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RESUMEN

La tomografia computarizada es una técnica de diagnostico muy utilizada en la actualidad.
La misma involucra dosis relativamente altas de radiacion por lo que es necesario

establecer un compromiso entre calidad de imagen y dosis de radiacion.

En este trabajo se realiza un estudio sobre 28 imagenes tomograficas de un maniqui
antropomorfico de craneo, en la seccidn fisica para andlisis de resolucion de contraste,
utilizando dos tecnologias de adquisicion diferentes. Se vario la corriente de tubo, kVp,
espesor del corte y tiempo de adquisicién, para encontrar las mejores condiciones de
adquisicion que permitan adecuada resolucion de contraste con la aplicacion de las menores
dosis posibles. Se calculo el Indice de kerma-aire en aire (Ca.100 [mGy]) como indicador de

la dosis.

Se estudid la resolucion de contraste y los limites de detectabilidad con la aplicacion del
Modelo de Rose. Como criterio comparativo de los resultados se utilizaron medidas
objetivas tradicionales como: CNR, SNR global y Contraste imagen, asi como un analisis

subjetivo visual simple.

Se demuestra que es posible reducir las dosis reduciendo el mAs principalmente, sin que se
afecte la detectabilidad y resolucion de contraste con ambas tecnologias. Se propone un

protocolo de adquisicion optimizado para cada una.
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INTRODUCCION

La tomografia axial computada (TAC) o también conocida como tomografia computarizada
(TC), es un método imaginoldgico de diagnostico médico, que permite observar el interior
del cuerpo humano, a través de cortes milimétricos transversales al eje céfalo-caudal,
mediante la utilizacion de los rayos x. Los posibles usos de este método diagndstico, son
los siguientes: patologias del cerebro y médula espinal, tumores cerebrales y accidentes
cerebro vasculares, sinusitis, aneurisma de aorta, infecciones toraxicas, enfermedades de
organos como el higado, los rifiones y los nodulos linfaticos del abdomen y otros mas [1].
Estas imagenes pueden servir para ayudar a los médicos en sus diagndsticos; asi como, para

combinar y obtener una visualizacion tridimensional de los objetos monitoreados.

La TC es, sin duda, el mas significativo avance de la historia de la imagen médica desde el
descubrimiento de los rayos-x por Roengent en 1895 [2]. Sus fundamentos matematicos,
fueron establecidos en el afio 1917 por el matematico austriaco J. Radon, quien probo que
era posible reconstruir un objeto bidimensional o tridimensional, a partir de un conjunto de
infinitas proyecciones [2]. En 1963, el fisico A.M. Cormack indico la utilizacion practica
de los resultados de Radon para aplicaciones en medicina. Nacia asi la llamada tomografia
computada. Su creador y desarrollador fue el Ingeniero Goodfrey N. Hounsfield, Premio
Noébel en Medicina en 1979 “por el desarrollo de la tomografia asistida por computadoras”,

base técnica de la TAC [1].

En julio de 1972, Hounsfield, describia la novedosa técnica, llamada tomografia
computarizada, que utilizaba los métodos matematicos que A.M. Cormack habia
desarrollado una década antes. El método de Hounsfield dividia la cabeza en varios cortes,

cada uno de las cuales era irradiado por sus bordes. De esta manera, la radiacion podia ser
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confinada dentro de la misma porcion. A diferencia de la técnica convencional de rayos X,
la informacion obtenida no se veia afectada por variaciones del material, que se presentaran

a ambos lados del corte [3].

La técnica tomografica buscaba superar tres limitaciones que Hounsfield consideraba
evidentes en la radiologia convencional: primero, la imposibilidad de mostrar en una
imagen radioldgica bidimensional toda la informacion contenida en una escena
tridimensional, debido a la superposicion de los objetos en la imagen que se obtenia;
segundo, la limitada capacidad para distinguir tejidos blandos; y finalmente, la

imposibilidad de cuantificar las densidades de los tejidos [3].

Las primeras imagenes de tomografia reconstruidas con el primer escaner desarrollado en
los Laboratorios EMI contaban con una muy baja resolucion espacial ya que empleaba una
matriz de solo 80x80 pixeles, y tardaba nueve horas para cubrir un cerebro humano. El
primer escaner fue comercializado en 1973 y fue el EMI Mark I, que a pesar que tomaba
imagenes con una muy baja resolucion espacial, comparadas con los estandares actuales,

representd una revolucion en el campo de la radiologia [3].

Desde el descubrimiento de esta técnica, ha transitado por diferentes generaciones, las
cuales han tratado de mejorar las deficiencias de la anterior, las principales modificaciones
han estado encaminadas a la obtencion de las imdgenes y a las técnicas de procesamiento

de las mismas, existiendo hasta la actualidad siete generaciones de tomdgrafos [4].

Sin embargo, el avance de la tecnologia debe ir acompafiado también de un anélisis
profundo en relacion con los riesgos de aplicacion de esta técnica. El Comité Internacional
de Proteccion Radioldgica (ICRP) establece para la optimizacion de las dosis, que tanto
estas como el numero de personas expuestas durante la practica, deberdn mantenerse tan
bajas como razonablemente sea posible, teniendo en cuenta los factores econdmicos y
sociales (Principio ALARA, del inglés As Low As Reasonably Achievable) [5]. Cuando un
mayor esfuerzo en la seguridad no se traduce en una reduccion significativa de la dosis, ello
significa que la proteccion ha sido optimizada [5]. Es importante por eso no solo la calidad

de imagen a obtener con esta técnica sino también la proteccion radiologica del paciente.
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Cuando los rayos x que emanan de esta tecnologia atraviesan los sistemas biologicos
interactuan eléctricamente con estos transfiriéndole energia. Se producen reacciones fisico-
quimicas entre las cuales las mas relevantes son la ionizacién y la excitacion de los atomos
y las moléculas del medio. Estos procesos dependen en gran medida de la energia de la
radiacion incidente. La energia transferida y depositada en la célula puede actuar de forma
directa o indirecta sobre el ADN produciendo la ruptura de una o ambas cadenas o
provocando alteraciones en la secuencia de las bases (mutaciones). La accion indirecta se
realiza por mediacion de los radicales H' y OH formados durante la radiolisis del agua.
Asi, los rayos x pueden provocar en las células proliferativas un retardo en el ciclo de
divisién celular, al bloquear selectivamente una de sus etapas. En este caso, la célula muere
cuando luego del retardo intenta dividirse nuevamente, es decir, pierde su capacidad
proliferativa. En el caso de células especializadas, la muerte celular implica una pérdida de

su funcion especifica [6].

Los efectos biologicos que aparecen como respuesta al impacto de bajas dosis de rayos x
son de tipo probabilisticos (estocasticos). Los mismos son el resultado de ocasionar un
dafio a una célula somatica o germinativa. Esto puede ser una mutacién puntual o una
alteracion cromosdmica, donde los mecanismos de reparacion enzimatica fracasan al tratar
de reparar el dafio. En este caso, se provoca que la célula pueda ser viable; pero siendo ya
una célula modificada, que puede inducir cancer o trastornos hereditarios. Los efectos
estocasticos se caracterizan por no tener un umbral de dosis para su aparicion y su
probabilidad de aparicion es directamente proporcional a la dosis de radiacidon, aunque la
gravedad del mismo no se le asocie a esta, sino a la ubicacién anatémica y a la agresividad
de las lesiones. En la medida en que se reduce la dosis al paciente para el estudio, en esa
misma medida se reduce la probabilidad de aparicion de efectos estocasticos. Lo que si
queda claro, es la necesidad de realizar estudios de optimizacion de la calidad de imagen en
relacion a la dosis, que permitan la disminucion de la probabilidad de aparicion de estos
efectos, hasta el punto en que la calidad de la imagen no se degrade como resultado de este

procedimiento, afectando el diagndstico.

En los inicios de la TC, parecia que la nueva técnica iba a suponer una reduccion

importante de las dosis a los pacientes. Sin embargo, en la actualidad, la TC es la técnica de
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imaginologia médica que produce las dosis colectivas mas altas en los paises con un
desarrollo importante en radiodiagnoéstico y, en muchos de ellos, su aporte supone mas del
40 % de la dosis total que reciben los pacientes [7]. A pesar de lo anterior, el rendimiento
diagndstico es muy elevado y por esto se suele considerar suficiente para justificar los altos

niveles de irradiacion.

La calidad de imagen en TC como en otras técnicas de imagen, estd relacionada con la
cantidad de informacion que porta la misma. Los factores fisicos de analisis de calidad de
imagen en general son: el ruido, la resolucion espacial, los artefactos, la distorsion y el

contraste [4], [7-11].

De lo expuesto sobre calidad de imagen y dosis en TC se debe enfatizar que los avances de
la técnica a lo largo del tiempo, han estado marcados por cuatro aspectos: la constante
busqueda de una mayor velocidad de adquisicion (resolucidon temporal), aumentar la
resolucioén espacial para aumentar la visibilidad de detalles, reducir el ruido sobre las
imagenes y el contraste de la técnica y minimizar las dosis de radiacion ionizante aplicadas
al paciente. No obstante, los esfuerzos se han concentrado principalmente sobre el
mejoramiento de la calidad de la imagen y la disminucion de los tiempos de exploracion,
teniendo como propoésito alcanzar una relacion de compromiso para reducir la dosis al

paciente. En este sentido, el presente trabajo constituye un esfuerzo mas.

La forma particular en que la variacion de parametros de adquisicion determina los niveles
diferenciados de calidad de imagen para cada sistema de adquisicion es desconocida y
constituye un problema a resolver, como fruto del andlisis de calidad de imagen que
realizan los tecnologos dentro del control de calidad a realizar al equipamiento disponible,

a partir de estudios fisicos con maniquies.

Los términos contraste imagen, resolucion espacial y ruido han sido bastante abordados en
la literatura cientifica sobre TC [2], dedicdndosele mucho menos espacio al tema de la
resoluciébn de contraste en esta técnica, donde en la practica de rutina se aborda
mayoritariamente el problema desde la perspectiva subjetiva. En esencia, se hacen estudios
con maniquies que muestran diversos objetos de diferentes contrastes y se obtienen sus

imagenes; luego se sitian observadores a evaluar las mismas buscando el minimo
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detectable y diferencias entre regiones en unidades de Hounsfield [2]. En las ultimas

décadas se han probado métodos objetivos con el mismo proposito [2].

En este trabajo se indaga sobre resolucion de contraste en TC de craneo y se parte de las
siguientes interrogantes: (Como optimizar las condiciones de adquisicion de imagen en
general para obtener buena resolucion de bajo contraste desde el punto de vista objetivo en
TC multicorte con las menores dosis posibles para el paciente?, ;Cuales son las mejores

variantes para optimizarla?
Objetivo general:

Realizar un andlisis de resolucion de contraste basado en un modelo objetivo (Modelo de
Rose) en imagenes de TC cerebral, obtenidas con un maniqui antropomorfico, para dos

tomografos de 6 y 64 cortes, respectivamente.
Objetivos especificos:

e Seleccionar un conjunto de imagenes de prueba a partir de diversas condiciones
de adquisicion (KVp, mA, tiempo de adquisicion por corte, campo de vision
FOV (mm), enventanado y espesor del corte).

e Seleccionar y medir un conjunto de medidas objetivas de calidad de imagen
sobre los cortes de TC seleccionados de un maniqui en su region fisica de
control de calidad.

e Aplicar el Modelo de Rose sobre las imagenes de TC seleccionadas.

e Analizar limites de detectabilidad y resolucion de contraste de la técnica de
adquisicion de imagen empleada basado en los resultados del modelo y las
medidas objetivas.

e Proponer las mejores condiciones de adquisicion que favorezcan la calidad de
imagen en términos de contraste imagen, sin incrementar significativamente la

dosis en el paciente.
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Organizacion del informe

El presente informe se divide en introducciéon y 3 capitulos mas conclusiones y
recomendaciones. En el capitulo 1 se recoge una revision bibliografica, consideraciones
sobre la calidad de imagen y dosis al paciente. En el capitulo 2 se describen los materiales
y métodos que se utilizan en la presente tesis. El capitulo 3 recoge los resultados de esta
investigacion y la discusion de los mismos. La tesis consta de 78 paginas con 28 figuras'y
14 tablas incorporadas, ademéas de 2 anexos con 2 tablas. Se recogen ademas en el

presente trabajo 46 referencias bibliograficas.
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CAPITULO 1. La tecnologia de TC: consideraciones sobre calidad de

imagen y dosis al paciente.

Introduccion

En este capitulo se hace una revision del estado del arte en varios aspectos relacionados con
la adquisicion, procesamiento y andlisis de calidad de imagen en TC y de las dosis

recibidas por los pacientes en TC de craneo con la aplicacion de esta tecnologia.

1.1 Laimagen médica digital

Una imagen médica, es la representacion grafica de una estructura, region, 6rgano, o tejido
del cuerpo humano que se obtiene a través de procesos fisicos y computacionales

ordenados para este fin [12-13].

En términos matematicos, una imagen médica digital a[m,n] descrita en un espacio discreto
de 2D, se puede obtener como resultado de una imagen analdgica a(x,y) en un espacio
continuo de 2D a través de un proceso de muestreo, que es referido frecuentemente como
digitalizacion. La imagen continua de 2D a(x,y) es dividida en N numero de filas y M
numero de columnas. La interaccion entre las filas y las columnas se le conoce como pixel
(del inglés picture element). El valor asignado a las coordenadas enteras [m,n] con

{m=0,1,2,...,M-1} y {n=0,1,2,...,N-1} es a[m,n] [4].

1.2 Obtencion de las imagenes digitales en TC

Las imagenes digitales en TC son creadas a través de cortes transversales de un objeto,
juntando numerosas imagenes de proyeccion sobre el objeto en el plano de interés. Una

imagen de proyeccion es una imagen unidimensional en la que el brillo de cada pixel se
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corresponde con la absorcion de rayos X en la seccidon correspondiente del objeto.

Combinando las multiples vistas de proyeccion, se sintetiza la imagen del corte transversal

[14].

Segun el plano de orientacion existen tres tipos de cortes: axial, coronal y sagital. (Véase la

figura 1 en la que se muestra la orientacién de los mismos [14]).

Coronal
-/

L

Fig. 1 Cortes en tomografia

El proceso de formacion de esta imagen posee multiples pasos. El primer paso es la fase de
escaneado, figura 2. Durante este paso, la radiacion penetra la seccion del cuerpo a
estudiar, es recibida y medida por un arreglo de detectores. Todo el proceso puede durar de
1 a 15 segundos en dependencia de los mecanismos de escaneado y la seleccion de
variables a estudiar por parte del operador. En general la calidad de imagen mejora
aumentando este tiempo [4], [10]. El proceso se repite N veces de forma predefinida
buscando aumentar la calidad de la imagen tomografica a obtener finalmente post

reconstruccion.

Abanico de rayos x \

-
‘ Detector y convertidor

b de fotones en voltaje

s 5

Voltaje desde los detectores
hasta el convertidor analogo digital.

Fig. 2 Adquisicion de imagenes
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El segundo paso es conocido como reconstruccion de la imagen, este es realizado por una
computadora que forma parte del sistema de TC. La reconstruccion de la imagen es un
procedimiento matematico que convierte los datos escaneados de forma individual dentro

de una imagen numérica o digital.

Existen dos variantes de métodos fundamentales para dicha reconstruccion: el método
analitico, que comprende la retroproyeccion filtrada mostrada en la Fig. 3 (método

utilizado en este trabajo) y la reconstruccion por métodos iterativos [1], [3-4].

Retroproyeccion filtrada o FBP (Filter Back Projection).

El problema de la reconstruccion consiste, en calcular la distribucion de atenuaciones en el
objeto f(x,y) dadas las proyecciones (Método a partir de la transformada de Radon),
expresada matematicamente en [3], y denotada como p(7,6), donde r,s es un nuevo sistema
coordenado rotado un angulo 6. A partir de esto se comienza calculando la transformada de
Fourier de p(7,0) para obtener P(k,6). A continuacion, P(k,6) se convoluciona con un filtro
y finalmente, al aplicar la transformada inversa de Fourier bidimensional se obtiene una

aproximacion al objeto f(x,)).

2r( oo

Sy = [| [Pk,6)-g(k)-e” ™ dk 4o, (1)

0\ —©
donde g(k) corresponde al kernel seleccionado.

Algunos filtros cominmente utilizados incluyen la funcién rampa y la funcién Shepp-
Logan, asi como la ventana de convolucion Hamming [1]. La retroproyeccion filtrada
provee mejoras significativas en la imagen, entre las que se encuentran que algunos filtros
suavizan las imagenes, disminuyendo el ruido aunque a expensas de degradar la resolucion
espacial al reducir la visibilidad de los detalles finos correspondientes a altas frecuencias,

mientras otros filtros conservan mejor esos detalles pero al costo de no eliminar tanto el

ruido [1].

Luego de la reconstruccion la imagen es estructurada dentro de un arreglo de cuadros
individuales, o pixeles. Cada pixel es representado por un valor numérico, o numero de TC

(también llamados Numeros de Hunsfield) [1]. Los valores especificos de cada pixel estan
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relacionados con la densidad del tejido. Esto valores son almacenados en la memoria de

computadora [10], [15].

Cuarta
Proyeccion
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o|onon(onlc(o
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m|o|o|o|n|o|o|o|n
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o|o|nlo(nlo(enla(a
o|o|o|n|n|n|o|o|o
o |en[en| en B on | enen|en

[0] Primera
[0] Proyeccion

Tercera
Proyeccion

Segunda
Proyeccion

Fig. 3 Reconstruccion de la imagen

El paso final es la conversion de la imagen digital hacia el interior de una pantalla de video
a fin de poderla observar directamente o grabada sobre un filme. Este paso es desarrollado
por componentes electronicos que funcionan como conversores analogo-digitales de video.
La relacion entre los valores de los nimeros de TC en los pixeles y los niveles de grises, o
el brillo en la pantalla de imagen es determinada por el enventanado seleccionado por el
operador (rango dinamico del tomdgrafo), figura 4 [1]. A través de la manipulacion de los
niveles de enventanado es posible ajustar el brillo y el contraste imagen en la pantalla. La
configuracién del enventanado determina el rango los nimeros de TC que son dispersos

sobre la imagen en escala de grises [10].

TC valor [HU]

3071 pequefio ancho de ventana
0 200 HU |*

-1000-

Fig. 4 Seleccion del rango dinamico
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1.3 Parametros de adquisicion en TC

Los pardmetros de adquisicion afectan no solo la calidad de las imagenes sino que algunos
determinan también la dosis que recibe el paciente, [10], [15-16], [17]. Dentro de estos, los

fundamentales son:

- corriente aplicada en un intervalo de tiempo (mAs),

- voltaje pico (kVp),

- espesor de corte post reconstruccion,

- tamafio de la matriz de adquisicion,

- tamano del campo tutil (FOV del inglés Field of View),
- rango dindmico adecuado para visualizacion,

- filtros de preprocesamiento,

- filtros de postprocesamiento,

Corriente aplicada en un intervalo de tiempo (mAs): Los mAs relacionan la corriente

aplicada al tubo de rayos x (en mA) con el tiempo en que se adquiere cada vista (en s), y
constituyen el término que el operador seleccionard en el escdner. El mAs influye
directamente en el nimero de fotones de rayos-x utilizados para producir la imagen de la
TC, por esta razéon determina la relacion sefal a ruido (SNR) y el contraste imagen.
Duplicando este parametro se mejora el contraste [10], [17], pero también se incrementa la

dosis al paciente [18].

Voltaje pico (kVp): En algunos equipos de tomografia computarizada la tension aplicada al

tubo de rayos-x puede variar durante la exposicion, debido a la naturaleza del ciclo de
corriente alterna (CA) del sistema eléctrico. La energia maxima de los fotones esta
determinada por el pico de tension (kVp) durante el ciclo de tension. Este es uno de los
factores de ajuste en estos equipos. El kVp es muy util en el control de la energia de la
radiacion de salida de un tubo de rayos-x. Normalmente se asume que la radiacion de salida
es proporcional al cuadrado del kVp. Duplicar kVp cuadruplica la exposicion del tubo [10].
Este parametro también es altamente determinante de la dosis que recibe el paciente y del
contraste imagen [18]. Al disminuir el kVp disminuimos la energia del espectro de rayos x
con lo que se aumenta la atenuacion de los rayos en el cuerpo del paciente. Esto incrementa

tanto el contraste imagen como la dosis al paciente.
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Espesor de corte post reconstruccion: Esta definido por el espesor del haz de rayos X en la

direccion del eje Z del paciente. Espesores de corte mas finos permiten detallar mejor
objetos mas pequefios. Como resultado, cortes mas finos permiten lograr una mayor
resolucion espacial y por ende visualizar un mayor numero de detalles sobre las imagenes
[16]. Este factor sin embargo, no determina la dosis que recibe el paciente. No debe
confundirse este parametro con el espesor de corte para adquisicion prefijado por el

operador que si determina la dosis en cada seccion o voxel del tejido.

Tamaino de la matriz de adquisicién: La matriz de adquisicion es un arreglo de filas y

columnas (tipicamente 512x512 para TC, ver figura 5) donde son almacenados los
coeficientes de atenuacion en correspondencia con la posicion de cada voxel [15]. Para ello

se considera que:

1. Cada haz que pasa a través de un corte lo hace a través de 512 voxeles.

2. Dentro de cada voxel se considera constante el coeficiente de atenuacion del objeto.

p4
Y
Vi 7 T 7
1 2 fq i n g ilH 2|P13 : Hin
7] n}1 o Fan
Pa1|Psa[Pa3 F3n
vill]
1 n3 Lon w P Mz |Png Fin
A n=512
X WxW=base cuadrada

Z=espesor de corte

Fig. 5 Matriz de adquisicion y correspondencia voxel-pixel

El coeficiente de atenuacion en el tejido se calcula como:

u=Inl,-Inl,, 2)
donde:

w: Coeficiente de atenuacion lineal expresado (unidades de Hounsfield, HU).

I7: Intensidad del haz transmitido.

1y: Intensidad del haz incidente.
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Ln: Logaritmo natural.

La cantidad de pixeles usados en la reconstruccion de la imagen de TC tiene una influencia
directa (para un FOV constante) en la resolucion espacial. Matrices pequefias provocan un
aumento del tamafo del pixel lo que implica una disminucién de la resolucion espacial y
pérdida de la calidad de imagen por este concepto, aunque como aumenta la contribucion
de fotones utiles en el elemento de imagen reduce el ruido por pixel. Este factor como

vemos determina la calidad de imagen pero no la dosis que recibe el paciente [4].

Tamaiio del campo util (FOV): Se define como el diametro maximo de reconstruccion de

la imagen. Este es un parametro que el operador puede seleccionar, generalmente su valor
oscila entre 15 y 20 cm. Un FOV pequefio, permite una buena resolucion espacial en la
imagen, porque la matriz de reconstruccion en su conjunto es usada en una pequefia region.
Este elemento tiene influencia en la calidad de la imagen, pero no influye directamente en

la dosis recibida por el paciente durante el examen [19].

Filtros de preprocesamiento: Los filtros de preprocesamiento son los encargados de

disminuir los haces de bajas energias que contribuyen a la dosis absorbida por el paciente
pero que nunca llegan a los detectores y por ende no contribuyen de forma util a la imagen.
Los filtros mas eficientes eliminan selectivamente estos rayos de bajas energias y asi
disminuyen la dosis de radiacion absorbida por el paciente. Los filtros modificadores del
haz y filtros arqueados (filtros Bow-tie) reducen la dosis de radiacion superficial en un 50%
en comparacion con la dosis para filtros planos. Los filtros arqueados y modificadores del
haz minimizan la dosis de exposicion en las porciones mas amplias de la anatomia del
paciente, proveyendo por lo tanto una mejor consistencia del ruido en la imagen a la vez

que se disminuye significativamente la dosis [18].

Filtros de postprocesamiento: En algunas regiones anatdémicas, se puede evidenciar una

marcada disminucion de la sefal, debido a la atenuacion del haz en una proyeccion
particular. Esto da lugar a un incremento del ruido con un deterioro sustancial de la calidad
de imagen y la contaminacion del ruido cudntico con el ruido electronico del Sistema de
Adquisicion de Datos. Los filtros de proyeccion espacial incrementan el filtrado del ruido
dependiente de la sefial en los datos de reconstruccion y por tanto minimizan la pérdida de

resolucion espacial. Aunque existe cierta pérdida de resolucion espacial en la imagen
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(menor que el 5%) con el uso de estos filtros, al disminuir los niveles de ruido, el empleo

de los mismos en general mejora la calidad de la imagen [18].

Rango dindmico (enventanado): Método mediante el cual la imagen de tomografia

computarizada en escala de grises puede ser manipulada usando los nimeros de Hounsfield
(HU) de TC [9]. En la practica el agua es usada como el material de referencia en rayos-x
monocromatico a 73 keV. La atenuacion de los valores de nimeros TC o numeros de

Hounsfield (HU por sus siglas en inglés de Hounsfield units) se define como:

1c

_ HU _ K /'lobjem _ﬂagua7a773keW , (3)

ﬂaguu7a773keW

niimeros

donde t4guqaa 73 keV=0,19 cm’ es el coeficiente de atenuacion lineal del agua, K representa

un aumento constante y Uopjero €S €l coeficiente de atenuacion lineal del objeto.

Estos numeros pueden ser alterados por el operador para optimizar la visualizacion de las
diferentes estructuras vistas en la imagen, dando prioridad a la visualizacion de unos tejidos
sobre otros. El ancho (WW) es el rango de los coeficientes de atenuacion, expresados HU,
que determinan el maximo nimero de tono de grises que puede ser desplegado en el
monitor. El nivel de ventana (WL) es el centro o punto medio del rango de nimeros TC.
Ambos pueden ser seleccionados por el operador de acuerdo con las particularidades del
examen a realizar. Un mayor ancho de ventana provoca una disminucion del contraste,
mientras que un mayor nivel de ventana aumenta el nivel de ruido. Como se muestra, los
parametros a los que se hace alusién, comprometen la calidad de la imagen, pero no

influyen en la dosis recibida por el paciente [19].

1.4 Parametros fisicos que expresan calidad de imagen

La calidad de una imagen digital de TC se expresa en términos de cinco parametros fisicos

fundamentales:

resolucion espacial,

contraste imagen,

- ruido,

presencia de artefactos,
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- distorsion.

A continuacion se analizard la influencia que tienen los mismos sobre la calidad de la

imagen [4], [10], [16], [20-21].

Resolucion espacial: Especificamente en tomografia, es la capacidad que tiene el equipo de

imagenes de diferenciar objetos pequeios de densidad variable muy cercanos
espacialmente entre si, (se asume, para el caso de esta técnica, un fondo uniforme) [4], [16].

Describe también, por tanto, el grado de emborronamiento de la imagen y depende de:

1. Tamafo del pixel, (tamafno de la matriz de adquisicién), a menor tamafio mayor
resolucion espacial, pues un mayor numero de detalles podran ser apreciados y un
menor emborronamiento estara presente en las imagenes (se mide en mm).

2. Grosor de corte (voxel). Mientras mas fino es el grosor del corte se obtendrd una
mayor resolucion espacial.

3. Algoritmo de reconstruccion. (Se describié previamente cémo los filtros de
postprocesamiento aplicados para eliminar artefactos de la reconstruccion y

disminuir el nivel de ruido aleatorio provocan pérdidas de resolucion espacial)

Si la resolucion espacial es pobre, provoca que objetos pequenos muy proximos se vean en

la imagen como uno solo.

Contraste imagen: Se define como la diferencia relativa en la escala de grises de la imagen

entre regiones con detalles adyacentes (ecuacion. 3). Una de las caracteristicas mas notables
de la TC es su gran capacidad para visualizar estructuras con escaso contraste [18].
Depende esencialmente del kVp (determina el grado de atenuacién de los fotones en el
cuerpo del paciente), el filtrado preprocesamiento (reduce la radiacion dispersa y el exceso
de radiacion directa no util para la imagen) y postprocesamiento (al variar los niveles de
ruido y resolucidn espacial se afecta indirectamente el contraste [1]), el espesor de corte
(por la misma causa anterior), el rango dinamico o enventanado elegido para visualizacion.

Matematicamente se puede expresar como:

A-B)

|
C_ A s (4)

siendo:
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A=Nye*, (5)
B =Nye "), (6)
donde:

Ny: Fotones de rayos-x homogéneos incidentes sobre un corte de tejido.

w: Coeficiente de atenuacion lineal del tejido.

x: Espesor de corte.

z: Diferencia en el corte.

El contraste puede ser positivo o negativo, pero el signo puede ignorarse dadas las

caracteristicas de la medicion [18].

Dentro de la definicién de contraste creemos oportuno definir un término mas especifico
que es Resolucion de contraste por su importancia en el contexto de este trabajo: es la
capacidad que tiene un sistema de adquisicion de imdgenes para distinguir estructuras de
diferente, pero de muy cercana densidad, sean cuales sean su forma y su tamafio, siendo el
contraste minimo detectado por el equipo el limite de detectabilidad de la técnica. Traduce
la exactitud de los valores de absorcion de los rayos-x por el tejido en cada voxel o pixel y

depende de:

1. Contraste del objeto.
2. Ruido de fondo del equipo.

La resolucion de contraste en TC es considerablemente superior a la de las radiografias
convencionales, principalmente debido a la colimacion del haz en abanico, que restringe
drasticamente la presencia de radiacion dispersa, asi como por la posibilidad de division de
la imagen en cortes, donde en cada uno se suprime toda la informacion que estd por encima
o por debajo del corte seleccionado. Sin embargo, la capacidad de mejorar la visualizacion
de los objetos de bajo contraste con un escaner esta limitada por el tamafio y la uniformidad

del objeto y por el ruido del sistema [4], [16].

Los elementos que determinan la resolucion del contraste son la sensibilidad del escéner, el
mAs elegido, el kVp, el espesor de corte para reconstruccion y el nivel de enventanado [1],

de modo que para cada escaner especifico, manipulando adecuadamente los parametros de
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adquisicion puede obtenerse una adecuada resolucion de contraste. Como algunos de los
elementos anteriores también determinan la dosis al paciente, de alguna manera se debe

buscar la mejor relacion de compromiso entre ambos factores.

Ruido: La variacioén de los valores de representacion de cada pixel sobre un mismo tejido
por encima o por debajo del valor medio se denomina ruido del sistema. Si todos los
valores de pixeles fueran iguales, el ruido del sistema seria cero. Cuanto mayor es la
variacion en estos valores, mas nivel de ruido acompanaré la produccion de las imagenes en
un sistema dado. Se aprecia como un granulado sobre la imagen y puede oscurecer y
difuminar los bordes de las estructuras representadas con la consiguiente pérdida de

definicion. Depende de:

1. Numero de fotones que llegan a los detectores (colimacion, mA y tiempo de
adquisicion por vista).

2. Ruidos inherentes al equipo (electronico, computacional).

El ruido es perceptible en la imagen final por la presencia de grano. Las imdagenes
producidas por sistemas de bajo ruido se ven muy lisas, mientras que en sistemas de niveles
de ruido elevados parecen manchadas. Por tanto, la resolucion de objetos de bajo contraste

esta fuertemente limitada por el ruido del equipo de TC [4], [16], [18], [21-22].

La principal fuente de ruido en la imagen de TC tiene su origen en el hecho de que el
nimero de fotones que intervienen en el proceso de formacion de la imagen es finito y los
que alcanzan el detector siguen una estadistica de Poisson [23]. Hablamos entonces de un
ruido cuédntico que aumenta cuanto menor es la fluencia de rayos-x. Hay otras causas de
ruido, normalmente menos importantes, asociadas a inexactitudes en el proceso de
reconstruccion debido que el ruido asociado a un pixel se redistribuye a otros en ese
procedimiento. La otra componente del ruido lo constituye el de tipo electrénico generado

por el sistema de deteccion [7].

El ruido sobre iméagenes de TC se ajusta a la estadistica de Poisson, cuya distribucion P(x)

se puede definir como:

X

P(x) = %e_’" : (7
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donde m es la media y x es la variable dependiente. Esta distribucion tiene la forma

controlada por una variable (m).
En esta distribucion (que es una aproximacion de la gaussiana), si se conoce la media X

significa que o se conoce también, puesto que @ =VX ; en otras palabras, ¢ se puede
predecir a partir de X. Esto es ventajoso en la imagenes de rayos-x porque con la media se
puede ajustar el ruido (o) en una imagen, a partir del valor medio de fotones utiles N en

cada pixel, usados para producir la imagen.

Artefactos: Son rasgos que aparecen en la imagen que no representen estructuras
funcionales o anatomicos dentro del objeto. Estos pueden ser interpretados erroneamente
como de rasgos validos en las imagenes por el médico que las evaltia. Ademas, pueden
impedir correctas detecciones y caracterizaciones de rasgos de interés asociado a patologias
en las imagenes [4], [10], [16], [20-21]. Provienen de diversas fuentes, usualmente

identificadas por su apariencia. Algunas fuentes tipicas en TC que los producen son:

1. Movimiento del paciente. (Rayas).

Objetos de alta atenuacion. (Rayas).
Solapamiento espectral. (Rayas).
Endurecimiento del rayo. (Dar forma hueca)
Detectores desfasados. (Anillos).

Centrado de los detectores (Anillos).

N o kW

Efecto de volumen parcial (una mancha que puede confundirse con una

lesion).
En las imagenes de tomografia de craneo afectan basicamente la zona de la fosa posterior.

Distorsién: Es de naturaleza geométrica y esta referida a la imposibilidad de los sistemas de
imagen médica de dar una impresion exacta de la forma, tamafio o posicion del objeto de

interés [20].

1.5 Meétodos tradicionales para medir resolucion de contraste

Para determinar limites de detectabilidad de contraste y resolucion de contraste, objetivo

principal de este trabajo, se hace mencion en la bibliografia a 3 métodos tradicionales que
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incluyen observadores expertos, calculos y programas matematicos [8], [24-26]. El primero
incluye medidas subjetivas globales, que son aquellas que dependen de observadores
expertos para su realizacién y poseen un alto grado de incertidumbre. El segundo incluye
medidas objetivas o evaluadores de enlace porque relacionan 2 6 mas magnitudes y ofrecen
una evaluacioén objetiva matematica de los mismos. Sin embargo, en las Ultimas décadas
aparecieron evaluadores globales objetivos como el Modelo de Rose [27-28] que
rapidamente recibieron la aceptacion de los especialistas, por aportar criterios muy
concretos sobre el conocimiento de los sistemas de adquisicién de tomografias y la calidad
de imagen posible de obtener con ellos a partir de calculos matematicos muy sencillos y

faciles de implementar.

Medidas Subjetivas (Evaluadores globales):

1. Resolucion limite para alto contraste.
2. Umbral de Contraste para la Detectabilidad de Detalles (TCDD).
3. Analisis ROC.

Medidas Objetivas (Evaluadores de enlace):

1. Relacion senal a ruido (SNR).
2. Funcion Transferencia de la modulacion (MTF).

3. Espectro Wiener de potencias de ruido (NSP).

Medida objetiva (Evaluador global):

1. Modelo de Rose.

1.5.1 Medidas Subjetivas (Evaluadores globales)

Resolucidn limite para alto contraste

A partir de un maniqui fisico que incluye objetos de alto contraste y diversos tamafios
(mm), se construyen curvas que expresan relacion entre ambos elementos y se puede
obtener de ellas tanto el minimo tamafio requerido para que un observador que evalta las
imagenes obtenidas del maniqui con un tomodgrafo especifico detecte la estructura, asi

como discriminar en unidades de Hounsfield las diferencias de contraste detectado entre
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estructuras. Este ejercicio se recoge en la literatura cientifica como obtencion de la curva

caracteristica [25].

Umbral de Contraste para la Detectabilidad de Detalles (TCDD)

El TCDD de las siglas del inglés Threshold Contrast Detail Detectability, es otra prueba de
caracter subjetivo que se realiza a partir de un maniqui fisico que contiene objetos de
diferente tamafio pero con diferente contraste en un rango bastante diverso, desde
practicamente indetectable hasta perfectamente detectable. Varios observadores evaliian las
imagenes y detectan para cada tomégrafo el minimo contraste detectable en relacion con

cada tamafio de estructura presente.

Los datos TCDD son representados graficamente en un diagrama de resolucion de

contraste o en indices de deteccion de umbrales (Hr) que es calculado por la ecuacion:

H,(4)= (8)

1
(CxA4)
Donde Cres el umbral de contraste en por ciento y A4 es el 4rea de detalle en cm”. Las
curvas Hr permiten una valoracién del desempefio del sistema de imagen, considerando
tanto la forma como la posicion de la curva. Cuanto mas alto son los valores de H{(A), mas

facilmente un detalle, de un tamafio determinado, puede ser distinguido.

Existen un nimero de factores que pueden afectar las curvas TCDD y por ende la
resolucion de contraste, como son, la dosis en aire (tasa de kerma en aire), la sensibilidad

del sistema de deteccion, el ruido y la resolucion espacial.
Analisis ROC

El analisis de curvas de rendimiento diagndstico (ROC, Receiver Operating
Characteristic), conforman otra técnica matematica y subjetiva para describir y estudiar
propiedades de los sistemas de deteccion [29]; una de ellas es la resolucion de contraste. A
través de esta prueba es posible tener un estimado de la resolucién de contraste de un
sistema a partir de la capacidad de uno o varios observadores para clasificar correctamente
objetos de diferente contraste en categorias, a partir de un estudio con un maniqui que
posea tales objetos y que se someta a tomografias realizadas bajo diversas condiciones de

adquisicion [30]. En funcion de que el observador detecte o no detecte cada objeto sobre
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zonas especificas de la imagen en que se le pide emita un criterio, se podra clasificar cada

acto de observacion en:

e VP: objeto detectado (verdadero positivo).

e FP: No hay objeto pero el observador detecta una anomalia en el sitio de
evaluacion, (falso positivo).

e FN: Existe objeto, pero el contraste imagen obtenido no es suficiente para que el
observador aprecie sobre la imagen el mismo por encontrarse por debajo de su
umbral de deteccion (falso negativo).

e VN: No existe objeto y sobre la imagen el observador no aprecia anomalia

(verdadero negativo).

En el analisis ROC, los indices que se utilizan son la sensibilidad y 1-especificidad. Siendo
la sensibilidad o tasa de deteccioén la probabilidad de que las anomalias u objetos sean

detectados correctamente y se define como:

VP FN

S = =]t 9)
VP+FN  VP+FN

Por su parte la especificidad es la probabilidad de detectar correctamente las regiones

normales y se calcula como:

g - VN i FP
P FP+VN FP+VN’

(10)

La medida de disimilitud complementaria (/-Sp), se conoce como tasa de falsa alarma o

fraccion de falsos positivos (FFP).

El area bajo la curva ROC es en este caso el indicador de eficiencia de deteccion. Para
condiciones de adquisicién inadecuadas los objetos de muy bajo contraste no seran
observados, incrementandose la tasa de falsos negativos y disminuyendo el area bajo la
curva. Pueden obtenerse en este caso las condiciones Optimas de adquisicion para cada
tomografo que permiten la deteccion del mayor nimero de contrastes posibles y el limite de
detectabilidad de contraste se derivaria del minimo detectable para cada condicion de

adquisicion.
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1.5.2 Medidas Objetivas (Evaluadores de enlace)

Relacion serial a ruido (SNR)

Como su nombre lo indica, la SNR es el cociente obtenido entre la media de la sefial (como
quiera que se haya obtenido) y el ruido en la imagen. Tipicamente la sefial se define como
la diferencia de densidades entre un objeto y su fondo (relacionado con contraste), el ruido
se representa como la incertidumbre con la cual se obtiene la imagen del objeto.
Conceptualmente, si uno obtiene la imagen de un tumor ubicado en el cerebro, la sefial
seria la diferencia de densidades entre el tumor y el tejido circundante mientras que el ruido
seria la desviacion tipica del nivel de sefial dentro del tumor. El cociente de estos niumeros
seria la SNR [18], [21].

SNR=#, (11)
(e

w: media de los valores de la sefial.

o: desviacion estandar de los valores de la senal.

Atendiendo a la distribucién de Poisson que caracteriza las imagenes de TC, siues X y

o= \/f entonces SNR = \/7

En la medida en que la contribucion del ruido, aumenta se afectan sobre todo los objetos de
bajo contraste, por eso es que la medida sirve para estimar la resolucion de contraste del

sistema.

Funcion de transferencia de la modulacion (MTF)

La Funcion de Transferencia de Modulacion o Modulation Transfer Function (MTF) es un
parametro objetivo de calidad optica, que aporta informacion sobre el sistema de deteccion.
Mediante ella se mide cuan fielmente el sistema reproduce o transfiere los detalles del
objeto observado a la imagen producida. Dicho de otro modo, dado un objeto en cuyo
espectro de frecuencias de Fourier aparecen varias frecuencias espaciales, la MTF aporta
informacion acerca de cdmo se atenuan los contrastes (modulaciones o variaciones de la

intensidad) al formar la imagen [7].
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Una definicion generalmente utilizada de la MTF se basa en el uso de patrones
sinusoidales. Como la MTF es el contraste a una frecuencia espacial dada (f), relativa al
contraste a las bajas frecuencias, para evaluarla se utilizan maniquies que contienen

patrones sinusoidales a varias frecuencias.
En la evaluacion de la MTF se usan las definiciones siguientes:

* VB = luminancia (intensidad) minima de las areas oscuras a frecuencias espaciales
bajas. La frecuencia debe de ser lo suficientemente baja como para que el contraste
no cambie si la frecuencia se reduce aun mas.

* VW =luminancia maxima en las areas blancas a frecuencias espaciales bajas.

*  Vmin = luminancia minima de un cierto patron cerca de la frecuencia espacial f (un
"valle" o “pico negativo”).

*  Vmax = luminancia maxima del patron cerca de la frecuencia espacial f.

« C(0) = (VW-VB)/(VW+VB) es el contraste entre blanco y negro a las bajas
frecuencias.

 C(f) = (Vmax-Vmin)/(Vmax+Vmin) es el contraste a la frecuencia espacial /. El
contraste se normaliza al dividir por Vmax+Vmin (VW+VB a las bajas frecuencias
espaciales) para minimizar el error debido a no linealidades relacionadas con las

curvas gamma en la adquisicion del patrén.
Se calcula entonces la MTF como:
MTF(f)=100% * C(f)/C(0), (12)

Una curva de MTF que es mas alta para frecuencias espaciales bajas indica mejor

resolucion de contraste, ver figura 8 [31].
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L0

05 F

MTF

Frecuencia espacial (pl/om)

Fig. 6 Curvas de funcion de transferencia de modulacion (MTF) para dos sistemas de imagen de tomografia
computarizada
Existen métodos simplificados o aproximados para el calculo de la MTF: se pueden utilizar
rejillas de abertura variable y obtener determinados puntos de la curva a partir de medidas
directas de la desviacion tipica del nimero de TC en ellas. Muchos equipos modernos

incorporan en su programacion modelos para el calculo de la MTF[7].

Espectro Wiener (WS)

El espectro de Wiener, denominado también como espectro de potencia de ruido (NPS de
Noise Power Spectrum en inglés), es la transformada de Fourier de la funcion de
autocorrelacion, lo que indica como el ruido se correlaciona punto a punto con la imagen
(teorema Wiener - Khinchin) [21]. Es asi como la transformada Wiener a la salida del
sistema YW (u, v), en respuesta a la transformada Wiener de la entrada XW (u, v) al pasar

por el sistema descrito por la MTF, y corrupto por ruido NW (u, v) es [32].
YW (u,v)= XW(u,v)* MTE (u,v)+ NW (u,v), (13)

Basado en la reconstruccion en TC, el WS es determinado por:

A JH)

WS(f)= NEO

(14)

donde:

- fes la frecuencia radial espacial.

- Hes el filtro efectivo usado en el algoritmo de reconstruccion.
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- NEQ es la densidad de fotones equivalentes a ruido en las diversas proyecciones.

Si el NEQ mide lo mismo en todas proyecciones, el WS es estacionario e isotropico. Sin
embargo, si la densidad de los fotones detectados varia, el WS no es estacionario ni

isotrépico.

El WS es un método robusto para la evaluacion del ruido en las imagenes, que como hemos
descrito con anterioridad, es uno de los elementos principales que afecta la resolucion de
contraste. Sin embargo, este método tal y como se ha presentado aqui, presenta como
desventaja que el modelo considera al ruido como aditivo, cuando en realidad el ruido
sobre las imagenes de TC responde a una estadistica de Poisson y por ende no es una
simple adicion pixel a pixel sobre la imagen [21]. Para imagines de TC habria entonces que

ajustar previamente el modelo para luego aplicar el método.

1.5.3 Medida objetiva (Evaluador global)

Modelo de Rose

La importancia de la naturaleza estadistica del nimero de fotones utiles para formar la
imagen fue descrita por Albert Rose y sus contemporaneos en 1984 [33]. Estos trabajos
formaron parte de las bases de muchos textos introductorios sobre la naturaleza de las
sefales y el ruido en radiografia. El modelo expresa la relacion entre el nimero de fotones
y la percepcion de los detalles. El mismo describe la SNR necesaria para detectar un objeto
uniforme sobre un fondo uniforme [33]. Considerando que el contraste definido por Rose

se puede expresar matematicamente como:

Co (qf—qo), (15)

qs
donde:
g valor medio de fotones por unidad de é4rea del fondo.

qo: valor medio de fotones por unidad de area del objeto.
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En la figura 9 se muestra una adquisicion axial realizada al maniqui antropomorfico
OPRAXMedical que se utiliza en este trabajo y que se describira en capitulo 2 y se sefala

ademas la region a la que pertenece el valor de ¢, y g,-

Fig. 7 Adquisicion axial realizada al maniqui con dos de las regiones de estudio sefialadas

Rose ademds defini6é “sefial” (ASgose) como un incremento del cambio en el nimero de
fotones de la imagen, causado por la integracion de un objeto sobre el area de ese objeto

[33]. Matematicamente se expresa:

AS e =g/~ )4 (16)
siendo:

A el area del objeto.

El ruido en la senal de Rose es la desviacion tipica del nimero de fotones en un area igual a
un fondo uniforme, Ogrese. Dado que es un caso especial de fotones de fondo no
correlacionados, el ruido descrito es derivado de la distribucion estadistica de Poisson [23].

La definicion matematica de la desviacion tipica para este caso es:

1

e = (4, 2 (17)

Por tanto la relacion senal a ruido de Rose se expresa como:

aswR,, = =) _ C(4q, )o>=5. (18)

Rose 1

(Aq s )5

Algunas consecuencias y limitaciones del Modelo de Rose son descritas en términos de la

teoria de deteccion moderna [33]. En estos trabajos se muestra que el modelo de Rose
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corresponde a una tarea de deteccion muy especifica llamada “sefial conocida exactamente”
(SKE por sus siglas en inglés, “ Signal Know Exactly ) y “ fondo conocido exactamente

(BKE por sus siglas en inglés ““ Background Know Exactly ™).

El Modelo de Rose juega un papel esencial dentro de la base de que la calidad de la imagen
es limitada por la naturaleza estadistica de la imagen. La restriccion primaria que
manifiesta este modelo, es que la definicion de ruido usada por Rose en la ecuacion (17),
es valida solo para sistemas en que el ruido responda a una distribucion de Poisson, como
es el caso de las imagenes de TC y Medicina Nuclear, por ejemplo. En otros tipos de
imagenes, que el ruido inherente a las mismas no manifiesta ninguna de las dos
caracteristicas mencionadas, el Modelo de Rose no es aplicable y métodos como el de la

MTF o el WS pueden funcionar mejor para caracterizar al sistema de adquisicion.

1.6 Deosis de radiacion en TC

Las dosis en TC varian de acuerdo al tipo de tomografo, en lo que a disefo se refiere.
Factores como: la geometria del haz, su energia, la colimacion y el rendimiento de los
detectores, que varian de equipo en equipo, influyen también en la radiacién que recibe el
paciente. Sin embargo, aspectos mas relacionados con la técnica de adquisicion como el
numero de cortes por exploracion, el kVp y el mAs se ha demostrado que son los mas

determinantes en la dosis que reciben los pacientes [7], [34].

En la siguiente tabla se muestran valores de dosis expresados como indice de Kerma en aire
(mGy) para diversas tecnologias de TC muy modernas, varios valores de mAs, kVp,
espesor de corte y longitud de barrido para cada una, de donde podemos apreciar que mas
alla de la tecnologia utilizada por actual que esta sea, las dosis continian siendo muy altas,

principalmente debido a el uso extendido de altos valores de mAs [34].



CAPITULO 1. La tecnologia de TC: consideraciones sobre calidad de imagen y dosis al paciente.

28

Tabla 1: Valores de dosis expresadas como Indice de Kerma en Aire [Cal00 (mGy)] para

varias tecnologias de TC.

Long. de
Tomoégrafo barrido
(cm)

Somatom 2 [35]

Somatom Plus [35]

Somatom Plus S [35]

Somatom Plus 4 [35]

Somatom Plus 4 [35-36]

Milwaukee GE [36]

Picker PQ (Adgq. helicoidal) [36]

Twin RTS (Adgq. helicoidal) [36]
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Tabla 2: Valores de Kerma en Aire [Ca;oo (mGy)] estimados en comparacion con valores

encontrados en la literatura, para examenes de cerebro.

[Caigo (mGy)]

Brasil

Philips Australia

Brilliance 6 N
Espaia

Alemania

Brasil

Siemens Alemania

Sensation 64 .
Italia

Estonia

1.7 Conclusiones del capitulo

De la revision bibliografica realizada debemos resaltar varios aspectos:

e La tecnologia de TC, sus métodos de adquisicion y procesamiento han evolucionado

desde sus inicios contribuyendo a incrementar la calidad de imagen obtenida en

términos de resolucidn espacial, contraste imagen y ruido aleatorio fundamentalmente.

e Contrariamente a lo esperado, la evoluciéon de la tecnologia no ha contribuido a

disminuir las dosis en TC.

e Son diversos los métodos utilizados para evaluar la calidad de imagen en términos de

resolucion de contraste, tanto desde el punto de vista objetivo como subjetivo, siendo el

Modelo de Rose un indicador global exitoso desde el punto de vista de diversos autores.
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Por lo anteriormente expuesto resulta de interés cientifico aplicar el Modelo de Rose en
condiciones de practica de rutina para varios tomdgrafos, con el objetivo de caracterizar
esos sistemas de adquisicion y contribuir a optimizar la relacion entre calidad de imagen

(desde el punto de vista de la resolucioén de contraste) y la dosis que recibe el paciente.
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CAPITULO 2. MATERIALES Y METODOS

Introduccion

Aunque esta tesis parte de imagenes previamente adquiridas con dos tomoégrafos, es
necesario describir las condiciones de adquisicion de las mismas por su importancia para la

comprension de los resultados obtenidos.

2.1 Tecnologias utilizadas y parametros de adquisicion
2.1.1 Tomografo de 6 cortes

Se utilizd6 un Brilliance 6 perteneciente a la firma Philips. Posee como caracteristicas
fundamentales la adquisicion de 6 imagenes por tiempo de rotacion por vista y conectividad
con el formato de imagenes DICOM. Con este equipo se obtuvieron 13 tomografias
completas del craneo de un maniqui tejido equivalente que describiremos posteriormente,
almacenadas en matrices de 512 x 512 pixeles a 12 bit por pixel (bpp) de profundidad. Los

parametros de adquisicion de estas imagenes aparecen referidos en la tabla 3.
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Tabla 3. Parametros de adquisicion en el tomografo de 6 cortes.

Tiempo de Longitud
adquisicion Colimacion de
efectivo barrido

nx T (mm)*
t(s) (mm)

* n: numero de cortes en una rotacion, T: espesor del corte.

Como se aprecia, las variables en este experimento fueron el mAs y el espesor de corte,
pues solo se utilizaron los protocolos tipicos del Servicio de Radiologia monitoreado para

estudios de craneo.

2.1.2 Tomografo de 64 cortes

El segundo equipo utilizado fue un Siemens Sensation 64. Posee las siguientes
caracteristicas: adquisicion de 64 cortes por segundo, tiempo de rotacion 0.33 segundos por
vista y conectividad con el formato de imadgenes DICOM. Con esta técnica se adquirieron

18 tomografias completas del craneo del mismo maniqui tejido equivalente utilizado en el
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experimento 1, también en matrices de 512 x 512 pixeles a 12bpp de profundidad. Los

parametros de adquisicion se muestran en la tabla 4.

Tabla 4. Parametros de adquisicion TC 6 cortes.

Longit'ud de Tiempo de
barrido adquisicion
(mm) efectivo (rr:I(nF)r*

Colimacion

t(s)
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* n: numero de cortes en una rotacion, T: espesor del corte.

En este experimento las variables fueron el kVp, el mAs y el espesor de corte, tipicas para

el estudio de craneo en el Servicio monitoreado.

2.2 Maniqui utilizado

En los dos experimentos anteriores se utilizd6 para la adquisicion de las imagenes
tomograficas un maniqui antropomorfico tejido equivalente de la firma OPRAXMedical del
afo 2008 (ver figura 10 a y b). Este maniqui posee cinco secciones de estudio de las cuales
se escogid una region fisica especifica para estudiar resolucién de contraste (region c,
Figura 10 ¢). En la misma aparecen 4 regiones de interés (ROI) correspondientes a
diferente densidad de tejido cada una. La posicion en la que estaba el maniqui en el
momento de adquirir las tomografias se muestra en la figura 11a). El mismo fue centrado

en los tomografos utilizando sus sistemas de posicionamiento laser (Figura 11 b).
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(@) (b) (©)

Fig. 8 Maniqui antropomorfico OPRAXMedical y Region fisica para resolucion de contraste con cuatro

regiones de interés.

(@) (b)

Fig. 9 Maniqui posicionado en el tomografo en el momento de la adquisicion de las imagenes.

2.3 Medicion de la dosis

Para realizar las medidas dosimétricas, se utilizdé una camara de ionizacion PTW, modelo
TW 30009, acoplada a un electrémetro PTW UNIDOS E, modelo T 10009. La misma fue
posicionada durante la segunda parte del experimento, en lugar del maniqui, en el campo de
radiacion. Se utiliz6 para esto el sistema de posicionamiento laser del tomodgrafo,
garantizdndose que se midiera Kerma-Aire en aire en la posicion correspondiente a la
entrada del maniqui (ver figura 4). Se volvieron a utilizar en cada caso para cada una de las
mediciones, las combinaciones de parametros reportadas en la tabla 1, que fueron
previamente utilizadas en la primera etapa del experimento, durante la adquisicion de las

TC al maniqui.
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Fig. 10 Medicion de las dosis

Se calcul6 el indice de Kerma-Aire en aire (C, 100 [mGy]) en TC [37]utilizando la siguiente

ecuacion:

1 +50

P ar
C 100 :ﬁ _[ K, (z)dz :%’ (19)

a
=50

+50
donde: n, T representa la colimacion total del haz utilizada y J. K, (z)dz es la integral de
=50

la Kerma-Aire en aire a lo largo de una linea paralela al eje z (de rotacion del tomdgrafo)

con 100 mm de longitud.

2.4 Medidas utilizadas para el calculo de calidad de imagen

El analisis de la calidad de imagen se realizo para todos los cortes pertenecientes a la region
fisica del maniqui de cada tomografia, para ambos tomografos y las diferentes condiciones
de adquisicion. La figura 13 muestra un ejemplo de un corte adquirido para una condicion
especifica con cada tomoégrafo. A modo de ejemplo se han situado sobre estas 5 ROIs de
diferente contraste utilizadas para realizar el andlisis de resolucion de contraste. Las ROIs
son ventanas de 15 x 15 pixeles dentro de las subregiones fisicas de andlisis, para la
ventana de visualizacion recomendada para estudios de cerebro (rango dinamico WW=70,

WL=35).
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Fig. 11 Ejemplo de cortes tomograficos con ambos equipos

2.4.1 Implementacion del Modelo de Rose

Se implemento6 el Modelo de Rose, tal y como se describe en las ecuaciones de la 15 ala 18
del capitulo 1, epigrafe 1.5.3 sobre el software Matlab 7.0, con una funcidn creada para tal

efecto “modelorose” que se describe en el anexo I).

Ademas, para el rango dinamico utilizado (entre de 35 y 70 HU [38]) y utilizando el
programa MxLiteView version 1.24, se realiz6 un estudio de equivalencia de la intensidad
de la sefial en la escala de grises de todas las ROIs analizadas, con respecto a su valor tejido
equivalente en el maniqui, en unidades HU, para ambos tomografos. Con esto se pudo
determinar tanto la resolucion de contraste para ambos tomoégrafos por comparacion de las
senales entre todas las ROIs, principalmente entre las mas semejantes, como el limite de
detectabilidad para ambos tomografos, segin el experimento realizado con el maniqui, a

partir de la sefial mas débil detectada en la ROI 4.

2.4.2 Medidas objetivas para comparacion y validacion de los resultados del modelo

Las medidas utilizadas para comparacion y validacion son medidas objetivas tradicionales
como la CNR, la SNR (global y en dB) y el contraste imagen a partir de las siguientes

ecuaciones.
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Relacion Contraste-Ruido (CNR): Es una medida objetiva que expresa la habilidad de un

sistema de imagenes para detectar gran cantidad de detalles [39]. Matematicamente se

define como:

CNR = @ (20)

1

donde 1; y 1, son la media de los valores de intensidad la region de interés objeto y la de
fondo, o; es la desviacidn tipica de la region de fondo. Aparece implementada en Matlab,

ver anexo [.

SNR (Global): Se calcul6 segun la ecuacion (10) definida en capitulo 1, epigrafe 1.5.2. Se

implementé en Matlab 7.0, ver anexo I.

SNR (dB): Se calculd la relacion sefial a ruido en escala logaritmica segin [40]:

SNR(dB) = 2010g10(ﬂj, Q1)
S

n
siendo: m, la media de los valores de intensidad de la imagen y s, la desviacion tipica.

Contraste imagen: Se calcul6 a partir de la ecuacion 4 a la 6, capitulo 1, epigrafe 1.3)

2.5 Analisis subjetivo

Desde el punto de vista subjetivo se realiz6 un andlisis visual simple de los niveles de ruido
y contraste apreciables sobre los cortes tomograficos analizados para cada condicion de

adquisicion con ambos tomografos.

2.6 Procesamiento de las imagenes

Las imagenes de los cortes fueron procesadas con el programa MxLiteView version 1.24
suministrado por el fabricante de unos de los tomografos, compatible a ambos. Se utilizo la
retroproyeccion filtrada como técnica de reconstruccion y los filtros sugeridos por ambos

servicios como los tipicos que utilizan en estos estudios (resolucion espacial normal).
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A los cortes seleccionados de cada tomografo con las cinco regiones de interés (ROIs) de
15 x15 pixeles, sefialadas en la figura 13, se le realizé un procesamiento sobre la base de la
programacion en Matlab, (version 7.0.0.19920 (R14)), utilizando un arreglo de 3D. Aqui se
definieron las dos primeras dimensiones para el tamafio de las regiones y la tercera para la
cantidad de ROI. A las diferentes ROI se le calcularon tanto las medidas objetivas
tradicionales como las pertenecientes al Modelo de Rose, para analizar resolucion de

contraste y posibles limites de detectabilidad.

2.7 Calculos estadisticos

Para realizar algunos calculos estadisticos de correlacion entre los resultados del modelo y

de las medidas objetivas tradicionales se utiliz6 el paquete estadistico SPSS 15.0.
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CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION

Introduccion

En este capitulo se exponen y discuten los resultados obtenidos con la aplicacion del
Modelo de Rose para el andlisis de resolucion de contraste con la utilizacion de dos
tecnologias multicortes diferentes, en comparacion con los que se obtienen de la aplicacion

de medidas tradicionales objetivas y del analisis visual simple.

El anexo 2 muestra tablas con la totalidad de magnitudes medidas en esta tesis.

3.1 Resultados del Modelo
3.1.1 Tomégrafo Philips Brilliance 6

Los siguientes graficos muestran el comportamiento de la SNR de Rose en las 4 ROI del

maniqui ante variaciones del mAs.

Relacion SNR de Rose vs mAs para 1.5 mm (secc. 2) Relacion SNR de Rose vs mAs para 1.5 mm
o Seriel (Secc. 3) ¢ Seriel
50 ——Polinémica (Seriel) ) —Polinémica (Seriel)
@ 40 ®
° a15 4 y = -0.3257x% + 1.7803x - 0.7
o 30 o 2
] o 1 R?=0.9821
o
@ 20 o
% 10 y=2.1721x%- 9.8130x + 32.208 Zos
2_ w
04 . . . . ‘R =09461 0+ ——
150 200 250 300 350 150 200 250 300 350
mAs mAs

(a) (b)
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Relacion SNR de Rose vs mAs para 1.5 mm (secc. 4) Relacion SNR de Rose vs mAs para 1.5 mm (secc. 5)
& Seriel
20 - & Seriel
25 | — Polindmica (Seriel) 50 —Polir_u’)mica
(Seriel)
@ 20 5 40
& 4 &
2 151 3 * 30 <
z y = 1.5736%2 - 7.4104x + 22.69 ° 20 y= 244935 - 11.739x + 36.516
Z 104 R?=0.9167 z R?=0.9264
5] ® 10
0 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ 0+ ‘
150 200 250 300 350 150 200 250 300 350
mAs mAs
(c) (d)

Fig. 12 Relacion SNR de Rose vs. mAs a) (secc. 2), b) (secc. 3), ¢) (secc. 4) y d) (secc. 5).

Del analisis de los resultados anteriores podemos notar varios aspectos importantes:

Iro: La seccion 3 muestra una sefial no detectable con este tomdgrafo (SNR de Rose << 5).
El comportamiento es solo de ruido aleatorio (correspondiente a fondo, sin diferencias
significativas con respecto a la ROI 1 (p>0.05)), de ahi que los resultados no se
corresponden con los de las tres ROI donde se detecta perfectamente una sefal en presencia

de ruido, las cuales ajustan a polinomios de segundo orden.

2do: para el rango dindmico recomendado por el fabricante, la menor SNR de Rose para el
mAs mas bajo posible en un estudio de tomografia computarizada cerebral probado (150
mAs) en la seccidon mdas débil detectada del maniqui con este tomoégrafo (seccion 4) es
aproximadamente 17+2, (mucho mayor que 5), lo que indica, que existe una buena
detectabilidad de contraste. Esto puede ser una buena justificacion para no utilizar en la
practica mAs tan altos desde el punto de vista de la detectabilidad de contraste en este tipo

de estudios.

La siguiente tabla muestra el comportamiento de la SNR de Rose para dos espesores de

corte tipicos de estudios cerebrales y varios valores de mAs.
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Tabla 5 Comportamiento de la relacion SNR de Rose vs. Espesor de corte para mAs

variables.

Corte Secciones

23.69 23.26 25.77 38.53

16.09 15.58 16.37 25.85

26.13 2491 26.20 40.27

40.79 40.44 65.33 77.07

23.38 23.64 39.66 45.35

38.41 39.61 58.76 72.85

De la tabla anterior podemos apreciar que la SNR de Rose mejora apreciablemente con el
incremento del espesor de corte para todos los mAs, a partir de la disminucién de los
niveles de ruido aleatorio que esto implica; de nuestros resultados se aprecia que es casi el
doble, al pasar de 1.5 a 3.0 mm. Este aspecto debe de ser entonces tenido muy en cuenta
para poder detectar lesiones de bajo contraste (SNR de Rose entre 5, que es el valor minimo
detectable por el ojo humano en este tipo de estudios segun la literatura cientifica [33], y un
valor por debajo de la minima sefial detectada en nuestro experimento, por ejemplo una

SNR de Rose =10).

3.1.2 Tomografo Siemens Sensation de 64 cortes

Los siguientes graficos muestran el comportamiento de la SNR de Rose en las 4 ROI

analizadas en cortes del maniqui ante variaciones del mAs.
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Relacion SNR de Rose vs mAs para 2.4 mm, Relacion SNR deRose vs mAs para 2.4 mm,
KVp=100, t(s)=1.0 (secc. 2 , kVp=100, t(s)=1.0 (secc. 3).
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Fig. 13 Relacion entre SNR de Rose y mAs para 2.4 mm, kVp=100, t(s)=1.0 en el TC de 64 cortes a) (secc.
2), b) (secc. 3), ¢) (secc. 4) y d) (secc. 5).

En este tomografo, dadas sus potencialidades, se utilizaron mAs mas bajos que en el
tomografo de 6 cortes. Consecuentemente las imagenes poseen mayores niveles de ruido.
La SNR de Rose mas baja correspondiente a la seccion 4 (sefial mas débil) es
aproximadamente de 15 £2 (por encima de 5, minima detectable para el ojo humano) y los
valores mas altos para las secciones 2 y 5 no superan el valor de 26 +2. Los valores
ajustaron a polinomios de segundo orden. Nuevamente la seccion 3 (sefial indetectable con
este tomografo (SNR de Rose << 5)), no presentd diferencias significativas respecto al
fondo medido en la ROI 1 (p>0.05) para el rango dinamico utilizado. Esta seccion tuvo un

comportamiento anémalo con relacion a las secciones donde se detecto sefial.
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Se observa que los resultados para mAs de 150 fueron superiores a mAs=200. Esto pudiera
deberse a una posible saturacion en los detectores, pero para corroborarlo seria necesario
contar con un conjunto de tomografias para ambos valores de mAs manteniendo constantes

el resto de las condiciones de adquisicion y hacer un andlisis estadistico de los resultados.

También en los estudios realizados con este tomdgrafo se incluyd el comportamiento de la
SNR de Rose ante variaciones usuales del kVp, por ser estas tipicas de este servicio con

este equipo para estudios de cerebro. La tabla 5 muestra los resultados de este analisis.

Tabla 6 Comportamiento de la relacion SNR de Rose vs. kVp para mAs variable.

Secciones

17.15

13.13

16.96

25.41

20.24

26.25

(Se tomaron espesores de cortes fijos de 2.4 mm y tiempos de 1.0 seg de adquisicion)

Se aprecia que el ruido disminuye sustancialmente con elevar el kVp de 100 a 120 y
mejoran las SNR de Rose. Lo mismo sucede con aumentar el mAs a kVp fijos. Esto es
importante ya que kVp bajos elevan las dosis en los pacientes. En el articulo [18] Miller y
cols. hacen un analisis del tema, llegando a la conclusion de que al reducir el kVp se puede
incrementar la sefial de contraste entre un material equivalente a tejido humano aunque
puede aumentar la presencia de artefactos por endurecimiento del haz. Nuestros resultados
sugieren que parece ser equivalente subir el kVp que el mAs para los rangos estudiados en
términos de disminuir los niveles de ruido. Sin embargo, subir el mAs, se conoce que
aumenta la dosis en pacientes, por tanto desde el punto de vista de la proteccion del

paciente la variante de aumentar el kVp es mas favorable que la de aumentar el mAs.
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La SNR de Rose también fue sensible al cambio de espesores de corte. La siguiente tabla

muestra esos resultados.

Tabla 7 Comportamiento de la relacion SNR de Rose vs. espesor de corte, con t(s)=1.0 s,

kVp=100 y mAs variable

de corte Secciones

17.15 19.24 17.58 20.30

13.13 12.26 15.53 14.20

16.96 20.05 20.41 23.79

19.75 21.19 21.08 21.23

15.95 15.25 14.64 14.82

20.55 20.58 19.94 21.21

Para este tomdgrafo la influencia de tener un mayor espesor de corte muestra una tendencia
a presentar menores niveles de ruido y consecuentemente SNR de Rose mayores, pero este
resultado no fue tan marcado como con el tomografo de 6 cortes. De hecho, para altos mAs
no hay mejora apreciable. Desafortunadamente, como partimos de imagenes pre-adquiridas
no contamos con mas muestras o mas mediciones (solo hay una tomografia por condicién
de adquisicion), para poder realizar un andlisis de variabilidad estadistica de las medias y
con ello arribar a conclusiones mas precisas, de si lo observado es solo una fluctuacion
aleatoria de la magnitud. En este sentido entendemos que los resultados tan solo muestran
un comportamiento global y pretendemos no arribar a conclusiones que vayan mas alla de

lo observado, que sin duda requieren de un mayor estudio de casos en términos estadisticos.

Si comparamos los resultados de la tabla anterior con los homologos obtenidos con el
Philips Brilliance 6 (Tabla 4), podemos apreciar que para el valor de mAs=200, KVp=100
y espesor de corte 3 mm, los resultados del Siemen Sensation 64 en términos de SNR de
Rose son aproximadamente la mitad de los del Philips Brilliance 6. De donde deducimos

que utilizando los protocolos tradicionales y habituales de ambas instituciones para
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tomografia cerebral es mas sensible el Philips Brilliance 6 en términos de contraste y

menores niveles de ruido aleatorio que el Siemen Sensation 64.

La diferencia tan marcada entre un equipo y el otro estd dada por la existencia de factores
dependientes del disefio del equipo de TC establecidos por el fabricante como son:
Geometria del tomografo, que abarca aspectos geométricos de los detectores (dimensiones
de elementos detectores, filas de detectores, dimensiones de barreras enfocadas) asi como
distancias foco-isocentro y foco-detectores, geometria de filtros y colimadores a la salida
del tubo, geometria del haz, blindaje del tubo, filtracion del tubo, dngulo y material del
anodo, los cuales generan diferencias espectrales entre haces de rayos x de un equipo a otro

[18].

La siguiente tabla muestra el comportamiento de la SNR de Rose en relacion con el tiempo

de adquisicion.

Tabla 8 Comportamiento de la relacion SNR de Rose vs. Tiempo de adquisicion, con

Espesor de corte de 3.0 mm, kVp=100 y mAs variable.

Tiempo de
adquisicion I Secciones

(s)

En general, aumentar el tiempo de adquisicion disminuye los niveles de ruido y
consecuentemente mejoran las SNR de Rose. El comportamiento es mas marcado a bajos
mAs. Esto sugiere que dado que a altos y bajos mAs los valores de la magnitud SNR de
Rose fueron buenos, puede no justificarse el aumento del tiempo de adquisicién en este

rango, en términos de mejorar la detectabilidad ostensiblemente, ya que se conoce que el
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factor tiempo incrementa la dosis [10]. Especificamente a altos mAs, donde la contribucién
a la dosis es mas alta, pudiera no justificarse en absoluto este pequefio incremento de
tiempo, ya que la mejora en cuanto a menores niveles de ruido no es fuerte. Este es un
aspecto que para llegar a conclusiones mas seguras requerird de disponer de mayor cantidad

de datos y estudios en el futuro.

3.2 Comparacion de los resultados del Modelo de Rose con medidas tradicionales

de calidad de imagen
3.2.1 Analisis subjetivo (visual)
3.2.1.1 Tomégrafo de 6 cortes

Las siguientes imagenes muestran la influencia del mAs sobre los niveles de ruido visibles

presentes sobre los cortes tomograficos.

(©) (d)

Fig. 14 Adquisiciones axiales con diferentes mAs, a) (150), b) (200), ¢) (250), d) (350).
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Derivado del anélisis de la figura anterior apreciamos que el aumento del mAs conduce a
disminuir el nivel de ruido sobre las imagenes desde el punto de vista visual, aunque las
diferencias entre 250 mAs y 350 mAs no son tan sensibles a simple vista. Obsérvese que en
ningln caso se observa la sefial correspondiente a la seccion 3, donde se situ6 una de las

ROL

La siguiente figura muestra la influencia del cambio de espesor de corte de 1.5 mm a 3.0

mm para un mAs de 300, sobre los niveles de ruido.

(a) (b)
Fig. 15 Adquisiciones con espesores de corte variado, a) (1.5 mm) y b) (3.0 mm).

El aumento del espesor de corte de 1.5 a 3.0 mm, no empeord sensiblemente la resolucion
espacial desde el punto de vista subjetivo, al no apreciarse difuminaciones de bordes ni
pérdidas de estructuras y detalles. Todos los detalles que se ven con 1.5 mm se ven también
con 3.0 mm en este experimento. Sin embargo, visualmente se aprecian mayores niveles de
ruido con 1.5 mm que con 3.0 mm de espesor de corte, aspecto que a nuestro juicio se debe
cuidar en este tipo de estudio, particularmente cuando vayan a detectarse lesiones de muy
bajo contraste. Este es uno de los elementos a optimizar dentro del protocolo para buscar

buena calidad de imagen.

Sobre este tema Pérez y cols. [34] sefialan que mientras mas fino es el corte mayor es son
las desviaciones de los datos respecto a la tendencia cuadratica general. Esto se traduce
sobre las imagenes en un incremento del nivel de ruido aleatorio en colimacion 6x0.75 mm
con respecto a 6x1.50 mm, que es suficiente para que a bajos valores de mAs (por debajo

de 250), no se aprecie la mejoria en resolucion espacial asociada al uso de un espesor de
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corte mas fino con este tomografo, que contribuya a una deteccion mas precisa de las

lesiones.

3.2.1.2 Tomégrafo de 64 cortes

Visiblemente con este tomografo se obtuvieron niveles de ruido mucho mayores que con el
Philips Brilliance 6, debido fundamentalmente a que no se variaron los protocolos usuales
del servicio monitoreado y este utiliza muy bajos valores de mAs para estudios de cerebro

habitualmente. Las siguientes imagenes atestiguan lo anterior.

X »

Lol ek -1 10mmydiv
P

()

Fig. 16 Adquisiciones para mAs variables a) (100), b) (150), c¢) (200) con kVp=100, Espesor de corte=2.4 mm
y t(s)=1.0 segundos.
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El aumento del mAs, como se puede apreciar, disminuyd ligeramente el ruido aleatorio
sobre las imagenes. Nuevamente la seccion 3 es solo una sefial al nivel del fondo con ruido

aleatorio presente en ella.

(@) (b)

Fig. 17 Adquisiciones para espesor de corte variables a) 2.4 mm, b) 3.0 mm, con kVp=100, mAs=200 y
t(s)=1.0 segundos.

La figura anterior nos muestra como el aumento del espesor de corte de 2.4 a 3.0 mm, no

provoca una mejora claramente sensible desde el punto de vista visual.

REAL IM EM-RHP
PHANT:

<

P

(@) (b)

Fig. 18 Adquisiciones para t(s) variables a) 0.5 s, b) 1.0 s, con kVp=100, mAs=200 y Espesor de corte=3.0

mm.

El aumento del tiempo de adquisicion en el rango estudiado tampoco mejord sensiblemente

la calidad de la imagen desde el punto de vista visual.
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(b)

Fig. 19 Adquisiciones para kVp variables a) 100, b) 120, con t(s) =1.0, mAs=200 y Espesor de corte=3.0 mm.

(@

Sin embargo, visualmente el aumento del kVp permite apreciar una disminucién del ruido

sobre los cortes.

3.2.2 Resultados de medidas objetivas tradicionales de calidad de imagen

3.2.2.1 Tomégrafo Philips Brilliance 6

Los siguientes graficos han sido obtenidos para una de las ROI, ubicada en la seccion 2
(alta senal) y muestran el comportamiento de diversas medidas tradicionales respecto a

variaciones del mAs.

Relacién CNR vs mAs para 1.5 mm (secc. 2) Relacién Contraste Imag. vs mAs para 1.5 mm

150 200 250 300 350
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8 25
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Relacién SNR (Global) vs mAs para 1.5 mm
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Fig. 20 Comportamiento de medidas objetivas tradicionales en relacion con el mAs en la seccion 2 para 1.5

mim.

Los mismos resultados se muestran pero para la seccion 4 (la de sefial mas débilmente

detectada).

Relacion CNR vs mAs para 1.5 mm (secc. 4)
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(secc.4)
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Fig. 21 Comportamiento de medidas objetivas tradicionales en relacion con el mAs en la seccion 4 para 1.5
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Todas las medidas anteriores, para ambas secciones, ajustan a polinomios de segundo
orden, mostrando un comportamiento muy semejante a la SNR de Rose analizadas

previamente, al reproducir su comportamiento.

Por su importancia para el andlisis posterior de la magnitud resoluciéon de contraste,
incluimos a continuacién, graficos que muestran los resultados de las mismas magnitudes
pero para la seccidon 5, que son muy semejantes a los de la seccion 2 y que desde el punto

de vista visual pareciera que son sefiales con aproximadamente la misma intensidad.

Relacion Contraste Imag. vs mAs para 1.5 mm
(secc.5)

Relacion CNR vs mAs para 1.5 mm (secc. 5)
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Fig. 22 Comportamiento de medidas objetivas tradicionales en relacion con el mAs en la seccion 5 para 1.5
mm.
El comportamiento de las magnitudes SNR global, CNR y Contraste imagen es anéalogo
para las secciones 2 y 5. Esta muy cercano desde el punto de vista de las medidas objetivas.

Lo mismo sucede desde el punto de vista de la SNR de Rose.
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Los siguientes graficos muestran el comportamiento de las mismas magnitudes objetivas

frente a variaciones de mAs de las secciones 2, 4 y 5 pero para 3.0 mm de espesor de corte.

Relacion CNR vs mAs para 3.0 mm (secc. 2) Relacidn Contraste Imag. vs mAs para 3.0 mm
(secc.?)
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Fig. 23 Comportamiento de medidas objetivas tradicionales en relacion con el mAs en la seccion 2 para 3.0

mm.
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Fig. 24 Comportamiento de medidas objetivas tradicionales en relacion con el mAs en la seccion 4 para 3.0

mm.
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Fig. 25 Comportamiento de medidas objetivas tradicionales en relacion con el mAs en la seccion 5 para 3.0

mm.
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Nuevamente se reproducen todas las tendencias. Todas las magnitudes aumentan con el
incremento del mAs y las secciones 2 y 5 tienen resultados muy semejantes, siendo los

resultados de la seccion 4 inferiores como sefial mas débil que es.

En general debemos expresar que el Modelo de Rose describe las caracteristicas del ruido y
el contraste en imagenes tomograficas adecuadamente, existiendo una correlacion lineal por
ejemplo con magnitudes tradicionales, con coeficientes de Pearson =0.988 (p=0.01) entre
la SNR de Rose y la relacion CNR y 1=0.874 (p=0.01) entre la SNR global y la SNR de

Rose.

3.2.2.2 Tomégrafo Siemens Sensation de 64 cortes

Los siguientes graficos muestran el comportamiento de medidas objetivas tradicionales

ante las variaciones del mAs para las tres secciones mas importantes de analisis.

Relacién Contraste Imag. vs mAs para 2.4 mm,
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Fig. 26 Comportamiento de medidas objetivas tradicionales en relacion con el mAs en la seccion 2 para 2.4

mm.
Relacion CNR vs mAs para 2.4 mm, kVp=100, Relacién Contraste Imag. vs mAs para 2.4 mm,
t(s)=1.0 (secc. 4) kVp=100, t(s)=1.0 (secc. 4)
5 5
4 =4 ._—/
1S

o3 / o+ Seriel 23 o Seriel
8 2 —Polinémica (Seriel) § 2 — Polinémica (Serie1)

1 =1

0 T 0+

0 w0 1 o VOO0 268 w120 150 20
R"=0.9999 s y = 0.1175x2- 0.2765x + 3.3175

mAs )
R®=0.9999

(@) (b)

Relacion SNR de Rose vs mAs para 2.4 mm,
kVp=100, t(s)=1.0 (secc. 4)

6
5
o
o 4 / ¢ Seriel
3
=] indmi i
P —Palinémica (Seriel)
51

0+ y = 0.07x% + 0.06x + 3.52

100 120 150 200 R?=0.9977
mAs

(c)

Fig. 27 Comportamiento de medidas objetivas tradicionales en relacion con el mAs en la seccion 4 para 2.4

mm.
Relacion CNR vs mAs para 2.4 mm, kVp=100, Relacién Contraste Imag. vs mAs para 2.4 mm,
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Relacion SNR de Rose vs mAs para 2.4 mm,
kVp=100, t(s)=1.0 (secc. 5)

¢ Seriel

/ —Polindmica (Seriel)

y = 0.21x% + 2.094x + 2.555
R?=0.9996

o

~ o

SNR de Rose

[=J N}
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Fig. 28 Comportamiento de medidas objetivas tradicionales en relacion con el mAs en la seccion 4 para 2.4

mim.

Nuevamente las medidas tradicionales reprodujeron el comportamiento de la SNR de Rose.

Las siguientes tablas muestra el comportamiento de las medidas tradicionales y de la SNR
de Rose ante la variacion del kVp para los dos valores de mAs extremos utilizados en la

seccion 4.

Tabla 9 Relacion entre kVp y otras variables con t(s)=1.0 s, espesor de corte=2.4 vy

mAs=100 para cortes de la seccion 4 del maniqui.

HMH o o

100 2.77 3.16 3.64 13.13
120 5.34 6.41 6.17 20.24
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Tabla 10 Relacion entre kVp y otras variables con t(s)=1.0 s, espesor de corte=2.4 vy

mAs=200 para cortes de la seccion 4 del maniqui.

“mn o T

100 5.15 7.16 5.85 19.37
120 5.78 7.37 6,59 20.51

Se aprecia buena correspondencia entre las magnitudes tradicionales y la SNR de Rose.

Un andlisis similar se muestra en las siguientes tablas pero involucrando la variacion de

espesor de corte.

Tabla 11 Relacion entre espesor de corte y otras variables con t(s)=1.0 s, kVp =100 vy

mAs=100 para cortes de la seccion 4 del maniqui.

EM“ o o
24 3.16 2.77 3.64 13.13
3.0 4.24 3.19 3.94 15.95

Tabla 12 Relacion entre espesor de corte y otras variables con t(s)=1.0 s, kVp =100 y

mAs=200 para cortes de la seccion 4 del maniqui.

EM“ o T

24 3.95 4.09 4.89 14.20
3.0 4.02 4.19 5.00 14.82
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En general para este tomografo también ha existido muy buena correlacion entre los
resultados de calidad de imagen aportados por las medidas objetivas tradicionales y los
obtenidos a partir del Modelo de Rose. Asi por ejemplo, el coeficiente de correlacion de
Pearson entre la variable Contraste imagen y la SNR de Rose fue r=0.941, p=0.001. Para la
variable CNR y SNR de Rose también hubo una fuerte correlacion lineal (r=0.985,
p=0.000) y para la SNR global en relacion con la SNR de Rose r=0.939, p=0.001.

3.2.3 Analisis de Resolucion de Contraste a partir del Modelo de Rose

Para el rango dinamico utilizado correspondiente a estudios de cerebro (entre 35 y 70 UH)
las secciones tejido equivalentes donde se ubicaron las ROI se corresponden con: Seccidén
2, materia blanca, entre 30 y 35 HU, la seccién 3 se corresponde con aire (0 UH), la seccion
4 se corresponde con liquido céfalo- raquideo con una variacion entre 17 y 22 UH y por

ultimo la seccion 5 se corresponde con materia gris con valores entre 40 y 45 UH.

Se aprecia que las secciones 2 y 5 son muy semejantes en cuanto a su densidad de tejido
equivalente, incluso desde el punto de vista visual no son marcadas las diferencias.
Numéricamente sin embargo, para cualquier valor de mAs, kVp y espesor de corte para
ambos tomografos la SNR de Rose detecta esas pequefias diferencias. Asi por ejemplo, para
el Philips Brilliance 6, con 150 mAs, 120 kVp y 3 mm de espesor de corte, la SNR de
Rose en la seccion 2 es de 40 +2 y en la 5 es de de 35 +2. Para el Siemens Sensation 64 (en
semejantes condiciones de adquisicion) la SNR de Rose en la seccion 2 es de 21 =1 y en la
5 es de 18£1.5, por lo que expresamos que el modelo funciond adecuadamente en el
experimento realizado para detectar resolucion de contraste entre regiones tejido
equivalentes muy cercanas. Estos resultados se reproducen para todas las condiciones de
adquisicion probadas. De hecho, la SNR de Rose fue mucho mas sensible para resolucion
de contraste que medidas tradicionales como por ejemplo la CNR o la SNR global. Asi, en
el caso anterior, para el Philips Brilliance 6, 1la CNR en la seccion 2 es de 10 0.5 y la SNR
global es de 12+1, mientras que en la seccion 5 la CNR es de de 1141 y la SNR global es
de 10=+0.5.

Merece la pena resaltar que mientras que la resolucion de contraste fue practicamente

independiente de las condiciones de adquisicion a partir de la utilizacion del Modelo de
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Rose, el limite de detectabilidad si se puede afectar en ambos tomografos y principalmente
en el Siemens Sensation 64 a bajos valores de mAs por incremento del ruido aleatorio.
Aunque en nuestros experimentos la seccion de sefial mas débil (seccion 4) siempre fue
observada, el contraste imagen empeora apreciablemente con la disminucion del mAs, del
mismo modo que la SNR de Rose también es sensible a este parametro. Este elemento debe
ser tenido en cuenta al optimizar dosis vs. calidad de imagen, porque en condiciones reales
de practica de rutina hospitalaria con pacientes, lesiones pequenas cerebrales de muy bajo
contraste que se adquieran con muy bajos mAs podrian perderse [18]. Este aspecto
requerira futuros estudios con ambos tomografos utilizando maniquies que presenten
mayores posibilidades de estudio de este factor al contar con més secciones de aiin menores

contrastes.

3.2.4 Optimizacion de las dosis. Propuesta de un protocolo optimizado para cada

tomografo

Las siguientes tablas muestran la variacion del indice de kerma (cC, 100 (mGy)) en aire para

diversas condiciones de adquisicion con ambos tomografos.
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Tabla 13. Parametros de adquisicion en TC de 6 cortes.

m
2
2

Colimacion

n x T (mm)*

THE

As
150 38.62 6x0.75
32.17 6x1.50
51.07 6x0.75
00
42.27 6x1.50
50
300
350

- 66.00 6x0.75
77.85 6x0.75
89.10 6x0.75
75.33 6x1.50

* n: nimero de cortes en una rotacién, T: espesor del corte.

Tabla 14. Parametros de adquisicion en TC de 64 cortes.

Colimacion
m C, 100 (mGy)
nx T (mm)*

kV
100 8.22 24x 1.2
100 “ 12.33 24x 1,2
200
120 00

- 16.44 24x12

* n: niimero de cortes en una rotacién, T: espesor del corte.

A partir de los estudios realizados a estos equipos se recomienda como condiciones Optimas
de adquisicion del tomodgrafo Brillante 6 para tener adecuada resolucion de contraste con la

menor dosis posible, el mAs=250, espesor de corte de 3.0 mm, kVp=120 y t=1.167 seg..



CAPITULO 3. RESULTADOS Y DISCUSION

63

Para estas condiciones la menor SNR de Rose obtenida para la sefial mas débil del
experimento es mucho mayor que el limite de deteccion visual, la resolucion de contraste
es buena entre tejidos de similar densidad y visualmente los niveles de ruido son bastante
similares a otras combinaciones que aportan mayores dosis. No obstante desde el punto de
vista objetivo todas las magnitudes de calidad de imagen analizadas aumentan con el mAs,
ajustadas a un polinomio de segundo orden. Sin embargo, entendemos que la mejora que
este aspecto implica sobre la calidad de la imagen no justifica el aumento considerable que
se produce en la dosis a menos que el estudio particular lo amerite.

Para tomografo Siemens Sensation 64 las condiciones Optimas de adquisicion derivadas de
nuestro experimento para lograr buena resolucion de contraste y adecuada detectabilidad
con la menor dosis posible son: mAs=150, kVp=120, espesor de corte 3.0 mm y tiempo de
adquisicion 0.5 seg. Para la misma se obtiene la mejor SNR de Rose y medidas objetivas,
del experimento, se aprecian todos los detalles y los niveles de ruido sobre las imagenes se
reducen. Por otra parte la dosis se reduce aproximadamente a la mitad con relacion al mAs

de 200.

Se debe resaltar que en las ultimas décadas se ha incrementado la frecuencia de exdmenes
de TC en el mundo entre un 10 y un 15 % [41]. Esto se debe a las incuestionables mejoras
en el diagndstico de diversas patologias que ha ocurrido con el incremento en la calidad de
imagen logrado a través de las mejoras tecnologicas introducidas [42]. Aunque esta técnica
abarca solamente entre un 5 y un 10 % del total de exdmenes por rayos x realizados a nivel
mundial, aporta entre un 40 y un 50 % a la dosis efectiva colectiva [43], llegando a ser
superiores en algunos paises. Las mejoras tecnologicas introducidas en la TC desde 1972 a
la actualidad, no han estimulado, sin embargo, una reduccion en la dosis efectiva; por el

contrario, esta continua en ascenso [34].

3.3 Discusion general de resultados

La aplicacion de 350 mAs o mayor, es de uso comun con la tecnologia de imagen utilizada
a nivel mundial en la actualidad buscando aumentar calidad de imagen [41], [43-44].
Consecuentemente se aplican dosis muy altas que pudieran no estar justificadas en todos

los casos, principalmente en Radiologia pediatrica.
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De la revision bibliografica realizada podemos notar que hay variaciones muy grandes en el
mAs utilizado entre los diferentes paises [44], [42]. En un estudio de revision del tema
Hatzuouannou y cols. muestran como el rango de variacion en la TC de craneo es muy
elevado, entre 200 y 600 mAs; incluso, dentro de un mismo pais existen grandes
variaciones entre instituciones que tienen iguales modelos de tomografos [45]. Otros
estudios muestran rangos entre 215 y 390 mAs [44] y entre 160 y 332 mAs [46] para

diversas tecnologias de adquisicion en estudios cerebrales.

Otros autores en la busqueda de estrategias optimizadas [18] han estudiado la relacion de la
dosis por ejemplo con la colimacion (espesor de corte), llegando a la conclusion de que la
dosis puede aumentar hasta 3 veces con solo modificar la colimacién del haz para un valor
fijo de mAs y kVp, lo cual indica que el problema de la optimizacion no es solo relativo a
estas magnitudes. En particular, los médicos tienen la tendencia a reducir el espesor de
corte de la reconstruccion para aumentar la detectabilidad de pequenos detalles y lesiones.
Este aspecto sin embargo, no fue apreciado en nuestro experimento, aunque nuestros

objetivos no se particularizaron en resolucion espacial sino en resolucion de contraste.

Otras opciones [18] proponen la reduccion del kVp para aumentar contraste, pero se ha

observado que esto puede conducir a la aparicion de artefactos por endurecimiento del haz.

La relacion entre la dosis y el mAs se ha observado que es lineal [46]. Esto implica que una
reduccion en un 50 % del mAs reduce en igual proporcion la dosis, pero incrementa en un
40 % aproximadamente el ruido. Como conocemos, el ruido es el principal elemento que
afecta la resolucion de contraste, por eso entendemos que se debe particularizar el estudio
de la relacion entre todas estas magnitudes para cada tecnologia en aras de obtener

condiciones optimizadas.
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3.4 Conclusiones del capitulo

La SNR de Rose es muy sensible al cambio de las condiciones de adquisicion,
fundamentalmente al mAs, presentando en este caso un comportamiento ajustado a

un polinomio de segundo orden.

La SNR de Rose reproduce el comportamiento de las medidas objetivas y subjetivas
de analisis de calidad de imagen, siendo mas sensible para la resolucion de contraste

que estas.

Los tomografos analizados presentan buena resolucion y detectabilidad de contraste
para todas las condiciones de adquisicion analizadas en ambos experimentos, siendo
el tomografo Philips Brilliance 6 el que aporta un nivel de ruido aleatorio mas bajo
en comparacion con el Siemens Sensation 64, para aproximadamente las mismas

condiciones de adquisicion.

La reduccion del mAs conduce a disminuciones apreciables en las dosis para ambos
tomografos, a la vez que es posible mantener buena calidad de imagen desde el
punto de vista de la resolucion de contraste, lo cual es un aspecto importante para la

optimizacion.
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CONCLUSIONES Y RECOMENDACIONES

Conclusiones

La seleccion realizada del conjunto de imdgenes de prueba para dos técnicas
diferentes de TC en imdagenes cerebrales permitido tener un rango adecuado de
condiciones de adquisicién con influencia apreciable tanto sobre la calidad de la
imagen como del indice de kerma en aire (indicativo de la dosis).

La aplicacion del Modelo de Rose constituye una herramienta robusta para el
analisis de resolucion de contraste, muy util para evaluar tecnologias de imagen al
proporcionar una medida objetiva muy sensible al cambio de condiciones de
adquisicion.

Las medidas objetivas tradicionales CNR, SNR global, contraste imagen y el
analisis visual reproducen los resultados de la SNR de Rose en TC cerebral siendo

esta ultima mas efectiva para estimar resolucion de contraste.

Recomendaciones

Extender la metodologia empleada para analisis de resolucion de contraste a otros
tipos de tomografos y estudios médicos.

Realizar este mismo estudio con los dos tomografos utilizando un maniqui que
tenga regiones de mas bajo contraste aun que las utilizadas en nuestro experimento,
con el fin de determinar el umbral de detectabilidad para el mAs menor de ambos

equipos en diversos estudios.
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e Contar con mas muestras o mas mediciones (solo hay una tomografia por condicion
de adquisicion), para poder realizar un analisis de variabilidad estadistica de las

medias y con ello arribar a conclusiones mas precisas.
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ANEXOS

Anexo I: Implementacion en Matlab

%Cargar la imagen al Matlab.

imagen=imread('D:\  Osmany\Selec. de imag. para Lya\Selec. de Imagenes 4 (Bajo
Aleatorio)\Sec. 3.bmp");

%Llevar a escala de grises.

imag=rgb2gray(imagen);

%Normalizar y llevar a double.
imag=im2double(imag);

secc=zeros(15,15,5);

figure
imshow(imag);title('Imagen' )
fori=1:5
[x y]=getpts;
round([x y]);
secc(:,:,1) = imag(y:y+14, x:x+14);

end
% Medidas objetivas tradicionales.

%Contrate-ruido (CNR).
%Para ROI 2.
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CNR2=abs((mean2(secc(:,:,1))-mean2(secc(:,:,2)))/std2(secc(:,:,1)));
%Para ROI 3.
CNR3=abs((mean2(secc(:,:,1))-mean2(secc(:,:,3)))/std2(secc(:,:,1)));
%Para ROI 4.
CNR4=abs((mean2(secc(:,:,1))-mean2(secc(:,:,4)))/std2(secc(:,:,1)));
%Para ROI 5.
CNRS5=abs((mean2(secc(:,:,1))-mean2(secc(:,:,5)))/std2(secc(:,:,1)));

% Contraste imagen.

%Para ROI 2.
Contrast2=abs(mean2(secc(:,:,1))-mean2(abs(secc(:,:,2))))/mean2(secc(:,:,1));
%Para ROI 3.
Contrast3=abs(mean2(secc(:,:,1))-mean2(abs(secc(:,:,3))))/mean2(secc(:,:,1));
%Para ROI 4.
Contrast4=abs(mean2(secc(:,:,1))-mean2(abs(secc(:,:,4))))/mean2(secc(:,:,1));
%Para ROI 5.
ContrastS=abs(mean2(secc(:,:,1))-mean2(abs(secc(:,:,5))))/mean2(secc(:,:,1));

% Relacion sefial-ruido (SNR) en dB.

%Para ROI 2.

SNRsecc2 dB= 10*log10((mean2(secc(:,:,2))"2)/(std2(secc(:,:,1))"2));
%Para ROI 3.

SNRsecc3 dB= 10*log10((mean2(secc(:,:,3))"2)/(std2(secc(:,:,1))"2));
;%Para ROI 4.

SNRsecc4 dB= 10*log10((mean2(secc(:,:,4))"2)/(std2(secc(:,:,1))"2));
%Para ROI 5.

SNRsecc5 dB= 10*log10((mean2(secc(:,:,5))"2)/(std2(secc(:,:,1))"2));

% Relacion sefial-ruido (SNR) global.

%Para ROI 2.
SNRsecc2=mean2(secc(:,:,2))/std2(secc(:,:,1));
%Para ROI 3.
SNRsecc3=mean2(secc(:,:,3))/std2(secc(:,:,1));
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%Para ROI 4.
SNRsecc4=mean2(secc(:,:,4))/std2(secc(:,:,1));
%Para ROI 5.
SNRsecc5=mean2(secc(:,:,5))/std2(secc(:,:,1));

%Modelo de Rose
%La funcion modelorose calcula la SNR segun el modelo de Rose.

%En la funciébn “imagen” es la imagen original en escala de grises y normalizada,
Q/ ¢¢ 29 + A b b b 2 + A
Y%“fondo” es la region considerada como fondo de la imagen, objeto” es la region de
%interés (ROI), “tamafila” es el tamafo de las filas de la matriz en mm y “tamacolumna”
%es el tamafio de las columnas de la matriz en mm.

function [SNRRose]=modelorose(imagen,fondo,objeto,tamafila,tamacolumna)

gr=mean2(fondo);

go=mean2(objeto);

% Relacion contraste imagen.

cont=abs((qr-qo)/qr);

[filima colima]=size(imagen);

x=tamafila/filima;

y=tamacolumna/colima;

%Valor del pixel en dimensiones fisicas.

valpix=x*y;

%Area del objeto.
areaobj=valpix*(15*15);

%SNR de Rose
SNRRose=cont*(sqrt(areaobj*qr));
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Tablas de resultados

Tabla de resultados del Tomografo de 6 cortes.

Numero
de
Imagen

Rango
dinamico
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Tabla de resultados del Tomaografo de 64 cortes.
FOV .
mAs Nimero Cont. SNR
(mm) B xvp l At(s) (Cl:léo‘; de Region fJ| CNR de (gm})
M Imagen Rose :
7.71
Sec.1 0.28
100 0.5 24 200
Imag.24
Sec.2
120 1.0 24 13.76 100
Imag.24
Sec.3
100 0.5 3.0 200
Imag.18
235
Sec.5
100 0.5 3.0 150
Imag.18
Sec.8
100 1.0 24 8.22 100
Imag.24
100 II

Sec.9
3 100
Imag.18
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I
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2.4 i
I
I

i
i
i

1233

Sec.10
200

Imag.24
Sec.11
100
Imag.18
Sec.13
120
Imag.24
Sec.14
200
Imag.18
Sec.15
200
I
I

Imag.24

Sec.18

Imag.18

Sec.19

Imag.24
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