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I. INTRODUCCION Y OBJETIVOS

1.1  Introduccion

La Medicina Nuclear es una especialidad médica que utiliza
sustancias radiactivas con fines diagndsticos, terapéuticos y de
investigacién. Las pruebas diagndsticas constituyen la parte mds
importante y se basan en la obtencién de imdgenes tras la utilizacién "in
vivo" de elementos radiactivos. Estos elementos pueden unirse a
determinadas sustancias especificas para cada 6rgano o funcién a
estudiar, convirtiéndose en trazadores radiactivos, que una vez
introducidos en el organismo se distribuyen en él emitiendo radiacién
que puede ser detectada desde el exterior. A partir de esta radiacién y
con la instrumentacién adecuada podemos obtener una representacién
topogréfica de la distribucién de este trazador en el organismo en un

instante determinado.

La informacidén que se obtiene de estas representaciones es doble:
morfolégica por un lado, ya que, como se ha indicado, podemos obtener
una representacién de la distribucién del trazador inyectado, y por otro
lado una informacién funcional o dindmica, ya que podemos obtener
imdgenes en intervalos consecutivos de tiempo que nos permiten
observar los cambios producidos en la situacién del trazador. Esta
dualidad es la que confiere a la Medicina Nuclear unas caracteristicas

propias exclusivas, ya que si bien la aparicién de nuevas técnicas de



Introduccion y objetivos Pdg. 2

diagnéstico como la tomografia computarizada (TC) y la resonancia
magnética nuclear (RMN), permiten la obtencién de imdgenes de gran
resolucién morfolégica, no pueden suplir la informacién funcional que

la Medicina Nuclear proporciona.

El uso de los ordenadores ha sido fundamental en el desarrollo
de la mayoria de las técnicas que se realizan en Medicina Nuclear. Nos
ha permitido la cuantificacién de las exploraciones, sobre todo cuando
se trata de estudios dindmicos, en los que la valoracién visual deja de

tener sentido dada la gran cantidad de informacién que debe valorarse.

En el afio 1980, el Servicio de Medicina Nuclear del Hospital
Clinico y Provincial de Barcelona, dispuso del primer ordenador
conectado a una gammacédmara. Este ordenador disponia de un software
de propésito general preparado para la adquisicién de datos y su
visualizacién, pero con escaso software de procesado. Por este motivo
se hizo necesario el desarrollo de programas especificos para la
cuantificacién de los primeros estudios secuenciales que se realizaron,
en su mayoria estudios renales. A partir de 1983, tras desarrollar los
programas adecuados para su tratamiento, se empezaron los estudios
angiocardiograficos en equilibrio que constituyen una parte muy

importante dentro de la Medicina Nuclear.

En la actualidad se dispone de tres gammacdmaras digitales, en
la que se realizan toda clase de estudios isotépicos incluidos los
tomogrédficos mediante SPECT (Single photon emission computed

tomography) que representan el presente y el futuro de la Medicina
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Nuclear. Sobre estos estudios se estdn aplicando técnicas que son una

continuacion de este trabajo.

1.2 Objetivos

Dado el interés en reducir la informacién de los estudios
dindmicos para su visualizacién y en cuantificar los mismos, se ha
desarrollado la utilizacién de las llamadas imégenes paramétricas o
funcionales constituidas por un mapa de valores de un determinado

pardmetro que puede representar una determinada funcién.

El uso de las imdgenes paramétricas para el estudio de secuencias
en Medicina Nuclear es una herramienta prioritaria, por la informacién
comprimida y pormenorizada que nos ofrece. Por este motivo el
objetivo de este trabajo se centra en analizar la utilidad de estas

imdgenes paramétricas para la cuantificacién de estudios dindmicos.

En los primeros capitulos se analiza la instrumentacién necesaria
para la adquisicién de estos estudios dindmicos, asi como los diferentes

métodos de tratamiento.

En el capitulo II se revisa la instrumentacién utilizada para la
obtencién de las imdgenes gammagrédficas y sus caracteristicas. Se
describe el sistema detector, la formacién de las imdgenes y los diversos

factores que afectan a la calidad de la imagen.
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En el capitulo III se describen métodos generales de procesado
para el tratamiento de secuencias dindmicas. Se presentan varios
ejemplos de su utilizacién en diversos tipos de estudios. Los algoritmos
que hemos desarrollado constituyen un software basico de aplicacién que

serd utilizado en los capitulos siguientes.

En los tres capitulos siguientes, las imdgenes paramétricas
constituyen el eje de la cuantificacién de los estudios dindmicos que se
tratan. En el primero de ellos se trata un estudio dindmico en su minima
expresién, ya que por su dindmica lenta, tan solo se dispone de dos
imdgenes separadas en el tiempo. En el segundo se tratan estudios
dindmicos sincronizados a una sefial externa, el ECG, y en el iltimo se
hace sobre un estudio dindmico que entenderiamos como estdndar. En
todos ellos la cuantificacién se realiza gracias a la formacién de

imdgenes paramétricas de distintos pardmetros.

En el capitulo IV se aborda el estudio de la perfusién miocédrdica
utilizando TI**!. Esta prueba permite la deteccién de anomalias en la
irrigacién sanguinea del miocardio permitiéndonos localizar zonas
infartadas, diferencidndolas de las que puedan presentar solamente una
disminucién del riego sanguineo. La cuantificacién se realiza mediante
la obtencién de una imagen paramétrica que representa la variacién
relativa en el tiempo, de la concentracién del trazador en el miocardio.
Para evaluar la viabilidad del método se disefi6 un modelo de miocardio

simulado por computador.

En el capitulo V se presenta la implementacién de un método
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basado en el andlisis espectral para la valoracién y cuantificacién de la
ventriculografia isotépica en equilibrio. Esta exploracién permite
estudiar el funcionamiento cardiaco a través de la visualizacién del
contenido sanguineo de las cavidades ventriculares a lo largo del ciclo
cardiaco. La primera parte incluye la implementacién del método,
mientras que en la segunda se aplica el método a un grupo control
formado por sujetos normales, determinando los rangos de normalidad
de los diferentes pardmetros que se calculan. Posteriormente se aplica

en varias situaciones patoldgicas.

El capitulo VI trata de los estudios dindmicos de motilidad ciliar.
En estos estudios se pretende conocer la capacidad que tienen los cilios
de las mucosas que recubren las vias respiratorias, para transportar
hacia el exterior particulas externas que han penetrado durante la
inspiracién. Para medir la velocidad de transporte se ha desarrollado un
método utilizando una imagen paramétrica de tiempo de llegada del
trazador que permite visualizar la trayectoria de una sustancia

depositada sobre los cilios, y cuantificar su velocidad.
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II. INSTRUMENTACION

I1.1 Introduccién

En Medicina Nuclear se utilizan principalmente trazadores que
contienen elementos radiactivos emisores de radiacién gamma, ya que
asi es posible la monitorizacién externa del paciente. Estos elementos
se eligen de forma que sean preferentemente emisores de radiacién v
puros, es decir, que no emitan radiacién B, para evitar dosis de
irradiacién innecesarias para el paciente. Entre ellos, los que emitan
fotones de baja energia y posean un periodo de semidesintegraciéon mds

corto serdan los mds indicados.

La deteccién de la radiacién vy procedente del trazador se realiza
mediante un dispositivo ideado por Anger en 1957 (Anger 1958), basado
en un detector de centelleo sélido denominado gammacdmara o cdmara
de Anger. Este detector da una informacién bidimensional, de forma
que permite obtener la distribucién del trazador en la zona detectada por
medio de una imagen denominada gammagrafia. Este tipo de
informacién se consigue gracias al acoplamiento de un gran mimero de
fotomultiplicadores a la sustancia luminiscente, de forma que, ademds
de detectar fotones, puedan localizarse en un plano. Este tipo de
instrumento fue evolucionando en afios posteriores, sobre todo después

99m

de la aparicién del Tc”®™ en 1964 (Harper y otros 1964), para adecuarse

a la deteccién 6ptima de este elemento, por ser éste el radionticlido més
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ampliamente utilizado. El Tc¢*™

emite fotones de 140 keV y tiene un
periodo de semidesintegracién de 6 horas, lo que permite realizar los

estudios con una dosis baja de radiacién para el paciente.

En los afios 70 se introdujo ampliamente el uso de ordenadores
conectados a las gammacdmaras a través de una interfase que realiza la
digitalizacién de las sefiales analégicas que se producen en las gamma-
cdmaras. La sucesiva evolucién de las interfases ha conducido a la
integracién del ordenador en la propia cidmara, de forma que en la

actualidad las gammacdmaras son digitales.

El ordenador nos permite adquirir, almacenar y visualizar las
imdgenes registradas. También permite realizar un tratamiento de los
datos, haciendo posible la mejora de las imdgenes adquiridas y la
cuantificacién de numerosas exploraciones. La mejora de las imdgenes
consistird fundamentalmente en efectuar correcciones por defectos del
detector, o bien, en aumentar la relacién sefial/ruido. El anilisis del
contenido de estas imdgenes posibilita la cuantificaciéon, que es

fundamental, sobre todo cuando se trata de estudios dindmicos.

Para efectuar el tratamiento de la forma m4s adecuada necesitamos
conocer la instrumentacién utilizada para la obtencién de las imdgenes
gammagrdficas y las caracteristicas que poseen. Por este motivo, en este
capitulo, describiremos el sistema detector, la formacién de las

imdgenes y sus caracteristicas.
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I1.2 Cdmara de Anger

La cdmara de Anger o gammacédmara consiste en una configuracién
especial de un detector de centelleo sélido cuyo esquema puede verse
en la figura II.1. Como sustancia luminiscente dispone de un cristal de
Nal (T1) en forma de fina ldmina de un espesor que oscila entre 1/4 y
3/8 de pulgada, de forma circular o rectangular con una superficie entre
1200 y 2400 cm?. Este cristal estd acoplado por medio de una guia de
luz a un conjunto de fotomultiplicadores adosados, que recubren el
cristal. En la actualidad la mayoria de gammacdmaras disponen de un
elevado nimero de ellos (entre 37 y 91, Busemann Sokole, 1990). Cada
fotomultiplicador va provisto de un circuito preamplificador. Las salidas
de éstos se envian simultdneamente a un circuito de posicionamiento y
a un circuito de suma que, finalmente, conduce la sefial hacia un
analizador de amplitud de impulsos. El conjunto se halla en el interior
de un contenedor de material de alta densidad que actia como blindaje

frente a la radiacién externa.

Los fotones, al interaccionar con el cristal del detector, ya sea por
efecto fotoeléctrico o Compton, ceden toda o parte de su energia. Esta
es convertida en fotones luminosos que, al incidir sobre el fotocdtodo
de cada uno de los fotomultiplicadores, arrancan varios electrones que
son multiplicados en su dinodos por un factor de aproximadamente 10°,

produciendo en el extremo de cada uno de ellos una débil sefial o
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Figura II.1. Esquema de una gammacdmara o cimara de
Anger. 1: Colimador. 2: Cristal de Nal (T1). 3: Guia de
luz. 4: Fotomultiplicador. 5: Blindaje. Sup. Corte lateral
del cabezal. Inf. Corte transversal, el circulo interior
muestra el campo de deteccién que queda cubierto por la
red hexagonal de fotomultiplicadores.

impulso, de mayor amplitud en los fotomultiplicadores més cercanos al
lugar donde se ha producido el destello y de menor en los mds lejanos.
Conduciendo todas estas sefiales sobre un circuito electrénico de

posicionamiento obtenemos las coordenadas X e Y, en un sistema de
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coordenadas cartesiano centrado en el detector, que indican la posicién
donde ha sido detectado el fotén. La sefial E, suma de las sefiales de
todos los fotomultiplicadores, es proporcional a la energia cedida por el
fotén y es llevada hacia un analizador de impulsos que nos permite

seleccionar aquellos que sean de nuestro interés.

La figura II.2 muestra, en linea continua, el espectro de energia
hallado al detectar los fotones procedentes del Tc*®™. El pico que

aparece centrado en 140 kev, que corresponde a la energia de emisién

1.25 | ) .
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0.50

cps (x1000)
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Figura I1.2. Espectro de energia del Tc**". Linea

continua: Espectro total. Linea punteada: Espectro
Compton. Linea a trazos: Espectro fotoeléctrico. Las
dos lineas verticales sefialan la ventana del 20% que
habitualmente se utiliza para la seleccién de fotones.
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de los fotones de este radiomiclido, estd formado por los impulsos
detectados tras producirse la interaccién de un fotén con el cristal
detector por efecto fotoeléctrico, cediéndole toda su energia, y recibe
el nombre de fotopico. La zona contigua, de menor energia, corres-
ponde a aquellos que sufrieron efecto Compton antes de llegar al
detector o en el propio cristal detector, y por tanto han cedido una
energia menor. El analizador dispone de selectores de energia que
permiten definir una ventana alrededor del fotopico, que normalmente
es del 20%, como se muestra en la figura. Los selectores actian de
forma que los fotones correspondientes a la ventana de energia elegida
son tomados como vdlidos, desestimando los que se detecten con una
energia menor ya que éstos habrdn sufrido dispersién (scattering).
Debido a la escasa resolucién en energia de estos detectores, se produce
un solapamiento del fotopico y la zona Compton, tal como puede verse
en la figura I1.2, en la que aparece en trazo discontinuo el espectro que
corresponderia al fotopico, y, con trazo punteado, el de los fotones que
hayan sufrido dispersién Compton. Esto hace que una pequeiia fraccién
de fotones, que habrdn sufrido efecto Compton antes de llegar al

detector, contribuyan a la formacién de la imagen.

I1.3 Colimadores

Para obtener una imagen de la distribucién del trazador, debemos
tener en cuenta que al producirse la desintegracién, se produce la
emisién de fotones en una direccién arbitraria, por lo que éstos pueden

ser detectados en cualquier punto de la superficie del detector, lo que
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imposibilita la formacién de una imagen.

A fin de seleccionar los fotones que poseen una direccién deter-
minada y poder obtener la imagen de la distribucién del trazador que
verfamos en esta direccién, es necesario anteponer al cristal un
dispositivo denominado colimador que rechace aquellos fotones que

lleguen al detector en una direccién no deseada.

Los pardmetros que caracterizan a un colimador son la resolucién
y la sensibilidad, entendidos respectivamente como la capacidad de
discriminacién de dos puntos separados y como la relacién existente
entre el nimero de fotones que llegan a la superficie del detector (han
atravesado el colimador) frente a aquellos que inciden sobre el

colimador.

Existen varios tipos de colimadores, si bien los mds utilizados son
el de un solo orificio, denominado pinhole, y los de orificios muiiltiples
paralelos. El pinhole es un colimador de un solo orificio de pequeiia
abertura, que actia como el diafragma de una cdmara obscura. Tiene
forma de cono con la base acoplada al cabezal detector y en el vértice
se encuentra el orificio que actia como diafragma. Las paredes, de
material de alta densidad, evitan la radiacién externa. En la figura IL.3,
podemos observar esquemdticamente una seccién de uno de estos
colimadores. Con este colimador se obtiene una imagen invertida de la
distribucién objeto, de mayor o menor tamafio segin la relacién de
distancias entre el objeto, el orificio y el plano detector. En estos

colimadores la sensibilidad y la resolucién vienen determinadas por el
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Plano imagen

/\

/A
Plano objeto A—=\
A B

Figura I1.3. Seccion de un colimador de tipo pinhole.

didmetro del orificio, siendo su dependencia directa para la sensibilidad
e inversa para la resolucidn. Este tipo de colimador se utiliza en algunos
casos en que se desea obtener la imagen magnificada de alguna zona del
organismo. Su sensibilidad es bastante baja por lo que, en general, suele

utilizarse para la realizacién de estudios estéticos.

Los colimadores de orificios miiltiples paralelos estdn constituidos
por una gruesa ldmina de material de alta densidad, en general plomo,
en la que se han practicado gran cantidad de orificios perpendiculares
a la superficie de la 14mina, como se observa en la figura II.4, y que
se encuentran uniformemente distribuidos por toda la superficie con una
disposicién en red hexagonal. El material existente entre dos orificios
contiguos produce una gran probabilidad de interaccién de los fotones
que se dirigen al detector con una direccion distinta a la de los orificios
con el material del colimador. El grosor de este material se denomina

septo. Existe gran variedad de estos colimadores segiin el grosor de los
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Figura I1.4. Colimador de miiltiples orificios paralelos.

septos y el nimero y tamafio de los orificios. El espesor de los septos
que viene determinado por la energia de los fotones que queremos
detectar, necesitando un mayor grosor para atenuar fotones de energia
creciente. Todos estos pardmetros son los que determinan la sensibilidad
y resolucién del colimador. La sensibilidad dependerd de la relacién
existente entre la superficie de todos los orificios y la del detector. La
resolucién dependerd del mimero de orificios por unidad de superficie.
Con este tipo de colimador el tamafio de la imagen es independiente de
la distancia entre el objeto y el detector, sin embargo, la resolucién
espacial del sistema es tal que disminuye notablemente cuando el objeto

se aleja de la superficie del detector.

I1.4 Formacién de la imagen

La formacién de la imagen se produce gracias a la deteccién de los
fotones provenientes del paciente, que atraviesan el colimador. Para

cada uno de estos fotones, el circuito de posicionamiento proporciona



Instrumentacion Pdg. 15

dos sefiales que corresponden a las coordenadas X e Y del punto de
interaccién con el cristal de centelleo. Si el analizador de impulsos lo
da como vidlido, este punto formar4 parte de la imagen. Es necesario un
periodo de tiempo para que la acumulacién de gran cantidad de estos
puntos nos proporcione la imagen. La forma en que se traten las
sefiales, anal6gica o digitalmente, determinard que la gammacédmara se

denomine analégica o digital.

En las cdmaras analégicas, las sefiales son enviadas a un
osciloscopio, en el que aparece un fino punto luminoso en el lugar de
coordenadas (X,Y) por lo que las imdgenes estdn formadas por una
mayor o menor densidad de puntos, tal como se observa en la imagen
de la figura II.5, que corresponde a una gammagrafia hepdtica obtenida
en proyeccién anteroposterior. Aunque estén formadas por puntos
discretos se denominan imdgenes analégicas, puesto que las coordenadas

de cada uno de ellos son dos sefiales analégicas.

En las cdmaras digitales la imagen se forma en la memoria del
ordenador por simple acumulacién de los eventos en las diversas
celdillas de una matriz, después de distribuir los valores resultantes de
la conversién de las coordenadas X e Y en un histograma
bidimensional. El esquema de la figura II.6 representa la comparacién
de la imagen analégica con la correspondiente imagen digital. La matriz
asi formada es lo que constituye la imagen digital. En la figura IL.7
vemos la misma imagen que aparece en la figura II.5 en forma digital.
En ella se ha representado con distinta intensidad el contenido de cada

uno de los elementos de la matriz imagen.
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Figura II.5. Imagen analdgica obtenida en el osciloscopio
de una gammacdmara. La imagen se forma por la distinta
densidad de puntos por unidad de superficie.
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imagen intervalos imagen
analé6gica en XeY digital

Figura I1.6. Esquema de comparacién entre las imdgenes
analdgicas y digitales.
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Figura II.7. Imagen digital correspondiente a la imagen de
la figura IL.5.

Las cdmaras analdgicas pueden conectarse a un ordenador mediante
una interfase que disponga de conversores analégico/digitales para las
seflales X, Y y E (energia). Esta es la forma en que se conectaron las
primeras gammacdmaras cuya evolucién ha dado lugar a las actuales
cdmaras digitales. En la interfase, que vemos en la figura IL.8, la sefal
E correspondiente a la energia detectada se utiliza como iniciador del
proceso de conversion de las coordenadas X e Y. Los convertidores
A/D deben ser rdpidos con tiempos de conversién del orden de los 2-5
ps, como minimo, para que la pérdida de informacién sea la menor
posible. Dado el tamafo de las imdgenes utilizadas en medicina nuclear
es suficiente utilizar convertidores entre 8 y 10 bits, si bien se utilizan

con un nimero mayor para poder obtener imdgenes con sélo una zona
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Figura II.8. Interfase entre una cdmara de Anger y un
ordenador.

del detector (zoom). El empleo de un ordenador permite introducir una
sefal fisiolégica que provenga del paciente y que tras ser digitalizada
pueda actuar como disparador (trigger). Este tipo de sefiales se utiliza
en la adquisicién sincronizada de imdgenes, método que se emplea para
obtener una secuencia de imdgenes que corresponda a las distintas fases

del movimiento cardiaco.

La distribucién bidimensional se realiza, en general, en 64, 128,
256 o 512 intervalos para cada una de las coordenadas, dando lugar a
matrices de 64x64, a 512x512. Para la visualizacién de estas imdgenes
se asigna a cada valor numérico un determinado nivel de gris, si bien
frecuentemente se utilizan escalas de color. En todo este proceso de
digitalizacién perdemos resolucién espacial, tanto en la conversién A/D
como en la asignacién de cada fotén detectado al intervalo que le

corresponda al formar la matriz. Esta pérdida de resolucién es menor
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cuanto mayor sea el tamafio de matriz elegido. Sin embargo no siempre
es posible utilizar matrices grandes de 256x256 o 512x512 ya que,
como se comentard en el apartado IL.5, la relacién sefial/ruido
disminuye al aumentar el tamafio de la matriz. Esto determina que

generalmente se utilicen matrices de 64x64 y 128x128 pixels.

I1.5 Tipos de estudios. Modos de adquisicion

El tipo de estudio mds simple es el que consiste en la adquisicién
de una imagen estédtica. Se trata de recoger la informacién durante un
periodo de tiempo incluyéndola en una sola imagen. La adquisicién
puede realizarse durante un intervalo de tiempo prefijado o bien hasta
que se haya recogido una determinada cantidad de informacién (mimero
prefijado de eventos o cuentas). Este tipo de estudios permite visualizar
la distribucién espacial del trazador en un momento determinado. La
eleccién de un estudio estdtico se realiza cuando se trata de obtener la
imagen de un trazador que ya se encuentra fijado de forma estacionaria

con lo que podemos prescindir del tiempo.

Los estudios dindmicos son los que se basan en la repeticién de la
adquisicién de imdgenes estdticas a intervalos de tiempo consecutivos,
obteniendo de esta forma una secuencia temporal de imédgenes. Este tipo
de estudios ofrece mucha mds informacién ya que permite seguir los
cambios que se van produciendo en la distribucién del trazador, con lo
qué puede estudiarse su cinética, asi como el funcionalismo de distintos

6rganos. El tiempo de adquisiciéon debe ser adecuado para poder
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estudiar los cambios que sufre el trazador en funcién de su cinética.

Un tipo especial de estudio dindmico consiste en la formacién de
una secuencia temporal de imdgenes de un proceso periédico, utilizando
una seiial fisiolégica para sincronizar la adquisicién en cada periodo. El
uso mds frecuente es en el caso de los estudios cardiacos, en el que se
toma como sefial de sincronizacién, la onda R del electrocardiograma
(ECG). El periodo cardiaco se divide en un nimero determinado de
intervalos. Las sefiales que provienen del detector son acumuladas en
una u otra imagen del estudio dindmico, segin el instante del ciclo
cardiaco a que corresponda. Acumulando las sefiales a lo largo de un
gran nimero de ciclos logramos una serie de imdgenes que correspon-
den a la distribucién del trazador en cada uno de los intervalos en que
hayamos dividido el ciclo cardfaco (Pavlicek, 1979) como vemos de
forma esquemdtica en la figura I1.9. Este tipo de estudios tiene la
ventaja, frente a un estudio dindmico estdndar, que a medida que
acumulamos una mayor cantidad de ciclos cardiacos, vamos obteniendo
una relacién sefial/ruido mejor, ya que la sefial se refuerza en cada ciclo

y en cambio el ruido, aleatorio, se compensa.

Todos estos tipos de estudios pueden adquirirse de dos modos
(Erickson, 1983). El modo de adquisicién es la forma en que son
tratadas las sefiales que proceden de la gammacédmara para la formacién
de las imdgenes. Existen dos modos: el "modo imagen" y el "modo
listado". El primero de ellos consiste en ir formando la imagen a
medida que los fotones van siendo detectados, registrdndola al finalizar.

La segunda, por el contrario, consiste en registrar secuencialmente toda
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Figura II.9. Adquisicién de un estudio dindmico
sincronizado a la onda R del ECG. Las sefiales se acumulan
en una u otra imagen segtn el instante del ciclo en que nos
encontremos.

la informacién que proviene del detector, es decir, para cada evento se
guardan las dos coordenadas X e Y el tiempo t, ademds de los tiempos
en los que se producen las sefiales de sincronismo cuando se trate de un
estudio sincronizado. La imagen se forma posteriormente acumulando
los eventos en cada pixel de una imagen en funcién del tiempo a que
correspondan. Todos los tipos de estudios mencionados anteriormente

pueden adquirirse en cualquiera de estos dos modos.

De los dos modos de adquisicién, el "modo listado" comporta una

utilizacién muy superior de memoria que el "modo imagen". El modo
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imagen es mds ventajoso en cuanto a economizar memoria en el
ordenador. Sin embargo, al tener que formar la imagen en el momento
de la adquisicién de datos, hay algin inconveniente. En primer lugar
debe elegirse, antes de comenzar la adquisicién, el tamafio de la matriz.
Esto produce una pérdida irrecuperable de resolucién espacial al
encasillar los distintos eventos en las casillas o pixels de la matriz, y
afecta todos los tipos de estudios descritos. Por otro lado, y en relacién
a los estudios dindmicos, debe elegirse un intervalo de tiempo en que
se obtendrd cada imagen, lo que comporta una pérdida de resolucién
temporal al incluir todos los fotones detectados en cada intervalo de
tiempo prefijado en la misma imagen. Por el contrario el modo listado
precisa gran cantidad de memoria, si bien permite la reconstruccién del
estudio con cualquier tamafio de matriz, controlando asf la pérdida de
resolucién. En el caso de reconstruir un estudio dindmico lo podremos
hacer a distintos ritmos, pudiendo seleccionar el mds adecuado. Esto
ultimo es interesante en el caso de realizar un estudio del que no
conozcamos la cinética del trazador y por tanto sea dificil determinar "a

priori" el ritmo de adquisicién de las imdgenes.

Los estudios dindmicos, que constituyen el objetivo de este trabajo,
se adquieren en la inmensa mayoria de los casos en matrices de 64x64
pixels, con un mimero total de imdgenes que oscila entre 16 y 120 en
los diversos estudios tratados. El motivo de la eleccién de un tamaiio de
matriz relativamente pequefio es, por un lado, economizar la ocupacién
de memoria en los dispositivos de almacenamiento del ordenador y, por
otro, mejorar la relacién seiial/ruido de las imdgenes que la componen.

Puesto que el interés fundamental de estos estudios consiste en analizar
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las variaciones de actividad con el tiempo de cada una de las estructuras
que aparecen en la imagen, y no el de observar pequefios detalles en
ellas, no se precisa, en general, la utilizacién de tamafios de matriz

superiores.

I1.6 Caracteristicas de las imdgenes

Las gammagrafias presentan unas caracteristicas muy particulares
que provienen, por una parte, del trazador, a través del proceso de
emision de la radiacién y de su interaccién con la materia y, por otra,

del propio sistema detector.

I1.6.1 Caracteristicas asociadas al trazador

Los nicleos radiactivos del trazador, van desintegrdandose a lo
largo del tiempo, con la emisién de fotones v que podrdn ser detectados
si se produce la interaccién de los mismos cuando atraviesan el cristal
del detector. El cardcter aleatorio, tanto del proceso de desintegracién
como el de interaccién de los fotones, conduce a la presencia de un

ruido que es inevitable en toda imagen gammagréfica.

El contenido de las diferentes celdillas de una imagen digital
representa un contaje de los diferentes fotones detectados en una
determinada posicién, por lo que, al igual que cualquier contaje
radiactivo, seguird una distribucién estadistica de Poisson. La

distribucién de un contaje radiactivo correspondiente a n detecciones por
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segundo presenta una media y una varianza iguales a n. Si definimos la
relacién sefial/ruido de un contaje como el cociente entre el valor n,
considerado como sefal, y su desviacién estdndar ,I n, como una

estimacion del ruido, el resultado serd J—ri

El mimero total de detecciones que conforman una imagen depende
de tres factores que son la actividad utilizada como trazador, el tiempo
invertido en obtener la imagen y la sensibilidad del sistema detector,
que es fijo. El aumento de la relacién sefial/ruido a expensas de un
aumento en la actividad utilizada no siempre es posible, ya que para
reducir al mdximo la dosis de radiacién que recibe el paciente, las
exploraciones deben realizarse con la minima cantidad de trazador que
garantice su realizacién. Puede aumentarse el tiempo de exploracién de
forma limitada en estudios estdticos, sin embargo cuando realicemos un
estudio dindmico estamos limitados por la velocidad a que se producen
los cambios en la distribucién del trazador. Por iltimo, el nimero total
de cuentas se encuentra distribuido por las diferentes celdillas de la
matriz imagen. Asi, la utilizacién de diferentes tamafios de matriz nos
conducird a distintas relaciones sefial/ruido. La reduccién del tamaiio de
matriz permitird aumentar dicha relacién, si bien la pérdida de
resolucién asociada no siempre es admisible, siendo necesario, en cada

caso concreto, el equilibrio entre resolucién y relacién seiial/ruido.

Como es sabido, una de las propiedades de la radiacién vy es que
es capaz de atravesar la materia, existiendo tan sélo una probabilidad
de que interaccione con ella. Por este motivo parte de la radiacién

proveniente del trazador que se encuentra en el interior del organismo
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es capaz de ser detectada. Esta caracteristica de la radiacién electro-
magnética, si bien nos permite realizar estas técnicas de Medicina
nuclear, es la causa de varios efectos. Por un lado se produce una
superposicién de estructuras, que se ilustra en la figura II.10. Los
fotones que provienen de estructuras alineadas segin la direccién Z,
perpendicular al plano de deteccién de la gammacédmara serdn detectados
en la misma posicién. Esto indica que si tenemos un objeto R(x,y,z), su
imagen sin considerar la atenuacién serd la integral de esta funcidén

segun la direccién z:

I(x,y) = f R(x,y,2) dz.

Figura II.10. Las imdgenes corresponden a una
superposicién de las diferentes estructuras existentes, en la
direccién de deteccién.
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Otra caracteristica de las imédgenes gammagrdficas es que los
fotones que deban atravesar una maydr cantidad de materia para llegar
a ser detectados tendrdn una mayor probabilidad de interaccionar con
ella y, en conjunto, se verdn mds atenuados que otros que deban
atravesar menor cantidad de materia. La atenuacién queda determinada
por la cantidad de materia atravesada y por el coeficiente de atenuacién
lineal. Este coeficiente puede variar de un punto a otro, ya que depende
del nimero atémico de los 4tomos que constituyen los diferentes tejidos,
por lo que puede representarse como una funcién u(x,y,z). Conside-

rando el efecto de la atenuacién, la imagen que obtendremos serad:

I(x,y) = f R(x,y,2) e* dz

siendo

A= f s Bx,y,D dl

De esta forma, las imdgenes estardn formadas por la superposicién de
diferentes estructuras en la direccién Z, cuya contribucién va
disminuyendo a medida que aumenta el espesor de los tejidos que se le

anteponen al detector.

Tal como ha sido descrito en el apartado II.2, una pequefia
fraccién de fotones correspondientes a scattering Compton, contribuyen
a la formacién de la imagen. Estos fotones serdn detectados en una

posici6n diferente a la que le corresponderia por su lugar de emisidn,
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lo que contribuye de forma negativa en la imagen, produciendo una
degradacién de la misma, que se traducird en un menor contraste. El
efecto de estos fotones es pequefio frente al mimero de fotones
primarios por lo que, en general, su efecto es de poca importancia en

los estudios de gammagrafia planar.

Es necesario conocer todas estas caracteristicas para poder efectuar
una correcta adquisicién y valoracién de las imdgenes. También deben
tenerse en cuenta, en caso de efectuar un tratamiento de los datos, ya
que puede ser necesario, en algin caso, efectuar algiin tipo de

correccion.

I1.6.2 Caracteristicas asociadas al sistema detector

Si nos fijamos en el sistema detector debe tenerse en cuenta que
presenta diversos problemas que lo alejan de un sistema ideal. La
respuesta en energia no es la misma en cualquier punto del detector
debido a la variabilidad en la respuesta de cada uno de los fotomulti-
plicadores. De igual forma, la respuesta en cuanto a la posicién X,Y en
el plano detector no es perfecta, existiendo ligeras dependencias entre
ambas coordenadas. Si disponemos de una fuente radiactiva lineal
delante del detector, no obtendremos una imagen de una linea recta sino
que aparece una imagen ligeramente ondulada. Este hecho hace qﬁe
cuando queramos obtener la imagen de una distribucién uniforme de
trazador, la imagen obtenida tenga una aparente falta de uniformidad.

Este problema se disminuye efectuando correcciones de energia y
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posicionamiento a partir de los datos obtenidos previamente. Por un
lado obteniendo espectros de energfa en diversas posiciones del campo
detector y por otro tras la adquisicién de una matriz regular de
pequefios puntos radiactivos igualmente espaciados en ambas
direcciones. Con estas correcciones, el instrumento de medida puede
considerarse lineal tanto en energia como respecto al posicionamiento
X e Y. Sin embargo todavia no es isoplandtico ya que la respuesta
impulsional varfa con las coordenadas X e Y. Por lo tanto, si
intentamos obtener la imagen de una distribucién uniforme todavia
encontraremos una falta de uniformidad. Este segundo problema es
minimizado por la mayoria de constructores de Cdmaras de Anger por
medio de la adquisicién de una imagen correspondiente a una
distribucién uniforme y la posterior obtenciéon de una matriz de
correccién que consiga normalizar toda la imagen. Una vez efectuadas
estas correcciones puede considerarse que el sistema detector es lineal
e isoplandtico y su respuesta impulsional ya sélo es funcién de la
coordenada Z. La respuesta impulsional varia con las coordenadas del
punto, por lo que la PSF serd: PSF=f(z). La figura II.11 muestra la
variacién con la Z, utilizando un colimador de orificios muiltiples y
paralelos. Puede observarse que la resolucién aumenta a medida que la
fuente se acerca al detector. Al utilizar un colimador de tipo pinhole la

variacién se produce en el sentido contrario.

La formacién de una imagen, tras todas estas consideraciones, estd
constituida por la suma de las contribuciones de los datos procedentes
de diferentes planos paralelos al plano detector. La aportacién de cada

uno de estos planos es diferente ya que por efecto de la atenuacién, la



Instrumentacion Pdg. 29

1.00 - ! ! !

0.75 -

0.50 -

intensidad

0.25

0.00 I R R N
~50 ~40 =30 —20 —10 0 10 20 30 40 50

distancia (mm)

Figura II.11. Seccién de la respuesta impulsional a
diferentes distancias del detector.

contribucién de los diversos planos es cada vez menos importante a
medida que aumenta el grosor de los tejidos que se anteponen al
detector, contribuyendo con imdgenes menos activas y, por lo tanto, con
menor relacién seiial/ruido. Ademds, y por causa de la degradacién de
la respuesta impulsional con la distancia, los planos mas lejanos
presentardn una menor resolucién. Este es uno de los motivos por el
cual la gammacdmara debe situarse lo mas cerca que sea posible del

érgano que se pretende estudiar.

La imagen del objeto R(x,y,z) que obtendremos finalmente, ser4:

I”(x,y)f= R’(x,y,z) e* dz

siendo
R’(x,y,z) = PSF(x,y,z) ® R(x,y,z)
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III. PROCESADO DE SECUENCIAS DINAMICAS

II1.1 Introduccién

La introduccién de los ordenadores digitales en medicina nuclear
ha representado un cambio fundamental en la interpretacién de los
estudios gammagraficos. La adquisicién y almacenamiento de las
imdgenes permite la cuantificacién de los estudios, utilizando técnicas
de tratamiento digital. Con ello se consigue una mayor objetividad en

la valoracién de estos estudios.

Las técnicas de tratamiento se dirigen tanto a los estudios estdticos
como a los estudios dindmicos. En las imdgenes aisladas las aplicaciones
fundamentales han sido la mejora de la relacién sefal/ruido y el
aumento de la resolucién para poder detectar pequefios defectos de
captacién. En los estudios dindmicos es donde el procesado de datos
tiene méds importancia, habiéndose desarrollado en este iltimo caso
técnicas especificas de tratamiento para su aplicacién en medicina

nuclear.

Como un estudio dindmico estd formado por una serie de imdgenes
secuenciales en el tiempo, sobre cada una de ellas podremos aplicar
cualesquiera de las técnicas que se utilizan para el tratamiento de
imdgenes aisladas. Si consideramos el tiempo como una coordenada

adicional, un estudio dindmico puede expresarse como una funcién
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discreta F(x,y,t), pudiendo extender dichas técnicas a un caso de tres

dimensiones.

Debido a que el nimero datos de una imagen es grande, el
volumen total de datos de un estudio dindmico es excesivamente elevado
para poder valorarlo de forma directa. Por tanto, es preciso efectuar una
compresion de estos datos, reduciéndolos a unas pocas imdgenes, curvas

0 pardmetros que permitan una mds f4cil interpretacién.

En este capfitulo se describirdn los diversos métodos de tratamiento
de secuencias dindmicas, que para su exposicién han sido ordenados,
segin su enfoque, bajo tres orientaciones : métodos regionales,
individuales y globales, segtin estén orientados a tratar una regién de la
imagen, cada pixel o el conjunto global de ella. También veremos
varios ejemplos en que se han desarrollado técnicas de cada uno de las
formas de tratamiento mencionadas, algunas de las cuales servirdn como
base en las tres aplicaciones que se han desarrollado en los capitulos IV,

V y VI, todas ellas basadas en una orientacién individual.

II1.2 Métodos

La distintas formas en que podemos tratar un estudio dindmico
estardn encaminadas a reducir la informacién existente, intentando
eliminar aquella parte que, o bien sea redundante, o bien no sea de
nuestro interés. Esta reduccién puede llevarse a cabo bajo diferentes

orientaciones, segun se realice mediante el estudio de la evolucién tem-
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poral de todo un 6rgano o regién, de cada elemento de 1a imagen o bien
de la imagen completa, obteniendo asi una informacién regional,
individual o global (Pavia y Ros, 1.984).

Todos los métodos aplicados a estudios dindmicos van encaminados
a obtener pardmetros que cuantifiquen la funcién de determinados
6rganos, curvas representativas del comportamiento de un érgano o

imdgenes que representen una determinada funcién.

III.2.1 Métodos regionales

Los métodos regionales son aquéllos que estudian la evolucién de
la actividad total en un érgano o zona determinada para poder obtener
conclusiones sobre su funcién de forma conjunta. Estas formas de
tratamiento estdn encaminadas a la obtencién de unas pocas curvas o
pardmetros que nos permitan valorar la funcién del érgano seleccionado.
Por este motivo siempre deberd seleccionarse una regién que

corresponda al 6rgano que tenemos interés en estudiar.

Una regién de interés puede definirse como un subconjunto U

U ={ (Xl,}’1 )a (xz,)’2),---, (Xn’yn) }

del conjunto total de posiciones M, de una matriz:

M = {(x,y) | 1=x<N, 1<y<N }.
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siendo N la dimensi6én de las matrices utilizadas, supuestas cuadradas.

Si la zona de interés varia a lo largo de la secuencia, puede ser
necesaria su definicién sobre cada una de las imdgenes que componen

el estudio. En este caso la regién de interés serd el subconjunto U,

Ut ={ (xtl’ytl )9 (Xé,)’zt),---, (xtn’y;) }

En general, la seleccién de una regién de interés se efectiia sobre
alguna de las imdgenes de la secuencia de forma interactiva con la
ayuda de un joystick o 1dpiz luminoso. Sin embargo, en algunos casos
es posible realizar la seleccién de forma automdtica o semiautomdtica

con la ayuda de algoritmos de deteccién de contornos (Reiber y otros
1983 y 1985).

Para cada regidén de interés U,, podemos generar la funcién

R(t) = E F (x,y,t)

x,y)EU,

donde cada punto R(k) de esta curva representa la actividad total en la
zona seleccionada de la imagen correspondiente al tiempo t=k-At. A tal
funcién se la denomina curva actividad/tiempo (A/T). Estas curvas son
las que llevan la informacidén sobre la evolucién temporal del contenido

del trazador en la zona elegida. A partir de estas curvas podemos
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calcular pardmetros que reflejan el comportamiento de la regién
seleccionada en su conjunto. En muchas ocasiones se estudian varias
curvas A/T correspondientes a varias regiones u 6rganos, que estardn
relacionadas, obteniendo pardmetros que reflejan la funcién de alguno

de ellos.

Una vez obtenidas las curvas A/T de la regién o regiones que
deseemos estudiar, deberemos pasar al cdlculo de pardmetros que nos
permitan valorar alguna caracteristica de esta regién. Debido al ruido
estadistico asociado al error de contaje, las curvas A/T obtenidas
tendrdn una baja relacién sefial/ruido. Esto influird en el cdlculo del
pardmetro, que estard sujeto a error. Una posibilidad para disminuir este
error es mejorar la relacién sefial/ruido de la curva A/T con las técnicas
habituales de tratamiento de sefiales. Otra forma consiste en calcular los

pardmetros con algoritmos que sean poco sensibles al ruido.

A continuacién veremos algunos ejemplos ordenados segun la
forma de obtener esta parametrizacién, que puede realizarse
directamente a partir de las curvas originales, tras obtener la funcién
caracteristica del sistema que se desea estudiar o bien mediante la

utilizacién de modelos compartimentales.

La forma mds sencilla es la parametrizacién directa. Los
pardmetros se calculan sobre la funcién R(t) generada, ya sea de una
forma directa, o bien tras el ajuste de alguna funcién conocida, para
disminuir la imprecisién debido al ruido siempre presente. Uno de los

ejemplos mds frecuentes lo encontramos en el renograma isotépico en
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el que se valora la funcién del rifién y su capacidad de eliminacién. En
estos estudios dindmicos el trazador es una sustancia que se elimina por
el rifién y es introducida en el torrente sanguineo por via endovenosa al

iniciar la adquisicién. La figura III.1 muestra una secuencia de

Figura III.1. Secuencia de 60 imédgenes correspondientes a un renograma
isotépico obtenido a razén de una imagen cada 20 segundos.

imdgenes de un estudio renogréfico, en la que se observa que en las
primeras imdgenes el trazador se encuentra en zonas vascularizadas,

poco a poco se va incorporando al riiién, siendo eliminado de la sangre,
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apareciendo por ultimo en la vejiga urinaria. En este caso, las zonas que
pueden tener interés, corresponden a los dos rifiones, una zona
vascularizada y vejiga. Las curvas A/T correspondientes aparecen en la

figura III.2. Estas curvas, que reflejan la variacién de la cantidad de

vascular I l

200 . - — rifdn izquierdo : . __
...... rifién derecho T
.......... - vejiga ;
150 /o e 7]
- =
(%) \
o g \/\ ey
O 100 Ffoimesml ey -

Y .
e S R TN
.
R ~ - NN ‘

50

tiempo (min)

Figura III.2. Curvas actividad-tiempo. Rojo: zona
vascular. Azul: Rifién izquierdo. Amarillo: Rifién
derecho. Verde: Vejiga urinaria.

trazador en cada zona, nos sirven para calcular pardmetros y cuantificar
las diferentes fases de la eliminacién del trazador: extraccién, trénsito
intrarrenal y eliminacidn, asi como la funcién relativa de ambos rifiones
(O’Reilly y col., 1986). Los pardmetros pueden estar fuertemente
afectados por el ruido si se calculan de una forma directa. Para
conseguir unos pardmetros mds fiables puede realizarse el ajuste de
alguna funcién o un polinomio a diversos tramos de la curva A/T, tal

como se observa en la figura II1.3.

Otro punto de vista es el de considerar a la region u 6rgano de
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Figura III.3. Ajuste de una funcién exponencial a un
tramo de la curva renal, comprendido entre los 180 y
los 300 segundos.

estudio como un sistema e intentar caracterizarlo. Si el sistema puede
considerarse lineal e invariante, toda la informacién respecto a su
comportamiento temporal estd contenida en su respuesta impulsional,
con lo cual la caracterizacién del sistema se reduce a calcular esta
respuesta impulsional y realizar la parametrizacién sobre ella. En este
caso la parametrizacion se realizaria sobre la funcién caracteristica del

sistema.

En estos sistemas la funcién de salida, s(t), puede expresarse como
producto de convolucién de la entrada, e(t), con la respuesta
impulsional, h(t)

s(t) = e(t) ® h(t)



Procesado de secuencias dindmicas Pdg. 38

El problema inverso de determinar h(t), conocidas s(t) y e(t),

puede resolverse efectuando la deconvolucién entre estas dos funciones.

Esta es una técnica cada vez mas usual utilizada en estudios
secuenciales renales, en los que la respuesta impulsional de cada riiién,
llamada funcién de retencién renal, permite calcular el tiempo de
transito intrarrenal, pardmetro de utilidad clinica (Piepsz y col., 1.982).
Las zonas de interés seleccionadas corresponden, en este caso, a una
zona vascularizada que se utilizard como curva de entrada e(t), y otras
dos sobre cada rifién que serdn las correspondientes curvas de salida
s(t). A partir de ellas obtendremos las funciones de retencién h(t) para

cada rifién.

En la figura III.4 se presentan las curvas A/T obtenidas en un
estudio renal para las tres zonas de interés correspondientes a los dos
rifiones y zona vascular asf como las funciones de retencién de ambos

rifiones.

La obtencién de la funcién de retencién renal por deconvolucién
es una técnica muy sensible al ruido. A fin de obtener la funcién de
retencion renal de la forma mas 6ptima evitando al mdximo el problema
introducido por el ruido, realizamos una comparacién de métodos (Pavia
y col., 1983) asi como un estudio del efecto de diversos filtros
incorporados al algoritmo de deconvolucién (Puchal y col., 1988),
observando la existencia de un filtrado éptimo en el sentido de que
aumente la relacién sefial/ruido con la minima distorsién de la funcién

de retencién renal. Resultados similares han sido obtenidos



ACTIVIDAD (cps)

Procesado de secuencias dindmicas Pdg. 39

1600 T T 0.020 — T

1200 = - 0.015

800 = o010 B
Ko
400 PN 0.005 oot % _
0 0.000 3 ] o
0 5 10 15 20

TIEMPO (min) " TIEMPO (min)

Figura III.4. Curvas A/T vascular y de ambos
rifiones (Izquierda) y sus funciones de retencién renal
(derecha).

recientemente por Gonzalez (1991). En la figura III.5 se observa el
resultado de la deconvolucién sin filtro y utilizando un filtro. Puede
observarse, de forma evidente, la necesidad del filtrado para hallar la

funcién de retencién renal.

Una tercera orientacién en el tratamiento regional es la obtencién
de pardmetros que reflejen la cinética del trazador, lo cual precisa la
definicién de un modelo compartimental teérico (Lawson, 1.986). A
partir del modelo propuesto debe plantearse el sistema de ecuaciones
diferenciales, que representa la cinética del trazador, y tiene en cuenta
las cantidades de trazador presentes en cada compartimiento y las

constantes de paso entre ellos.
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Figura IT1.5. Funcién de retencién renal obtenida sin filtrar
los datos (izquierda) y utilizado un filtro de Butterworth.

Como ejemplo mostraremos el modelo que utilizamos para estudiar
la cinética de plaquetas marcadas con ''In, reinyectadas en el torrente

circulatorio (Garcia y col., 1986). Tal como vemos en la figura III.6,

.......................................................

Figura III.6. Modelo compartimental utilizado para
describir la cinética de las plaquetas marcadas.

El primer compartimiento corresponde a las plaquetas del pool vascular

extraesplénico Q,, el segundo, Q,, a las que se encuentran formando el
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pool esplénico y el tercero, Q,, a las que quedan secuestradas en el bazo
y no pueden regresar a la circulacién. El sistema de ecuaciones

diferenciales asociado es:

dQ,/dt = -k;,°Q; + k;'Q,
dQ,/dt = k;2°Q - ky'Q, +ky5°Q4
dQ,/dt = ky3-Q,

siendo Q;(t) las cantidades en cada uno de los compartimientos y k;; las

constantes de transporte entre los compartimientos i y j.

En general, la aplicacién del modelo a los datos experimentales
puede hacerse bien por ajuste de la solucién analitica del sistema a los
datos experimentales, o bien por resolucién numeérica del sistema de
ecuaciones diferenciales tomando como valores Q,(t) los experimentales.
En este caso por ser sencilla la solucién del sistema, se opté por la
primera obteniendo asi las constantes cinéticas que permitian cuantificar
Ia destruccién de plaquetas en el bazo, asi como la magnitud del pool
esplénico. En la figura II1.7 vemos las curvas A/T reales junto con las

simuladas con las constantes obtenidas.

Anteriormente habiamos aplicado un modelo similar a la unién de
hematies labilizados con IgG (Garcia y col., 1983), permitiendo estimar
la unién a los receptores de tipo Fc existentes en el bazo. Recientemente
hemos aplicado esta técnica a el nuevo trazador renal ***Tc-MAG; para
el estudio de su comportamiento y la comparacién con el trazador

utilizado anteriormente, el *'I-Ortoiodohippuran (Pavia y otros 1991).
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Figura IIL.7. Curvas actividad-tiempo correspondientes a lecho vascular
(izquierda) y bazo (derecha) con la simulacién correspondiente a los
pardmetros obtenidos tras el ajuste a los datos experimentales.

II1.2.2 Métodos individuales

Este tipo de procesado es una generalizacién del anterior en cuanto
a que se reduce el drea de interés a un pixel y se parametrizan todas las
curvas A/T correspondientes a cada una de las posiciones de la matriz.
Como resultado tendremos un elevado mimero de valores del pardmetro
calculado, tantos como pixels, para cuya valoracién se colocan en una
matriz bidimensional que constituye la llamada imagen paramétrica
(Todd-Pokropek, 1.980).

Llamaremos I, ,,(t) a la curva A/T elemental correspondiente a la
posicién (x,y) de la matriz M. Esta se obtiene de la secuencia original

de acuerdo con

Luy® = F(x,y,1) con (x,y)eM
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y recibe el nombre de dixel (de dynamic pixel Barber 1980).
Sea P, el valor del pardmetro obtenido a partir de la curva
elemental I, ,,(t). La imagen paramétrica, cuyo esquema de formacién

para un estudio renal se ilustra en la figura IIL.8, vendrd definida por

IP(x,y) = Py

ESTUDIO DINAMICO DIXEL i,j

Fix,y,1) i
|

tmax t

IMAGENES PARAMETRICAS
! | !
! i i
] — ) ] SRR ) | S )
Cmax(xly) tmax(X.y) t‘,,(x,y)

Figura III.8. Esquema de formacién de las imdgenes
paramétricas.

sobre estas imdgenes, representadas en una escala de grises o

pseudocolor, podremos ver la distribucién espacial del valor del
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pardmetro calculado. En ella podrdn detectarse zonas en las que el

pardmetro adquiera valores anémalos.

Los principales problemas con que nos encontraremos son dos: El
primero de ellos es la cantidad excesiva de cdlculos que se han de
realizarse. El segundo es el error que se comete al obtener el valor del

pardmetro en cada uno de los dixels de la imagen.

El primer problema mencionado es inherente a este tipo de
procesado, dado que la definicién de imagen paramétrica supone el
cdlculo del pardmetro en todas las posiciones de la matriz, M (4096 si
se trabaja con matrices de 64 X 64). Esto significa que va a calcularse
tanto en la zona u 6rgano que pretendemos estudiar como para el resto
de la imagen. Una posibilidad para reducir el nimero de cédlculos es
restringir la formacién de la imagen paramétrica a una zona de interés,
eliminando del cédlculo aquellos dixels que no sean de nuestro interés.
Tiene el inconveniente de que precisa de la seleccién previa de la zona
pero reduce considerablemente el tiempo de obtencién de la imagen
paramétrica. De todas formas este problema cada vez tiene menor
importancia dado el aumento considerable de la potencia de cdlculo de

los procesadores actuales.

El error en el cédlculo del pardmetro depende fundamentalmente de
la relacién sefial/ruido de cada dixel, y en menor grado, del tipo de
pardmetro y de la forma en que se realice el cdlculo. Este problema se

verd reflejado en las imdgenes paramétricas, haciendo que estas
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aparezcan con una calidad muy deficiente. El error dependerd de la
relacién sefial/ruido ya que esta relacién suele ser baja, sobre todo en
los dixels en que no hay sefial o ésta es muy débil. En el caso del
andlisis regional también se produce un error al calcular los pardmetros,
si bien el problema es menor ya que la relacién sefial/ruido suele ser

mucho mayor.

En las imdgenes paramétricas, la relacion seiial/ruido puede
definirse como la relacién entre el valor del pardmetro y su error. Por
este motivo, la mejora de éstas se centra en conseguir que el valor del
pardmetro calculado tenga el menor error posible. Cuand6 el error sea
grande, tendremos que recurrir bien a técnicas de filtrado o bien, si se
espera que la imagen tenga un valor del pardmetro constante, podremos
ayudarnos de técnicas estadisticas para valorar las imdgenes, a través de
la realizacién de mapas de probabilidad (Granowska y otros 1988). Un
mapa de probabilidad consiste en una imagen en la que cada pixel indica
el grado de significacién de que el valor del pardmetro del mismo pixel
de la imagen paramétrica pertenezca a la distribucién de los restantes

valores, considerados como normales.

Para conseguir que el error cometido en el cdlculo del pardmetro
sea €l minimo posible podemos actuar de dos formas, o bien mejorando
la relacién seiial/ruido de los dixels antes de efectuar el cdlculo o bien

utilizando algoritmos que resulten poco sensibles al ruido.

La mejora de la relacién sefial/ruido puede realizarse actuando

sobre los datos originales, utilizando una extensién de un filtrado 2D a
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un caso 3D sin mds que considerar al tiempo como una coordenada
adicional. En este caso cada pixel se promedia con los de su entorno en
las tres dimensiones, con lo que intervienen tanto los de la propia

imagen como los de sus imédgenes adyacentes en el tiempo.

Respecto a la sensibilidad de los pardmetros al ruido, debemos
considerar, en primer lugar, que a partir de cada dixel podemos obtener
diversos tipos de pardmetros. Podemos conseguir pardmetros
temporales, de amplitud u oscilacién, de velocidad u otros. Para que el
error asociado al ruido sea lo menor posible, es de gran importancia el
algoritmo utilizado en el cdlculo del pardmetro. Los pardmetros que
reflejen una amplitud siempre serd mejor calcularlos, si es posible,
como integral en un intervalo. Los pardmetros de tiempo y velocidad
serdn mds precisos después de realizar el ajuste de alguna funcién

matemdtica al dixel en todo su dominio o en un intervalo de tiempo.

Una vez obtenida la imagen paramétrica, antes de su valoracién
visual puede mejorarse su aspecto eliminando partes que no interesan
(no hay sefial o no interesa su estudio). Esto se puede conseguir
utilizando una mdscara, que no es mds que una matriz binaria de ceros
y unos, que multiplica a la imagen paramétrica, eliminando las zonas no
deseadas. La mdscara puede obtenerse por diversos criterios, tales como

oscilacién o amplitud de las sefiales I, (t) o atendiendo a su forma.

Para la valoracién de estas imdgenes paramétricas es frecuente la
obtencién del histograma de distribucién de los valores hallados del

pardmetro. Estas distribuciones no permiten observar mejor que en la
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propia imagen, la existencia de diferentes poblaciones de pixels con
valores distintos del pardmetro reflejando zonas de distinto
funcionamiento. Para la construccién del histograma debe tenerse en
cuenta que como el error en el cédlculo del pardmetro es distinta, en los
diferentes pixels, no todos los valores deben tener la misma
contribucién en la formacién del histograma. Debido al ruido que
presentan los datos originales, diferente en cada pixel, obtendremos un
error asociado al cédlculo del pardmetro que varfa de un punto a otro.
Esto sugiere que para la obtencién de la distribucién de valores seria
conveniente algiin tipo de ponderacién. Una forma para que los pixels
con menor error contribuyan de forma mds importante, en la formacién
del histograma, que aquellos con error mayor, puede ser utilizando el

inverso del error de cada pixel como factor de ponderacién.

Otro efecto que puede tenerse en cuenta es la distribucién espacial
de los pixels con un mismo valor o con valores muy préximos. Si éstos
se encuentran cerca de otros deben contribuir mds en el histograma que
si estdn aislados. Esto supone una correccién por agrupamiento
(Bacharach y Green, 1982, Bacharach y col., 1982).

La valoracién visual del conjunto imagen paramétrica-histograma
es de gran ayuda para el médico ya que permite localizar zonas de
funcionalismo anémalo, sin embargo da una informacién cualitativa.
Para valorar cuantitativamente estas imdgenes podemos obtener
pardmetros estadisticos descriptivos de la distribucién de valores, tales
como son las medidas de centralizacién, de dispersién, los indices de

asimetria u otros. Estos pardmetros pueden obtenerse sobre la
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distribucién de valores correspondiente a toda la imagen, o bien sobre
la obtenida a partir de los valores correspondientes a un érgano o a una

pequeiia parte de €l que presente un funcionamiento anémalo.

Si bien estos pardmetros dan una idea global de las posibles
anomalias, no cuantifican su localizacién, que debe realizarse
directamente en la propia imagen paramétrica en el caso de que ésta sea
de buena calidad, motivo por el cual es conveniente la presentacién
simultdnea de la imagen y de su histograma de distribucién asi como de

sus indices caracteristicos.

Sin embargo, cuando las imdgenes paramétricas sean de poca
calidad, puede ser necesario aplicar otras técnicas para destacar la
localizacién de probable funcionamiento anémalo. Si bien podrian
aplicarse técnicas de filtrado habituales con alguna modificacién, en la
actualidad existen otros métodos mds adaptados, basados en la

estadistica concreta de la distribucién de valores.

Estos métodos pueden aplicarse en aquellos casos en que un
funcionamiento normal corresponda a un mismo valor del pardmetro que
se calcula, y con ellos pueden detectarse zonas anémalas de pequefio
tamafio. El método se basa en el estudio de la distribucién de valores
hallados, extrayendo los limites del intervalo de confianza
correspondiente al funcionamiento normal. A partir de estos datos puede
construirse un mapa de significacién estadistica, colocando, sobre una
matriz de ceros, un valor de uno en todos los pixels con un valor fuera

del intervalo normal. Sobre esta nueva imagen binaria deben aplicarse
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los criterios de agrupamiento ya citados para dar una mayor
significacién a aquellas zonas en donde se encuentre una mayor
agrupacién, lo que permite localizar aquellas zonas con mayor

probabilidad de funcién anémala.

Una primera implementacién se realizé sobre secuencias dindmicas

correspondientes a renogramas. En la figura II1.9 puede verse la imagen

i

Figura III.9. Izquierda: Imagen paramétrica de
tiempo al maximo. Derecha: Distribucion de valores
en rindén izquierdo (parte superior) y derecho
(inferior).

paramétrica correspondiente al tiempo transcurrido entre el inicio del
estudio y el instante de mdxima actividad o tiempo al mdximo, obtenida
en un caso. La imagen se presenta tras aplicar una mdscara obtenida por

amplitud de la sefal en un intervalo de tiempo intermedio entre 2 y 4
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minutos, de forma que no aparezcan las zonas mds vascularizadas por
haber disminuido su amplitud, ni tampoco la vejiga puesto que el
trazador no ha podido llegar a ella. Se acompaiia de la distribucién de
valores obtenida para cada uno de los rifiones asi como de los
pardmetros descriptivos media y moda. Observando la imagen
paramétrica veremos que se diferencia la zona cortical de la pélvica ya
que la primera tiene valores de tiempo al mdximo menores que la

segunda. Igualmente podemos ver estas diferencias en los histogramas.

II1.2.3 Métodos globales

Son métodos de reduccién de datos, utilizados frecuentemente para
reducir la informacién, permitiendonos almacenar los estudios en forma
comprimida (Shmidlin 1979 y Verderet 1983) con una minima pérdida
de informacién. Sin embargo, también pueden ser utilizados para
obtener imdgenes funcionales. Son métodos estadisticos, basados en el
andlisis multivariante, encaminados a buscar patrones de
comportamiento, de forma que tratan globalmente a todos los datos del

estudio.

La reduccidén siempre comporta la pérdida de cierta cantidad de
informacién. Sin embargo debe tenerse en cuenta que gran parte de la
informacién contenida en un estudio dindmico es redundante ya que los
estudios dindmicos nos dan informacién del comportamiento de unos
pocos érganos cuya funcién queremos estudiar. La mayoria de dixels

correspondientes a cada dérgano presentardn patrones andlogos. Sin
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embargo, no siempre puede escogerse un conjunto de ellos
representativo de la funcién de cada 6rgano ya que pueden existir zonas
de comportamiento anémalo que dificulten la obtencién de los mismos.
En 1974, Barber utiliza el denominado andlisis de componentes
principales o transformacién de Karhunen-Loeve, que obtiene una serie
de funciones ortogonales que describen, de forma compacta, todo el

estudio original.

Se basa en considerar a todos los dixels de un estudio de N
imdgenes de tamafio n x n, como un conjunto de n x n puntos de un

espacio vectorial de dimensién N. Cada dixel seria un vector de

coordenadas:
Ix,y =( Ix,y,l’ Ix,y,2’ ceee Ix,y,N )
o bien
Ly=L,ie + ... + L ,nex
siendo e,, .... ,ey una base ortonormal del espacio vectorial. Este

conjunto de puntos puede incluirse con bastante aproximacién en un
subespacio de dimensién P mucho menor. En él cada punto o dixel
tendrd una nueva representacién como combinacién lineal de tan solo P

vectores:

Gy = Gy(D) v, + ... + Gy y(P) vp
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Los vectores v,, .... ,vp constituyen la base del subespacio

vectorial, y su representacién en la base del espacio N-dimensinal es:

vi = ali e1+ v + aNi eN

Cada uno de estos vectores de la nueva base representa un patrén de
comportamiento mayoritario. Las matrices G, (1), .... ,G,,(P)
representan la contribucién de cada patrén en el dixel original y se
denominan imdgenes factoriales. A la combinacién lineal de las
coordenadas de los puntos del espacio N-dimensional ( o valores de cada
dixel) que nos da cada coordenada en la nueva base se le llama factor.
Estos factores nos permiten obtener las imdgenes factoriales a partir de

las originales de una forma directa.

El andlisis de componentes principales nos permite obtener una
base ortogonal del nuevo subespacio, ddndonos imégenes factoriales que
contienen valores tanto positivos como negativos, lo cual es de dificil
interpretacién. Si el motivo de este andlisis no es solamente el de
compresién de datos, necesitaremos otros métodos que posteriormente
efectien rotaciones de la base ya sean ortogonales u oblicuas, de forma
que las imdgenes factoriales estén formadas tnicamente por valores
positivos (Di Paola, 1982 y Bazin, 1982).

Estos métodos estadisticos los denominamos globales por que
analizan los n x n x N pixels del estudio simultdineamente encontrando
unas pocas funciones o patrones de comportamiento, cuyas diferentes

combinaciones lineales nos dan, con bastante aproximacién, cada uno
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de los dixels del estudio.

Un ejemplo de su interpretacién lo tenemos si consideramos la
secuencia de imdgenes de una ventriculografia en equilibrio, en la que
cada pixel tendrd un comportamiento ventricular, auricular, una
combinacién de ambos si existe superposicién, (Cavailloles y col.,
1984) o un comportamiento constante en los dixels correspondientes a
las zonas externas a las cavidades cardiacas, debido a la actividad
circulante. Por lo que se podrd escribir como combinacién lineal de

estos factores:

Ly = A,y at) + V,, v(D)

donde a(t) y v(t) representan los patrones auricular y ventricular y las
imdgenes A,, y V,, las correspondientes a ambos factores. En ellas
aparece con m4ds intensidad aquellos lugares que corresponden a dixels
con una mayor contribucién del patrén o factor correspondiente, tal
como se observa en la figura III.10. Estas imdgenes nos dan una idea
de la capacidad de contraccién pero separando en dos imdgenes
diferentes la debida al movimiento auricular y ventricular, aunque
hubiese habido una superposicién de ambas estructuras en el momento

de la adquisicién de las imdgenes.

Esta descripcién que presenta el método como una herramienta
atrayente, no siempre da buenos resultados ya que los patrones que se
encuentran no siempre corresponden a funciones fisioldgicas claras si

no que pueden estar entremezcladas, dificultando tanto la interpretacién
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TRCTOF VENTRICULAER

IPAGENES FRCTOBIALES

wm W
'

THCTOR AURICULAE

Figura II1.10. Patrones de comportamiento de los
pixels en wuna ventriculografia en equilibrio
correspondiente a un sujeto normal. A la derecha
aparecen las imdgenes correspondientes a ambos
factores.

como la comparacién entre diferentes estudios (Barber 1980).

Otra forma de reduccién de datos se produce cuando podemos
suponer que la informacién que nos interesa estd contenida en una
determinada direccidn en las imdgenes del estudio, pudiendo prescindir
del resto de la informacién. La reduccién en este caso consistiria en
disminuir la dimensién de las imdgenes pasando de tener un estudio
F(x,y,t), con datos tridimensionales, a tenerlo en forma bidimensional
F’(s,t), siendo s la direccion de interés. Los datos reducidos, con solo
dos coordenadas podrian ser representados en forma de una imagen, que

contendria prdcticamente la misma informacién que contendria el estudio
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completo, pero que no seria una imagen en el sentido habitual ya que
una de las coordenadas corresponde al espacio y la otra al tiempo,

siendo por tanto una representacién espacio-tiempo.

Uno caso de este tipo lo constituyen los estudios de trdnsito
esofdgico. En ellos se deglute una pequefia cantidad de trazador, y
mediante un estudio dindmico rdpido se estudia el trdnsito del trazador
por el eséfago, en su camino hacia el estémago. En este caso la
informacién horizontal da cada imagen no nos es apenas de utilidad ya
que el trayecto por el que transcurre el trazador es prédcticamente
vertical, por lo que la direccién de interés s serd la direccién. La

reduccidn se realizard en este caso

F'(s,t) = F@G,y,D

-

siendo N la dimensién de las imdgenes.

La figura III.11 muestra la imagen correspondiente a la funcién
F’(s,t). El eje horizontal corresponde al tiempo siendo el margen
izquierdo el origen de tiempo. El eje vertical corresponde a la
coordenada original y. La parte superior corresponde a la boca y la
parte inferior corresponde al estémago. Las posiciones intermedias
corresponden al eséfago. Observando la imagen de izquierda a derecha
veremos la progresion del trazador desde la boca hasta el estémago. En

este caso se observan algunas retenciones del trazador en algin punto
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del trayecto que se observan en forma de trazos horizontales, y

corresponden a estados anormales.

-

Figura III.11. Distribucién vertical de la actividad en
funcién del tiempo en un estudio de trdnsito
esofdgico.

En la figura III.12 se muestra un caso en el que tras una segunda
deglucién, aparece un reflujo gastroesofdgico, es decir, el trazador se
dirige hacia la parte superior del es6fago regresando posteriormente al

estdmago.
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Figura III.12. Estudio de trdnsito esofdgico en el que
se observa un reflujo gastroesofdgico tras una segunda
deglucién.

III.3 Valoracién de los métodos de procesado.

Los métodos regionales nos dan la informacién de una regién u
6rgano en conjunto, lo cual puede ser necesario en algunos casos.
Cuando queramos efectuar un estudio de la funcién caracteristica de un
sistema o bien un andlisis compartimental estaremos obligados a realizar
un andlisis de este tipo. También, cuando se desee estudiar las
repercusiones en el organismo de la funcién de un dérgano, nos
encontraremos con algunos pardmetros que debemos obtenerlos mediante
un andlisis regional. Tal es el caso de querer medir la capacidad de
bombeo del corazén para ver las posibles repercusiones en el riego

sanguineo, cosa que haremos mediante el pardmetro "Fraccién de
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ventriculo izquierdo, que es eyectada durante la contraccién ventricular
hacia el torrente sanguineo. Se trata de un pardmetro que refleja la
funcién global del corazén. Sin embargo, para la obtencién de otros
pardmetros que pretendan estudiar el estado de un determinado érgano,
puede no ser adecuada la utilizacién de métodos regionales ya que
pequefias anomalias locales en el funcionamiento del érgano en estudio

pueden quedar enmascaradas al obtener el pardmetro en el conjunto total
de é€l.

Los métodos individuales, frente a los regionales, evitan este
problema, ya que tratan separadamente partes mds pequeiias de la
imagen ya que estudian cada uno de los pixels que la componen. Por
tanto estardn indicados para estudiar el estado de funcionamiento de un
determinado érgano como tal, conociendo el estado de cada una de sus
partes. Ademds si tenemos en cuenta los valores del pardmetro
obtenidos en una zona, también podremos obtener valores de indole

regional.

El andlisis global es una técnica atrayente por el tratamiento
conjunto que realiza de toda la informacion, ya que, en definitiva, el
comportamiento del trazador en las diferentes regiones o 6rganos del
organismo estd ligado, es decir, una vez introducido, para entrar en un
6rgano debe salir de otro. Si el comportamiento del trazador en un
organo es el mismo en cualquiera de sus partes se podrd obtener un
mimero limitado de patrones que puedan corresponder a cada uno de
ellos. Si bien como técnica de reduccién de datos puede ser importante,

para la cuantificaciéon de los estudios puede ser dificultosa, ya que
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muchas veces, los factores hallados no representan claramente la funcién

de algiin 6rgano en concreto, haciendo dificil su interpretacién.

Lo expuesto nos lleva a considerar el uso de las imdgenes
paramétricas para el estudio de secuencias en medicina nuclear como
herramienta prioritaria, por la informacién pormenorizada que nos
ofrece, la reduccién de datos que comporta y la posibilidad de
cuantificacién que permite. Adam (1987) sitia la valoracién de los
estudios de Medicina Nuclear mediante la utilizacién de imégenes
‘paramétricas en una posicién favorable frente a otras técnicas de

diagnéstico.

En los tres capitulos siguientes, las imdgenes paramétricas
constituyen el eje de la cuantificacién de los estudios dindmicos que se
tratan. En el primero de ellos se trata un estudio dindmico en su minima
expresion, ya que por su dindmica lenta, tan solo se dispone de dos
imdgenes separadas en el tiempo. En el segundo se tratan estudios
dindmicos sincronizados a una sefial externa, el ECG, y en el ltimo se
hace sobre un estudio dindmico que entenderiamos como estdndar. En
todos ellos la cuantificacién se realiza gracias a la formacién de

imdgenes paramétricas de distintos pardmetros.
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IV. ESTUDIOS DE PERFUSION MIOCARDICA

IV.1 Introduccion

Para evaluar de forma no invasiva la irrigacién del miocardio en
enfermedades de las arterias coronarias se utiliza frecuentemente la
gammagraffa de perfusién miocdrdica. En esta exploracién se utiliza
como trazador el cloruro de talio (**'TICI), que es introducido en la
circulacién, por via intravenosa un minuto antes de finalizar una prueba

de esfuerzo.

El radiofirmaco inyectado se distribuye por todo el sistema
circulatorio y llega al miocardio a través de los vasos coronarios. En
condiciones normales, el talio se incorpora a la célula miocdrdica,
atravesando la membrana celular mediante transporte activo utilizando
la bomba Na/K-ATPasa. Cuando se inyecta en el momento de méximo
esfuerzo, la concentracién de talio extracelular es superior a la que se
encuentra en el interior de las células, por lo que la entrada de talio en
las células a través de la membrana es rdpido, alcanzando una
concentracién médxima en un corto periodo de tiempo. Posteriormente,
al disminuir la concentracién extracelular de talio, éste es transportado
hacia el exterior de la membrana celular hasta que se produce un
equilibrio entre el exterior y el interior de las células, situacién que se
denomina redistribucién. Si bien al principio, el trazador puede estar
distribuido desigualmente en funcién de la perfusién sanguinea, en este

momento se habrd producido la redistribucién del mismo. De forma
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andloga, el talio se incorpora a otras células del organismo, encontrando
también una captacién variable en determinados 6rganos, asi como en

el tejido muscular.

Durante el estudio se registran imdgenes gammagrdficas en el
momento en que la concentracién de talio en las células miocdrdicas es
médxima, aproximadamente a los diez minutos postinyeccién,
constituyendo las imggenes denominadas de esfuerzo o postesfuerzo. El
registro de imdgenes se repite aproximadamente tres horas mds tarde,
cuando se ha producido la redistribucién. En las dos ocasiones se
obtienen imdgenes planares desde tres orientaciones distintas: Una, en
proyeccién anteroposterior, en la que se observan bien las paredes
anterolateral e inferior pero se produce superposicién de ambos
ventriculos. Otra, en proyeccién oblicua anterior izquierda a 45°, en la
que se observan ambos ventriculos independientemente y se valora
correctamente las paredes septal y posterolateral. Por iltimo, una
proyeccién lateral izquierda o bien oblicua anterior a 70°, que permite
valorar las paredes anteroseptal e inferior, aunque se superponen ambos
ventriculos. El ventriculo derecho, con un grosor del miocardio muy
inferior al del ventriculo izquierdo, no aparece en las gammagrafias
salvo en la proyeccién oblicua a 45°, ya comentada, en la que aparece

débilmente, sobre todo cuando existe una hipertrofia de este ventriculo.

Las imdgenes gammagrdficas de un corazén normal registradas
después de realizar la prueba de esfuerzo muestran una distribucién
uniforme del trazador, que se mantiene en el estudio de redistribucidn,
si bien en éste la actividad es menor al haberse producido la salida o

washout del talio en las células. Si existe una enfermedad coronaria, la
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demanda sanguinea del miocardio durante el esfuerzo no puede ser
satisfecha por la arteria coronaria estenosada, apareciendo una zona fria
en las imdgenes de esfuerzo. Este defecto, reflejo de un drea
hipoperfundida, desaparece en el estudio de redistribucién si el aporte
sanguineo al miocardio se reestablece en situacién de reposo (patrén
reversible). Esto no es asi cuando existe un dafio importante o cuando
el miocardio estd necrosado. En este caso, si las células no pueden
incorporar el talio, el defecto permanecerd en las imdgenes tardias
(patrén irreversible). Si existe una incorporacién muy lenta, debido a
una disminucién muy importante de la luz del vaso, el defecto también
permanecerd (patrén irreversible) salvo que se realizaran imdgenes muy
tardias. De esto se desprende que los estudios con talio permiten la
diferenciacién entre dreas normales e hipoperfundidas. (Cita 1) En
ocasiones es posible encontrar que las imdgenes de esfuerzo presentan
una distribucién normal, apareciendo en la imagen de redistribucién
alguna zona hipocaptante (patréon paraddjico). Este patrén puede
producirse en el caso de que el paciente presente una afectacién de las
tres arterias coronarias que irrigan el miocardio, ya que puede ocurrir
que una gran parte del miocardio tenga un washout disminuido,
quedando conservado en una pequeiia zona, que apareceria como
hipocaptante respecto al resto de miocardio en la imagen de
redistribucién. Otra posibilidad para explicar este patrén es que alguna
zona presente un washout mds importante que el del resto de miocardio
(Silverstein y DeVries 1985), si bien no estd claro que corresponda a

una patologia determinada.

Este tipo de estudios constituyen la forma mds simple de un estudio

dindmico ya que en ellos se obtienen imdgenes unicamente en dos
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instantes de tiempo. Sin embargo, al ser un intervalo de tiempo largo,
para obtener las imédgenes de redistribucién se debe colocar de nuevo al
paciente bajo el detector, obteniendo dos series de imdgenes que no son
coincidentes espacialmente. Si bien el paralelismo de los ejes del
paciente y la angulacién del detector son sencillos de mantener, es fécil

que se produzca una traslacién entre ambas series de imdgenes.

La valoracién de estas imdgenes, que habitualmente se realiza por
observacién visual de las mismas, dan una buena informacién cualitativa
sobre la perfusién miocdrdica. Sin embargo, durante los ltimos afios
se han producido diversos intentos de cuantificar estos estudios (Garcia
en 1981, Reisman en 1986 y Sigal en 1991). Los resultados indican que
estos métodos cuantitativos permiten un diagndstico mas preciso, siendo
capaces de detectar un mayor nimero de lesiones en las arterias
coronarias (Maddahi 1981, Berger 1981). Uno de los métodos para la
evaluacién cuantitativa de los estudios de perfusién miocdrdica se basa
en la determinacién del aclaramiento regional entre las imdgenes de
esfuerzo y redistribucién (Lim en 1984, Bahar en 1985 y Kaul 1986).

En este caso, utilizaremos una imagen paramétrica para tal fin.

Para realizar la cuantificacién deben resolverse varios problemas
importantes. El primero de ellos es el de 1a correccién de la actividad
de fondo procedente de los tejidos que rodean al miocardio y de la
sangre contenida en sus cavidades. Esta actividad extramiocdrdica no es
uniforme y debe ser eliminada de las imdgenes. Otro problema a
resolver es el desplazamiento que hay entre las imdgenes debido al
reposicionamiento inexacto del paciente bajo la gammacdmara, que serd

mds o menos severo dependiendo del cuidado que el técnico ponga al
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reposicionar al paciente, antes de obtener las imdgenes de
redistribucién. Este desplazamiento debe ser eliminado ya que dificulta

la comparacién cuantitativa.

El propésito de este capitulo es evaluar la perfusién miocdrdica
realizando una cuantificacién comparativa pixel a pixel entre las
imédgenes de esfuerzo y reposo. Para ello, es necesario eliminar la
actividad extracardiaca y superponer ambas imdgenes, por lo que el
primer objetivo serd determinar el mejor método para realizar la
sustraccién del fondo. En segundo lugar, ver cudl es el método de
alineamiento que nos permita obtener una superposicién con una
precision de un pixel, eliminando, en lo posible, los errores
sistemdticos. Finalmente, obtener una imagen paramétrica que indique
la variacién relativa de actividad entre ambas imdgenes, que nos
indicard la salida del trazador de las células del miocardio, desde el
postesfuerzo hasta que se ha llegado a la redistribucién. Nos referiremos

a esta imagen paramétrica como imagen de washout.

Para conseguir los objetivos enunciados se disefi6 un modelo
simulado por computador del miocardio, fondo y artefacto. La ventaja
de utilizar la simulacién numérica es que los distintos pardmetros estdn
controlados pudiendo, por tanto, cuantificar los errores cometidos en la
interpolacién, en el alineamiento, y en el cédlculo de los valores de
washout. Sin embargo, tiene el problema de que deben efectuarse
hipétesis que pueden limitar la generalidad de los resultados obtenidos.
Para disminuir estas limitaciones en la medida de lo posible, los valores
de algunos pardmetros de la simulacién se obtuvieron directamente a

partir de estudios reales.
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IV.2 Simulacién de estudios de perfusién miocdrdica

Se utiliz6 un modelo generado por ordenador para simular imdgenes
del miocardio, y del tejido que lo rodea, asi como de posibles artefactos
que pueden representar actividad de otros érganos, que frecuentemente
aparecen en los estudios reales. Estas imdgenes fueron sumadas con
distintos pesos para simular correctamente las imdgenes de esfuerzo y
redistribucién de un estudio de perfusiéon miocédrdica, tanto en
situaciones normales como patolégicas. Todas las imdgenes generadas

fueron matrices de 64x64 con un tamaiio de pixel de 2.6mm.

IV.2.1 Miocardio.

Se simulé la proyeccién oblicua anterior izquierda por ser la més
representativa. En esta proyeccién, al estar dirigida segiin el eje
cardiaco anteroposterior, la imagen del miocardio que se encuentra tiene
una forma parecida a la proyeccién bidimensional de un toroide. El
modelo desarrollado se basa en asimilar la cara externa de la proyeccién
de la pared del miocardio de cada ventriculo a una elipse de semiejes
a, y b, pixels y la cara interna a otra elipse de semiejes a; y b;,. Entre
ambas caras se simulé un gradiente de captacién del trazador que
aumentaba en la direccién desde la parte inferior o dpex hacia la parte
superior o base, en donde se encuentra el plano valvular, con una fuerte
disminucién al llegar a ella. Para simular los efectos producidos por el
movimiento de la pared y por la respuesta impulsional de la
gammacdmara se utilizé el filtro lineal paso baja de nueve puntos, de

pesos
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1 2 1
W;. = 2 42
1 21

actuando por convolucién. El filtro se aplicé 5 veces sobre el ventriculo
izquierdo y dos veces en el derecho debido a su menor movilidad. Para
obtener la imagen cardiaca ambos ventriculos fueron sumados después
de efectuar una traslacién y un giro convenientes. El nivel elegido de
cuentas por pixel fue de 60 en promedio. En la figura IV.1 y IV.2
podemos ver dos imédgenes del miocardio obtenidas con unos valores de
a,=15, b,=11, a,=8 y b;=6, y de a,=14, b,=13, a,=8 y b;=5
respectivamente, correspondiendo a formas y tamanos habitualmente

encontrados.

Figura IV.1. Imagen del miocardio con a, =15, b,=11,
a,=8 y b;=6.
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Figura IV.2. Imagen del miocardio con a,=14, b,=13,
a,=8 y b;=5.

IV.2.2 Actividad extracardiaca.

Se simulé a partir de una imagen real normal en la que no se
apreciaba elevada captacidn hepdtica ni diafragmdtica. En primer lugar
se marcé sobre la imagen, con ayuda de un ldpiz electrénico o mouse,
una mdscara que contenia el miocardio. Se asigné a todos los pixels del
interior de la mdscara el valor promedio de 24, correspondiente a la
actividad de los pixels del contorno de la mdscara. Finalmente, esta
imagen, constituida por el fondo original en el exterior de la mdscara
y por el valor medio indicado en el interior, fue fuertemente suavizada
para obtener un fondo extracardiaco, con gradientes horizontales y

verticales. El resultado puede observarse en la figura IV.3.
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Figura IV.3. Imagen correspondiente a la actividad
extracardfaca circundante.

IV.2.3 Artefactos.

Se utilizaron dos tipos de artefacto, uno que entraba lateralmente a
45°, que representaba una elevada captacién hepdtica y cuyo efecto
seria simétrico al producido por una captacién esplénica, y otro que
entraba verticalmente por la parte inferior de la imagen que
representaba captacion diafragmdtica. Ambos de forma eliptica, tomando
una actividad media de 18 cuentas. Se utilizé también un filtro de 9
puntos aplicado 3 veces para simular la respuesta de la gammacdmara.
Las figuras IV.4 y IV.5 muestran ambos artefactos. Estos artefactos
pueden encontrarse en situacién mds o menos préxima al miocardio,

hecho que puede simularse con una simple traslacion de estas imdgenes.
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Figura IV.4. Imagen de un artefacto simulando captacién
hepadtica.

Figura IV.5. Imagen de un artefacto simulando captacién
diafragmaitica.
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IV.2.4 Imdgenes de esfuerzo y redistribucién correspondientes a un

patrén normal.

Las imdgenes de miocardio, fondo y artefacto fueron sumadas con
pesos que simulaban las distintas contribuciones a la imagen final. Estos
pesos fueron elegidos de forma que el miocardio tuviera un washout
normal de 50% (Nishimura y otros 1987), el fondo una disminucién del

20% y el artefacto un aumento del 25%.

Para simular con fidelidad un estudio gammagrdfico, antes de
obtener las imdgenes finales se les superpuso un ruido gaussiano de
varianza igual al nimero de cuentas en cada pixel. Si bien la
desintegracién radiactiva sigue una distribuciéon de Poisson, la
distribucién gaussiana es una buena aproximacién teniendo en cuenta los
valores de actividad simulados, siendo el cdlculo mds sencillo. Teniendo
en cuenta la tasa media de contaje en miocardio (60), fondo (25) y
artefacto (18) la varianza del ruido variaba entre 85 en el drea cardiaca

y 25 en la regién extracardiaca.

Como ejemplo, en la figura IV.6 puede observarse las imédgenes de
esfuerzo y de redistribucién utilizando los pardmetros del miocardio
mostrado en la figura IV.1 con el artefacto simulando captacién
hepdtica. En la figura IV.7 aparecen las correspondientes a los

parametros utilizados en la figura IV.2.

Las imdgenes de esfuerzo y redistribucién se diferencian, salvo un
factor de escala, en la actividad del fondo y del artefacto. Si la

sustraccidn de esta actividad extracardiaca se realizase de forma exacta,
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Figura IV.6. Imdgenes de esfuerzo (parte superior) y
redistribucién (parte inferior) obtenidas utilizando el
miocardio mostrado en la figura IV.1.

los métodos de alineamiento funcionarian correctamente ya que ambas
imdgenes serian proporcionales. Sin embargo los algoritmos de
sustraccion de fondo no son perfectos, e introducen diferencias entre

ambas imdgenes, ya que la intensidad de los artefactos, el ruido y la
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Figura IV.7. Imdgenes de esfuerzo (parte superior) y
redistribuciéon (parte inferior), obtenidas utilizando el
miocardio mostrado en la figura IV.2.

magnitud de la actividad de fondo respecto a la miocdrdica afectard a
la estimacién de la actividad a sustraer. Para introducir mayores
diferencias entre ambas imdgenes, y asi poder valorar los métodos de

alineamiento, consideramos dos situaciones, que encontramos en la
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prictica de esta exploracién, que dificultan el cdlculo de la actividad
extracardiaca. La primera se produce cuando la prueba de esfuerzo es
incompleta y el trazador llega en menor cantidad a las células
miocdrdicas, en cuyo caso la actividad cardiaca es menor, existiendo
una mayor actividad extracardiaca. Otra situacién que nos encontramos
frecuentemente es la aparicién de una captacién elevada por parte del

artefacto.

En la Tabla IV.1 aparecen los factores de peso correspondientes a
la contribucién del miocardio (W), fondo (W, y artefacto (W,) en las
imdgenes de esfuerzo y redistribucién, considerando las cuatro
situaciones obtenidas de la combinacién de los dos efectos mencionados.
Es decir, en el caso de que exista una prueba de esfuerzo normal o
incompleta con una captacion media o elevada por parte de algiin
artefacto.

Tabla IV.1

Factores de peso para miocardio, fondo y artefacto

Prueba de  Captacién  Esfuerzo Redistribucién
Esfuerzo Artefacto Wm Wf Wa  Wm Wf Wa

Normal Media 1.0 1.0 1.0 05 0.8 1.25
Normal Elevada 1.0 1.0 1.4 0.5 0.8 1.75
Incompleta Media 0.6 1.1 1.0 0.3 0.8 1.25
Incompleta Elevada 06 1.1 1.4 03 0.8 1.75
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IV.2.5 Imdgenes de esfuerzo y redistribucién en situaciones

patoldgicas.

En los estudios de perfusién, las situaciones patolégicas implican la
existencia de alguna zona fria, bien sea en la imagen de esfuerzo o en
la de redistribucién. En estas situaciones es cuando ambas imédgenes son
mds distintas y, por lo tanto, serdn situaciones id6neas para comprobar

la precisién y robustez de los métodos de alineamiento.

Al generar la imagen del miocardio, introdujimos una zona
hipocaptante reduciendo la actividad en una parte del ventriculo,
manteniendo el resto de valores inalterado. La situacién y extensién de
las zonas consideradas se realizé en base a localizaciones anatémicas
habituales. De esta forma se eligieron cuatro zonas, una que afectaba a
la pared septal (S), otra, en la que el defecto corresponde a la pared
septal y al dpex (SA), una tercera en la pared lateral (L), y por tltimo
otra, afectando a la pared lateral y dpex (LA), tal como se muestra en
el esquema de la figura IV.8. Todos los defectos afectaban a una zona
que se consideré en forma de sector circular, de diferente tamafio segtin
la extensién que simula, con un dngulo de 96° para S y L y de 144°
para SA y LA, a partir de 132° para S y SA, de 228° para LA, y de
276° para L. En las figuras IV.9, IV.10, IV.11 y IV.12 pueden verse
las imdgenes simuladas del miocardio con los defectos de captacién en
las cuatro zonas consideradas, correspondientes a una situacién de

esfuerzo y con artefacto hepitico.

Las zonas hipocaptantes afectan a la imagen de esfuerzo o

redistribucién segun la situacién patolégica que se considere. En este
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Figura IV.8. Situacién de los defectos considerados.

estudio se consideraron las siguientes situaciones patoldgicas:

Patrén reversible:  La imagen de esfuerzo presenta el defecto de

captacién siendo la de redistribucién normal.

Patrén irreversible: Ambas imdgenes presentan el defecto.

Patrén paradéjico:  La imagen de esfuerzo es normal siendo la de

redistribucién la que presenta el defecto.
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Figura IV.9. Defecto en la pared septal (S).

Figura IV.10. Defecto en la pared septal y dpex (SA).
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Figura IV.11. Defecto en la pared lateral (L)

Figura IV.12. Defecto el la pared lateral y dpex (LA).



Estudios de perfusion miocdrdica Pag. 78

Las figuras IV.13, IV.14 y IV.15 muestran las imdgenes de esfuerzo
y redistribucién en las tres situaciones patolégicas consideradas. La
figura IV.13 corresponde al patrén reversible, la figura IV.14 al
irreversible y la figura IV.15 al patrén paradédjico. Todas las imdgenes
corresponden a un caso particular en que la localizacién del defecto es

el LA y el artefacto considerado es el hepdtico.

La disminucién de la actividad en las zonas patolégicas fue del 65%
en todos los casos. De esta forma, en el patrén reversible, se encuentra
a un 35% la imagen de esfuerzo y a un 50% la de redistribucién, con
lo que la variacién relativa de actividad en esta zona patoldgica fue de
un aumento del 30%, indicando la existencia de una entrada neta de
trazador (washin). En el patrén irreversible la variacién es una
disminucién del 50% al igual que el resto de miocardio normal, y se
interpreta como un resto de miocardio con washout normal, superpuesto
con la zona necrosada no captante. En el patrén paradéjico la variacién
correspondié a un washout del 82.5%, ya que la actividad en la zona
patoldgica se encuentra al 100% en el esfuerzo y al 17.5% (50%*35%)

en la de redistribucidn.

IV.3 Sustraccion de la actividad extracardiaca

Para efectuar una valoracién cuantitativa de las imdgenes de esfuerzo
y redistribucién, asi como del washout, es necesario eliminar el fondo
extracardiaco de las imdgenes. En la mayoria de los casos la actividad
extracardiaca superpuesta tiene un valor distinto en las distintas zonas

cerca del érgano, por lo que es aconsejable poder estimar y corregir
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Figura IV.13. Imdgenes de esfuerzo (parte superior) y
redistribucion (parte inferior) correspondientes al patrén
reversible.
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Figura IV.14. Imagenes de esfuerzo (parte superior) y
redistribucion (parte inferior) correspondientes al patrén
irreversible.
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redistribucién (parte inferior) correspondientes al patrén
paraddjico.
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esta actividad no uniforme en lugar de conformarse con la sustraccién

de una cantidad constante.

Varios autores han estudiado este tema y han propuesto diversos
métodos de sustraccién de fondo. En general estos métodos se basan en
efectuar una estimacién del fondo teérico a partir de los valores de
actividad en una zona circundante al corazén. Si bien existe controversia
sobre la bondad de esta estimacién (Narahara y otros 1977, Beck y
otros 1979), estas técnicas son consideradas como estindar en el
procesado de estudios con talio. Entre ellos, los mds frecuentemente
referenciados en la bibliografia son los propuestos por Goris (1976) que
utiliza interpolacién lineal, Watson (1981) que utiliza también
interpolacidn lineal pero con pesos distintos a los empleados por Goris,
y Nichols (1982 y 1987) que realiza la interpolacién a partir de imponer
que la superficie buscada sea de drea minima. En los distintos métodos
se utilizan contornos regulares para simplificar el cdlculo. Asi Goris y
Watson utilizan un contorno rectangular, mientras que Nichols lo utiliza
circular. Posteriormente, Nichols (1987) ha analizado la precisién de su

método de interpolacién para varios contornos.

El problema que presentan estos métodos aparece cuando en la
imagen existen zonas hipercaptantes en las proximidades del miocardio,
ya que en estos casos se produce una sobreestimacién del fondo
interpolado. Al no haber trabajos que consideraran el efecto de un
artefacto localizado con captacion alta, analizamos el efecto conjunto de
fondo mds artefacto sobre los distintos métodos de estimacion y
eliminacién del fondo extracardiaco (Ros y otros 1989). Un segundo

aspecto que estudiamos fue la posible mejora que puede significar, en
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estas condiciones, la utilizacién de una médscara que ajustara bien al
contorno frente a las mdscaras estdndar, sin que ello represente un
aumento significativo del tiempo de procesado. Para ello utilizamos los
dos artefactos descritos colocando cada uno de ellos en posiciones
distintas, con el fin de analizar el efecto producido cuando el artefacto

llegara a solaparse con la imagen del miocardio.

IV.3.1 Métodos de sustracciéon de fondo

Se utilizaron tres algoritmos estdndar, descritos en la bibliografia,

asi como una modificacién de los mismos.

a) Algoritmos estidndar: Se utilizaron, en primer lugar, los algoritmos
de Goris y Watson en sus versiones originales con mdscara rectangular,

asi como el algoritmo de Nichols para mdscara circular.

El método de Goris (G) consiste en rodear al miocardio con un drea
rectangular que delimita la zona cardiaca. El valor de la estimacién,
para cada uno de los pixels de su interior se obtiene, partiendo de los
cuatro valores hallados sobre la mdscara rectangular, siguiendo las
direcciones de su misma fila y columna en ambos sentidos. Con estos
valores se realiza un promedio de las interpolaciones lineales en estas

mismas direcciones.

El método de Watson (W) se diferencia del anterior en la forma de
realizar la interpolacién. El valor de la estimacién de fondo en un pixel

del interior de la mdscara se obtiene como promedio ponderado de los
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valores de los cuatro pixels situados en el contorno de la médscara y que
estdn en la misma fila o columna que el pixel considerado. Los factores
de peso son inversamente proporcionales a las distancias x,, X,, Y1, Y2

entre el pixel considerado y los puntos del contorno en la forma:

W =X/x; + k, w,=Xx,/x, + k, w;=y,/y, + ky w,=y,/y, + k.

La constante k controla la rapidez con que disminuye la actividad
cuando el contorno pasa por alguna zona de captacién intensa. El valor

utilizado fue de k=2, de acuerdo con la bibliografia.

El método de Nichols (N) difiere totalmente, ya que utiliza una
mdscara circular y el algoritmo es totalmente distinto. Asi como los dos
anteriores utilizan cuatro valores del contorno para deducir el valor de
cada pixel, en este método, en cambio, se utilizan todos los pixels del
contorno. El algoritmo trabaja en coordenadas polares con origen en el
centro de la méscara, y utiliza como datos de partida los valores de los
pixels del contorno, es decir, la funcién y=F(a,R), donde R es el radio
de la mdscara. Esta funcién periddica, se desarrolla en serie de Fourier.
El interior de la zona a interpolar se genera a partir de una serie de
funciones y=f(a,r) con r=0, ..., r=R-1 obtenidas como una
modificacién de la misma funcién F en la que la amplitud de cada uno
de los arménicos se va amortiguando a medida que el radio disminuye.

Esta modulacién se realiza por medio de una potencia.

b) Adaptacién de los algoritmos: Los tres algoritmos fueron adaptados
para que pudiesen actuar con un contorno de forma arbitraria dibujado

interactivamente con ayuda de un joystick alrededor del miocardio,
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intentando evitar los posibles artefactos que existan a su alrededor.

La modificacién de los algoritmos de Goris (GM) y Watson (WM)
suponen unicamente que la interpolacién deberd efectuarse con los
valores obtenidos en la interseccién de la fila y columna con el contorno
de la mdscara, ahora irregular. Las distancias a los cuatro extremos,

necesarias en ambos algoritmos, se calculan para cada punto.

La modificacién del algoritmo de Nichols se realiz6 siguiendo una
linea distinta de la solucién general propuesta por este autor (Nichols,
1987). En primer lugar, desde el centro de masas de la mdscara y segtin
128 direcciones, se busca una funcién angular d(«), que nos da la
distancia a la mdscara. A partir de esta funcién podemos generar una
funcién de distorsién D(a) = Ry / d(e), siendo Ry el valor mdximo de
d(a). Esta funcién multiplicada por el radio de cada pixel interior a la
mdscara, en coordenadas polares efectuard una distorsién radial de todos
los puntos del interior de la mdscara, convirtiéndola en un circulo. En
este momento puede aplicarse el algoritmo de Nichols para obtener la
interpolacién. Finalmente se invierte el proceso de distorsién radial,
dividiendo por la misma funcién, recuperando asi la forma de la zona

interpolada que queda reducida al interior de la mdscara inicial.

En total, se utilizaron 6 métodos de interpolacién: Goris y Watson
con mdscara rectangular, Nichols con méscara circular y Goris, Watson

y Nichols adaptados a mdscara de contorno arbitrario.
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IV.3.2 Pruebas realizadas.

Se realizé la interpolacion de fondo mediante los seis métodos para
todas las situaciones resultantes de la combinacién de las siguientes
posibilidades:

a) Imdgenes de esfuerzo y redistribucién correspondientes a un
patrén normal que hubiese realizado un esfuerzo normal. El miocardio

utilizado es el que aparece en la Figura IV.1.

Figura IV.16. Situaciéon del artefacto hepdtico. Las
posiciones consideradas van desde la posicion 1 a la 20,
pixel a pixel.

b) Ausencia de artefacto y dos artefactos que simulaban una
captacién media por parte de higado y diafragma situados en 20
posiciones distintas, tal como se indica en la figura IV.16 para el
artefacto hepdtico. La primera de ellas, de forma que quedaba en el

exterior de las tres mdscaras consideradas. Las siguientes correspondian
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a su aproximacién sucesiva, pixel a pixel, en direccién hacia el
miocardio. La iltima posicién intersecciona considerablemente con el

miocardio.

c¢) 10 realizaciones de ruido y, ademds, sin ruido. Este apartado se
realiz6 para comprobar si la presencia de ruido en las imdgenes, inducia

errores sistemdticos en las soluciones.

IV.3.3 Valoraciéon de los resultados.

Para la valoracién cuantitativa de los resultados se utilizé el error
RMS entre el fondo més artefacto real y la estimacidén calculada. Este
valor se calculaba tnicamente dentro de la mdscara, puesto que el
cdlculo unicamente se realiza en su interior, siendo coincidentes los
valores en el exterior. Este error global, sin embargo, no da
informacién de la bondad de la interpolacién en la zona del artefacto.
Por esta razén se obtuvieron también imdgenes de error o de diferencia
entre el fondo mds artefacto interpolado y el real. Este error es
directamente asignable al método y puesto que su distribucién en el
espacio debe corresponder a la zona del artefacto, indicard la potencia

del método de interpolacién para reproducir el artefacto.

IV.3.4 Resultados y discusion.

En primer lugar se comprobé el efecto del ruido sobre el resultado
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de la interpolacién. Para ello se calcul6 el fondo interpolado, por los
seis métodos, en las imdgenes de esfuerzo y redistribucién sin ruido y
sin presencia de artefactos, determinando el error de interpolacién RMS.
Lo mismo se realizé en las mismas imdgenes para cada una de las diez

realizaciones de ruido.

RM
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Figura IV.17. Error RMS para la imdgenes de esfuerzo (a) y
redistribucién (b) sin artefacto para los seis métodos. [] Sin ruido. O Con
ruido: Media e intervalo de confianza del 99%.

En la figura IV.17 se ha representado, para cada uno de los seis
métodos de interpolacién, los valores del error RMS obtenidos sin
ruido, asi como los obtenidos con las realizaciones de ruido, estos
ultimos en forma de promedio con el intervalo de confianza del 99%.
En la parte a) de la figura aparecen los correspondientes a la imagen de

esfuerzo y en la parte b), a la de redistribucién. La comparacién de los
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valores de RMS obtenidos sin ruido respecto a los obtenidos en cada
una de las 10 realizaciones de ruido en cada una de las situaciones
consideradas no fue significativa. El efecto producido por la presencia

de ruido aumenta ligeramente el valor del RMS.

Con respecto a los resultados obtenidos con las imdgenes de esfuerzo
y redistribucién, observamos que no hay diferencias cualitativas entre
la distribucién de los valores hallados con los distintos métodos, cosa
que era de esperar ya que al no haber artefacto, ambas interpolaciones
se efectiian sobre la parte de fondo, que no difiere mds que en un factor
de escala. El error es algo menor en la redistribucién, porque los
valores del fondo son menores en un 20% y estamos valorando un error
absoluto. Sin embargo, hemos comprobado que los valores de x2,
variable que indica el error relativo, son mayores. Este resultado estd
de acuerdo con lo esperado, debido a que el ruido propio de la

desintegracién radiactiva es mayor.

El error RMS en todos los métodos es del mismo orden de
magnitud, lo que indica que todos los métodos son capaces de
restablecer el fondo de una manera aceptable cuando no hay artefactos.

Finalmente, observamos que el método que peor interpola es el N.

Estos resultados nos llevaron a realizar una simplificaciéon en el
nimero de pruebas a realizar. Asi, el resto de pruebas con los distintos
métodos de interpolacién, se realizaron sin ruido y unicamente sobre la

imagen de esfuerzo.

Tras esta reduccién pasamos a estudiar el efecto de los artefactos en
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la interpolacién. En la figura IV.18 se presentan la comparacién de los
resultados obtenidos en la interpolacién al cambiar la mdscara original
por la adaptada, para los dos tipos de artefactos, captacién hepdtica y
diafragma. La discusién de estos resultados la exponemos en tres

apartados segin el método original de interpolacién.

Método de Goris

Las gréficas de la figura IV.18 muestran claramente que el método
de interpolacién de Goris utilizando una médscara adaptada representa
una sustancial mejora respecto a la méscara rectangular, siendo los

valores del error inferiores para cualquier posicién del artefacto.

El hecho de que en la primera parte de la grédfica IV.18a el error
entre los dos métodos sea muy distinto se debe al efecto de que la
mdscara rectangular intersecciona de forma importante con el artefacto.
Por el contrario, la mdscara adaptada evita o intersecciona muy poco
con el artefacto, por lo que limita su efecto en la interpolacién. Este
comportamiento no se observa en la figura IV.18d debido a que el
artefacto entra por la parte inferior de la imagen y la mdscara
rectangular lo evita, o intersecciona, de la misma forma que la mdscara

adaptada.

El error aumenta rdpidamente a medida que el artefacto va entrando
y alcanza un méximo relativo. Este efecto es mds acusado en el
artefacto que simula diafragma. La razén es la poca curvatura que tiene

este artefacto en la zona de interseccién con la mdscara. Esto hace que
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rdpidamente la interseccion alcance completamente la parte inferior de
la mdscara y, por tanto, que su efecto se extienda por toda la imagen

de fondo a interpolar.

Para el artefacto que simula diafragma, el error mayor debe
producirse en una posicién muy cercana a cuando el artefacto
interacciona completamente con la parte inferior de la mdscara. En este
momento la diferencia entre el fondo interpolado y el real es muy
grande, pues el artefacto entra poco pero interacciona con toda la parte
inferior. A partir de este momento, la interseccién es practicamente la
misma, pues los valores sobre la parte inferior del rectdngulo son los
mismos y unicamente se afiade la interseccién con las partes laterales.
En cambio el artefacto va entrando cada vez mds, por lo que la
interpolacidén realizada se asemeja progresivamente a la imagen real de
artefacto mds fondo. Por esta razén el error disminuye, tal como se
observa en la figura IV.18d. A partir de un minimo, si el artefacto
entrara mds, la curva de error seria ya creciente. Esta ltima parte no
se observa, debido a que el artefacto sélo entra hasta una posicién

determinada.

Para el artefacto que simula higado, la curva de error tiene distinto
comportamiento que para diafragma, ya que la introduccién lateral del
artefacto hace que la zona problemdtica de la mdscara sea distinta, ya

que afecta de forma similar a las caras lateral e inferior de la mdscara.
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Método de Watson

La valoracién cualitativa a partir de las curvas de error de la figura

IV.18b y IV.18e es andloga a la realizada para el método de Goris.

Método de Nichols

El comportamiento del método de Nichols con mdscara circular es
diferente de los otros métodos de interpolacién. Las grificas IV.18c y
IV.18f muestran una zona intermedia de la posicién del artefacto para
la cual el error de interpolacién es menor para el método que utiliza la

mdscara circular.

Las curvas de error de la figura IV.18, correspondientes a
diafragma, excepto Nichols con mdscara circular, tienen un médximo
relativo acusado. Sin embargo, esto no es tan claro para el artefacto que
simula higado, en el que los métodos de Goris y Watson con mdscara
rectangular no tienen este mdximo, sino que sélo se observa una
inflexién. Este comportamiento es mds parecido al de Nichols con
mdscara circular, y nos orienté a pensar que podia haber una
explicacién comin para todos los métodos, que se manifestaba mds
acusadamente en el método de Nichols con mdscara circular por
nuestras condiciones de trabajo. El factor comin que hay entre los
métodos que utilizan mdscaras rectangulares o circulares es que la
distancia desde el contorno de la mdscara y el contorno que delimita la
zona donde se interpola no es nula, y en algunos casos puede ser

grande. Por el contrario, si utilizamos como contorno para interpolar el
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propio contorno limitante de la zona donde queremos calcular el fondo,
esta distancia es nula. Asi pues, la causa del distinto comportamiento de
los métodos al utilizar un tipo de mdscara u otro estd ligada a la
relacién entre el tamafio de la mdscara utilizada y el tamaiio de la zona

donde se va a interpolar.

En general, las conclusiones globales de esta prueba son:

- En todos los métodos el error incrementa a medida que se introduce

el artefacto en la zona de la médscara, hasta un punto determinado.

- En general, los tres métodos modificados dan mejores resultados que
los originales, salvo el N en las posiciones 5, 6 y 7 cuando el
artefacto es el hepdtico y entre las posiciones 5 y 13 cuando se trata

de una captacién diafragmadtica.

- Generalmente los errores con el artefacto en el diafragma son

mayores que con el hepdtico.

Distribucion espacial de los errores

Los resultados del RMS calculado nos han servido para evaluar la
bondad de los diferentes métodos, pero no nos da ninguna idea sobre la
localizacién de este error. Para ver su distribucién espacial se generaron
imdgenes que representan la diferencia entre el fondo verdadero y el
interpolado. En la figura IV.19 pueden verse las imdgenes obtenidas a

partir de la imagen de esfuerzo, para cada método y ambos artefactos
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en la posicién 1. Puede observarse la distinta morfologia que presenta
la imagen de error en los distintos métodos, si bien las diferencias, no
son grandes, sobre todo si tenemos en cuenta que la mayor diferencia

es de 7 cuentas.

Figura IV.19. Valor absoluto de las diferencias entre el verdadero valor
y el obtenido como estimacién de la actividad extramiocardica, para los seis
métodos.
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Cuando el artefacto es el hepdtico, los métodos G y W obtienen unas
diferencias mds acusadas respecto a los GM y WM, localizadas en las
filas y columnas en las que el artefacto intersecta a la mdscara, como
es légico esperar debido a la interpolacién lineal utilizada. En los
métodos N y NM, la reconstruccién del fondo se hace por anillos
concéntricos que van disminuyendo de tamaiio desde el contorno de la
mdscara hacia su centro geométrico. En este caso, el efecto del artefacto
se arrastra hacia el centro y lateralmente, de acuerdo con la

interpolacién efectuada.

En el caso en que el artefacto es el diafragma, las mayores
diferencias entre los métodos originales y modificados, se observan en
el de Nichols ya que, en la primera posicién, el diafragma es tangente

a la méscara y al rectdngulo, pero ya intersecta con el circulo.

Comparacién de los distintos métodos

Una vez analizados los distintos comportamientos de los métodos,
parece claro que la utilizacién de una méscara adaptada al miocardio
ofrece ventajas para la interpolacién de fondo frente a las mdscaras de
tipo estdndar. En efecto, permite eliminar la influencia del artefacto en
algunos casos y, en otros, el error de interpolacién es menor. Si bien
se ha observado una zona de menor valor del error, su extensién
depende del tipo de artefacto y no puede decidirse "a priori" el tamaifio

adecuado de la mdscara de una forma general.

Finalmente en la figura IV.20 se presentan los resultados de los tres
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Figura IV.20. Comparacién del error RMS para todas las posiciones del
artefacto utilizando los métodos adaptados. a)artefacto hepitico. b) artefacto
de diafragma. para los métodos WM (continua), GM (discontinua) y NM
(punteada).

métodos que utilizan la mdscara adaptada, a efectos de comparacién,
utilizando los dos artefactos. Se observa un comportamiento similar de
los tres métodos, siendo muy parecidos Nichols y Goris para el
artefacto que simula captacién hepdtica, y Goris y Watson para
diafragma. En todo caso, en los dos artefactos el método de Watson

parece tener el mejor comportamiento.

IV.3.5 Conclusiones.

Se ha estudiado el comportamiento de los métodos de Goris, Watson
y Nichols frente a artefactos. Los tres métodos se han probado
utilizando mdscaras estdndar rectangulares y circulares. Asimismo se
han adaptado los métodos para que actuaran con mdscaras de contorno

arbitrario. Para los métodos de Goris y Watson la adaptacién es
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inmediata y no afecta al método sino tan sélo a la eleccién de los puntos
del contorno que se utiliza en la interpolacién. Para el método de
Nichols se realizé un proceso de expansién de la méscara a un circulo,
aplicacién del método Nichols en la versién simplificada de mdscara
circular y posteriormente se efectué la compresién del circulo a la
mdscara. Este proceso si bien no asegura que se cumplan las hipétesis
de drea minima para las que estaba disefiado, no representa una
limitacién del método, pues la hipétesis de drea minima no tiene

ninguna base tedrica para las imdgenes de perfusién miocdrdica.

Se ha comprobado que la utilizacién de mdscaras adaptadas al
miocardio ofrece ventajas frente a las mdscaras estdndar en cuanto al

error de interpolacién cuando existen artefactos.

No hay diferencias significativas entre los tres métodos con méscara
adaptada. No obstante, el método de Watson tiene un mejor
comportamiento para los dos tipos de artefactos estudiados, siendo éste

el elegido para su utilizacién en las pruebas posteriores.

IV.4 Alineamiento de las imdgenes de esfuerzo y redistribucion.

Para efectuar una valoracién cuantitativa de la perfusién y washout
en las distintas partes del miocardio, las imdgenes cardiacas de esfuerzo
y redistribucién deben ser coincidentes en su posicién espacial dentro
de la imagen. Puesto que estas dos imdgenes se obtienen con una

separacién en el tiempo de unas 3 horas, las imdgenes de esfuerzo y
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redistribucién estardn, en general, trasladadas y giradas una respecto a

otra.

Algunos autores evitan el problema marcando interactivamente, con
ayuda de un joystick un centro geométrico del ventriculo en la imagen
de esfuerzo y en la de redistribucién. Posteriormente se calculan los
perfiles de actividad de la imagen de esfuerzo y redistribucién,
considerando estos puntos como centro de las coordenadas polares. Se
asume, por tanto, que estos dos puntos se corresponden. Esta forma de
procesado es muy subjetiva, sobre todo cuando se pretende efectuar una

comparacién pixel a pixel de ambas imdgenes.

En este trabajo, pretendemos alinear las imdgenes de esfuerzo y
redistribucién de forma automética antes de efectuar la valoracién de las
diferencias entre ambas imdgenes. Para ello utilizaremos algoritmos
basados en la correlacién, que se ha mostrado como un método muy
eficaz de alineamiento de imdgenes (Frank 1975 y Saxton 1978) en
distintos campos de la ciencia. Una ventaja importante que presenta la
correlacién es su robustez frente al ruido siempre presente en las

imdgenes de Medicina Nuclear.

La hipétesis que pretendemos comprobar en este apartado es si las
diferencias que existen entre las imdgenes de esfuerzo y redistribucién

no afectan a la correlacién para dar el alineamiento correcto.

A lo largo de todo el trabajo consideraremos que entre las imdgenes
de esfuerzo y redistribucién inicamente hay una traslacién relativa. Esta

restriccién la imponemos por consideraciones geométricas del problema
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que analizamos, no por limitaciones del método. La existencia de giro
en las imdgenes de esfuerzo y redistribucién es inadmisible. El giro
serfa debido a una posicién incorrecta de la camilla o del paciente sobre
ella, quedando girado segiin un eje anteroposterior respecto al paciente.
Como la oblicuidad de la cdmara es la misma durante la adquisicién de
ambas imdgenes, resulta que las proyecciones del miocardio conseguidas

no se corresponderian y las imdgenes no serian comparables.

Las pruebas se realizaron mediante simulacién numérica a partir del
modelo considerado. Los métodos de correlacién utilizados han sido

bidimensionales y unidimensionales.

IV.4.1 Métodos de alineamiento.

Métodos bidimensionales. Uno de los métodos utilizados para
determinar el desplazamiento entre las imédgenes del miocardio en
esfuerzo y redistribucién consisti6 en determinar el mdximo de la
funcidn de correlacién bidimensional. Si asumimos que las imdgenes del
miocardio en esfuerzo y redistribucién no difieren de forma importante,
el mdximo de la correlacién debe producirse cuando las imdgenes
coinciden exactamente en su posicién espacial. La secuencia seguida

fue:

a) Delimitacién interactiva sobre la imagen de esfuerzo de un contorno
que contiene el miocardio integramente. Determinacién automdtica

del rectdngulo circunscrito a este contorno.
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b) Cédlculo de 1la funcién de correlacién (cross-correlation)
bidimensional entre la matriz delimitada por el rectingulo y la
imagen de redistribucién. Los desplazamientos se limitan a los
méximos que permite el tamafio del rectdngulo, pues
desplazamientos mayores no tienen sentido. Para todas estas
posiciones se calcula el coeficiente de correlacién que es el que

cuantifica la semejanza entre las imédgenes.

El valor del coeficiente de correlacion estd acotado entre +1 y -1.

La definicién del coeficiente de correlacién es (Bendat y Piersol 1980):

z:fi+p,j+q'gi,j'f°g *n

F - £ n)*- (G - g n)*
donde

f=(Cf)n; g=Cg)n ; F=If
i,j i

2
i,j
inj i,j

5 G=Egi2,j_

d

El primer término del numerador es la funcién de correlacién
bidimensional, siendo f;; el esfuerzo y g;; 1a redistribucién. Los valores
f, g, F y G corresponden a valores medios y energia de ambas matrices.
Estos valores se utilizan para normalizar el coeficiente de correlacién
a un valor médximo de 1 que se alcanza cuando las dos imédgenes son
idénticas. Los indices del sumatorio se extienden a los n puntos de una
mdscara definida sobre f;;. Una ventaja adicional de este coeficiente es

su invariancia bajo cambios de escala lineales.



Estudios de perfusién miocdrdica Pdg. 102

Debe destacarse que si bien f y F son valores constantes
correspondientes a valor medio y energia para la submatriz limitada por
el rectdngulo en la imagen de esfuerzo, no sucede 1o mismo para g y G.
Estos valores van cambiando y son en cada momento valor medio y
energia de la submatriz de la imagen de redistribucién que se

correlaciona para el desplazamiento correspondiente.

La posicién del méximo de esta funcién de correlacién nos permite
deducir la posicién para la cual las dos imdgenes presentan su

mdxima coincidencia.

Métodos unidimensionales. La correlacién bidimensional ha probado
su eficacia en distintos campos. Sin embargo, tiene el problema del
tiempo de cdlculo, factor de gran importancia para evaluar la viabilidad
prictica de un método para procesar todas las proyecciones de un
estudio de perfusién miocdrdica. Por esta razén se probé también una
simplificacién del método, correspondiente a buscar el alineamiento a
partir de la determinacién independiente de las dos componentes del
vector desplazamiento. Para ello se realiz6 la suma de las dos imédgenes
por filas y columnas pasando de cada imagen bidimensional a dos
funciones unidimensionales que representaban las proyecciones segin
dos ejes perpendiculares. La determinacién del mdximo de cada una de
las dos funciones de correlacién unidimensional permite obtener
separadamente las componentes x e y del vector desplazamiento. Este
método ha sido probado por Appledorn y col. (1980) en el campo de la
Medicina Nuclear para el estudio de imdgenes de ventilacién y perfusién
pulmonar, refiriendo buenos resultados. En un campo mds teérico y

mediante simulacién numérica, Ros y otros (1984) analizan esta solucién
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hallando la relacién con los métodos bidimensionales y obteniendo
resultados satisfactorios. Por este motivo se incluy6é como simplificacién

del método bidimensional propuesto.

IV.4.2 Pruebas realizadas y valoraciéon de los resultados.

Se utilizaron imdgenes de esfuerzo y redistribucién obtenidas con el
miocardio generado con los pardmetros mostrados en la figura IV.2, el
artefacto hepdtico, por ser el mds habitual, y el fondo. Sobre las
imdgenes obtenidas se efectué la sustraccién de fondo por el método de
Watson con mdscara adaptada, siendo éstas las imédgenes de partida para

la correlacidn.

En todas las pruebas, las imdgenes de esfuerzo y redistribucién se
centraron en el mismo punto, lo que supone que no habia
desplazamiento. Este hecho permite simplificar el disefio de la prueba,
y no implica pérdida de generalidad ya que el desplazamiento implicito
en el cdlculo de la correlacién es absolutamente equivalente. En estas
condiciones el valor del desplazamiento que debiamos encontrar era el
vector de componentes (0,0). Cualquier desviacién respecto a este valor
seria, en un caso real, la desviacién respecto al valor correcto. Se
realizé una prueba completa con las imédgenes sin ruido para todas las
pruebas que se describen a continuacién. El objetivo era ver si en estas
condiciones tedricas, la correlacion era capaz de identificar bien las dos
imdgenes, de esfuerzo o redistribucién, o bien, en este caso, ya las
interpretaba como distintas. Ademds, como el ruido puede tener una

importancia fundamental en el célculo, en todos los casos se utilizaron
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también 30 realizaciones de ruido para tener resultados estadisticamente

significativos.

La valoracién de los resultados en cada caso se realiz6 por
comparacién de los valores medios del desplazamiento para las 30
realizaciones de ruido. El desplazamiento se contaba en pixels en
cualquier direccién. Esto significa tomar como desplazamiento el
mdximo de las dos componentes del vector, no su médulo. En aquellas
pruebas en que los desplazamientos no superaran 1 pixel en todas las
realizaciones, la valoracién se hizo comparando la frecuencia de

aparicién de este error.

IV.4.3 Primera prueba.

Para comparar ambos métodos de correlacién se realiz6 una primera
prueba, utilizando los dos métodos tal como se han descrito. Para esta
prueba se utilizaron imdgenes correspondientes a situaciones en que el
esfuerzo y la redistribucién pudieran ser distintas. Las diferencias que
existen entre ambas imdgenes pueden ser debidas a la metodologia
empleada (errores introducidos en el cdlculo de la actividad de fondo a
causa de algin artefacto), o por diferencias reales en la captacién
miocdrdica. Por este motivo se utilizaron dos tipos de imdgenes, unas
correspondientes a situaciones desfavorables al método de sustraccién
de fondo, pero sin cambios en el miocardio (situaciones normales), y
otras, correspondientes a situaciones patoldgicas, en que si existia

diferencia en la actividad miocdrdica.
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Las situaciones normales consideradas fueron las cuatro que pueden
hallarse con un patrén normal, que han sido descritas en el apartado
IV.2.4, esto es, cuando se realiza una prueba de esfuerzo normal
combinado con la existencia de captacién media (NM) o elevada (NE)
por parte de algin artefacto, o bien si la prueba de esfuerzo ha sido
incompleta, con la misma combinacién (casos IM e IE respectivamente).
Asimismo las situaciones patolégicas consideradas fueron las descritas
en el apartado IV.2.5, es decir, se consideraron los patrones reversible,
irreversible y paraddjico, utilizando, en cada uno de ellos, el defecto de

captacién situado en las cuatro zonas descritas, S, SA, L y LA.

IV.4.4 Resultados y discusién de la primera prueba.

En la tabla IV.2 se presentan los resultados de las situaciones
normales. En este caso, ambos métodos deberian obtener un valor del
coeficiente de correlacion igual a uno y alcanzarlo para un
desplazamiento (0,0), es decir un error cero en el desplazamiento,
puesto que la unica diferencia entre las imédgenes de esfuerzo y
redistribucién deberia corresponder a un factor de escala, para el que
el coeficiente de correlacién es insensible. Sin embargo, la interpolacién
de fondo no es perfecta, por lo que las dos imédgenes pueden diferir en
algo mds que un factor de escala. Hemos comprobado que el valor del
coeficiente de correlacién en el mdximo es muy préximo a 1 pero no 1

exactamente, lo que confirma la explicacidn dada.

Observando el error promedio vemos que para la correlacién



Estudios de perfusién miocdrdica Pdg. 106

Tabla IV.2

Error en el desplazamiento en las situaciones normales

Situacién sin ruido con ruido”
bid. unid. bid. unid.
NM 0 0 0.0 0.2
NE 0 0 0.0 0.7
M 0 1 0.0 1.0
IE 0 1 0.5 1.0

* Los valores con ruido corresponden al promedio de 30 realizaciones.

bidimensional no encontramos ningin error en las situaciones de
esfuerzo normal, sin embargo, cuando el esfuerzo es pobre, al ser el
ruido mucho mds importante, el método de sustraccién de fondo
presenta un error apreciable que genera diferencias en las imdgenes del
miocardio. Al no ser las imédgenes de esfuerzo y redistribucién
proporcionales, aparecen algunos errores en la correlacién, que en
ningin caso son mayores de 1 pixel. En cuanto a la correlacién
unidimensional de las proyecciones el error en el desplazamiento es
mayor en todos los casos. La explicacién de este hecho, debe buscarse
en que al efectuar las proyecciones se pierden detalles de forma que la
correlacién es menos precisa. En estas condiciones, la correlacién
bidimensional que compara la semejanza de las imdgenes punto a punto
resulta mds adecuada que la unidimensional que compara promedios
segtn las proyecciones. Puede comprobarse, sin embargo, que el error
mdximo para la correlacién unidimensional da un error mdximo de 1

pixel en las peores condiciones de esfuerzo y de captacién del artefacto.
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En la tabla IV.3 se muestran los resultados obtenidos con los dos
métodos en las diferentes situaciones patoldgicas. Los errores hallados
en el patrén reversible son apreciablemente mayores que los de las
situaciones normales, encontrdndose entre 1 y 2 pixels. Para el patrén
irreversible el método bidimensional da un error prdcticamente nulo.
Para ambos métodos los resultados son incluso mejores que para el caso
de miocardio normal. La explicacién es que el defecto de captacién es
permanente y, por tanto las dos imdgenes son iguales y con cambios
bruscos de captacién en una zona, lo cual ayuda a su alineamiento.
Respecto al patrén paradéjico, los errores hallados para el método
unidimensional son aproximadamente el doble de los encontrados con
el método bidimensional. Los resultados son parecidos al patrén
reversible, si bien son algo superiores. Esto es debido a que presentan
el defecto de captacién en una sola de las dos imdgenes. La diferencia
encontrada puede ser debida al distinto error en el método de
interpolacién ya que la relacidn sefial ruido es diferente en ambos casos.

Tabla IV.3

Error de desplazamiento promedio en las situaciones patoldgicas

Localizacién reversible irreversible paraddjico
bid. unid. bid. unid. bid. unid.

S 1.0 10 0.0 0.1 1.0 20
SA 1.0 1.2 0.0 0.1 1.2 20
L 1.0 1.2 0.1 0.6 1.0 1.0
LA 1.3 2.0 0.1 0.3 1.7 2.4
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Como conclusiones a esta primera prueba hay que decir que la
correlacién se muestra como un potente método para calcular el
alineamiento entre las imédgenes de esfuerzo y redistribucién, incluso en
condiciones de diferencias de captacién del 65% en diferentes

segmentos.

El método que presenta un mejor comportamiento para reconocer las
imdgenes de esfuerzo y redistribucién como semejantes es la correlacién
bidimensional. El error promedio en las condiciones mas desfavorables

es de 1.7 pixels.

La simplificacién de utilizar la correlacién unidimensional de las
proyecciones segin dos ejes perpendiculares da, en general, buenos
resultados en las situaciones en que las diferencias entre las imédgenes
a correlacionar son minimas (situaciones normales y patrén
irreversible), sin embargo obtiene peores resultados cuando ambas
imdgenes presentan claras diferencias (patrones reversible y paradéjico),
llegando a presentar un error promedio, en las peores condiciones, de

2.4 pixels.

El efecto de realizar un esfuerzo no correcto disminuye mds la
precisién del alineamiento que el hecho de tener una captacién excesiva
del artefacto. Sin embargo ambos efectos no son limitantes.

IV.4.5 Segunda prueba realizada.

Como los resultados de la correlacién deben ser lo mejor posibles
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en cualquier situacién, se realiz6 una segunda prueba utilizando
unicamente el método bidimensional. Nuestro objetivo era efectuar una
comparacién pixel a pixel de las imdgenes, por lo que querfamos

conseguir un alineamiento con errores no superiores a un pixel.

En esta prueba se compararon dos métodos bidimensionales. El
primero calculaba el coeficiente de correlacién descrito en IV.4.1
utilizando, como dominio en los sumatorios, la parte del miocardio con
menor variaciéon entre ambas imdgenes (CC). Esta zona, que
corresponde a la parte mds activa se tomé como el conjunto de pixels
con valor mayor del 50% del médximo. De esta forma, la zona
correspondiente a un posible defecto de captacién no intervenia en la
correlacién. El segundo método consistia en hacer una estimacion del
mismo coeficiente (CCE) utilizando unicamente pixels alternos para

conseguir un algoritmo mds eficiente en tiempo de cdlculo.

En esta prueba se redujo el nimero de casos a estudiar, respecto a
la primera, eliminando el caso paraddjico por ser poco frecuente y dar

unos resultados similares al patrén reversible.

IV.4.6 Resultados y discusién de la segunda prueba.

En esta prueba el error en el cdlculo del desplazamiento no fue en
ningln caso superior a un pixel, motivo por el cual los resultados se
presentan, para mayor claridad, como frecuencia de aparicién del error

de un pixel en las 30 realizaciones de ruido.
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En todas las situaciones correspondientes a un patrén normal ambos
métodos proporcionaron un perfecto alineamiento de las imdgenes en
ambas direcciones, para todas las realizaciones de ruido (120 pruebas

= 4 situaciones x 30 realizaciones de ruido).

La tabla IV.4 presenta la frecuencia de aparicién de algiin error de
un pixel en las situaciones patolégicas. En ella se observa que la
frecuencia de aparicién de errores con ambos métodos no difiere
esencialmente. También puede verse que, en general, el mimero de
errores es bajo, indicando que ambos métodos son robustos pese a los

niveles de ruido presentes. Al igual que en la primera prueba los

Tabla IV.4

Frecuencia de aparicién de errores de 1 pixel

Reversible Irreversible

Situacién CC CCE CC CCE
S 0 2 0 0
SA 3 4 0 0
L 7 8 2 2
LA 9 10 1 1

CC : Coeficiente de correlacién
CCE: Coeficiente de correlacién estimado

resultados obtenidos en el patrén irreversible son mejores que los
obtenidos con el reversible, a pesar de que la correlacién se ha

efectuado en la parte de miocardio no dafiada. Pese a restringir la
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correlacién a la zona de captacién superior al 50%, los limites de esta
regién presentan mayores diferencias en el patrén reversible que en el
irreversible lo que produce estas mayores frecuencias de aparicién de

errores en el desplazamiento.

Por otra parte observamos que para las posiciones del defecto L y
LA aparecen mds errores que para las S y SA. En estos casos los
errores de interpolacién provocados por la proximidad del artefacto
afectan a la zona de captacién alta y son causa del peor alineamiento,
sin embargo en las posiciones S y SA, los errores de interpolacién
afectan a los segmentos hipocaptantes que no participan en la

correlacién.
IV.4.7 Conclusiones

La correlacién bidimensional restringida a la zona de mayor
captacién del miocardio se muestra como un método capaz de alinear las
imdgenes de esfuerzo y redistribucién con suficiente precision.

La estimacién de este coeficiente da, igualmente, buenos resultados

consiguiendo un considerable ahorro en el tiempo de cdlculo, por lo que

se toma como método para el resto del estudio.

IV.5 Cuantificacién

Una vez efectuado el alineamiento de las imdgenes de esfuerzo y
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redistribucién, podemos calcular una imagen paramétrica de aclaramiento
del trazador, que nos permitird efectuar la cuantificacién del aclaramiento

en estos estudios.

IV.5.1 Imagen de washout.

La imagen paramétrica que proponemos es la de variacién relativa de
actividad entre ambas imdgenes (en %), que nos informa de la evolucién
del trazador pixel a pixel. En situacién normal esta variacién es una
disminucién debida al aclaramiento del trazador del miocardio. A esta
imagen se le suele denominar de washout. Su definicién ha sido modificada
en los pixels en que se produzca una incorporacién neta o washin de modo

que los valores de W estén acotados, y queda de la siguiente forma:

fij - 8

siendo f; la imagen de esfuerzo, g; la de redistribucién, y a; = f; si f; >
g; (washour), o bien a; = g; si f; < g; (washin). De esta forma W;; estard

acotado entre -100 y 100, en cualquier situacién.

IV.5.2 Pruebas de simulacién.

Los valores de washout y washin estdn considerados en el modelo que
nosotros utilizamos, al calcular los factores de peso antes de generar las

imégenes de esfuerzo y redistribucién.
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Un valor normal de washout es del 50% . En las situaciones patolégicas
correspondientes al patrén reversible, en el que en la regién afectada se
produce un washin, éste fue considerado del 30% en la simulacién. En las
regiones afectadas en el patrén irreversible, se consideré un washout igual
al normal, esto es, del 50%, por considerar que la débil actividad detectada
corresponde a miocardio normal de la pared posterior que se detecta

superpuesto a la zona necrosada.

Para la visualizacién de estas imdgenes se confeccioné una escala de
color especial ya que las imdgenes se normalizaban de forma que el valor
0% correspondiera a cien, el 100% a doscientos y el -100% a cero. De esta
forma, los diferentes valores de washout aparecen en determinados colores
y los de washin, en otros. El valor cien, que corresponde a 0%, debe

aparccer €n negro.

IV.5.3 Valoracién de los resultados.

Para evaluar de una forma cuantitativa los resultados obtenidos, se
calculé separadamente el valor medio y desviacién estdndar en las regiones
en que se produce washout y washin y compararlos con los valores
teéricos. Para obtener estos valores se utiliz6 una ponderacién mediante los
factores de peso w;; inversamente proporcionales al error causado por las

fluctuaciones estadisticas en las imdgenes f; y g;.

Estos pardmetros estadisticos se calcularon de dos formas, cada una de
las cuales muestran aspectos diferentes de la informacién contenida en las

imédgenes paramétricas correspondientes. Por un lado estos valores se
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obtuvieron de las imdgenes promedio del conjunto de las 30 realizaciones
de ruido, calculando en cada caso los pardmetros en cada una de las zonas
normal y patolégica. Por otra parte se calcularon de igual forma sobre cada
una de las 30 im4genes individuales, procediendo a continuacién a obtener

su promedio y desviacién estdndar.

IV.5.4 Resultados y discusion.

La imagen de washout o washin no se calculé sobre la totalidad de la
matriz sino solamente en la regién cardiaca. En la prdctica se calculard
sobre una zona previamente seleccionada. En nuestro modelo esto es mas
sencillo ya que se conoce exactamente la situacién del miocardio, que estd

comprendido entre dos elipses, por haberse generado asi.

La figura IV.21 muestra las imdgenes paramétricas de washout en un
caso normal y en las dos situaciones patoldgicas consideradas, tomando
como zona de afectacién, la SA. En ella podemos ver tanto una
determinada realizacién de ruido como la imagen promedio de las 30
realizaciones efectuadas. La homogeneidad de estas dltimas imdgenes
indican la ausencia de desviacién en los resultados. En todos los casos las
imédgenes presentaban una mayor variacién en el drea de influencia del
artefacto. Este hecho confirma la afectacién que producen la proximidad de
artefactos y la importancia de utilizar una mdscara adaptada, disminuyendo

tanto como sea posible la influencia que ejerce sobre los resultados.

En cada una de las 30 imdgenes individuales se observa una menor

homogeneidad como consecuencia tanto del artefacto como del ruido. Los
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Figura IV.21. Arriba: Imdgenes de washout
obtenidas en el patrén normal. Centro: Patrén
reversible. Abajo: Patrén irreversible.
Izquierda: Imdgenes correspondientes a una
realizacion de ruido. Derecha: Imdgenes
promedio de todas ellas.

resultados ofrecen una informacién visual que permite evaluar la presencia

de zonas patoldgicas por inspeccién de las diferentes dreas.

Los resultados obtenidos utilizando la imagen promedio sobre el patrén
normal fueron 50.6 + 2.2 frente al valor tedrico de 50. En la Tabla IV.5

se presentan los valores medios y las desviaciones estdndar para el washout
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Tabla IV.5

Washout medio y desviacién estdndar obtenidos
a partir de la imagen promedio.

Patrén Posicién Area Normal Area Patolégica

Reversible S 50.1 + 1.5 -29.1 + 3.1
SA 499+ 09 -30.8+ 3.5
L 508+ 1.7 -27.2 + 3.6
LA 50.6 + 2.0 -295 + 3.7

Irreversible S 50.1 £ 1.5 54.6 +10.4
SA 497 + 1.0 53.1 + 94
L 508 + 23 505 £ 2.1
LA 505+ 25 509 + 43

y washin, en las diferentes situaciones patolégicas consideradas. Puede
observarse que los valores hallados se aproximan bastante a los valores
tedricos de 50 para el washout y -30 para el washin. Los mayores errores
en el valor promedio (54.6 y 53.1) los encontramos en la zona patoldgica
del patrén irreversible, cuando la zona hipoactiva corresponde a S y SA. En
estos casos la zona afectada se encuentra en las proximidades del artefacto.
Estas diferencias indican que la sustraccién de fondo no es perfecta y estd
afectada por la presencia del artefacto. En cuanto a las desviaciones
estdndar son aceptables e indican la homogeneidad de las imdgenes, salvo
en las dos mismas situaciones mencionadas en las que el artefacto ha
inducido una falta de homogeneidad en sus proximidades. Pese a ello los

valores hallados confirman la utilidad del método propuesto, mostrando que
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en zonas alejadas del artefacto no se producen errores sistemdticos, mientras

que en las regiones préximas al artefacto los errores no superan el 10%.

En cuanto a los resultados medios de los promedios hallados en cada
imagen, se obtuvo un valor de 50.9 + 0.9 en el patrén normal. En la tabla
IV.6 aparecen los resultados correspondientes a las situaciones patolégicas.
Igualmente que en el caso de utilizar las imdgenes promedio, los resultados
son satisfactorios excepto para la zona patoldgica en las situaciones S y SA
del patrén irreversible. En estos casos los valores se alejan del valor teérico
de 50 pero mantienen una pequeiia desviacién estdndar. Esto indica que
existe un error sistemdtico pero que no es debido al ruido si no a la
presencia del artefacto tal como se ha mencionado en el caso anterior. En
general, los bajos valores de la desviacién estdndar nos permiten afirmar

que el efecto del ruido tiene pequeiia relevancia y consiguientemente los

TABLA IV.6

Washout medio y desviacién estdndar obtenidos a partir
de los correspondientes de cada imagen.

Patrén Posiciéon Area Normal Area Patoldgica
Reversible S 504+ 1.0 -31.4 4+ 3.5
SA 503+ 1.6 -333 + 3.2
L 512+ 14 -308 + 3.4
LA 51.1 + 2.0 -33.0+ 2.8
Irreversible S 504+ 1.0 5954+ 35
SA 501+ 1.1 577+ 3.2
L 512 + 1.0 522 + 4.2
LA 51,0+ 1.0 535 + 3.2
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estudios individuales serdn vdlidos.

IV.5.5 Conclusiones.

La valoracién de los estudios por medio de imédgenes paramétricas de
washout y su cuantificacién por medio de sus valores medios, da
informacién sobre la evolucién del trazador de acuerdo con los valores
esperados dado el modelo utilizado. La homogeneidad de la imagen
promedio y el andlisis de los valores medios de la desviacién estdndar del
washout o washin, muestran que el método no introduce errores
sistemdticos. Ademds, la influencia del ruido es suficientemente pequeiia

para que sean vadlidos los estudios individuales.

IV.5.6 Comprobacién en pacientes.

Tras la eleccién del método a emplear sobre estudios simulados, éste se
aplicé sobre casos reales. En estos pacientes, tras la realizacién de una
prueba de esfuerzo sobre un tapiz rodante, se les inyecté 3mCi de TI**! por
via endovenosa. Una vez colocado el paciente bajo una gammacdmara
PICKER Mod. Dyna 4/15 con un colimador de baja energia y media
resolucién, conectada a un computador DIGITAL PDP 11/34, y a los diez
minutos de la inyeccién se adquirieron las imdgenes de postesfuerzo. Estas
consistieron en las tres proyecciones habituales, es decir, anteroposterior,
oblicua lateral izquierda a 45° y lateral izquierda, con un tamaiio de matriz
de 64x64, recogiendo datos durante ocho minutos cada una de ellas. A las

tres horas de haber realizado la prueba de esfuerzo, se coloc6 de nuevo al
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paciente en la misma posicién para adquirir las imdgenes de redistribucién.

En la figura IV.22 podemos observar las imédgenes de esfuerzo y
redistribucién correspondientes a un sujeto normal, asi como la imagen de
washout obtenida. La imagen es bastante uniforme salvo en la zona

correspondiente a los planos valvulares en donde ya no debe valorarse.

La figura IV.23 muestra las imdgenes correspondientes a un sujeto con
un infarto de miocardio. En la imagen de esfuerzo se observa una menor
captacién de la pared septal, que no se observa en la imagen de
redistribucién. La imagen de washout muestra una zona septal inferior con

un washout inferior al resto de miocardio.

IV.6 Conclusiones

El método formado por la sustraccién de fondo, la alineacién de las
imdgenes y la construccién de la imagen paramétrica de washout es factible

para la cuantificacién de estudios planares de perfusién miocdrdica con
201T1.
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Figura IV.22. Imagende washout (parte inferior) obtenida
a partir de las imdgenes de esfuerzo y redistribucién (parte
superior).
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Figura IV.23. Imagende washout (parte inferior) obtenida
en un sujeto con un infarto. En la parte superior aparecen
las imdgenes de esfuerzo y redistribucién.



