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1 Introduccion

La aplicacion correcta de filtros a las imagenes de Medicina Nuclear no es un tema facil. A
las dificultades propias del filtrado se afiaden las debidas al origen radiactivo de las imagenes.
Filtrar significa entrar en el terreno de las cosas poco claras. Todos los que hemos procesados
estudios de Medicina Nuclear hemos aplicado distintos filtros en SPECT variando sus
parametros para ver qué ocurria: hemos visto como distintos filtros producian efectos
visualmente idénticos y también como variando ligeramente un parametro se obtenian, a
veces, resultados muy dispares. También puede ocurrir que los filtros recomendados y los
que aparecen en la literatura produzcan resultados desalentadores. En muchas ocasiones nos
cefiimos a los filtros prefijados por los fabricantes sin saber si son 6ptimos, confiando en su
buen hacer.

Los filtros no son una invencioén del SPECT ni del PET. En los primeros ordenadores de
Medicina Nuclear ya existia la posibilidad, aunque muy limitada, de filtrar imagenes y curvas
para disminuir las fluctuaciones estadisticas. La incorporacién de las técnicas tomograficas
a la rutina asistencial ha hecho que esta herramienta matematica, potente y compleja, que son
los filtros, haya adquirido una cierta relevancia por varios aspectos. Primero, por su
capacidad para poder transformar totalmente un estudio mediante una sola orden. Segundo,
por estar obligados a aplicarlos ya que sin ellos los estudios reconstruidos son frecuentemente
ininteligibles. En tercer lugar, porque seguramente es la primera vez que no puede haber un
método "estandar" de elaboracion de los estudios, ya que los filtros deben adaptarse a cada
equipo diagnostico. Debido a esto Gltimo cada fabricante ha optado por recomendar un
determinado filtro ("opcion por defecto™) dejando la puerta abierta a que se puedan emplear
otros filtros, cada uno de ellos con uno o varios pardmetros, lo que genera una infinidad de
posibilidades y una incertidumbre considerable. Esta oferta tan generosa, de rebote, hace que
se recurra a la opcién por defecto aun sabiendo que podrian obtenerse mejores resultados
empleando otras opciones. Gracias a la aparicién de métodos de reconstruccion que permiten
compensar las degradaciones de la obtencion de los estudios (tanto propias de los equipos
como de los procesos fisicos implicados) como son por ejemplo la atenuacion y la dispersion
Compton o las variaciones de la resolucién espacial con la posicion, ya es posible
aproximarse a una correcta cuantificacién, por lo que en cuarto lugar hay que mencionar los
efectos que tanto de los filtros como de los métodos de reconstruccion ejercen sobre los

valores a partir de los que se diagnostica.



Para comprender como acttan los filtros, como se caracterizan, y cuales pueden ser sus
consecuencias hace falta emplear conceptos que, aunque no son dificiles, no estamos
habituados a ellos. Por todo ello el objetivo de este trabajo es presentar a los especialistas en
Medicina Nuclear los conceptos basicos para que puedan desenvolverse adecuadamente en
el &mbito de los filtros. Tampoco pretende ser exhaustivo tan solo quiere introducir una
serie de conceptos que redunden en ultima instancia en la calidad de las exploraciones. Lo
unico que intenta es responder a tres preguntas. ¢ Qué es un filtro ? ¢Como se caracteriza un
filtro? ¢ Qué tipos de filtros se emplean en SPECT y PET ? y con ello facilitar su empleo.

Los filtros, como veremos, son procedimiento que se explican facilmente recurriendo al
lenguaje matematico. No obstante, ya que en muchas ocasiones este formalismo es de dificil
comprension para el no familiarizado con las matematicas, en este trabajo se ha intentado
describir y explicar los filtros empleando un lenguaje comun, aungue riguroso y preciso. La
Unica herramienta matematica utilizada profusamente han sido los graficos, ya que son de uso
muy comun. Por otra parte, para mostrar que el lenguaje frecuencial, aparentemente tan
abstruso, es algo usual, se utilizan analogias basadas en el lenguaje musical.

A fin de facilitar la interpretacién y comparacion de resultados de los distintos filtros, en todo
el trabajo se han utilizado basicamente dos tipos de imagenes: uno, que corresponde a la de
un maniqui de barras que por su misma naturaleza nos permitira seguir facilmente los efectos
de las manipulaciones y otro que corresponde a un maniqui de cerebro, que permitira
observar estos efectos en una imagen similar a una zona del cerebro humano. Se ha optado
por este tipo de imagenes planares para obviar las dependencias con los métodos de
reconstruccion y poder observar con claridad sus efectos al variar algun pardmetro. Otro
aspecto que se ha creido conveniente tratar es el de las distintas unidades de frecuencia que
distintos fabricantes de ordenadores para Medicina Nuclear emplean en los filtros. Esto no es
gratuito, ya que un mismo valor numérico en un parametro de un filtro puede tener distintos
efectos segun de que ordenador se trate.

Este trabajo es consecuencia de una revision en profundidad y de una actualizacién de otra
obra anterior' en la que se ha ampliado el capitulo que trata de los filtros en SPECT y PET
incorporando una breve descripcién de los métodos basicos de reconstruccion tomografica

mas empleados y donde se comenta su comportamiento desde un punto de vista frecuencial.

! R.Puchal. Filtros de imagen en medicina nuclear. Ediciones Eurobook, S.L., 1997
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Por dltimo sefalar que este texto no pretende en absoluto ser un manual de operaciones ni un
libro de texto. Se parte del supuesto que los lectores ya tienen cierta experiencia y formacion
en Medicina Nuclear por lo que no se entra en temas que deben saberse sobradamente como
puede ser el funcionamiento de una gammacémara o la interaccion de la radiacion con los
medios materiales. Su objetivo es informar a todos aquellos que procesan estudios de
Medicina Nuclear- médicos, tecnologos- de un aspecto de su trabajo que normalmente no se
encuentra suficientemente detallado en los libros de texto o se explica empleando un cierto
bagaje matematico que les dificulta su comprension. También va dirigido a los fisicos que
entran en contacto con la Medicina Nuclear para informarles de temas especificos que quizas
no hayan visto en su titulacion o simplemente para centrar ideas. Esta disparidad de posibles
lectores sin duda hard que unos encuentren el texto dificil mientras que otros lo puedan
encontrar a veces trivial. Mi intencidn es que de alguna forma revierta en una mejora de
algunos aspectos de las exploraciones de Medicina Nuclear.

Quiero volver a expresar mi agradecimiento a todas las personas que me ayudaron en hacer el
libro en el que se basa esta nueva version, a los actuales miembros del Servicio de Medicina
Nuclear del Hospital Universitari de Bellvitge, en especial al Dr. Jaume Mora y a Pablo
Saldafa y a Gabriel Reynés- radiofisicos- por facilitarme datos y soporte técnico para generar
nuevos ejemplos. Por Gltimo quiero dejar constancia de la ayuda prestada por Joaquima
Miralpeix por su critica exhaustiva del manuscrito y por las constructivas discusiones que

esto acarred.

Barcelona, junio 2017



2 ¢, Qué es un filtro ?

2.1 Introduccion

Un filtro, en primera aproximacion, es una manera de transformar una sefial segin una pauta
prefijada. Existen numerosos ejemplos de filtros: desde unas gafas de sol hasta los controles
de graves y de agudos de los equipos musicales. Las sefiales (luz o sonido) son modificadas
de una forma fijada de antemano: unas gafas de sol siempre reduciran en la misma
proporcién la intensidad de la radiacion de determinadas longitudes de onda, un filtro de
agudos siempre atenuard la misma gama de frecuencias. En Medicina Nuclear todo el mundo
ha aplicado un suavizado (“smoothing"), esto es, hacer disminuir las fluctuaciones de la
actividad (“ruido™), haciendo con ello mas agradable a la vista algunas imagenes o curvas:
también en este caso se ha aplicado un filtro. Otro tipo de filtros son los empleados en los
programas que detectan automaticamente contornos . Estos "exageran" las diferencias a fin
de localizar los bordes de los 6rganos. Son los llamados filtros de realce de bordes (“edge-
enhancement).

Para entender qué son y como acttan los filtros en Medicina Nuclear, es preciso saber en

primer lugar como son las sefiales sobre las que se aplican.

2.2 Naturaleza de las imagenes de Medicina Nuclear
La iméagenes generadas por un equipo compuesto de gammacamara y ordenador (SPECT) son
representaciones de la posicién y de la actividad de las radiaciones detectadas. Estas
representaciones (gammagrafias) se obtienen gracias a unas distribuciones de celdas de
memoria denominadas matrices en las que el valor almacenado en cada una de sus celdas
corresponde a la actividad registrada en una zona del detector, existiendo una
correspondencia entre la posicién en la imagen y la posicion en el objeto estudiado. Este tipo
de representacion se llama directa o representacion en el espacio real ya que cada punto de la
imagen corresponde a una zona del espacio.
Las iméagenes obtenidas con un tomdgrafo de positrones (PET) se obtienen por
reconstruccion de las lineas de respuesta (sinograma) originadas por la aniquilacion de los
positrones en 2 fotones gamma. Aungue no se generen directamente, las imagenes obtenidas
en PET también se registran en matrices cuyas celdas representan la actividad detectada en el
interior del paciente.
Estas matrices son distribuciones bidimensionales de nimeros que, gracias a un proceso de
9



codificacion, visualizamos como imagenes en las que cada uno de sus elementos tiene un
color relacionado con su valor numérico en la matriz. Una misma distribucion de
radiactividad (objeto) admite un sinfin de representaciones, bastando para ello cambiar la
tabla de colores o la relacion matematica entre el nivel de cuentas y el color. Es importante
sefialar que esto no modifica el contenido de las celdas, solo su representacion visual que son
los pixeles (término que proviene de la contraccion de "picture element™).

La desintegracion radiactiva es un proceso aleatorio. Esto significa que si se hacen medidas
repetidas de una misma fuente de radiacion los valores que se obtienen son distintos aunque
distribuidos alrededor de un cierto valor. Estas "oscilaciones™ constituyen el llamado ruido
que es, como se ve, intrinseco a la radiactividad y que hace que cada medida tenga una
incertidumbre que refleje estas "oscilaciones”.

Si se hacen medidas repetidas, los valores obtenidos se reparten siguiendo una distribucion
estadistica Ilamada de Poisson. Se asigna como valor de la actividad el valor medio de éstas
y como incertidumbre su desviacion estandar que, al tratarse de una distribucion de Poisson
viene dada por la raiz cuadrada del valor medio. Si se hace una sola medida, como ocurre en
la obtencién de imagenes clinicas, también se considera que la incertidumbre en el nimero de
cuentas es su raiz cuadrada. Es importante observar que esto solo es correcto en el caso de
valores directos o sin manipulaciones matematicas que hagan perder su caracter
"Poissoniano”.

Frente a una fuente de radiacion uniforme, la incertidumbre de cada recuento hace que el
valor de cada celda sea ligeramente distinto cuando deberia ser igual en todas ellas (estas
diferencias puede que se traduzcan en cambios de color en la imagen). Si la fuente de
radiacién no es uniforme, a las variaciones de actividad debidas a la propia fuente (objeto)
habra que afiadir las variaciones debidas al ruido.

La calidad "estadistica" de las imagenes se mide por la importancia relativa de la sefial frente
al ruido. Cuando se trata de imagenes directas de gammacamara, esta relacion sefial-ruido
depende sélo del nimero de cuentas registradas en la zona de interés, mientras que en las
reconstrucciones de SPECT y PET depende ademas del tamafio del objeto reconstruido, del
método de reconstruccion y del filtro utilizados. No obstante, cuanta mayor sea la calidad
estadistica de las proyecciones de un estudio de SPECT o de los sinogramas en PET, es decir,

de los datos de partida, mayor sera la calidad de la imagenes reconstruida
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2.3 Representacion directa de los filtros

En la representacion directa de las imagenes, un filtro se define como una transformacion de
una imagen en otra, en la que cada valor de la nueva imagen se obtiene a partir de los
valores de la imagen original y de unos pesos o factores que constituyen el filtro. El
resultado es otra imagen, que se obtiene celda a celda (pixel a pixel), y en la que se observara
el efecto del filtro.

El numero y los valores de los pesos determinan el caracter del filtro. Dado que las imé&genes
son en definitiva matrices de nameros, los filtros para imagenes también son matrices de
numeros pero de dimensiones mas reducidas ("mascaras™). Esta forma de aplicar los filtros se
denomina convolucion y consta de varios pasos:

Siguiendo el esquema de la figura 2.3.1, consideremos una zona cualquiera de una imagen
"original™ que vamos a filtrar. Los valores de sus celdas vienen dados por a, b, c, ...I, ... Por
otra parte se va a aplicar una mascara de 3x3 valores y el resultado son los valores a', b', ...

La manera de obtener estos valores consta de varios pasos:

1) Se centra la mascara del filtro en un pixel de la imagen a filtrar (por ejemplo, el de valor
e).

2) Se multiplica el valor de cada celda abarcada por la mascara por el peso del filtro que por
su posicion le corresponde y se suman todos los valores obtenidos en el paso anterior (tantos
como pesos tenga el filtro) (e').

3) Se coloca el valor obtenido en la nueva imagen, en las mismas coordenadas que las del
paso n® 1, (e' en la misma posicién que e)

6) Se pasa al pixel siguiente en la imagen original (f).

7) Se vuelve al paso n° 1 (con lo que se calcula el nuevo valor f').

Los valores de la imagen filtrada se obtienen uno a uno.

Veamos unos ejemplos de suavizado y de realzado. En ambos ejemplos la gammagrafia de
partida es la misma, se trata de la imagen de un maniqui de barras obtenida empleando un

colimador de alta resolucion y a 0 cm de distancia (fig. 2.3.3).
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Imagen original mascara Imagen filtrada
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fig 2.3.1: esquema del producto de convolucién de una imagen con una mascara

Suavizado: suavizar o alisar una imagen consiste en disminuir las fluctuaciones debidas al
ruido alterando lo menos posible la sefial (ya que no se puede separar la sefial del ruido) . Una
forma de proceder consiste en disminuir las diferencias entre un pixel y sus vecinos siendo la
manera mas sencilla de lograrlo la sustitucion de cada pixel por un promedio ponderado de él
mismo con sus vecinos. La disminucion de estas diferencias lleva ineludiblemente a una
disminucion del contraste y de la resolucion. Un filtro de suavizado muy empleado es el

definido por los pesos 1,2,1;2,4,2;1,2,1 dispuestos segun la matriz de 3x3 (fig.2.3.2):

1 2 1
2 4 2
1 2 1

fig.2.3.2: matriz 0 méascara de un filtro de suavizado.

En la figura 2.3.4 se observa el efecto de aplicar este filtro a la imagen del maniqui de

barras® de la fig.2.3.3. La imagen filtrada presenta un aspecto mas uniforme, habiendo

2 Un maniquf de barras ("bar phantom") consiste en un bloque de pléstico en el que hay insertadas barras de
plomo de tal forma que la distancia entre ellas es igual a su grosor y que normalmente se disponen en 4
cuadrantes segln el grosor. De esta forma se consiguen imagenes que permiten estimar aproximadamente la
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disminuido las fluctuaciones estadisticas como la resolucion espacial, ya que solo se

distinguen las barras del primer y segundo cuadrantes que corresponden a las barras de mayor

grosor mientras que en la original se distinguen todas.

fig.2.3.3: imagen original del maniqui de barras. fig.2.3.4: imagen después de aplicar el filtro de
suavizado.

Realce: los filtros empleados en la deteccion automatica de contornos, en vez de hacer
disminuir las diferencias entre pixeles, lo que hacen es resaltar los cambios bruscos del nivel
de cuentas, esto es, los posibles bordes de 6rganos o lesiones. Uno de estos filtros da lugar a

mascaras como la que se indica a continuacion (fig.2.3.5):

0 -1 0
-1 4 -1
0 -1 0

fig.2.3.5: matriz o méascara de un filtro de realce.

Si el nivel de ruido es importante (lo que es frecuente en Medicina Nuclear) antes de aplicar
un filtro como este Gltimo que tanto realza contornos como variaciones debidas al ruido, se
debe aplicar un suavizado: en primer lugar se disminuye el ruido para, en segundo lugar,
detectar el contorno. No obstante, ambos tipos de filtrado se pueden combinar de manera que

con una sola operacion se consigan ambos efectos, como por ejemplo con la siguiente

resolucidn espacial de las gammacamaras. También existen versiones en 3 dimensiones para chequeo de equipos
tomogréficos.
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mascara (fig.2.3.6):

-1 -1 -1
-1 8 -1
-1 -1 -1

fig.2.3.6: matriz 0 méscara de un filtro detector de contornos.

La figura 2.3.7 nos muestra el resultado de aplicar este filtro a la misma imagen de antes
(fig.2.3.3). Observamos que el fondo ha desaparecido casi totalmente y que las lineas quedan
més nitidas. Como puede apreciarse, la diferencia de resultados respecto al suavizado es
notable.

Cuando los filtros se expresan de forma matricial es dificil establecer una relacion entre la
dimensién del filtro y los valores de sus pesos con el efecto que producirdn. No es féacil
determinar de antemano, por ejemplo, el grado de suavizado al variar los pesos del filtro.
Una forma alternativa y totalmente equivalente de filtrar imagenes consiste en emplear filtros
frecuenciales. Para entender lo que esto significa es preciso, en primer lugar, saber lo que se

entiende por representacion frecuencial de imégenes.

fig.2.3.7: imagen resultado de aplicar un filtro para detectar contornos a la imagen del maniqui.

Nota: para el lector curioso, la expresion matematica de la convolucion en 2 dimensiones empleando el filtro de

suavizado de la fig. 2.3.2 tiene la siguiente expresion:
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1-0(i-1,j-D+2-0G,j-D+1-0(+1j-1)+
SGJ) =7 2-0—-1,)+4-00,)+2-0G+1,))+
1-0(—-1,j+1D+2-0Gj+1D)+1-0(@+1j+1)

donde O(i,j) representan los valores de la matriz original, S(i,j) los de la imagen resultado (suavizada). Los
pixeles se localizan por fila y columna. Empleando la notacion clasica matricial, el simbolo "i" da cuenta de la
posicion vertical (filas) y el "j" de la posicion horizontal (columnas) siendo el primer elemento el (1,1) en el
angulo superior izquierdo. Asi, la expresion (i-1,j-1) se refiere al punto situado "arriba y a la izquierda" del
punto central de la mascara que esta en (i, j) o sea, en la fila superior y en la columna anterior, el (i,j-1) al de
"encima" (linea superior), etc, hasta el (i+1,j+1) que se refiere al punto "abajo a la derecha" (fila inferior y
columna posterior).

Obsérvese que en este ejemplo se divide por 16, que es la suma de los 9 valores del filtro
(1+2+1+2+4+2+1+2+1=16), para evitar que el nimero total de cuentas de la imagen filtrada sea distinto al de la
original; lo que hace este filtro es redistribuir las cuentas conservando el nimero total de ellas. Si no fuera asi
se aumentaria el nimero de cuentas de las imagenes de forma totalmente artificial.

La expresion matematica anterior es totalmente generalizable a cualesquiera pesos y dimensiones (los filtros de
realce no conservan el nimero de cuentas ya que su propdsito es puramente extraer o evidenciar una

informacién que esta en la imagen).
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3 Representacion frecuencial de iméagenes

3.1 Introduccion

Todo el mundo sabe que la masica tanto puede ser escuchada como leida en una partitura. En
una partitura, que es la transcripcion de lo que escuchamos, se indican notas, intensidades,
duraciones, silencios, etc., es decir, todos aquellos parametros que permiten generar el sonido
que escuchamos. De forma parecida, la representacion frecuencial de una imagen es la
"partitura” de la imagen que vemos. En ella también estdn representadas frecuencias e
intensidades. El caracter estdtico de una imagen hace que su "partitura” corresponda
musicalmente a la transcripcion de lo que se escucha en un momento dado.

3.2 Frecuencia espacial

Cuando un fenémeno se repite cada cierto tiempo, a este intervalo de tiempo se le llama

periodo y a su inverso, frecuencia, ya que indica el nimero de veces que ocurre este

20mM

fig.3.2.1: secuencia en una dimension.

fendmeno por unidad de tiempo.

Exactamente lo mismo ocurre en el espacio. Cuando algo se repite cada cierta longitud
(periodo), la frecuencia indica el nUmero de veces que este algo ocurre por unidad de
longitud. Por ejemplo, si los postes de teléfono que bordean una carretera (fig.3.2.1) estan
clavados cada 20 metros, el periodo es de 20 metros y su frecuencia es de 1 poste cada 20
metros, lo que matematicamente se expresa por el cociente 1/(20 m)=0.05 m™ (recordemos
que un exponente " "
dividiendo).

En dos dimensiones, como podria ser una plantacion de arboles frutales, existen dos

es una nomenclatura matematica que significa una magnitud que esta

direcciones distintas de frecuencias espaciales, una en cada direccion del plano (X ,Y) , como
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por ejemplo, un &rbol cada 10 metros en la direccién X (f,=1/(10 m)=0.1 m™) y uno cada 8
metros en la direccion Y (fy,=1/(8 m)=0.125 m™) (fig. 3.2.2).

Obsérvese que f, es mayor que fy ya que los arboles estan mas cerca segun la direccion Y que
segun la direccion X y que, consecuentemente, al desplazarse segun la direccion Y es

10m " 10m |

e Comete gy
5m 5m~5m‘5m‘

fig.3.2.2: distribucién bidimensional.

mas frecuente observar arboles que si el desplazamiento es segin X. Podemos describir la
plantacion de dos formas: una, especificando las coordenadas de cada arbol, lo que exige dar
2 numeros (X,Y) por arbol y otra, mas general, dando las coordenadas de una esquina (origen
Oxy) Yy decir que a partir de este punto los arboles estan plantados con frecuencias fx y fy.
Ambas formas son totalmente equivalentes, es decir, podemos pasar de una a otra sin merma
de informacion.

Si, por ejemplo, se decide intercalar nuevos arboles entre los ya existentes, de manera que
haya uno cada 5 metros segin X y 1 cada 4 metros segun Y, el nuevo conjunto se podra
representar por 2 nuevas frecuencias (f, =1/(5 m) =0.2 m™, fy' =1/(4 m) =0.25 m™)
(fig.3.2.2). Si quisieramos representar alguna magnitud que variase con una frecuencia
determinada, por ejemplo la altura de los arboles o la de los postes telegraficos, se necesitaria
ademas de la frecuencia un segundo parametro denominado amplitud que la representara.
Hay un tercer parametro que se llama fase y que es necesario para acabar de representar
totalmente una magnitud periddica . En efecto, una cosa es que un valor varie regularmente
con cierta frecuencia y otro que en el momento de iniciar su medida (t=0 o x=0) su valor no
corresponda con el que deberia tener, Esta diferencia se tiene en cuenta mediante un
desplazamiento que debe hacerse al empezar a medir (corrimiento en el origen) para que la
magnitud se repita con una determinada frecuencia. En el caso de los postes separados 20 m

entre si, si empezamos a contarlos a 5m de uno de ellos, habra un desajuste de 15m
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(desplazamiento inicial) y luego seguiran uno cada 20 m. La fase seria de 15 m (o de -5m).

3.3 Funciones sinusoidales
Si queremos representar alguna magnitud continua en funcion de la posicion, a los
parametros que dan la posicion (frecuencia y fase) habrd que afiadir un tercer parametro
(amplitud) que dé cuenta de la magnitud que se quiere representar. Una forma matematica
usual que aglutina estos tres pardmetros (amplitud, frecuencia y fase) lo constituyen las
funciones sinusoidales®:

f(x) = A-sin (fx-x+ @)

donde A simboliza la amplitud, fy la frecuencia, x la posicion y @ la fase. Las figuras 3.3.1
ilustran las variaciones en la forma de una funcidn sinusoidal (fig. 3.3.1(a)) al variar cada uno
de sus tres parametros: amplitud en la fig. 3.3.1(b), frecuencia en la fig. 3.3.1(c) y fase en la
3.3.1(d).

T
0.6F
3 0.2r
—-0.2}
—0.6}F
_1'__|xxx‘x|||||||||||||| Laaa baa sl
0O 8 16 24 32 40 48 56 64 0O 8 1624 32 40 48 56 64
X X
fig.3.3.1 (a): funcidn original. fig. 3.3.1(b): cambio de amplitud.

Al lector acostumbrado a interpretar estudios de motilidad cardiaca no le pueden extrafar
estos conceptos. Ha de recordar que en ellos se generan iméagenes paramétricas de amplitud y

fase, una que representa el grado de motilidad (amplitud del movimiento) y otra que informa

® Las funciones sinusoidales o sinusoides son una forma de representar de forma compacta alguna magnitud que
varia periédicamente. En vez de explicitar cada uno de sus valores se da la manera de generarlos y
representarlos. Un ejemplo de funcidn sinusoidal es el sonido producido por un diapasén. El diapasén de la nota
"La" genera vibraciones/oscilaciones periddicas en el aire con una frecuencia de 440 Hz (oscilaciones/segundo).
Su amplitud dependera de lo fuerte que se golpee para hacerlo vibrar e ira disminuyendo con el tiempo no asi su
frecuencia que es constante.
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del grado de sincronismo del movimiento (imagen de fase) entre distintas zonas del

miocardio.

[P BN RPN EPUPIPE] BRI P |

0O 8 1624 32 40 48 56 64 O 8 1624 32 40 48 56 64
X

fig. 3.3.1 (c): cambio de frecuencia. fig. 3.3.1 (d): cambio de fase.

Una vez introducidos los conceptos de frecuencia espacial y fase y haber recordado las
funciones sinusoidales, estamos en condiciones de abordar los conceptos de analisis Yy

representacion frecuenciales.

3.4 Andlisis frecuencial en una dimensién

Consideremos en primer lugar una curva como la de la figura 3.4.1.

62+

f(t)

471

421

37_1 1 ! : ¢ | - 1
0 02 04 06 08 1

fig. 3.4.1: curva actividad/tiempo.

La forma de esta curva es compleja y dificil de analizar directamente. No obstante, existe un
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teorema del analisis matematico (Teorema de Fourier) que asegura que las funciones
continuas periodicas pueden ser aproximadas mediante funciones periddicas sencillas de
manera que la suma infinita (serie) de estas funciones mas sencillas reproduzca la funcién
original. Las funciones sinusoidales son las funciones elementales mas empleadas en este tipo
de analisis. Esto significa que podemos descomponer la funcién de la figura 3.4.1 en una
suma de funciones sinusoidales. La figura 3.4.2 nos muestra como sumando 4 funciones
sinusoidales de frecuencias cada vez méas altas se consigue reproducir correctamente la
funcion original. Estas frecuencias no son cualesquiera, sino que son mdultiplos de una
frecuencia fundamental *. La idea subyacente es buscar el valor medio de la funcién (que es

un valor constante y por lo tanto de frecuencia cero -por no variar) y modularlo con funciones

62 62
87 57
52 92
) 47 - 47
42 42
37 e 37t . ; : .
0 0.2 04 N 0.6 0.8 1 0O 02 04 . 0.6 0.8 1
fig.3.4.2 (a): original y valor medio. fig.3.4.2 (b): original, valor medio y 1 sinusoide.
62 67F
57
852
- 47
42
37H ; ; 1 : 37 H 1 , . ,
0O 0.2 04 ; 0.6 0.8 1 0O 02 04 ; 0.6 0.8 1
fig.3.4.2 (c): original, valor medio y 2 sinusoides. fig.3.4.2 (d): original, valor medio y 3 sinusoides.

* Para funciones periédicas, la frecuencia fundamental es el inverso de su periodo. Para funciones no periédicas,
a fin de poder aplicar las técnicas de las funciones periddicas, se considera que su periodo es la duracion de la
funcion.
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sinusoidales de frecuencias crecientes (terminos arménicos) a fin de aproximarlo, cada vez
mas exactamente, al perfil de la funcién originaria.

Es importante observar que el nimero de sinusoides en el que se descompone la funcién
original no esta definido de antemano °. Es como si fuera un “ajuste” (descomposicion en
serie de Fourier) en el que el nimero de términos dependiera del tipo de funcién, variando su
nimero segun las distintas frecuencias que sean necesarias para conseguir reproducir
correctamente el perfil de la funcion. En este caso bastan 4 sinusoides para obtener una
aproximacion excelente (fig.3.4.2 (e)).

66

T
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~
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0O 0.2 O.4tO.6 0.8 1

fig. 3.4.2 (e): original , valor medio + 4 sinusoides.

La forma concreta de obtener los coeficientes que multiplican las funciones elementales de
este tipo de descomposicion excede el proposito de este texto. Cabe decir que se trata de
nameros complejos y que éstos se representan mediante dos cantidades, el médulo o amplitud
y el argumento o fase. Este tipo de descomposicion de sefiales periddicas se generaliza a
funciones aperiodicas mediante la transformada de Fourier. Andlogamente, los valores
obtenidos en esta transformacion seran también nimeros complejos y su representacion
grafica tiene dos partes: una que refleja las variaciones de la amplitud con la frecuencia
denominada espectro de amplitudes (clasificacién de la amplitud en funcién de la
frecuencia) y otra que muestra la dependencia de la fase con respecto a la frecuencia, que es

el espectro de fases. En el ejemplo que acabamos de ver se han obtenido los espectros de

*Si la funcién es continua se precisan infinitas funciones. Si, como ocurre en la practica, la curva esta formada
por un cierto nimero de puntos N, el nimero maximo de funciones o de frecuencias que se podran emplear es
N/2 (Ver apartado 4.2).
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amplitud y de fase que se muestran en las fig. 3.4.3 y fig. 3.4.4. Las abscisas indican los
factores (k) empleados para obtener las frecuencias como mdltiplos de la frecuencia
fundamental. La amplitud para k=0 corresponde al valor medio. Noétese la gran diferencia que
existe entre este valor y las amplitudes de las sinusoides para frecuencias superiores y como
éstas, aunque decrecientes, son practicamente idénticas a partir de k=4. Esto significa que el
detalle aportado por frecuencias superiores es muy pequefio. De ello se infiere que las
variaciones suaves pueden reproducirse de forma precisa con pocas sinusoides de bajas
frecuencias (k pequefio) , diciéndose que las variaciones suaves son de bajo contenido

frecuencial. La fase sélo presenta en este caso dos valores 0y n/2 (~1.6).

50+ 1.6F
40
E 1.2+
= o)
g301 3
< ~—0.8¢
201
10k 0.4r
oL oL
0 1 2 S % S 0 1 2 3 4 5
k k
fig. 3.4.3: espectro de amplitud. fig. 3.4.4: espectro de fases.

En la figura 3.4.5 se presenta el caso de una funcion cuadrada. Se trata de una funcion con
unos cambios repentinos que sugieren un contenido frecuencial mucho mayor que en el caso
anterior.

0.6r

0.2+

—0.6r

0 02 04 06 08 1
fig. 3.4.5: onda cuadrada.
Como puede observarse en la sucesion de graficas de la fig. 3.4.6, 4 términos son totalmente
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insuficientes para conseguir reproducir este perfil. En consecuencia, se deduce que los
cambios bruscos precisan de un mayor nimero de frecuencias que los contornos suaves para

su reproduccion®.

1.7} 1.7F
1.2F 1.2;“
0.7} 0.7t
0.2 0.2
*O.Bv' —0.3 —‘
—0.8F —0.8F
i . , —1.3F, . W 1
O 02 04 06 08 1 O 02 04 06 08 1
fig. 3.4.6 (a): original y una sinusoide. fig. 3.4.6 (b): original y suma de 2 sinusoides.
1.7¢ 1.7¢
1.2F 12F
07k 07k}
o.2f_.~’: 0.2 ?_s:
—0.55' —0.3-'
0.8} 0.8}
EF | .- P R . S
O 02 04 06 08 1 O 02 04 06 08 1
fig. 3.4.6 (c): original y suma de 3 sinusoides. fig. 3.4.6 (d): original y suma de 4 sinusoides.

3.5 Andlisis frecuencial de imagenes
Esta forma de anélisis de funciones no esta limitada a las curvas sino que esta metodologia

rige de forma totalmente equivalente en las imagenes: en efecto, hemos visto que la forma

® Este caso, al tratarse de una funcién discontinua, a pesar de aumentar el niimero de términos no se consigue
reproducir exactamente la funcién debido al llamado fendmeno de Gibbs que hace aparecer oscilaciones en las
discontinuidades.
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fig 3.5.1 (a): imagen original de maniqui de barras

usual de representar una distribucion de actividad consiste en asignar a cada punto de una
matriz un valor que corresponde a la actividad detectada. Una forma alternativa consiste en
disponer de un conjunto de funciones elementales que adecuadamente combinadas
representen la misma distribucién de actividad, como si de un ajuste se tratara. Esto es, se
basa en ajustar la imagen a tantas sinusoides como sea posible para reproducir la distribucion
original de actividad. En el caso de las imagenes, por tratarse de distribuciones en dos
dimensiones , el "ajuste” o "descomposicion" en sinusoides se debe hacer en ambas
direcciones (X e Y) ya que existiran variaciones segin X que se representaran mediante sus
frecuencias (fy ) y otras seguin Y que se representaran mediante (fy ).

Ya que se trata de imagenes (2 dimensiones), la representacion de las amplitudes y la de las
fases también seran imagenes, en las que un eje correspondera a la frecuencia horizontal (fy)
y el segundo eje a la frecuencia vertical (f,). En estas imagenes el origen de frecuencias, es
decir, f,=0,f,=0 se sitla en el centro de la imagen y tienen simetria central con lo que basta
considerar un cuadrante. En la imagen de amplitud las coordenadas de cada pixel son las
frecuencias (fy,fy) y el valor de cada pixel corresponde a la amplitud para estas frecuencias.
En la de fase, el valor del pixel corresponde al valor de la fase. La fig. 3.5.1 muestra la
imagen de un maniqui de barras (3.5.1(a)) junto con sus imagenes de amplitud y de fase.
Cada cuadrante de la imagen original ha sido numerado por orden decreciente del grosor de
las barras (1,2,3,4). Observese que a mayor grosor, al estar mas separadas, las barras forman
una distribucion de menor frecuencia (hay menos por unidad de longitud) que otras mas

delgadas.
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La imagen de amplitud (3.5.1.(b)) permite visualizar directamente cuales son las frecuencias
caracteristicas (que aparecen como puntos de valor elevado) asi como la extension
frecuencial, es decir, la mayor frecuencia que interviene significativamente en la imagen.
Como puede apreciarse, la imagen de amplitud presenta simetria respecto al centro, por lo
que basta con restringir su estudio a un cuadrante. Obsérvese también que aparte del punto
brillante central (que representa el valor medio de la imagen que corresponde a las
frecuencias nulas) aparecen , en este caso, 2 puntos brillantes en cada semieje. Cada uno de
ellos corresponde a cada uno de los tipos de barras del maniqui. En esta imagen se han

numerado estos puntos segun el cuadrante de la imagen

fig.3.5.1 (b): imagen de amplitud

original de donde proceden. Cémo puede observarse, al cuadrante 1 le corresponde un punto
mas cercano al origen (que es el centro de la imagen) que al cuadrante 2, éste que al
cuadrante 3 y finalmente éste que al cuadrante 4 que es el de mayor frecuencia.

Observar que las barras horizontales (cuadrantes 1 y 3) corresponden a frecuencias verticales
ya que es al recorrer la imagen en este sentido como son detectadas y por lo tanto estan
representadas en el eje vertical. Andlogamente ocurre con las barras verticales que se detectan
al recorrer la imagen horizontalmente y en consecuencia les corresponderan frecuencias
horizontales (cuadrantes 2 y 4).

La imagen de fase, que también es simétrica respecto al centro, no aporta directamente
ninguna informacién sobre la imagen en este caso’.

Para facilitar la interpretacion de la imagen de amplitud, se obtiene un perfil que sintetiza en

" Para un estudio en profundidad de la fase es referencia el trabajo de Oppenhein y Lim: The importance of
phase in signals. Proceedings of the IEEE, vol 69, no 5,1981, pag: 529-541
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una curva el contenido frecuencial de la imagen. Este perfil, que se obtiene promediando
sobre anillos sucesivos centrados en el centro de la imagen (espectro circular), aunque mezcle
las frecuencias en todas direcciones, indica la contribucion (amplitud) de cada frecuencia a la
distribucion global.
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0 0.20.40.60.8 1 1.21.41.6 0 0.20.40.60.8 1 1.21.41.
1/cm 1/cm
fig. 3.5.2(a): espectro circular fig.3.5.2 (b): logaritmo del espectro circular

Debido a la gran diferencia de valores entre el valor de la amplitud a frecuencia cero y los
valores para el resto de frecuencias (fig.3.5.2(a)), se emplea el logaritmo en vez de los valores
directos (fig. 3.5.2(b))2”°.

Como vemos, la grafica se expande considerablemente, permitiendo identificar la amplitud
para cada frecuencia de las barras. La figura 3.5.2 (b) se puede considerar como la
superposicién de una serie de picos sobre una curva que disminuye a medida que aumenta la
frecuencia. Esto nos indica la naturaleza misma de la imagen del maniqui de barras. La
componente continua corresponde a la actividad “uniforme” de la placa de cobalto utilizada
para obtener la imagen y los picos se deben a la disposicion de las barras. en concordancia

con lo que se observa en la imagen de amplitud (fig. 3.5.1 (b)). Ademas se observa que la

& Ademas de los espectros habituales, a menudo se emplea el espectro de potencia (“power spectrum™) que
indica la energia asociada a cada frecuencia.

® Los logaritmos son una forma alternativa de representar un nimero. Asi, se fija un valor de referencia llamado
base , por ejemplo 10, y se busca a que valor hay que elevar la base para obtener tal nimero. Este valor es el
logaritmo. Por ejemplo, el logaritmo de 1000 en base 10 es 3, ya que 10°=1000 y el de 1000000 es 6. Esto
permite que cantidades muy distintas entre si les correspondan valores suficientemente proximos para ser
representados en una misma grafica. También permiten convertir una relacion exponencial en una relacion
lineal, cosa que simplifica mucho los calculos.
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altura de estos "picos” relativa a la curva continua, disminuye al aumentar la frecuencia, lo
que corresponde al hecho de que las barras anchas (de menor frecuencia) se distinguen mejor
que las barras mas finas (de frecuencia mayor). Cabe mencionar que al igual que se han
empleado logaritmos en el espectro también se pueden tomar logaritmos directamente en la

fig. 3.5.3: logaritmo de la imagen 3.5.1 (b).

imagen de amplitud (fig.3.5.1(b)) obteniéndose una imagen en la que aparecen claramente los
maximos correspondientes a cada secuencia de barras (fig.3.5.3).

La total equivalencia entre las representaciones directas y frecuenciales de las imagenes hace
que toda transformacién en una representacion tenga su traduccion en la otra. Asi, si la

imagen de barras estuviera girada (p.e. 45 °) (fig.3.5.4(a)), la imagen de amplitudes tendria

fig. 3.5.4 (a): maniqui de barras girado 45% en fig.3.5.4 (b): imagen de amplitud del maniqui
sentido horario. de barras girado 452,
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los maximos de las barras también girados el mismo angulo (fig.3.5.4(b)).
El reciproco también es cierto, esto es, toda modificacion de las imagenes de amplitud y fase
se traduce en una modificacion de la imagen original o directa; como se verd, éste es el

fundamento de la aplicacion de filtros frecuenciales™.

3.6 Imagenes de Medicina Nuclear

Retomando el simil musical, veamos como se establece un nuevo paralelismo: las frecuencias
espaciales, que son las que nos ocupan, son similares a las frecuencias temporales. Asi, un
sonido grave, que corresponde a pocas oscilaciones por segundo, es de baja frecuencia. Un
sonido agudo, de muchas oscilaciones por unidad de tiempo, es de alta frecuencia.
Paralelamente, una distribucién de actividad que varie suavemente al recorrerla se
representard adecuadamente con sinusoides de baja frecuencia mientras que una distribucién

que varie mucho al pasar de un punto al siguiente precisara de oscilaciones de alta frecuencia.

19°Se puede establecer una similitud con la mUsica. Esta consiste en una sucesion organizada de sonidos
generados por la voz o instrumentos musicales en el tiempo. Estos sonidos- que son conjuntos de variaciones de
presion del aire de distintas frecuencias-se representan mediante una sucesion de notas en un pentagrama que
forma una partitura. Segun la complejidad de la partitura en un corto espacio de tiempo se oiran
simultaneamente unas pocas notas (melodia simple) o una superposicion compleja de ellas. Lo mismo ocurre
con las imagenes. Estas pueden ser "sencillas", es decir, con poco contenido frecuencial o "complejas” pensando
que una imagen corresponderia a un momento de una pieza musical (ya que no varia en el tiempo) como se
intenta ilustrar en la siguiente figura:
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pocas frecuencias
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sz A= =—s=m= == + notas simultaneas =
y ===2
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+t+notas simultaneas =

mucho m ayor numero
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=
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La similitud musical consistiria en pensar que toda modificacion en una partitura se traduce en un cambio en el
sonido que representa y que- dentro de ciertos limites- todo cambio en una pieza musical se traduciria en un
cambio en su partitura. Alterar la imagen de fase seria equivalente a alterar el momento en que se tocan
determinadas notas o la entrada de algln instrumento y alterar la amplitud de algunas frecuencias seria , por
ejemplo, que alguin instrumento alterara la intensidad de sus notas pasando de un forte a un pianissimo.
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Cuanto mas suave sea la distribucion, menor nimero de frecuencias distintas seran necesarias
para reproducirla (menor extension tendra la imagen de amplitud). Un caso limite lo
constituye una distribucién constante que estaré perfectamente definida por un solo valor que
es precisamente su magnitud y que corresponde al caso de frecuencia nula ya que no hay
cambios al desplazarse por la imagen. Otro caso limite, opuesto al que acabamos de ver, lo
constituye la imagen de un punto. En este caso se precisan todas las frecuencias disponibles
(si fuera un punto “ideal" se precisaria un nimero infinito) ya que se trata de la variacion mas
brusca que puede existir (cero-todo-cero). Si una fuente es de dimensiones muy reducidas
("puntual™) so6lo podra reproducirse correctamente si disponemos de un gran numero de
frecuencias. Entre ambos extremos se sitdan las imagenes habituales.

Desde el punto de vista frecuencial podemos considerar que las imagenes de Medicina
Nuclear estan formadas por tres grupos de frecuencias (bajas, medias y altas) variando la
importancia relativa de unas u otras segun el tipo de imagenes de que se trate. Tal como se
ha comentado anteriormente (apartado 2.2), podemos considerar las imagenes "nucleares”
formadas por la superposicion del fondo con la actividad del 6rgano o zona de interés
(objeto) y del ruido estadistico (“noise™) hecho que se refleja "frecuencialmente” como se
ilustra en la figura 3.6.1 que corresponde a un corte transversal obtenido de un SPECT
cerebral. Obsérvese como las frecuencias bajas y medias configuran el objeto y como el ruido
"altera" las amplitudes de todas las frecuencias, siendo esta alteracion relativa mas importante
a medida que la frecuencia es mayor. Esto se debe a que las amplitudes del objeto
disminuyen al aumentar la frecuencia y por ser la amplitud del ruido aproximadamente

independiente de la frecuencia (ruido blanco)™

1 |os procesos de reconstruccion tomografica modifican las caracteristicas del ruido introduciendo
dependencias con la frecuencia. La figura 3.6.1 es un ejemplo para ilustrar como el ruido emmascara las
imagenes.
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fig. 3.6.1: relacion entre imagen y espectro de potencia

(basada en el articulo de Beis J.S., Celler A., Barney J.S)
Una imagen que se puede obtener facilmente y que sirve para caracterizar el funcionamiento
de las gammacamaras es una imagen de uniformidad. Su espectro frecuencial teérico hemos
visto que se reduce a un so6lo punto; su espectro real , no obstante, dependera del equipo
detector y , sobre todo, del nimero de cuentas, es decir , del nivel de ruido. Su espectro para
distinto nimero de cuentas se muestra en la fig. 3.6.2. En ella puede observarse como al
aumentar el numero de cuentas, la importancia relativa de las amplitudes de las altas
frecuencias respecto a las de las bajas frecuencias disminuye. Esto permite suponer que al
ruido presente en estas imagenes le corresponde un espectro "plano™ cuyo valor medio
disminuye al aumentar el nimero de cuentas. De ello deducimos que el espectro puede
considerarse que tiene dos componentes: uno, que va decreciendo a medida que las
frecuencias aumentan y que informa de cdmo el detector modifica la amplitud asociada a
cada frecuencia (independiente del nimero de cuentas) y otro aproximadamente constante
para todas las frecuencias que corresponde al ruido y depende del nivel de cuentas. Se
deduce que el nivel de ruido determina la proporcion del espectro de interés que sobresale
por encima de dicho ruido.
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fig.3.6.2: variacion del espectro de uniformidad
con el nimero de cuentas.

El comportamiento frecuencial de las imagenes de uniformidad puede asemejarse al
comportamiento del fondo de las gammagrafias, ya que ambos provienen de una distribucién
mas 0 menos homogeénea de actividad.

En los espectros del maniqui de barras obtenidos a distinto nimero de cuentas (fig.3.6.3)
ocurre el mismo fendémeno que con el espectro del fondo. En ellos observamos como a mayor

ndmero de cuentas (menor ruido) se distinguen méas las frecuencias caracteristicas del

maniqui.
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fig.3.6.3 (a): espectros de : A:maniqui, B:fondo fig.3.6.3 (b): Espectros de :A:maniqui, B:fondo
nimero de cuentas=100.000. ndmero de cuentas: 1.000.000.

A medida que el nivel de ruido disminuye afloran frecuencias que de otro modo no se
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distinguirian de las del ruido. En las figuras 3.6.3 se observa ademas que el espectro del
maniqui se puede considerar formado por el espectro ideal del maniqui (que serian 4 barras
de igual altura) modificado por la respuesta del detector (que las acampana y achata), al que
se superpone el espectro del fondo (como los de la figura 3.6.2) debido a que la imagen se
obtiene experimentalmente mediante el maniqui interpuesto entre una fuente de radiacion
uniforme (como en la determinacion de la uniformidad) y el detector. Lo que se obtiene es
una combinacion de ambos espectros no existiendo una separacion clara entre ellos.

A medida que aumenta la complejidad de la imagen, aumenta el nimero de frecuencias
necesarias para reproducirla. Se dice entonces que el contenido frecuencial aumenta.

Una imagen caracteristica de Medicina Nuclear es la captacion localizada de trazador en un
6rgano homogéneo como puede ser la captacion de plaquetas por el bazo (fig. 3.6.4(a)).

En este tipo de imagenes, existe una cierta elevacion de las frecuencias intermedias para dar
cuenta del incremento localizado de actividad. Observar que aunque haya una elevacion
importante de la actividad en el bazo, la imagen en su totalidad es en conjunto "suave™ lo que
se traduce en una imagen de amplitud (fig.3.6.4(b)) concentrada alrededor del origen de

frecuencias.

fig.3.6.4 (a): captacion de plaquetas en el bazo. fig.3.6.4 (b): imagen de amplitud de la 3.6.4 (a).

Comparese el espectro correspondiente (fig. 3.6.5) con el espectro del fondo para un nivel de
cuentas equivalente. Se observa un incremento de las amplitudes en el intervalo de
frecuencias 0.20-0.70 cm™.

La fig.3.6.6 (a) corresponde a una exploracion 6sea en la que destaca el contraste entre el

fondo y el hueso. Obsérvese como la amplitud se distribuye alrededor del centro de forma
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mas 0 menos homogénea extendiéndose mucho mas que la correspondiente a una captacion

de plaquetas en bazo . Su gama de frecuencias es mas extensa que la del ejemplo anterior,
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fig.3.6.5: espectros de : A:bazo, B:fondo.

debido a que una gammagrafia 6sea muestra una distribucién de actividades mas heterogénea

que una gammagrafia esplénica con plaquetas.

fig. 3.6.6 (a): exploracion dsea. fig.3.6.6 (b): imagen de amplitud de 3.6.6 (a).

La superposicion del espectro de amplitudes de esta imagen y el del fondo (fig.3.6.6) pone de

manifiesto un aumento significativo de las frecuencias en el intervalo 0.10-1.3 cm™.
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fig.3.6.7: espectros de A:rodillas, B:fondo.

Se dice que el contenido frecuencial es tanto mas alto cuanto mayor nimero de estructuras
distintas tenga el 6rgano explorado, o para ser mas precisos, cuanto mas estructurada
("barroca™) es la imagen: la imagen planar correspondiente a un corte del maniqui de cerebro

de Hoffman es un buen ejemplo (fig.3.6.8).

fig. 3.6.8 (a): maniqui de cerebro. fig. 3.6.8 (b): imagen de amplitud de 3.6.8 (a).

Se trata de una distribucion de actividad con zonas homogéneas y con zonas de morfologia
complicada. Esto se traduce en una imagen de amplitud que  presenta valores

significativamente distintos de cero a frecuencias elevadas (fig. 3.6.9).
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fig. 3.6.9: espectro del maniqui de cerebro: A: cerebro, B: fondo.

3.7 Imagenes de SPECT

La composiciéon frecuencial de las imagenes de SPECT es mas compleja que la de las
imagenes planares. Esto es debido fundamentalmente a que se obtienen por calculo a partir de
unas imagenes planares que han sido registradas desde distintos &ngulos, a que estos célculos
pueden facilmente introducir artefactos y a que la aplicacién de filtros puede modificar
sustancialmente las imagenes primitivas. No obstante, y a pesar de las manipulaciones
imprescindibles para su obtencién, las imagenes de SPECT, cuando son técnicamente
correctas, proporcionan mayor informacién estructural que las planares al haber eliminado la
superposicién de estructuras que estas ineludiblemente presentan. Un ejemplo del cambio
introducido por la técnica de SPECT en la composicién frecuencial de las imagenes es el
ofrecido por la imagen de perfusién miocérdica planar obtenida en la proyeccion LAO 45°
(fig.3.7.1) y por uno de los cortes del estudio tomogréafico del mismo paciente (fig.3.7.2). La
imagen planar esta artefactada por la superposicion de radiacion extracardiaca y por el
emborronamiento debido al movimiento del corazén. El corte tomografico sélo esta

degradado por el movimiento cardiaco.
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fig. 3.7.1: imagen planar de perfusion miocardica. fig.3.7.2:corte transversal de estudio de perfusion
miocérdica

fig.3.7.3:imagen de SPECT- sincronizado correspondiente
al corte de la figura 3.7.2.
Un grado mayor de calidad se consigue con la adquisicion tomografica sincronizada (gated-
SPECT o tomo-gated) (fig.3.7.3) que consigue reducir el emborronamiento debido al
movimiento del corazon si bien a expensas de una disminucion del nimero de cuentas, lo que

hace que la interferencia del ruido estadistico sea mayor que con las otras dos técnicas.
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fig. 3.7.4: espectros de imagenes planar, SPECT y
GATED-SPECT.

Como puede observarse en la figura 3.7.4, el espectro correspondiente al corte tomografico
(SPECT) posee, en la zona de las frecuencias intermedias (0.2-0.6 cm™) mucha mayor
amplitud que el del registro planar. EIl espectro de la imagen gated-SPECT posee unas
frecuencia intermedias todavia mayores que el del SPECT convencional, si bien no
representa una ganancia tan espectacular como la del paso de planar a tomografia.

Las mejoras aportadas por el SPECT son altamente dependientes del procesado, esto es , del
método de reconstruccion empleado y los filtros utilizados en la reconstruccion y que se
detallan en los capitulos 5 y 6. Es interesante comparar, no obstante, los 3 espectros de la
figura 3.7.4 - en este caso se habia empleado el método de la retroproyeccion filtrada sin
ningun filtro adicional - con los de las figuras 3.7.5, en que se aplica un filtro muy comuan de
suavizado, y 3.7.6, en que se aplica un filtro de restauracion*2.

De estas graficas se desprende que si se aplica un suavizado las amplitudes de las frecuencias
medias Yy altas se reducen considerablemente haciendo que sea menos "ruidosa" pero también
menos nitida. Por otra parte, la aplicacion de un filtro de restauracion incrementa las
frecuencias intermedias consiguiendo asi una imagen con mas detalle y disminuye el efecto

del ruido a frecuencias altas (> 0.6 1/cm).

12 Explicados en 5.4.3 estos filtros intentan restaurar las amplitudes atenuadas por el equipo detector.
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fig. 3.7.5: espectros al aplicar un filtro de fig.3.7.6: espectros al aplicar un filtro de
suavizado. restauracion.

El nivel de detalle de las imagenes (gammagrafias) se refleja en su espectro. Asi, una imagen
de perfusion cerebral (fig.3.7.7) con una estructura complicada, posee un contenido
frecuencial elevado, mayor que, por ejemplo, la imagen de perfusion miocardica vista
anteriormente (fig. 3.7.2). Este hecho queda claramente reflejado cuando se comparan los

espectros de ambas iméagenes (fig.3.7.8).

1/cm

fig.3.7.7: imagen de SPECT de perfusion fig. 3.7.8: espectros de: A: Cerebro,

cerebral. B:Corazon .

Notese como en los espectros de la fig. 3.7.8, la linea correspondiente a cerebro (A) presenta
valores superiores respecto a los de corazon, indicando una mayor amplitud en todas las
frecuencias, lo que traduce el hecho que al aumentar la complejidad de una imagen aumenta
su contenido frecuencial.

La dependencia de la calidad de los resultados respecto a los parametros de adquisicion y
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manipulaciones posteriores es bien conocida. Sin embargo, es interesante observar las
consecuencias de algunos cambios de estos parametros desde el punto de vista frecuencial.
3.7.1 Dependencia con el nimero de cuentas o tiempo por proyeccion.

Uno de los aspectos a los que més atencion se presta en la adquisicion de estudios es la
obtencion de un numero satisfactorio de cuentas nimero de cuentas por proyeccion
compatible con el confort y la inmovilidad del paciente. La fig. 3.7.1.1 nos muestra como
varia un determinado corte tomogréfico ya reconstruido en funcién del nimero de cuentas
por proyeccion. En este caso, como se trataba de un maniqui de Hoffman de actividad

practicamente constante durante el experimento habiéndose variado el tiempo de adquisicion

por proyeccion.

fig. 3.7.1.1 (a): reconstruccién de una adquisicion fig.3.7.1.1 (b): reconstruccién de una adquisicion a
a 20 s por proyeccion. 10 s por proyeccion

fig. 3.7.1.1 (c): reconstruccion de una adquisicion fig.3.7.1.1 (d): reconstruccion de una adquisicién a
a5s por proyeccion. 2s por proyeccion.

En los espectros de la figura 3.7.1.2 se observa como al disminuir el tiempo y por lo tanto el
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numero de cuentas adquiridas, el nivel de ruido va “invadiendo™ cada vez frecuencias mas
bajas, desdibujandose consecuentemente cada vez mas la imagen. O dicho de otra manera, a
medida que aumenta el nimero de cuentas aumenta la separacion entre la sefial y el ruido
aunque debido a que se trata de imagenes reconstruidas la relacion entre el nimero de cuentas

y calidad (cociente sefial/ruido) no es directa como en las gammagrafias planares.
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fig. 3.7.1.2: espectros en funcion del tiempo por
proyeccion.

3.7.2 Distancia entre colimador y paciente

Analicemos la influencia de la distancia entre el colimador y el cuerpo del paciente,
distancia que viene determinada por el radio de giro en una gammacamara. La figura 3.7.2.1
muestra 2 imagenes del maniqui de Hoffman, una procedente de un estudio adquirido a la
distancia normal de trabajo, aproximadamente a 20 cm del borde del maniqui para simular la
presencia de los hombros, que corresponde a un radio de 30 cm y otra obtenida aproximando
el cabezal al maximo (radio de 12-13 cm que corresponde a una distancia de 2-3 cm respecto
al borde del maniqui). Ambos estudios fueron adquiridos al mismo tiempo por proyeccion

(mismo numero de cuentas) con matriz de 64x64 y 64 proyecciones.
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fig. 3.7.2.1(a):imagen obtenida a una distancia de fig.3.7.2.1(b):imagen obtenida a una distancia de
20 cm. 2-3cm.
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fig.3.7.2.2: A: espectro de la imagen 3.7.11 (a).
B: espectro de la imagen 3.7.11 (b).

Obsérvese el ligero incremento de las amplitudes en el margen 0.4-0.8 en el espectro a corta
distancia (B) respecto al de mayor distancia (A) en la figura 3.7.2.2 que se traduce en una
mayor definicion de la imagen a 2-3 cm (fig.3.7.2.1 (b)) que a 20 cm (fig.3.7.2.2(a)). Esta
mejora en la resolucion del corte tomografico es consecuencia directa de la mejora de la
resolucion de las proyecciones originales que dependen, a su vez, del colimador utilizado en
la adquisicion en SPECT. El conocido empeoramiento de las imégenes con la distancia en

gammagrafia planar también tiene repercusién en tomografia.
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3.7.3 Relacion entre distancia y matriz de adquisicion

Si se repiten las dos adquisiciones anteriores empleando una matriz de 128x128 y 128
proyecciones pero manteniendo el tiempo total de adquisicion , y se obtienen los cortes
tomograficos equivalentes (fig. 3.7.3.1), no se consigue la mejora que cabria esperar por el
hecho de emplear una matriz de mayor dimension. De hecho se obtienen imagenes de peor
calidad al haber disminuido el numero de cuentas por pixel de las imagenes originales debido
tanto al incremento de la dimensién de la matriz (64x64 — 128x128) como a la disminucion

del tiempo por proyeccion a fin de mantener aproximadamente el mismo tiempo total de la

exploracion.

fig. 3.7.3.1(a):imagen obtenida del estudio a 20 cm fig.3.7.3.1(b):imagen obtenida del estudio a 2-3
de distancia y matriz de 128x128. cm de distancia y matriz de 128x128.

Los espectros correspondientes (fig.3.7.3.2) indican claramente que, para las condiciones de
adquisicion empleadas (colimador, distancia, etc.) , ambas imégenes son equivalentes y que a
partir de una frecuencia de ~ 0.5 cm™ puede considerarse que la sefial no se distingue del
ruido. En consecuencia, el empleo de matrices mas finas no siempre mejora la imagen como
queda de manifiesto en la fig.3.7.3.3, en la que se muestra el espectro obtenido con matriz de
64x64 y el obtenido con 128x128 ambos a la misma distancia. Obsérvese que el espectro
correspondiente a 64x64 se mantiene por encima del de 128x128 hasta alrededor de 0.4 cm™
situandose por debajo a frecuencias superiores a 0.5 cm™, indicando en este caso que la
imagen de 64x64 posee mejor relacion sefial/ruido que la de 128x128 y con una resolucién

equivalente a la de ésta.
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del estudio a distancia normal, B: Imagen del estu- distancia obtenidos a partir de imagenes de 64x64
dio a corta distancia. y de 128x128.

3.7.4 NUmero de proyecciones

Dentro de las dependencias de los resultados con los pardmetros de adquisicion, es
interesante observar como influye el nimero de proyecciones manteniendo la dimension de la
matriz. Se obtuvieron 2 estudios, ambos con matriz de 64x64, programando en uno 64
proyecciones y en otro 128 a fin de hacer disminuir el artefacto de barras radiales
caracteristico del método de reconstruccion por retroproyeccion filtrada'®. Este artefacto, que
es debido a un muestreo angular insuficiente, disminuye al aumentar el ndmero de
proyecciones. El corte reconstruido con 128 proyecciones (fig. 3.7.4.1 (b)) nos permite
apreciar como la densidad de "barras" alrededor de la imagen ha disminuido respecto al de 64
proyecciones (fig.3.7.4.1 (a)). Estas alteraciones del fondo en forma de radios, aunque sélo
visibles fuera del dérgano estudiado, también alteran las intensidades dentro de él. Los
espectros (fig.3.7.4.2) muestran un ligero incremento de las frecuencias altas, lo que indica
tanto un ligero incremento de la resolucion como un ligero empeoramiento de la relacion
sefial/ruido. No obstante se tiene mayor garantia de ausencia de alteraciones de la intensidad

dentro del 6rgano de interés.

13 \éase para mas detalles apartado 6.2.1. Este método de reconstruccion, al no precisar de gran capacidad de
calculo, es el que ha permitido que los estudios tomograficos (CT,SPECT,PET) sean totalmente rutinarios en la
clinica.
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fig. 3.7.4.1 (b): corte obtenido con matriz de 64x64

fig.3.7.4.1 (a): corte obtenido con matriz de 64x64 y
y 128 proyecciones.

y 64 proyecciones

+~ B64x64x64
+ 64x64x128

LOG(Amplitud)
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fig.3.7.4.2: espectros de los cortes correspondientes
a distinto nimero de proyecciones.

3.7.5 Reorientacion de imagenes
Dentro del procesado es muy usual la reorientacion de imagenes. Se trata de reposicionar el

6rgano estudiado a fin de uniformizar la presentacion de imagenes y sirve para corregir

defectos de posicionamiento del paciente en el momento de la adquisicion o para obviar
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fig.3.7.5.1 (a): imagen original. fig.3.7.5.1 (b): imagen reorientada.

diferencias anatdmicas entre unos y otros pacientes. La reorientacion consiste en calcular la
intensidad de cada pixel en su nueva posicion. Excepto si se giran las iméagenes en multiplos
de 90° (90°, 180°, 270°) en todos los otros casos se deben interpolar los valores, introduciendo
un suavizado "extra" de la imagen.

La figura 3.7.5.1 nos muestra dos imagenes: una original (a) y otra ligeramente reorientada
(b) por calculo que presenta un ligero suavizado debido a que los nuevos valores se obtienen
por promedio ponderado de los originales. Los espectros de ambas imagenes reflejan como la
imagen girada presenta una disminucion de las amplitudes en la zona de altas frecuencias

(fig.3.7.5.2) debido a este suavizado.
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fig. 3.7.5.2: espectro de la imagen original (A) y
reorientada(B).
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Ahora ya se ha presentado el bagaje conceptual y de nomenclatura para analizar las imagenes
convencionales desde el punto de vista frecuencial. No obstante, antes de entrar de lleno en el
tema, hace falta conocer las limitaciones impuestas por el equipo detector y por las matrices

empleadas en la adquisicion de las imagenes.

46



4. Obtencion de imagenes en Medicina Nuclear

4.1 Introduccion

Hasta ahora se ha visto como el contenido frecuencial de una imagen depende de la
distribucion de radiactividad en el objeto que se explora, en el supuesto que el sistema de
registro no imponga ninguna limitacion a las imagenes. Esto no es exacto. Son conocidas las
limitaciones que los colimadores imponen a la resolucion de las gammacamaras y también
coémo las dimensiones de las matrices afectan la imagen final. Los tomégrafos PET también
presentan limitaciones debidas al tamafio de los cristales y a la distancia del centro del campo
de vision. Naturalmente, estos efectos se reflejan en la representacion frecuencial. Estas
limitaciones deben coordinarse con el fin de optimizar recursos y evitar la degradacion final

tanto como sea posible.

4.2 Limitaciones del equipo detector

Consideremos un detector como un equipo que transforma y transmite informacién de un
objeto (distribucion de radiactividad en el paciente) en una informacion inteligible (imagen
de actividad). Si el equipo no es capaz de detectar variaciones sutiles entonces en la imagen
gue se genera estas variaciones se habran perdido, no estaran presentes. Ya que se ha visto
que una distribucion de actividad puede representarse como una distribucién de frecuencias,
un equipo ideal seria aquel que no modificase dicho contenido. Los equipos reales presentan
limitaciones una de las cuales se manifiesta atenuando amplitudes de ciertas de frecuencias
(normalmente las mas elevadas y que corresponden a los detalles). La manera que se ha
establecido en los equipos de imagen para cuantificar la calidad de la transmision ("de los
detalles™) es la resolucion espacial.

Se entiende por resolucion espacial de un detector la minima distancia a la que pueden estar
situados dos puntos para que se detecten como separados. Esto es consecuencia de que la
imagen de un punto no es puntual, sino una mancha aproximadamente circular denominada
funcion de dispersion puntual (FDP) en espafiol o "Point Spread Function" (PSF) en inglés.
El perfil de actividad **de esta mancha determinara la distancia a la que pueden estar dos
puntos para ser detectados como separados, tomandose como criterio basado en la

experiencia que esta distancia es la anchura a mitad de altura del perfil de actividad (FWHM:

Y por perfil de actividad ("count profile") se entiende la curva obtenida al representar la actividad de cada celda
de una imagen en funcion de su posicion al seguir una fila 0 una columna. También puede obtenerse como suma
de perfiles de filas o columnas colindantes.
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"Full Width at Half Maximum” en inglés o AIMA: Anchura Integral a Mitad de Altura, en
espafol) de un punto. En la fig. 4.2.1 se muestra la aplicacion de este criterio mediante 2 PSF
idénticas separadas exactamente una distancia igual a su anchura a mitad de altura. En la
figura 4.2.1(a) se muestra como se detectarian cada una por separado y en la 4.1.1(b) el perfil

suma de cuando se registran las dos al mismo tiempo.
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fig.4.2.1 (a): perfiles de 2 PSF de FWHM=10. fig.4.2.1 (b): perfil suma de 2 PSF separadas una

distancia igual a su FWHM.

Esto significa que el equipo detector sélo distingue, como distintas, zonas separadas por una
distancia mayor o igual que FWHM cm (se pierden todas las diferencias que pueda haber
dentro de un circulo de diametro FWHM centrado en cada punto). Esto es equivalente a decir
que el intervalo méas pequefio con el que tiene sentido muestrear (digitalizar) es precisamente
igual a la FWHM ya que muestras mas pequefias (celdas mas pequefias) no aportan mas
detalle ya que estan "emborronadas" por la PSF.

Si la distancia minima de muestreo es FWHM (es decir, lo mas "fino" que se puede detectar)
entonces la frecuencia maxima (vmax ) que puede transmitir el equipo detector es 1/FWHM.
La caracterizacion frecuencial de un detector se denominada funcion de transferencia de
modulacién (FTM) o en inglés MTF ("Modulation Transfer Function") e informa de como el
sistema detector es capaz de reproducir las frecuencias del objeto. Por lo tanto, cuanta mayor
resolucion tenga el detector (menor FWHM) mas alta sera la frecuencia maxima detectable.
Se deduce, en consecuencia, que a medida que aumenta la FWHM (fig.4.2.2(a)) disminuye la

frecuencia en la que la MTF se anula (fig.4.2.2(b)), comprobandose que efectivamente para
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1/FWHM las respuestas frecuenciales son practicamente nulas (las unidades de longitud y

frecuencia son arbitrarias)™.
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fig.4.2.2 (a): perfil de actividad de PSFs. fig.4.2.2 (b): respuestas frecuenciales de 4.2.2(a)

"MTFs"

4.3 Gammacamara planar

Como es bien sabido, la resolucion espacial de una gammacamara depende del detector, del
colimador y de la distancia entre colimador y fuente de radiacién (cada punto del objeto).
Consecuentemente, esta misma dependencia se reflejara en la frecuencia maxima que puede
reproducir el equipo. Experimentalmente se han obtenido estos valores para 3 colimadores

y 4 distancias:

Distancia [cm] | O 5 10 20

FWHM [cm] | 057 [0.71 [0.83 |1.23

Vmax[CM™] 1.75 | 1.41 |[1.20 | 0.81

Tabla 4.3.1 Alta Resolucién (HR)

15 Utilizando la analogia con el sonido, la calidad de los equipos de msica se aprecia por su capacidad para
reproducir frecuencias y cambios sutiles de intensidad. Piénsese en la diferencia de matices en la musica entre la
de un buen equipo y el de una radio portatil! EI primero tiene una "MTF" mucho mas extensa que la segunda !
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Distancia [cm] | O 5 10 20

FWHM [cm] 0.63 | 0.76 | 1.06 | 1.54

Vma[cm™] 159 [1.32 [0.94 |0.65

Tabla 4.3.2 Usos generales (AP)

Distancia [cm] | O 5 10 20

FWHM [cm] 0.64 1085 |1.25 |1.97

Vmad[cm™] 156 [ 1.18 [0.80 [ 051

Tabla 4.3.3 Alta Sensibilidad (HS)

En estas tablas se observa como, para un mismo colimador, al aumentar la distancia
disminuye la frecuencia maxima que puede transmitir la gammacamara y como esta
frecuencia disminuye al aumentar la sensibilidad de los colimadores. Estos hechos son bien
conocidos si se recuerda que disminuir frecuencia maxima es lo mismo que perder resolucion
espacial. Para ver como estas prestaciones del equipo detector repercuten en las imagenes
reales se han obtenido imagenes de un maniqui de barras en las condiciones que figuran en
las tablas anteriores. Para facilitar su interpretacion se dan a continuacion las caracteristicas
del maniqui empleado.
4.3.1 Maniqui de barras
El maniqui de barras ("bar phantom™) consiste en una sucesion de barras de plomo dentro de
un bloque de pléstico, que estan espaciadas entre si una distancia igual a su anchura. Si
Ilamamos "d" a esta anchura, tendremos una barra cada 2d cm, o lo que es lo mismo, las
barras estén situadas a una frecuencia igual a 1/2d cm™. El modelo mas comdn consiste en
cuatro anchuras de barras dispuestas en cuadrantes. EI maniqui empleado en estos ejemplos
tiene las siguientes caracteristicas (anchuras y frecuencias):
3/8"=0.952 cm = 1 barra cada 2 x 0.952 cm = 1.904 cm = 1/1.904=0.5 cm™
1/4"=0.635 cm = 1 barra cada 2 x 0.635 cm = 1.270 cm = 1/1.270~0.8 cm™
3/16"=0.476 cm = 1 barra cada 2 x 0.476 cm = 0.952 cm = 1/0.952~1.0 cm™
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5/32"=0.397 cm = 1 barra cada 2 x 0.397 cm = 0.794 cm = 1/0.794~1.3 cm™

Para que una barra sea detectable se ha de cumplir que su frecuencia sea significativamente
menor que la frecuencia maxima que se pueda detectar. Asi, en las figuras (4.3.1.1 ,4.3.1.2y
4.3.1.3) se observa como las barras van "desapareciendo™ a medida que aumenta la distancia
al detector. Esta misma desaparicion se pone de manifiesto al analizar los espectros de
amplitudes. EIl hecho de que el maniqui posea unas frecuencias caracteristicas hace que su
representacion frecuencial sea facilmente interpretable ya que sabemos a qué cuadrante
corresponde cada pico de frecuencia: asi, si una frecuencia caracteristica deja de aparecer en
el espectro, significara que las barras correspondientes no se distinguen del fondo.
Consideremos (fig. 4.3.1.1) la imagen del maniqui de barras adquirida con el colimador de
alta resolucién y con el maniqui directamente apoyado en él (distancia=0 cm) . Se distinguen
las barras de los 4 cuadrantes. En el espectro se observan 4 picos superpuestos a una curva
de variacion suave. Cada pico corresponde a una de las frecuencias de las barras y la curva
continua corresponde al fondo de la imagen. Como puede comprobarse, la posicién del
méaximo de los picos coincide con los valores de las frecuencias de las barras. Conforme
aumenta la distancia detector-maniqui, van desapareciendo los picos representativos de las
barras que dejan de visualizarse, confundiéndose con el fondo.

Al observar la imagen de HS20 vemos que no se distinguen las barras del maniqui y que so6lo
aparecen las separaciones entre los distintos cuadrante. Su espectro muestra un pequefio pico
situado sobre 0,06 cm™ que corresponde a los limites de cada uno de los cuadrantes ya que
estan separados unos 16 cm (1/16.2=0,06). Este pequefio pico, que es de muy baja frecuencia,

aparece en todos los espectros de todas las imagenes del maniqui.
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fig. 4.3.1.1: imagenes del maniqui de barras con colimador HR
(alta resolucion) a 0, 5, 10 y 20 cm de distancia. Espectros
correspondientes
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.fig. 4.3.1.2: imégenes del maniqui de barras con colimador AP
(usos generales) a 0, 5, 10 y 20 cm de distancia. Espectros
correspondientes.
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fig. 4.3.1.3: imagenes del maniqui de barras con colimador HS
(alta sensibilidad) a 0, 5, 10 y 20 cm de distancia. Espectros
correspondientes.
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4.3.2 Interferencia de colimadores

Los colimadores, ademaés de incidir en la resolucion espacial y en la sensibilidad, pueden
interferir en la calidad de la imagen. La utilizacion de emisores de media y alta energia obliga
a emplear colimadores de septos suficientemente gruesos como para atenuar las rayos gamma
que inciden oblicuamente al colimador lo que determina la separacion minima que puede
existir entre los orificios del colimador. Si estos orificios no concuerdan con la estructura
reticular cuadrada que forman las celdas de la matriz aparece un artefacto de estructura
hexagonal debido a la distribucion hexagonal de los orificios. La figura 4.3.2.1 muestra la
imagen original (a) y la imagen de amplitud de su transformada de Fourier(b). En ésta se
observa claramente unos maximos de amplitud en distribucion hexagonal. Si se eliminan
estas localizaciones mediante una méascara desaparecen sus efectos tal como muestra la

imagen (c).

fig. 4.3.2.1: imagen original (a), amplitud (b) y filtrada (c)

( Imagen obtenida a partir de Perez-Garcia H., Barquero R. Rev Esp Med Nucl Imagen Mol 2017;36:27-36)

Si comparamos estas imagenes (a) y (b) con las correspondientes al maniqui de barras
(fig.3.5.1 a'y b) vemos una vez mas que la misma informacion esta contenida en las dos
representaciones -directa y frecuencial- y que la frecuencial permite detectar y evidenciar
facilmente variaciones que siguen un patron periodico, barras en un caso, orificios del

colimador en el otro.

4.4 Tomdgrafo de positrones

La deteccion de los fotones resultantes de la aniquilacion de positrones se lleva a cabo

mediante detectores de centelleo sélido dispuestos en un circulo que delimita el campo de

deteccion . Los dos fotones son emitidos simultdneamente en sentidos opuestos en una

misma direccion que se determina como la recta subtendida entre los dos detectores que los
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han detectado (linea de respuesta 0 LOR en inglés). Basandose en la simultaneidad de la
emision sélo se consideran validos aquellos fotones que han sido detectados en una estrecha
ventana temporal (deteccidn por coincidencia ). La figura 4.4.1 muestra la simulacién de la

generacion de LORs de una exploracion cardioldgica.

fig. 4.4.1: modelo de torso con el miocardio emisor de positrones y
lineas de respuesta generadas (extraida de Florez Pacheco E, Shiguemi Furuie S. Computing in Cardiology 2014; 41:949-952)

Las lineas de respuesta representan unas lineas virtuales donde en algin punto de ellas se ha
producido la aniquilacion no sabiendo de antemano su posicion exacta. Sin mas, todos los
puntos tienen la misma probabilidad de ser el foco emisor y esto es la base de la tomografia
PET convencional. Si se emplea la diferencia de tiempos que los fotones necesitan para llegar
a los dos detectores (tiempo de vuelo- "time of flight" TOF) entonces se delimita la zona mas
probable de aniquilacién del positron lo que permite aumentar la relacion sefial ruido al
eliminarse mucha informacion que no contribuia a la localizacion (figura 4.4.2). De hecho, si
se dispusiera de una electrdnica todavia mas rapida que permitiera determinar a nivel de pixel
el punto de la aniquilacién, no haria falta reconstruir la imagen, directamente se obtendria un

corte transversal.
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fig.4.4.2: lineas de respuestas convencionales (PET) y con tiempo de vuelo (TOF-PET) donde At simboliza la diferencia en
el tiempo de llegada a los detectores. (obtenida de PET: PHYSICS, INSTRUMENTATION, AND SCANNERS,
Simon R. Cherry and Magnus Dahlbom en PET Molecular Imaging and its biological applications. Phelps M. )

La disposicion circular de los detectores produce dos tipos de desviaciones respecto a lo que
seria lo ideal. Uno es que segun la direccion en que incidan los fotones gamma su interaccion
con los cristales de centelleo puede producirse en distintos cristales contiguos, es decir, que
pueden penetrar en uno pero no acabar de ser absorbidos hasta el segundo o tercero, como se
ejemplifica en la figura 4.4.3. Los fotones producidos en el centelleo son detectados por mas

de un elemento detector lo que hace que la PSF no sea simétrica y mas ancha.

Crystals Cryswals

0% 15% 70% 15% D% 15% 50% 20% 15% 0%

Photon Photen

fig.4.3.3: variacion de la PSF en funcidn del &ngulo de incidencia

(Extraida de Siemens Brochure: Are you HD ready?)

Por otra parte, aun incidiendo perpendicularmente al cristal, la interaccion no ocurre siempre
a la misma profundidad. Esto hace que el ancho de la PSF varie con ella ("Depth of
Interaction"- DOI) haciendo que la resolucion espacial no sea constante. En la figura 4.4.4 se

observa como la resolucion parametrizada por la FWHM varia con la distancia al centro y
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con la profundidad de la interaccion.

Ad=2mm
. Ad=3mm

Ad=10mm

Radial blurring (mm FWHM)
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(b) Radial coordinate (cm)

fig. 4.4.4: variacion de la FWHM en funcion de la distancia al centro del campo (r) y de la profundidad de interaccion (Ad)
siendo R el radio del campo de vision. (Extraida de C.Levin Proceedings of the IEEE | Vol. 96, No. 3, March 2008)

En consecuencia, esto hace que no se asignen correctamente las lineas de respuesta al haber
una diferencia importante entre el punto de entrada (que seria lo correcto) con el punto
calculado que se obtiene a partir de la respuesta de los cristales implicados (figura 4.4.5). Este

error se denomina de paralelaje (“Parallax") .

fig. 4.4.5: asignacion errénea de LOR por la inclinacion de los detectores.
(Extraida de Siemens Brochure: Are you HD ready?)

La otra distorsion también debida a la disposicion circular de los detectores es de origen
geométrico ya que a medida que aumenta la distancia al centro para rayos paralelos , el
angulo que forman los detectores también aumenta pasando de 0° a 902 En consecuencia, el
area efectiva va disminuyendo desde la méxima que es la anchura del cristal hasta 0. Esto

hace que las lineas de respuesta no estén igualmente espaciadas, juntdndose al aumentar la
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distancia al centro. El resultado es que el muestreo no sea constante en la direccion del radio.
Ademas de lo hasta ahora descrito en los tomdgrafos PET el tamafio de los cristales es
determinante por cuanto inciden directamente en su resolucién espacial de forma muy
importante. En efecto, una fuente puntual situada en el centro del campo genera una FWHM
igual al ancho del cristal/2. A medida que aumenta su distancia del centro, o, lo que es lo
mismo, se acerca al anillo de detectores, la FWHM se va incrementando hasta valer el grosor
del cristal cuanto esté en contacto con él (fig. 4.4.6). Se puede decir que la resolucion espacial
intrinseca depende de la posicidn del punto emisor dentro de la linea de respuesta

«W

|

FWHM = w
f\ FWHM =3 wid
/\ FWHM = wi2

|

fig.4.4.6 Variacion de la resolucién espacial intrinseca con la distancia al centro del campo.
W es el grosor de los cristales y R el radio del campo de vision.
(obtenida de PET: PHYSICS, INSTRUMENTATION, AND SCANNERS,
Simon R. Cherry and Magnus Dahlbom en PET Molecular Imaging and its biological applications. Phelps M. )

Todas las limitaciones expuestas sobre las imposiciones o limitaciones del equipo detector
actualmente se corrigen en la adquisicion o durante la reconstruccion.

Es importante observar que la resolucién final, es decir, la capacidad para situar
correctamente la emisién de un positrén, viene limitada por fisica implicada en su deteccién.
Por una parte, la aniquilacion del positron sélo se lleva a cabo cuando éste esta practicamente
en reposo. Si esta totalmente parado, los dos rayos gamma son emitidos exactamente a 180°
uno respecto al otro. Si existe una pequefia energia residual ("practicamente parado™)
entonces se produce una desviacion entre uno y otro de hasta 0,35° que es el llamado error de
no-colinealidad que no es muy importante a efectos practicos. Lo que si es importante es el
alcance de un positrén dentro del cuerpo del paciente. Este valor, que indica la distancia

méaxima promedio que desde su punto de emisidén un positrén puede recorrer hasta que se

59



aniquile, depende de su energia. Asi, para positrones de *°F (fig.4.4.7) de 630 keV esta

distancia es de unos 2,3 mm mientras que para >0 es de 8,0 mm. Esto significa que aunque

15F POSITRONS

100 TRACKS

1
l

|
[
Y |

= 4 mm

fig.4.4.7: simulacion de las trayectorias de los positrones emitidos por 8F en un
medio similar al tejido blando.
(Extraida de: Levin C.S. , Hoffman E.J. Phys. Med. Biol. 44 (1999)).

un equipo perfecto se disponga de un equipo perfecto nunca se podra precisar en qué punto
de la esfera de radio el alcance del positron se ha producido la emision y, por tanto, donde se
situa el radiofarmaco emisor. Es una imprecision inherente a la PET.

La gran ventaja de la PET respecto al SPECT en lo que a instrumentacion se refiere es su
gran sensibilidad lo que significa una mejor calidad de imagen por tener una relacion sefial

ruido muy alta.

4.5 Imposiciones de la digitalizacion

La obtencién de iméagenes digitales se lleva a cabo mediante una matriz que consta de
numerosos pixeles o celdas ordenados segun un sistema de coordenadas cartesianas. En las
gammacamaras la matriz recubre generalmente todo el campo Util por lo que a cada pixel se
le hace corresponder una zona determinada del cristal de centelleo. Segun el lugar del cristal
de centelleo donde se produzca el impulso, éste sera asignado a uno u otro pixel. Asi, si se
emplea una matriz de 64x64, la imagen queda descompuesta en 4096 elementos, como si de
un mosaico se tratase. Estos elementos, generalmente cuadrados poseen unas medidas, que se
denominan tamario de pixel (Px), y que se calculan a partir del campo de vision util de la
gammacamara (UFOV:"Useful Fiel Of View" en inglés, CTVU: Campo Total de Vision Util
en espafol), de la dimension de la matriz (DIM) y del factor de magnificacion (ZOOM) que

se emplee. El tamafio de pixel viene dado por
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UFOV

Px = oM DM

[em]

si UFQV viene expresado en cm. Obsérvese que la medida de los pixeles es otro factor que
limita, una vez mas, la resolucion espacial de la imagen. Si dos impulsos correspondientes a
posiciones ligeramente distintas son asignados a un mismo pixel, en la imagen tendran
exactamente las mismas coordenadas, con lo que no podremos diferenciarlos. Dado que las
matrices recubren todo el campo, es decir, que no hay espacio vacio entre los pixeles, la
distancia entre pixeles es igual a su tamafio. Esto hace que la frecuencia espacial sea

exactamente el inverso del tamarfio del pixel.

=L em)
V—Px cm

Cada etapa del proceso de deteccién impone sus limitaciones. No obstante, en lo que a la
digitalizacion se refiere, existen unas condiciones que, de cumplirse, garantizan que la
digitalizacion no degrada la sefial, o de forma reciproca, que de la sefial digitalizada podemos
reproducir la sefial original. Estas condiciones (teorema del muestreo o de Shannon)
establecen como ha de ser el tamafio del pixel (periodo de muestreo) para no perder
informacion. En este contexto, este teorema establece que para un objeto cuya frecuencia
mAaxima es vmax, para que en la digitalizacion no se pierda informacion, esta digitalizacion
debe hacerse , como minimo, al doble de esta frecuencia méxima, de manera que se tengan
por lo menos dos muestras por periodo para poder reproducir cada frecuencia. Este valor del
intervalo o periodo de muestreo (minimo) estara determinado por la frecuencia maxima del

objeto, y vendra dado por:

Reciprocamente, si se muestrea cada Px [cm], la frecuencia méxima del objeto que se puede

visualizar vendra dada por
1
Vmax = 2. Px

esto es, el inverso de dos veces el tamafio de pixel. Esta frecuencia méaxima se denomina

[em™]

frecuencia de Nyquist (Nyq). Desde el punto de vista del usuario de Medicina nuclear, este
teorema establece, por tanto, los limites de la resolucion a la que podemos aspirar en funcion
del tamafio de pixel. Es importante tener en cuenta, por consiguiente, que si no se quiere

perder resolucién en la digitalizacion, el tamafio de pixel ha de ser tal que la frecuencia
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maxima que podamos recomponer sea mayor o igual a la frecuencia maxima que nos

proporciona el detector

1 - 1
(2-px) ~ FWHM

Supongamos un UFOV de 40 cm, segln la dimensién de la matriz y el zoom obtendremos
distintas frecuencias de Nyquist (Tabla 4.5.1):

Dimension de Factor de Tamario de pixel Frecuencia de
la matriz Magnificacion [cm] Nyquist
[cm™] o ciclos/cm

64 1 0.626 0.80

64 1.5 0.417 1.20

64 2 0.313 1.60

128 1 0.313 1.60

128 1.5 0.209 2.39

128 2 0.157 3.18

Comparando las frecuencias de Nyquist de esta tabla con las frecuencias maximas de las
tablas 4.3.1,4.3.2 y 4.3.3, se ve que para no sacrificar la mejor resolucion (la mayor
frecuencia méxima =1.75 cm™) debe emplearse, por lo menos, una matriz de 128x128 con un
zoom de 1.5 que tiene una frecuencia maxima de 2.39 cm™. Esta comparacién también indica
gue no siempre es mejor trabajar con la matriz mas fina (p.e. de 256x256 o0 512x512) ya que
implica aumentar el nimero de pixeles sin lograr por ello mayor resolucion . Ademas, al
doblar la dimension de la matriz se cuadruplica el nimero de pixeles, lo que hace que
disminuya la calidad estadistica (relacion entre sefial y el ruido) al dividir por 4 el nimero de
cuentas por pixel.

Estas consideraciones son teoricas y solo sirven de ejemplo para clarificar conceptos. Las
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fig.4.5.1: imagen con matriz de 128x128. fig.4.5.2:imagen con matriz de 64x64.

figuras 4.5.1 y 4.5.2 nos muestran las iméagenes del maniqui adquiridas con matriz de

128x128 y con 64x64. En la de 128x128, las barras se observan correctamente ya que la

HR O cm (128x128) HR O cm (64x64)

1L 1L

Ot ot
-1 —1F
_2 L. _2 L
_3 [ _3 L
4 F -4 |
=5 Ly L L L L L L L L —5 Lo 1 I 1 L

0 0.20.40.60.8 1 1.21.41.9 0 0.2 0.4 0.6 0.8
1/cm 1/cm

fig.4.5.3: espectro de la imagen con fig. 4.5.4: espectro de la imagen con
matriz de 128x128. matriz de 64x64.

frecuencia de Nyquist para 128x128 (1.60 cm™) es mayor que la de las barras mas finas (1.3
cm™) tal como se comprueba en el espectro correspondiente (fig.4.5.3). Si se utiliza una
matriz de 64x64 entonces s6lo se pueden discernir los dos cuadrantes con las barras méas
gruesas (0.5 y 0.8 cm™) ya que son las Gnicas cuyas frecuencias caracteristicas son inferiores
a la de Nyquist (0.80 cm™) para esta matriz (ver fig 4.5.4). Esta Gltima figura muestra
claramente como con matrices de 64x64 el rango de frecuencias es la mitad que con 128x128
y que por lo tanto la resolucion también lo sera.

Aunque de forma menos aparente, el mismo efecto ocurre en cualquier tipo de imagen, como
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es el caso de un maniqui de un corte tomogréafico cerebral. En las dos imagenes siguientes

(fig.4.5.5, 4.5.6) se observa como afecta el cambio de dimension de la matriz, siendo la

obtenida con 128x128 maés nitida que la conseguida con matriz de 64x64.

fig. 4.5.5: maniqui de cerebro con matriz de fig. 4.5.6: maniqui de cerebro con matriz de
128x128. 64x64.

La pérdida de definicion debida al incremento de distancia objeto-colimador se documenta en
la fig. 4.5.7. Los cambios que se observan quedan reflejados en los espectros
correspondientes (fig.4.5.8). En este caso, con el colimador (HR) y la matriz de 128x128, a
partir de 10 cm de distancia el espectro es plano para frecuencias superiores a 1.2 cm™. Esta
frecuencia coincide con la obtenida a partir de la FWHM para este colimador y distancia
(tabla 4.1). Lo mismo ocurre para la distancia de 20 cm, siendo la frecuencia maxima en este
caso de 0.8 cm™.

+~ 0 cm
*» 5 cm
1 o 10 cm

1 T TIE URT TC TE SU I S
0 0.20.40.60.8 1 1.21.41.6
1/cm
fig. 4.5.7: maniqui de cerebro obtenido a 0,5,10 y fig. 4.5.8: espectros del maniqui a 0,5,10 y
20 cm de distancia con colimador HR y matriz de 20 cm de distancia.

128x128.
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De ello se desprende que colimador, distancia y dimension de la matriz han de estar
coordinados. Asi, con el colimador de alta resolucion empleado, a distancias mayores de 20
cm, basta emplear matrices de 64x64 ya que la maxima frecuencia transmitida por el sistema
detector (0.8 cm™) es igual a la méxima que puede registrarse con esta. EI empleo de una de
128x128 solo aportaria una disminucién de la relacion sefial/ruido.

Reciprocamente, a distancias menores de 10 cm, para las que el equipo detector transmite
frecuencias superiores a 0.8 cm™, es apropiado emplear matrices que puedan reproducir
frecuencias superiores a ésta.

A partir de los valores de las tablas 4.3.1,4.3.2 y 4.3.3 y de la 4.5.1 se puede establecer una
relacion entre colimador, distancia y matriz (tabla 4.5.2). En ella se indica la dimension
dptima. No se han indicado los factores de zoom que podrian utilizarse hasta conseguir la

frecuencia maxima.

Distancia [cm] | O 5 10 20

Colimador HR | 256 | 128 | 128 |64

Colimador AP | 128 | 128 128 64

Colimador HS | 128 | 128 | 64 64

Tabla 4.5.2: relacion de dimensiones de matriz en funcidn de la distancia y del colimador.

El altimo factor a tener en cuenta es la relacién sefial/ruido. En la figura 4.5.9 se observa
como a medida que aumenta el nimero de cuentas (100.000, 500.000, 1.000.000 y 5.000.000)
cada vez se destacan mas las frecuencias caracteristicas del maniqui. Obsérvese que la
posicidn de éstas es constante y también como varia la curva haciendo que aumente la
relacion entre la amplitud de las frecuencias de interés (sefial) y las del ruido al aumentar el
namero de cuentas (en todos estos casos se ha empleado escala logaritmica para la amplitud).
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fig. 4.5.9 (a): maniqui de barras a distinto nimero

de cuentas.
HR 0 cm (1E5) HR O cm (5ED)
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fig. 4.5.9 (b): espectro a 100.000 fig.4.5.9 (c): espectro a 500.000

cuentas. cuentas.
HR 0 cm (1EB) HR 0 cm (5E6)
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fig.4.5.9 (d): espectro a 1.000.000 fig.4.5.9 (e): espectro a 5.000.000

cuentas.

66

cuentas.



De esto ultimo se deduce que el niumero de cuentas/pixel es fundamental para poder obtener
la mejor resolucidn posible. A igualdad de resolucion debera siempre buscarse aquella
combinacion de detector y colimador que posea la mayor sensibilidad para que el ruido
"enturbie” lo menos posible las amplitudes de las frecuencias que el sistema detector ha

conseguido reproducir.
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5. Filtros frecuenciales

5.1 Introduccion

Después de una larga introduccion ya se dispone de las herramientas necesarias para retornar
al tema de los filtros. En el capitulo 2 se dijo que, en primera aproximacion, filtrar es
transformar una sefial segin una pauta predeterminada. Ahora se puede decir que filtrar una
sefial consiste en modificar selectivamente su contenido frecuencial a fin de obtener el efecto
deseado. Para ello, lo que se hace es eliminar o modificar la amplitud asociada a las
frecuencias sobre las que deseamos actuar.

Dado que en la imagen de amplitud el valor de cada pixel corresponde a la amplitud para
cada par de frecuencias (fy,fy), bastara multiplicar el valor de los pixeles correspondientes a
las frecuencias sobre las que deseamos actuar por un factor adecuado: 0 para anular, entre 0 y
1 para atenuar, mayor que 1 para amplificar.

Un filtro es por lo tanto una matriz de factores, de dimensién igual a la de la imagen que se
quiere filtrar (64x64, 128x128,...), y que actiia multiplicando a las imagenes de amplitud y de
fase. A partir de estas dos nuevas imagenes (amplitud y fase filtradas), mediante la
transformada inversa de Fourier, se obtiene la imagen filtrada. Si la transformada directa de
Fourier descomponia una imagen en sinusoides, la transformada inversa de Fourier
reconstruye una imagen a partir de sinusoides.

5.2 Representacion de los filtros frecuenciales

Aunque los filtros frecuenciales son matrices, nunca se utiliza este tipo de representacion en
Medicina Nuclear. Se emplea una forma mucho mas comoda e inteligible, consistente en una
curva que muestra la variacion de la ganancia en funcion de la frecuencia ( fig. 5.2.1). Estos
esquemas indican como se modifica la contribucion de cada frecuencia de la imagen original
para formar la imagen filtrada. Un valor nulo indica que aquella frecuencia no se transmite,
es decir, que no aparecerd en la imagen filtrada. Un valor unidad significa que no queda
modificada. Asi, para disminuir el efecto del ruido reduciremos la amplitud de las altas
frecuencias ya que es en este margen de frecuencias donde se hace notar mas. Por el
contrario, para detectar contornos se deberan realzar las medias y altas frecuencias. El filtro
de la figura 5.2.1, es un filtro que practicamente no modifica las amplitudes de las frecuencias
inferiores al 35% de la de Nyquist para luego disminuir su amplitud suavemente hasta 0 para
el 100% de dicha frecuencia. Es decir, que aplicado al maniqui de barras, conservara
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"inalteradas™ las barras mas gruesas que estan situadas sobre el 30% de Nyquist y disminuira
la amplitud de las frecuencias (de las sinusoides) que intervienen en la representacion de las
barras de (1/4") por un factor ~0.7 por estar situadas alrededor del 50% de Nyquist. Las
barras siguientes, que corresponden aproximadamente al 62.5 %, han visto reducido
fuertemente su contraste (=0.3) y las que corresponden al 81.25% de Nyquist se volveran
indistinguibles ya que las frecuencias que dan cuenta de ellas han sido practicamente
anuladas (=0.07). Haciendo girar esta curva alrededor del eje Y se genera una matriz (fig.

5.2.2) que se empleara para multiplicar las imagenes de amplitud y fase.

e
0.8t
O
=
e
0.6
>
0.4+r
0.2F
0 . A A h 4 * .
0 20 40 60 80 100
Frecuencia (% Nyquist)

fig.5.2.1: filtro unidimensional. fig.5.2.2: filtro bidimensional obtenido por
rotacion del filtro unidimensional.

El efecto de este filtro se observa directamente en la imagen de amplitud "filtrada™ (fig. 5.2.4)
obtenida multiplicando la imagen de amplitud original (fig.5.2.3 ) por la matriz obtenida a
partir del filtro (fig.5.2.2) . En la imagen de amplitud filtrada (fig. 5.2.4) han desaparecido los
puntos mas distantes al centro de la fig. 5.2.3. Esto significa que las barras mas "finas"

verticales no se destacaran del fondo, como documenta la fig. 5.2.5(b). Esta imagen
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fig. 5.2.3:imagen de amplitud original. fig. 5.2.4:imagen de amplitud filtrada.

se obtiene aplicando la transformada inversa de Fourier a las representaciones filtradas de la
imagen 5.2.4.

La comparacion de las dos figuras 5.2.5 sirve para aclarar el efecto del filtro aplicado. Por
una parte se ha disminuido el moteado o irregularidades en las cuentas en toda la imagen
(ruido), siendo mas claro este efecto en el primer cuadrante y algo menos en el segundo. Por
otra parte también observamos que las barras del tercer cuadrante casi no se distinguen del
fondo y que las del cuarto cuadrante han sido borradas. Este es un ejemplo mas de como los
filtros de suavizado reducen el ruido y también detalles de las imagenes que pueden ser de

valor diagnastico.

fig. 5.2.5(a): imagen original fig. 5.2.5 (b): imagen filtrada

La figura 5.2.6 muestra los espectros de frecuencias de la imagen original y filtrada donde se
pone de manifiesto como han disminuido las amplitudes de las frecuencias que corresponden

a las barras que ya no son visibles (en azul) y casi indistinguibles (verde) siguiendo la misma
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codificacion de colores que en la figura 5.2.1.
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fig.5.2.6: espectros pre y post filtrado.

El proceso completo de filtrado en el espacio frecuencial consiste en:

1) Aplicar la transformada directa de Fourier a una imagen para “pasarla" al espacio
frecuencial.

2) Multiplicar las imagenes de amplitud y fase por el filtro.

3) Aplicar la transformada inversa de Fourier para "volver" al espacio real.

5.3 Equivalencia de representaciones

Es interesante observar que los procesos de filtrado descritos, el uno en el espacio real
(capitulo 2), el otro en el espacio frecuencial, son absolutamente equivalentes. Esto significa
la absoluta concordancia de resultados por ambos métodos siempre que se empleen
exactamente los mismos filtros: asi como los filtros empleados en la convolucién (méscaras)
tienen su representacion frecuencial (obtenida por la transformada de Fourier) , los filtros
definidos en el espacio frecuencial (que son los que se describen mas adelante) tienen su
equivalente en la forma de méascara de pesos. La figura 5.3.1 corresponde al perfil frecuencial
del filtro de suavizado que se cit6 en el capitulo 2.

Algunos fabricantes de ordenadores de Medicina Nuclear trabajan exclusivamente en el

espacio real aunque los usuarios definan los filtros en el espacio frecuencial. Otros actuan
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fig. 5.3.1: mascara de pesos (filtro directo) y su representacion
frecuencial equivalente.

solamente en el espacio frecuencial tanto en la definicion como en la ejecucion. El esquema

(fig. 5.3.2) resume la equivalencia y los procesos basicos de la filtracion.

ESPACIO REAL

Imagen original === | CONVOLUCION | m===== Imagen filtrada

Traristoriiada ESPACIO FRECUENCIAL Transformada
de Fourier de Fourier
directa inversa

| I

Imagen de amplitud == MULTIPLICACION = |magen de amplitud filtrada

Imagen de fase =% MULTIPLICACION =3 |magen de fase filtrada

fig. 5.3.2: esquema de la equivalencia de métodos de filtracion.
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5.4 Tipos de filtros

En forma frecuencial los filtros vienen definidos mediante funciones méas o menos
complicadas. Sin embargo, para su utilizacion usual, basta con saber interpretar su
representacion grafica, que indica de forma bastante aproximada el efecto que produciran.
Segun la zona del espectro en el que actuan, los filtros se clasifican en:

Paso todo: dejan pasar todas las frecuencias aunque modificandolas.

Paso alta ("high-pass"): solo dejan pasar las altas frecuencias, eliminando las bajas.

Paso baja("low-pass™): sélo dejan pasar las bajas frecuencias, eliminando las altas.

Paso banda("bandpass™): solo dejan pasar las frecuencias comprendidas entre dos limites.
5.4.1 Filtros ideales

Un filtro ideal del tipo paso baja sera aquél que valga 1 para todas las frecuencias que deja
pasar y que vale 0 a partir de una frecuencia predeterminada llamada frecuencia de corte.
La figura 5.4.1.1 representa un filtro de este tipo con frecuencia de corte= 0.8 cm™ que
corresponde al 50% de la frecuencia de Nyquist de la digitalizacion utilizada y en la figura
5.4.1.2 se representa el resultado de aplicarlo a la imagen del maniqui de barras. Observamos
tres fendmenos en la imagen. Primero, que al desaparecer la mitad superior de las frecuencias
se han perdido las barras del maniqui de mayor frecuencia (1.05y 1.26 cm™ ). Segundo, que
ha desaparecido el tipico moteado del fondo debido al ruido al haber hecho desaparecer
también parte de las frecuencias que le representan y tercero; que han aparecido unos
artefactos (alargamiento de las barras fuera de la imagen ) y que enmascaran toda la imagen
que debidos a que el filtro empleado (fig. 5.4.1.1) corta abruptamente el espectro de
frecuencias. Para evitar este efecto, todos los filtros que se aplican en la préactica han de

presentar un contorno suave como el ya expuesto en el apartado anterior.
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fig. 5.4.1.1: filtro paso-baja con frecuencia
de corte 50% de Nyquist.

fig.5.4.1.2: imagen filtrada .

Como ejemplo de filtro paso alta, volvemos a utilizar un filtro ideal (fig. 5.4.1.3) cuya

frecuencia de corte es también el 50% de la frecuencia de Nyquist. Vemos como en este caso
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0O 20 40 60 80 100
Frecuencia (% Nyquist)

fig. 5.4.1.3: filtro paso-alta con frecuencia de fig.5.4.1.4: resultado de aplicar el filtro paso-

corte 50% de Nyquist. alta.

el fondo de la imagen (fig. 5.4.1.4) ha desaparecido (por corresponder a las bajas
frecuencias) y que sélo se observan las zonas de cambio de actividad, es decir, las que
corresponden a los bordes de las barras del maniqui. También aparecen las barras del
segundo y tercer cuadrantes prolongadas hacia abajo a causa del artefacto generado por el
corte brusco de frecuencias.

Un filtro ideal paso-banda como el de la fig. 5.4.1.5, que deja pasar sélo las frecuencias
comprendidas entre el 25% y el 75% de la frecuencia de Nyquist, eliminara por un lado el
fondo (ya que esta situado en la zona de bajas frecuencias) y reduciendo por otro lado el
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ruido, conservando algo del tramado mas fino (ya que éste se sitta sobre los 1.3 cm™) como

se ve en la figura 5.4.1.6.
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fig. 5.4.1.5: filtro paso-banda de frecuencias fig. 5.4.1.6: resultado de aplicar el filtro
de corte 25% y 75% de Nyquist. paso-banda.

Los filtros también pueden clasificarse por el tipo de efecto que producen, como es de
suavizado y restauracion.

5.4.2. Filtros de suavizado

Los filtros de suavizado (“"smoothing filters™) se han disefiado para reducir, en caso extremo
anular, las amplitudes de la zona de las frecuencias altas. Se trata, por lo tanto, de filtros del
tipo paso-baja ideados primariamente para reducir ruido. La forma concreta dependera de la
expresion matematica empleada para definir su perfil. No obstante, en todos ellos hay que
considerar basicamente 2 parametros: uno, que da el umbral de frecuencias a partir del cual
no se transmiten amplitudes (frecuencia de corte) y otro, que aungue en muchos casos esta en
forma explicita ya que viene determinado por la férmula matematica que lo define, que
regula la rapidez con la que el filtro tiende a anularse. Estos filtros, al reducir y/o eliminar las
frecuencias altas de las iméagenes, ademas de reducir el ruido, reducen la definicion
("sharpness™) de todos los contornos, produciendo un suavizado.

Ejemplos de ellos son los filtros Butterworth, Shepp-Logan, Parzen que se describen en el
capitulo 6 (fig.5.4.2.1).
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fig. 5.4.2.1:filtros de suavizado. A:Butterworth,
B:Parzen,C:Shepp-Logan.

Observar que por su misma definicion, los valores de la ganancia de los filtros de suavizado
son siempre iguales 0 menores de la unidad ya que atentan las amplitudes.

5.4.3 Filtros de restauracion

La finalidad primera de los filtros de restauracion (“restoration filters™) consiste en
compensar la degradacion que el detector produce en la imagen. Como ya se ha visto
anteriormente (4.1 y 4.2) la resolucion de las imé&genes depende de los elementos detectores,
de la distancia y de la matriz empleados. En el espacio directo, la forma de caracterizar esta
respuesta es mediante la funcion de dispersion puntual (PSF), y en el espacio frecuencial, con

la transformada de Fourier de ésta , que es la funcién de transferencia de modulacion (MTF).

+ 10 cm
» 20 cm

Transmision

0 0.20.40.60.8 1 1.21.41.6
(1/cm)

fig.5.4.3.1:funciones de transferencia de modula-
cion (MTF) para colimador de alta resolucién a 10
y 20 cm de distancia.
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La fig. 5.4.3.1 muestra la MTF para una gammacamara con un colimador de alta resolucion, a
10 y 20 cm de distancia empleando una matriz de 128x128.

Basandose en el hecho de que una imagen se considera formada por puntos y de que el
sistema detector se puede caracterizar por su respuesta a un punto, resulta que las iméagenes se
generan por convolucién de la distribucién original de puntos (objeto) con la respuesta del
detector para cada punto (PSF).

La restauracion consiste en invertir, dentro de lo posible, la degradacion (“emborronamiento”,
"blurring” en inglés) introducida por el detector. Se trata, por consiguiente, de
"desconvolucionar” la imagen generada por el detector con la funcion que le caracteriza
(PSF) en el espacio real o (MTF) en el espacio frecuencial para obtener una estimacion de
la distribucion de actividad (objeto). Este proceso tanto puede llevarse a cabo en el espacio

directo®® como en el frecuencial.

= MTF
> 1 /MTF
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fig.5.4.3.2: MTF y su inversa.

En el espacio frecuencial, la estimacion de la distribucion real de la radiactividad en el objeto
se puede obtener, en principio, aplicando un filtro que sea el inverso de lo que produce el
emborronamiento, es decir, el inverso de la MTF (1/MTF). Desgraciadamente, la MTF toma
valores muy cercanos a cero, lo que hace que a partir de ciertas frecuencias su inverso crezca

desmesuradamente como se observa en la fig. 5.4.3.2 en la que se muestra una MTF y parte

18|_a restauracion en el espacio directo permite aplicar métodos de célculo que tengan en cuenta la variacion de
la respuesta de las gammacamaras y tomégrafos PET con la posicidn de la deteccidn permitiendo la correccion,
por ejemplo, de la variacion de la PSF con la distancia al eje central en los tomégrafos PET.
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de su inversa al presentar ésta valores muy elevados a partir de 0.8 cm™. La aplicacion directa
de esta inversiébn no es viable, ya que, entre otros problemas, amplificaria de forma
desmesurada los valores correspondientes a frecuencias que sélo son debidas al ruido. Esto
hace que deba modificarse la funcion 1/MTF para que incluya un término de suavizado que

actue en la zona alta del espectro de frecuencias consiguiéndose de esta forma

=~ 1/MTF
> 1/MTF + SUAV

-anancia

e *
g
0 ",
e
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1 1 1 1 1 1 1 1 :

0 0.20.40.60.8 1 1.21.41.6

1/cm

fig. 5.4.3.3: 1/MTF directa y con suavizado.

hacer efectivos este tipo de filtros (fig.5.4.3.3).

La fig. 5.4.3.4 muestra una funcion de transferencia y un filtro de restauracion obtenido a
partir de ella. En los detectores la caracterizacion frecuencial (MTF) para unas determinadas
condiciones de medida (colimador y distancia) puede obtenerse tanto experimentalmente
como de acuerdo a una modelizacion tedrica. Las gammacamaras actuales vienen
caracterizadas de fabrica de forma que para cada colimador e intervalo de distancia disponen
internamente de la PSF o MTF correspondiente. Esto hace que el usuario s6lo deba ajustar los
grados de amplificacion y de suavizado.

Observar que existird una zona de frecuencias en la que el filtro tendra valores superiores a 1
(amplificacion) y otra zona en la que los valores seran inferiores a la unidad (atenuacion).

El filtro de restauracion mas extendido y flexible en Medicina Nuclear es el de Metz. La
figura 5.4.3.5 muestra 2 filtros de Metz generados a partir de las caracteristicas de un

colimador de alta resolucion a 10 y 20 cm de distancia.
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derivado al0y20cm.

Es muy importante tener en cuenta que la dependencia de la respuesta de las gammacamaras
con la distancia hace que, en general, las restauraciones aplicadas a la reconstruccion
tomografica en el espacio frecuencial sean aproximadas, al no poder variar de filtro segln la
distancia al centro de rotacion. No obstante, empleando la representacion directa de los filtros
es posible restaurar imagenes planares y estudios SPECT considerando que la funcién de
dispersion puntual tanto varia con la distancia entre objeto y colimador como con la posicién
del impulso en el cristal del detector. Los tomografos PET mas recientes llevan incorporadas
de fabrica las PSFs para todos los puntos del campo de vision consiguiendo corregir las

"imperfecciones” que se han descrito anteriormente (apartado 4.3).
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6. Filtros en SPECT y PET

6.1 Introduccion

Los filtros se aplican tanto en gammagrafia planar, normalmente como suavizado de las
imagenes, como en tomografia donde han tenido y todavia tienen un papel importante. Por
ello es conveniente hacer un repaso esquematico de la adquisicion de estudios y de los
métodos de reconstruccidn tomografica usuales en Medicina nuclear.

En SPECT y en PET la obtencién de la distribucién del radiofarmaco en el interior del cuerpo
del paciente se realiza en dos fases. En la primera de ellas se detecta la radiacion alrededor
del paciente (adquisicion) y en la segunda se procesan matematicamente los datos adquiridos

para conseguir una estimacion de la distribucion de radiofarmaco (reconstruccion).

6.2 Adquisicion de estudios tomogréficos

La tecnologia utilizada en la adquisicion depende del tipo de radiacion del radiofarmaco. Si
se trata de emisores de radiacion gamma se emplean gammacamaras cuyo detector o
detectores giran alrededor del paciente (SPECT) obteniéndose imégenes cada cierto angulo a
lo largo de toda la oOrbita. Estas gammagrafias, que se denominan proyecciones, son el
resultado de acumular en cada pixel la actividad detectada segun cada angulo y estan sujetas
a las limitaciones impuestas por los colimadores como son la dependencia de la resolucion
con la distancia y, sobre todo, el bajo nimero de cuentas debido a su baja sensibilidad,
haciendo que el nivel de ruido sea importante.

La siguiente figura indica cdmo se prepara la informacion adquirida en un estudio de SPECT
para su posterior reconstruccion que se denomina sinograma. A partir de las imagenes
adquiridas regularmente cada cierto angulo para cada corte que se quiere reconstruir se
obtiene la actividad de cada fila. Para cada corte se crea una matriz, denominada sinograma,
ordenando los perfiles de actividad segun el angulo de cada proyeccion. Se trata de condensar
en una matriz toda la informacion necesaria para reconstruir un corte . La reconstruccion se
efectla corte a corte y cada sinograma es el punto de partida de su reconstruccion (fig. 6.2.1).
Si se trata de emisores de positrones se emplean tomografos para detectar los fotones creados
por la aniquilacion de los positrones dentro del paciente (PET). Estan constituidos
basicamente por varios anillos de detectores estaticos dispuestos alrededor del paciente.
Debido a que se han de detectar 2 fotones en coincidencia la informacion que se genera son

las lineas de respuesta (que se "trazan" a partir de cada par de detecciones simultaneas). La
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fig. 6.2.1: esquema de la obtencidn de los sinogramas en SPECT

forma de tratar esta informacion consiste en clasificar cada linea de respuesta mediante su
distancia al centro del campo de visién y su angulo. De esta forma se generan, para cada
corte, unas matrices llamadas sinogramas en las que el valor de cada uno de sus puntos indica
la cantidad de lineas de respuesta que tenian determinado angulo y distancia al centro (fig.
6.2.2). Aunque las "cuentas" en PET no corresponden directamente a fotones sino a lineas de

respuesta , éstas se asignan a desintegraciones de positrones.

lineas de n
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&
»
B
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isnbineidnadiin e N il it i metontli, ;

I
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r = distancia al centro del detector (*)

Posicidon asignada a
cada linea de respuesta ¢d=direccion

fig. 6.2.2: esquema de la formacion de los sinogramas en PET

Tanto en SPECT como en PET el punto de partida de la reconstruccion es el sinograma.
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En unay otra técnica indican lo mismo: en SPECT se forma por la deteccién de un foton

y en PET por la deteccion simultanea de dos, es decir, por una coincidencia (fig. 6.2.3).

Gammacamara .=
7

sinograma

Tomografo PET

Lineade respuesta
(PET)

fig 6.2.3: equivalencia entre SPECT y PET . Foton Gnico (amarillo), linea de respuesta (rojo)
(Sinograma extraido de Principles of PET: reconstruction / simulations de Iréne Buvat)
En PET actualmente la forma mas comun de adquisicion es la de 3D que consiste en admitir
lineas de respuesta oblicuas cuyo origen y final no ocurren en el mismo anillo de detectores.
No obstante, en muchos casos debido a la ingente cantidad de computacion requerida para
tratar directamente los datos en 3D, éstos se recombinan (“re-binning™) para reconstruirlos
como en 2D pero con mucho mayor nimero de detecciones, lo que aumenta

significativamente la calidad de los estudios.

6.3 Reconstruccion de estudios tomogréaficos
A pesar de las distintas correcciones que se hacen en una y otra modalidad para corregir

7 se aplican los mismos métodos bésicos de

defectos o limitaciones de los equipos
reconstruccion tanto en SPECT como en PET.
Excepto en el caso de reconstruccion directa 3D en PET, las reconstrucciones se hacen corte

a corte (2D). La idea bésica consiste en considerar el volumen a reconstruir descompuesto en

7 Las correcciones previas y durante la reconstruccion, sobre todo en PET (correccion de la atenuacion,
coincidencias aleatorias, "scatter"”, resolucion espacial,...) hacen que las estadisticas que rigen los valores a
reconstruir no sean estrictamente de Poisson (recordar que es la que permite asignar como incertidumbre de un
recuento su raiz cuadrada).
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secciones o cortes ("slices"). Cada corte se reconstruye por separado y al final se superponen

= =
—wpes . o —# ==
S—

1-Descomposicion de un volumen en secciones transversales (cortes)
: 2-Reconstruccion de cada corte por separado

A

fig. 6.3.1: esquema de la reconstruccion estandar 2D

los interiores reconstruidos para formar el estudio final y a partir de éste obtener los cortes
sagitales y coronales, segun se muestra en el esquema de la figura.6.3.1.

Los métodos de reconstruccién actualmente disponibles en el mercado son de dos tipos. El
primero, que es la retroproyeccion filtrada ("FBP") y que pertenece al de los métodos
analiticos, ha sido y continta estando implementado en los ordenadores de medicina nuclear.
Fue el primer método clinicamente utilizable por la reducida capacidad de calculo que
requiere y que tanto se empleaba en PET y SPECT como en tomografia computarizada con
rayos X (CT). El segundo tipo lo constituyen los llamados métodos iterativos, siendo el mas
comun el denominado "Maximum Likehood Expectation Maximization" (MLEM) acelerado
mediante los subconjuntos ordenados que se conoce como Ordered Subsets Expectation
Maximization (OSEM).

6.3.1 Retroproyeccion filtrada

Se basa en considerar que si las proyecciones son perfiles de una actividad desconocida
obtenida a distintos angulos, esta actividad "incognita” de la cual procede se puede estimar
superponiendo dichos perfiles sobre una matriz teniendo en cuenta su angulo (de aqui el
nombre de retroproyeccion).

Este algoritmo de retroproyeccion , por el propio sistema de calculo, produce un
emborronamiento de las imagenes. Este emborronamiento en el espacio frecuencial es como
si se hubiera aplicado el filtro definido por el inverso de la frecuencia (F(v)= 1/v, siendo v la
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frecuencia) cuya grafica se muestra en la fig. 6.3.1.1.
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fig. 6.3.1.1: filtro " 1/v" inducido por el método de fig.6.3.1.2: cortes transversal, sagital y coronal de
retroproyeccion. una retroproyeccion "en bruto".

La fig. 6.3.1.2 muestra el resultado de haber aplicado, sin mas, una retroproyeccion a un
estudio de perfusion miocardica: la zona correspondiente al miocardio es una

mancha y todos los cortes presentan un aspecto borroso. Este emborronamiento se corrige
multiplicando la imagen de amplitud por "v" a fin de compensar el efecto del "1/v".

La representacion grafica del filtro corrector (F(v)= v) en funcidon de la frecuencia es una

recta a 45° por lo que se denomina filtro de rampa (fig. 6.3.1.3).

TL
©0.8¢
O
C
O
QB
&
0.4+
0.2+
oL
0O 20 40 60 80 100
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fig. 6.3.1.3: filtro de rampa. fig.6.3.1.4: cortes transversal, sagital y coronal de

la retroproyeccion anterior después de aplicar el

filtro de rampa.

Por ello, al algoritmo para la reconstruccion tomografica implementado en los ordenadores
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de medicina nuclear se le acostumbra a denominar retroproyeccion filtrada (“Filtered
BackProjection™): retroproyeccion por el método de calculo empleado vy filtrada por aplicar

ineludiblemente el filtro de rampa. La fig 6.3.1.4 muestra el resultado de aplicar el filtro de

rampa al estudio de la fig 6.3.1.2.
El filtro de rampa actla sobre todo el margen de frecuencias, multiplicando la amplitud de
todas las frecuencias de forma progresiva (linealmente). Esto hace que cuanto mayor es la

frecuencia mayor es el factor por el cual se multiplica su amplitud (fig. 6.3.1.5).

rampa

Espectrofiltrado Nivel de ruido

filtrado

amplitud

Nivelde ruido
original

frecuencia

fig.6.3.1.5: efecto de aplicar el filtro de rampa sobre un espectro.

Por otra parte es bien sabido que donde el ruido se hace notar mas acusadamente es en las
frecuencias altas ya que éstas son el punto débil de los equipos formadores de imagen
(recordar la forma de las MTFs de la fig.4.2.2(b)). Una vez visto en esquema el efecto del
filtro de rampa, la mejor manera de visualizarlo es por medio del espectro de amplitudes. La
figura 6.3.1.6 muestra los espectros normalizados antes y después de haber aplicado el filtro
de rampa. Como se puede observar, la relacion entre el nivel de sefial y de ruido es menor
después de aplicar la rampa, o dicho de otra forma, el ruido ha aumentado respecto al
original. El efecto final de este incremento en la imagen depende de su calidad estadistica
(relacion sefial/ruido). Si esta relacién es elevada, esto es, si las estructuras de interés (sefal)
se distinguen bien, la calidad de la imagen no se vera afectada significativamente, si, al

contrario, la sefial es pobre (bajo nimero de cuentas) entonces se vera seriamente deteriorada.
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fig.6.3.1.6: espectros del maniqui de barras antes y
después de aplicar el filtro de rampa.

En PET el nimero de cuentas en la adquisicion y en la imagen reconstruida es muy superior a
los del SPECT y en consecuencia no es tan sensible al ruido. Si, en cambio, la relacion
sefial/ruido es baja como en SPECT, un incremento relativo del ruido respecto a la sefial
puede ser inadmisible, lo que obliga a reducirlo donde su efecto es mayor (frecuencias altas),
aun a costa de perder resolucion. Todo ello lleva a prestar especial atencién a la seleccién del
filtro, debiendo ser meditada y optimizada en cada tipo de estudio.

La aplicacion de un "segundo™ filtro es equivalente a aplicar un solo filtro que sea la

combinacion de ambos (fig. 6.3.1.7).

rampa

Ganancia

22,
Y. //%R/glll ///////I/’-,

frecuencia

fig.6.3.1.7: composicion del filtro de rampa con un segundo filtro.

La enorme dependencia de las imagenes finales con el filtro "extra" empleado es lo que ha
dado lugar, sobre todo en SPECT, a una cierta cautela en su utilizacion , cautela originada la
86



mayoria de las veces, por el desconocimiento de su fundamento (que es lo que pretende
remediar este libro).

6.3.2 Reconstruccion iterativa

Los distintos métodos de reconstruccion iterativa se basan en un principio totalmente distinto
al de la retroproyeccion filtrada. Se trata de crear un modelo de funcionamiento de los
equipos formadores de imagen que incluya la deteccion y los efectos degradantes como la
atenuacion, la variacion de la resolucion espacial con la distancia al colimador en SPECT, la
variacion de resolucién con la distancia al eje en PET, la radiacion dispersada por efecto
Compton,...

Cuantas mas correcciones se tengan en cuenta mayor complejidad tendra el modelo y mayor
tiempo de ejecucidn se necesitara para obtener los estudios reconstruidos. Una vez se tiene el
modelo - que segun el fabricante puede contemplar distintas correcciones- se parte de una
estimacion inicial (normalmente una matriz uniforme con todos sus valores iguales a 1, por
ejemplo). Sobre esta matriz se aplica el modelo con lo que se obtienen unas proyecciones
simuladas que se comparan con las obtenidas experimentalmente con el equipo de imagen
(SPECT, PET, CT). De esta comparacién se obtienen unos valores que rectifican la
estimacion inicial obteniéndose asi una siguiente estimacion simulada. A esta estimacion se
le aplica otra vez el modelo y el resultado se vuelve a comparar con los datos experimentales
y de esta comparacion se vuelven a obtener unos coeficientes rectificadores que se aplican a
la estimacidn anterior y asi sucesivamente hasta que en la comparacién entre las proyecciones
simuladas y las experimentales se alcanza algun criterio de equivalencia de imagenes o se ha
llegado a un determinado namero de iteraciones (fig.6.3.2.1). La secuencia de imagenes de la
figura 6.3.2.2 nos permite observar como se va perfilando la solucion a medida que van
progresando las iteraciones. A la primera iteracion ya se localiza la zona de interés y se va
incrementando el detalle en las iteraciones siguientes. Es importante sefialar que existe para
cada tipo de estudio un intervalo 6ptimo de nimero de iteraciones con el que se reconstruye

el objeto correctamente ya que si se continua iterando el método intenta reproducir el ruido
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fig. 6.3.2.1: procedimiento de los métodos iterativos

puesto que también forma parte de la informacidn experimental . En el caso ilustrado en la
fig. 6.3.2.2 este intervalo comprende las iteraciones 5,6 y 7. Iteraciones posteriores s6lo

hacen aumentar el ruido como es bien notorio.

ML-EM

fig. 6.3.2.2: imagenes sucesivas en una reconstruccion iterativa. Los
nameros indican el nimero de iteraciones de la imagen correspondiente
Aunque se "regula” el nivel de resolucién y de ruido, en algunos casos se itera un poco en
exceso Yy luego se aplica un filtro de suavizado a la solucién final denominado postfiltro.
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Este filtro tanto puede ser en dos dimensiones que se aplica sobre cada corte o puede ser en
tres dimensiones que sirve para "armonizar" cada corte con sus colindantes.

Observacion: la secuencia de iméagenes del ejemplo de reconstruccion iterativa se puede
interpretar desde el punto de vista frecuencial. En efecto, se parte de una estimacion inicial
(iteracion numero 0) que es una imagen uniforme y por lo tanto descrita por un sélo valor que
es su valor medio y que corresponde a la frecuencia 0 ya que no presenta ningn cambio. En
la primera iteracion se corrige esta estimacion inicial consiguiendo obtener una primera
localizacion del foco de radiacion lo que en representacion frecuencial corresponde a las
bajas frecuencias. La figura 6.3.2.3 (a) nos muestra una primera estimacion, un perfil de
cuentas de esta imagen y el espectro unidimensional de éste ultimo. Se observa como esta
primera estimacion el contenido frecuencial es escaso y limitado a las bajas frecuencias. Las
inmediatas iteraciones consiguen perfilar los nicleos de la base y por ello aparece unas
nuevas frecuencias con una amplitud significativa (fig. 6.3.2.3 (b)) pero todavia con un
aspecto "redondeado”. Una iteracion posterior (fig. 6.3.2.3(c)) consigue delimitar
perfectamente ambos nicleos apareciendo una nueva frecuencia con cierta amplitud (0,16
mm™). La Gltima figura (fig.6.3.2.4(d)) nos muestra el resultado de iteraciones més avanzadas
en las que se recupera el ruido que desfigura lo que se habia conseguido en iteraciones
anteriores. Obsérvese como han "aparecido” nuevas frecuencias y como se han incrementado
algunas que ya aparecian anteriormente. Se mantiene la forma bésica pero totalmente

desfigurada por la superposicién del ruido.

Espectro de frecuencias
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fig. 6.3.2.4: contenido frecuencial de iteraciones crecientes

Otra forma de observar cémo evolucionan las imagenes en funcién de las iteraciones consiste
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en obtener las imagenes de amplitud en cada iteracion y de ellas su espectro. La figura 6.3.2.5
muestra el logaritmo del espectro circular en funcién de las iteraciones (entre 1 y 100)
empleando un programa basado en MLEM (OSEM con 1 subconjunto "1 subset™) y sin

ninguna correccion.
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fig. 6.3.2.5: Variacion de la amplitud (logaritmo) en funcién
del nimero de iteraciones.
En esta grafica podemos observar como a medida que aumenta el nimero de iteraciones (IT)
aumenta la amplitud de las frecuencias medias altas (0,1 - 0,25 mm™). En cambio, en la zona
de bajas frecuencias, que corresponde a la estructura general de las imégenes, su efecto es
mucho menor (las curvas estan mas juntas), o sea, que el aumento de las iteraciones no aporta
informacién sustancial a la estructura general de la imagen®®. Al aumentar el nimero de
iteraciones aumenta mas la zona de medias y altas frecuencias que la de bajas (0-0.05 mm™)

indicando una elevacion del nivel de ruido. También se observa que los incrementos en la

'8 a resolucion espacial tomogréfica en un medio dispersante como el agua parametrizada mediante la FWHM
se sitla sobre los 16,5 mm a una distancia (radio de giro) de 20 cm y sobre los 18,5 a 25 cm segin Yokey et al.
La frecuencia méxima que puede transmitir un equipo formador de imagenes (en este caso SPECT) es
1/FWHM, lo que se traduce en una frecuencia maxima de 0.060 mm™ para 20 cm y de 0,054 para 25 cm de
radio de giro. Frecuencias superiores no contribuyen a la morfologia de lo detectado sino que intentan
reproducir las variaciones aleatorias de las cuentas detectadas. A medida que aumenta el radio de giro disminuye
la frecuencia maxima detectable.
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amplitud entre una iteracion y la siguiente van disminuyendo a medida que se itera. Se puede
decir que con las primeras iteraciones se moldea rapidamente la imagen y que con las
siguientes solo intentan reproducir el ruido. Si se compara la curva para IT=1 con las curvas
de fondo que aparecen, por ejemplo, en el capitulo 3, vemos que son casi idénticas, ya que la
curva de IT=1 todavia no ha "incorporado” las frecuencias que identificaran la imagen.

En la figura 6.3.2.6 se observa como el valor medio del nimero de cuentas de las imagenes
(A(0)) se hace practicamente constante a partir de unas 10 iteraciones mientras que las
amplitudes que corresponden a la morfologia de la imagen lo hacen paulatinamente,
aumentando el valor de la iteracion para el cual se "estabilizan" a medida que aumenta la

frecuencia.
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fig.6.3.2.6:Variacion del nimero medio de cuentas A(0) y de las amplitudes entre 0,01 y 0,06 mm™.

Obsérvese que el comportamiento de A(0,04),A(0,05) y A(0,06) es muy parecido, indicando
que a estas frecuencias ya se esta consiguiendo lo maximo que puede dar de si el equipo con
el que se ha obtenido el estudio.

6.4 Pre-filtrado y Post-filtrado

6.4.1 Pre-filtrado

Como ya se ha explicado anteriormente, los métodos mas usuales de reconstruccion (2D) se
basan en descomponer el volumen cuyo interior se quiere estudiar en cortes (“slices”). La
direccion de estos cortes es siempre perpendicular al eje del detector, sea en PET o SPECT
(cortes transversales) y su grosor minimo viene determinado por el tamafio de pixel de la
matriz empleada . El algoritmo de reconstruccion se aplica entonces sobre cada corte,

convirtiendo la reconstruccion volumétrica (3D) en una sucesion de reconstrucciones
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bidimensionales, es decir, la reconstruccion del interior de cada corte. Al hacerse la
reconstruccion de cada corte de forma independiente para cada uno de ellos, se pierde la
influencia que tienen los cortes vecinos, hecho que en cierta medida disminuye la veracidad
del resultado. Una vez reconstruido el interior de cada corte (transversal), estos se vuelven a
"apilar" a fin de obtener una estimacion volumétrica que permita obtener los cortes en otras
direcciones.

Una forma de paliar esta "independencia” de los cortes es efectuar un filtrado previo a la
reconstruccion o llamado pre-filtrado. Ya que los cortes se llevan a cabo siguiendo las filas de
las matrices en que se registro el estudio, la forma natural de "mezclar" entre si la
informacion de los cortes serd filtrar en la direccion de las columnas, esto es, en la direccion
del eje de giro. El resultado es otro estudio sobre el que se aplica el algoritmo de
reconstruccion. La figura 6.4.1.1 muestra una proyeccion sin ningun tratamiento y la fig.
6.4.1.2 un corte obtenido por reconstruccién con retroproyeccion filtrada de este estudio
empleando un filtro de restauracion. En la figura 6.4.1.3, se ve la misma proyeccion después
de aplicar un pre-filtrado y en la fig. 6.4.1.4 el resultado de haber reconstruido el estudio pre-
filtrado.

fig.6.4.1.1: proyeccion sin tratar. fig.6.4.1.2: corte transversal sin tratar
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fig.6.4.1.3: proyeccidn prefiltrada. fig.6.4.1.4: corte transversal a partir del estudio
prefiltrado.
La imagen de la fig. 6.4.1.4 presenta un aspecto mucho mas nitido que la de la fig.6.4.1.2, lo
que pone de manifiesto el caracter acumulativo de los dos filtrados (el previo y el empleado
en la reconstruccion).
6.4.2 Post-filtrado
En FBP se puede considerar que el segundo filtro constituye el filtrado posterior a la
reconstruccion no asi en los métodos iterativos (MLEM o OSEM) en los que se reconstruye
en primer lugar y se aplica un filtro posteriormente®®. Como ya se ha comentado, con estos
métodos, al permitir variar el nimero de iteraciones, se consigue graduar el compromiso
entre ruido y resolucién espacial. En PET el filtro mas comun es el de una funcion gaussiana
cuya anchura se parametriza por su desviacion estandar y que normalmente se aplica por
convolucion en el espacio directo. En la figura 6.4.2.1 se observa el efecto de aplicar un filtro
de Gauss en FBP y en tres reconstrucciones iterativas mediante OSEM. Se observa de forma
clara que a medida que aumentan las iteraciones aumenta el ruido llegandose a ser como en

FBP y que al aumentar la anchura de la gaussiana aumenta el suavizado.

19 Algunos fabricantes insertan un filtrado como un paso intermedio dentro de cada iteracion.
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Sin filtrar

o
o
o

figura 6.4.2.1: efecto del post-procesado segin el método de reconstruccion y el nimero de iteraciones.
(extraida de Kim et al, Asia Oceania J Nucl Med Biol. 2014; 2(2):104-110.)

6.5 Aspectos cuantitativos

La cuantificacion absoluta de la captacion para obtener valores de actividad por unidad de
volumen (Bg/ml) esté sujeta a multiples factores que dificultan enormemente su obtencion de
forma fiable y reproducible. Estos factores se pueden agrupar en tres origenes. El primero de
ellos es la fuente de radiacion, es decir, el propio paciente (movimientos fortuitos y
fisioldgicos), el caracter aleatorio de la radiacion y su interaccion con el paciente (dispersion
Compton y atenuacion) . Actualmente gracias a las técnicas hibridas (PET/CT, SPECT/CT y
PET/RNM) y a los algoritmos de reconstruccion iterativos se consigue corregir la atenuacion.
Es importante tener en cuenta que las imagenes obtenidas mediante dos modalidades distintas
pueden generar errores serios si presentan errores de registro ya que se asignaran coeficientes
de atenuacion incorrectos. Es preciso, por consiguiente, tener bien controlada la calidad de la
superposicion de las imagenes de ambas modalidades. La correccion mas "exacta" del efecto
Compton es computacionalmente muy laboriosa y actualmente queda fuera de la aplicacion

roos 2 r . e ey,
clinica®®. No obstante se emplean métodos aproximados como el de la adquisiciéon con doble

0 Se debe resolver en cada iteracion la ecuacion de Klein-Nishima que da cuenta de la dispersion Compton
relativista.
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o triple ventana o introduciendo modificaciones en las expresiones matematicas de los
métodos iterativos. El movimiento fortuito del paciente es de dificil correccion debiendo
emplear métodos de registro de imagenes que hagan que las imagenes sean superponibles.
Los efectos del movimiento fisioldgico se reducen empleando adquisiciones sincronizadas
(corazon, torax). El segundo origen es la deteccion de la radiacion ya que los equipos tienen
dos limitaciones importantes como son el tiempo muerto (por lo que la actividad detectada y
la emitida pueden no ser proporcionales) y una baja resolucion espacial. Esta, que limita la
capacidad para distinguir zonas de pequefias dimensiones, hace que la actividad de estas
lesiones se determine erroneamente debido al efecto de volumen parcial®'. Ademas la
resolucion espacial no es la misma en todo el campo de vision, tanto en gammacamaras como
en tomodgrafos PET, lo que introduce una variacion segun la localizacion de las detecciones.
En SPECT se acostumbra a trabajar con una sola PSF promedio ya que es mds importante su
variacion con la distancia debido al empleo de colimadores. Por otra parte la resolucion en
los tomografos PET depende de la distancia al centro del campo . Actualmente estos defectos
o degradaciones se compensan en gran medida gracias a los métodos de reconstruccion
iterativos que los incorporan en su modelo de formacion de imagenes. El tercer origen de los
factores que influyen en los valores de las captaciones es el procesado. En efecto, los valores
dependen de como se han obtenido, es decir, del método de reconstruccion , de los filtros, de
la delimitacion de areas de interés, etc. Tanto si se dispone de equipos sofisticados como de
basicos es importante tener presente que el procesado es la etapa en que la persona que
elabora los estudios tiene mas capacidad para influir en el resultado alterando por ejemplo el
naumero de iteraciones y "subsets” si emplea un OSEM y/o cambiando el filtro de post-
procesado. Si se emplea la retroproyeccion filtrada, el efecto del filtro de suavizado o
restauracion es muy importante. Hay que recordar que todos los filtros acttan, en definitiva,
modificando los valores de los pixeles y que cada filtro hace variar el niUmero de cuentas de
forma distinta por lo que, si se hacen estudios en los que se comparan valores numéricos de
actividades, areas, indices, SUV (Standard Uptake Value), etc., debera emplearse el mismo
método de reconstruccion y el mismo filtrado en todas las exploraciones. Filtros distintos

pueden hacer variar la extension de zonas de interés y el nimero de cuentas sin que sus

2L E] efecto de volumen parcial se produce debido a que la PSF "desparrama” la actividad detectada en una
extension mayor que la original. Esto hace que la actividad/pixel en las lesiones calientes sea menor (efecto
"spill-out") ya que "traslada" actividad hacia afuera y que en las lesiones frias sea mayor (efecto "spill-in") por
introducir actividad de los "alrededores" hacia adentro.
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efectos se "cancelen” entre si tal como queda de manifiesto en el siguiente ejemplo, en el que
un mismo estudio de SPECT cerebral se ha reconstruido con ocho filtros distintos. De cada
reconstruccion se ha seleccionado el mismo corte transversal, proyectando en él exactamente
las mismas areas de interés. Se seleccionaron 6 areas: de todo el cerebro (area 0), parietal
derecha (&rea 1) e izquierda (area 2), frontal (area 3), occipital (area 4) y fondo (area 5). Con

los valores promedios de cada area se calcularon distintos indices:

11: parietal derecho /parietal izquierdo

12: parietal derecho/global

I3: parietal derecho/occipital

I4:frontal/occipital

I5:parietal izquierdo/fondo

Los resultados se muestran en la figura 6.5.1, en la que los filtros siguen la siguiente
numeracion: 1= Restauracion "A" , 2= Hann , 3= Ninguno (reconstruccion FBP sin segundo
filtro), 4= Parzen, 5= Hamming, 6= Butterworth (4,25%), 7= Restauracion "B", 8=Shepp-
Logan.

BEERE
N}

Valor Indices

0.4:7. . | )
T 2 35 4 5

L !

o}
g

Filtro

fig. 6.5.1: variacion de los indices en funcidn del filtro aplicado.

En ella se observa cémo los filtros de restauracion 1 y 7 tienen un comportamiento distinto
del resto. Es de notar la estabilidad del indice 13 con los filtros 2,3,4,5 y 6 frente a la gran
variabilidad que presenta el indice I5.

Agrupando los valores medios de todas las areas, se obtiene como varia el nimero de cuentas
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medio en funcién del filtrado (fig. 6.5.2) en la que queda de manifiesto que los filtros 1,3y 7
se comportan de distinta forma que el resto, lo que es coherente ya que 1 y 7 son de
restauracion, el 3 consiste en no aplicar nada y los otros son de suavizado.

Otra forma usual de generar areas de interés es utilizando isocontornos, es decir, el trazado
automatico de regiones de interés cuyo contorno engloba los pixeles que estan por encima de
un cierto porcentaje del valor maximo. Los resultados obtenidos en el valor medio al emplear
este método alternativo se ilustran en la fig. 6.5.3. Las curvas muestran un total paralelismo
con las de la fig. 6.5.2, quedando otra vez de manifiesto la alteracion de los valores por los
filtros.

Esto obliga a una extrema cautela en la obtencidén de parametros semicuantitativos y en la

comparacion de resultados.

X 1000) Cusntas promedic Cuentas promedio™ 1; 5
81 > 50 %
17100 75 %
6[ 6100
5100
41
4100
3100 }//
O proof XY
T2 5 4 5 © 8 T2 5 4 5 © 8
Filtro Eiltro
fig. 6.5.2: variacion, segun filtro, del nimero de fig.6.5.3: variacion del nimero de cuentas pro-
cuentas promedio (media y desviacion estandar) medio de areas por isocontornos para 4 umbrales
de la totalidad de las areas. de corte.

La PET, cuya gran aportacion es poder hacer una cuantificacion mas fiable que en SPECT,
también esta sujeta a las dependencias con el método de reconstruccion y con el filtro
empleado en el post-filtrado. Por ejemplo, en la figura 6.5.4 se muestra como el cambio de

método altera los valores de SUV al pasar de OSEM a uno mejorado.
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(a) OSEM

/

SUV mean: 6.4 g/ml

(b) Q.Clear

/

SUV mean: 10.9 g/ml

¢ g

fig.6.5.4 Variacion de los valores de SUV con el método de reconstruccion (extraida de
Steve Ross, Q.Clear, GE Healthcare)

Fijado un método de reconstruccién, el cambio de anchura de la gaussiana parametrizada por

su desviacion estandar (o) aplicada como post-filtro también altera los valores de SUV.

Sin filtrar o=3mm

» »
SUV=17,66 SUv=7,01

o=6mm 0=9mm

» »
SUV=6.39 SUvV=5,51

figura 6.5.5: variacion del SUV segun el filtro aplicado

Una ultima observacion: dada la extrema dependencia de los resultados con el procesado,
tanto en SPECT como en PET, muchas veces es aconsejable efectuar un doble procesado.
Uno, sistematico y sin variaciones para la cuantificacion y comparacion de resultados y otro

para obtener imagenes para una interpretacion visual que facilite el diagndstico.
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6.6 Filtros implementados para SPECT y PET

Los equipos de procesado en Medicina Nuclear permiten al usuario elegir y hasta disefiar sus
propios filtros. A fin de que se tenga una referencia a la hora de valorar los efectos de un
determinado filtro sobre una imagen, a continuacion se presentan los resultados de aplicar
una serie de filtros a dos imagenes: una, la imagen de un maniqui de barras para apreciar las
variaciones de resolucion que lleva implicita la filtracion, y otra, la de un maniqui de cerebro
que corresponde a un corte tomografico para apreciar estos efectos en una imagen mas
habitual.

Aqui se presenta sélo su representacion grafica para algunos valores de sus pardmetros y su
efecto sobre las dos imagenes de prueba.

Debido a las variaciones de nomenclatura entre fabricantes, los filtros se clasifican por su
nombre. Se indican también los parametros que los definen. Se ha optado por representarlos
en blanco y negro a fin de hacerlos independientes de la tabla de color. Ademas, se ha
considerado oportuno emplear sistematicamente una escala de frecuencias (0-100) como
porcentaje de la frecuencia de Nyquist. De esta manera es facilmente adaptable a las
nomenclaturas de cada fabricante.

Antes de entrar en la descripcion de los filtros mas frecuentemente empleados , es importante
hacer notar que con los filtros no existe una total unanimidad de nomenclatura entre las
distintas marcas de ordenadores para Medicina Nuclear. Cada fabricante introduce
variaciones que deben conocerse para poder comparar y reproducir resultados?® . A estas
diferencias hay que afiadir las debidas a la distinta forma de expresar las frecuencias, tema

que se expone en el apéndice para distintos fabricantes de ordenadores de medicina nuclear.

22 \/éase por ejemplo Puchal R. Filtros de imagen en Medicina Nuclear-Apéndice 2 y Lawson
R.S. et al. An audit of manufacturers’ implementation of reconstruction filters in single-
photon emission computed tomography. Nuclear Medicine Communications 2013, 34:796—
805, para su expresion matematica.
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6.6.1 Hamming

Parametro: frecuencia de corte (vc).
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6.6.2 Hanning o Hann

Parametro: frecuencia de corte (vc).
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6.6.3 Gaussiana
Parametros: a (centro), b (desviacion estandar)
6.4.3.1 Dependencia respecto al centro: a
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6.6.3.2 Dependencia respecto a la desviacion estandar (b)
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6.6.4 Butterworth
Parametros: Orden (n), frecuencia critica v,

6.4.4.1 Dependencia con el orden (n)
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6.6.4.2 Dependencia con la frecuencia critica v,
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6.6.5 Shepp & Logan

Parametro: frecuencia de corte (vc).
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6.6.6 Parzen

Parametro: frecuencia de corte (vc).

=~ 75%
* 50%
(- o 75%
0.8}
200y
_
2
0.6
@)

=
~

=
N

(@)

0 20 40 60 80 100
Frecuencia (% Nyquist)

107



6.6.7 Metz

Parametro: dependiendo del fabricante se hace depender la forma o bien de 2 parametros: la
FWHM que depende de la distancia y del colimador y el factor X de amplificacion o s6lo con
el factor X al identificarse automéaticamente el colimador y el radio de giro.

6.4.7.1Dependencia con el factor X
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Apéndice

Nomenclatura de frecuencias

Las unidades de frecuencia en [longitud™®] como [cm™] o [mm™] es absoluta, es decir,
aplicable a todo equipo. Desafortunadamente, los fabricantes de ordenadores de Medicina
Nuclear utilizan otras formas aparentemente mas sencillas pero que pueden llevar a
confusion.

Veamos a continuacion algunas formas de representacion de frecuencias, su conversion a
frecuencias absolutas y, en forma de tabla, la manera de pasar de un fabricante a otro.

Debe tenerse en cuenta que para conseguir el mismo filtrado en estudios adquiridos con
tamafos de pixel distintos o en ordenadores distintos, deberan seguramente cambiarse los

pardmetros del filtro a fin de conservar el mismo poder de filtrado.

Previo: las unidades de frecuencia absolutas tanto pueden darse como 1/(unidad de longitud)

como ciclos /(unidad de longitud) siendo ambas exactamente iguales.

A) Picker, Sopha: el tamafio de pixel se deja "indicado” con lo que el valor real de las
frecuencias variara en funcion del tamario de pixel.

FNyq = 1/(2Px) = 0.5 ciclos/pixel

Margen de variacion: 0 - 0.5
Basta con dividir por el tamarfio de pixel en cm para obtener la medida en ciclos/cm.

B) Adac, Elscint, Siemens: todas las frecuencias se dan como fracciones de la de Nyquist,
asignandole a esta el valor 1:

FNyg=1

Margen de variacion: 0 - 1

Hay que dividir por el doble del tamafio de pixel en cm (2Px) para pasar a unidades absolutas.
C) General Electric: emplea directamente las unidades absolutas.

FNyq = 1.5 ciclos/cm

Margen de variacién: 0 - 1.5

110



Tabla de factores conversion de frecuencias: la primera columna es la correspondiente al
"origen” y la primera fila es la de "destino". Asi, por ejemplo, para convertir las frecuencias
de modo ADAC a modo G.E. hay que dividir por el doble del tamario de pixel.

ADAC ELSCINT G.E. PICKER/ SIEMENS SOPHA
PHILIPS

ADAC || - 1 1/(Px) 0.5 1 0.5
ELSCINT 1 b emmmmememmeeeeeee 1/(2Px) 0.5 1 0.5
G.E. 1/(2Px) U@Px) | e Px 1/(2Px) 1/Px
PICKER/ 2 2 (6= N I— 2 1
PHILIPS
SIEMENS 1 1 1/(2Px) 05 | e 0.5
SOPHA 2 2 (1/PX) 1 2| e
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