceptacién y en la mayoria de los casos las pruebas
fueron de referencia.

De acuerdo a las normas dadas, se iniciaron las pruebas con los controles de
equipos planares, continuando con las especificadas para equipos SPECT.

En cada centro se entren6 a la persona designada por los jefes para efectuar
las pruebas de control de calidad, encontrando colaboraciéon plena en algunos
centros de Medicina Nuclear.

En algunos centros visitados no se realizaban controles de calidad periddicos a
los equipos. En algunos sélo se habian realizado pruebas operacionales y de
rutina como la de resolucion espacial intrinseca. En la mayoria de estos
centros las pruebas fueron realizadas por el servicio técnico de mantenimiento
del equipo.

En ningun centro existia un programa claramente definido de Control de
Calidad, ni un registro ordenado de los datos de sus ultimos controles.

Los conocimientos de Control de Calidad de los tecndlogos no eran los
suficientes . Se tenia alguna informacién sobre aspectos basicos del Control de
Calidad en equipos planares y en contadas ocasiones en sistemas SPECT.

Se pidié dos dias por centro sin tener interrupcién de algun trabajo asistencial a
pacientes, desde las 8 a.m. hasta la 8 p.m.

El material disponible para las pruebas fue aceptable. En algunas ocasiones
no se contd con los fantomas apropiados para el equipo que se debia revisar.

Se observé anomalias como, por ejemplo que los fantomas de resolucion
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espacial tenian los agujeros mas grandes que los limites de resolucion de
equipos modernos. En otros casos, que los fantomas eran mas pequenos que
el detector.

Haciendo esta observacion y senalando que es necesario que cada centro
contemple incluir en el presupuesto de adquisicién del equipo, los accesorios
necesarios para hacer Control de Calidad, sugerimos que es buena inversién

para dar mejor servicio al paciente.

41 Fundamento de los esquemas para verificar la Operacion

Durante el periodo de vida util de una camara de centelleo se requieren varios
niveles de verificacion de su desempeno. Inicialmente, los fabricantes ejecutan
una serie de pruebas en cada camara para determinar que sus caracteristicas
coincidan con las especificaciones publicadas. En los Estados Unidos, las
pruebas en la fabrica se realizan de acuerdo a los protocolos desarrollados por
la National Electrical Manufacture's Association (NEMA) y los resultados en
cada camara se comparan antes de autorizar su embarque, con las
especificaciones publicadas. Los patrones de operacién de NEMA son
reconocidos en todo el mundo, de tal manera que las especificaciones de un
fabricante para una camara nueva son directamente comparables con las de
cualquier otro. La mayor parte de las pruebas involucradas son del tipo
intrinseco. Es decir, son pruebas de la operacion de la camara misma,
efectuadas sin colimador u otro accesorio, de tal manera que reflejan
unicamente las caracteristicas propias de la camara, y no necesariamente su
desempeno operativo bajo las condiciones usuales en la clinica.

El siguiente nivel de comprobacién corresponde a las pruebas para la
aceptacion de la camara que realiza el usuario en forma independiente
después de su instalacion, con el objeto de determinar si su desempeno esta
acorde con las especificaciones del fabricante. Estas pruebas deben ser
rigurosas y lo suficientemente similares a los protocolos de NEMA para que sus
resultados sean comparables. La American Association of Physicists in
Medicine (AAPM) ha preparado dos publicaciones en las que se detallan los

protocolos de las pruebas para la aceptacion.
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Cuando se inician las pruebas de aceptacion también es importante iniciar las
pruebas de referencia para conocer el desempefo operativo de la camara de
centelleo bajo las condiciones usuales en clinica, las cuales deben repetirse
periddicamente como  comprobaciones  rutinarias. Estas  pruebas
frecuentemente califican la operaciéon del sistema completo, con colimador y
accesorios agregados, y son mas faciles de realizar para el usuario. Varias
organizaciones han desarrollado protocolos de referencia, entre ellas se puede
citar a la AAPM, a la HPA (United Kingdom Hospital Physicists Association) y la
International Electrotechnical Commission (IEC). Finalmente, es de importancia
el inicio de las pruebas de operacion de la camara, mismas que se deben
ejecutar todos los dias en los que se utilice este instrumento.

El programa del trabajo se realiz6 con el apoyo del coordinador del programa
de calidad, Dr. Roque Cano, y la experta, Isabel Alliende.

Durante la realizaciéon de las pruebas se conté con la presencia del ingeniero a
cargo del mantenimiento del equipo y representante del fabricante. Su
presencia fue de gran utilidad ya que en algunos casos este profesional era la

unica persona capacitada para operar el equipo en condiciones no rutinarias.

Las pruebas que se efectuaron fueron las siguientes:

Prueba aceptacion referencia  rutina
e Inspeccién Fisica y mecanica del sistema X

e Intrinsecas

e Uniformidad del campo X X T
e Resolucion espacial X X S
e Resolucidon energética X X S
e Linealidad espacial X X

e Tasa de conteo X X S

e Extrinsecas

¢ Uniformidad de campo X X S
o Linealidad espacial X

e Resolucion espacial X X

o Integridad y verificacion de angulacion del colimador X
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e Sensibilidad del sistema X X S

e Prueba de filtracién a través del blindaje del detector X

e Tomograficas

e Determinacion del tamano absoluto del pixel X

e Prueba del corrimiento del centro de rotacién y alineacion del eje “Y” con

el eje de rotacién. X X S
e Resolucion tomogréafica en el aire X X
e Uniformidad tomografica X X S
e Resolucién Tomografica X X S

Antes de pasar a detallar los resultados encontrados en cada prueba, se dara

unas definiciones de cada prueba.

4.2 Caracteristicas de Operacion

Unicamente las pruebas apropiadas pueden determinar si una camara de
centelleo opera como es debido. A continuacion se muestra un diagrama de
flujo del control de calidad y se describen los conceptos concernientes a las
verificaciones para la aceptacién y las pruebas rutinarias, junto con los

factores operativos que influyen.
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Diagrama de Flujo de Control de Calidad del equipo SPECT
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Resolucion Espacial

La resolucion espacial es una caracteristica de operaciéon de una camara de
centelleo, que describe su capacidad para resolver como entidades distintas, a
dos fuentes radiactivas puntiformes o lineales separadas.

La resolucion espacial se cuantifica convencionalmente, ya sea mediante la
amplitud total a la mitad de la altura maxima (FWHM) de la respuesta a una
fuente radiactiva lineal delgada, en el sentido perpendicular a la fuente, o como
la separacion minima que se puede distinguir entre dos fuentes radiactivas.
(Asi una amplitud o una separacion pequefa, corresponden a una resolucion
espacial buena o "alta"). La resolucion espacial que manifiesta el detector sin el
colimador, Ri, se reconoce como resolucion intrinseca. El colimador aislado
tiene una resolucion espacial, Re, la cual es mayor cuando la fuente radiactiva
se encuentra en la superficie del colimador y se degrada conforme la fuente se
aleja de éste. La resolucion del sistema, Rs, dada por el conjunto del detector
con el colimador montado, se puede estimar a partir de una fuente radiactiva

colocada a una cierta distancia del colimador, a partir de la expresion (4)
Rs= (R’+R?) @)
La resolucidn espacial intrinseca mejora con el aumento de fotomultiplicadores
para cristales de un mismo diametro (lo que implica un diametro menor para
cada tubo), o con el incremento de la energia de los fotones gamma incidentes,
y con la disminucion del espesor del cristal o de la guia de luz, de la amplitud
de la ventana del PHA, de la proporcion de fotones gamma dispersos y de la
tasa de conteo.
Los factores principales que degradan la resolucion espacial intrinseca, son:
e Las fallas de los componentes electréonicos
e La sintonizacién inadecuada de las ganancias de los fotomultiplicadores
e Los defectos y el deterioro del cristal
e Las tasas de conteo elevadas. En algunas camaras, el simple cambio a
una modalidad con tasas de conteo elevadas es suficiente para reducir
su resolucién espacial.
e« Laresolucién del sistema se afecta por la seleccion del colimador.

e Se degrada conforme se aleja la fuente radiactiva del colimador.

72



Resolucién Energética

La resolucion energética es una caracteristica de operacion de la camara de
centelleo, que describe su capacidad para distinguir entre dos fotones de
energias distintas, en particular entre la radiacion primaria y la dispersa. Se
cuantifica convencionalmente como la amplitud total a la mitad de la altura
maxima del fotopico, medida en unidades de energia y expresada como una
fraccion porcentual de la energia de la radiacion gamma (% FWHM). (Asi, un
%FWHM pequeno implica una resolucion energética buena o "alta").
Los factores principales que degradan la resolucion energética, son:

e La sintonizacion inadecuada de la ganancia de los fotomultiplicadores

e Las fallas de uno o de varios fotomultiplicadores

e Los defectos o el deterioro del cristal

e La separacion fisica del ensamblaje de fotomultiplicadores y la guia de

luz en relacion con el cristal, y las tasas de conteo elevadas.

Uniformidad de campo

La respuesta a la irradiacion uniforme, es una caracteristica de operaciéon de
una camara de centelleo, que describe el grado de uniformidad de la densidad
de conteo en la imagen cuando el detector recibe un flujo espacialmente
uniforme de fotones gamma incidentes o, en forma alternativa, el grado de
constancia de la tasa de conteo proveniente de una fuente radiactiva
puntiforme colimada, cuando ésta se mueve sobre el campo de vision del
detector.

La uniformidad ante el llenado de campo se puede cuantificar como el grado de
uniformidad que exhibe el detector mismo (uniformidad intrinseca), o por el que
muestra el conjunto del detector con el colimador colocado (uniformidad del
sistema). También puede cuantificarse en términos de la variacion maxima de
la tasa de conteo en todo el campo de vision (uniformidad integral), o como la
tasa maxima del cambio de la densidad de conteo a través de una distancia
definida (uniformidad diferencial). (Asi, una variacion o una tasa de cambio
pequena, corresponde a una uniformidad buena o “alta").

Los factores principales que degradan la uniformidad intrinseca, son:
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e Una sintonizacién inadecuada de las ganancias de los
fotomultiplicadores

¢ Una falla de uno o varios fotomultiplicadores

e Defectos en la linealidad espacial

e Defectos o deterioro del cristal

e Separacion fisica entre el cristal y el ensamblaje de Ilos
fotomultiplicadores y la guia de luz.

e Ajuste incorrecto de la posicidn o de la amplitud de la ventana del PHA

e Tasas elevadas de conteo

e Defectos y danos del colimador

Linealidad espacial (distorsion espacial)

La distorsion espacial es una caracteristica de operacion de la camara de
centelleo que describe la magnitud de la distorsion de la imagen en relacion
con el objeto. La linealidad espacial describe el grado de linealidad en la
imagen.

Se puede cuantificar como el desplazamiento espacial maximo a través del
campo de vision y se puede estimar mediante la inspeccion de la imagen de un
objeto lineal. Asi, un desplazamiento pequeno corresponde a una linealidad
espacial buena o “alta"

La distorsidn espacial y la uniformidad del llenado de campo se relacionan
estrechamente.

La uniformidad es pobre en las areas en las que ocurren desplazamientos
espaciales graves. Los factores principales que causan la distorsion espacial

son los mismos que degradan la uniformidad del llenado de campo.

Operacion de la tasa de conteo

La operacion de la tasa de conteo de una camara de centelleo, describe la falta
de linealidad en las relaciones entre la tasa y la intensidad de la radiacion
gamma incidente. Describe también los desplazamientos espaciales que
ocurren en la imagen como consecuencia de una tasa de conteo elevada. Se
requieren varias medidas para caracterizar la operacion de la tasa de conteo.

La operacion intrinseca de la tasa de conteo con un flujo creciente de radiacion
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gamma incidente, se mide primero con la fuente radiactiva colocada de tal
manera que la radiacion dispersa no alcance al detector. Esto se puede lograr
suspendiendo la fuente radiactiva en el aire y alejando de ella a cualquier
material dispersante fig. (4.1), o utilizando absorbedores de cobre para impedir
el paso del componente disperso fig. (4.2). EI mismo procedimiento se vuelve a
repetir, pero con la fuente radiactiva en el seno de un material dispersante
cuidadosamente controlado. Posteriormente, se vuelve a repetir con el
colimador montado y con todos los periféricos en funciones, como una
medicidn sistematica. A partir de las graficas resultantes, pueden determinarse
la tasa de conteo para una peérdida del 20 % de las cuentas y la tasa maxima
de conteo bajo las condiciones respectivas de las pruebas. Como una
alternativa, la operacion de la tasa de conteo se puede caracterizar mediante la
determinacion del tiempo de resolucién de un par de pulsos en una tasa de
conteo especifica. Finalmente, debe medirse la resolucion espacial y la
uniformidad del llenado de campo con tasas de conteo elevadas diferentes.

Los factores principales que degradan la operacion de la tasa de conteo son:

o La disminucién de la relaciéon entre los eventos observados y los eventos
detectados. Esto puede suceder como consecuencia de una ventana muy
angosta en el PHA, o de un incremento del componente disperso del flujo de
fotones incidentes.

o En algunos casos, el acoplamiento de una camara de centelleo a un
computador digital puede afectar la operacion de la tasa de conteo,
especialmente si se emplean en la modalidad de “"zoom" para magnificar la

imagen de una region de interés.
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Fig. 4.1 Espectros de la radiacion gamma del Tc 99m con el analizador multicanal de una camara

de centelleo.

(a) Fuente abierta colocada sobre el piso.

(b) Fuente abierta colocada en la pared de yeso.

(¢) Fuente abierta situada a 10 cm de la pared de yeso.

(d) Fuente abierta colocada sobre el cojin de hule espuma, a 22 cm del suelo y a 36 cm de la pared
de yeso.

(e¢) Fuente abierta colocada sobre un cojin de hule espuma, 22 cm arriba de una mesa de madera
situada bajo el quicio de una puerta abierta.

(N Fuente abierta suspendida con una cinta adhesiva del quicio de una puerta abierta. En todas

las posiciones es evidente una dispersion significante.

Fig. 4.2 Espectros de la radiacion gamma del Tc 99m, logrados con el analizador multicanal de una
camara de centelleo, con absorbedores de cobre cubriendo a la fuente . (a) sin absorbedor (b) con 1
abs. (c) con 2 abs. (d) con 3 abs. (e) con 4 abs. (f) con 5 abs. El espesor de cada abs. De cobre es de
1.28 mm. La filtracion de las radiaciones a través de 6 mm o mas de cobre produce un espectro

libre de dispersion, el cual no se altera con espesores mayores de cobre.
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Sensibilidad plana

La sensibilidad plana es una caracteristica de operacién de una camara de

centelleo, que describe la probabilidad de observar la radiacibn gamma

incidente al detector.

La sensibilidad plana se cuantifica convencionalmente como la tasa de conteo

por unidad de actividad para una fuente plana de diametro definido, colocada a

una distancia definida de la superficie expuesta de la cubierta del cristal

(sensibilidad intrinseca) o a una distancia definida de la superficie expuesta del

colimador (sensibilidad del sistema). En general, la sensibilidad intrinseca se

relaciona directamente con el espesor del cristal y con la amplitud de la

ventana del PHA, y se relaciona en forma inversa con la energia foténica.

Ademas, la sensibilidad del sistema se relaciona directamente con Ia

proporcion que existe entre el area del cristal no cubierta por los tabiques del

colimador y la superficie total del cristal, y se relaciona inversamente con el

espesor del colimador.

Los factores principales que degradan la sensibilidad plana intrinseca, son:

e Pérdida de cuentas debido a tasas elevadas de conteo,

e sintonizacion incorrecta de las ganancias de los fotomultiplicadores

e fallas en uno o varios fotomultiplicadores, faltas de linealidad espacial

e defectos o deterioro del cristal

e separacion fisica del cristal y del ensamblaje de los fotomultiplicadores y la
guia de luz

e ajuste incorrecto de la posicién y de la amplitud de la ventana del PHA.

e defectos y dafos del colimador.

Filtracién de las radiaciones a través del blindaje del detector

La filtracion de radiaciones a través del blindaje del detector es una medida de
la suficiencia del blindaje de plomo incorporado a la cabeza detectora para
eliminar la radiacion de fondo. Esta filtracion se evalua midiendo las tasas de

conteo que provocan emisién de radiacibn gamma, colocadas en distintos sitios

alrededor del detector.
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4.3

Consideraciones sobre las Operaciones

En vista de la complejidad de las camaras de centelleo, debe prestarse

cuidados especiales en sus operaciones. La adopcién de las practicas

siguientes ayudara a mantener condiciones estables de operacion:

1.

Debe interrumpirse lo menos posible la fuente de alto voltaje de los
fotomultiplicadores. Es recomendable tener un equipo de alimentacion
ininterrumpida (UPS) para que entre en funcionamiento en cuanto haya una
interrupcion de energia eléctrica. De esta forma los fotomultiplicadores
adquieren el alto voltaje de una bateria y se logra mantener una matriz para
la correccién de la uniformidad (con los circuitos necesarios para efectuar
esta correccion)

Los osciloscopios y dispositivos de visibn (monitores) deben apagarse
durante la noche y durante los periodos largos en los que no se utilice. Se
debe reducir la brillantez de los osciloscopios entre estudio y estudio para
evitar el deterioro del fosforo.

Cuando la camara de centelleo permanezca fuera de uso, su cabeza
detectora debe colocarse de tal manera que la superficie del cristal quede
horizontal y dirigida hacia abajo. Esto ayuda a prevenir la separacion entre
el cristal y el ensamblaje de los fotomultiplicadores y la guia de luz.

El detector debe tener siempre adaptado un colimador para proteger al
cristal contra posibles choque mecanicos y contra los cambios térmicos.

En cada ocasion en la que se cambie el colimador debe verificarse la
ausencia de danos en la cabeza detectora, en el colimador y en su montaje.

La temperatura del cuarto debe mantenerse sin cambios bruscos para evitar
el quiebre del cristal.

Deben evitarse las contaminaciones radiactivas de los colimadores y del
detector. Es una practica recomendable proteger la superficie de la cubierta
del cristal o del colimador, con un pliego de plastico antes de colocar sobre
ellos algun material radiactivo.

Se debe mantener una adherencia estricta a las practicas de seguridad

radiologica.
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9. Los dispositivos para el revelado de la pelicula deben estar siempre en
optimas condiciones de trabajo.

Condiciones para las pruebas

Aqui se describen las condiciones especificas que deben mantenerse durante

la ejecucion de las pruebas de aceptacion, de referencia y de rutina de una

camara de centelleo.

1. No debe efectuarse ninguna modificacion mecanica o eléctrica al
instrumento antes de la prueba.

2. Antes de verificar cualquier prueba debe ajustarse el analizador de altura de
pulso (PHA) para que la ventana adecuada quede centrada en el fotopico
apropiado.

3. Deben retirarse las fuentes de radiacidbn extranas, incluyendo a los
pacientes a los que se les haya administrado algun trazador radiactivo, para
reducir a un minimo los niveles de la radiacion de fondo.

4. En el cuaderno del instrumento deben anotarse: el radionuclido, el
colimador, el ajuste del instrumento, los parametros de las imagenes y los
resultados de la prueba. En lo posible, éstos deben acompanarse de las
imagenes logradas durante las pruebas.

5. Durante las pruebas de aceptacion debe estar presente un representante

del fabricante.

Pruebas que se deben efectuar

En todas las ocasiones en que se utlice la camara, deben efectuarse
verificaciones simples de operacion de los montajes del colimador y del
detector, de la calibracién de energia en el PHA, de la uniformidad del fantoma
de llenado, de la sensibilidad y de la tasa de conteo de fondo, asi como las
comprobaciones de las condiciones correctas de los monitores, de los
dispositivos de vision y del equipo para revelar la pelicula. Ademas,
semanalmente debe efectuarse el control de resolucion y linealidad espacial,
en asociacion con pruebas de la operacion total del instrumento bajo
condiciones clinicas simuladas. Trimestral o semestralmente, deben

efectuarse los ajustes manual y automatico de la ventana del PHA, de la
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uniformidad intrinseca y extrinseca, de la resolucion espacial y de la operacion
de la tasa de conteo. Si se utilizan simultaneamente las salidas de varios PHA
para producir una imagen compuesta, como ocurre en la centelleografia con
®’Ga, cada seis meses debe verificarse la resolucion espacial con la ventana
multiple. Las pruebas para la aceptacion deben incluir también las
comprobaciones de la sensibilidad plana del sistema y de la filtracion de las
radiaciones a través del blindaje del detector.

Fuentes radiactivas y materiales necesarios

1. Soluciones no selladas de radionuclidos (p.ej. ®™Tc) para las fuentes
puntiformes, lineales o extendidas.

2. Fuentes extendidas con radionuclidos de vida media fisica larga, en la
forma de una hoja extendida de un plastico rigido, que emitan
radiaciones gamma de energia similar a la de las radiaciones del
radionuclido que se utilice en la clinica (p.ej.: fuente extendida de Co
(122kev) para remplazar al * Tc ™ (140 kev)).

3. Contenedores para fuentes radiactivas puntiformes. Las jeringas
desechables de plastico de 1 ml pueden ser adecuadas para este
proposito.

4. Un montaje para mantener la fuente radiactiva en su contenedor sobre el
eje central del detector y a una distancia de su superficie que sea igual a
cinco veces el diametro del campo de visién util (definido aqui por el
circulo mayor que se pueda trazar dentro de la cara expuesta del cristal,
a traves del colimador, presumiendo una forma circular del cristal) (fig.
4.3).

5. Mascara anular de plomo, con un espesor minimo de 3 mm para blindar
el area del cristal que se encuentra fuera de su campo de visién util (fig.
4.3)

6. Fantoma para el llenado uniforme del campo (flood phantom) fig 4.4, se
introduce con una jeringa el volumen apropiado de solucion del
radionuclido con una concentracion radiactiva definida. Después, con la
misma jeringa se agrega agua hasta llenar totalmente el volumen interior

del fantoma. Se insertan y se aprietan los tapones y se invierte el
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10.

11.

fantoma en varias ocasiones para mezclar su contenido, verificando que
no existan fugas de liquido. Debe cuidarse de no introducir un volumen
mayor de lo debido para no provocar el abombamiento de la region
central del fantoma. El vaciado del fantoma después de su utilizacion se
puede retrasar hasta que el radionuclido decaiga por completo. De
hecho, si se utiliza regularmente el fantoma, unicamente se necesita
vaciarlo parcialmente entre las pruebas. Periédicamente debe vaciarse
y lavarse con agua limpia y con una solucién de hipoclorito de sodio para
evitar el crecimiento de algas.

Fantomas para la resolucion espacial, de disefio variado (fig. 4.5 .46y
4.7). Estos, son fantomas de transmisién que se utilizan en conjuncién
con una fuente radiactiva puntiforme o extendida.

Fantoma para la resolucion intrinseca (fig. 4.8). Para llenarlo se utiliza un
catéter de polietileno adaptado a una jeringa para introducir la solucion
del radionuclido, con una concentracién radiactiva apropiada. La entrada
o salida del catéter se controla con una pinza con tornillo.

Fantoma para la resolucion del sistema (fig. 4.9). Para llenarlo se utiliza
una jeringa con la cual se introduce la solucién del radionuclido con una
concentracion radiactiva apropiada en el catéter de polietileno, con la
manipulacion correspondiente de la pinza con tornillo.

Fantoma para operacion de la tasa de conteo del sistema (fantoma de
dispersién de dos fuentes) (fig. 4.10). En cada uno de los dos agujeros
se coloca un contenedor con la solucion del radionuclido, con una
concentracién radiactiva adecuada. El nivel de la solucidn en los
contenedores, debe estar aproximadamente 1 cm por debajo de la
superficie superior del fantoma cuando ambas fuentes de encuentran en
Su agujero respectivo.

Fantoma para la sensibilidad plana. Puede ser adecuado un contenedor
de plastico circular y con el fondo plano, de 10 cm de diametroy 1 cm de
profundidad, en el que se puedan introducir 25 ml de una solucion del

radionuclido concerniente, con una actividad conocida.
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12.Fantoma para la operacién total e). simulador tiroideo (fig. 4.11) o
simulador de una seccién hepatica (fig. 4.12), con estas lesiones “frias”

y/o “calientes” simuladas en varos tamaros.

Fig. 4.3 Montaje de la fuente radioactiva puntiforme en su contenedor, sore el eje central del
detector, a una distancia de su superficie, igual a S veces el diametro del campo de vision atil
definido por la mascara de plomo.
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-

Peinpex <

()
>Wmm

Fig 4.4 Fantoma para el llenado del campo, elaborado en plastico (p. ej.: lucita, perspex), cuando se
llena con una solucion de ®™T¢ , se convierte en una fuente radiactiva extendida que puede inundar

uniformemente al campo de vision de la camara de centelleo.
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Fig. 4.5 Fantoma de transmisién con agujeros de acuerdo con un patrén ortogonal (OHTP).

Consiste en una lamina de plomo de 3 mm de espesor, con agujeros distribuidos segun un patron

ortogonal, cubierta por ambos lados por sendas laminas de plastico. Es espaciamiento minimo entre

los agujeros, A;, es igual al diametro de estos altimos, A,.

Seccion esquematica del patron de pruebas de BRH. La separacion entre el centro de un agujero a

otro (Ai) y el espaciamiento minimo de plomo entre ellos (B), varian en la direcciéon X, en grupos de

6 agujeros cada uno, de la manera siguiente.

ﬁ'aupo 1 n o jm v |v vi vt |[vin [Ix X Xl |xn }
FAi 40 [45 |50 55 60 |65 |70 |75 |80 |85 [90 |95
(mm) | l
Bi 1.5 120 |25 (30 (35 |40 |45 (50 |55 |60 |65 |70 |
(mm) | ( f

Fig. 46 Fantoma con 5gujeros gradualhenlc éspac}ados del Bureau of Radiological Health (BRH).'

Consiste en una lamina de plomo de 3 mm de espesor con un patron variante de agujeros circulares,

cubierta en ambos lados por sendas laminas de plastico.
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C) ®)

Fig. 4.7 Otros fantomas para comprobar la resolucién espacial. (a) fantoma de cuadrantes con
barras. (b) fantoma con lineas paralelas igualmente espaciadas.

Fig. 4.8 Fantoma para comprobar la resolucion intrinseca. Cuando se llena con una solucion de
¥™Tc forma dos fuentes lineales paralelas colimadas. La solucion radiactiva se encuentra contenida

en un tubo de polietileno de 0.5 mm de diametro interior, cerrado con una pinza de tornillo. La

Tubo de polietileno con
didmetro interior de 0.5 mm

Plomo

Placa de plastico

colimacion de la fuente se logra con ladrillos de plomo separados por planchas de plastico.
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Fig. 4.9 Fantoma para comprobar la resoluciéon del sistema. Cuando se llena con una solucion de
9m-y. Lo . .. Lo .

"Te  forma dos fuentes radiactivas lineales paralelas. La solucion radiactiva se encuentra
contenida en un tubo de polietileno de 0.5 mm de diametro interior, cerrado con una pinza de

tornillo y montado sobre una placa de plastico rigido (p.ej.: lucita, perspex).

Tubo de polietileno con
,,-""'# diametro interno de 0.5 cm

Plastico rigido

30 cm

5 mm

Fig. 4.10 Fantoma de dispersion de dos fuentes radiactivas, elaborado con un plastico con densidad

equivalente a la de los tejidos (p.ej.: lucita, perspex). (Segun Adams).

LADO DERLCRO
DEL PACIENTE

DE LUCITA

::“-—- r’!_ll'u T

DE LUCITA
=

1?
-+
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Fig. 4.11 Prueba de operacion total. Simulador tiroideo, elaborado con plastico con una

densidad equivalente a la de los tejidos.

e T

% *1'?3%“:'_‘3;

sss ll‘tal!loono---oz
l

1 2 3 ¢ a8 ) 0 Y BN NN NS WY RN RD N

Fig. 4.12  Prueba de la operacion total. imulador de una seccion hepdtica elaborado

con plastico con una densidad equivalente a la de los tejidos.

44 Pruebas planares de aceptacion y de referencia que se realizaron

en los centros de Medicina Nuclear.

Estas pruebas se realizan en el momento de recepcion o después de cualquier
cambio o reparacion del sistema. El objetivo es revisar el funcionamiento
mecanico, eléctrico y automatico de todo el sistema, ademas de su capacidad
para rotar la camara de centelleo de manera adecuada. Si se encontrara
alguna falla o falta de accesorios, se debe informar al proveedor antes que
expire el periodo de la garantia. En el caso de danos importantes, las pruebas
de aceptacion del instrumento deben suspenderse hasta que éstos se
rectifiquen. Si el dano se circunscribe a un componente aislado, como un
colimador, las pruebas para la aceptacidon pueden proseguir una vez que se
notifique el dafo. Si no se cuenta con las especificaciones de las operaciones,
éstas deben solicitarse al representante del fabricante. Es importante que las
pruebas se realicen con el representante del fabricante, con el ingeniero de

mantenimiento y el personal a cargo de operar el equipo.
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4.4.1 Inspeccion fisica y mecanica

Se debe hacer una inspeccién fisica y mecanica. Siguiendo las

recomendaciones del Organismo Internacional de Energia Atémica (IAEA)
contenidas en el documento TECDOC - 602/S.

Para estas pruebas se utilizaron los siguientes materiales:

a.

b
c.
d

Un nivel de burbuja
Un conjunto de reglas precisas de varias longitudes
Un cronémetro, escuadras.

Luz laser.

Se revis6 cuidadosamente la camara de centelleo, su consola de control, sus

dispositivos de almacenamiento y muestreo de datos, en busca de dafos

causados durante su transporte, o de fallas de disefio o produccién. El

procedimiento es el siguiente:

1.

Cubierta del detector y ensamble del soporte: en busca de signos de
abolladuras o perforaciones, y el sistema de soporte, en busca de partes
flojas o de movimientos mecanicos dificiles.

Consola de control: revision de los interruptores, teclas y demas controles,
en busca de perillas sueltas o rotas y que no haya perillas dificiles de mover
o ruidosas, o interruptores atascados.

Revisién de los dispositivos de imagenes, como pantallas.

Control manual: revisién de las operaciones mecanicas apropiadas y que el
cable tenga una longitud aceptable hacia la toma de corriente, evitando
tensiones forzadas.

Colimadores: revisiébn de los colimadores en busca de dafos fisicos
externos.

Conexiones eléctricas, fusibles y cables: busqueda de las conexiones flojas
o rotas, cables perforados o danados. Localizar todos los fusibles y los
interruptores de los circuitos para solucionar averias leves, como por
ejemplo cambio de fusibles.

Verificacibn de manuales de operacion y de servicio: todos los manuales y

toda la documentacién apropiada, incluyendo las especificaciones técnicas

y de operacion.
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8.

Giro de la camara de centelleo. Examinar la velocidad constante, la
vibraciéon, la presencia de ruidos mecanicos, y el acto de detenerse
correctamente al final de la rotacion. Examine la rotacién en el sentido de
las manecillas del reloj y en sentido contrario. Particularmente, utilize el
cronémetro para examinar si la velocidad de rotacién cambia en funcién de
la posicidbn angular. Los motores deben trabajar mas cuando sube el
detector y menos cuando baja. Asegurese de que el(los) cabezal(es)
tiene(n) el(los) contrapeso(s) adecuado(s) para los diferentes colimadores
disponibles.

Revision del sistema si regresa a su posicion de reposo de manera precisa

y exacta.

10.Para un sistema de paso y disparo, chequear que se giro es el numero

11.

12.

correcto de angulo.

Revisar que el(los) cabezal(es) esté(n) mecanicamente centrado(s) con
respecto al eje de rotacién, dentro de las especificaciones del fabricante.
Tipicamente no debe tener una desviacibn mayor a 1 cm ya que resulta
dificil la correccidén electronica del desplazamiento del centro de rotacion
mas alld de este limite. Si los errores se tienen en cuenta mediante el
software de reconstruccion, y son consistentes, pueden aceptarse entonces
desplazamientos mayores a 1 cm, siempre y cuando la prueba de
resolucion tomografica produzca resultados aceptables .

Revisar que el eje Y de el(los) cabezal(es) se encuentre paralelo al eje de
rotacion. Esto puede ser dificil de medirse mecanicamente sin equipo
especial y el fabricante debe realizar esta medida en el momento de
aceptacion del equipo. La prueba correspondiente es del centro de rotacion

(CoR) y de alineacion de ejes.

13.Revisar que el eje longitudinal de la camilla se encuentre razonablemente

paralelo al eje de rotacidén y centrado con respecto a la rotacion. Esto puede
chequearse midiendo la distancia de la camilla al cabezal cuando este se
encuentra a 90° y luego a 270°. Estas distancias no deben tener una
diferencia mayor a 1 cm. Estos parametros deben medirse también en dos
posiciones extremas de la camilla, lo cual confirmara que ésta se encuentra

razonablemente paralela al eje de rotacion.
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14. Revise que cualquier lectura de posicidén del cabezal, por ejemplo el angulo,
o la distancia al eje de rotacion sean precisos, esto se realia midiendo los
correspondientes angulos, distancias, etc. El radio de rotacion es facilmente
calculable tomando una medida desde el cabezal hasta un punto fino, por
ejemplo, sobre la camilla, rotando el cabezal 180°, repitiendo la medida, y
dividiendo la suma de las distancias entre dos.

15. Revisar que el armazoén se encuentre en posicion vertical. Esto se puede
realizar colocando un nivel de burbuja sobre el colimador a 0° y 180° a lo
largo del eje Y. La lectura debe ser igual en ambos casos. Si no es asi, el
fabricante debe corregir esta situacion. Esto es importante durante el ajuste
del angulo de inclinacién, cuando se utiliza un nivel de burbuja. Errores en
el ajuste de la verticalidad del armazon se reflejaran en la prueba de
centrado.

16. En sistemas disenados para mantener el detector paralelo al eje de rotacion
cuando aquel se mueve en diferentes radios de rotacién, se debe revisar la
inclinacién del cabezal colocando un nivel de burbuja sobre la cara del
colimador cuando el cabezal se encuentra en la parte inferior y mover el
cabezal hacia adentro y hacia fuera (con respecto al eje de rotacién).

17.Revise visualmente los colimadores buscando dafos y distorsiones. La
prueba de centrado dara malos resultados si los agujeros del colimador no
se encuentran perpendiculares al eje de rotacion. Esto es particularmente
importante para colimadores de agujeros inclinados. Otros tipos de dano en
los colimadores pueden ser detectados mediante la prueba de Uniformidad
Tomografica del sistema.

18. Revise el funcionamiento del boton de parada de emergencia y cualquier
otro instrumento de seguridad para el paciente.

19. Para érbitas no circulares, revise que el sistema realice los movimientos
mecanicos en forma correcta para diferentes orbitas seleccionadas. Si se
requieren pruebas mas detalladas, estaran indicadas en la documentacion

del fabricante.
20. Revise que los cables no se aprisionen cuando el sistema gira, ni se dafen

con el uso.
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Observacion:

Si un sistema SPECT no se ajusta mecanicamente con cuidado, no sera
capaz de obtener buenas imagenes tomograficas. Las tolerancias
permitidas son mas exigentes que las camaras de centelleo
convencionales. Muchos de los errores que resultan de problemas
mecanicos se veran de una manera mas obvia durante la realizacion de la
prueba de centrado descrita posteriormente.

Con el fin de poder realizar buenos estudios de SPECT, la(s) posicion(es)
de! (de los) cabezal(es) debe(n) ser tal(es) que el corrimiento del centro de
rotacibn sea menor a 2 mm. Sin embargo, cuando existe un software
adecuado o métodos de centrado electronico, el desplazamiento del centro
de rotacién debe ser menor a 1 cm.

Registre los resultados obtenidos confirmando el buen o mal funcionamiento
“aceptable” del equipo. En caso negativo, indique las acciones a seguir. Si
la precision mecanica no se encuentra dentro del rango de tolerancia, y no

puede corregirse mediante el software, el sistema no puede ser utilizado
para SPECT.
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Luego se pas6 a realizar una serie de pruebas necesarias para la aceptacion

del equipo, que las clasificaremos en:

Medidas intrinsecas planares
Medidas extrinsecas planares

Medidas de SPECT o tomograficas

4.4.2 Medidas Intrinsecas

Prueba de uniformidad de campo

El objetivo de esta prueba es verificar toda la extensién del campo de vision, a

un flujo espacialmente uniforme de radiaciones gamma incidente.

Materiales:

Una fuente radiactiva puntiforme, consistente en una soluciéon de Tc 99m |, en

un contenedor adecuado, que ofrezca una tasa de conteo no mayor de 30000

c/s; utilizar una ventana de 20% 6 15%en el PHA .

Un montaje para la fuente radiactiva puntiforme

Una mascara de plomo

Procedimiento:

1.

1.

Retire el colimador del detector. Alinie el detector y el montaje de la
fuente radiactiva.

Coloque centralmente la mascara de plomo sobre la cubierta del cristal.
Coloque la fuente radiactiva en su montaje.

Centre en el PHA una ventana de 20% 6 15% sobre el fotopico (prueba
de la calibracién de la energia en el PHA)

Retire la fuente radiactiva y la mascara de plomo. Coloque el colimador
en el detector.

Analisis de los datos
Determine las cuentas maximas (Max) y minimas (Min) en los pixeles

incluidos dentro del CFOV. La uniformidad integral Ul es dada por la ecuacion

().

_ Max Min
Max + Min

Ul *100 ... (5)
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2. Determine la diferencia maxima de cuentas entre cualquier grupo de 6
pixeles contiguos para cada fila o columna de pixeles, en las direcciones X e Y,
que se encuentren incluidos dentro del CFOV y del UFQV. Determine el valor
mas alto de esta diferencia maxima de conteo, en los grupos de filas y de

columnas. La uniformidad diferencial UD es dada por la ecuacién (6)

_ Alto - Bajo
Alto + Bajo

UD

Donde alto y Bajo, son las cuentas en los pixeles que ofrecen el valor mas alto
o mas bajo de la diferencia maxima de conteo. Este calculo lo realizara
automaticamente por el software incluido en el sistema de control de calidad.
Observaciones:

Esta es una prueba para la aceptacion del instrumento y una prueba de
referencia. Debe repetirse trimestralmente.

Los dos métodos, el analdgico y el digital, deben efectuarse tanto con el circuito
de correccidon de uniformidad activado como cuando esta desactivado (cuando
la camara cuenta con él).

E! método digital se puede realizar mediante un programa apropiado para
realizar automaticamente el analisis o, de la forma mas laboriosa, mediante un
impreso de la distribucién del conteo en cada pixel de la matriz de 64 x 64.

En todos los equipos SPECT este método se realiza automaticamente por
medio de unos comandos que tienen dentro del Software. Si se desea verificar,

se puede procesar en forma manual.

Interpretacion de los resultados

Durante las pruebas de aceptacion, los valores de la uniformidad integral y
diferencial en los campos de vision util y central deben compararse con los
valores logrados por el fabricante. Durante las prueba rutinarias los valores
deben compararse con las cifras de referencia.

En la mayoria de las camaras de centelleo con circuito para corregir la
uniformidad, ésta es mas pobre cuando se desconecta que cuando el circuito
esta en funcion. Esto no representa una funcion anémala.

Se deben obtener imagenes de referencia no corregidas en el momento de

aceptar el instrumento y después de sus reparaciones mas importantes
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Tambiéen deben lograrse semanalmente para vigilar los defectos que puedan
esconderse en las imagenes corregidas (ver prueba de uniformidad del
fantoma de llenado). Si estos defectos se agravan deben instituirse acciones
para el mantenimiento correctivo, pues el dispositivo de correccién puede
incapacitarse eventualmente y no producir una respuesta uniforme. Ademas, si
el circuito para la uniformidad emplea procesos de adicién o de sustraccion de
cuentas, el numero de cuentas que se suman o se restan se convierte en una
fraccion importante del conteo total. Entonces cualquier cuantificacion que se
base en las imagenes corregidas, como la de la fraccion de expulsidén

ventricular, se vera afectada por errores de importancia.

Limites para la aceptacion:

Si durante las pruebas de aceptacion los valores de uniformidad integral o
diferencial son mayores en 10% a la cifra lograda por el fabricante significa que
debe iniciarse una accidon correctiva inmediata a través del representante del
fabricante.

Durante las pruebas rutinarias, un valor mayor de 10% por encima de la cifra
de referencia, indica la necesidad de una accién correctiva.

Anote en el registro del instrumento si los resultados de esta prueba confirman

o descartan una operacién aceptable.

Resultados:
Tabla 2
[ 1 (2 ]3 4 |5 6 |7 8 |9 110
Ul 19.6% |4.4% 556% |Pro 4.8% [4.23% |5.15% 115.21% | 3.08% !
\UFOV |4.0% f |4.0%f |7.0%f ble. |4.0%f [4.3%f |3.5%f |3.74%f 3.5% f
Gra i ’ |
ve ' |
iﬁ' a ~ 136% |De | 2.87% |2.76% |5.75% |1.79% |
UFOV 4.0% f | Unif 3.0%f [\2.5% f ‘2.74%f 2.5%
o - ' 49% |No | 3.75% '!3.84%7?23% 2.76% |3.56% |
(CFOV | I 5.0% | Se 3.3%f [3.0%f [2.94%f 2.5%f |3.0%f
T T |296% [Cal | 251% [1.91% [4.15% [1.61% |1.35%
CFOV | 4.0%f cu- | 25%f [20%f [2.54%f 2.0%f [2.0%f
lo | | [
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Comentario:

Equipo 1.
Existe una falta de uniformidad severa en las imagenes, en relaciéon a la imagen con el pico

centrado en 135.6 y ventana 20%, lo que indica que es necesario ajustar la correccién de
energia.

Equipo 2:

Se aprecia en la imagen algunas zonas de moderada falta de uniformidad.

Equipo 3:
Se aprecia en la imagen una ligera variacién de la uniformidad en los ultimos 30 datos,

estando muy cerca del valor maximo aceptable.

Equipo 4:
Se aprecia en la imagen dos zonas de una disminucién de conteo que pueden corresponder a

dos tubos fotomultiplicadores cuyo funcionamiento no es el adecuado.

Equipo 5:

Se aprecia en la imagen en el cuadrante superior izquierdo una zona de no homogeneidad que
podria corresponder a un tubo fotomultiplicador en mal estado.

Equipo 6:

Los valores encontrados cumplen con las especificaciones del fabricante, salvo en uniformidad
integral del CFOV, variando en un 12% , es necesario revisar la fuente puntual y repetir la

prueba ya que se sugiere de acuerdo al TEC DOC que se acepta hasta un 10%.

Equipo 7:

Los valores de la uniformidad diferencial (CFOV y UFOV) estan dentro del rango aceptable en
estas pruebas (diferencia < 10%), no asi los valores de la uniformidad integral, que son
mayores que dicha referencia, podria deberse a que esta ligeramente corrido el pico de energia

o falta hacer una sintonia pequefa en los tubos fotomultiplicadores.

Equipo 8:
Los valores encontrados no corresponden a las especificaciones del fabricante. Es necesario

realizar una sintonia fina de los fotomultiplicadores, para volver a realizar la prueba de

Uniformidad intrinseca.
Equipo 9:

Los valores encontrados en la uniformidad integral y diferencial del campo atil no cumplen con

las especificaciones del fabricante.
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Es necesario puntualizar que el software de este equipo no esta diseflado para la realizacién
de las mediciones de uniformidad en forma intrinseca.

Midiendo en forma manual, se obtuvieron los valores mostrados siendo muy altos para los
especificados por el fabricante (extrinseca).

Equipo 10:

Los valores encontrados cumplen con las especificaciones del fabricante, solo en el campo
central (CFOV) en la uniformidad diferencial, en la uniformidad integral hay una variacion del
17% que es significativo pues la diferencia mayor aceptada es de 10%.

Los valores de la uniformidad en el campo util (UFOV) exceden el 80%, en la imagen se
observa en la parte superior del campo una mayor captacion y en el lado opuesto aparece la

misma franja pero esta vez de menor captacién, sugiriendo un desplazamiento de la matriz de
formacion de imagenes.
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Prueba de Resolucién Espacial
Materiales:
Fuente radiactiva puntiforme que consiste en una solucién de ®™Tc, en un
contenedor adecuado.
Fantoma de barras de cuadrantes
Mascara de plomo.

Procedimiento:

1. Retire el colimador del detector y alinielo con el montaje de la fuente
radiactiva.

2. Coloque centralmente la mascara de plomo sobre la cubierta del cristal.

3. Coloque la fuente puntiforme en su montaje.

4, Centre en el fotopico una ventana de 20% o 15% en el PHA

5. Coloque el fantoma de cuadrantes con barras, de tal manera que lo

soporte la cubierta del detector y quede lo mas cercano posible a la
cubierta del cristal. Alinie correctamente las barras del fantoma con los
ejes X e Y de la cara del detector.

6. Obtenga una imagen analogica con el dispositivo de despliegue
fotografico, preestableciendo un conteo de 10° para las camaras chicas,
y de 2 x 10° para las camaras grandes.

7. Rote 90° el fantoma de cuadrantes con barras y repetir el paso 6.
Repetir este proceso, invirtiendo el fantoma, hasta que se hayan
obtenido las imagenes de los cuatro grupos de barras en las direcciones
X e Y, en cada una de las posiciones de los cuatro cuadrantes. Esto
requiere 8 imagenes.

8. Mida cuidadosamente la amplitud, B de las barras en el fantoma.

Analisis de datos
1. Mediante la inspeccion visual de las imagenes, determinar la amplitud de

las barras mas angostas que pueda resolver la camara de centelleo en las
direcciones X e Y. Tomar nota de las areas que muestren una resolucion
espacial pobre, porque puede corresponder a la localizaciéon de un fototubo o
puede coincidir con el perimetro de la imagen.

2. Estimar las resoluciones espaciales intrinsecas en las direcciones X e Y,
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en términos de las amplitudes totales a la mitad de las alturas maximas
(FWHM) de la dispersidn de las lineas, de acuerdo con la ecuacién (7),

FWHM =1.75%B . (7)
Donde B es la amplitud de la barra mas angosta que puede resolver la camara
de centelleo.
3. Promediar los valores logrados en las direcciones X e Y.
Son efectuadas como pruebas de aceptacién y de referencia. Posteriormente,
debe llevarse a cabo semestralmente.
El fantoma de transmision de cuadrantes debe coincidir con la resoluciéon
espacial de la camara de centelleo para que, por lo menos un grupo de barras
no sea resuelto. Los incrementos de la amplitud de las barras, de un cuadrante
al otro, deben ser pequefios para que la resolucién espacial pueda estimarse
razonablemente.
Esta prueba tambien se efectua con el fantoma de agujeros con espaciamiento
gradual (‘grade spacing hole phantom”) del Bureau of Radiological Health
(BRH), en lugar del fantoma de cuadrantes con barras. En este caso, deben
lograrse imagenes del fantoma en dos posiciones distintas, con una diferencia
de 90° entre si, y determinarse los diametros de los agujeros mas chicos que

pueda resolver la camara de centelleo en ambas direcciones.

Interpretacion de los resultados:

e Durante las pruebas de aceptacion del instrumento, los valores de la
FWHM, en las direcciones X e Y, deben compararse con las cifras del
fabricante.

e Los valores estimados se deben comparar con las cifras logradas durante
las pruebas para la aceptacion del instrumento.

e Durante las pruebas de aceptacién, un valor de la FWHM que sea 20%
mayor que la cifra del fabricante, exige una accion correctiva a traves del
servicio de mantenimiento.

e Anotar en el registro del instrumento si los resultados de estas pruebas

confirman o descartan una operacion aceptable.
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Prueba de la tasa de conteo maxima

Esta prueba verifica la maxima tasa de conteo.

Materiales:

Una fuente radiactiva puntiforme que consiste en una solucion de *™Tc, con
una actividad cercana a 3.7 Mbg (100 uCi), en un contenedor adecuado.

Un soporte movil para la fuente radiactiva

Procedimiento:

P w D~

Retire el colimador del detector y coloque ésta en su posicion horizontal.
Coloque centralmente la mascara de plomo sobre la cubierta del cristal.
Centre el fotopico en una ventana de 20% en el PHA
Coloque la fuente en soporte moévil. Mueva el soporte de tal manera que
la fuente quede en el eje central del detector. La fuente debe estar lejana
a cualquier objeto que pueda generar dispersion.
Registre las cuentas conforme se acerca la fuente a la superficie del
detector. La tasa de conteo aumentara hasta un maximo, para luego
decrecer. Anote la tasa de conteo maxima.
Retire la fuente, su soporte y la mascara de plomo. Coloque el colimador
en el detector.
Estas pruebas deben efectuarse trimestraimente.
Si la camara cuenta con un circuito para la modalidad de tasa de conteo
elevada, la prueba debe repetirse con este circuito. Utilizar las cuentas en
una region de interés que abarque a toda la imagen digital, en las
modalidades para tasas de conteo altas y bajas. La misma operacion se

debe efectuar con correccién de uniformidad y sin él.

Interpretacién de los Resultados:

Durante las comprobaciones de aceptacion, el valor de la tasa de conteo
maxima debe compararse con la cifra del fabricante, con los mismos
circuitos en funcionamiento.

Este elemento de juicio es util unicamente como una caracteristica de la
camara de centelleo que es facilmente medible en forma rutinaria.

Durante la prueba de aceptacion, cualquier valor de la tasa de conteo
maxima que sea menor en 10% que la del fabricante, indica la necesidad

de iniciar una accioén correctiva.
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¢ Durante las verificaciones rutinarias, un cambio de la tasa de conteo
maxima, que sea mayor en un + 20% en relacién con la cifra de referencia,
indica la necesidad de una accion correctiva.

e Anotar en el registro del equipo, si los resultados confirman o descartan una
prueba de aceptacién.

Resultados

Equipo 1:

Se midié 106 000 cps en modo de adquisicién normal.

Se midié 340 000 cps en modo de adquisicion rapido.

Segun el fabricante 320 000 cps con ventana 20% .

El fabricante no ha especificado el valor de referencia, los datos hallados nos servirdn como

valor de referencia para controles posteriores.

Equipo 2:

Se midié 105 000 cps en modo de adquisicion normal.

Se midié 388 000 cps en modo de adquisicion rapido.

Segun el fabricante 320 000 cps con ventana 20% .

El fabricante no ha especificado el valor de referencia, los datos hallados nos serviran como

valor de referencia para controles posteriores.

Equipo 3:
Se midi6 82 800 cps en modo de adquisicion normal. Con ventana 20% vy centrado en 140
kev.

Segun el fabricante > 105 000.
El fabricante no especifica bajo que condiciones es obtenido dicho valor, la diferencia podria

explicarse a que el pico no se encuentra debidamente centrado.

Equipo 4:
Se midi6 108 800 cps en modo de adquisiciéon normal. Con ventana 20% vy centrado en 140

kev.
Segun el fabricante para este modo de adquisicién no ha especificado el valor. El valor hallado

puede ser utilizado como referencia para chequeos posteriores

Equipo 5:
Se midi6 98 000 cps en modo de adquisicion normal. Con ventana 20% y centrado en 140

kev.
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Segun el fabricante para este modo de adquisicién no ha especificado el valor. El valor hallado
puede ser utilizado como referencia para chequeos posteriores

Equipo 6:
Se midi6 156 000 cps
Segun el fabricante > 140 000 cps

El valor hallado puede ser utilizado como referencia para chequeos posteriores.

Equipo 7:

Se midi6 281 000 cps

Segun el fabricante > 325 000 cps

El valor hallado puede ser utilizado como referencia para chequeos posteriores. No se detatla

las bajo que condiciones hall6 el fabricante

Equipo 8:

Se midio:

Detector 1: 192 000 cps

Detector 2: 201 000 cps

Se adquirié bajo condiciones clinicas:

140 Kev con 15% de ventana

Y con las especificaciones de NEMA 115 A 160 kev; aproximadamente 32% de ventana (117.5
a 162.5 kev) los valores obtenidos fueron iguales con los diferentes anchos de ventana.

Valor especificado por el fabricante > 240 000 cps

Los datos obtenidos en la presente prueba podran ser utilizados por el usuario como valor de

referencia para controles posteriores

Equipo 10:
Se midié 315 000 cps; valor especificado por el fabricante 325 000 cps; bajo las condiciones

de 140 kev y 20% de ventana

Prueba de resolucion de energia
Materiales:

Una solucion de ®*™Tc como fuente puntual.
Una mascara con 3 milimetros de espesor para establecer el UFOV.

La tasa de cuenta no debe exceder los 20 000 cps.
El espectro almacenado debe ser por lo menos de 10 000 cuentas en el pico

con una resolucion digital de < 0.05 FWHM.
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Procedimiento:

Se coloca la fuente puntual a 5 veces el diametro, se mide el FWHM del
espectro en el pico de *"Tc. Este valor se divide en el pico de energia y se
multiplica por 100, para ser expresado en porcentaje.

Resultados:

Equipo 1:

Valor hallado 9.58%

Valor del fabricante < 10.6%
Valor del pico 135.6%

Verificacion de la correccién de energia:

Se realizé de la siguiente manera

a) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 133 kev y ventana de
10%.

b) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 147 kev y ventana de 10%

Se observa falta de uniformidad severa en las imagenes, en relacion a la imagen con el pico

centrado en 135.6 y ventana 20%, lo que indica que es necesario ajustar la correccion de

energia.

Equipo 2:

Valor hallado 9.4%

Valor del fabricante < 10.6%
Verificacion de correccion de energia.

Se realizé de la siguiente manera:

a) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 133.38 kev y ventana
de 10%.

b) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 147.42 kev y ventana
de 10%

Resultados:

a) UILUFOV =17.07%

a) Ul UFOV =13.62%
Esta falta de uniformidad en relacién a la imagen con el pico centrado en 140.4 kev y 20%,

estaria indicando que es necesario ajustar la correccion de energia.

Equipo 3:
Valor hallado 13.73%
Valor del fabricante < 11.3%
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El valor encontrado se debe a que no se encuentra bien centrado en el pico de energia y es
necesario un ajuste en su correccion.

Verificacion de la energia:

Se realiz6 de {a siguiente manera:

a) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 133 kev y ventana
de 10%.

b) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 147 kev y ventana de
10%

En las imagenes se observa la falta de uniformidad en relacién a la imagen con el pico
centrado en 140 kev y ventana 20%, estaria indicando que es necesario ajustar la correccion

de energia.

Equipo 4:

Valor hallado 8.6%

Valor del fabricante < 10.6%
Valor de pico 139.6 kev.
Verificacion de la energia:

Se realizé de la siguiente manera

a) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 132.4 kev y ventana
de 10%.

b) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 146.4 kev y ventana
de 10%

Resultados:

a) Ul UFOV = 37.8%
b) Ul UFOV = 51.8%
Esta severa falta de uniformidad en relacién a la imagen con el pico centrado en 139.6 y
ventana 20%, indica que es necesario ajustar la correccién de energia y el ajuste de los

fotomultiplicadores en mal funcionamiento. (tunning).

Equipo 5:

Valor hallado 8.8%

Valor del fabricante < 10.6%

Valor de pico en 139.5 kev.
Verificacién de correcciéon de energia:

Se realiz6 de la siguiente manera:

a) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 132.5 kev y ventana
de 10%.

b) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 146.5 kev y ventana
de 10%
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Resultados:
a) Ul UFQV =6.5%
b) Ul UFOV =6.2%

Esta moderada falta de uniformidad en relacion a Ia imagen con el pico centrado en 139.5 y
ventana 20%, estaria indicando que es necesario ajustar la correccion de energia.

Equipo 7:

Valor hallado 9.08%

Valor del fabricante < 9.7%

Valor de pico de energia 145 kev
Verificacién de la correccion de energia

Se realizd de la siguiente manera:

a) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 138 kev y ventana de
10%.

b) Una imagen de uniformidad con Tc 99m con el pico centrado en 152 kev y ventana de
10%

Existe una falta de uniformidad leve en las imagenes en comparacion a la imagen adquirida en
condiciones de 145.0 kev y 20% de ventana, esta leve falta de uniformidad indica que se debe

realizar un ajuste en la correccion de energia.

Equipo 10:
Valor hallado 8.94%
Valor del fabricante <9.70%

Prueba de linealidad espacial

La linealidad espacial diferencial en ambas direcciones X e Y fueron evaluados
con el fantoma HINE-DULEY.

Procedimiento

Seguir los pasos como el de resolucion espacial, so6lo hay que cambiar el

fantoma de cuatro cuadrantes por el Hine duley.

Equipo 1:
Se observa leves defectos de distorsion de linealidad, seria util comparar estas imagenes con
las realizadas por el servicio técnico del equipo, obtenidas con un fantoma dedicado de

linealidad espacial para el equipo, para efectuar la correccion correspondiente.
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Equipo 2:

Se observa leves defectos de distorsién de linealidad

Equipo 3:
Se observa ligeramente distorsién de linealidad.

Equipo 4:

Se observa linealidad distorsionada por los graves defectos de uniformidad.

Equipo 5:
No se observa defectos de linealidad.

Equipo 6:
No se observa defectos de linealidad.

Equipo 7:
Se observa algunos pequerios defectos de distorsion de linealidad en el sentido vertical, seria

recomendable revisar con un fantoma mas preciso del fabricante.

Equipo 10:
El fantoma HINE DULEY usado es de tamafio menor del UFOV, visualizando parcialmente el
detector. A la inspeccion visual se destaca un deterioro de la linealidad vertical en relacién a la

falta de uniformidad mencionado con respecto a este equipo.
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4.4.3 Medidas extrinsecas
Prueba de uniformidad del sistema

Materiales:

Fantoma de llenado de campo “Flachen phantom model 6292", conteniendo
una solucion de " Tc con una actividad de 74 a 185 MBq (2-5 mCi)

Procedimiento:

1. Coloque en el detector el colimador que se planea probar. Coloque el
detector hacia arriba verticalmente.

2. Coloque el fantoma o fuente para llenado sobre la superficie externa del
colimador.

3. Centre en el fotopico la ventana PHA que se utilice clinicamente.

4. Obtenga una imagen analégica con el dispositivo de muestreo de

imagen, preestablecido un conteo de 10° para las camaras de campo
chico, y de 2 x 10° para las camaras de campo grande, utilizando
correccién de uniformidad.

Retire el fantoma o la fuente de llenado.

Repita los pasos 1-5 con cada uno de los colimadores de agujeros

multiples que se utilicen rutinariamente.

o Esta prueba es de referencia, para efectuarse en el momento de aceptar
el quipo. Luego debe llevarse a cabo semestralmente y cuando se sospeche de
algun dano del colimador.

o Es importante realizar esta prueba para asegurar que la respuesta al
llenado del campo permanece uniforme con todos los colimadores que se
empleen. En particular los colimadores de baja energia se pueden danar con el
transporte, pues sus tabique de plomo son sumamente delgados y se pueden
separar al sufrir un impacto. La separacién de los tabiques aparece en las
imagenes como lineas paralelas con una mayor intensidad de conteo. Cuando
un objeto choca contra la cara del colimador, las imagenes pueden mostrar un
area de densidad de conteo reducida coincidente con el lugar en donde los
tabiques se doblaron.

e Al emplear un fantoma de llenado es necesario verificar la mezcla completa

de su contenido para que se convierta en una fuente uniforme de
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radiaciones. Si se sospecha que la mezcla no uniforme, se debe rotar 90° el
fantoma y obtener una imagen nueva. La mezcla inadecuada se confirma si
las irregularidades de la imagen cambian de posicion con el fantoma.

e Debe hacerse notar que la correccion de uniformidad es en base a una
imagen de llenado de referencia para cada colimador. En este caso es

importante seguir cuidadosamente las recomendaciones del fabricante.

Interpretacion de los resultados:

e Una camara de centelleo debe mantener su uniformidad en respuesta al
llenado de campo con todos los colimadores que se empleen y con todas
las aplicaciones clinicas. Si se observan variaciones de la uniformidad que
no son aparentes en la imagen de uniformidad intrinseca, se hace necesario
el reemplazo del cohimador.

e Anote en el registro del instrumento los resultados de esta prueba.

Resultados:
Equipo 1:
a)Con colimador de baja energia multipropdsito (No. 34)

Uniformidad Integral = 9.6%

Adquirido con el colimador 3.
b)Colimador de baja energia multipropésito (No. 34)

Uniformidad Integral = 10.81%

Adquirido con el colimador 4
Nota: Se han efectuado las dos adquisiciones, ya que el usuario reafiza fos estudios
tomograficos colocando alternativamente colimador 4 o 3, segun el tipo de estudio.
Comentarios: Se concluye que hay defectos considerables de uniformidad en las condiciones
utilizadas en la prueba, que suponemos no son las adecuadas para el equipo.
El defecto hallado no se debe a mala homogeneidad de la fuente rellenable. Para comprobar

su buen estado la fuente fue rotada en 90 grados, permaneciendo el defecto mayor en el

mismo sitio.

Equipo 2:
Uniformidad Integral = 5.78%

Uniformidad Integral = 4%  (del fabricante)
Comentario:Se concluye que hay considerable deterioro de la uniformidad al colocar el

colimador, lo cual podria deberse a que los mapas de correccion para el colimador determinado

no estan actualizados.
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Equipo 3:
Colimador de baja energia y alta resolucién

Uniformidad: No se obtuvo el valor numerico directo por no tener comunicacion con el

software; sin embargo se realizé perfiles en (as cuales se observé pequerias variaciones de
uniformidad.

Equipo 4:

Colimador de baja energia y alta resolucion

Uniformidad Integral = 14.27%

Comentario:

Se concluye que existe una severa falta de uniformidad en las condiciones en que se realizé la

prueba

Equipo 5:
No se ingresé al programa de control de calidad del software del equipo, en vista que no se
encontré en el menu informacién acerca del valor adecuado a elegir, teniendo en cuenta el
radioisétopo y el colimador utilizados. (tc-99m y colimador de aita resolucién baja energia)
Resultados:
a) Colimador de alta resolucién (No. 45)

Uniformidad Integral = 9.7%
b) Colimador de alta resolucién (No. 45)

Uniformidad Integral = 9.9%

Colimador No 34
c) Colimador multipropésito (No. 34)

Uniformidad Integral = 9.8%
Comentarios
Se concluye que hay defectos considerables de uniformidad en las condiciones utilizadas en la
prueba, que suponemos no son las adecuadas para el equipo. Ademas se debe destacar que
para esta prueba se debi6 utilizar zoom 1.3 de lo que se deduce que los valores podrian ser
mas altos
El defecto hallado no se debe a mala homogeneidad de la fuente rellenable, comprobandose

con el giro de 90° y permaneciendo la misma falta de uniformidad.

Equipo 6:

Uniformidad Integral UFOV = 7.48%
Uniformidad Integral CFOV = 5,48%
Uniformidad diferencial UFOV - 3.00%

Uniformidad diferencial CFOV = 3.00%



Los valores encontrados son mas altos que las especificaciones del fabricante (intrinseca). Al
observar las imagenes se advierten zonas con una mayor concentracién de la radioactividad y

al girar la fuente rellenable se puede concluir que hay una falta de uniformidad.

Equipo 7:

La fuente rellenable no es la apropiada pues es redonda y el didmetro es menor que el tamaio
del detector cuya forma es cuadrada. Por lo tanto, los valores obtenidos segun NEMA para
uniformidad def campo de visién Gtif (UFOV), no tienen validez.

Los resultados obtenidos en el campo central de visién (CFOV) son los siguientes:

Uniformidad Integral - 3.75%
Uniformidad Diferencial 2.64%
Nota:

No existen especificaciones del fabricante de este parametro, pero de acuerdo a los valores

habitualmente encontrados estos valores corresponden a un comportamiento correcto.

Equipo 9:

Detector 1 Detector 2
Uniformidad Integral UFOV - 3.08% 2.85%
Uniformidad Integral CFOV - 2.76% 2.11%
Uniformidad Diferencial UFOV - 1.79% 2.06%
Uniformidad Diferencial CFOV - 1.61% 1.40%
Las especificaciones del fabricante son:
Uniformidad Integral UFOV - 3.5%
Uniformidad Integral CFOV - 2.5%
Uniformidad Diferencial UFOV - 2.5%
Uniformidad Diferencial CFOV - 2.0%

Comentario: Aunque los valores no estan considerados dentro de las especificaciones del
fabricante, se ha considerado los valores especificados como forma intrinseca, como lo

especifica el manual de servicio. Los valores encontrados de este modo estan dentro del rango

aceptable.

Equipo 10:

Uniformidad Integral UFOV - 16.71%

Uniformidad Integral CFOV - 6.60%

Uniformidad Diferencial UFOV - 16.34%

Uniformidad Diferencial CFOV - 2.01%

Comentario:

Durante la observacion de la imagen se destaca en la dimension mayor del rectangulo, una

franja de mayor captacion y en el lado opuesto aparece la misma franja pero esta vez de menor
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captacion, sugiriendo un desplazamiento de la matriz de formacion de imagenes. Se concluye

que los resultados del campo total son valores erréneos en respuesta a la mala uniformidad,
salvo el valor central del CFOV de la uniformidad diferencial

Prueba de linealidad y resolucién espacial del sistema

Materiales:

Fantoma de llenado de campo, conteniendo Tc 99m con una actividad cercana

a 185 MBq (5 mCi). O una fuente para llenado de campo de Co 57, con una

actividad similar.

Un fantoma de transmision de cuadrantes con barras, pueden ser el

espaciamiento de las barras de 2, 2.5, 3.0 y 4.0 mm.

Procedimiento:

1.

Coloque en el detector el colimador que se planea probar. Coloque el
detector verticalmente hacia abajo.

Coloque el fantoma de cuadrantes con barras sobre la superficie del
colimador, con sus barras cuidadosamente alineadas con los ejes X e Y
de la cara del detector.

Coloque el fantoma o la fuente de llenado de campo sobre el fantoma de
cuadrantes

Centre el fotopico con una ventana de 20% en el PHA.

Obtenga una imagen analdgica con el dispositivo de despliegue
fotografico, con un conteo prestablecido de 2 x 10° para las camaras de
campo chico y de 4 x 10° para las camaras de campo grande.

Rote 90° el fantoma de cuadrantes con barras y repita el paso 5. Repita
este proceso, con inversion del fantoma, hasta completar las imagenes
de los cuatro grupos de barras en las direcciones X e Y, en cada una de
las posiciones de los cuatro cuadrantes. Se requieren 8 imagenes.

Repita los pasos 2-6, pero con el fantoma de cuadrantes con barras
suspendido en el aire a una distancia de 10 cm de la superficie del
colimador.

Repita los pasos 1-6, pero con el fantoma de cuadrantes con barras a

una distancia de 10 cm de la superficie del colimador, con un medio
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dispersor equivalente a tejidos interpuesto entre el fantoma y el

colimador.

9. Repita los pasos 1-8 con cada uno de los colimadores de agujeros
multiples disponibles.

10.

Retire el fantoma de cuadrantes con barras y el fantoma o la fuente de
llenado.

11. Mida con exactitud las amplitudes, B, de las barras del fantoma.

Analisis de datos:

1. Mediante la inspeccién visual de las imagenes, determine la amplitud de
las barras mas angostas que pueda resolver la camara de centelleo en las
direcciones X e Y, con el fantoma situado en la cara del colimador y a una
distancia de 10 cm de él, suspendido en el aire y con material dispersor
interpuesto. Tomar nota de cualquier area de resolucion espacial pobre que
pueda corresponder a algun dafo del colimador.

2. Estime la resolucion espacial del sistema en las direcciones X e Y para

cada una de las condiciones de imagen, en términos de la amplitud total a la

mitad de la altura maxima de la funcion de dispersion de la linea, de acuerdo

con la ecuacion (7).

3. Promedie los valores calculados en las direcciones X e Y.

e Esta prueba es de aceptacion de los colimadores.

e E| fantoma de cuadrantes con barras debe coincidir con la resolucion
espacial de la camara de centelleo para que, cuando menos, un grupo de
barras no sea resuelto por ella.

¢ El medio dispersor equivalente a los tejidos se puede lograr con laminas de
plastico (ejm. Perspex, lucita) o pedazos de cartdén. Otra alternativa, es
emplear una caja de plastico o madera llena de arroz crudo.

e Esta prueba también se puede efectuar con el fantoma de agujeros
gradualmente espaciados del Bureau of Radiological Health (BHR), en lugar
del fantoma de cuadrantes con barras. En este caso, se deben lograr
imagenes del fantoma en dos posiciones distintas, con una diferencia de
90° entre ellas, y se debe determinar los diametros de los agujeros mas

chicos que pueda resolver la camara de centelleo.
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Interpretacion de los resultados:

e Los valores estimados de la FWHM, con cada colimador, promediados a lo
largo de los ejes X e Y, a una distancia de 10 cm del colimador, en el aire y
con un dispersor interpuesto, deben compararse con los valores del
fabricante.

e Los valores que se determinan en la superficie del colimador y a 10 cm de
¢l. Deben compararse con las cifras logradas con cada uno de los
colimadores para radiaciones de energia baja disponibles. Los colimadores
que muestren la amplitud mayor de la funcién de dispersién de una linea a
10 cm del colimador, deben reservarse para los estudios de los 6rganos
superficiales y para los estudios dinamicos.

e Si se obtiene un valor de la FWHM que sea mayor en 20% que la cifra del
fabricante, debe verificarse que no exista algun dano en el colimador e
iniciarse la accion de reemplazo del colimador.

e Anote en el registro del equipo si los resultados son aceptables o no.

Resultados:
Equipo 1:
Se realizé con los mismos fantomas de cuatro cuadrantes usados en condiciones intrinsecas

La resolucion del sistema se calcul6 en base a la obtenida con un fantoma ortogonal de 3.2

mm.
FWHM 5.6 mm.
Segun fabricante FWHM 8.7 mm.

Sobre la linealidad se aprecia ligeras distorsiones en algunos sectores.

Equipo 2:
La linealidad se observa levemente distorsionada. La resolucion del sistema se visualiza dos

tamarios de barra, lo que corresponde a un valor de:

FWHM - 5.25 mm

Segun fabricante FWHM 8.7 mm.

Equipo 3:

Se obtiene a la observacion visual tres tamafos de barras, lo que corresponde a un valor de:
FWHM = 1.75X 2.8 - 4.9 mm

FWHM = 10.3 mm (segun fabricante)

Comentario
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El valor de resolucion encontrado es menor que el especificado por el fabricante, se explica
porque el fabricante da el valor mas alto posible que se puede aceptar (en el peor de los
Casos).

Con respecto a la linealidad se tiene una ligera distorsion.

Equipo 4:

Se obtiene una linealidad distorsionada en las zonas correspondientes a los defectos de
uniformidad.

En la imagen de resolucion se visualiza tres tamafos de barras, lo que corresponde a un valor
de:

FWHM = 4.37 mm
FWHM = 6.9 mm (segun fabricante)
Equipo 5:

La linealidad es aceptable, se realizé6 con fantoma hine-duley con zoom 1.3, pues es mas
pequeio que el tamano del detector.

La resolucion se realizd con su fantoma apropiado de las siguientes dimensiones:

3.5 mm; 3,0 mm; 2,5 mm; 2.0 mm

Se visualiza los tres primeros valores, lo que indica que se trata de un fantoma adecuado para

el equipo.

FWHM = 4.37 mm

FWHM = 3.3 mm (segun fabricante)
Equipo 6:

Linealidad realizado con el fantoma Hine Duley, se observé un leve deterioro en la linealidad
a) Con el fantoma de 4 cuadrantes, se visualiza 2 cuadrantes y la resolucion calculada es:
FWHM = 5.25mm

b) Con 2 fuentes lineales la resolucion calculada es:

FWHM = 8.56 mm
FWHM = 9.3 mm (segun fabricante) a 10 cms. de aire.
Equipo 7:

Se observa una linealidad aceptable
Con respecto a la resolucion

a) Fantoma de 4 cuadrantes:
Debido a que la fuente rellenable es mas pequeia que el campo Util de vision, se realizo

imagen de fantoma de 4 cuadrantes con un zoom de 1.3 y se visualizé también todos los

cuadrantes. Por lo tanto una estimacion de la resolucién espacial es:
FWHM = 4.375 mm

b) Dos fuentes lineales
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1. Sin dispersion - 5.90 mm
2. Con dispersion - 10.53 mm
3. Sin dispersion - < 7.90 mm (segun fabricante)

Equipo 9:

En la prueba de linealidad que se realiz6 con el fantoma Hine Duley, existen algunos pequenos
defectos de linealidad en el sentido vertical con mayor intensidad en ambos detectores,
especialmente en el detector No 2.

a) La prueba de resolucion, se realiz6é con el fantoma de 4 cuadrantes de tamafio mas pequeno
que los detectores, pudiéndose observar solo la resolucion en la parte central de éste.

Se obtuvo una imagen en la cual se observa bien 3 de los cuadrantes del fantoma, que
equivale a: FWHM = 4.37 mm

b) Dos fuentes lineales

Detector No 1 FWHM = 4.63 mm
Detector No 2 FWHM = 4.46 mm
FWHM = 4.2 mm (segun fabricante) para el colimador ultra alta resolucién, se

considera aceptable hasta 20% de diferencia.

Equipo 10:

Con respecto a la linealidad se observa un deterioro en la linealidad vertical en relacion al
artefacto que se encuentra en la imagen en el campo UFOV.

Con respecto a la resolucién:

a) Con el fantoma de barras de 4 cuadrantes, se observé 3 cuadrantes lo que nos da:

FWHM = 5.25 mm

b) Dos fuentes lineales

FWHM = 8.05 mm

FWHM = 7.9 mm (segun fabricante), el valor hallado cumple con la especificacion pues

es aceptable hasta un 10% de diferencia.

Prueba de Integridad y verificacion de angulacion del colimador
Materiales:
Fuente puntual de 1 mCi en su contenedor respectivo.

Procedimiento:
A distancias lejanas del detector, hacer un seguimiento de la imagen que se

muestra en el display en persistencia, revisando la angulacidn en cada

colimador.
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Resultados:
Equipo 1:
Se realizé con el colimador de baja resolucién multipropésito utilizado para efectuar tomografia,

dando un resultado satisfactorio, como pudo apreciarse en la inspecciéon visual de las
imagenes.

Equipo 2:

Se realiz¢ con el colimador utilizado para efectuar tomografia, dando un resultado satisfactorio,
como pudo apreciarse en la inspeccién visual de las imagenes.

Equipo 3:

Se realizd con los colimadores utilizados para tomografia (baja energia, alta resolucién y
multipropédsito). Se obtuvo imagenes de una fuente puntual colocada a 6 m. de distancia.

Las imagenes no muestran defectos claros, por lo que se concluye que los colimadores estan

en buen estado.

Equipo 4:
Se realiz6 con el colimador de baja resolucion multipropdsito utilizado para efectuar tomografia,
dando un resultado satisfactorio, como pudo apreciarse en la inspeccion visual de las

imagenes

Equipo 5:
Se realiz6é con los dos colimadores utilizados en tomografia, dando un resultado satisfactorio,

como pudo apreciarse en las imagenes.

Equipo 8:
Las imagenes se aprecian correctas, se realizo con el colimador de alta resolucion baja

energia

Equipo 9:
Se realizé con una fuente puntual colocada a una distancia de 2.80 m. El resultado de la

prueba no fue satisfactorio por existir un artefacto de tipo lineal en la imagen. Se investigara la

causa.

Equipo 10:
Se realiz6 con el colimador LEAP, LEHR en ambas imagenes fueron correctas.
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Prueba de sensibilidad planar del sistema

Materiales:

Un fantoma para la sensibilidad plana que contenga una solucién de %™Tc

con una actividad conocida con exactitud y que sea cercana a 37 MBq (1 mCi).

La actividad debe determinarse con un calibrador de dosis, midiendo en una

Jeringa la actividad de la solucion que se transferira al fantoma y la dosis

residual en la jeringa después de la transferencia, y substrayendo la segunda

de la primera. También debe anotarse la hora exacta en el momento de medir

la actividad. Se necesita un fantoma distinto para cada radionuclido que se
emplee.

Procedimiento:

1.

Coloque en el detector un colimador de agujeros paralelos para
radiaciones de energia baja. Coloque verticalmente el detector, dirigido
hacia arriba

Cubra la superficie del colimador con un plastico. Coloque el fantoma
con la solucién radiactiva sobre la superficie expuesta del colimador.
Centre una ventana de 20% en el fotopico

Preestablezca un conteo de 10 000 cuentas. Anote la tasa de conteo y la
hora exacta en el punto medio del periodo de conteo.

Retire el fantoma y registre el conteo de fondo durante un tiempo igual.

Anote la tasa de conteo

Analisis de datos

1.

Exprese todos los datos como tasas de conteo netas (c/s), corregidas
por el fondo.

Refiera todas las tasas de conteo netas a la hora correspondiente a la
determinacion de la actividad, efectuando las correcciones necesarias en
relacion con el decaimiento radiactivo.

Calcule la sensibilidad plana de cada colimador en c/s por Bq.

Esta es una prueba de aceptacion de los colimadores
La exactitud de los resultados depende de la exactitud al momento de
determinar la actividad del radionuclido la cual, a su vez, depende de la

exactitud del calibrador de dosis que se utilice. Si ésta se encuentra dentro
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de + 5%, es suficiente para indicar si las sensibilidades de los diferentes
colimadores son comparables con las especificaciones del fabricante.

Aun si la actividad no se puede determinar con exactitud, es posible evaluar
la sensibilidad de los colimadores en relacion con la sensibilidad de un
colimador selecto. Las especificaciones del fabricante generalmente se
expresan en terminos de la sensibilidad relativa, con la excepcion de uno
de los colimadores, para el que si se indica su sensibilidad absoluta.

La prueba es instructiva, pues ilustra la variacion amplia de los tiempos que
se requeriran en los estudios clinicos para lograr un conteo en particular con

los colimadores diferentes.

Interpretacion de los resultados:

Durante las verificaciones para la aceptacion, los valores de la sensibilidad
de cada colimador deben compararse con el valor del fabricante, haciendo
una concesion a la exactitud con la que se determine la actividad.

Si se obtiene un valor de sensibilidad que sea menor a 10% de la cifra
determinada por el fabricante con el colimador concerniente, éste debe
examinarse en busca de dafos e iniciar las acciones para el cambio con el
representante

Anote en el registro del equipo si los resultados de esta prueba confirman o

descartan la operacién.

Resultados:

Equipo 1:

Valor encontrado = 359 ctas/min/uCi.
Valor del fabricante = 270 ctas/min/uCi.
Equipo 3:

Valor encontrado = 320 ctas/min/uCi.
Valor del fabricante = 337 ctas/min/uCi.
Equipo 10:

Valor encontrado | 187 ctas/min/uCi.

Valor del fabricante =

= 180 ctas/min/uCi.
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Prueba de filtracion de las radiaciones a través del blindaje del
detector

Materiales:

Una fuente radiactiva puntiforme, consistente en un pequefio volumen de una

solucién del radionuclido que emita la radiacion gama de energia mayor de
entre los que sean de uso comun, con una actividad aproximada de 3.7 MBq
(100 uCi) en un contenedor adecuado.

Procedimiento:

1.

Coloque en el detector un colimador apropiado para la energia de la
radiacion gama de la fuente radiactiva.

Centre en el fotopico la ventana del PHA que se utilice clinicamente
para el radionuclido concerniente.

Coloque la fuente radiactiva consecutivamente en doce sitios diferentes,
en torno del blindaje del detector, y registre el conteo en cada sitio
durante un tiempo preestablecido de 100 segundos. Ademas, investigue
los sitios de juntura en el blindaje, los puntos de salida de los cables y
otras regiones de blindaje menor.

Retire la fuente radiactiva y mida el conteo de fondo, B, durante 100

segundos.

Analisis de datos:

Segun el documento de la IEC sobre “Caracteristicas y Condiciones de
Prueba de Instrumentos para imagenes con Radionuclidos” (IEC 789), la
tasa de conteo que produce el detector debe medirse y presentarse como
una fraccién porcentual de la tasa de conteo que se obtiene cuando la
fuente se coloca sobre el eje de un colimador especifico, a 100 mm de su
cara frontal. Se deben anotar los valores maximos de filtracion en los puntos
de prueba. Se debe prestar atencion especial a los valores de las
filtraciones en las junturas del blindaje y en forma muy particular, en la

juntura entre el colimador y el blindaje del detector.

Esta es una prueba de aceptacion.

Interpretacion de los resultados

Las cuentas medidas no deben exceder en ningun sitio al conteo de fondo
por mas de tres desviaciones patron. Esta prueba debe repetirse cuando se

registre cualquier resultado anormal, verificando que no existan fuentes de
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radiacion vecinas, incluyendo a los pacientes a los que se les haya
administrado alguna sustancia radiactiva, y que no existan contaminaciones
radiactivas en el instrumento ni en su entorno. Si la anomalia persiste,
debera investigarse el grado de la filtraciéon e iniciar las acciones correctivas
a través del representante.

Anote en el registro del equipo si los resultados de esta prueba confirman o

descartan una operacion aceptable.

RESULTADOS

Tabla 4

Cuentas que no se | Cuentas que se excedieron en | Observaciones

excedieron enlas ||as junturas al fondo

| junturas al fondo

!T I / — — — ——
S | | - == ]

: , l
3 / | |
d m— -
5 [ | o ' ‘
;'8 v T ~|No existe filtracion |

‘ | a través de toda la
| cabeza detectora |
|9 o v - No existe filtracion |
‘ a través del

blindaje en ambos

l |detectores
— | o — - —
10 | | En tres puntos de los medidos | Los resultados |

se encontraron valores mas |fueron: ’
|altos que las cuentas del fondo | Punto1: 41%
mas tres veces su desviacion | Punto2: 16% ‘
! |Standard iPuntoS: 5%
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4.4.4 Medidas Tomograficas

Caracteristicas de funcionamiento de SPECT

Muchas de las caracteristicas de funcionamiento de un sistema SPECT son
similares o idénticas a aquellas pruebas de las camaras de centelleo del
sistema camara computador y no se veran nuevamente. Adicionalmente a los
parametros descritos en los puntos 4.1, 4.2, 4.3, 441, 442, 443, se debe
definir otra serie de parametros para describir el funcionamiento tomogréafico y

estos son:
1. Ancho de corte

Contraste tomografico

Uniformidad tomografica

Resolucion tomografica

Linealidad de la respuesta tomografica

Exactitud cuantitativa

No o s e

Precision de la determinacion del centro de rotacion

1. Ancho de corte

El ancho de corte es medido a partir de la respuesta del sistema, a lo largo de
una linea paralela al eje de rotacidén, hasta una fuente radiactiva puntiforme
colocada a una distancia radial conocida del centro de rotacidon. Este ancho no
es constante con respecto a la posicion dentro del corte transaxial. Los valores
importantes son el ancho de corte en el centro ( 0 sea a lo largo del eje de
rotacién) y el ancho de corte a una distancia radial conocida, por ejemplo a 10
cm. del eje de rotacion.

La importancia del ancho de corte radica en que describe la resolucion del
sistema a lo largo del eje Z para la reconstruccién. Un ancho de reconstruccion
menor a 3 pixeles, es tipicamente similar a la resolucion espacial convencional
de la camara de centelleo, a una profundidad correspondiente en tejido.

El ancho de reconstruccidn es el numero de lineas de proyeccion usadas para
reconstruir un corte transaxial. La resolucion Z del sistema no corresponde al
tamano de un pixel multiplicado por el ancho de reconstruccion. Por ejemplo, si

el tamario del pixel es de 3 mm y el ancho de reconstruccion es de 1 pixel, el
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ancho de corte puede ser del orden de 10 a 20 mm. Sin embargo, cuando el
ancho de reconstruccion se hace mas grande, por ejemplo mayor a 6 mm para
pixeles de 3mm, este ancho de reconstruccion empieza a dominar vy
determinara el ancho del corte. Por lo tanto, el ancho de corte depende del
ancho de reconstruccion. Convencionalmente, el ancho de corte se mide para
un ancho de reconstruccién de 1 pixel, de forma tal que sea practicamente
independiente del ancho de reconstruccion. (Ver fig. 4.3)

Variaciones en el ancho de corte debidas a selecciones diferentes del ancho de
reconstruccion producirdn variaciones en la respuesta observada del sistema
(contenidos de pixel en la imagen reconstruida), y pueden causar dificultades

considerables para la cuantificacion.

2. Contraste Tomografico

El contraste tomografico es un indicador importante de lo bien que un sistema
funciona en relacién con la deteccion de lesiones pequenas. Su definicién es
como sigue: coloque una esfera de tamano conocido dentro de un volumen que
contenga una concentracion de actividad uniforme. Después de la
reconstruccion, haga una determinacion del valor (V pgq) de pixeles en la
imagen reconstruida en las vecindades de la esfera pero fuera de la regién
correspondiente a la misma. Haga también una determinacién del valor de pixel
dentro de la region correspondiente a la esfera (V spn ). El contraste para este

tamano de lesion se debe calcular a partir de la expresién (8).

sph — Vb
Contraste = i ng

Vsph + Vbgd

Existen muchas otras definiciones posibles y han sido utilizadas. Sin embargo,
el concepto fundamental consiste en determinar la habilidad del sistema para
detectar un cambio conocido en la concentraciéon de actividad para un objeto de
tamano (esférico) conocido. En particular, el contraste depende en gran medida
del tamano de la lesion usada para su determinacion.

El contraste tomografico es importante debido a que determina la capacidad de
detectar lesiones pequenas. Este parametro se afecta por la accion de
diferentes propiedades del sistema, en particular por la resolucion de la

energia, la contribucién de la dispersion y el filtro de reconstruccion. El
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contraste tomografico decrece a medida que el tamafno del objeto es menor
que la resolucion espacial del sistema, o cuando el objeto llena solo
parcialmente el corte de reconstruccidén. Estos efectos se llaman PSF (funcion

de efecto extendido) y efecto de volumen parcial, respectivamente.

3. Uniformidad tomografica

Es la uniformidad de la reconstruccion de un corte a través de una distribucién
de actividad uniforme. Hasta el presente no existe consenso acerca de hasta
donde el numero o parametro, correspondiente al indice de uniformidad NEMA
para imagenes planas, puede determinar una imagen tomografica, aunque ha
habido propuestas para extender las definiciones NEMA para la uniformidad
integral y diferencial, y aplicarlas al conjunto completo de imagenes de
proyeccion.

Las lagunas en la uniformidad tomografica pueden ser observadas (para una
orbita circular) como artificios circulares o anillos centrados en el punto
correspondiente al centro de rotacion del sistema, como se ilustra en la fig.
4.14. En los estudios clinicos pueden observarse anillos incompletos (cuias,
etc.) que pueden dar la impresion erronea de distribuciones anormales de la
actividad.

Fig. 4.14 Artificios circulares en un fantoma de uniformidad

Un método para determinar la no uniformidad tomografica consiste en hacer
una determinacion del contraste de un artificio circular (anillo) en relacion al
fondo uniforme, con respecto al cual se observa. Por ejemplo , mediante la

grafica de un perfil y la determinacion de la profundidad o la altura de la

“muesca” creada por el artificio en el perfil.
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La no uniformidad plana se amplifica en forma considerable por el proceso de
reconstruccion tomografico. Esta amplificacién es inversamente proporcional a

la distancia medida desde el eje de rotacion.

4. Resolucién tomografica

La resolucion tomografica se define en términos del ancho total a la mitad del
maximo (FWHM) de la funcion de respuesta de una fuente radiactiva
puntiforme luego de la reconstruccion de un corte transaxial. En la imagen
reconstruida se mide de una manera similar a la resolucion extrinseca de una
gamma camara planar.

La resolucion tomogréfica determina la calidad de la imagen, tal como ocurre
en todos los tipos de imagen. Sin embargo, en tomografia se observan a
menudo funciones de respuesta no simétrica. La resolucién también se afecta
por la posicion (distancia desde el eje de rotacion dentro del plano de corte).
Por lo tanto, la resolucién tomografica resulta ser no isotdpica y varia
considerablemente en funcion de la posicién dentro del corte tomografico.
También variard considerablemente en funcién del colimador que se emplee
(de resolucion Alta o uno de proposito general), del tipo de adquisicion, del
radio de rotacién, y del tipo érbita (circular o no circular). La resolucidén
tomografica observada dependera también del filtro de reconstruccion. Se
agravara a medida que el fitro se haga mas angosto. Las pruebas
recomendadas aqui sugieren la utilizacion de un filtro de rampa o, si se carece

de éste, de un filtro lo mas angosto posible.

5. Linealidad de la determinacién de actividad

Cuando una serie de diferentes objetos con concentracion de actividad
individual conocida se colocan simultdneamente dentro del sistema
tomografico, los valores observados de pixel de reconstruccion para cada
objeto pueden graficarse en funcién de las concentraciones de actividad
conocida. Idealmente, esta grafica debe dar como resultado una linea recta. La
determinacion de la linealidad del sistema se obtiene a partir de esta grafica.

Debe observarse que este tipo de grafica no permite hacer una determinacion

de la exactitud cuantitativa del sistema.
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La linealidad es un componente de la calibracion del sistema cuando se utiliza
para cuantificacion. La dispersién y la atenuacién pueden causar desviaciones
considerables de la respuesta lineal. La linealidad del sistema es importante
debido a que permite la comparacién de los valores observados en diferentes
regiones despues de la reconstruccion tomografica. Por ejemplo, cuando se
comparan diferentes regiones de interés dentro del cerebro en el estudio del
flujo sanguineo cerebral.

Se debe tener cuidado especial al determinar la linealidad del sistema ya que
su “respuesta” puede depender en gran medida de la posicién. Por ejemplo, el
uso de una fantoma circular simétrico puede dar resultados errébneos que
sugieren que el sistema es mucho mas lineal que cuando se utiliza un fantoma

no simeétrico

6. Exactitud cuantitativa del sistema

La exactitud cuantitativa del sistema esta descrita por el error en la
determinacion, en términos absolutos de la concentraciéon de actividad, en
alguna posicion de la imagen reconstruida, o sea en Ba/ml. El valor
determinado por el sistema se compara con el valor actual en algun punto
dentro del objeto. Este error debe diferenciarse de la precisiéon del sistema, el
cual se asocia con la capacidad de reproducir un valor determinado. La
linealidad del sistema es una medida de la exactitud relativa de estas
determinaciones. Si el sistema es lineal, la razéon determinada es igual a la
razon verdadera, y al realizar una grafica de la actividad verdadera en funcién
de la actividad determinada (dentro de un rango) se debe obtener una linea
recta. Sin embargo, el hecho de que un sistema sea lineal no garantiza que
sea exacto ni preciso.

La exactitud cuantitativa se afecta por la dispersién, la atenuacién, el filtro de
reconstrucciéon utilizado, las variaciones en los anchos de corte, el volumen
parcial. Por lo tanto, las determinaciones de actividad realizadas para estudiar
la exactitud cuantitativa deben llevarse a cabo en una variedad de
configuraciones diferentes. Por ejemplo, objetos de tamano diverso, posiciones

diferentes dentro del objeto, cantidades distintas de material dispersivo, etc.
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7. Precision de la determinacion del eje de rotacion

La linea perpendicular al centro del detector que atraviesa el eje de rotacion
debe pasar por el centro (el eje central) de la imagen de proyeccion. Cualquier
linea de proyeccion dada en la imagen, puede medir la distancia entre su punto
central y el punto correspondiente a la interseccion con la linea perpendicular al
centro de rotacion verdadero. Esta distancia se conoce como desplazamiento
del centro de rotacion que puede determinarse en funcion del angulo de
rotacion y, su puesta a punto en el sistema tomografico, es bastante critica.
Errores en la determinacion del centro de rotacion pueden causar pérdida de
resolucion, y en casos extremos, pueden hacer que fuentes puntiformes
aparezcan reconstituidos como anillos.

A pesar de que no es importante que el centro de rotacién se encuentre
exactamente en el centro de la imagen, este corrimiento (el error en el centro
de rotacion) debe ser tomado en cuenta por el software de reconstruccion. De
hecho, el error en la determinacién del centro de rotacidon puede variar en
alguna medida cuando el sistema gira. Este no es un valor unico sino una
funcion del angulo de rotacion. Muy pocos sistemas incluyen métodos para
corregir estos efectos de segundo orden. Sin embargo, cuando se examina
uno de estos sistemas puede ser imposible determinar la exactitud con ¢!
corrimiento del centro de rotacién (CoR) y de alineacion de ejes. Debe utilizarse
en su lugar la prueba de verificacion de operacién total para confirmar la
exactitud de la correccion de centrado examinando su efecto sobre la
resolucion tomogréafica del sistema.

Se aplica un razonamiento similar para orbitas no circulares, con el fin de
realizar una reconstruccién. El sistema necesita saber en que posicién =2
encuentra el detector para un cierto angulo, aunque pueda variar de una
manera mas compleja que en el caso de oérbitas circulares.

Para grandes corrimientos del centro de rotacion no se pueden usar para

estudios tomograficos.

Prueba de determinacion del tamafio absciuic de! pixe!
El objetivo de esta prueba es determinar el tamano absoluto del pixel en la
matriz usada para la reconstruccion tomografica. Esta prueba debe realizarse
para todas las energias y todos los colimadores utilizados en la practica, y
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calculada para todos los tamafos de matriz asi como todas las condiciones
tomografica de zoom.

Los materiales a usarse son:

e Dos otres fuentes puntuales de **™Tc (resina de intercambio ionico).

e Dado el tamafio de fuente se requiere una soluciéon de **™Tc concentrada.
e Regla (lineal o escuadra)

Procedimiento

1. Coloque las fuentes puntiforme sobre la regla (Escuadra: ambos
ejes=distancia)

2. Adquirir una imagen estatica usando el tamafno de matriz mas fino posible
de 1 a 1.5 minutos.

3. Regla Lineal (2 fuentes): Adquirir una imagen en el eje Xy otraen el eje Y.

4  Escuadra (3 fuentes): Se adquiere una sola imagen (ambos ejes)

Este procedimiento se debe hacer para cada zoom, colimador y matriz.

Calcular el tamano de pixel de acuerdo a la relacién (@)

# pixel >#cms

| pixel —> pixel*#cms
! # pixel

Observaciones.

e EI tamano de pixel se requiere para la reconstruccion tomografica por
ejemplo para el algoritmo de correccidn de atenuacion.

e Los tamanos de pixel en las direcciones X e Y no necesariamente deben
ser las mismas.

e Es necesario conocer el tamano absoluto del pixel, en milimetros, con el fin
de determinar la resolucién. Aplicar la correccién por atenuacidn y realizar
determinaciones cuantitativas del tamano de los 6rganos.

e Compare los tamanos del pixel X e Y, la diferencia entre ellos no debe
sobrepasar el 5%.

- Anotar en la bitacora del instrumento si los resultados de esta prueba

confirman o descartan una operacion aceptable.

129



Resultados:

Equipo 1:

' Matriz

64 x 64
64 x 64
128 x 128

256 x 256

256 x 256

Zoom | Valor en X

1.0
1.5
1.5

50

1.5

Valoren Y
6.67 6.89
476 470 =
3.44 3.44
T 1.73 1.73
1.16 1.16 o

Son valores adecuados al tamafo de la matriz y del detector. Ademas, la diferencia entre los

valores encontrados en x e y es inferior al 5%, que es el limite.

Equipo 2:
Matriz Zoom
64 x 64 1.0

Valor en X

6.89

ValorenY

7.69

El valor encontrado en Y es mayor que lo esperado para la matriz y detector. El valor en X es

el adecuado, existe una diferencia mayor que 5% entre los valores encontrados en X e Y. Se

debe ajustar este valor tan pronto como sea posible.

Equipo 3:
Matriz

64 x 64

64 x 64

128 x 128

Zoom

1.0
1.33

1.6

Valor
6.25

4.76

4.0

en X ValorenY
6.66
4.6

4.0

Son valores adecuados al tamafo de la matriz y del detector. Ademas, la diferencia entre los

valores encontrados en X e Y es inferior al 5%, que es el limite aceptable.

Equipo 4:

Matriz
64 x 64

Valor en X | Valoren Y

6.8 | 6.7

Son valores adecuados al tamafio de la matriz y del detector. Ademas la diferencia entre los

valores encontrados entre X e Y es inferior al 5%, que es el limite aceptable.
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Equipo 5:

Matriz

64 x 64

64 x 64

10

Zoom

=15

‘Valor en X ValorenY
8.8 9.1
5.9 6.0

Son valores en el limite al tamafo de la matriz y del detector; entendiéndose la pérdida de

resolucidon. Sin embargo, la diferencia entre los valores encontrados entre X e Y es inferior al

5%, que es el limite aceptable.

Equipo 6:
Matriz Zoom
128 x 128 10 -

Valor en X

Valor en Y

2.79

N 2.81

Son valores adecuados al tamano de la matriz y del detector. Ademas, la diferencia entre los

valores encontrados entre X e Y es inferior al 5%, que es el limite aceptable.

Equipo 7:

Matriz Zoom Valor en X Valor en Y
' 64 x 64 1.0 6.93 721
| — -

128 x 128 1.0 3.60 3.58

Son valores adecuados al tamarfio de la matriz y del detector. Ademas, la diferencia entre los

valores encontrados entre X e Y es inferior al 5%, que es el limite aceptable.

Equipo 9:
Matriz Zoom Valor en X } ValorenY
- 128x 128 1.0 4.76 4.76
256 x 256 1.0 232 2.32
Valores encontrados en ambos detectores.
Equipo 10:
Matriz Zoom Valor en X Valoren Y
128 x 128 10 al 4.58 475
256 x 256 1.0 o 2.33 2.33

Son valores encontrados adecuados al tamafio de la matriz y al detector. La diferencia es

menor al 5%.
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Prueba de corrimiento del centro de rotacion (CoR) y de alineacion
de ejes

Materiales:

Fuente puntual ( unica o multiples) o lineal ( segun especificaciones del
fabricante) 1 mCi de *°™Tc.

Procedimiento:

Ubicar las fuentes segun las especificaciones del fabricante

Adquirir un SPECT: Rotaciéon de 360°, matriz 64, 32 imagenes, 10" cada
imagen, ( 0 segun especificaciones del software).

Procesar el SPECT segun el software del equipo.

Observaciones:

Un sistema SPECT debe centrarse en forma muy exacta si no se desea una
degradacion de la resolucion. Esta prueba ha sido disefiada para asegurar que
la imagen reconstruida no sufra degradacion por esta causa.

Cada milimetro de pérdida en la precisiébn del centrado, sea mecanico,
electronico, dentro del cabezal o en la interfase, degradara considerablemente
la resolucién de la imagen reconstruida.

Una buena tactica a emplearse cuando se observan problemas en sistemas de
cabeza multiple, es tratar cada cabezal separadamente como si fuera un
sistema de cabeza simple. Por ejemplo, con un sistema de cabeza dual,
obtenga datos para cada cabezal a lo largo de los 360°, y aplique el analisis de
datos separadamente para cada cabezal.

Como se ha dicho anteriormente, el corrimiento del centro de rotacion puede no
ser constante con respecto al angulo. Estos efectos de segundo orden pueden
ser observados en la grafica de variaciones con respecto al angulo, los cuales
deben ser pequenos. Sin embargo, pueden ser ignorados si son tenidos en
cuenta por el software de reconstruccion, bajo el supuesto de que son

reproducibles. En este caso, la prueba de centrado debe repetirse con el fin de

asegurar su reproducibilidad.

Interpretacién de los resultados:
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e La interpretacion de los resultados dependera de la extensién con la cual el
hardware y el software del sistema tomografico corrigen errores en el
centrado.

Limites de aceptacién:

e EIl valor promedio del corrimiento del centro de rotacion debe ser menor a 2
mm, o de lo contrario debe ser corregido.

e Los corrimientos del centro de rotacion calculados en el centro y en los
bordes del campo de visiéon no deben diferir en mas de 2 mm uno de otro.

e Para sistemas de cabezal mdltiple, la posicién del eje Y = 0, al igual que la
ganancia en Y, debe ser igual para cada cabezal.

e Anote en el registro del instrumento si los resultado de esta prueba son
positivos o0 no.

¢ COR mal COR bien

l%ll )

RESULTADOS:
Equipo 1:
Sélo se utilizé el comando de visualizacion, no ingresando el valor encontrado en los datos del

equipo para efectuar las correcciones necesarias, de manera que no se altero las condiciones

iniciales del equipo.
El resultado obtenido del centro de rotacion esta dentro de los limites aceptables para esta

prueba.
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Equipo 2:

El resultado obtenido del centro de rotacion esta dentro de los limites aceptables para esta
prueba.

Equipo 3:

El resultado obtenido fue de —0.4 mm valor que esta dentro de los limites aceptables. (2 mm).

Equipo 4:

El resultado esta dentro de los limites aceptables.

Equipo 5:

El resultado obtenido para el centro de rotacién esta en el valor del limite superior aceptable
para esta prueba. Sin embargo, para el eje Y se encuentra un valor adecuado, demostrando
con ello el buen alineamiento de este eje.

Este resultado que esta en el limite de aceptacién puede deberse al daiio de un sensor de

alineamiento entre la camilla y el detector.

Equipo 7:

COR =-1.06 mm

Se realiz6 esta prueba de acuerdo a las indicaciones del fabricante y solo se utilizé un
programa de visualizacién, no ingresando el valor encontrado en los datos del equipo para
efectuar las correcciones necesarias, de manera que no se altere las condiciones de éste. El

resultado obtenido esta dentro de los limites aceptables para esta prueba.

Equipo 9:

COR = 0.37 mm

DS = 0.65

COR = + 1.5 mm (segun fabricante)
DS = 0.65

El resultado obtenido esta dentro de los limites.

Equipo 10:
COR = -1.53 mm
Var = 0.36

El resultado esta dentro de los limites.
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Prueba de resoluciéon tomografica en el aire

Se mide la resolucién tomografica del sistema en aire y verificamos que el

proceso de reconstruccion no se degrade debido a la adquisicidon tomografica o

a la reconstruccion.

Materiales:

Una pequena fuente radiactiva puntiforme de Tc 99m similar a la utilizada para
la prueba de centrado.

Procedimiento:

1.

Coloque la fuente puntiforme en el aire a una distancia no mayor a 1 cm
del centro de rotacion, cerca del centro del campo de visién.

Utilice un radio de rotacion aproximado de 15 cm, o menos. Usar una
orbita de rotacion circular.

Realice una adquisicion tomografica utilizando el tamafno de matriz y el
numero de angulos usados clinicamente, adquiriendo aproximadamente
10K cuentas por toma.

Reconstruya los datos con un filtro rampa o el filtro mas angosto que
permita el sistema.

Realice esta prueba durante la aceptacién y a intervalos semestrales con
la fuente puntiforme sobre el eje de rotacion y cerca del borde del campo
de vision (cerca de + Y max Y @ -Ymax), COMO se indica para la prueba de
centro de rotacién.

Realice una adquisicion estatica normal en la posicion de reposo,
usando la misma matriz, zoom, colimador y calibracidn de energia
utilizados en la adquisicion tomografica.

Repita los pasos del 1 al 6 con la fuente puntiforme colocada a una

distancia aproximada de 8 cm. del eje.

Analisis de datos:

Reconstruya datos
Dibuje un perfil a través de la imagen de la fuente puntiforme en la

imagen reconstruida y calcule el FWHM en las direcciones horizontal y

vertical.
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Mida el FWHM en las direcciones horizontal y vertical de la imagen
estatica obtenida en la posicion de reposo.

® No debe existir una diferencia significativa entre los FWHM medidos en los
perfiles horizontal y vertical de la reconstruccion en aire, cuando se utiliza
una Oorbita circular. Pueden existir diferencias para érbitas no circulares
cuando existe dispersion o cuando la fuente se encuentre alejada del eje de
rotacion.

® La interpretacion de los resultados no cambia cuando se utiliza un radio de
rotacion mayor al recomendado, pero se incrementaran los valores

absolutos del FWHM para las imagenes planas.

Interpretacién de los resultados

o Esta es una prueba bastante util para asegurarse de que el sistema ha
sido centrado de manera precisa, que el software de adquisicién vy
reconstruccion esta funcionando correctamente, y que se puede obtener un
funcionamiento adecuado. Cualquier error en el centrado, debido a la vibracion,
etc., dara como resultado una pérdida en la resolucion tomografica con relacién
a la resolucién plana. Si se utiliza en la reconstruccion otro tipo de filtro
diferente al de rampa existira alguna degradacion en la resolucion tomografica
cuando se compara con la resolucién tomografica.

o Calibre los controles del monitor de tal forma que se tenga un nivel de
corte muy bajo, que solo se observe el fondo. La imagen de reconstruccion de
la fuente puntiforme debe tener una forma circular y, particularmente, no debe
tener la forma de una coma. Es probable que se presenten rayas radiando
simétricamente, provenientes de la fuente puntiforme, pero no deberan haber
las llamadas direcciones preferidas. Puede haber un “ contorno” alrededor de la
imagen pero no debera ser mucho mas significativo que la amplitud de las
rayas. Verifique la amplitud de las rayas como porcentaje del valor en el centro
de la fuente puntiforme. No debe existir diferencia, excepto en el campo de
visién entre los resultados obtenidos con la fuente puntiforme en el corte central

y los logrados con la fuente puntiforme cercana al borde del campo de vision.
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Verificacién de operacion total

Con esta prueba se podra verificar el funcionamiento del sistema
adecuadamente, en condiciones similares a aquellas utilizadas en la practica

clinica. Estime el contraste de objetos de tamafo conocido.

Materiales:

Un fantoma de operacion total. Por ejemplo el Jaszczak, el de Carlson, u otro
fantoma similar. Este debera tener, por lo menos, una regiéon con actividad
uniforme y una regidén con lesiones frias. También es deseable tener algun
estimativo de la resolucién. La actividad contenida en el fantoma debera ser de
un valor cercano a 370 MBq de Tc 99m.

Procedimiento:

1. Monte el fantoma de operacién total, coloquelo sobre la camilla alineado
de tal forma que quede paralelo al eje de rotacion.

2. Obtenga un tomograma utilizando el tiempo de adquisicion recomendado
para el fantoma. Por ejemplo, para el fantoma Jaszczak un aproximado
de 100M cuentas.

3. Reconstruya los tomogramas usando filtro, correccion de atenuacién y
correccion de uniformidad recomendadas para el fantoma. Se
recomienda que el filtro sea rampa, o un filtro mas abrupto.

4. Durante la prueba de aceptacién, repita estas verificaciones para todas
las formas posibles de la adquisicién tomografica. Por ejemplo, para un

numero diferente de angulos, diferentes tamanos de matrices, diferentes

filtros, etc.

Analisis de datos:
1. coloque un perfil a través de la imagen en la regién uniforme del

fantoma, mida las cuentas en el centro y en el borde. Se puede obtener

un estimado para el coeficiente de atenuacion lineal partiendo de este

radio usando:
g = [In (cuentas en el borde/cuentas en el centro))/radio (cm™)
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y luego utilizando el valor de H en el calculo de la correccion de la atenuacion.

Mida también

la amplitud en porcentaje para cualquier artefacto como se

describié en la prueba de uniformidad tomogréafica.

2.

Utilice los perfiles apropiados a las regiones de interés. mida el contraste
de algunas lesiones esféricas pequenas que sean Visualizadas
exitosamente. Registre los valores de aceptacion y compare los valores
cuando la prueba se realiza de forma rutinaria.

Se han disefado diferentes fantomas de operacion total para diferentes
propositos. En particular, algunos fantomas como el Jaszczak, cuyo fin
es probar los limites de funcionamiento del sistema, y deben usarse con
el mayor numero de cuentas posible en circunstancias que
definitivamente no son clinicas.

Se han disefado otros fantomas para simular la situaciéon clinica y se
utilizan apropiadamente con un numero menor de cuentas. Ademas,
normalmente éstos no se reconstruyen con un filtro rampa.

El primer tipo de fantoma es mucho mas dificil de visualizar y
probablemente es una mejor prueba del funcionamiento del sistema. Sin
embargo, esto requiere mucho mas tiempo para dar imagen. El ultimo
tipo fantoma podria no dar una buena indicaciébn de cémo esta
funcionando el sistema, pero puede dar una buena indicacion de cémo

esta funcionando clinicamente.

Interpretacién de los resultados:

Las imagenes deben inspeccionarse cuidadosamente en busca de
artefactos y debe sefalarse cuando esto ocurra. Si se utiliza la correccion
de atenuacion debera investigarse el resultado en términos de la planicie de
la reconstruccién, mirando un perfil a través de la seccion uniforme. Debe
senalarse la forma de las lesiones detectadas y su numero.

En general, la calidad de la imagen se debera estimar visualmente y se
debera senalar el contraste de las lesiones detectadas.

Dicho fantoma es una prueba muy buena para un sistema tomografico. Los
diferentes sistemas daran resultados muy diferentes. La presencia de
artefactos circulares es una buena indicacion de problemas asociados con

la uniformidad. Una pobre deteccion de las lesiones puede estar asociada
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con problemas de centrado o con problemas relacionados con la ventana de
energia. Cuando se emplea la correccion de atenuacién el perfil uniforme no
debera variar por mas de 10% del valor de la media dentro del fantoma.
Cualquier degradacion del funcionamiento entre la prueba de aceptacién y
las pruebas de rutina es significativa y es necesario investigarla realizando
otras pruebas mas especificas.

Una comparacion con las imagenes de referencia y con aquellas obtenidas
en ocasiones recientes, no deberia mostrar ninguna degradacion en su
representacion y deberia satisfacer los requerimientos clinicos dentro de las
capacidades del instrumento.

Se debe poner especial atencién a la visibilidad de las lesiones simuladas
mas pequenas, debido a que esto provee un criterio por el cual se puede
estimar el funcionamiento. Si se presentara un cambio evidente al utilizar el
radio de rotacién estandar y otros parametros de adquisicion, se deberan
realizar pruebas mas especificas para averiguar su causa.

Anote en el registro del instrumento si los resultados de esta prueba

confirman o descartan una operacion aceptable. Indique la accién a seguir
en el caso de que no la confirmen.
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RESULTADOS:

Equipo 1 (ayb)
Comentario:

Uniformidad Tomografica

En la inspeccién visual de los cortes en la zona uniforme libres de insertos; se observa
artefactos anulares de gran intensidad cerca del centro de rotacion.

Se intentd realizar mediciones cuantitativas de la uniformidad, (perfiles, areas de interés) pero
fue imposible efectuarlas satisfactoriamente ya que no se encontr6 una zona homogénea
adecuada para realizar los calculos de manera confiable.

Los artefactos circulares cerca del centro de rotacion que al corregir por atenuacion, se hacen
mas evidentes y se visualiza una mayor zona de captacion, debido a la falta de uniformidad del

equipo. Ello se observa en todas las adquisiciones realizadas.

Resolucion tomografica:

Se inspecciona las imagenes obtenidas con el mismo fantoma. En la zona correspondiente a
los insertos de esferas y varillas, se observa que hasta cuatro de las seis esferas
correspondientes a los tamarios: 31.8 mm; 25.4 mm; 19.1 mm; 15.9 mm. Con respecto a las

varillas, se observa dos paneles: el de 12.7 mm y levemente el de 11.1 mm.

Equipo 2:

Uniformidad tomografica

Comentario:

En la inspeccién visual de los cortes se observa artefactos anulares de gran intensidad cerca
del centro de rotacion. No se realizé mediciones cuantitativas de la uniformidad pues en la
inspeccion visual no se vio una zona con una homogeneidad adecuada como para realizar
éstas de manera confiable.

Los artefactos circulares son debido a la falta de uniformidad del equipo.

Resolucion tomografica:
De las seis esferas se observa cuatro de ellas, con las dimensiones: 31.8 mm; 25.4 mm; 19.1

mm; 15.9 mm.; y en la zona de las barillas se observa sélo un panel de dimension 12.7 mm.

Equipo 3:

Uniformidad tomogréafica:

Se efectu6 en la zona que se encuentra libre de insertos; con correccion de uniformidad y sin
ella. En la inspeccién visual de los cortes se observa un pequerio artefacto anular de gran
intensidad cerca del centro de rotacién.

Se inspecciona las imagenes obtenidas en el fantoma utilizado para visualizar la uniformidad

tomografica, las cuales se adquieren en las condiciones mencionadas. En la inspeccion visual
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de los cortes se observa artefactos anulares de gran intensidad cerca del centro de rotacion.
No se realizé6 mediciones cuantitativas de la uniformidad pues en la inspeccion visual no se vio

una zona con una homogeneidad adecuada como para realizar éstas de manera confiable.
Los artefactos circulares son debido a la falta de uniformidad del equipo.

Resolucion tomografica:

De las seis esferas se observa cuatro de ellas, con las dimensiones: 31.8 mm; 25.4 mm; 19.1
mm; 15.9 mm.; y en la zona de las barillas se observa sélo un panel de dimension 12.7 mm. La
reconstruccion fue con el filtro Rampa, Hanning y prefiltro.

Equipo 4:
Uniformidad tomografica:

Comentario:

Se efectu6 en la zona que se encuentra libre de insertos. A pesar de existir defectos graves de
uniformidad llama la atencién que no sean tan evidentes a la observacién visual, y esto es
debido a que los defectos pequerios de uniformidad son manifestados como anillos circulares
de alto contraste. En cambio, los defectos graves se visualizan menos.

No se realizé6 mediciones cuantitativas de la uniformidad pues en la inspeccién visual no se vio
una zona con una homogeneidad adecuada como para realizar calculos de manera confiable.

Los artefactos circulares son debido a la falta de uniformidad del equipo.

Resolucion tomografica:

De las seis esferas se observa tres de ellas, con las dimensiones: 31.8 mm; 25.4 mm; 19.1mm.

Equipo 5:
Uniformidad tomografica:

Comentario
Se efectud en la zona que se encuentra libre de insertos. En la inspeccion visual de los cortes

se observa artefactos anulares de gran intensidad cerca del centro de rotacion. No se realiz6
mediciones cuantitativas de ta uniformidad pues en la inspeccién visual no se vio una zona con
una homogeneidad adecuada como para realizar éstas de manera confiable.

Los artefactos circulares son debido a la falta de uniformidad del equipo.

Resoluciéon tomografica:
De las seis esferas se observa cinco de ellas, con las dimensiones: 31.8 mm; 25.4 mm; 19.1

mm: 15.9 mm: 12.7 mm; y en la zona de las barillas se observa so6lo un panel de dimension

12.7 mm.
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Equipo 7:
Uniformidad tomografica:

Comentario:

Al examinar los cortes correspondientes a la zona del fantoma libre de insertos, es posible
concluir que se observa una uniformidad muy buena, y realizando un perfil de este segmento,
comparando el valor con mayor diferencia de cuenta, da como resultado un 7%. No se
visualizan artefactos anulares caracteristicos de los defectos de uniformidad.

En el uso 6ptimo del fantoma:

Al examinar los cortes correspondientes a la zona del fantoma libre de insertos se observan
defectos anulares y una zona de mayor concentracion de cuentas en la parte central del
fantoma.

Es posible demostrar que en las condiciones 6ptimas del uso del fantoma se destacan algunas

deficiencias en la operacién, que bajo las condiciones clinicas no aparecen.

Resolucién tomografica

Se observa en las imagenes obtenidas con el mismo fantoma, la resolucién tomografica en la

zona de insertos de esferas y varillas.

Uso clinico del fantoma:
De las seis esferas se observa tres de ellas, con las dimensiones; 31.8 mm; 25.4 mm; 19.1
mm; ademas se insinua dos esferas; y en la zona de las barillas se observa sélo un panel de

dimension 12.7 mm.

Uso 6ptimo del fantoma

Se visualiza muy bien tres de las esferas cuyos tamafos corresponden a 31.8 mm; 25.4 mm;
19.1 mm, ademas se puede distinguir, con poca resolucién,dos esferas del tamafo que sigue.
En la zona de las varillas se visualiza cuatro secciones correspondiente a los tamanos 12.7

mm, 11.1 mm; 9.5 mm; 7.9 mm.

Equipo 8:
Comentario

Uniformidad Tomografica
Al examinar los cortes correspondientes a la zona del fantoma libre de insertos, se observan

artefactos anulares de pequefa intensidad cerca del centro de rotacion y otro en el extremo

superior derecho.
La presencia de artefactos circulares es una indicacion de problemas asociados a la

uniformidad.

Resolucion tomografica:
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Se observa las i - : . _ .
a las imagenes obtenidas con el mismo fantoma utilizado para visualizar la resolucién

| isuali . . .
en la zona de esferas. Se visualiza hasta 3 de las seis esferas correspondiente a los tamafios

de: 31.8 mm; 254 mm; 19.1 mm. Es necesano destacar que la esfera mas pequefia es

visualizada con una resolucion pobre.

En la seccion de varillas: Se observa la mitad inferior de estas no pudiéndose distinguir las tres

secciones correspondientes.

Equipo 9:

Comentario

Se realiz6 la reconstruccion de acuerdo a las especificaciones precisas del fabricante con filtro
Butterworth 5.25 y el grosor de corte especificado por ellos para el andlisis de las diferentes
secciones del fantoma, como consta en el manual.

Uniformidad Tomografica

En la inspeccién visual de los cortes se observa un grado de uniformidad muy bueno, no
observandose defectos anulares.

Resolucion tomografica:
Se inspecciona las imagenes obtenidas con el mismo fantoma utilizado para visualizar la

uniformidad tomogréafica, en la zona correspondiente a los insertos de esferas y varillas.

En las condiciones intermedias:

Se visualiza hasta 4 de las 6 esferas correspondientes a los tamarios de 31.8 mm; 25.4 mm;
19.1 mm; 15.9 mm.

En la zona correspondiente a las varillas se visualizan 5 de las 6 secciones de la zona.

En las condiciones Optimas:

Se visualiza hasta 5 de las 6 esferas correspondientes a los tamarios 31.8 mm; 25.4 mm; 19.1
mm; 15.9 mm.; 12.7 mm.

En la zona correspondiente a las varillas se visualizan 5 de las 6 secciones siendo la imagen

levemente mejor, desde el punto de vista de la forma.

Equipo 10:

El analisis de la uniformidad tomografica se efectué en el segmento de este fantoma que se
encuentra libre de insertos.

Analisis de los resultados:

a) Condiciones 6ptimas:

Se puede observar leves artefactos anulares y una zona central de alta concentracién de la

radioactividad.
Realizando un perfil en esa zona se determina que fa diferencia entre el valor maximo y minimo

de conteo es de un 30%.
b) Condiciones intermedias:
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Se puede observar ausencia de artefactos anulares y existe también una zona con mayor
concentracion de cuentas pero no de tanta intensidad ante la inspeccién visual. Realizando un
perfil en esta zona se determina que la diferencia entre el valor maximo y minimo de conteo es
de un 39%.

De estos valores se puede concluir que si bien ante la inspeccion visual apareceria como con
una uniformidad mejor, la imagen con menor conteo esta distorsionado por el menor numero
de cuentas.

Esta es una demostracion de lo arriesgado que es la cuantificacion en SPECT.

Resolucién tomogréafica:

Se inspecciona las imagenes obtenidas con el mismo fantoma utilizado para visualizar la

uniformidad tomografica, en la zona correspondiente a los insertos de esferas y varillas.

a) Condiciones 6ptimas:

Evaluacion de insertos esferas: se visualizan muy bien hasta cuatro de las seis esferas
correspondientes a los tamafios 31.8 mm: 25.4 mm: 19.1 mm; 15.9 mm. La quinta esfera se
insinua.

Evaluacion en la zona de las varillas: es posible visualizar tres de seis que corresponden a los
siguientes tamanos: 12.7 mm; 11.1 mm; 9.5 mm; la cuarta es posible visualizar bien en la

periferia solamente.
b) condiciones intermedias:
Evaluacion de insertos esferas: se visualiza muy bien tres de las seis esferas correspondientes

a los tamarios 31.8 mm; 25.4 mm; 19.1 mm y la cuarta esfera se insinua.

Evaluacion en la zona correspondiente a las varillas: se visualiza bien tres de las seis porciones

correspondientes a los tamafios de 12.7 mm; 11.1 mm; 9.5 mm.
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Evaluacién de los Equipos SPECT

Pruebas de Capacidad del Sistema y Equipo SPECT

4.5.1 Pruebas Mecanicas
e Todos los movimientos bien
¢ Un movimiento no trabaja, equipo funciona

e Dos movimientos no trabaja, equipo no funciona

4572 Pico

e Correccion de autopico bien
e No hay correccién, parcialmente funciona

e |sOtopo deseado no seleccionado, no es posible Espectro

4.5.3 Uniformidad (sistema)
¢ Flood corregido, bien cuantitativamente visual
e Autocorreccion no trabaja,

< 3% uniformidad diferencial

> 3% uniformidad diferencial

4.5 4 Linealidad
e Visualizacién lineal bien
e Ligeramente falta linealidad

e Groseramente fuera de marca

4.5.5 Resolucion espacial
e« EI mismo que el fabricante especifico
e Degradacién en el siguiente paso en el fantoma

De barras, planar, y en SPECT.

e Dos pasos de degradacién

SPECT
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4.5.6 Pruebas mecanicas del COR 05

e Especificaciones del fabricante 05
e No concuerda 00
457 COR 10
e 0.5 pixel 10
e 0.5-1.0pixel 05
e >1.0 pixel 00
4.5.8 SPECT phantom 10
¢ Uniformidad bien y ausencia de artefactos 10
e Minimo de artefactos 05
e Artefactos grandes 00
4.5.9 Resolucion de Objetos en fantoma 05
e Como las especificaciones 05
e Fuera de las especificaciones 00

Puntaje para determinar el funcionamiento de SPECT 70, si es solo planar 60.
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451
45.2
453
454
45.5

456

457
4.5.8
459

Puntaje

EVALUACION DE EQUIPOS SPECT

EQUIPO
Pruebas Mecanicas
Pico
Uniformidad
Linealidad
Resolucion espacial
SPECT

Pruebas Mecanicas
del COR
COR

Uniformidad Phantom

Resoluciéon de Objetos
en phantom

TOTAL

Resultados de Evaluacion

120
100
80
60
40
20

1

5
10
10
10
10

10

65

2

10
10
10
10
10

10

65

3

10

5
15
15
10

10

70

4

10
10

5
10
10

10

60

5
5
10
5
10
10

10

55

6

0

15
10
10

35

7

10
10
25
10
10

10
10

90

wn

Equipos SPECT
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4.6 Limitaciones del Hardware y Software de los equipos SPECT

Cuando se comenzaron a usar las computadoras en Medicina Nuclear, eran
poco fiables, dificiles de operar y sus capacidades eran consideradamente mas
limitadas que hoy en dia. En realidad, actualmente no parece tener fin el
continuo desarrollo de la tecnologia en computaciéon. Como resultado de estos
avances, comienza a ser posible la realizacién de analisis de datos cada vez
mas sofisticados en Medicina Nuclear, con beneficios clinicos reales. Por
ejemplo, los avances en el poder de procesamiento han hecho posible, en la
practica clinica, el uso de las técnicas de reconstruccién estadistica, las cuales
solian considerarse demasiado exigentes para los sistemas dispobibles. Al
mismo tiempo, el costo de las computadoras ha disminuido. Sin duda en los
préximos 10 afos veremos avanzar la computacién en Medicina Nuclear tanto
como en la pasada década.
En cuanto al software, las optimizaciones de las versiones mejoradas han sido
tan rapidos como el hardware. Dentro de estas podemos observar lo que
sucede con todo equipo computacional que con el tiempo se hace obsoleto.
Esta potencia de tratar imagenes utilizando una computadora para transformar
una imagen de una forma de presentacién a otra en orden de brindar detalles
deseados sobre el display, al principio las computadoras fueron usadas como
un componente de almacenamiento, para repetidas exposiciones hecho sobre
films hasta obtener una apropiada densidad de la pelicula , Actualmente nos
permiten las computadoras procesar imagenes por un software que incluye
algoritmos sofisticados para:
1. manejar detalles de la imagen original
2. manipular la presentacion de la imagen
3. corregir la distorsion causada por los componentes en la adquisicion de
la imagen,
4. desarrollar otros analisis matematicos para extraer informacion en el
diagnéstico de paciente. Esta variedad inmensa de operaciones es
posible por tener imagenes almacenadas en la computadora en formatos

numeéricos, los cuales permiten manejarlos matematicamente.
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CAPITULO V

TRATAMIENTO COMPUTACIONAL DE LA IMAGENES ADQUIRIDAS POR
LOS EQUIPOS SPECT Y CAMARA GAMMA CON MATLAB

Introduccién

Una vez evaluado el equipo, las imagenes adquiridas digitalmente, éstas deben
perseqguir los siguientes objetivos:

a) confirmar el funcionamiento 6ptimo del equipo

b) acertar en el diagnostico clinico del paciente.
La imagen digital construida en la computadora me emite una informacion
discreta y de manera muy diferente a una imagen de la placa film tradicional,
La imagen adquirida esta conformada por pequefos mosaicos, cada uno de
ellos toma un solo color o una tonalidad de gris. Una imagen digital siempre
esta compuesta por un numero limitado de elementos discretos o celdas,
donde cada una de éstas recibe el nombre de “pixel”.
La captura y el procesamiento de las imagenes en la computadora ha cobrado
gran importancia en la actualidad para diversas aplicaciones, ésta ha
dependido enormemente de los progresos de hardware.
Aun a principios de la década del 70 el procesamiento de las imagenes en
computadoras era muy elemental, Actualmente se puede realizar excelentes
técnicas de tratamiento de imagenes con fines multiples en la investigacion.
Para este trabajo, los algoritmos se han implementado en Matlab por ser un
software con librerias que facilitan al experto, realizar de manera mas facil la

manipulacién de las imagenes, y asi también pueda estar disponible en una

computadora personal.

Para las Técnicas que se han desarrollado en el presente trabajo han sido
tratados en forma numérica, para los que se ha aplicado la transformada

discreta de Fourier (TDF) [11], la transformada discreta del coseno (TDC) [11],

algebra binaria [11] y €l analisis de filtros. [11].



Esquema general de la adquisicion de una imagen digital

Fuente de {:}

radiacion //
Senal Senal
eléctrica m— digital
Cémara > Digitalizador >
gamma
Objeto
l_-‘or_ma de la imagen Forma de la Forma de la
optica imagen andloga imagen digital
Fig. 5.1

5.1 Teécnicas de tratamiento computacional
El procesamiento computacional de las imagenes requiere conocimientos
tedricos y practicos de: Analisis Matematico, Métodos Numeéricos, Optica y
Tecnologia de computadoras.
La mayor y mejor informacion que se desea obtener respecto a cada imagen
esta relacionada a una o varias técnicas de procesamiento.
En el presente trabajo se ha desarrollado las siguientes técnicas de
procesamiento.

e Compresidon y descompresién de Imagenen 2 D

e Ecualizacién de histogramas

e Técnicas binarias

e Interpolacién de nivel de grises

e Utilizacién de filtros

e Segmentacion de Imagen

¢ Restauraciéon de la imagen
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5.1.1 Compresion de Imagen en 2 D

La Técnica de compresion de la informacion dada por una imagen consiste en
reducir el tamano del conjunto de datos obtenidos (numero de bytes) con la
calidad de nivel requerido pero de una forma mas compacta. Su proceso
inverso constituye la llamada descompresion. Existen varias operaciones de
compresién las cuales tratan de extraer la informacion esencial de una imagen,
de modo que ésta pueda ser reconstruida posteriormente. La informacion que
no es esencial es descartada. Consecuentemente, esto también reduce la
cantidad de tiempo requerido para transmitir sobre un enlace de
comunicaciones a una velocidad determinada.

Para realizar la operacion de comprensiéon se utiliza la Transformada discreta
del coseno (TDC) en dos dimensiones.

Sea A una matriz asociada a la informacion obtenida de una imagen de entrada
y se desea obtener una matriz B asociada a la imagen procesada 6 de salida.

Definimos la funcion Transformada Discreta del coseno (TDC) de la forma

siguiente:
Algoritmo
e z(2m+1)p 7(2n +1)g

= A(m, * cos
B(p.q) a(p)a(q)mzo Z (m,mycos """ 3T
0 <p<M-1
0 <q<N-1

( [/ M,p=0

“p) | 2iMI<p<M-1

I/ N.,g=0 | (5.1)
=N o Na<g<N-1]
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Donde M y N son el tamafo de la fila y columna de A respectivamente. Para la

descompresiédn se utiliza la Transformada Inversa del Coseno (TIDC)
La cual esta definida por:

M-

N ‘
A(m.n) =D > a(p)a(q)B(p,q)cos ”(2,2”/; VP s cos ”(22; =

m:O Il:O

En nuestro caso el objetivo es comprimir el conjunto de datos obtenidos de la
imagen adquirida de un cerebro humano. Entonces usando la ecuacién (5.1)

para esta imagen de entrada resulta la imagen de la figura 5.1.2.
Sintaxis:

| =imread (‘crane2.pcx’);
J=dct2(l);
Imshow(log(abs(J)),[]),colormap(jet(64)),colorbar

Fig. 5.1.2 Imagen craneo 2 comprimida
en escala de colores.

Note que la mayor parte de la energia
esta en la esquina superior izquierda.

Fig.5.1.1 imagen original de matriz
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Ahora ponemos valores menores que 10 en la matriz de DCT, y luego

reconstruimos la imagen usando la inversa DCT la funcion idct2. [13]
J(abs(J)<10) = 0;

K= idct2(J)/255;

Imshow(K);

Fig. 5.1.3 Imagen
descomprimida

Otra aplicacién de compresién de una pelvis con una matriz definida

Sintaxis:

B= dct2(A)

B=dct2(A,m,n)

Donde: A es la imagen original de matriz MxN

B es la imagen comprimida de matriz mxn

Fig.5.1.4 Imagen original Fig.5.l..5. Imagen
sin comprimir comprimida
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5.1.2 Ajuste de intensidad y ecualizacién de niveles de grises de la

Imagen en el histograma (IMADJUST-IMHIST-HISTEQ-BRIGHTEN)

Una de las herramientas mas utiles del procesamiento de imagen digital es el
histograma de niveles de grises. Esta funcién resume el contenido de grises de
una imagen que contiene informacion, las imagenes son especificados por
sus histogramas. E| contraste local en la vecindad de pixeles de entrada
determina el nivel de gris de cada pixel de salida que nos permite explorar los
efectos de ajuste en los valores de intensidad y aplicar la correccidn gamma
en las imagenes. También permite desarrollar una ecualizacién en el
histograma, el cual modifica la imagen de tal forma que su histograma es
aproximadamente plano. Las aplicaciones que se pueden dar para mejorar el

procesamiento de imagenes son:

Calibracién fotométrica: Es a menudo deseable tener niveles de grises de una
imagen digitalizada reflejando algunas propiedades fisicas, tales como la
intensidad de luz o densidad oéptica, una operacion directa es que puede
transformar la escala de grises a niveles que representen incremento en la
intensidad de luz.

Potencia de contraste: En algunas imagenes digitales, los detalles de interés
ocupan sélo un rango angosto relativo de la escala de grises. Se puede
expandir los detalles de contraste de interés para mostrar una porcion grande
de niveles de grises.

Calibracion de Display: Algunos componentes muestran algunos rangos de
niveles de grises sobre los cuales hacen que detalles de las imagenes sean
mas visibles, detalles de oscuridad y de luz. EI manejo de niveles de grises

permite mostrar areas de interés con el rango de maxima visibilidad sobre el

display. [10]
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Algoritmo de ecualizacion del histograma

El histograma de salida es |a razén
acuerdo a la ecuacion 5.2

Hu(D) =, /) |
fFUN oy

de dos funciones del mismo argumento de

De la ecuacioén 5.2 se tiene la relacion:

1 D
YD) = D’(’)’ H(D) . (5.3)

Donde: Dm es el maximo nivel de gris
Ao es el area de la imagen.

Integrando ambos lados de la ecuacion (5.3), se obtiene:

D

D
(D) . J(I)f(u)du ........... (5.4)

De la funcién de densidad de probabilidad (FDP), donde su histograma
normalizado por unidad de area es:

1
p(D) = HD)y (5.9)
Ao

Donde: H(D) es el histograma
Ao es el area de la imagen

De la funcion de distribucion acumulada (FDA) de una imagen se tiene:

D | D
P(D) _[p(u)du 1J.H(u)du ..... (5.6)
0 0

Reemplazando en la ecuacion 5.4  se obtiene:

£(D) = DuP(D) ... (5.7)

Y el histograma ecualizado de la funcién de transformacion de escala de grises
(FSG) es:

Bx,y) = fla(x,y)] = DuPlA D] (5.8)
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Aplicacién: Las operaciones de clasificacion del nivel de gris puede ser usado

para separar objetos con diferentes niveles de gris en clases individuales. [10]
Ajuste de los valores de intensidad (imadjust)

Ajusta los valores de la intensidad de la imagen o el mapeo de colores.
Aplicacion 1: En este caso tenemos el objetivo de ajustar la intensidad de una

imagen de tiroides, y hallar su histograma.

Sintaxis:
J = imadjust(l,[low high],[bottom top],gamma)
| = imread(‘tiroides.pcx’);
J =imadjust(1,[0.3 0.7],(])

Imshow(l);

Figure, imshow(J);

Fig. 5.2.1 Imagen sin ajuste de Fig. 5.2.2 Imagen con ajuste
intensidad de intensidad

Muestreo de los datos de una imagen en un histograma (imhist).

Sintaxis

Imhist(l,n) muestra un histograma con espacios para la intensidad de la
tiroides.

Ejemplo

| = imread (‘tiroides.pcx’);

Imhist(l)
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Realza el contraste usando un histograma de ecualizacion (histeq)

Aplicacion 2: el objetivo es mejorar el contraste de las imagenes por la

transformacién de los valores de intensidad de una imagen, o los valores de un

mapa de colores de una imagen indexada.

sintaxis

I - imread( ‘tiroides,pcx’);
J - histeq(I);

Imshow (I) ;

Figure, imshow(J);
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Para ello usamos lo siguiente:



Fig. 5.2.3 Imagen sin
mgjoras de contraste

sk

Harguilila

Fig. 5.2.4 Imagen con
mcjoras de contraste

Muestra los resultados en el histograma

Imhist (I, 64)
Figure; imhist (J, 64)

i
x10

16000
16000
fr i e

P iH]

Fig.5.2.5 histograma de una imagen
sin mejoras de contraste

Fig.5.2.6 histograma de una imagen
con mejoras de contraste
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5.1.3 Procesamiento con técnicas binarias (BWLABEL - BWMORPH)

Esta técnica nos permite ilustrar el uso de doble umbral en procesamiento de
imagenes binarias, detalles basados en légica y morfologia binaria, con
componentes conectados en su entorno.

Hay dos maneras de procesar imagenes morfoldgicas; en binario y en escala
de grises. El proceso morfoldgico binario opera sobre la forma de la imagen
expresada en técnica binaria, (tales como el uso del proceso establecido). El
proceso en escala de gris es una continuacién de la técnica binaria e incluye
operaciones que procesan directamente a la imagen. El mecanismo del
proceso morfologico binario es un proceso de convolucién. Por ejemplo en el
caso de una estructura de elementos 3x3 dan 9 valores logicos que son
definidos y etiquetados como se muestran abajo:

Para el pixel X , ;e QcR2? (dominio de la imagen) [11]

Donde: i,j=1,2,3,........ N+1

0, negro

1, blanco
out(x,y) =

X.-1 j+1 Xl,j+1 x|+1.

J+1

x"‘] xl!, x1+1

Xirjr  Xij Xi+1

i-1

Todos los pixel en la imagen de entrada es evaluado con sus ocho vecinos

para producir un valor de pixel de salida.

Una ecuacién simplificada del proceso de la morfologia binaria se define como
la ubicacion de un evento | sobre el pixel Xij

Por ejemplo:

Parai,j =11
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X11=1(1,1) and {X21 = 1(1+1,1),

X22 =1(1+1,141), X12 = 1(1,1+1),

X 02=1(1-1,1), Xo1 = 1(1-1,1) |

X00 =I(1-1,1-1), X10 = I(1,1-1),

X20 = 1(1+1,1-1) }
analogamente se define la estructura del evento | para el pixel (ij) de Q,
obteniéndose asi una matriz de conectividad entre pixel y eventos de orden
mxn.
Por otro lado, O(x,y) = Estado opuesto, donde cada pixel de entrada y salida
es de valor logico 0 (off) 6 1 (on), esto implica que cada pixel de entrada en
procesado a través de la ecuacion para crear el correspondiente valor del pixel

de salida.
Etiqueta a componentes de una imagen binaria (bwlabel)
Sintaxis:

L. = bwlabel(BW,n)

[r,c] = find(bwlabel(BW)= = 2)

Ejemplo:

Este ejemplo ilustrativos usa 4 objetos conectados. Note 2 y 3 objetos; con 8
nombramientos conectados, bwlabel podria considerar estos objetos simples

algo mas que dos objetos separados.

BW = [1 1 1 0 0 0 0 0
1 1 1 0 1 1 0 0
1 1 1 0 1 1 0 0
1 1 1 0 0 0 1 0
1 1 1 0 0 0 1 0
1 1 1 0 0 0 1 0
1 1 1 0 0 1 1 0
1 1 1 0 0 0 0 0]

L = bwlabel(BW,4)
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[r,c] = find(L = = 2);

rc=[rc]

rc =

WNWN
oo,

Desarrolla operaciones de morfologia sobre imagenes binarias (bwmorph)
Sintaxis:

BW2 bwmorph (BW1, operacién

BW2

bwmorph (BW1l, operacién,n

Operaciones: en la tabla se listan las siguientes operaciones:

‘remove’ ‘erode’ ‘skel’

‘close’ ‘open’ ‘dilate’

‘remove’ quita pixeles interiores. Esta opcion pone un pixel a cero si todos los
vecinos de los 4 conectados son 1, asi deja solo los pixeles del entorno.
‘skel’, con n = Inf, quita pixeles de los contornos de objetos pero no permite

partir objetos. Queda la imagen del esqueleto.
Aplicacién 1: Se quiere obtener la forma de la imagen de craneo usando los

operadores remove (para conseguir solo el borde externo), y skel (para

conseguir la parte central).

BW1 = imread (craneo.pcx);
Imshow(BW1),
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Fig. 5.3.1 Imagen
adquirida (original)

BW2 = bwmorph(BW1,’'remove’);
BW3 = bwmorph(BW1,’skel’,Inf);
Imshow(BW?2),

figure, imshow(BW3);,

Fig. 5.3.3 Imagen procesada con
la operacidn skel

Fig. 5.3.2 Imagen procesada con
la operacion remove
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5.1.4 Operaciones Geémetricas (IMRESIZE-BLKPROC)

Este proceso mejora y restaura Ia imagen.

Descripcion.- La transformacion de escala lineal expande o reduce el tamano
espacial de los pixeles de la imagen. Los pixeles son escalados por el factor Sx
en la direccion x y Sy en la direccion y.
Aplicacion.-  Las transformaciones de escala son usados para registrar
geomeétricamente multiples imagenes del mismo o de diferentes escenas.
Ajustes geométricos de tamario, pueden ser llevados para una combinacion
de operaciones tales como adicién, substraccion, divisién, o composicién de
imagen. La transformacién de escala es también usado para corregir
distorsiones geomeétricas creado en el proceso de adquisicion.
Implementacién
1. Define valores de escalaen xey.
2. Transformaciones geométricas de escala.
La transformacion de escala puede ser desarrollado usando un mapeo de
fuente a destino o de destino a fuente. Cuando los valores de escala son mas
grandes que 1, se usan técnicas de interpolacion, para estimar la intensidad en
los pixeles intermedios, una apropiada interpolacion es generalmente
acompafnado por el metodo de nearest (vecindad), o el bilineal. Cuando los
valores de escala son menores que 1, los filtros pasabajo son usados para
muestreo con las técnicas de evitar traslape y artefactos. [11]
La transformacién de escala y el correspondiente mapeo de fuente a destino
es:
Algoritmo:
L(xy) --> O(xX,Y)
Donde x' = xSx

y' =ySy
Redimensiona la imagen (imresize): Dimensiona la imagen de algun tipo
usando el método especificado de interpolacion. El método es una cadena que

puede tener uno de estos valores:
e ‘nearest’(default) usa interpolacion en su vecindad cercana.

e ‘bilinear’usa interpolacion bilineal.
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Si se omite el argumento, imresize usa el método default de ‘nearest’.

Sea A la imagen a procesar
Syntaxis:

B = imresize(A,m,method)
B = imresize (A [mrows ncols] method)

Cuando el tamafio de salida especificado es mas pequefio que el tamario de la
imagen de entrada, y el método es ‘bilinear’o ‘bicubic’, imresize aplica un filtro

pasabajo antes de la interpolacion para reducir el traslape.

Implementa distintos bloques de procesamiento sobre una imagen (blkproc)

Sintaxis:

B = blkproc(A,[m n],fun) procesa la imagen A

y = fun(x)

blkproc no requiere que Y sea del mismo tamafio como X. Sin embargo, B es

del mismo tamafio como A solo si Y es del mismo tamario que X.

Aplicacion: El objetivo es mejorar la luz de la imagen de craneo utilizando la
siguiente sintaxis:
blkproc pone los pixeles en cada bloque de 8x8 a la desviacion estandar de los

elementos en aquel bloque.

I = imread('crane2.tif');

I2 = blkproc(I, [8 8], 'std2(x)*ones(size(x))");
imshow (I)

figure, imshow(I2, []);
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Fig. 5.4.1 Craneo sin corregir intensidad de luz.

»rO

Fig. 5.4.2 El comando BLKPROC es usado para encontrar un estimado ordinario de
iluminacion de fondo, para determinar el minimo de cada bloque de 32x32 en la
imagen. Un ploteo de superficie del estimado.
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Fig. 5.4.3 [.a funcion imadjust es usado para iluminar la imagen.
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5.1.5 Diseno y utilizacion de filtros bidimensionales

Nos permite observar el filtrado de la respuesta del impulso finito en dos
dimensiones, (FIR), cambiando la frecuencia de corte y el orden del filtro se
puede disenar el filtro. El disefio del filtro es por la respuesta del coeficiente.

Una imagen puede ser filtrada para acentuar o quitar una banda de
frecuencias espaciales, tales como las altas frecuencias o bajas frecuencias.
Estas operaciones de procesamiento de imagen digital son conocidas como
operaciones de filtrado espacial. Otras operaciones de filtrado hacen posible
illuminar las partes oscuras de la imagen, tales como bordes del objetos, esto
es conocido como mejoramiento de bordes. Los filtrados espaciales son
implementados a través de un proceso llamado convolucién espacial. La
convolucion es el método usado para calcular cual es el pixel de menor brillo
en torno de los que estan siendo procesados, esto es un método matematico
usado en procesamiento de sehales y analisis, estas operaciones son
complejas, la convolucion espacial también es conocido como el filtro de

respuesta al impulso finito (FIR).

Diserio de Filtro

La funcién ventana es usado solo si FWIND1 O FWIND2 es elegido como un
método de disefio.

Sintaxis:

[H, f1, £2] freqz2 (h,nl,n2)

[H,f1,£2] = freqz2(h,[n2 nl]) resulta lo mismo por [H,f1,f2] = freqz2(h,f1,2)

[ H,f1,12] = freqz2(h) usa [n2 n1] = [64 64]

[ H,f1,£2] = freqz2(h,t1,f2)

Clase de Soporte
La matriz de entrada h puede ser de clase doble o entera.

Ejemplo:
Usando el método de ventana para crear un filtro de 16 x 16, luego la
respuesta de frecuencia de sus vistas responden usando freqz2.

Hd = zeros(16,16);
Hd(5:12,5:12) = 1;
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Hd(7:10,7:10) = 0;

h = fwindl(Hd,bartlett(lG))'
colormap(jet(64))
freqz2(h, [32 327): axis ([-11 -1 10 1])

El algoritmo de fwind se vera mas adelante en la ventana de filtro.

08 .|

06|

Magnifude

02

-

= . R
Frequency Ry

Fig. 5.1.5.1. Respuesta de frecuencia en dos dimensiones utilizando
freqz2

Disefio de un filtro FIR de dos dimensiones, usando la frecuencia de
muestreo (fsamp2), muestreando los puntos en un plano cartesiano.

Sintaxis:

h - fsamp2 (Hd)

h - fsamp2 (f1l,f2,Hd, [m n])

Clase de Soporte

La matriz de entrada Hd puede ser de clase doble o de alguna clase entera.
Ejemplo:

Use fsamp2 para disefiar un filtro pasa banda de dos dimensiones

aproximadamente simétrico con un pasabanda entre 0.1 y 0.5 (frecuencia
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normalizada, donde 1.0 corresponde a la mitad de la frecuencia 0 =
radianes).

1. Crear una matriz Hd que contenga la respuesta de filtro pasabanda.

Use freqspace para crear el rango de frecuencia en los vectores f1'y
f2.

[f1,f2]) = freqgspace (21, 'meshgrid');
Hd = ones (21);

r = sqrt(fl.72 + £f2.72);
Hd((r<0.1)1(x>0.5)) = 0;
colormap(jet (64))
mesh (£1, £2,Hd)

08 . <=1 |

|
05 1
0.4 |

0.2

IB'!:

05 05

Fig. 5.1.5.2 Respuesta del filtro pasabanda, usando el método fsamp2

2 Disefo del filtro que pasa a traves de esta respuesta de frecuencia.
h = fsamp2(Hd)
freqz2(h)
Algoritmo:
Hd (fl,£f2) Hd (0l, o2
wl=nfl, w2 = nf2
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Disefio de filtro FIR de dos dimensiones usando la transformacion de
frecuencia (ftrans2)

Sintaxis:

h = ftrans2(b,t) produce el filtro h FIR de dos dimensiones que corresponde a
una dimension el filtro b usando la transformacion de la matriz t. (ftrans2
retoma h como una molécula computacional el cual es de forma apropiada
por usar filter2.) b debe ser de una dimensién.

La matriz t contiene coeficientes, que definen el uso de la transformacion de

frecuencia. Sit es mxn y b tiene longitud Q, luego el tamafo de h es:

((m=1)*(Q-1)/2+1)-por-((n-1)*(Q-1) /2+1).

h — ftrans2 (b) usa el transformada de la matriz .

t=1[(121; 2 -42; 12 1]/8;

Algoritmo:
Se define la respuesta de frecuencia del filtro en dos dimensiones retornado

por ftrans2, como:

Hd (wl, ®2) = B(w)

cosw=T (wl,®2)

Donde B (w) = es la transformada de fourier en una dimension del filtro b,

Bw) =3 b(ne '™
n=-—N

y T (w1, 02)esla transformada de Fourier de la transformacion de la matriz

t.

[ (@,,0,) - ZZHH e Mgt
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El filtro h retorna la transformada inversa de Fourier de H (01 , ®2).
[ ¥ X
h(n.n,) = (2xY JJ-| (@,,m,)e' ™" e/ dmdea,

Ejemplo:

Se usa ftrans2 para disefiar un filtro pasabanda aproximadamente simétrico
con pasabanda entre 0.1 y 0.6 (frecuencia normalizada, donde 1.0
corresponde a la mitad de la frecuencia de muestreo, o n radianes).

ftrans2 transforma un filtro FIR de una dimensién para crear un filtro de dos
dimensiones; primero disefia un filtro pasabanda FIR de una dimension

usando el procesamiento de sefial con la funcién remez.

colormap(jet (64))

b = remez (10, [0 0.05 0.15 0.55 0.65 1],[0 0 1 1 O
0]):

[H, w] freqz(b, 1,128, 'whole');

plot (w/pi-1, fftshift (abs(H)))

1.4

oe
0.6
04
02

% g8 -06 -04 -02 0 0.2 04 06 08 1

Fig. 5.1.5.5 Disefio de un filtro de una dimension, usando la funcion

remez.
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f d 1 .
samp computa el filtro h pPor la transformada discreta inversa de Fourier

si la respuesta de frecuencia es real y simétrica la fase es cero.

14

" .’ 'I.lllk_._'..j.r"_‘\

—
¥
-

o
©

Magnitude
o
o

Frequency

Frequency

Fig. 5.1.5.3 Filtro que pasa a través de la respuesta de frecuencia de el
paso | (t1d).

Crigna Pars1 Imaga imagen Firada

Caefickeme o Nitrado Respuesta de Frecuencla
.3

Fig. 5.1.5.4 Filtro pasabajo usando el método de diseio fsamp2
(frecuencia de muestreo en 2 dimensiones, con frec. corte 0.5 y orden 15.

174



1 ,!‘[‘K II
- it
£
%06
x
04 !
|-I e
02} ' \
W Vieu
T ey -
1 L | i
05 “ 45l f 1
i ve 05
0.5 i
e -05
Frequency - Frequency

Fig. 5.1.5.6 Diseiio de filtro, utilizando el método de transt2
(transformada en dos dimensiones)

Orig r sl FeM= lmage Iinagen Fil:-ada

Fig. 5.1.5.7 Filtro pasabajo usando el método de disefo ftrans2 (transtformacion
de frecuencia en 2 dimensiones, con frec. corte 0.5 y orden 15.
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Disefo de filtro FIR de dos dimensiones usando el método de una ventana
(fwind 1)

fwind1 disefa filtros FIR de dos dimensiones usando el método de ventana.
fwind1 usa una ventana de una dimension para disefar un filtro FIR de dos
dimensiones basado en la respuesta de frecuencia deseada Hd. fwind1
trabaja solo con ventanas de una dimension.

Hd es una matriz que contiene la respuesta de frecuencia deseada
mostrando el espaciado de puntos iguales entre —1.0 y 1.0 (frecuencia
normalizada, donde 1.0 corresponde a la mitad de la frecuencia de
muestreo, o n radianes) a lo largo de los ejes de frecuencia X e Y . Para
resultados exactos, use los puntos de frecuencia retornados por fregspace
para crear Hd.

Sintaxis

h = fwindl (Hd,winl,win2) usa las dos ventanas de una dimensién
winl y win2 para crear una ventanas separada de dos dimensiones. Si
longitud (winl) esny longitud (win2) esm, entonceshes m x n.

h = fwindl(fl,£f2,Hd,...) le permite especificar la respuesta de
frecuencia deseada Hd a las frecuencia (f1 y £2) a lo largo de los ejes x
e y. Los vectores de frecuencia £1 y f2 deberian estar en el rango de —
1.0y 1.0, donde 1.0 corresponde a la mitad de la frecuencia de muestreo, o
n radianes. La longitud de la ventana(s) controla el tamarno del filtro

resultante.

Clase de soporte
La matriz de entrada Hd puede ser de clase doble o de clase entera. Todas

las otras entradas fwindl deben ser de clase doble. Asimismo las salidas

deben ser de clase doble.

Ejemplo:
Usar fwindl para disefar un filtro pasabanda de dos dimensiones

aproximadamente circular simétrico, con pasabanda entre 0.1 y 0.5

(frecuencia normalizada, donde 1.0 corresponde a la mitad de la frecuencia

de muestreo, 6 © radianes).
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Crear una matriz ng que contenga la respuesta pasabanda deseada.

Usar fregspace para crear el rango de frecuencia vectores f1 vy

f2.

[f1,£f2] = fregspace (21, 'meshgrid'):
Hd = ones(21);

r = sqrt(fl1.72 + £2.72);

Hd ((r<0.1) | (x>0.5)) = 0;

colormap(jet (64))
mesh(1'1,£2,Hd)

08 |

|
06 | |
04

02 |

0% ' |

-05 .05

Fig. 5.1.5.8 Respuesta de un filtro pasabanda (11d)

2. Disenfo de filtro usando una ventana Hamming de una dimension.
H = fwind1(Hd hamming(21));

Freqz2(h),
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Fig. 5.1.5.9 Respuesta de un filtro I lamming usando una ventana fwind|

Algoritmo

Fwind1 toma una ventana de una dimension y una ventana de dos dimensiones
circularmente simétrica, usando el método Huang.

w(n,n,) =w(r)

5 4

, R
Donde w(t) es una ventana de una dimension y w(n1,n2) es el resultado de

una ventana de dos dimensiones.
Dado dos ventanas, fwind1 forma una ventana separada de dos dimensiones.

@(ny,n,) = @ (n)a,(n,)
fwind1 llama fwind2 con Hd y la ventana de dos dimensiones fwind2 computa h

usando la transformada inversa de Fourier y multiplicando por la ventana de

dos dimensiones.

| X -
.‘i‘_;{ﬂ,.ﬂ‘:) = r , JIJHJIEF.-W; Je!®i¢ u‘m,dw,

==&

hin,n,) = h (n.ny e (n.n,)
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Orig rzl FeMiz Imaye magen Fil--ada

Fig. 5.1.5.10 Filtro pasabajo usando el método de disefio fwind| con ventana
Hamming , con frec. corte 0.5 y orden 15.

Disefio de un filtro FIR de dos dimensiones usando el método ventana de

dos dimensiones (fwind2).

Use fwind2 para disefar un filtro FIR de dos dimensiones usando el
método de ventana. fwind2 usa una ventana de dos dimensiones.

Sintaxis:

h = fwind2 (Hd,win) producte un filtro FIR h de dos dimensiones
usando la transformada inversa de Fourier de la respuesta de frecuencia Hd
y multiplicando por la ventana win. Hd es una matriz que contiene la
respuesta de frecuencia en los puntos espaciados igualmente en el plano

cartesiano.

Clase de soporte
La matriz de entrada Hd puede ser de clase doble o de alguna clase entera.

Todas las otras entradas para fwind2 deben ser de clase doble. Todas las

otras salidas deben ser de clase doble.

Ejemplo:

Use fwind2 para disefar un filtro pasabanda de dos dimensiones con

aproximaciones circularmente simétrico. Con pasabanda entre 0.1 y 0.5

(frecuencia normalizada, donde 1.0 corresponde a la mitad de la frecuencia de

muestreo, o w radianes).
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1. Crear un '
@ Matriz Hd que contenga la respuesta de filtro pasabanda deseada.

Use fregspace
gsp para crear los rangos de frecuencia con los vectores f1 vy
f2.

(f1,f2] = £ ' .
Hd = oles(Zi??SPace(zl' meshgrid');
r = sqrt(fl.”2 + £2.42);
Hd ((r<0.1) | (r>0.5)) = 0;
colormap (jet (64))
mesh (f1, £2, Hd)

08 = : - ,
i1 J I [ |I i
0.6 | | | “
o] LT
. | {1
o2 ! ]l |l
" === IR '|ﬁ_§,
0% - ' = -”-.'-. SiIEN || I ‘—-_ 1
. ;_.-.-' = i
o5 ; :
=05

Fig. 5.1.5.11 Respuesta de un filtro pasabanda

2 Crea una ventana Gaussian de dos dimensiones usando fspecial

win = fspecial(‘gaussian’,21,2);

win win ./ max(win(:)); % Make the maximum window
value be 1.

mesh (win)

a8

06

04

02

20

Fig. 5.1.5.12 Venmna(hnmswnadedosdhnenﬁones
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3. Disena el filtro usando la ventana del paso 2.

h = fwind2 (Hd,win) ;
freqz2 (h)

Frequency

Frequency

Fig. 5.1.5.13 Filtro usando el método de dos ventanas (fwind2)

Algoritmo

! J‘J’Ild(m,,1172)e"”'e"”’dm,daf2

-n-n

h,(n,n,) = (27[)2

h(n,n,) = hy(n,n,)@(n,n,)

fwind2 computa h usando la transformada inversa de Fourier multiplicando por

la ventana win de dos dimensiones.
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5.1.6 Proceso de segmentacion de imagen (QTDECOMP, QTSETBIK)

Podemos defini -
efinir el proceso de Seégmentacion de imagen como una particion de

Imagen digital, separar regiones (no sobrelapado). Una region es un conectado

de pixeles los cuales son adyacentes entre si

Descomposicion de imagen en bloques cuadrados de igual tamario (qtdecomp)
Desarrolla descomposicion en cuadrantes. Qtdecomp Divide una imagen en
cuadrados, primero en cuatro bloques cuadrados de igual tamario, y luego
compara cada bloque para ver si estos encuentran algun criterio de
homogeneidad. Si un bloque encuentra el criterio no es dividido por algun
factor. Si no encuentra, este es subdividido nuevamente dentro de cuatro
bloques, y las pruebas de criterio es aplicado nuevamente. Este proceso es
repetido iterativamente hasta que encuentre bloques con el criterio. El resultado
puede tener bloques de diferentes tamafios. [10]
Sintaxis:

qtdecomp(l)
S = gtdecomp (I,threshold)

qtdecomp (l,threshold,mindim)

qtdecomp (l,threshold,[mindim maxdim])

Clase de Soporte:
Para la sintaxis que no incluye una funcién, la imagen de entrada puede ser de

clase uint8, uint16 o doble.

Comentarios:
Qtdecomp es principalmente apropiada para imagenes cuadradas cuyas

dimensiones son una potencia de 2, tales como 128x128 6 512x512. Estas
imagenes pueden ser dividido en bloques tan pequenos como IxI. Si usa
gtdecomp con una imagen cuyas dimensiones no son una potencia de 2, en el

mismo punto los bloque no pueden ser divididos.

Por ejemplo si una imagen €s 96x96, puede ser dividido en blogues de tamano
48x48, luego 24x24, 12x12,6x6, y finalmente 3x3. No hay division mas alla de 3x3

posible. Para procesar esta imagen debe poner mindim a 3 ( 0 @ 3 veces una
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potencia de 2): sji us L
3 1a sintaxis que Incluye una funcion, la funcién debe

retornar a 0 en el
punto cuando log bloques no pueden ser divididos mas alla

Ejemplo
=0 1 1 1
I A
P } 0 15 7 7
20 25

20 2 22 2 7 5 4

2022 22 20 5 § 7 g

202220 20 9 10 11 1
2220 20 13 14 15 16);

S = qtdecomp(l,5);
Full(S)
Ans =

OCOooOoOh~MOoOOOLDN
[oNoNoNoNoloNoNe)
oleoNoloNoNeNe o)
ooloNoNoNoNeNe)
OPMNONAaaoOoN
OCOO0OO0O-=-00
OO MNMNONMNON
oolololNoloNeoNe)

Pone los valores de los bloques en descomposicion(gtsetblk).

Sintaxis-

J = gtsetblk(l, .dim,vals)

Clase de Soporte.
| puede ser de clase uint8, uint16, o doble. S es de clase dispersa.

Comentarios.
El ordenamiento de los bloques en vals deben emparejar el orden de la

columna de los bloques en |. Por ejemplo, si vals es 4x4x2, vals(:,:,1) contiene

los valores usados para reemplazar el primer bloque 4x4 en |, y vals(:,:;2)

contiene los valores para el segundo bloque 4x4.
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Ejemplo:

Este ejemplo contiene el qtgetblock.
Newvals = cat(3.zeros(4),0nes(4));

1 = qtsetblk(l, ,4,newvals)

J=

0 0 0 0 2 3 6
O 0 0 0 4 5 g
0 0 0 0 10 15 7
0 0 0 0 20 25 7

1T 1 1 1 2 3
1 1 1 1 5 6 7
1 1 1 1 9 10 11
1 1 1 1 13 14 15

Coge los valores del bloque en descomposicion (qgtgetblk).
Sintaxis:

[vals.r,c] = qtgetblk(l,S,dim)

Ejemplo:

Continua del ejemplo de qtdecomp.

[vals,r,c] = qtgetblk(l,S,4)

vals(:, :, 1) =
1 1 1 1
1 1 2 1
1 1 1 1
1 1 1 1
vals(:,:,2)=

200 22 20 2
20 22 22 20
20 22 20 20
22 22 20 20
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Selecciona una imagery

[ Crane2 _’EI Descomposicion Quadtree

Threshold (0-1) m
(7 I

Representacién Dispersa Bloque principal

Fig. 5.1.6.1 Descomposicion en bloques de diferente tamario de pixeles.
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>1.7 Segmentacién de imagenes (ROIPOLY, ROIFILT2, ROIFILL)

La composicion de imagenes emergen operaciones de objetos no relacionados
para multiples imagenes. El resultado es una nueva imagen que nunca existio
fisicamente.

Para componer una parte de una imagen dentro de otra imagen, debemos
crear una imagen mascara por manejo digital. Esto es hecho para aislar un
objeto de interés en la primera imagen, luego pusimos los pixeles internos del
aislado a O y los externos a 255. La imagen mascara es luego substraida de la
primera imagen, usando un proceso puntual de imagen dual, creando una
imagen que muestra con un filtrado especial si se quiere, o con un suavizado

que corresponda a esta area del objeto aislado. [11]
Region de interés poligonal (roipoly)

Selecciona una region de interés poligonal, dentro de una imagen, roipoly
retorna una imagen binaria que se puede usar como mascara filtrada.

Sintaxis

BW - roipoly(I,c,r)

BW — roipoly(I)

BW — roipoly(x,y,I,xi,yi)

Clase de Soporte:
La imagen de entrada | puede ser de clase uint8, uint16, o doble. La imagen de

salida BW es de clase uint8.

Comentarios:
Para alguna sintaxis roipoly, se puede reemplazar la imagen de entrada | con

dos argumentos, m y N que especifican las dimensiones de las filas y

columnas de una imagen arbitraria. Por ejemplo, estos comandos crean a una

mascara binaria 100x200.
c= [112 112 79 79];
r =[37 66 66 37]
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BW = roipoly(100,200,c,r);
Si se especifica m y n en forma interactiva de roipoly, la imagen negra mxn es

displayada, y el uso del mouse especifica un polygono dentro de Ia imagen.

Ejemplo:
I = imread (‘caso4.p x");
c = [120 152 170 150 120 95)
r = [120 120 155 180 180 1557;

BW = roipoly(I,c,r);
Imshow (I) ;
Figure, imshow (BW);

Fig.5.1.7.1 Imagen original Fig.5.1.7.2 Imagen poligonal
marcada en la region de interés

Filtra una region de interés en el plano bidimensional (roifilt2).

Sintaxis:

J roifilt2(h,I,BW) Para esta sintaxis, roifilt2 utiliza el comando filter2 para
implementar el filtro.

Ejemplo

Continua del ejemplo roipoly.

h = fspecial(‘average’)

J = roffilt2(h,1,BW);
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Imshow(J);

Fig. 5.1.7.4 Imagen filtrada en
la region de interés

Fig. 5.1.7.3 Imagen original
Suavemente Interpola dentro de una region arbitraria de la imagen (roifill).
Llena un poligono especificado en la intensidad de una imagen, suavemente
interpolando dentro de los valores de pixeles sobre el contorno del poligono por
resolucion de la ecuacion de Laplace, roifill puede ser usado, por ejemplo, para
borrar pequenos objetos en una imagen.

Sintaxis

Ejemplo:
J = roifill(l,c,r);
Imshow(l);

Figure,imshow(J)

Fig. 5.1.7.6 Imagen suavizada en la
Fig. 5.1.7.5 Imagen original region de interés
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5.1.8 Restauracion de imagen
Wiener2)

(Imnoise, Medfilt2, Ordfilt2, Filter2,

El concepto de variable aleatoria particularmente se refiere a la descripcion del
ruido que a menudo esta sobre la imagen. El ruido aleatorio describe la senal
desconocida que contamina la imagen. Cuando grabamos una sefnal, sabemos
que durante el proceso de grabacion hay una sefal no deseada que se ha
sumado a la sefnal deseada. Sin embargo podemos conocer el origen del ruido,
pero no podemos expresar matematicamente la funciéon del ruido. Después de
observar el ruido por un periodo de tiempo, podemos desarrollar un
conocimiento parcial del ruido y estar habilitado para caracterizar algunos
aspectos de su comportamiento, pero no podemos detallar ni predecir el
comportamiento de este en el tiempo. Asi el concepto de variable aleatoria

empleza a ser una herramienta util en describir el comportamiento del ruido.
(10]

Filtro Wiener

El filtro Wiener es un filtro clasico lineal para reducir el ruido mas adelante

veremos su algoritmo.
Modelo de reduccién de ruido

La reduccion de ruido en las imagenes usando técnicas de filtrado lineal y no
lineal, aplicando varios tipos de ruido.
Adiciona ruido a la imagen (imnoise)
Sintaxis:
J = imnoise(l type) adiciona ruido de algun tipo a la intensidad de la imagen |.
El tipo es una cadena que puede tener los siguientes valores:

e ‘Gaussian’ para ruido blanco Gausiano

e ‘Saly Pimienta’ para ‘encender y apagar pixeles.

e 'Speckle’para multiplicar ruido
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J = imnoise(l,type,parameters) acepta un tipo de algoritmo adicional
modificando parametros particulares al algoritmo elegido. Si se omite estos
argumentos, imnoise usa valores por defectos para los parametros. Aqui hay
diferentes ejemplos de los diferentes ruidos y sus parametros:

J = imnoise(l,’gaussian’,m,v) adiciona ruido blanco Gausiano de tipo principal m
y varianza v a la imagen |. Por defecto m=0 (principal) y v= 0.01 (varianza).

J = imnoise (l,'salt y pepper’,d) adiciona ruido de sal y pimienta a la imagen |,
donde d es la densidad del ruido. Esto afecta aproximadamente como
d*prod(size(l)) pixeles. La densidad de ruido por defectos es 0.05.

J = imnoise(l,'speckle’,v) adiciona ruido multiplicando a la imagen I, usando la
ecuacion J = | +n*l, donde n es distribuido uniformemente al ruido aleatorio con

principal 0 y varianza v. El valor por defecto de v es 0.04. [13]
Ejemplo:

| = imread(caso1.pcx);
J = imnoise(l,'sal y pimienta’,0.02),
Imshow(l)

Figure, imshow(J)

Fig. 5.1.8.1 Imagen Fig. 5.1.8.2 Imagen sumada el ruido
original de sal y pimienta
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Desarrolla un filtrado medio en dos dimensiones(medfilt2).

El filtrado medio es una operacién no lineal a menudo usado en procesamiento
de imagenes para reducir el ruido de sal y pimienta. El filtrado medio es mas
efectivo que la convolucién, cuando la meta es reducir el ruido y preservar
bordes simultaneamente.

Sintaxis:

B = medfilt2 (A,[m n]) desarrolla un filtrado medio para una matriz A en dos
dimensiones. Cada pixel de salida contiene el valor medio en un entorno de
mxn correspondiente al pixel de la imagen de entrada. Medfilt2 llena con ceros
sobre los bordes de la imagen, por lo que los valores medios para los puntos
dentro [m n)/2 de los bordes pueden aparecer distorsionados.

B = medfilt2(A) desarrolla un medio filtrado de una matriz A, suavizando con

ceros si la clase de A es uint8, o unos si A es de clase doble.

Comentarios:
Si la imagen de entrada A es de clase uint8, todos los valores de salida son
retornados como enteros uint8. Si el numero de pixeles en la vecindad mxn es
par, alguno de los valores medios pueden no ser entero. En estos casos, las
partes fraccionales son descartados.
Por ejemplo, suponga que se llama medfilt2 usando un entorno de 2x2, y la
imagen de salida es un arreglo uint8 que incluye su vecindad.

1 5

4 8
medfilt2 retorna los valores de salida de 4 para sus vecinos, sin embargo el
valor medio es 4.5
Ejemplo
Se adiciona ruido de sal y pimienta a una imagen, entonces se restaura la
imagen usando medfilt2.
| = imread(caso1.pcx);
J = imnoise(l,’'salt & pepper’,0.02);
K = medfilt2(J);
Imshow(J);

Figure, imshow(K);
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Fig. 5.1.8.3 Imagen con Fig. 5.1.8.4 Imagen filtrada, sin
ruido de sal y pimienta ruido

Desarrolla un filtrado en orden estadistico en dos dimensiones (ordfilt2).
Sintaxis

B = ordfilt2(A,orden,dominio) remplaza cada elemento en A por el orden del
elemento escogido dentro de su vecindad especificando los elementos que no
son ceros en el dominio.

B = ordfilt2(A,orden,dominio,S), donde S es del mismo tamano que el dominio,
se usa los valores de S correspondiente a los valores que no son ceros del

dominio como offset aditivo.

Comentarios:
El dominio es equivalente a la estructura del elemento usado para operaciones

de imagenes binarias. Esto en una matriz conteniendo solo unos y ceros, el 1

define la vecindad para la operacion de filtrado.

Por ejemplo, B = ordfilt2(A,5,unos(3,3)) implementa un filtro medio de 3 x 3,

B = ordfilt2(A,1,unos(3,3)) implementa un filtrado minimo de 3 x3, y

B = ordfilt2(A,9,unos(3,3)) implementa un filtrado maximo de 3 x 3.

B = ordfilt2(A,1,[0 1 0; 1 0 1, 0 1 O]) reemplaza cada elemento en A por el

minimo de su vecindad al norte, este, sur y oeste.
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La sintaxis incluye S (la matriz de offset aditivo) puede ser usado para
implementar las operaciones morfolégicas en escala de grises, incluyendo
dilacion y erosion en grises.

Desarrolla el filtrado lineal en dos dimensiones (filter2)

Sintaxis:

B = filter2(h,A) filtra los datos de A con el filtro FIR en dos dimensiones en la
matriz h. Computariza el resultado en B, usando la correlacion en dos
dimensiones, y retorna la parte central de la correlacion del mismo tamafo que
A

B = filter2(h,A,forma) retorna la parte de B especificado por los parametros de

forma , que es una cadena con uno de los siguientes valores:

e ‘full'retorna la correlacion total en dos dimensiones. En este caso, B es
tan grande como A.
e ‘same’(por defecto) retorna la parte central de la correlacién. En este
caso, B es del mismo tamano que A.
e ‘valid'retorna solo la parte de la correlacion que son computados sin los
bordes suavizados con ceros. En este caso B es mas pequeio que A.
Clase de Soporte
La matriz de entrada para filter2 puede ser de clase doble o de alguna clase
entera. La matriz de salida B es de clase doble.
Comentarios
La correlacion de dos dimensiones es equivalente a la convolucién de dos
dimensiones con la matriz del filtro girado 180 grados. Ver la seccion de
Algoritmos para mas informacion acerca como filter2 desarrolla el filtrado lineal.
Ejemplo
A = magic(6)

A= 35 1 6 26 19 24
3 32 7 21 23 25
31 9 2 2 21 20
g8 28 33 17 10 15
30 5 34 12 14 16
4 36 29 13 18 11
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h= fspecial(‘sobel')

h =
0 0
-1 -2 -1

B = filter2(h,A,'valid’)

B=
-8 4 4 -8
23 44 5 40
23 50 1 40
-8 4 4 -8

Algoritmo:

Wiener2 estima la media y la varianza entorno de cada pixel.

]
I = aln,.n,
=M 2 alm,m)

fly 115 E1)

g |
Y/, 2

a“(n,n,)—u
iy €1
donde M es la vecindad local N x M de cada pixel en la imagen A. Wiener2

luego crea un pixel wise usando el filtro Wiener ,se estima:

2 2
o’ -v
b(n|an2):/1+ 0_2 (a(n,,nz)—,u)

donde v? es la varianza del ruido. Si la varianza del ruido no es dado, wiener2

usa el promedio de todas las varianzas estimadas.
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Dado una imagen A y un filtro de dos dimensiones FIR h, filter2 rota la matriz
del filtro 180 grados para crear la convolucion Kernel. Luego llama conv2, la
funcion convolucién de dos dimensiones, implementa la operacion de filtrado.
Filter2 usa conv2 para computar la convolucion total del filtro FIR con la matriz
de entrada. Por defecto, filter2 extrae la parte central de la convolucién que es
del mismo tamario que la matriz de entrada.

Desarrollo del filtrado en dos dimensiones para eliminar el ruido (wiener2).

El filtro pasabajo wiener2 permite restaurar la intensidad de una imagen que
ha sido degradada por una fuente constante de ruido aditivo. Wiener2 usa una
adaptacién pixel-wise, el método Wiener basado en estadisticas estimado en
una vecindad de cada pixel.

Sintaxis:

J = wiener2(l,[m n].noise) filtra la imagen | usando una adaptacién pixel-wise
del filtrado Wiener, en un entorno de tamano mxn estima la imagen local
principal (m) y la desviacién estandar (v).

[ J,noise] = wiener2(l,[m n]) también estima la potencia de ruido aditivo antes

de realizar el filtrado. Wiener2 retorna el ruido estimado en noise.

Ejemplo:
Degradar y luego restaurar una imagen intensa usando un filtrado Wiener

adecuado

| = imread(‘caso1.pcx’),

J = imnoise(l,’gaussian’,0,0.005);
K = wiener2(J,[5 5));

Imshow(J)

Figure, imshow(K)

Fig. 5.1.8.6 Imagen sin ruido

agen con ruido
Fig. 5.1.8.5 Imagen con gausiano

gausiano
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Conclusiones:

Los resultados obtenidos en las pruebas de Control de Calidad nos
permiten evaluar detalladamente el funcionamiento de un equipo SPECT
y de los valores obtenidos podemos apreciar que ninguno de los equipos
chequeados funciona en forma Optima alcanzando el puntaje de 100.
Atribuimos esta falta a que no se hicieron las pruebas necesarias en el
momento de su instalacion, ni el seguimiento como rutina.

2. Con esta experiencia y con los informes entregados a cada servicio se
prevee que se ha aprendido mucho con respecto a Control de Calidad y
con este conocimiento se evitaran fallas graves, ademas de efectuar
correcciones inmediatas sin paralizaciones largas del equipo. Ademas,
un nuevo equipo podra ser chequeado por parte de los interesados:
vendedor y comprador.

3. Después de un control de calidad minucioso del equipo con resultados
satisfactorios, el manejo de imagenes nos ha permitido dar un
diagnostico certero sin crear falsos positivos o desestimar pequefas
anomalias. El desarrollo del tratamiento de imagenes es un camino
amplio y abierto en el que hay aun mucho por investigar como, por
ejemplo, conseguir una mejor resolucidon en los equipos SPECT vy
eliminar el ruido.

4. En base a los puntos detallados podemos afirmar que el éxito del buen
funcionamiento de un Centro de Medicina Nuclear depende de la
practica del Control de Calidad de los equipos. Actualmente contamos
con la suficiente experiencia como para asegurarnos de que las futuras
adquisiciones sean realizadas con criterio tecnico y profesional.

5. El uso del paquete Matlab nos ha permitido manejar imagenes con

buenos ajustes de intensidad y contraste en formatos similares al que se

maneja en un equipo SPECT, hasta una matriz de 256x256. Creo que

es una buena opcidén para los equipos SPECT de primera generacion
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que no cuentan con procesadores rapidos, sistemas de impresioh a
color ni un sistema operativo en torno Windows.

El trabajo que se realiz6 en los equipos SPECT, pienso que va a marcar
precedente en los usuarios, porque todos buscamos la certeza Yy
eficacia, y esto sélo se conseguira trabajando bien.

El desarrollo de las pruebas ha sido un trabajo tedioso, pero creo que ha
valido la pena por las consecuencias que pueden llevar a cabo un buen
o mal funcionamiento de un equipo SPECT.

Ninguna prueba ha sido innecesaria, hay algunas de mas relevancia que

otras pero no dejan de ser importantes todas.
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