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INTRODUCCION

La segunda causa de muerte en México por enfermedades no degenerativas son las
enfermedades cardiovasculares.

Una de las etapas importantes dentro del diagnéstico clinico de estas enfermedades es
enviar a los pacientes a un departamento de medicina nuclear para que se les practique un
estudio de Tomografia Computarizada por Emisién de un Fotén Unico (SPECT por sus
sigas en inglés).

Un parametro importante que puede ser de utilidad para el diagnostico y pronostlco de
dichas enfermedades es la masa del miocardio, especialmente la masa del ventriculo
izquierde (V.L} y ademds, de ser posible, el espesor de la pared del mismo. Sin embargo,
pocos médicos cardidlogos en México cuentan con esta clase de informacion. !

El propésito de este trabajo es contribuir a la solucidn, dentro de fo posible de este
problema. Para hacerlo se establecio una colaboracién entre fisicos del Instituto de Fisica de
la UN.AM. y médicos del Departamento de Medicina Nuclear del Hospital de
Cardiologia del Centro Médico Nacicnal Siglo XX, quienes han considerado que conocer
la masa del ventriculo izquierdo y la fraccion de masa dafiada, en caso de existir, son
importantes.

El primer paso para iniciar el trabajo es el conocimiento de lo que es un sistema
SPECT. En el capitulo 1 se describe tanto el sistema SPECT como el proceso de
reconstruccion de imagenes a través def algotitmo conocido eomo retroproyeccion filtrada.

El capitulo 2 contiene una breve descripcidn del rnisculo cardiaco, de los radioniiclidos
y los protocolos empleados para la realizacion del estudio de medicina nuclear conocido
como de esfuerzo y reposo.

En el capitulo 3 se detalla el método de deteccion de bordes de imAgenes. Para ello es
necesario emplear derivadas numéricas, y apoyarse en los centros de las imigenes. Ademas
deben crearse perfiles de intensidades en diferentes direcciones, a partir del centro, para
tener una buena estadistica y asi determinar de manera correcta los bordes del ventriculo
izquierdo.

Los resultados se presentan en el capltulo 4. En la primera parte se presentan los
resultados de la validacion del algoritmo mediante el estudio SPECT de un fantoma. En la
siguiente parte, una vez validado el algoritmo, se optimiza mediante la seleccion de un
centro de imagen y la derivada numérica que dan los mejores resultados.

Finalmente, hechos los pasos anteriores, se esta en condiciones de aplicar el algoritmo a
imégenes de estudios de pacientes. Se cuenta con veinte estudios de pacientes que no
muestran isquemia yfo necrosis.

La discusion y conclusiones del trabajo se presentan en el capitulo 5.




CAPITULO 1
TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA POR EMISION DE UN FOTON UNICO
1.1 MEDICINA NUCLEAR

Las técnicas de medicina nuclear se utilizan para estudiar la anatomia, la fisiologia v la
patologia de un determinado 6rgano o tejido del cuerpo humano. Los estudios se realizan a
través de imagenes obtenidas in vivo que representan la distribucién espacial ‘de-un
compuesto quimico marcado con algun elemento radiactivo (también llamado radiofa‘maco)
dentro del paciente. )

El objetivo de la medicina nuclear ¢s poder determinar con precision el tamafio, forma,
localizacién, y concentracion de actividad tanto temporal como espacial en un tejido u
drganc que conlleve al conocimiento de su anatomia, patologia y/o fisiologia del mismo.

1.2 SISTEMA TOMOGRAFICO

Las técnicas tomograficas por emision pueden dividirse en dos categorias. La primera,
Tomografia por Emision de Positrones (PET, por sus siglas en inglés) determina la
distribucién espacial de un radiontclido emisor de positrones mediante la deteccién por
coincidencia de los dos fotones producidos por la aniquilacion del positron; la segunda
técnica (y la empleada en este trabajo) utiliza los fotones gamma o rayos-X emitidos
directamente de un decaimiento radiactivo. Esta técnica es referida como tomografia
computarizada por emisién de un fotén Gnico o SPECT. Ambas técnicas son empleadas en
medicina nuclear, en el area de cardiologia.

El objetive tanto de PET como de SPECT es el de obtener Ia distribucién espacial
tridimensional del radiofirmaco administrado al paciente a través de la deteccion de los
productos de emision (rayos X o ¥) en diferentes posiciones alrededor del paciente.

1.2.1 DESCRIPCION DEL SISTEMA SPECT

Cualquier dispositivo de deteccion de la radiacion empieado en medicina nuclear se
compone basicamente en las siguientes partes: 1) sistema de deteccion, que se compone de
colimador, cristal de centelleo y tubos fotomultiplicadores, 2) unidad electronica, 'y 3)
unidad de procesamiento y presentacién de datos. En la figura 1.1 se muestra el composicion
de ésta. '
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Figura 1.1, Esquema de upa cdmara gamina,

La adquisicion de la informacion en SPECT requiere que la cémara gamma rote
afrededor del paciente, cubriendo un intervalo angular de 180° ¢ 360°, SPECT produce
imagenes tomograficas trangversales del paciente procesando la informaciéon obtenida por
la cAmara gamma con algoritmos matemdticos.

El intervato de energia de la radiacién utilizada en SPECT es de 80 a 511 keV siendo
los rayos y de 140 keV (procedentes de decaimiento del ®™Tc) o los rayos X de energia
entre 68 - 83 keV (productos de decaimiento de ' T1) los més utilizados en cardiologia.

La incorporacion del materiai radiactivo en el paciente se tratara en el capitulo 2, por lo
que a continuacién se inicia la descripcion del sisterna de deteceidn.

1.2.2 COLIMADORES

Es necesario colocar un colimador entre el paciente y el cristal de centelleo para producir
una relacidn geométrica enire la posicion de emisidn de la fuente radiactiva y fa posicidn en
que ¢l fotén es detectado en la cdmara gamma, Sin el colimador, los fotones emitidos por
una fuente pequefia isotropica producirian eventos sobre toda la cara del cristal detector y
se limitaria fa informacién sobre la distribucién geométrica del radioniclido.

La funcién del colimador es la de absorber cualquier fotén que no vigje en un intervalo
angular relativo al plano de la cara de la cdmara gamma. Para que exista una adecuada
absorcion se necesita que el material con que esté hecho €l colimador tenga un mimero
atdmico grande y alta densidad, gemeralmente el material empleado es plomo, pero
ocasionalmente se emplea uranio, tungsteno u oro. Hay diferentes geometrias para los
colimadores, pero la mayoria de los estudios se llevan a cabo empleando un colimador de
agujeros paralelos. Este consiste en un amreglo de agujeros, generalmente hexagonales,
hechos en una placa de plomo que se acopla al cristal de centelleo. Los agujeros estdn en un
arreglo perpendicular a la superficie del colimador, y €l espesor de las paredes es el
necesario para absorber un gran porcentaje de fotones que no viajen paralelos a los agujeros

(figura 1.2).
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Figura 1.2 Longitud de camino minimo w para us
rayo y que atraviesa la pared. El cspesor ¢ de la
pared depende de 1a longitud del hoyo, I, v de su
didmetro, d [Sorenson 1987].

Una consideracion importante en el disefio de los colimadores es asegurar que la
penetracion de los fotones a través de la pared (definida en este caso como el espesor de
material que cruza un fotén para ir de un agujero a otro de un colimador) sea minima.
Realmente no hay un espesor de la pared de algin material que sea capaz de detener a todos
los fotones, por lo que es usual emplear el criterio de que sélo un 5% de los fotones
incidentes crucen la pared.

El espesor de ia pared puede determinarse analizando la figura 1.2. El espesor de la
pared ¢ se relaciona con la frayectoria w del foton en el material, con la longitud 7 vy el
diametro d del agujero del colimador, respectivamente, mediante la ecuacién [Sorenson
19871: :

2dw

T - 11

Tl-w

Si la penetracién del foton a través de la pared debe ser menor al 5%, el factor de
transmisién para el espesor w debe ser;

e ™ <005 1.2

donde g es el coeficiente lineal de atenuacién del material del colimador. Ya que e‘3'~0.05,
se tiene que
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Sustituyendo este valor en la ecuacion 1.1, se tiene que ¢l espesor sugerido para la pared
debe de cumplir la siguiente relacion;

fZTj% 1.4

Es deseable que ¢l espesor de la pared sea lo mis pequefio posible, para que asi obstraya
la menor drea posible de la superficie del detector, y la eficiencia del colimador, definida
como fa fraccién de fotones que llegan al detector con respecto al mimero de fotones
emitidos, sea méxima. Este objetivo se logra usando materiales con valores de u grandes;
materiales de niimero atémico Z alto y alta densidad p. El plomo (Z=82, p =11.34 g/em’ ) es
el material cominmente utilizado por razones de costo y de disponibilidad; sin embargo,
otros materiales como el tantalio (Z=73, p=16.6 g/cm’ ) y tugsteno (Z=74 , p=19.4 g/cm3)
han sido empleados en aplicaciones experimentales,

La longitud y didmetro del agujero determinan la resolucién espacial del cohmador (una
descripcién simplificada de este parametro es el campo de vision del agujero del colimador).
Como existen una infinidad de parametros a considerar para un colimador, hay tantos tipos
de éstos de agujeros paralelos como parametros a tomar en cuenta. Los fabricantes
producen colimadores para tres tipos diferentes de intervalos de energias: baja (hasta 160
keV), media (hasta 250 keV), y alta (hasta 400 keV), es decir, los colimadores se clasifican
de manera general de acuerdo al intervalo de energias para el cual fueron disefiados, baja
media v alta. Si ¢! colimador empleado no corresponde a la energia para el que fue disefiado,
_entonces los fotones penetran y atraviesan todo el espesor de la pared, ilegando al cristal
detector, por lo que la cafidad de las imagenes se degrada. Las longitudes tipicas de los
colimadores son de cuatro centimetros con un didmetro de agujeros de entre 1 y 5 mm: Por
ejemplo, paraun colimador de plomo, y empleando una longitud de 4 om y un didmetio de
5 mm en los agujeros, se recomienda un espesor de pared de 0.12 mm para ®'Ti y de 1.8
mm para **Te.

Los colimadores que tienen agujeros con didmetro pequefio o profundidad grande son
referidos como de alta resolucion espacial y aquéllos que son cortos (o tengan diametros de
agujeros grandes) son de alta sensibilidad. :

1.2.3 DETECTOR DE CENTELLEO
Este tipo de detector esté compuesto normalmente por un cristal de yoduro de sodio

dopado con tatio, Nal{(T1), acoplado a un tubo fotomultiplicador. El cristal de centelleo es
un material que es capaz de convertir la energia depositada por la radiacion ionizante en



pulsos de luz. La radiacion ionizante puede ser rayos-X o rayos gamma, cuyas energias
pueden estar en el intervalo de unos cuantos cientos de eV hasta varios MeV.

En este trabajo se utilizé una fuente radiactiva emisora de rayos X, cuya energia de
emisién se encuentra en el intervalo de 68 - 83 keV, por lo que se espera que la interaccion
de la radiacidén con el material de centelleo ocurra a través del Efecto Fotoeléctrico y el
Efecto Compton (Apéndice A). '

Los pulsos de luz emitidos por el material de centelleo se detectan mediante un detector
sensible a 1a luz; usualmente el detector mas utilizado es un tubo fotomultiplicador ' (TFM)
En este dispositivo un fotén luminoso es convertido en un pulso eléctrico. El fotocatodo det
TFM, que se encuentra acoplado opticamente al cristal de centelleo, convierte la luz (en el
visible) en fotoelectrones. Los, fotoelectrones son acelerados mediante un campo eléctrico a
un arreglo de dinodos, donde ocurre un proceso de multiplicacién debido a la produecion
de electrones secundarios (figura 1.3). El resultado es que cada pulso de luz (centelleo)
preduce us pulso de corriente eléctrica en el &nodo del TEM que puede, subsecuentemente,

* ser detectado por el equipo electronico [Candell 1992].

Salica e o sefial
*
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Crsgial detector
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Figura 1.3, Esquema de un detector de centelleo. El cristal de centelleo
ocupa la parte més baja del esquema y detecta los fotones (rayos ¥ 0 X)
que inciden en su cara inferior.



1.3 CAMARA GAMMA

Habiendo descrito muy brevemente cuales son las caracteristicas de un colimador y
como funciona un detector de centelleo, se puede entender el comportamiento genéral de
una cdmara gamma. La camara gamma es el dispositivo méas ampliamente usado para
obtener la informacion acerca de la distribucion espacial de una fuente radiactiva que ha
sido incorporada previamente al cuerpo humane. La incorporacion de la sustancia radlactwa
en el paciente se fratard en el capitulo 2.

El dispositivo permite obtener informacion respecto a la energia y posicion de los
fotones detectados. Los datos adquiridos se usan para producir imagenes (también llamadas
proyecciones) que representan las proyecciones bidimensionales de Ia distribucion
tridimensional de la fuente radiactiva. Cada imagen obtenida con la camara gamma es una
imagen digital, compuesta por una matriz de n renglones y /m columnas: para cada elemento
de la matriz existe un nitmero que es transformado en un tono de gris durante el despliegue
de Ia imagen. Cada elemento de la matriz es equivalente al nimero de fotones detectados en
ese slemento de matriz v por lo tanto proporcional 2 la concentracién de material radidetivo.

La primera camara gamma fue disefiada y construida por Hal Anger en los afios 50's
[Anger 1958] y aunque han existido avances y modificaciones en el dispositivo detector el
principio basico de construccion y funcionamiento sigue siendo el mismao.

La camara gamma estd formada, en esencia, por un cristal de centelleo de Nal(Ti) y un
arreglo de tubos fotomultiplicadores (TFM) acoplados opncameme al cristal.

El niimero de TFM's empleados en las cdmaras gamnia varia de camara a cémara, pero
estd en el intervalo de 30-150, cubriendo a todo el cristal; tiene un tamafio aproximado de
45x55 em’®, y un espesor aproximado de | cm. Originalmente se ocupaba el 4rea completa
del cristal para formar la imagen. Sin embargo, en muchas cAmaras gamma modernas, las
orillas (de aproximadamente 5 cm) del dispositivo son eliminadas de la imagen (aunque todo ~
el cristal esta cubierto por tubos fotomultiplicadores}. i

El ensamble del cristal v los TFM's estd contenido en un blindaje de plomo, y tiene
acoplado en su parte frontal, un colimador (el colimador esta colocado entre la fuente
radiactiva y el cristal Nal(TI}).

El acoplamiento entre el cristal v los TFM's es similar al de un simple detector de
centelleo, s6lo que consta de una ventana optica gruesa con el fin de difundir la luz emitida
por el cristal antes de Hegar al arreglo de los tubos fotomultiplicadores. Esta modificacion
permite una mejor determinacion espacial de los fotones detectados \



1.3.1SENALES DE POSICION Y ENERGIA

La cadmara gamma produce tres sefiales. dos representan las coordenadas cartesianas
(x.y) de la posicion en donde el fotdn interacciond con el cristal, y la tercera representa la
energia del fotdn {Cullum 1996]. Estas tres sefiales se obtienen de las salidas de los TFM's:

Energia =3 s, R
Z srx:‘
25

s, :

donde $; representa la sefial del i-ésimo TFM, x; 3, representan la posicion (x,y) del'i-simo
TFM. .

Durante la adquisicién de la imagen, s6lo se toma la region de interés que queda cubierta
por el cristal de centelleo. Un espectro de energias tipico registrade por la cAmara gamma
estd compuesto de dos contribuciones importantes: la primera de eflas proviene de los
fotones primarios que logran salir del paciente y que se absorben completamente en ¢l cristal
produciendo una distribucién gaussiana alrededor del fotopico (ver linea discontinua en la
figura 1.4a). Son s6lo estos eventos los que se desea que formen parte de la imagen. Sin
embargo, existe otra contribucion al espectro debido a los fotones dispersados (tanto en el
paciente como en el detector) los cuales son imposibles de discriminar (ver linea
semipunteada en la figura 1.4a). Los eventos detectados en la cmara gamma son aceptados
o rechazados con base en su energia, dependiendo de si ésta se encuentra en un intervalo
AE, denominado ventana de energia, localizado alrededor del fotopico (ver figura 1.4b).
Tipicamente se expresa como un porcentaje de la energia del fotopico. Una ventana en
energia del 20%, implicaria, por ejemplo, que todos aquellos fotones detectados cuya
energia se encuentre entre 0.9E, y 1.1E, van a ser aceptados y registrados, formando parte
de la imagen. Eventos con energias fuera de este intervalo seran descartados.

1.6

Posicion x =

Pasiciony =
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Figura 1.4. a) Componentes de un espectro tipico. b) Los eventos que se encuentran dentro de E,
~AR/2 y E,+AEf2 son registrados y aceptados. E, ¢s 1a energia del fotopico, es decir, la energia de
los fotones primarios.

1.3.2 IMPERFECCIONES EN LA RESPUESTA DE LA CAMARA GAMMA

Casi todas las distorsiones en Ja cAmara gamma son el resultado de la no-uniformidad en
la respuesta de la combinacién cristal-TFM. La distorsion debida al cristal (ignorando los
efectos de borde) es pequefia; la causa principal de la no-uniformidad estd en el arreglo de
los TFM's. Aungue siempre se procura seleccionar a todos los TFM's de tal manera que
den [a misma respuesta ante una fuente especifica de radiacién gamma, dicha respuesta es
ligeramente diferente para cada uno de los TFM.

La sefial de salida de un TFM dependeré, no sélo de la cantidad de luz que le Ilega, sino
también de la posicidn de incidencia del fotdn en el cristal. En general, pera una cantidad
fija de luz que incide en el TFM, la sefial debida a ésta es mas grande cuando cae cerca del
centro del TFM y minima si cae proxima a una orilla. El mayor efecto, sin embargo, s¢ debe
al “espacio muerto” entre TFM's adyacentes. Aunque todos los tubos estan tan junios
entre si como se puede, existe un drea debida al espesor finito de sus paredes donde el
arreglo es insensible a la luz incidente (figura 1.5), este es el “espacio muerto”. Por lo tanto
hay menor sensibilidad en los bordes de los TFM comparada con sus centros.
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Figura 1.5, Zonas sensibles de los TFM's,

Un problema adicional con la sefial de salida se debe al transporte de los electrones de
dinodo a dinodo, dentro del TFM. Esta propiedad cambia de un TFM a otro dentro del
mismeo arreglo de la camara gamma produciendo diferentes ganancias. Este problema puede
deberse a cambios en la temperatura, efectos del campo magnético (especialmente si la
orientacion de la cAmara gamma cambia con la orientaciéon del campo magnético terrestre),
y con la edad del dispositivo. L.a componente electronica del dispositivo asociada a los
TFM's puede causar problemas por razones similares a las anteriores.

Las imperfecciones en la réspuesta de la camara gamma afectan las sefiales de sahda (E,
x,y), y por la tanto las resoluciones tanto espacial como en energia.

1.4 PRINCIPIOS DE RECONSTRUCCION DE IMAGENES A PARTIR DE
PROYECCIONES

Los datos de entrada para la reconstruccion de imagenes tomograficas consisten en un
conjunto de imagenes en dos dimensiones, tomadas a diferentes angulos alrededor del
paciente. Es posible generar 0 “reconstruir” la distribucion de la fuente en tres dimensiones
si existe un niimero suficiente de perfiles que se hayan adquirido a diferentes angulos. .

Considérense los perfiles para el caso simple de una fiente puntual que se encuentra
dentro de un objeto (figura 1.6a). Cada perfil da la ubicacién de la fuente puntual en la
direccion paralela al perfil (fig 1.6b), sin embargo, la fuente podria estar en cualquier punto
en el objeto a lo largo de la linea perpendicular al perfil. Para una fiilente puntual, esta
ambigliedad se resuelve ficilmente mediante una inspeccion de otros perfiles tomados a
otros 4ngulos. Si se tiene yna distribucidn de fuentes, el analisis de perfiles se vuelve mas
complicado. Ya que la profundidad a la que se encuentra la fuente se desconoce, una
primera aproximacion para conocer la posicién se obtiene, proyectando cada uno de los
perfiles en una malla (que es la imagen} (fig.1.6c, d). Esta operacién se conoce como
retroproyeccion. Retroproyectando todos los perfiles, se obtiene una primera aproximacion
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de la distribucion espacial del objeto original. La operacidon completa, usando simpiemente
adicion de perfiles se llama Superposicion lineal de retroproyecciones, LSBP por sus siglas
en inglés,

Cuando se incrementa el niimero perﬁles y con ayuda del algoritmo de la LSBP se
mejora la imagen (fig. 1.6d); sin embargo, aiin cuando se tiene un niimero infinito de vistas,
la imagen final parece borrosa. Esto se debe a que la LSBP no es ¢l proceso matemético
inverso a la proyeccién original de las imagenes bidimensionales. Es decir, para un pulso de
entrada §(r), una delta de Dirac, la imagen reconstruida a partir de la LSBP representaria
una funcion cuya intensidad disminuye como U/r. La funcion matematica de esparcumento
que describe este efecto borroso es proporcional a ¥, donde r es la distancia a partlr dela

fuente puntual (fig. 1.6e).

by MOVIMIENIO DE LA CAMARA
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Figura 1.6, Los diferentes pasos en la retroproyeccion.
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Puede mostrarse matematicamente que la relacion entre e} objeio y la imagen obtenida
mediante LSBP esta dada por

LSBP = objeto*-} © 18

donde el asterisco indica la operacion de convolucidn.

Para reconstruir la imagen real a partir de la imagen LSBP, debe eliminarse ¢l factor de
borrosidad ¥ [Sorenson 1987]. Para entender como se realiza, es atil introducir el concepto
de la transformada de Fourier. La transformada de Fourier de una funcién es esencialmente
un cambio de coordenadas, en la cual la fancién ffx,3) que esti descrita en términos de las
coordenadas cariesianas (x,3), se expresa como una suma de senos y cosenos con diferentes
frecuencias espaciales (v.,v,). La transformada de Fourier, F{v, ., de una funcién f{x.y)
s la representacion de la funcién en el espacio de frecuencias. v, , ), y se obtiene
integrando el producto de la funcidn original con senos y cosenos y usualmente se expresa
como: ‘

F(v,,,vy)j-:Sz[f(x,y)] | 1.9

Retomando la ecuacion 1.9 , y tomando la transformada de Fourier de ambos laéios, se
obtiene:

S(LSBP) = S(objetoyx S(}) " 1.10
Esta expresion, relativamente simple, pero muy complicada en el espaéio de

coordenadas, es simplemente una multiplicacién en el espacio de frecuencias. La imagen real
puede despejarse de Ia ecuacion 1.11 dividiendo por la transformada de Fourier de la funcién

Nobjeto) == SLSBPY () L1

La transformada de Fourier de la funcion ¥ es:

1 1 ‘
-1 112
¥ v

N(objeto) = J(LSBP) X v 113

donde v es la frecuencia espacial. Asi

Tomando la transformada inversa de esta expresion, finalmente se obtiene

Objeto = LSBP * g 1.14
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donde ¢ ahora es la funcion en el dominio de coordenadas cuya transformada de Fourier es

igual a ¥ en el espacio de frecuencias.

La funcién ¢ es up “filtro” de correccion que elimina, cuando se realiza la convolucién
con la funcion que describe al perfil, el factor de borrosidad }/. El filtro de correccidn tiene
1a forma de rampa en el espacio de frecuencias (ecuacion 1.14) y una forma més complicada
en el espacio de coordenadas (ecuacion 1.15). Debido a la forma que muestra en el espacio’
de frecuencias, este filtro se llama “filtro de rampa™ De su forma, puede considerarse que la
dependencia de a imagen con ¥ se logra dando factores de peso mas grandes jpara
frecuencias espaciales altas a la funcién LSBP en el espacio de Fourer. Esto puede
entenderse intuitivamente obsetrvando que el factor de borrosidad corresponde a un
proceso en el que se pierde informacién sobre los bordes, los cuales estan asociados ' con
frecuencias espaciales altas; de aqui que la correccién para una borrosidad especifica de un
LSBP se alcanza mediante el proceso inverso, es decir, amplificando dichas frecuencias. -

Dado que el ruido estd asociado a altas frecuencias, se origina un problema al amplificar
las altas frecuencias ya que se aumenta el ruido de las imagenes reconstruidas. Para resolver
este problema se ha disefiado una serie de filtros (Butterworth, Shepp-Logan, etc.), los
cuales a bajas frecuencias se comportan como el filtro tipo rampa, pero a altas frecuencms se
comportan como filtros pasabajas.

I.a reconstruccion de las imégenes tomograficas consiste, por ejemplo, en obtener la
LSBP, tomar su transformada de Fourier bidimensional, multiplicar por ¢l filtro rampa, v a
este producto tomarle, entonces, su transformada inversa de Fourier bidimensional. Este
proceso completo de reconstruccién, incluyendo el proceso de filtrado, es conocido como
superposicion lineal de retroproyecciones filtradas (LSFBP, por sus siglas en inglés).

La figura 1.7 ejemplifica la formacién de las imagenes de varias fuentes que se
encuentran dentro de un objeto. A la izquierda de la figura se presenta la seccidn transversal
del objeto que se estudia, en cuyo interior aparecen cuatro zonas de interés de distintos
tamafios y actividades y la rotacion de la cdmara gamma de 0° a 360°. La misma figura
muestra las iméagenes bidimensionales (proyecciones) obtenidas en las ocho posiciones
consideradas en este gjemplo. La retroproyeccién de la informacién se muestra en la figura
1.7b por medio de unas lineas de mayor o menor anchura, y mayor o menor intensidad en el
trazado (seghn el grado de actividad de la zona), de manera que, al cruzarse estas lineas, se
van realzando las dreas que corresponden a la ubicacion inicial de las zonas de interés v -
aparece también informacién sobre su intensidad vy distribucidn espacial, La superposicion
de las lineas retroproyectadas ocasiona un cimulo de informacién entre las zonas' de interés
y en sus bordes, lo que da lugar a un artefacto “en estrella™ que debe corregirse aphcando el
método de filtrado, ya mencionado anteriormente.
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Figura 1.7. Esguema que muestra la formacién de una imagen
tomografica mediante ¢l métode de retroproyeccion.

Un método alternativo al ya mencionado computacionalmente mas sencillo para obtener
la imagen tomografica por retroproyeccidn filtrada consiste en:
}. obtener las proyecciones en 1D,
. aplicarles la transformada de Fourier unidimensional,
. multiplicar por el filtro tipo rampa,
. aplicar la transformada unidimensional de Fourier inversa, y
. superponer linealmente las proyecciones filtradas.

[T R T ]

1.5 FACTORES QUE AFECTAN LA CUANTIFICACION DE LA IMAGEN SPECT

Cuantificar en estudios SPECT significa:
a) detectar y ubicar un érgane o lesidn,
b) determinar sus dimensiones, y
¢) evaluar su concentracion relativa de actividad.

Si bien SPECT representd un sustancial avance en relacion a los estudios con!camara
gamma planar en lo concerniente a los dos primeros puntos, el tercero presenta serios
inconvenientes debido a la atennacion y dispersion de la radiacion dentro del paciente [Tsui
et al. 1994},

Estos efectos producen en la imagen una reduccién en el contraste, imprecision en la
determinacion de bordes de 6rganos o lesiones y aparicién de regiones activas falsas.
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1.5.1 ATENUACION

La atenuacion de un haz monoenergético en un medio se describe mediante la siguiente
ecuacion

[-Te™ - 115

donde /, es la intensidad del haz incidente, 7 es la intensidad transmitida, x es la longitud del
medio, y y¢es el coeficiente lineal de atenuacion del medio para la energia del haz incidente

Tanto el material que rodea al érgano que emite radiacion como el mismo organo
actuan como absorbedotes de esa radiacion, de manera tal que el detector recibe un flujo
menor de fotones que el emitido originalmente por la fuente

En estudios SPECT este fendmeno se manifiesta como una disminucién de mtensndad
preferenterente en la parte central del objeto, come puede visualizarse en la tigura [ 8 En
un estudio hepatico, por gjemplo, los fotones que parten de las zonas profundas del higado
deben atravesar mayor masa de tejido absorbente que tos originados en su periferia

ORIGINAL

}L=0.llcm'1 p=0.15 el

Figura 1.8 lmagenes lomogrificas de un fantoma citindrico con
actividad uniforme para viaros valores del cocficiente lineal de
atenuacion del material contenido en ¢l cilindro,
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En las proyecciones se registrard menor densidad de infortnacion (menor flujo. de
fotones) en los pixeles correspondientes a las regiones internas del érgano. Por lo que el
método de retroproyeccion producird una zona en la imagen tomografica de menor
intensidad, representando una menor actividad.

Existen diferentes tipos de algoritmos de correccién al fendmeno de la atenuacion. El de
uso més comin es el método de Chang [Chang 1978), el cual se efectia una vez obtentdos
los cortes transversales. El algoritmo matematico se desarrolla con base en una
simplificacidn del modelo. suponiendo que todos los fotones que emite la fuente estin
concentrados en un punto (fuente puntual), y que el coeficiente d¢ absorcidn del medio es
conocido y constante. El método anterior funciona relativamente bien cuando la forma del
cuerpo es siméirica y s¢ puede considerar una p constante, como la cabeza y el abdomen,
pero no funciona bien en regiones como el torax debido a las formas tan variadas y los
coeficientes de absorcidn tan diferentes de cada una de las estructuras que io forman
{pulmén, tejido muscular, huesos). .

Se han desarrollado métodos de correccion en donde se incorporan los coeficientes de
absorcion variables {Budinger et al. 1977], pero no son convenientes para su uso rutinario
en hospitales, debido a los tiempos tan largos requeridos para la reconstruccién de las
imagenes tomograficas

1.5.2 DISPERSION

La dispersién Compton es el tipo de interaccion maés importante que se lleva a cabo
entre los diferentes tejidos del cuerpo humano vy fotones en el intervalo de ehergia
utilizado en medicina nuclear, La dispersion Compton produce un cambio de direccién y de
energia del fotén incidente (ver Anexo A), de tal manera que los fotones dispersados tienen
menor energia que los fotones primarios. Dado que una camara gamma tiene tipicamente
una resolucidn en energia de aproximadamente 10% para fotones de 140 keV, los fotones
dispersados pueden ser facilmente detectados como fotones primarios y su posicion en la
imagen no corresponde con la posicién original de la emisién dentro del paciente. La
fraccién de los fotones dispersados que forma parte de la imagen (con respecto a fotones
primarios) varia desde un 16% a un 50%, siendo ésta una funcion de la energia de los
fotones primarios, de la profundidad de la fuente y de la composicion y estructura del medio
atenuador.

La presencia inevitable de fotones dispersados en las imagenes SPECT produce
distinucién en el contraste y hace borroso los detalles finos. Esto puede limitar fa precision
con fa que se determinan las dimensiones fisicas de los objetos, en particular cuando son
pequefios. Ademds, produce artefactos en las imigenes de tal mangra que zonas frias en el
objeto {sin concentracion de radiofarmaco) aparezcan calientes en la imagen
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1.5.3 EFECTO DE VOLUMEN PARCIAL

Los voliimenes cuyo tamafic y concentracién de actividad se pueden determinar en
SPECT tienen un umbral llamado volumen de resolucion o caracteristico [Sorenson '1987].
Es decir, no se pueden determinar correctamente concentraciones de actividad cuando ésta
estd distribuida en volumenes menores que ¢! volumen de resolucién. Es posible
determinar actividades de lesiones pequefias, pero dado que su volumen es también
pequefio, no podrin ser evaluados correciamente, con €l subsecuente resultado de una mala
cuantificacién de concentracién de actividad. Este fenomeno recibe el nombre de “efecto de
volumen parcial”. Fuentes del tamafio del volumen caracteristico, o mas grandes, producirén
imagenes que reflejen la cantidad y concentracién de la actividad. Sin embargo, objetos mas
pequefios sblo ocuparin parcialmente el volumen caracteristico. En este caso, la imagen del
sistema refleja la cantidad pero no la concentracién de la actividad dentro def objeto. Sila
concentracion de la actividad dentro del objeto o tejido permanece constante, la
concentracion aparente en la imagen decrece conforme el tamafio del objeto decrece. -

El efecto de volumen parcial es importante para la interpretacion cualitativa y
cuantitativa de Ios datos, va que influird en la determinacién correcta de los bordes de un
drgano o tejido.

1.5.4 RUIDO

El ruido puede ser aleatorio o estructurado, El ruido aleatorio se refiere a “motas” que
aparecen en las imagenes causadas por las variaciones estadisticas en la tasa de conteo. El
ruido estructurado se refiere a variaciones no aleatorias en la tasa de conteo y que interfieren
con la imagen del objeto de interés. Algunos tipos de ruido estructurado se deben a la
distribucién de la sustancia radiactiva en si. Por ejemplo, la incorporacic')n de la sustancia
radiactiva en las costillas puede superponerse a la imagen del corazon, vy de esta manera no
se puede valorar bien ¢l estudio.

Generalmente el ruido en las imigenes se analiza en términos del cociente sefial a ruido
(S/R) mis que en términos de los niveles absolutos de niveles de ruido, debido a que el
tuido depende de su magnitud en comparacién con los niveles de la sefial de interés.
Frecuentemente el nivel de ruido se expresa como el porcentaje (S/R)'x100, debido .a que
esta expresién describe el nivel de ruido relativo a la sefial. Por ejemplo, si la muestra
radiactiva produce 100 cuentas y el ruido es 10 (una desviacion estdndar), el cociente seﬁal
a ruido es (100/10) = 10, y el nivel del ruido es del 10%.

En una imagen tomografica en donde cada elemento o pixel estad caracterizado por un
niimero total de cuentas, el mido en cada pixel es la raiz cuadrada del ndimero de cuentas.
Sin embargo, esto seria valido solo si los pixeles que componen la imagen fueran
independientes entre ellos, lo que no ocurre en as imgenes tomograficas. Asi, ¢! cociente de
sefial a ruido esté dado por la expresidn:
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en donde D es el didmetro del objeto (por ejemplo el didmetro de una seccion del cﬁerpo), d
es la distancia -de muestreo (tamafio fisico del pixel), y V es el niimero total de cuentas en la
imagen reconstruida [Sorenson 1987]. .
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CAPITULO 2
ESTUDIOS DEL MIOCARDIO CON MEDICINA NUCLEAR

En este capitulo se discutird brevemente la anatomia del corazén, los radloférmacos
utilizados para la tomografia computarizada y la importancia de la SPECT aplxcada en
cardiologia para determinar enfermedades como la isquemia y la necrosis.

2.1 CORAZON

El corazon es un organo muscular que bombea la sangre que circula en el cuerpo. Pesa
aproximadamente 400 gramos considerando musculo, arterias, venas y grasa, y se encuentra
en la parte central del torax, normalmente un poco -desplazado hacia la izquierda; esté
cubierto por una membrana protectora (pericardio) [Mosby 1995, Douglas 1980].

Una pared muscular divide verticalmente al corazén en dos partes principales, cada una
de las cusles esti constituida, a su vez, por dos cavidades. Las dos superiores son las
auriculas derecha e izquierda que reciben la sangre; las dos inferiores son los ventriculos
derecho e izquierdo que bombean la sangre fuera del misculo cardiaco (ver figura 2.1).

En realidad el corazon es una bomba doble, que mueve la sangre tanto a los pulmones
como hacia el resto del cuerpo. Una parte de la bomba (el corazon derecho) recibe ld sangre
pobre en oxigeno, que le llega del cuerpo por las grandes venas (las venas cavas superior e
inferior) a la auricula derecha y luego al ventriculo derecho. Esta sangre venosa es
bombeada a los pulmones donde la sangre pierde bidxido de carbono y recibe un aporte de
oxigeno. La sangre retorna entonces por las cuatro venas pulmonares a la auricula izquierda
y luego pasa al ventriculo izquierdo donde 1 través de la aorta es bombeada para distribuirse
a través de todas las partes del cuerpo.
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Figura 2,1, Corte transversal del corazén.

El ventriculo derecho (V.D.) tiene una pared delgada vy una musculatura menos
desarroliada que la del ventriculo izquierdo (V.1.), ya que la fuerza necesaria para impeler la
. sangre a través de los pulmones es inferior a la necesaria para impelerla a todo el organismo.

El miocardio es la capa media de la pared cardiaca, gruesa y contréactil, que constituye
la mayor parte de la misma y estd formada por células musculares. El endocardio -es la
cubierta interior del corazon que contiene pequefios vasos sanguineos y algunos haces de
misculo liso. El pericardio es el saco fibroso que rodea al corazén y las raices de los
grandes vasos.

2.1.1 CARDIOPATIAS

Cardiopatia s un término meédico que indica una enfermedad congénita o adquirida del
corazon. Las enfermedades del corazén son numerosas; diversas partes del drgano pueden
inflamarse {endocardio, miocardio, pericardio), las vélvulas pueden dafiarse, ¢ incluso un
defecto congénito puede ser la causa inicial de trastornos cardiacos. Hay reduccién del: flujo
sanguineo al musculo cardiaco en caso de angina de pecho, de embolia o de trombosis de
las arterias coronarias; el ritmo del latido cardiaco se modifica en los casos de bradicardia
(lento} y de taquicardia (rapido) v en el bloqueo cardiaco (muy lento v 2 veces irregular).
Otras causas de cardiopatia son la falta de elasticidad de las arteriss del corazon
{arteriosclerosis).

La isquemia es la disminucidén del aporte de sangre a un 6rgano o a una zona del
organismo. Algunas causas de isquemia son' embolismo arterial, arteriosclerosis, trombosis
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o hemorragia. La necrosis es la muerte de una porcién de tejido debida a una enfermedad o
lesion.

2.2 RADIOFARMACO

Para realizar estudios en SPECT es necesario incorporar al paciente un elemento
radiactivo. Esto se logra mediante la administracién de un radiofarmaco. Un radiofarmaco se
define como un preparado de composicion, accién fisiologica y purezas radioquimica y
radioniiclida que se puede utilizar en medicina nuclear con finalidades de diagnéstico
[Candell 1992]. En todo radiofarmaco cabe distinguir el radiondiclido, que lo marca, y €l
resto del compuesto. Los radioniiclidos empleados en medicina nuclear deben cumphr con
las siguientes caracteristicas :

a) deben ser emisores preferentemente de radiacion electromagnética,

b) la energia de la radiacién debe ser suficientemente alta como para atravesar el
cuerpo,

¢} la energia de la radiacion debe ser lo suficientemente baja como para poder ser
detectada, -

d) baja toxicidad, y

) vida media efectiva suficientemente larga como para poder realizar ¢l estudio
SPECT,

El estudio SPECT de miocardio, en personas con alguna afeccion cardiaca, generalmente
se realiza en dos paries: una en la que al paciente se le somete 2 un esfuerzo, por ejemplo
haciendo ejercicio, y otra en la que el paciente estd en reposo. Esto se debe a que bajo estas |
dos condiciones la irrigacién de sangre en el miocardio se puede distribuir en: forma |
diferente, y esto da la pauta para dmgnostlcar el tipo de enfermedad del corazon. Pard poder |
detectarlas se emplean generalmente el Tl o el *™Tc. La dosis administrada a un paciente
esth entre l0s 2.5 a 3 mCi de ®'Tl o *™Tc.

22121 ;
El *'Tl es un elemento metélico con un comportamiento biolégico similar al del pzotasio.
Es un producto de ciclotrén con un periodo de vida media de 73 horas. Decae por ¢aptura

electronica (ver figura 2.2), y su emisiéon méas importante es de rayos-X caracteristicos. Para
su deteccion debe emplearse una camara gamma acoplada a un colimador de baja energia,
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Figura 2.2. Esquema de decaimicnto del **'TL

Del conjunto de rayos y emitidos, los de mayor importancia son los de 135 keV (3%) y
167 keV (10%). Sin embargo, son los rayos-X caracteristicos del nitcleo hija (ZO’sng) con
energias entre 69-80 keV (94.5%) los que se utilizan para la formacion de las 1magenés en
medicina nuclear. La produccion de rayos—X es una consecuencia directa del decalmxento
por captura electrénica del T1 El niicleo hija *'3Hg es estable.

Tras su administracion endovenosa (se inyectan, aproximadamente 2 mCi al pac;ient'e) en
forma de cloruro de talio, alrededor de un 4% del radiofirmaco se incorpora al miocardio
cuando el paciente ha sido sometido a un esfuerzo. Esta incorporacion depende de dos
factores; la demanda de flujo coronario, y la capacidad de extraccion por parte del miocito,
ya que dicha incorporacion se realiza en parte por difusion pasiva y, en parte, por medm de
un proceso activo que utiliza la bomba de Na-K®-ATPasa.

Hay otros dos factores que condicionan la persistencia de la actividad del **'T1 en el
miocardio. Por una parte su propia desintegracién {de poca importancia en las 3 o 4 horas
que dura el estudio completo, es decir, considerando tanto la adquisicion de las imagenes
estando el paciente en esfuerzo, y posteriormente en reposo), y por otra, el retorno del talio
al flujo sanguineo.
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Las zonas del miocardio mejor irrigadas incorporan una gran cantidad de talio y alcanzan
su maxima conrcentracidn mas rapidamente, rientras que las zonas isquémricas {zonas que
bajo ciertas condiciones, como el esfuerzo, no son irrigados con sangre) no alcanzan
concentraciones tan altas y su conceniracion méxima se produce tardiamente. En
condiciones normales, el pico de mixima concentracion de talio en el miocardio se produce
alrededor de los 20-25 minutos después de haberse incorporado el material radiactivo al
paciente, v no de forma progresiva ya que en el primer minute se capia un 80% del méximo.

Una vez alcanzada la maxima concentracion intracelular de talio, comienza el proceso de
redistribucién que se explica por un simple fenémeno de equilibrio entre zonas que presentan
distinta concentracion de talio: la del espacio intravascular que lo pierde en favor de las vias
de eliminacién (renal y biliar) v la del espacio intracelular que, a su vez, y dependiendo de
su concentracion previa, tiende a igualarse con la del espacio intravascular. -

2.2.2. ISONITRILOS-** T¢

El *™Tc-metoxi-isobutil-isonitrilo (MIBI) es el compuesto que presenta las mejores
propiedades bioldgicas para su aplicacion clinica. Dada la mayor energia de la radiacion
gamma del *™Tc (140 keV), la atenuamén en Organos como el diafragma o la mama es
mucho menos importante que con ¢l **'Ti.

El ®Tc es un elemento metilico, cominmente utilizado en medicina nuclear y se
obtiene del decaimiento i~ del *Mo.

El 86% de las veces el *;Mo decae a 42TG un estado metaestable del 4, Tc con vida
media de 6,03 h. La transicién del ™"y, Tc al ®pTc (ver ﬁgura 2.3) ocurre por emisidn de
rayos y con una energia de 140.5 keV. El 14% de las veces el *;,Mo decae por emisién de
partlculas B a otros estados excitados del ®4;,Tc, los cuales decaen al estado base del

#aTe por emision de rayos y de diferentes energias.

El ®4Tc es a su vez inestable y decae por § a Ru, con una vida media de 2. 12 x10°

afios.
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0.1427 MeV t,,=6.03k
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Energia | Intensidad de rayosy |
{MeV) | por desintegracién
[Sorenson 1987}
T 0.0021 0.0000
Y2 0.1405 0.8787
Y3 0.1426 0.0003

Figura 2.3. Esquema de decaimicnto del *Tc.

El compuestc MIBI es de tipo lipofilico (afin a la grasa) con una gran afinidad
miocardica y su captacion, independiente del pH extracelular, se realiza por difusion sin que
intervenga en ello la bomba de Na“-K’-ATPasa.

En Ja gammagrafia planar, el compuesto MIBI tiene el inconveniente de presentar mayor
concentracién en los 6rganos vecinos al corazén (higado, bazo, pulmén) que el ** T! con
mayores problemas para realizar {a sustraccion del fondo.

A diferencia del ' T}, los isonitsilos no presentan el fenémeno de redistribucion, por lo
tanto, ¢l protocolo de exploracion debe ser distinto al del *'T1. En este caso es necesariz la
administracion, en dias distintos, de dos dosis de *™Tc-MIBI, una durante la prueba de
esfuerzo y otra para el estudio en reposo. Con el fin de que se establezca una buena relacion
entre la actividad miocardica v la de los érganos vecinos (higado, pulmén, bazo), el tiempo
de espera minimo desde la administracién del radiofarmaco hasta la adquisicién de las
imAgenes correspondientes es de 1.5 a 2 horas. Este protocolo tiene el inconveniente de que
el estudio se completa en dias distintos, lo que alarga la estancia del paciente en el hospital,
o condiciona a los pacientes ambulatorios a acudir dos veces al servicio de medicina
nuclear. Para evitarlo, se ha propuesto una sistematica abreviada que comienza con el
estudio en reposo e inmediatamente después de la adquisicion, se realiza la exploracion de
esfuerzo.
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2.3 SPECT EN CARDIOLOGIA

La tomografia cobra especial interés ¢n cardiologia puesto que el corazdn es un drgano
pequeidio y de localizacion relativamente superficial. En relacién con la tomografia de otros
organos, presenta peculiaridades de orientacién, ya que sus ejes de simetria no coinciden
con los del cuerpo. En el cuerpo humano se pueden distinguir tres ejes: un eje longitudinal
de mayor magnitud que los otros dos, transversal y anteroposterior, respectivamente. Se
denominan planos transversales a los que tienen los ¢jes transversal y anteroposteriot, y son
perpendiculares al eje principal (longitudinat); planos longitudinales son aquellos paralelos a
él, de tal manera que son sagitales los que contienen los ¢jes longiiudinal y anteroposterior y
son perpendiculares al eje transversal; se denominan planos coronales los que contienen los
ejes longitudinal y transversal, y son perpendiculares al eje anteroposterior (figura 2.4).

Para estandarizar la tomografia cardiaca se han adoptado unos ejes oblicucs que
dependen de la orientacion del corazon (figura 2.5); de esta forma se obtienen tres tipos de
planos principales de corte: uno paralelo al septum interventricular y que sigue el eje largo
del corazén {llamado eje largo vertical), ofto que sigue de igual manera el eje largo o
cardiaco y perpendicular al anterior (horizontal de eje largo) y, por dltimo, el perpendicular
a los dos anteriores (de eje corto).

Los distintos cortes paralelos del ventriculo izquierdo a cada uno de los planos citados se
presentan, por convencion, de la siguiente manera (ver también figura 2.5)

a} los cortes de eje largo horizontal tiene forma de herradura y se presentat como
vistos desde ia cara inferior del dpex . El septum queda a la izquierda y la cara lateral a la
derecha.

b) los cortes verticales de eje largo tienen forma similar a la anterior y se presentan
como vistos desde la pared contraria del septum, con la punta cardiaca hacia la izquierda
del observador. :

¢} por Uitimo, los cortes del eje corto tienen forma circular, con el centro ocupado
por la cavidad ventricular, y se observan desde el 4pex. El septum queda a la izquierda, la
cara lateral a la derecha, la anterior arriba y la inferior abajo. Estos cortes presentan una
simetria polar simple, ya que estos cortes parecen dos circulos concéniricos
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Figura 2.4. Ejes y planos definidos para SPECT. En el caso de los
diferentes 4rgancs, sus planos ceinciden con los del cuerpo entero,
mientras que para la tomografia del corazdn se toma como referencia
su eje largo, desde el plano basal hasta el Apex [Candell 1992}

Figura 2.5. Esquema de los cjes oblicuos de corte en tomografia cardiaca, Eje largo.
vertical (izquierda), gje largo horizontal (centro) ¥ eje corto (derecha).

2.4 PROTOCOLOS DE EXPLORACION

Para los estudios clinicos del miocardio mediante SPECT se debe tener un protocolo de
adquisicién de datos, desde la adquisicion de proyecciones alrededor del paciente hasta la
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reconstruecion de fas imagenes tomograficas por retroproyeccion filtrada (ya mencionada en
el capitulo 2). A continuacion se describe brevemente el protocolo para la adquisicién de las
imagenes SPECT.

2.4.1 PRUEBA DE ESFUERZG-REPOSO

Los estudios de perfusién miocérdica, se realizan en general conjuntaments con una
prueba de esfuerzo maxima limitada por sintomas. El esfuerzo se realiza en un tapiz rodante
0 una bicicleta, asistido por ua cardidlogo habituado a la prictica de prucbas de esfuerzo; se
pide que el paciente esté en ayunas de al menos 4 horas con el fin de disminuir la actividad
del ®'Tl en organos internos.

La cantidad de 2 mCi de *'Ti se administra por una vena antecubital, previaraente
cateferizada, en el momento de maximo esfuerzo, el cual debe prolongarse durante 30-60
segundos después de la inyeccion para asegurar la distribucion del talio durante él. '

Con el fin de evitar que zonas con isquemia leves ya hayan empezado su redistribucion,
la adquisicién de datos para las imédgenes posiesfuerzo bajo la cidmara gamma | debe
comenzar 5 o 10 minutos después de Ia inyeccidn del radiofirmaco, como maxime. El
tiempo necesario para la obtencién de cada una de las proyecciones estd condicionado por
el niimero de cuentas detectado en cada una de ellas, que no debe ser inferior de 250X 10° -
300x 10’ cuentas. Tras un periodo de 3-4 horas en el que se desaconseja el gjercicio y la
alimentacion, se repiten las mismas adquisiciones de proyecciones. Asi, al final det estud:o se
tienen dos conjuntos de proyecciones: uno bajo esfuerzo y otro en descanso o reposo
(lamado redistribucion). Es claro que el nimero de cuentas total de cada proyeccion
obtenido durante el reposo es menor que el obtenido durante el esfuerzo, para et mismo
tiempo de adquisicion, debido a la vida media efectiva del material radiactivo empleado y a
la redistribucién de radiofarmaco.

2.4.2 DIPIRIDAMOL

Cuando los pacientes no estan en condiciones de ser sometidos a un esfuerzo fisico, se
aconseja la administracion de dipiridamol 1a cual produce una vasodilatacion coronasia

que dlsnunuye la resistencia vascular coronaria. El aumento de flujo coronario en las arteria .

coronarias sin lesiones, con respecto a los vasos con estenosis, es el motivo bdsico que
permite detectar diferencias de perfusion en la pammagrafia miocardica con 'Ti,
alteraciones de la funcion ventricular en los estudios de SPECT o defectos de contractllidad
en la ecocardiografia.

El principio basico de los estudios de miocardio con *'Ti y dipiridamol (bajo esﬁJerzo y
redistribucién) es poner de manifiesto la heterogeneidad del flujo sanguineo miocardico, de
manera farmacoldgica.
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2.4.3 ADQUISICION DE DATOS

Después de que al paciente se le ha incorporado el ***Tl o **Tc¢ durante el esfuerzo, se
procede a fa adquisicidn de datos con la camara gamma. El paciente se coloca en dectibito
dorsal en la camilla de la cAmara gamma el detector rotard alrededor del paciente,
empezando en la posicidn oblicua derecha anterior y finalizando en la posicidn oblicua
izquierda posterior, describiendo un arco de 180°. Tipicamente la cAmara gamma realiza la
adquisicion de datos cada 3° durante 20 segundos, teniéndose al final 60 proyecciones y un
tiempo total de adquisicidén de 20 minutos, aproximadamente. Cabe mencionar que, durante
la adquisicién de los datos, es importante que el paciente se mueva lo menos posible debido
a que se pueden crear artefactos en las imagenes reconstruidas [Hano y Tamaki 1995].

La adquisicién de proyecciones de presente estudio se realizé en el Tospital de
Cardiologia del Centro Médico Nacional Siglo XX, con un equipo ELSCINT de dos
cabezas. El tamafio de la matriz de adquisicion fue de 64 x 64 y el tamafio de pixel de 0.68
cm, con upa ventana en energia del 15% centrada en el fotopico. El radioisdtopo empleado
preferentemente es el “**Tl, pero también se emplea ®™Tc, y las pruebas que se llevan a cabo
son bajo esfuerzo vy, 4 horas después, la de reposo.

La camara gamma se divide en 64 renglones, perpendiculares al eje y de la misma. Para
reconstruir la imagen correspondiente al j-ésimo renglén, se construye un sinograma, que 1o
es mas que una imagen formada por una secuencia del j-ésimo renglén a través de las 60
proyecciones angulares. Como ejemplo, la figura 2.6 muestra un sinograma de un fantoma.

Figura 2.6. Sinograma de un fantoma.
Para la reconstruccion de imagenes SPECT para una seccion transversal dada se siguen
los siguientes pasos:
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7.

. Colectar los datos, asegurdndose de usar las suficientes proyecciones angulares

para evitar artefactos (60 proyecciones como minimo)

. Tomar ¢l renglon del sinograma correspondiente a un dngulo de @
. Tomar la transformada de Fourier unidimensional
. Multiplicar por un filtro (filiro rampa o de Butterworth) en el espaclo de

frecuencias

. Tomar la transformada inversa unidimensionat de Fourier
. Retroproyectar la proyeccién en un arreglo matricial (usualmente una matriz de

64 x 64) y sumar elemento por elemento
Repetir los pasos 2 al 6 para todas las proyecciones angulares (0° 5.6 < 180%)

Las imdgenes reconstruidas con las que se trabaja tienen un formato de 64 x 64 y un
tamaiio fisico de pv:el de 0.34 cm., después de haber aplicado una amplificacién (zoom) de 2
en la zona del corazén. La mtensxdad asociada a cada pixel (que representa la concentracién
de material radiactivo) tiene valores entre 0 y 255.

En el estudio completo se reportan los tres diferentes cortes del V.1, y en cada uno de
estos, se da el tamafio del corte. Generalmente en los ejes transversales se reportan 7, cortes,
y & lo largo  del eje corto 15, Como ya se menciond, los cortes del gje corto son los de
interés debido 1a simetria radial que presentan,
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CAPITULO 3
ALGORITMO PARA LA DETECCION DE BORDES

Cuando una persona cbserva un objeto, el cerebro percibe los bordes de ia estructura
cuando hay un cambio abrupto en la intensidad [Chang 1978]. Considerando lo anterior es
razonable desarrolfar un algoritmo para analizar una imagen digital, en donde se'use el
criterio basado en el analisis de gradientes, ya que éstos indican los cambios de intensidad en
la imagen. i :

La base tedrica es simple: consideremos un perfil de intensidad de tonos de gris (7} de
una zona de una imagen en donde hay cambios de intensidad. Se define el borde u orilla
como el punto del gradiente maximo negativo (0 méximo positivo) en el perfil de intensidad.
Esto equivale a especificar la posicion en el perfil en el cual la segunda derivada (577 £ 8 )
pasa por cero, es decir, ubicar el punto de inflexion del perfil. La figura 3.1 ilustra la
anteriormente descrito.
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Figura 3.1. (a) Gréfica de la Intensidad I(x,t) vs x. (b) Se muestra la
primera derivada de la funcién , y (c) segunda derivada de la funcion
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3.1 PRIMERA APROXIMACION: PARED DEL ENDOCARDIO Y DEL EPICARDIO

Por simplicidad se consideran las imagenes tomogréficas del miocardic a través del eje
corto, las cuales muestran simetria radial con respecto a un punto al cual se le denomina
centro {figura 3.2). Se define una regién de interés que contenga la imagen del ventriculo
izquierdo a través del eje corto. Con esto se evita analizar la imagen en zonas en donde sélo
existe fondo- definida la regién, también es necesario ubicar el centro de la imagen.

Se inicia definiendo, en primera aproximaciéon, las paredes del endocardio y del
epicardio, v después la ubicacion del centro Esta primera aproximacion consiste en definir
manualmente los radios para las paredes del ventriculo izquierdo, vy es en primera
aproximacion debido a que los radios de los circulos que definen de mejor manera las
paredes pueden ser menores 0 mayores que los inicialmente propuestos.

picardio

entro de la
imagen

ndocardio

Figura 3.2, Regiones de interds en una imagen de eje corto del
V.I. S¢ muestran la pared del endocardio (circulo interno), la
pared del eprcardio (circulo externo) y ¢l centro comin. tanio
del endocardio como del epicardio

La determinacién inicial para el endocardio, epicardio y centro de la imagen, tanto visual
como analitica, se hace para cada una de las imagenes a lo largo del eje corte. Para
determinar estos parametros se deben seguir los pasos descritos a continuacion:

a) Se obtienen dos petfiles de 64 puntos. El primero representa la suma de los pixeles

gue hay en cada renglon, v el segundo perfil representa la suma de los pixeles en cada
columna. Lo anterior se ilustra en la figura 3 3. '
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Figura 3.3. a) Imagen del miocardio a fo largo del ¢je corto, b) perfil de intensidades obti:nido al
sumar los renglones de la matriz , ¢) perfil de intensidades obtenido al sumar las columnas de la

matriz.

b) Encontrados estos perfiles se procede a derivar cada uno de ellos para encontrar los
puntos de interés, es decir, los puntos de inflexion. En contraste al ejemplo mostrado en la
figura 3.1, la funcién que describe un perfil es discreta, por lo que es pertinente contemplar
puntos vecinos al punto en que se va obtener la derivada. Para el calculo de la denvada se

empleardn las siguientes definiciones [Burden y Faires 1985] :

RN A GO e A St
f(xo)— 24 ‘ 3.1

que corresponde a la detivada de tres puntos, y
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f(x,)= 8/(x, +h)"f(xo+2h1~2—:f(xo_h)+f(xa__Zh) | 1)

para la derivada de cinco puntos.

El valor de A es unitario debido a que la funcién que descnbe al perﬁl de intensidades es
una funcion discreta, y cuyos valores x del dominio son 0,1, 2, 3, ..., 63, es decir, €l nimero
de pixel. '

La razon para aplicar la derivada utilizacdo tres o cinco puntos es que la funcion,
cuando se deriva, se suaviza en el intervalo (x,-A,x,+%) o (x,-2hx,+2H), respectivamente,
por lo que podemos obtener la derivada numérica con una mayor precision.

En las fronteras que definen al endocardio y epicardio hay un cambio de concentracion
de P'TI 0 ®™Tc, que se ve reflejado en la imagen como un cambio de intensidades de tonos
de gris. Utilizando la segunda derivada de 3 o 5 puntos, se encuentran los puntos de
inflexion los cuales se muestran en la figura 3.4. '
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Figura 3.4. Perfil de intensidad proveniente de la figura 3.3¢. Se muestran los
puntos de interés a, ¥ a: que estdn asociados 4 la pared del epicardio, vy b, y bz
a la pared del endocardio.

Para encontrar los radios que definen al endocardio y epicardio se deben considerar los

puntos de inflexién encontrados para cada uno de los perfiles 3.3b y 3.3c. Las expresiones
para dichos radios considerando simplemente un promedio son:
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(a — azh% n (a), — azv/)»z/ ; 3

R, = 5 |
(Byy, — byy) (b, — b,,)
+ :
R, = 2 . A . 34

donde (Qn, dzr), (A1, azu) son los puntos asociados al epicardio en los perfiles horizontal
y vertical respectivamente, vy de igual manera (b, ban), (b, b2 ) son los puntos
asociados al endocardio, Estos valores de los radios servirin de base para un ‘anélisis
posterior y sirven en una primera aproximacion para definir la pared del epicardio (frontera
exterior) y la del endocardio (frontera interior). Eventualmente puede ocurrir que el radio
del endocardio sea igual a cero, lo cual ocurre cuando ias imigenes que se analizan
corresponden al &pex, en donde no hay cavidad, sino que el corte se parece a un disco, y no
a dos circulos concéntricos.

¢) Otro parametro importante que debe obtenerse es el centro de la imagen a lo largo
del eje corto. Este parametro $e puede obtener de dos maneras: la primera es que el
operador de equipo, basado en la experiencia de analizar de manera visual las imfgenes,
determine manualmente ¢l centro de la misma; la segunda es que se determine el centro de
manera analitica, calculando el centro de masa de cada uno de los dos perfiles obtemdos
anteriormente;

53
2ixPR
'=063

p
=0

63
2 JxF,

N 36

donde J,j denotan las columnas y renglones de los perfiles, respectivamente, y
63

- 306, 37
=0 .
63 )
P =2,00./) . 38

donde ((i,j) es el valor de intensidad del elemento de matriz {pixel) que se encuentra en la
#-gsima columna y j-ésimo renglén.
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Esta forma de definir el centro de imagen es independiente de la manera un tanto
subjetiva de determinar el centro manualmente.

Estos pasos se siguen para cada una de las imagenes que componen los cortes del eje
corto.

3.2 PERFILES OBLICUGS

Una vez determinados Rey, R.ns y las coordenadas (x.y,) del centro de la imagen, el
siguiente pasc es determinar de manera més precisa los bordes en toda la imagen. Para
realizar esto es necesario generar perfiles oblicuos, los cuales se generan a partir de rectas
que pasan por la coordenada (x,,y,). Se generaron 30 perfiles de 0° a 180°, separados cada
6°, con el fin de tener una estadistica representativa para los puntos de inflexion.

3.2.1 GENERACION DE UN PERFIL

Para encontrar las fronteras que delimitan a las paredes del ventriculo izquierdo se toman
los siguientes pasos: ‘ '

a) A cada elemento unitario de la recta que genera el perfil se le asocia un valor de
intensidad de tonos de gris; los intervalos unitarios de la recta se toman a partir de la
coordenada (x,,v,}. La asignacion del valor de la intensidad se realiza de la siguiente manera:
consideremos la matriz de la imagen como las rectas x = i y y =J, donde 7,/ toman valores
desde 0 hasta 64. El pixel delimitado por las rectas verticales x = 4, x = i+, y las rectas
horizontales y =j, ¥ =j+ 1, tendra asociado un valor de gris representado por Q(i,j). Ademds,
la recta gue genera al perfil tiene la forma:

YYo=k ~x,) -39

en donde m = tan{c), y o toma valores en el intervalo (6°,180%). Con esta variacidén en el
éngulo se tendran los 30 perfiles deseados.

Ahora se deben considerar las intersecciones de las rectas -
x =i 3.10

y=i o311
Y=Yo=mx -x,) 3.12

y la constriccién de segmentos unitarios en la recta oblicua (ecuacion 3.12). En la figura 3.5
se muestra la malia de la matriz y una recta oblicua, ademas de los puntos de interseccién P,
y Py y P.. Lalongitod de cada elemento P, del perfil oblicuo es unitaria, y es a esta clase de
segmentos a los que se les asigna un valor de intensidad, dependiendo de los valores de
pixeles que intersecta y de la longitud de los subsegmentos que atraviesan dichos pixeles.
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Figura 3.5. Esquema de la generacién de un
perfil de intensidades a partir del conocimiento
de la malla de una matriz de imagen. Cada
cuadro represcnta un pixel.

El valor de la intensidad asociado al segiento unitario P; va & estar dado por la suma de
subsegmentos pesados por el valor del pixel en donde se encuentren, es decir:

[}
100) = 3 d(Py Py ) x Q(Py s Prsa) 313
n=0
1-1 |
d(k)=2 d{(P,,, P, =1 3.14
n=0

donde [ es el nimero de intersecciones comprendidas en el 4-ésimo segmento con las rectas
x=i, y=j, y O(PinPin i) €s el valor del pixel en donde esta el subsegmento Py, Py .r. Como
ejemplo v tomando como referencia la figura 3.5, dos subsegmentos contribuiran a la
intensidad del elemento Pi, mientras que para ¢l elemento Py, serén 3 subsegmentos los
que se tendrdn que considerar. Los valores de & estan comprendidos en ¢l intervalo (xXo-Repi-

5%+ Repit5), en donde R‘,jn es el radio de epicardio, tal como se determind en la seccién 3.1
como una primera aproximacion, Cabe aclarar que el valor de 5 en el intervalo es debido a la
expresion de la derivada de 5 puntos, y es con el fin de evitar que no sea considerado un
punto de inflexién que esté proximo a la frontera,.

b} Cuando se ha construido el perfil, el paso siguiente es obtener la segunda derivada, de
acuerdo a las ecuaciones 3.1 o 3.2, para encontrar los puntos de inflexion de interés
asociados al epicardio y endocardio.

¢} Para pasar de las coordenadas de los puntos de inflexion obtenidas para cada perfil a
las coordenadas en la i imagen, se considera la distancza entre el punto de mﬂexlon y el
centro:

5 = abs(xyp-x,) * 3.15
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El 4ngulo del perfil o es conocido, por lo tanto la posicion del punto de inflexion en la
imagen se encuentra mediante la relacion: '
Xye =X, + 5% cO8(c) - 316

Ying = Vo + 8 X sin(a) ©317

Con objeto de mostrar gréﬁcamente los bordes del epicardio y endocardio en la i nnagen
a este pumto (Vg Vumg) S€ le asocia un valor de pixel Q' (Ximg, Yimg) =0.

d) Una vez encontrados fos puntos de inflexién de un periil, se genera otro, pero ahora
con un Angulo o incrementado en 6° respecto al anterior, Esto s¢ realiza hasta que 'o toma
el valor de 180¢°.

3.2.2. FRONTERAS DEL VENTRICULO IZQUIERDO

Una vez encontrados todos los puntos de inflexion (x,,y.) posibles, el siguiente paso es
promediar todos los puntos asociados al endocardio (epicardio) para asociardes un radio Renq
(R} promedio, respectivamente, y encontrar su centro de masa, que corresponde al centro
de la imagen.

Los puntos del endocardio se seleccionan de acuerdo a la siguiente ecuacién:

N =) (¥, = 2,) SRy +2 318

y para los puntos del epicardio
Ry +3<yJ(x, =%, ) +(y, - ¥,) <R, +2 319

en donde (x,,,/ son los puntos de inflexion de interés los cuales se analizargn. De las dos
ecuaciones anteriores se obtienen m’ puntos asociados al endocardio y m” puntos asociados
al epicardio.

&) Para las coordenadas del centro de masa asociados al endocardio se emplean las
siguientes ecuaciones:

2%, x0(x;, 5,) !
X = 3.20
200, ¥,) ’
i=1

23, xQ(x,, 3:) 1
o = H 3.21

ysndo
ZI:Q(X,,y,)
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en donde Ofx,y) es el valor del pixel en las coordenadas (x, ), que son las coordenadas de
los pixeles que forman el endocardio. La expresion para el epicardio es similar.

b) Radio promedio def endocardio y epicardio. Obtenidos los puntos del endocé,trdio ¥
epicardio y sus respectivos centros de masa, estamos en posibilidad de obtener los radios
promedio {en cm) para las paredes. Esto se logra con ayuda de las siguientes ecuaciones;

L.
Z J(x, —X e )’ + (Y = Y o)

R, =034 x - — 322

Z\@, — X" ) (Y, - Y )

R 0.34 x = 3.23

epicareho — " re

m

en donde m’ y m’’ son los nimeros de puntos asociados al endocardio y epicardio,
respectivamente, y el factor 0.34 se debe a que cada punto encontrado esté dado en tamafio
de pixeles, por lo que hay que transformarlos a centimetros; el factor es la constante de
transformacion.

3.2.3. CALCULO DE LA MASA DEL VENTRICULQ IZQUIERDO

Una vez determinados los radios promedio para el endocardio y el epicardio se utiliza la
siguiente ecuacion para encontrar la masa del V.1, tanto en el estudio de reposo comeo en el
de esfuerzo.

p!e_ﬂa‘ohﬂz ( epcardio,: deomra&’o! ) 324

en donde pryu €5 la densidad del tejido del miccardio (misculo) el cual se tomd como P,
=1.05g/cm’ [Candell 1992}, v 4 es el espesor de la seccidn transversal del miocardio que
representa la imagen tomografica a lo largo del corte del eje corto. El valor de 15 en la
sumatoria es debido al mimero de secciones que se consideran a lo largo del eje corto.

Todo el procedimiento descrito anteriormente se aphcaré a los dos estudios chmcos que
se llevan a cabo por persona, para poder comparar entre si.

Cabe mencionar que también se hace el cdlculo de masa del V.I. mediante la definicion
del centro visual, por lo que el centro analitico (x,,v,) (ecuaciones 3.5 y 3.6) sera sustituido
por ¢l centro visual,
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Para validar el método de deteccion de bordes se hard primero un estudio SPECT de un
fantoma que simulara el V.I. Dicha tomografia se hara con el fantoma dentro de un medio
dispersor {agua) que simulara, como primera aproximacion, el tejido que rodea al corazon.

39



CAPITULO 4
RESULTADOS EN FANTOMA Y PACIENTES

En este capitulo se presentan los resultados de la prueba de validacion del algoritmo, y su
optimizacidn, es decir, la mejor manera de detectar los bordes con base en conocer el centro de
Ia imagen del miocardio a lo largo del eje corto y la derivada empleada. También se presentan
fos resuttados del cafculo de la masa del ventriculo izquierdo de 20 pacientes del Hospital de
Cardiologia del Centro Médico Nacional Siglo X3

4.1 VALIDACION DEL ALGORITMO

Para validar el algoritmo que detecta bordes se analizé la imagen SPECT de un fantoma
que simula al ventriculo izquierdo. Este Gltimo se construyé de lucita y consiste en dos
cilindros concéntricos. La parte inferior tiene forma redondeada, con el fin de simular el
apex del ventriculo, y la parte superior esta sellada por una tapa, simulando la base del
ventriculo. E! cilindro exterior simula la pared del epicardio y el cilindro interior simula tanto
la pared del endocardio como la cavidad del V.I. La figura 4.1 muestra ¢l fantoma. Las
dimensiones del fantoma se escogieron de acuerdo a los valores promedic reportados para
¢l espesor del miocardio [Candell 1992].

s

le-D,,, =230 an -3

espacio donde e
TH201 mfs agin es

inyectado

espesar de 1a paved
050 an

Figura 4.1. Hsquema del fantoma utilizado
para la validacién del algoritmo.
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El volumen entre ambos cilindros se llend con una mezcla de agua y 250 udi de ™'y
La seleccion de esta actividad estd fundamentada en el hecho de que aproximadamente el
4% de la actividad administrada a un paciente se incorpora al miocardio. Recordemos que
para un estudio SPECT del miocardio se le inyecta al paciente una dosis entre 2 y 3 mCi

La tomografia del fantoma se realizd siguiendo el protocolo de adquisicién que se
emplea en el Hospital de Cardiologia del Centro Médico Nacional Siglo XX!I El fantoma se
colocé en un medio dispersor (agua). Este Gltimo absorbe y dispersa la radiacion, por lo que
se tiene una situacion mas realista comparada con el estudio de un paciente

-Las dimensiones del fantoma empleado se encuentran en la tabla 4.1

Tabla 4.1. Dimensiones del fantoma.

Radio exterior Radio interior Altura cihindro Altura cilindro
(cm) (cm) cxterior intgrior
2.50 1,15 7.50 cm 5.00 cm

En la figura 4.2 se muestra una imagen del fantoma a lo largo del eje corto. Para levar a
cabo el analisis de todos los cortes se siguieron los pasos descritos en las secciones de la 4.1
ala 4.4 del capitulo anterior.

Figura 4.2. Imagen tomogrifica del fantoma a través de su
gje de simetria (equivalente a sje corto del V 1)
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La figura 4.3 muestra los resultados del andlisis de una imagen a lo largo del eje corto.
Las figuras 4.3a vy 4.3b son los perfiles de intensidades generados cuando se suman los
elementos de las columnas y los renglones, respectivamente. El analisis de los perfiles para
obtener los bordes a través de la segunda derivada da como resultado los puntos (anaz) ¥
(b1.52), que indican las paredes exterior e interior del fantoma, respectivamente. La figura

4.3¢ muestra un perfil oblicuo de intensidades a 45°.

3) b)
F B =04
2004 y b 0 f‘?%
© )
= ) aw kY
be & ]
8 ! % 3 a Laz
L @ 1
g g
- E = w0
'3 10 X E 0 ) o ’3 0 :53} I R
Nimero de columna Nimero de rengldn
o)
]
ey }
=
3150—
8 4 %
g 100+
E |
B \
0 . { T ; : T
0 10 ral ko 40 £ 0]
Posicién {x)

Figura 4.3. Perfiles de intensidades de Ia seccién transversal a lo largo del gje corto del fantoma,
Se indican los puntos a;y a; como la pared exterior y b,y b, como la pared interior del fantoma.

Siguiendo el procedimiento descrito en el capitulo anterior, se encontraron los punitos de
inflexidn, ajustando el mejor circulo a éstos, como se muestra en la figura 4.4.
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il) b)

Figura 4.4. Seccidn transversal a lo largo del gje corto del fantoma. En 4.4a se indican los puntos
de inflexidén que indican los bordes del cilindro exterior; en 4.4b se¢ muestra ¢l ajuste final de la
pared exterior, El ajuste se realizé empleando el criterio de centro manual y la derivada de 3
puntos. El ajuste con la derivada de 5 puntos es sinular,

A pesar de que los cilindros que componen al fantoma son concéntricos, al realizar la
reconstruccién de la imagen éstos no se observan asi. Se debe considerar que el operador
(técnico radidlogo) juega un papel importante en la obtencion de las imagenes a lo largo del
¢je corto, y que una seleccion inadeduada de este gje podria  influir fuertemente en la
determinacién de los bordes del V.1

La tabla 4.2 muestra los resultados finales del analisis, al utilizar tanto el centro manual

como el analitico

Tabla 4.2. Radios calculados con el algoritmo aplicado a un fantoma.

Utilizando ceniro Manual [Hilizando centro Radios reales Diferencia méxima
Radio int/ext. analitico Radio int/ext Porcentnal
1.19cm/2.55 ¢m 1.19 cm/ 2.55 omt 115 cm/ 2.50 cm 3.5%

Los resultados obtenidos con el fantoma muestran que no hay dependencia s1gmﬁcat1va
en ocupar el centro manual y el centro analitico.

La tabla 4.2 muestra que el algoritmo es capaz de detectar los bordes de las imagenes
SPECT del fantoma ¢n un medio dispersor. El hecho de introducirlo en el agua es tratar de
reproducir los efectos de atenuacion y dispersion que existen en el cuerpo humano cuando
se realiza un estudio de corazén, Al probar el algoritmo con las imégenes SPECT del
fantoma se ha encontrado que la deteccion de bordes es razonable, existiendo una diferencia
entre los radios calculados y los reales menor al 3.5%.
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Es evidente que la forma fisica del fantoma y un ventriculo izquierdo humato son
diferentes, pero el empleo del primero es una buena aproximacion [Manglos et al.; 1991,
Q’'Connor et al. 1995]. !

4.2 OPTIMIZACION DEL ALGORITMO

Debido a que una imagen puede contener “artefactos™ o simplemente que la estadistica
no sea suficientemente buena como para poder realizar una deteccion de bordes de manera
sencilla, se debe pensar en optimizar el algoritmo. La optimizacion se realizé en base a una
seleccion de la derivada y del centro de imagen adecuados.

4.2.1 SELECCION DE LA DERIVADA

Consideremos ia imagen tomografica del V.I. 1a cual se le aplica el algoritmo con la
derivada de 3 y 5 puntos, y el centro de la imagen se selecciona manualmente. Para el
andlisis de la imagen se siguen los pasos descritos en las secciones 3.1 a la 3.4 del capitulo
anterior,

En la figura 4.5 se muestran los perfiles de intensidades a un mismo éngulo, 45° La
imagen 4.52 muestra los puntos de inflexién obtenidos con la derivada de 3 punto$, y la
4.5.b muestra los resultados cuando se aplica la derivada de 5 puntos.

En la figura 4.5a se puede observar que la derivada de 3 puntos produjo 7 puntos de
inflexidén, 4 de ellos asociados a puntos de inflexion reales, mientras que el resto fueron
producidos esencialmente por fluctuaciones estadisticas (ruido en el perfil). Sin embargo, la
derivada de 5 puntos (4.5b) muestra una menor sensibilidad a las fluctuaciones estadisticas,
produciendo sélo los 4 puntos de inflexion buscados.
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Figura 4.3. Perfiles de mtensidad. La derivada de 3 puntos se muesiza en a), y la derivada de 5 puntos en
B). .



Es claro que el empleo de la derivada de 5 puntos es la optimizacién buscada respecto a
la deteccion de bordes.

Cabe mencionar que emplear la derivada de 9, 11 o 13 puntos no es conveniente debido
& que si existen puntos de inflexion cercanos, como ocurre en la zona del endocardio, estos
no podrian ser detectados. Esto es bastante notoric cuando se tiene un perfil columna o
rengion, en donde los puntos de inflexién asociados a la pared del endocardic no son
detectados, {ver en la figura 4.6). Esto es una consecuencia directa de la pobre resolucion
espacial de las imagenes SPECT. Hay que recordar que las imagenes utilizadas contienen

sOlo 64x64 pixeles.

zona del endocardio
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Figara 4.6, Perfil de columna. En este caso se aplict 1a derivada de 9
puntos. S8l se detectan los puntos de inflexion asociados a la pared del
epicardio, indicados con los cuadros pequefios. En la zona del
endocardio no fue posible detectar los bordes.

La figura 4.7 muestra todos los puntos de inflexion, encontrados con las derivadas de 3 y
5 puntos, en una imagen tomogréfica de V.1 a lo largo del gje corto.
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Figura 4.7. Imagen de eje corio e¢n donde se han seflalado los punios de inflexién encontrados con lat
dertvadas de 3 ¥ 5 puntos, a) y b) respectivamente.

Como puede observarse de la figura anterior, hay demasiados puntos de inflexién en la
zona de interés utilizando la derivada de 3 puntos, por lo que la seleccion de los puntos que
definen el borde de las paredes del endocardio y epicardio se complica demasiado Sin
embargo, empleando la derivada de 5 puntos la cantidad de puntos de inflexion disminuye
dentro de la region de las paredes, por lo que la seleccidn es menos dificil

4.2.2 SELECCION DEL CENTRO DE LA IMAGEN

Una vez seleccionado ¢l tipo de derivada a utilizar, el siguiente paso para la optimizacion
del algoritmo es la seleccion del centro de la imagen.

La figura 4.8 muestra un corte de eje corto con sus respectivos perfiles de intensidades
Estos son los perfiles de intensidad sumando las columnas (4.82), sumando los renglones
(4.8b), y dos oblicuos, el primero se calculd utilizando un centro determinado manualmente
(visualmente a través de la inspeccidén de la imagen 4.8¢), v el segundo fue:calculado
utilizando un centro analitico, este Gltimo se determiné empleando las ecuaciones 3 20 y
3.21 (4.8d). ‘

En apariencia no existe diferencia importante en determinar los puntos de inflexion de los
perfiles oblicuos. Pero el hecho de no emplear un centro apropiado hace que, al calcular el
centro de masa (ecuaciones 4.20 y 4.21) de los puntos asociados al endocardio y epicardio,
estos se recorran, como se puede visualizar en la figura 4.9. Ahi se muestran los cortes de
eje corto con los puntos de inflexion.
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Figura 4.8. Corte de eje corto, a) perfil de columnas, b) perfil de renglones. En los dos primeros perfiles
estd sefialado el centro manual con circulos negros, ©) perfil oblicuo, a 42°, empleando ¢l centro visual, y d)
perfil oblicue a 42° empleando el centro analitico
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Figura 4.9. a) Imagen tomografica del V.I. a lo largo del ¢je corto. En b) y ¢) se muestran los puntos de
inflexion calculados a partir de centro manual y el ajuste de los circules a Ias paredes del endocardio ¥
epicardio. En d} y ) se tiene 1y misma situacion, sodlo que ahora se ha empleado el centro analitico,
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Analizando los resultados mostrados en las imdgenes anteriores, se observa que no es
conveniente emplear ¢ centro analitico como el centro de la imagen, debido a que no se
tiene un ajuste Optimo en la zona correspondiente al endocardio. Por ello, para los céleulos
posteriores se emplea el centro manual como e centro de la imagen, ya que con éste se han
obtenido éptimos resultados. ‘

Por lo tanto, para los céleulos de masa de V.I. se aplica la derivada de 5 puntos y el
centro manual. Como parametro de comparacion se calculan las masas de V.1. con el centro
analitico.

4.3 RESULTADOS DE LA APLICACION DEL ALGORITMO PARA CALCULO DE
MASA DEL V.I. EN PACIENTES EXAMINADOS EN EL C.M.N. SIGLO XXI

Se realizaron célculos de masa de V. 1. en 20 pacientes atendidos en el C.M.N Siglo XXI.
Siguiendo el protocolo establecido en el hospital, por cada paciente existen dos conjuntos
de imégenes SPECT: uno corresponde al estudio de esfuerzo, que es el primero que se
realiza cuando se inyecta ' T, y el segundo es el correspondiente al estudio en reposo, y
que se lleva a cabo 4 horas més tarde.

Para la seleccion de los pacientes se considerd que no suftieran de isquemia o necros1s
ya que padecer de estas enfermedades complica el calculo de masa de V.1, como se verd
mas adelante,

La seleccion se basé en una inspeccion visual de las imagenes SPECT vy de los datos que
ofrece &l mapa polar conocido como “ojo de buey” ( bull’s eye}. El "ojo de buey” es una
imagen de composicion en la que las méximas intensidades de los diferentes cortes
tomogrificos de eje corto se presentan superpuestos concéntricamente desde el apex (la
punta del corazon) hasta la base, que proporcionan una visién de conjunto de la irrigacion
sanguinea del miocardio. En caso de que la informacion proporcionada por el mapa polar
referente a isquemia y/o necrosis indique la presencia de estas enfermedades, ef estudio no es
considerado para el céleulo de masa del V.L

F! técnico radidlogo juega un papel muy importante en la obtencion correcta del mapa
polar, ya que la obtencién de las imagenes tomograficas a lo largo del eje corto involucran la
manipulacion por parte de éste.

Cabe mencionar que no se pudo contar con fa informacion completa de los pacientes en
relacidn a peso, edad, sexo. Por lo tanto, no se pueden clasificar y correlacionar, de manera
precisa, los daios de masa del V.1, v los datos generales. Esto se debe al procedimiento del
Hospital de Cardiologia, en el cual los pacientes son referidos al Departamento de Medicina
Nuclear; el caricter retrospectivo de este trabajo no permitid superar esta falta de
informacidn

Para ilustrar ef resultado de la aplicacién del algoritmo, a continuacién se da el gjemplo
de un estudio en donde se realiza el calculo de masa y el ajuste de los circulos a las
fronteras def V.I.

Para ello es necesario conocer el espesor de cada imagen a lo largo del eje corto. Para
este ejemplo en particular, el espesor fue de 0.52 cm. Lo que implica que, como se tienen 15
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cortes de gje corto, el tamafio del V 1., desde el apex hasta la base, es de aproximadamente

7.8 cm.

En la tabla 4.3 se indican los centros determinados en el andlisis,

Tabla 4.3, Centros de las imdgenes SPECT de un estudio esfuerzo-reposo de mioccardio. Se ihcluye el
centro analitico como pardmetro de comparacién. ‘

Imagen Esfuerzo © Reposo
manual analitico manual analitico
1 (29.34) (29,36) (30,30} (32,30)
2 (31,33) (30,35) (30,30) (32,30)
3 (32,33) (31,39) (30,30) (32,30)
4 T(32.32) (31,33) (30,30 (32,31
5 (32,32) (31,33) (31,30) (32.30)
6 (32,32) (31,33) (313D (32,31
7 (32,32 (31,33) (31,32) (32,31
3 (32,32 (31,32) (32,32) (32.30)
9 (32,32) (32.32) (32,30 (32,30)
10 (32,32) (31,31 (32,32) (33.30)
11 (32,32) (32.31) (32,32) (33,30)
12 (32,31) (32,30) (32,32) (34.30)
13 (32,31) (32,30) (32,32) (34,29)
i4 {32,300 (32,29) (32,32) (34,29) |
15 (31,30) (31,28) (32.32) (33,28) |

La figura 4.10 muestra algunos de los cortes de eje corto, tanto para el estudio de
esfuerzo como el de reposo, con las fronteras del endocardio y epicardio sefialadas.
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Figura 4.10. Imagenes de efe corto de estudios clinicos de esfierzo y de reposo. Se muestran los circulos
ajustados a cada uno de los diferentes cortes,



En la tabla 4.4 se muestran las diferentes masas calculadas a partis de la ecuacion 2.24,
para cada uno de los estudios.

Tabla 4.4, Valores calculados para la longitud del V.1 y de su masa para los diferentes

estudios SPECT.
Niimerode | Tamafio del | Longitud dei | Masa en esfuerzo Masa en reposo
paciente corte (cm) V.1 (cm) {g) +10% (g) +10%
1 0.34 5.10 139.12 128.34
2 044 6.60 161.66 160.33
3 0.4} 6.15 154.27 135.59
4 0.50 7.50 213,94 206.40
5 0.52 7.80 193.61 192,32
G 0.32 4.80 114.20 97.20
7 0.3% 5.85 158.81 147.93
8 0.41 6.15 172,92 166.31
9 0.64 9.60 242.00 230.32
10 0,48 7.20 183.67 189.60
11 0.32 4.80 119.20 113.40
12 045 6.75 176.58 181.55
13 0.39 585 149.60 164.75
14 0.36 5.40 143,68 130,45
15 0.44 6.60 176.75 176.16
16 0.32 4,30 125,25 115.30
17 0.48 120 195.54 168.20
18 0.46 6.90 174.10 172,96
19 041 6,13 149,81 120.46
20 (.57 8.55 233,37 241.94

La figura 4.11 muestia la grafica de masa en reposo vs, masa en esfuerzo. Como puede
observarse, el comportamiento es lineal, ademas de mostrar que el V.1 tiene asociado una |

mayor masa cuando el estudio se realiza en esfuerzo que cuando se hace en reposo.
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Figura 4.11, Estimacién de la masa del V.1. bajo esfuerzo y en reposo.
1.a linca sélida es la regresitn tineal entre los dos conjuntos de datos.

Con base en los resultados anteriores se realizo una regresion lineal para analizar el
comportamiento de la masa del V.I. calculada en reposo respecto a fa masa del V.I. en

esfuerzo, :
La regresion lineal entre los dos conjuntos de datos dio como resultado el siguiente

ajuste: .
y =1063x-1750
r =096

en donde y indica la masa en reposo, x la masa en esfuerzo, y # indica la bondad del
ajuste, es decir, el coeficiente de regresion lineal. \

Este tipo de ajuste estd de acuerdo con estudios hechos anteriormente, como el realizado
por Kenneth et al. (Kenneth et al. 1987) en donde se reporta el ajuste:

y=106x-149

F=097
Un dato importante es el valor promedio de la masa del ventriculo izquierdo de los
estudios realizados:

Mpremetio (V.1.)= 161.96 35 g
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Este valor s una primera aproximacion del valor promedio de Ja masa de V.1 de mexicanos
obtenido por primera vez por medio de una técnica no invasiva. Los valores reportados en
la literatura se refieren a [a masa del corazon completo: misculo, arterias, venas y grasa, con
valores entre 280 a 300 g. en el hombre y 230 a 280 g. en la mujer [Mosby 1995], o los
reportados por otros autores [Kenneth et al. 1987], pero que no corresponden a huesira
poblacion .

Como una comparacion también se calenld la masa del V.1, utilizando ¢! centro analitico
como ¢l centro de la imagen Si el algoritmo no dependiera del centro  de la imagen, se
esperaria que los calculos fueran los mismos para cada paciente. La tabla 4.5 mwestra los
valores calculados, para una sola parte del estudio, el de reposo.

Tabla 4.5. Masa de V.1, calculada para los estudios de reposo, con dos
métodos diferentes.

Paciente Masa (g) £10% conel Masa (g) £10% con ¢l
centro marnual centro anakitico

1 128.34 130.08

2 160.33 165.74

3 135.59 140 .67

4 206.40 195 30

5 192.32 186.51

6 97.20 11232

7 147.93 179.43

3 166.31 169.97

9 230.32 252,59
10 189.60 210.19 i
11 113.40 121,92
12 181.55 171722
13 164.75 168.06
14 130.45 152.15
15 176 16 179.65
16 115.30 127.03
17 168.20 171.06
18 172.96 179.03
19 120.46 145.37
20 241.94 234.31

La figura 4.12 muestra los datos graficados, y da una idea del comportamiento de las
masas calculadas con diferentes centros.
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Figura 4.12. Valores de las masas calculadas, parz ¢l estadio en reposo, con los
dos diferentes centros, el manual y ¢l analitico.

La regresion lineal dio como resultado el siguiente ajuste:

y =088+ 2706

r=2095

donde y es la masa calculada con el centro analitico y x la masa calculada con el centro
manual, y  es el factor de regresion lineal. ‘

Aunque aparentemente existe una buena correlacion entre las masas calculadas hay un
problema que reside en que los ajustes de los circulos a las fronteras del V.I. no son
visualmente correctos cuando se emplea el centro analitico. Por lo que, como se menciond
anteriormente, fa manera correcta de caIcuIar la masa del ventriculo izquierdo es emplear el
centro manual.




4.4 APLICACION DEL ALGORITMO A ESTUDIOS EN DONDE EXISTE
ISQUEMIA Y/O NECROSIS

Una posible aplicacidén del algoritmo que detecta bordes es con estudios de personas que
sufren de isquemia y/o necrosis en el V.I. Las imagenes tomograficas de estudios en donde
se tiene isquemia y/o necrosis muestran zonas en donde no se observa la presencia clara del
ventriculo izquierdo, como se aprecia en la figura 4.13,

Desafortunadamente la aplicacion del algoritmo a esta case de estudios no es tan directa
como podria pensarse, ya que existen problemas como los siguientes,

a} la definicion del centro de la imagen no es tan facil de realizar.

b) emplear el centro analitico no es recomendable debido a que cuando existe masa
isquémica o necrosada no incorpora **'Tl, por lo tanto no aparecera en la imagen y, por
ende, el calculo de centro de masa a partir de la imagen sera incorrecto.

Esto se puede visualizar en la imagen mostrada en la figura 4.13. En este estudio se
reporta un tamafio de infarto de aproximadamente 40% segin el reporte del “ojo de buey”.
Aqui solo se muestra un corte de eje corto. ‘

Figura 4.13. Imagen tomogréifica de V.I. de un
estudio en donde se muestra la presencia de necrosis,
Esta se observa en la parte inferior derecha de la
umagen .
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En la figura 4.14 se muestra un perfil 2 135° obtenido a partir de la imagen anterior
Debido, quizd, 2 las fluctuaciones estadisticas en las cuentas registradas durante la
adquisicion de datos, no se determinan los bordes que indican el endocardio y epicardio del
V.L
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Figura 4.14. Perfil a 135° de un corte de ¢je corto en donde
exisle necrosis. Debido a [a existencia de pocos puntos en la
porcion derecha del perfil, no es ficil determinar la frontera.
Sélo se muesiran los punios de inflexitn, indicados con el
simbolo & .

Para poder cuantificar la masa de un miocardio afectado por isquemia o nécrosis,
necesariamente deberdn de detectarse todos los puntos de inflexion que indiquen las
fronteras de las paredes del ventriculo izquierdo, por lo que el algoritmo no se podré aplicar
a esta clase de estudios.
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CAPITULO 5
DISCUSION ¥ CONCLUSIONES
5.1 RESUMEN DEL TRABAJO

El objetivo principal de este trabajo fue determinar la masa del ventriculo izquierdo a
pattir de estudios SPECT de pacientes que padecen de alguna enfermedad que afecta al
musculo cardiaco. El desarrollo de este trabajo se apoyd en la informacion obtenida con el
equipo SPECT del Departamento de Medicina Nuclear del Hospital de Cardiologia del
Centro Médico Nacional Siglo XXI. La informaciéon consta de imigenes SPECT del
ventriculo izquierdo a lo largo de tres diferentes cortes: eje largo horizontal, eje largo
vertical y de eje corto. Como ya se menciond en los capitulos anteriores, la informacién de
interés es la que proporcionan las imdgenes de gje corto por la simetria radial que presenta el
ventriculo izquierdo. Estas imégenes tienen un tamafio de 64x64 pixeles, cada pixel tiene
una tamafio fisico de 0.32 ¢m. Para todos los estudios realizados de miocardio, el namero de
cortes a lo largo del eje corto fire de 15, donde el tamafio de corte es variable, de acuerdo al
tamafio del miocardio de cada paciente. ‘

El nimero de pacientes estudiado fue de 20, v se seleccionaron de tal manera que no
mostraran indicios de padecer isquemia y/o necrosis. En todos los estudios se le aplico al
paciente el radiofirmaco que contenia *'T1. .

Para el analisis de las imagenes se desarrollé un algoritmo en lenguaje fortran, el cual fue
validado previamente a su aplicacion a pacientes. Esto se logré mediante la SPECT de un
fantoma que simulaba el ventriculo izquierdo. El fantoma se construyd considerando que la
pared externa, que simula al epicardio, debe ser delgada con el fin de que la radiacién se
atentie en ella lo menos posible, y no sea un factor que influya en el calculo de las paredes.
Para la adquisicion de la informacién para la SPECT, se introdujo el fanioma en un
recipiente con agna para producir dispersion de la radiacién, con el fin de tener una
simulacion més cercana a la realidad.

Una vez validado el algoritmo se optimizé para realizar de la manera més precisa la
determinacion de fos bordes de las paredes del ventriculo izquierdo en pacientes.

5.2 DISCUSION

E! empleo de la SPECT para el calculo de la masa del ventriculo izquierdo puede
presentar ciertas ventajas sobre la ecocardiografia y la resonancia magnética nuclear
{RMN). La ecocardiografia bidimensional ha mostrado precisién cuando se emplea para el
cilculo de la masa del ventriculo izquierdo en animales v en pacientes seleccionados
[Kenneth et al. 1987). Desafortunadamente su uso requeriria que el paciente fuera referido
a dos departamentos diferentes (medicina nuclear y ecocardiografia} incrementando ¢l costo
del diagnostico y el tiempo de permanencia del paciente en el hospital.
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La RMN también puede utilizarse para caloular la masa del ventriculo izquierdo, sin
embargo, tanto ¢} equipo como su mantenimiento son extremadamente caros, por lo que
pocos centros hospitalarios cuentan con ésta técnica.

La aplicacion del algoritmo para [a determinacién de la masa de V.I en 1m$genes
SPECT del miocardio no requiere un gasto adicional, representando entonces una ventaja
obvia sobre las otras técnicas mencionadas previamente. Ademés es importante mencionar
que la transferencia de las imagenes SPECT se pudo hacer de manera directa, exportando
los datos digitales a una computadora personal, de donde se pudo facilmente transferir a la
estacién de trabajo del IFUNAM. De esta manera no se perdi¢ informacion durante Ia
transferencia. Si se hubiera conseguido la informacién de manera indirecta, por ejemplo
imprimiendo las imigenes y digitalizdndolas posteriormente, hubiera habido perdlda de
informacion.

5.2.1 EQUIPO USADO

Como ya se menciond previamente, el desarrollo de este trabajo se facilité debido a que
el equipo de SPECT (ELSCINT) puede exportar facilmente la informacién. Existe una
computadora personal conectada en red con la computadora dedicada al  equipo
tomografico.

El programa para el célculo de bordes fue desarrollado en FORTRAN 77 en una
estacion de trabajo Alpha UNIX. EI andlisis completo de un estudio (esfuerzo v reposo)
dura, aproximadamente, de 9 a 10 minutos.

La ventaja que se tiene al haber realizado el programa en lenguaje fortran es que se
puede implementar facilménte en una computadora personal, aunque la duracién del
analisis aumentaria en tres minutos aproximadamente. El formato de las imégenes es RAW,
lo que significa que el archivo de imagen solo guarda informacion sobre las intensidades de
cada pixel (un byte por pixel, 0<I<255), sin incluir los datos del paciente, tamafio' de la
imagen, etc., los cuales se guardan normalmente en el encabezado de la imagen

5.2.2 VALIDACION

La validacion del algoritmo se hizo utilizando un fantoma de lucita que simulaba la
geometria del V.I. Una alternativa hubiera sido el utilizar, por ejemplo, perros én los
estudios tomograficos y comparar los resultados del algoritmo directamente con valores
de la masa del ventriculo izquierdo medidos después de haber sacrificado a los animales.
Sin embargo, este método hubiera implicado costos adicionales de tiempo y dinero, El
hospital de cardiologia estd permanentemente dando servicio, por lo que no se podia
disponer del equipo SPECT facilmente.

La mejor manera de reproducir un estudio real fue intreduciendo el fantoma en un medio
dispersor, Cuando se aplico el algoritmo a la imagen SPECT del fantoma se obtuvo una
deteccion excelente de bordes. La diferencia porcentual entre los radios internos y externos
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calculados diferian en menos del 3.5% respecto z los radios reales, dando confianza para la
deteccién de los bordes del miocardio de pacientes.

5.2.3 SELECCION DE LA DERIVADA

De los resultados presentados en ¢l capitulo anterior respecto & la derivada numérica, es
clara la diferencia en emplear las derivadas de 3 y 5 puntos. Cuando se emplea la derivada de
3 puntos en la vecindad del punto de interés las fluctuaciones estadisticas hacen dificil la
seleccidn de los puntos de inflexion asociados a cada una de las fronteras del miocardio En
cambio, empleando la derivada de 5 puntos se detectan los puntos de la frontera de manera
optima, como se visualiza en la figura 5.7. Se realiza de manera optima debide a que se
estin considerando mas puntos alrededor del punto de interés, por lo que se “suaviza” fa
funcion de intensidad, dando variaciones minimas en la region de interés,

Emplear la derivada numérica de 7 puntos o mis no es conveniente debido a que
pueden existir puntos de inflexion de interés que no sean detectados de manera correcta,
como puede ocurrir con aquellos que indican la region del endocardio, haciendo deficiente el
empleo del aigoritmo. Otra razdn importante de por qué no emplear la derivada de orden
superior a los 5 puntos es el tamafio mismo de la imagen tomografica, ya que ésta ¢s de
64x64 pixeles, limitando de esta manera a la derivada numérica.

5.2.4 SELECCION DEL CENTRO DE IMAGEN

Uno de los propdsitos de este trabajo es el de automatizar el algoritmo, es decir, que
dada la informacién de la imagen tomogréfica, se calcule €l centro de la misma, y a partir
de éste realizar los calculos de los bordes, Sin embargo, como lo muestran los resultados
del capitulo 5, no es conveniente hacer el céalculo empleando el centro analitico debido a
que éste se calcula como el centro de masa de {a imagen, ademas ya que, en general', las
cavidades no son exactamente concéntricas, se comeien errores cuando se generan los
perfiles de intengidades.

En cambio, si se utiliza el centro de la imagen manual o visual, se generan los perfiles de
intensidades tales que si se pueden calcular los puntos de inflexion que indican la presencia
de bordes. De esta manera, una vez conocidas las fronteras, se calcula el centro de masa de
los puntos asociados al endocardio y ef centro de masa asociado 2l epicardio,

De lo anterior se concluye que el algoritmo no se puede automatizar y hacerlo
completamente independiente del operador.

5.3 APLICACION DEL ALGORITMO A ESTUDIOS DE ESFUERZO-REPOSQ

La poblacion que se estudi6 estuvo formada por 20 pacientes que no sufren de isquemia
ni necrosis. La seleccion se realizé de esta manera por dos razones:
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1) se desea aplicar el algoritmo a estudios en donde las regiones del ventriculo
izquierdo estén bien definidas, esto es con el fin de que no se complique la
obtencion de la masa,

2) se desea conocer la masa del ventriculo izquierdo de la poblacion que no
sufra de algan tipo de afeccion cardiaca.

Los datos muestran que la masa calculada er el estudio en esfuerzo es,
aproximadamente, 6% mas grande que la calculada en reposo. Esto se debe a que durante el
esfuerzo el miocardio tiene mayor demanda de sangre oxigenada, por lo que aumenta el
volumen def mismo, Este resultado es consistente con el obtenido por Kenneth y
colaboradores [Kenneth et al, 1987]. .

Los valores que se reportan en este trabajo estan en el intervalo de 97-242 gramos, con
un valor promedio de 162 gramos. Kenneth y colaboradores reportan valores en el intervalo
de 120-300 gramos, que son comparables con los obtenidos para un pequefio grupo de la
poblacion mexicana. Cabe mencionar que hasta ahora no se han podido comparar los datos
aqui obtenidos con los de otros hospitales, porque no cuentan con esta informacién.

Debido a que el Departamento de Medicina Nuclear no cuenta con toda la informacion
general respecto a los pacientes, como edad, sexo y peso, y a la naturaleza retrospectiva de
este trabajo, no se pudo realizar una correlacion entre la masa del ventriculo izquierdo con
estas variables. La falta de esta informacion se debe esencialmente a que los pacientes, una
vez realizado el estudic SPECT y haber descartado mediante la medicina nuclear alguna
afeccion como isquemia y/o necrosis, ya no se vuelven a presentar en este departamento.

Respecto a la aplicacién del algoritmo a estudios en donde se muestran régiones
dafiadas del ventricuto izquierdo, no se tuvo éxito, Esto se debe a que hay regiones en
donde no se muestra parte del ventriculo, haciendo dificil la deteccidn de los bordes, y por
consiguiente, imposibilitando el calculo correcto de los radios asociados a las paredes del
endocardio y epicardio. '

La discrepancia se encuentra en el momento de realizar el cilculo del centro de riasa de
los puntos asociados al endocardio y epicardio. Como hay regiones en donde no se detectan
los bordes y regiones en las que si (figuras 4.13 y 4.14), el centro de masa calculado no
concuerda con el esperado. Esta informacién obtenida no concuerda con la reportada por
Kenneth y colaboradores. Quizd la diferencia esté en el tiempo de adquisicién de cada
proyeccion; en este trabajo se empled un tiempo de 20 segundos, y en el reportado por
Kenneth es de 30 segundos. Sin embargo, si se aumenta el tiempo de adquisicién de datos a
30 segundos se tiene el riesgo de crear artefactos debido al fondo creado por el pulmén,
higado, etc. o a movimientos del paciente. Por lo tanto no es conveniente aumentar dicho
tiempo. . .

Indudablemente el aplicar algoritmos de correccidn por atenuacion durante fa
reconstruccién de la imagen tomografica ayudaria a tener una mejor estadistica. Tsui et al
[Tsui et al.1994] han demostrado que la intensidad entre imégenes no corregidas v
corregidas por atenuacidén pueden aumentar en un 500%. Esto llevaria a que las imagenes
corregidas por atenuacién presentarian un mayor contraste y la determinacién de sus
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puntos de inflexién serfa mas precisa. Otro aspecto importante que ayudaria a conseguir
una imagen de mayor calidad seria poder aplicar correcciones por dispersion. Como ya se
menciond, la fraccidn de fotones dispersados que son detectados puede ser hasta del 20 a
40% del total de eventos registrados. La dispersién no sélo disminuye el contraste sino
también crea “artefactos” en las imdgenes, produciendo “zonas calientes” en la imagen
cuando en el objeto dichas zonas son “fiias”. Es decir, aparecen zonas con actividad
diferente de cero en la imagen cuando en realidad en el objeto dichas zonas no contienen
radioférmaco alguno. La ausencia de artefactos en la imagen ayudara a determinar de
mejor manera los puntos de inflexion. '

Las correcciones por dispersion y atenuacién son dificiles de llevar a cabo, pues su
implementacién afn estd siendo probada por grupos de investigacion alrededor del
mundo. Una solucion més sencilla desde el punto de vista prictico seria incrementar la
concentracién del radiofarmaco utilizado para terer imdgenes con mayor estadistica. Esto,
sin embargo, no es factible pues la dosis al paciente no se puede incrementar simplemente
con el argumento de mejorar el cociente de sefial a ruido de la imagen La seleccion de la
dosis administrada se hace con base en muchos factores que incluyen dosis a tejidos
sensibles, calidad de la imagen, tiempo de adquisicion, ete.

Otro factor de ayuda quizé sea que el personal técnico reconstruya las imagenes en
presencia del médico cardidlogo o nuclear, para que de esta manera se optimice la seleccién
de las imagenes a lo largo del ¢je corto, '

5. 4AEXPECTATIVAS

Se espera que para poder realizar el calculo de masa del ventriculo izquierdo con
isquemia o necrosis se realice la SPECT de un fantoma que simule un infarto. Y con base
en el analisis de la informacion de las imagenes de eje corto se pueda tener un factor de
correccién para el centro de masa caloulado para los bordes del endocardio y del epicardio.

Se tiene considerado poder aplicar el algoritmo a pequefias regiones de interés, proximas
al volumen de resolucion, esto es con el fin de poder determinar a masa del ventriculo
izquierdo de pacientes pequefios, como por ejemplo de nifios y de personas que tengan peso
y estatura bajos. '

Una alternativa en el andlisis de las iméagenes es que la matriz que contiene la
informacion sea de un tamafio mayor, como por ejemplo de 124x124 o mayor, de tal manera
que, cuando se aplique la derivada numérica de orden superior a 5 puntos, se determinen Jos
bordes que indiquen las fronteras del ventriculo izquierdo. Sin embargo, nuevamente esto
requeriria aumentar la dosis al paciente. Esto no es posible dado los riesgos que pueden
ocurrir a ciertos 6rganos en cuanto a la administracidn del radiofirmaco. Por ejemplo, el
uso de 1.5 mCi de Tl (en forma de cloruro de talio), libera aproximadamente 0.81cGy a
los testiculos, 2.9 cGy a los ovarios, 0.51 ¢Gy al corazdn, 2.2 ¢Gy a los rifiones, 1.12 ¢Gy a
la tiroides, etc., [Early y Sodee 1990].
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El aumentar Ia dosis suministrada implicarfa un aumento en la dosis a Organos
importantes, o ¢ual podria ocasionar problemas (a corto o largo plazo) adicionales a los
que tenia el paciente cuando fue referido al departamento de medicina nuclear. ‘

Existen algoritmos de interpolacién que ayudan a duplicar ¢l tamafio de la matriz de
imagen [Candell 1992), pero crean artefactos, siendo no satisfactoria. ‘

El comentario final es que se espera que este trabajo pueda ser aplicado de manera
rutinaria en un hospital, para que cumpla con su fin, que es el de dar una herramienta mas al
médico cardiélogo para dar un mejor diagndstico y prondstico de los pacientes que llegan al
departamento de medicina nuclear.
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APENDICE A
INTERACCION DE RADIACION ELECTROMAGNETICA CON LA MATERIA

La radiacion electromagnética utilizada en medicina nuclear proviene esencialmente de
dos procesos. de los rayos y producidos durante la transicién isomérica de un micleo (los
rayos y de 140 keV del *™Tc); y de los rayos-X caracteristicos provenientes de transiciones
electronicas al ser ocupadas vacancias de Orbitas electronicas cercanas al nicleo por
electrones de las orbitas externas (como los rayos-X producto del decaimiento por captura
electronica del ' Ti). '

A continuacién se describen los diferentes tipos de interacciones que la radiacion
eleciromagnética puede tener con un material.

Existen cinco tipos de interaccion de la radiacion electromagnética con la materia:

1. Absorcion fotoeléctrica,
2. Dispersion Compton,
3. Produccién de pares,
4. Dispersion Rayleigh,
5. Interaccion fotonuclear.

Para el intervalo de energias empleado en medicina nuclear {de 68 a 511 keV) las
interacciones mas importantes, y en especial en SPECT, son la absorcion fotoeléctrica, la
dispersion Compton y la dispersion Rayleigh. Respecto a la Gltima, el fotdn interacciona con
un atomo y se dispersa un dngulo pequefio sin cambiar pricticamenie su energia Su
contribucion es importante conforme hv disminuye. Para ¢l intervalo de energias utilizado
en medicitta nuclear, la dispersion Rayleigh juega un papel poco importantz (< 5% del total
de interacciones) y puede, en la practica, despreciarse.

A.1 ABSORCION FOTOELECTRICA

La absorcion fotoeléctrica puede visualizarse como una interaccidn de un foton incidente
con un electrén ligado al tomo, en la cual la energia del foton hv se absorbe vy el electron
(usualmente de 1a capa K o L) sale del atomo; la figura A.1 muestra esquemiticamente el
proceso fotoeléetrico. Para que pueda ocurrir una absorcion fotoeléctrica es necésario que el
electron se encuentre ligado al 4tomo (un foton incidente no puede ser absorbido totalmente
por un electron libre, ya que debe existir conservacién de momento) [Attix 1986].
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Figura A.1, Representacion esquemdtica del proceso fotogléctrico.

Por conservacion de la energia se tiene que:

T=hv-Ey-T, CAl
Sify~0=T=hv-£, A2

donde A v es la energia del foton incidente, Ej, es la energia de amarre del electrén al dtomo,
y 1. esla energia de retroceso del dtomo. La energia cinética del atomo en retroceso, 75 , es
cercana a cero, por lo que se justifica el uso convencional de la ecuacion {A.2). Es claro que
para hv < E, no ocurre la absorcion fotoeléctrica.

La absorcién fotoeléctrica es el modo predominante de interaccién de rayos y y rayos-X a
energias relativamente bajas. La probabilidad de que ocurra una interaccion fotoeléctrica
aumenta al aumentar el nimerc atomico, Z, del material, y es maxima si la energia del
foton es justa la necesaria para sacar al electrén de su nivel de energia. No existe una
expresion sencilla para deseribir la probabilidad de ocurrencia del proceso fotoeléctrico, 7,
por atomo para todos los intervalos de energia del foton incidente y de Z, pero una
aproximacion muy simplificada que relaciona el nimero atémico del material y la energia del
foton incidente es:

z" | cm? ) 4
e~k h)" [atomo A3
donde & s una constante,
n = 4 para hv=10.1 MeV, aumentando hasta 4.6 para 3 MeV,
m =3 para hv= 0.1 MeV, decreciendo hasta 1.0 para 5MeV.

Generalmente los electrones que participan en el proceso fotoeléetrico son de las capas
Kol ‘
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A.2 DISPERSION COMPTON

La figura A.2 muestra esquemdticamente un fotén de energia Av que choca con un
electron que se encuentra libre y en reposo, es decir, que ne se encuentra ligado' a ninglin
atomo.

En la dispersion Compton el foton incidente es deflectado un angulo ¢ con respecto a la
direccion original que {levaba. El fotdén transfiere una porcién de su energia al electrén
(inicialmente en reposo) [Attix 1986].

ELECTRON
hv
FOTON

ENERGIA DE
AMARRE
DEBIL

EFECTQ COMPTON '

Figura A 2. Representacion esquemdtica del proceso Compton en el
plano de dispersion,

La expresion que relaciona [a energia transferida al electrén y el angulo de dispersion det
fotén puede derivarse a partir de conservacién de la energia vy del momento lineal del
sistema. Algunas de las ecuaciones que se derivan de la dispersion Compton son las
siguientes:

hv ,

hv'= P . A4
v
+ (mocz J(l —cos@)

T=hv-hv A5
cost = (1+ }n( A6

donde m,c” es la energia del electrén en reposo, @ es el dngulo con ef que sale ¢ electrén
dispersado respecto a la direccion del fotdn incidente, ¢ es el angulo de dispersion del foton,
hv” es la energia de] fotdn dispersado y T' es la energia cedida al electron.
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La probabilidad de que ocurra un proceso Compton esta dada por la expresion .o « Z2°,
donde .o es la seccidn transversal de Klein-Nishina por electron, De la ecuacién anterior se
deduce que la seccion transversal de Klein-Nishina por atomo estd dada por .0 = Z 0. La
seccion transversal por unidad de masa esté dada por: '

c_ ﬂ Zo AT
p AT
donde N, = 6.022x10% ol es ¢l nimero de Avogadro, Z es el numero de electrones por
atomo o por molécula de un compuesto, 4 es ¢l nimero de gramos por mol del material, p
es la densidad en g/om’, y NuZ/4 es el nimero de electrones por gramo del material

De acuerdo a las interacciones descritas previamente, en medicina nuclear el fotdn
dispersado puede experimentar predominantemente el fendmeno de absorcion fotoeléctrica
o dispersion Compton, en un proceso de cascada. El proceso continuard a menosique el
fotén dispersado sea absorbido dentro del medio.

En un estudio ideal de medicina nuclear se requeriria separar los fotones dispersados de
los fotones primarios utilizando, por ejemplo, un discriminador de energia. La ausencia de
fotones dispersados en las iméagenes SPECT puede garantizar una mejor calidad de éstas,
particularmente en términos de contraste. Sin embargo, los detectores de radiacion
empleados en SPECT tienen resolucion en energia finita. Esto implica que la sefial ‘que se
registra en la cAmara gamma siempre tendri dos componentes, una que proviene:de los
fotones primarios y otra, no deseada, de los fotones secundarios.
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GLOSARIO

Angina de pecho. Dolor toracico producido casi siempre por una hipoxia miocardica.
Antecubital, vena. Vena que se encuentra en la parte anterior del antebrazo.

Bradicardia. Trastorno circulatorio que consiste en la contraccidn regular del miocardio
con una fiecuencia inferior a 60 latidos por minuto. El corazon normalmente disminuye su
frecuencia durante el suefic y en algunas personas con gran entrenamiento fisico ‘el pulso
puede ser lento. La bradicardia patologica es un sintoma de tumores cerebrales. El gasto
cardiaco disminuye, por lo que pueden aparecer mareos, vértigo, dolor toracico o incluso
sincope con colapso respiratorio,

Cateterizada. Que se le ha introducide un catéter en un drgano o cavidad corpo:ral para
inyectar o extraer liquido.

Embolia. Bloqueo de alguna arteria por algtin material extrafio, como grasa, aire, un tumor
0 un trombo.

Estenosis. Estrechamiento temporal o permanente de la luz de un érgano hueco como el
esdfago, el piloro o la uretra, como consecuencia de un proceso inflamatorio cicatrizal o
una compresion externa.

Ester. Compuesto quimico formado por la unién de un alcohol y uno o mas 4cidos
organicos. Las grasas son ésteres formados por la unidn de acidos grasos con e} alcohol
glicerol.

Fibrina. Proteina filamentosa insoluble que proporciona su cardcter semisolido al coagulo
sanguineo.

Fosfodiesterasa. Enzima que actila como catalizador en reacciones quimicas en las que
interviene el fosforo.

"Gasto cardiaco. Volumen de sangre expelido por los ventriculos del corazén y que es igual
a la cantidad de sangre bombeada en cada latido (volumen latido) multlphcado por el
niimero de latidos en un periodo.

Hipoxia. Estado anormal caracterizado por una falta relativa o total de oxigeno. La

hipoxia puede ser local o general y puede resultar del aporte insuficiente de oxigeno al
aparato respiratorio.
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Intracelular, liquido. Liquido contenido por las membranas celulares en que se encuentra
en disolucion solutos esenciales para el mantenimiento del eguilibrio hidroeléctrico y el
adecuado funcionamiento metabélico.

Intravascular. Todo lo relacionado a acontecimientos que se dan dentro de los vasos
sanguineos. !

Isquemia. Disminucion de la distribucion de sangre a un 6rgano o a una zona del organismo.
. Algunas causas de isquemia son: el embolismo arterial, arteriosclerosis, trombosis,
vasoconstriccion o hemorragia.

Lipofilico. Que es afin a la grasa.
Luz. Interior de un vaso o de cualquier estructura hueca.

Miocardio. Capa media de la pared cardiaca, gruesa y contractil, que constituye la mayor
parte de la misma.

Miacito. Célula componente del tejido muscular,

Monofosfato de adenosina. Ester compuesto de adenina, D-ribosa y acido fosforico que
afecta la liberacion de energia en el trabajo muscular.

Necrosis. Muerte de una porcibn de tejido debida a una enfermedad o lesion.
Perfusion. Flyjo sanguineo

PH. Escala que representa la acidez o alcalinidad relativas de una solucidn en la cual 7.0 es
el neutro, por debajo de 7.0 se encuentran los valores 4cidos y, por encima de 7.0 los
alcalinos. El valor numérico del pH indica la concentracién refativa de atomos de
hidrégeno presentes en la solucién, tomando como punto de referencia una solucion
estdndar, y es igual al logaritmo negativo de la concentracion de iones hidrégeno expresado
moles por litro,

Sincope. Pérdida de conciencia de poca duracion debida a un episodio de anoxia cerebral
transitoria.

Supino. Que reposa horizontalmente sobre ta espalda.

Taguicardia. Trastomo circulatorio consisiente en la contraccién del miocardio con una
frecuencia cardiaca de 100 a 150 latidos por minuto. La frecuencia cardiaca se acelera
normalmente en respuesta a la fiebre, el ejercicio o la excitaciébn nerviosa. La taquicardia
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patolégica acompafia a la anoxia, como la que se da, por ejemplo, en la anemia, la
insuficiencia cardiaca congestiva, la hemorragia y el shock.

Trombo. Agregacion de plaguetas y fibrina, factores de coagulacién y elementos celulares
de la sangre en, ¢ interior de una vena o arteria, que a veces produce oclusion de la luz
vascular,

Trombosis. Trastorno caracterizado por Ia presencia de un codgulo en una vena sin que la
pared de esta se encuenire inflamada.
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