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RESUMEN ’

Se expone un Sistema Electrénico que permite la evaluacion acidstica de sensores ultrasénicos de
arreglo lineal, empleados en la Tomografia Ultrasénica Bidimensional. Dicho Sistema produce pulsos
eléctricos con un tiempo de subida muy pequefio, con ancho de pulso y fases iniciales variables
respectivamente, los cuales son suminisirados a un arreglo de ceramicas piezoeléctricas. De esta
manera y empleando el principio de Pulso-eco, las sefiales recibidas, obtenidas de este arreglo
pueden retardarse convenientemente, sumarse y adecuarlas en amplitud de forma tal que puedan
ser vistas en un osciloscopio o bien, puedan ser procesadas en una microcomputadora (PC),
empleando una tarjeta de interfases para el acoplamiento mutuo.

ABSTRACT

An electronic system for the acoustic evaluation of linear array ultrasonic probes, employed in
bidimensional Ultrasonic Tomography is exposed. Such system produces electrical pulses with a very little
rise time and variable width and phase respectively which are supplied to & piezoelectric ceramic
array Employing the Pulse-Echa principle, the received signals are obtained from the array being delayed
conveniently, added and amplitude-adecuated in such a way that it can be displayed in an oscilloscope or

processed in a microcomputer (PC), by using an interface card for mutual coupling.

INTRODUCCION

La Tomografia Ultrasonica ocupa hoy dia un
lugar importantisimo en aplicacicnes, tanto
industriales como médicas [1], [2] permitiendo
obtener mediciones con un alto grado de calidad
y precision. Por ende, los Tomégrafos
Ultras6nicos han alcanzado un ailto grado de
desarrollo y perfeccionamiento, brindando alta
calidad en la imagen y versatilidad en el manejo.
Puede decirse ademés que en general, estos
equipos estan fundamentalmente constituidos por
varias secciones 0 bloques funcionales, entre los
cuales se destacan ios sensores acusticos
{‘probe” en inglés) y los diferentes circuitos
electrénicos asociados. Por ende, nuestro interés
en este trabajo estard dedicado a exponer un
Sistema Electrénico, que forma parte integrante
de otro sistema, empleado en la evailuacion
acustica de sensores ultrasonicos denominado:
“COMPACTA4D", desarrollade en nuestro centro
[3], [4]. Este Sisterna Electrénico esta acoplado a
una microcomputadora personal (PC) a través de
una tarjeta de interfaz denominada CIB-02,
desarrollada también en nuestro centro, todo lo
cual permite que los resultados obtenidos en las
mediciones puedan ser procesados
convenientemente, almacenados y reproducidos

(51, [6).
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Este Sistema Electrénico produce pulsos
eléctricos con un tiempo de subida de 10 nano-
seg. y gran magnitud, de amplitud .y ancho
variables, aptos para ser aplicados a las
ceramicas piezoeléctricas que componen un
arreglo lineal. Entonces, empleando el principio
conocido como Pulso-eco, se amplifican los
pulsos de voltaje recibidos por cada una de estas
ceramicas, se suman convenientemente y el
resultado de esta suma se adecua en magnitud
para poder ser visto en la pantalla de un
osciloscopio o bien, entregarsele a la tarjeta CIB-
02.

Sistema, que se compone de cuatro tarjetas
basicas:

1. Tarjeta de Pulsadores.

2. Tarjeta Activadora de |la Transmision con
Retardos.

3. Tarjeta de Recepcién con Retardos.

4. Tarjeta de la Fuente de Alimentacion.
Tarjeta de Pulsadores

En esta tarjeta se generan pulsos de voltaje

-estrechos y de gran magnitud, capaces de actuar

en las ceramicas piezoeléctricas del arreglo y
producir los pulsos acusticos de transmision
correspondientes, los cuales, una vez que son



-reflejados en un medio y recibidos por estas
ceramicas, son pre-amplificados en este bloque,
obteniéndose como consecuencia ias sefiales
correspondientes a cada canal. De esta forma se
atienden hasta doce ceramicas simultaneamente,
con la posibilidad adicional de atender a una sola
por separado. El pulso excitader puede ‘poseer
una amplitud pico a pico que oscila entre 50 y

350 Volt con pasos discretos de 50 Voit y un

ancho discretamente variable comprendido entre
50 y 1000 nanosegundos, con pasos hasta de 10
nanosegundos. Los pre-amplificadores permiten
un cambio discreto de la ganancia de voltaje de

hasta 20 dB por canal. L.a atenuacion de voitaje
introducido por el canal -inhabilitado.. puede ser

menor o igual que 40 dB.

A esta tarjeta se le inchuye una targ'eta auxiliér la

cual se emplea para acoplar las lineas de los
pulsadores con las ceramicas, introduciendo las
inductancias compensatorias.para cada ceramica
del arreglo en cuestaén

TARJETA ACTIVADORA
DE LA TRANSMISION CON RETARDO

Aqui es donde se generan las sefiales de
control de la transmisién, para ser suministradas
al Bioque de Pulsadores para cada pulsador. Se
fija un valor del retardo en la transmision para
cada uno de los doce canales, pudiéndose
seleccionar. -hasta once vaiores de retardos
diferentes dentro de cada grupo de incrementos.
Por ofro lado, se tienen tres valores para los
incrementos o decrementos minimos de retardos,
siendo. de 10, 20 y 25 nanosegundos, dando
como resultado tres grupos de once valores de
retardo por cada uno; solo se puede seleccionar
uno de estos tres grupos de incrementos por vez
(ver el acapite Aspectos Finales).

TARJETA DE RECEPCION CON RETARDOS

Recibe la informacién de salida de la Tarjeta de
Pulsadores correspondiente a los doce canales y
al igual que ocurre en- la tarjeta anteriormente
descrita, pero de forma - independiente,  se
selecciona uno de los once valores de retardos
para cada uno de los canales y a continuacion,
se selecciona el grupo de tres que se desee (10,
20 y 25 nanoseg.). Como detalle curioso puede
destacarse gue cuando coinciden los mismos
valores de retardo seleccionados, la suma de las
sefiales se efectia antes de alcanzar las lineas
de retardo. Sin embargo, cuando los retardos
seleccionados son diferentes, la suma de las
sefiales se efectia dentro de la linea de retardo.
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Posteriormente la sefial suma resultante es
amplificada con valores discretos del factor de
amplificaciéon en ocho pisos y un estimado de
ganancia de voltaje total de 20 dB. Esta sefial
puede aplicarse a la entrada de un osciloscopio 0
bien, a la tarjeta de interfase CIB-02. .

- BLOQUE DE LA FUENTE DE ALIMENTACION

Es el encargado de suministrarle al Sistema
todos los voltajes de alimentacién, con fa

* posibilidad de ajustar discretamente la magnitud
- del voltaje suministrado a los trasmisores en siete
‘pasos de 50 Volt cada uno (50, 100, 150, 200,
250, 300 y 350 Volt). Puede suministrar una

potencia de 150 Watt.
ASPECTOS FINALES

En la operacion del Sistema es de vital
importancia el papel jugado por la Tarjeta de
Interfase CIB-02 acoplada a la PC, ya que
mediante esta y el manejo del Programa de
Control en la PC, el operador del Sistema puede
seleccionar quien dispara, con qué voltaje, que
ganancia fue seleccionada o bien, cual fue el
valor de los retardos seleccionados, Por ende, el
Sistema constituye una herramienta importante,
tanto para .la -evaluacion -de nuevos sensores
desarrollados, durante la produccion de estos o
bien, en la verificacion de sensores que han
estado prestando servicio durante un tiempo
proiongado.

Las caracteristicas generales del Sistema
Electrénico se pueden resumir de la siguiente
manera: : '

1. Maneja un arreglo de hasta doce ceramicas

en régimen pulsante. '

2. Amplio margen del voltaje suministrado por

los transmisores (50-350 Volt). Ancho
_ variable del pulso excitador de la transmicion
{ 50-1000 nano-seg).

3. Once valores de retardo posibles para el
arreglo de doce ceramicas. Seleccion de
tres intervalos minimos de retardos
(intervalos de 10 nanoseg./paso).

10, 20, 30, 40, 50, 60, 70, 80, 90 y 100 nseg.

(intervalos de 20 nanoseg./paso).

20, 40, 60, 80, 100, 120, 140, 160, 180 y
200 nseg.

(intervalos de 25 nanoseg./paso).

- 25, 50, 75, 100, 125, 150, 175, 200, 225 y 250
nseg.



4 La seleccién de los valores de retardo en la
trasmision es independiente respecto a Ia
recepcién para cada ceramica seleccionada.

5.Ganancia _variab!e de los pre-'ampliﬁcado'_res y

del amplificador final (20 dB de margen en
ambos casos). Posibilidad de introducir

atenuacién adicional en el caso de los pre-

amplificadores.

6.Valoracién del resultado a ftravés de un
osciloscopio y/o empleando una PC.
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RESUMEN _

Se presenta un bosquejo tedrico de la reconstruccion tomogréfica, asi como la aplicacién de esta
teoria en la tomografia de emisién con - radioisdtopos emisores gamma (SPECT) y su empleo para
explorar ef cerebro humano. Se discuten las ventajas y las desventajas de algunos de los métodos de
reconstruccién mas difundidos en la actualidad, junte a varios de los problemas fisicos asociados a la
técnica de SPECT. Ademas, se presentan algunos de los resuttados de su implementacion en el
Centro Internacional de Restauracién Neurolégica.

ABSTRACT

A theoretical background about reconstruction tomography and its application to the Single Photon
Emission Tomography (SPECT), in order to explore the human brain, are presented. Advantages and
disadvantages of some of the most known methods are discussed, together with various of the
physical problems associated with SPECT technique. Aiso, some results of the application of brain

SPECT at the international Center for Neurological Restoration are presented.

INTRODUCCION

La reconstruccidon tomografica consiste en
obtener una imagen de la estructura interna de un
objeto tridimensional a partir del conjunto de sus
proyecciones bidimensionales. Su origen se
remonta a 1917 con el trabajo publicado por el
matematico austriaco J. Radon!". Sin embargo,
no es hasta la segunda mitad de este siglo que
varios investigadores emplean con éxito, en
diversas aplicaciones, el métoedo desarrollado por
Radon: Bracewell en la radioastronomia
DeRosier y Klug en la microscopia electrénica
Cormack en la radiologia ; y Kulh y Edwards en

la medicina nuclear ©.

De manera general, la tomografia permite estimar
jos valores de una funcion fix,y,z) definida en el
espacio real IR® a partir del conjunto de sus
proyecciones bidimensionales definidas en IR?. La
funcion f representa en cada caso particular |a
distribucion espacial de alguna propiedad fisica
del objeto bajo estudio. En la neurologia nuciear,
f representa la distribucion de un radiofarmaco
{radioisdtopo + farmaco) previamente administrado a
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un paciente y que se distribuye en el cerebro de
acuerdo a algun proceso bioquimico o fisiologico.
Del tipo de emision del radioisdtopo empleado se
derivan, como lo indican sus nombres, las dos
técnicas tomograficas de emisién mas utilizadas: la
Positron Emission Tomography (PET) vy la Single
Photon Emission Tomography (SPECT).

Los métodos de reconstrucciéon tomografica se
pueden reunir en tres grandes grupos, los
métodos a partir de transformadas, los métodos a
partir de series de expansion o algebraicos y los
métodos hibridos que utilizan ideas de los dos
primeros. Cada grupo de métodos parte de un
modelo del problema tomografica y varios
principios basicos del analisis matematico y de la
geometria analitica. :

En este articulo se presentan algunos de los
meétodos de reconstruccidon mas difundidos en la
actualidad, su aplicacién en ia SPECT cerebral,
las ventajas y desventajas de cada uno de ellos,
asi como varios de los problemas fisicos
asociados a esta técnica. Ademas, se presentan
algunos resultados de su implementacion en el
Centro Internacional de Restauracién Neurologica
(CIREN).



METODOS A PARTIR DE TRANSFORMADAS

Definiciones y modelo del problema
tomografico

Para mayor sumplucndad se considera la funcion f
definida en IR? . Los resultados son extrapolables
al caso tridimensional, considerando que una

distribucion volumétrica es un conjunto de infi nltas _

distribuciones planares.

Sea f{x,y} una funcién definida en el plano
cartesiano x-y, que representa la distribucion
bidimensional de un radiofarmaco (figura 1).
Aunque f es desconocida a priori, se sabe que
esta espacialmente acotada.

Se definé un rayo como cualquier linea recta
gque pase sobre la funcion f. Se define un rayo
integral a la integral de f a lo largo de un rayo. Un
conjunto de rayos integrales forman una
proyeccién de f. En la figura 1, se considera el
caso particular en que los rayos integrales son
paralelos, lo cual se define como proyeccién
paralela de f. Ademas, se muestra un.sistema
cartesiano de referencia auxiliar r-s, rotado un
angulo ¢ con respecto al sistema x-y. El sistema
r-s determina la orientacion de cada proyeccion
paralela.

La transformada de Radon P, () ®, de la
funcién f (x,y) se define como:
Py(r)= [f(x y)as | [

P, (r) es una funcién de r que representa

matematicamente la proyeccién paralela de f para
un anguio ¢.

En el caso de la SPECT cerebral, f representa
la imagen de un corte de la distribucion
volumétrica de! radiofarmaco en el cerebro y
constituye la imagen a reconstruir ¢ imagen
incognita. Una proyeccién paralela o transformada
de Radon de f esta representada por un perfil de
actividad, tomado de la imagen bidimensional de
la distribucion del radloférmaco obtenida mediante
la camara gamma ¢ (Flgura 2).

Teorema de la proyeccién-corte

Sea F(u,v) la transformada de Fourier de f(xy),
esto es:

Fuv)= [ [f(x,)e7 " dxdy 2]

-% %

Figura 1. Modelo del problems tomegrifico para Jos métodos a partir de transformadas. La transformada de Radon P, {r)
de la funcitn T (x,y) representa matemdficsnente s proyeccidn paralela de f para un dngulo ¢,
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Detector de la
" camara gamma

H . " Imagen bidemsional
T ’ de la distribucioén del
radiofarmaco en el cerebro

Flgura 2.ProyecciGn paralela o transformada de Radon de { representada por un perfil de actividad tomado de la imagen buhmenslonul
de la distribucion de un ndtofairmaco, obtenida mediante {a cimara gamma.

[ Perfil de
actividad

Sea Q, (v) la transformada de Fourier de P, (1),
esto es:

0, = [P(r)e™™™"dr B

Si para F(u,v), se consideran sélo los valores
sobre la recta  v=0 en el plano de Fourier u-v.
Entonces, reordenando [2] se tiene;

Fw0) - [[ 1o boa a

-0 —dd

De acuerdo a [1], la expresion entre corchetes

que aparece en [4] es la transformada de Radon ..

de f (x,y) para ¢=0. Ademas, en este caso y=s, x=r

en.

Fw0)= [R0)™d  s

El término a la derecha de [5] es igual a Qu(v) de
acuerdo a [3], de aqui que:

F(u.0) = Qu(v) (61

De [6] se ve que los valores de F sobre Ia recta

y u= v, de manera que [4] se puede transformar

v=0 son iguales a la transformada de Fourrer dela -

proyeccion vertical de f.
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“angulos ¢4, ¢3,....

Si se generaliza [5] para cualquier valor de ¢, se

tiene:
Fuy) = [P(re™>dr -
o F{uv)=Q,(v) . . | . t3]

La relacion [8] se conoce como teorema de la -

proyeccion-corte y constituye el fundamento

matematico de | os métodos de reconstruccidna -

partir. de transformadas®. Su demostracion se
logra. facilmente sustituyendo Py (r) en 7] por Ia

,expr_es'i'én de la derecha en [1] y cambiando las

variables de integracién de las coordenadas (r,s)
a las-coordenadas fijas (x,y).

El significado de este teorema queda mas claro

: -si se expresa F(u,v} empleando las coordenadas

ipolares (v,¢), donde v=vcos¢ y v=vseng ,
entonces (8] queda:
F(v.d) = Qy (v) [9]

La relacién [9] indica que a partir de las
transformadas de Radon de fixy) para los
¢ ¥ tomando las transformadas
de Fourier de estas proyecciones, se pueden

. -determinar los valores de F(u,v) en las direcciones

radiales del plano u-v como muestra la Figura 3.




Figura 3.nterpretacion geométrica del téomﬁa de la proyeccién-corte. A partir de las transformadas de Radon de f{x.y)
para los angulos ¢y, ¢s2... n y fomando las transformadas de Fourier de estas proyecciones, se pueden
determinar los valores de F(u,v) en las direcciones radialeg del plano u-v. ' . :

En la SPECT cerebral, la transformada de
Radon de f(x,y) o perfil de actividad para cada
&ngulo se logra a través de la rotacién secuencial
del detector . :

Reconstrucién por inversion de Fourief

Si se tiene el conjunto infinito de todas las
proyecciones de f se pueden calcular los valores
de F en el plano de Fourier u-v. Entonces,
tomando la transformada inversa se logra
reconstruir totalmente a f(x,y). '

Puesto que festd acotada (-a<x< a, -~a<y<

a) y que la resolucidn espacial del detector
limita el nimero de componentes de Fourier, la
expresion computable de la transformada inversa
de f queda:

f(x,9) =~ 1/[4a2]f: b

== oy N
m= n=—=

2

F(m/[2a],
n /[2al)e{i:x[(m![zabn(uf[zaby B

donde se ha asumido que N es un entero y par.

En términos practicos, con la cdémara gamma
sbélo es posible obtener un numero finito de
proyecciones en una 6rbita de 180 ° 6 360°. De
aqui que, a partir de [9] F solamente pueda ser
conacida a lo largo de un ndmero finito de
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direcciones radiales. Esto da lugar al empleo de
métodos de interpolacién para poder utilizar. [10]

Reconstruccion por convolucién y retroproyeccion.
Si se emplea nuevamente el sistema de

coordenadas polares (v, ¢) para expresar F(u,v),
se tiene:

fx,y)= I IF (v, ¢)e"2m(1008¢+ysen¢)v ddedv +
00

2ﬁf-‘(v, o+ yr)e"z’"’(“°3¢+y5€"¢)vd¢dv [11]
0

Si se utiliza la propiedad:
F(-v.¢) = F(v.¢+n) [12]
¥ que xcosjtysend=r

Entonces [11] se puede escribir como;

f(5y)= ﬂF(v, 0)e™ Ve
0 —0

De acuerdo al tecrema de la proyeccion-corte
F(v,d) = Qd(v), sustituyendo se tiene:

e[l fawe e o 13
[



Si excluimos el término |v| [13], la expresién
entre corchetes quedaria igual a Py(r), esto es, la
proyeccién de f(x,y) para un angulo ¢. Elfactor |v|
representa el fitro rampa en el espacio de las
frecuencias. De manera que, la expresion entre
corchetes es la convolucion del fitro |v| v 1a
proyeccion de f(x,y) para un angulo ¢ en el espacio
de fas frecuencias, es decir, es una proyeccién
“filtrada” de fx.y) , P’ (r). Entonces [13] queda:

fix,y)= ﬁi (xcosd + ysend)do [14]
0
donde:P”, (r) = ]‘Q, (v)e'*™ |vidv [15]

La formula [14] constituye el método de
reconstruccion por convolucion ¥
retroproyeccién y es.uno de los mas utilizados
en la practica médica . Este método expresa
que para reconstruir a f (x,y) se debe primero
fitrar cada proyeccion de acuerdo a [15] y luego

sumar estas proyecciones "filtradas” de 0 a .

Para comprender el significado del término
retroproyeccién, en la figura 4 se considera el
casco simple de una fuente puntual de
radioactividad, para fa cual se han tomado tres
perfiles de actividad en tres angulos diferentes
{fig. 4-a). Cada perfil registra la localizacion de la
fuente en la direccién paralela a la que se tomo el
perfi. De acuerdo a la informaciéon que brinda
cada perfil por separado, la fuente podria estar en

cualquier punto a lo largo de la direccion
perpendicular al perfil. De tal forma que, una
primera aproximacion de la posicién de la fuente
se puede obtener asignando el mismo valor a
todos los puntos a lo largo de esta direccion, esto
as  retroproyectando el perfil, como si todos
estos puntos contribuyeran con igual peso a
formar el perfil en cuestién, y finalmente sumando
las retroproyecciones obtenidas para los distintos
angulos (fig. 4-b). Es facil notar que Ia

-aproximacion serd mejor a medida que aumenta

el niimero de angulos entre o y 7.

La expresién discreta o computable para la
formula [14] es:

M
f(xy)=n/M ' Py (xcos¢ y

+yseng,).
J=1 . )

~ Donde los M angulos ¢; son aquellos para los

cuales son conocidas las proyecciones Pé(r).

El filtro rampa |v| introduce en cada proyeccion
un factor de  multiplicacién linealmente
proporcional a la frecuencia, dando lugar a que ' la
regién de las altas frecuencias sean las mas
amplificadas. Esta region es propia del ruido
producido por las fluctuaciones estadisticas de Ia
desintegracion radiactiva, el cual se puede reducir
aumentando el nimero de conteos por
proyeccion, ya sea incrementando la dosis del
radiofarmaco inyectado al pacie,riteqo aumentando
el tiempo que dura el estudio. Debido a que
ambas vias son prohibitivas en la practica clinica,

(a) (b}

direccién paralela a la que se tomd el perfil

puntos a lo Jlargo de esta direccién,

retroproyectando el perfil,

{b).

Figura 4.Retroproyeccién para una fuente puntual. Cada perfil de

actividad registra la localizacion de la fuente en Ila
(a). Una
primera aproximacién de la posicién de la fuente se
puede obtener asignando el mismo valor a todos los
esto es
y finalmente sumando las
retroproyecciones cbtenidas para los distintos dngulos

las imagenes isotopicas reconstruidas solo
con € filtro rampa son muy ruidosas.

La solucién a este problema se logra
acotando el fitro rampa mediante la
muiltiplicacion por un segundo filtro o ventana,
a costa de disminuir la resolucién espacial. Las
ventanas o filtros mas utilizados con este
propésito son: Butterworth, Shepp-Logan y
Hamming. Para mas detalles sobre estos filtros
ver referencia. (10)

Atenuacion y dispersién de la radiacion

En un estudio de SPECT cerebral, los
rayos gamma que parten de las zonas mas
profundas del cerebro deben atravesar
mayor masa de tejido atenuante que ios
originados en su periferia. De tal forma que
en’las proyecciones se registrara una menor
densidad de informaciSn en los puntos
las regiones mas

-: } comrespondientes a
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intermas. En este caso el método de
reconstruccion interpretarad que estas zonas tienen
una menor concentracion de radioactividad, es

decir las transformadas de Radon estan
atenuadas.-
Existen varios métodos para corregir el

fenémeno de la atenuacién de la radiacion. El
mas frecuentemente utilizado es el método de
Chang . La correccion se realiza después de
reconstruir los cortes y se basa en una
simplificacién” del modelo, pues supone que toda
la actividad que emite la fuente esta concentrada
en un punto y que el coeficiente de atenuacion del
medio es conocido y constante. Estas
simplificaciones hacen que la correccién por
atenuacion  utilizando ~ este  método sea
parcialmente satisfactoria.

Al evaluar los coeficientes de atenuacion, surge
un segundo Eroblema relacionado con la radiacion
dispersada ©®. Este fenémeno se origina por la
interaccion Compton y su correccion es muy dificil
debido a que el rayo gamma dispersado tiene una
energia cercana al rayo primario para angulos de
dispersion pequefios.

Uno de los métodos mas empleade para
corregir dispersién se basa en utilizar una
segunda ventana energética para estimar la
contribucion de la radiacion dispersa en la regién
del fotopico!'?. Conociendo que porciento de la
radiacién Compton cae dentro del fotopico y que
porciento corresponde a la zona Compton, es
posible eliminar de las proyeccicnes la radiacion
dispersa restando de ellas los conteos originados
por el efecto Compton.

Es importante sefalar que el desamollo de
métodos para corregir atenuacién y dispersion de
la radiacidon constituye una de las areas de
investigacion mas activas en el campo de la
tomografia de emisién, por Ia repercusién que
estos problemas tienen en el groblema mayor de
la cuantificacién en ta SPECT!

En la figura 5 se muestran dos cortes
tomograficos  obtenidos en el Laboratoric de
NeuroSPECT del CIREN, al estudiar el flujo
sanguineo cerebral (FSC) en dos individuos: un
joven sano de 29 afios de edad {fig. 5-a) y un
paciente de 69 afios de edad con un infarto en el
hemisferio cerebral izquierdo (fig. 5-b).

Los estudios se realizaron a partir de la
inyeccién en una vena antecubital de una dosis de
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925 MBg de [Tc 99m] - HM-PAQ ( radiofarmaco
que se distribuye en el cerebro de acuerdo
al FSC). En cada estudio se adquirieron 128
proyecciones, con formato de 64x84 celdas,
en una Orbita circular de 360° (50
Kiloconteos/proyeccion). La reconstruccion
tomagrafica se realizé utilizando el método de
convolucién y retroproyeccion y empleando una
ventana de! tipo Butterworth (frecuencia de corte
=0.25 Ny, orden = 8) . Ademas, se realizd
correccion de atenuacion por el método de Chan1g
con un coeficiente de atenuacion de 0.13 cm
Los cortes tomograficos representan el FSC a
nivel de fos ganglios basales.

En la figura 5-a se observa una distribucion
bastante simétrica del radiofarmaco, lo cual es
tipico en un individuo sano. Mientras que en la
figura 5-b se observa una gran asimetria
(ausencia de captacion del radiofarmaco en gran
parte del hemisferio cerebral izquierdo), producido
por el infarto que sufrio este paciente.

(a) (0)

Figura 5.Dos cortes tomograficos obtenidos en el Laboratorio
de NeuroSPECT del CIREN al estudiar el flujo
sanguineo cerebral en dos individuos: un joven sano
de 29 afos de edad (a) y un paciente de 69 afios de
edad con un infarto en el hemisferio ccrchra]
izquierdo (b).

METODOS A PARTIR DE SER[ES
DE EXPANSION

Definiciones y modelo del problema tomogrifico

Los métodos a partir de series de expansion o
algebraicos difieren fundamentalmente de los
métodos a partir de transformadas, debido a que
el modelo del problema tomagrafico es discreto
desde su planteamiento inicial, mientras que para
los segundos et modelo es continuo y solo son
discretas las formulas finales de solucion del
problema.



La figura & presenta una matriz 0 arregio de

celdas cuadradas, llamadas pixels, la cual abarca
toda la imagen o fumcibn f que interesa
reconstruir, s nuestro caso, [a imagen de un
corte de Ia distribucion volumétrica del
radioférmaco en el cerebro. Los pixels aparecen
numerados convencionalmente de 1 (esquina
superior izquierda) a n (esquina inferior
derecha). El valor de la funcién {f se asume
constante en cada pixel, f;, paraj=1,2, ... n

representa la contﬁbucibn 0 peso de f al rayo
suma Pi.

La expresién [16] representa un sistema de m
ecuaciones con n incognitas, cuya solucién es la
funcién f o la imagen a reconstruir.

Si m y n son pequefios es posible emplear la
teoria matricial convencional para resolver [16).
Sin embargo, en la préactica clfnica n es como

~ minimo 4096 (imagenes de 64x64) y m de una

magnitud similar. Para

estos valores de m y
n, el tamafio de la
matriz formada por los
valores (a,) es 4096 x
4096. Para este

P, P:\\

tamafo de matriz, se
hace impracticable,

desde el punto de
vista computacional,

Rayoide
ancho &

; ol ampleo de métodos
directos de inversion
de matrices.

Método de
reconstruccion

) algebraico o de las

“proyecciones”

€l método  de

a; = drea de xyz/érea del pixel

Se define un rayo como cualquier banda que
pase sobre la funcién §. Cada rayo tiene un ancho
& que generalmente es igual al ancho de un pixel.
Se define un rayo suma a la suma de la funcion
f sobre un rayo.

Sea P, el rayo suma sobre el rayo i La relacién
entre los P,'sy los fi's se puede expresar
mediante la serie:

P =Z% para i=1,2,..m. 116)

Jum

Donde el factor a, es ia fraccién de area del pixet
j producto de la intercepcion con el rayo i, y

Figura 8.Modeko del problema tomogrifico para los métodos a partir de series de expansion o algebraicos.
Nots que &} modelo es discreto desde su planteamiento inicial.
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raeconstruccion
algebraico (ART, del
inglés, Algebraic
Reconstruction
achniques} o de |a
*proyecciones” fue
publicado por primera
vez en 1870 Eor
Gordon y cols.!* !
luego se reconocro
que era idéntico al
método de Kaczmarz para resolver sistemas de
ecuaciones lineales”

L.a funcion f dentro del arreglo de n pixels,
puede ser representada por el vector F (f;, fz, A
definido en un hiperespacio euclideano IR". En
este hiperespacio cada una de las m ecuaciones
en [16], representa un hiperplano. El punto en
que se interceptan todos estos hiperplanos
constituye la solucién del probiema tomografico.

Para mayor simplicidad consideremos el caso
m=2 y n=2, En este caso f, y f; satisfacen las
siguientes ecuaciones:

Py = ayfy + agh

P, = ag1f1 + Bgfs [17}



El método ART parte de una solucion inicial
representada por el vector Fy (Figura 7). Esta
solucién inicial es proyectada sobre la recta
representada por la primera de ias ecuaciones en
[17].

La implementacién matematica de esta primera
proyeccion se realiza mediante la formula:
Fi=Fg = [(Ar.Fo-Py)/ (A . Ay)] A [18]
Donde Aq = (211, 842), €S el vector formado por

los coeficientes de la primera de las ecuaciones
en [17].

Fi=Fuy - [(A):Fla -P) /(A Al A 120]
LimF,, =F, 121]

Las formutas [20] y [21] constituyen el método

de reconstruccién algebraico (ART) o de las
“proyecciones” a partir del cual se han
desarrollado otros métodos iterativos que en
general buscan aumentar Ia velocidad de
convergencia a la solucién final*® (18]

BREVE ANALISIS COMPARATIVO

Los métodos de reconstruccion tomografica

B

, -
/’:-mﬁ*-mﬁ fi

Figura 7.Método de reconatruccién ART para dos ecuaciones y

dos incégnitas. Se parte de una solucién Inicial
representada por ol vector Fy la cual e proyectads
sobre la primera recta para obtener F,, Eats vector se
proyscta sobre la segunda rects, oblenléndose F, Se
continua este procesc iterstivamente hasta converger

ol vestor solucién F,,

Después de obtener F,, se proyecta este vector
sobre ia segunda recta, obteniéndose F; como se
observa en la figura 7. A continuacién se proyecta
F, sobre ia primera recta para obtener Fi.
Proyectando F, sobre la segunda recta se logra

iterativo continia hasta
converger al vector solucién F,. Ha sido
demostrado por Tanabe " que si el sistema de
ecuaciones representado por [17] tiene solucion
anica, entonces:

Lo

F,. Este procesc

[19]

Generalizando [18] y [19] para cualguier m y n,
tenemos que:
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se caracterizan por la exactiud de sus
resultados, la velocidad en la reconstruccion y
por la fiexibilidad para adaptarse a diferentes
sensores de imagenes y geometrias de
medicion,

En el contexto de los métodos a partir de
transformadas, se seflalaba, hasta hace sélo
algunos afios, que &l método de convolucion
y retroproyeccion aventajaba en exactltud al
método por inversién de Fourier®, debido a
los artefactos introducidos por los métodos de
interpolacion. Noe  obstante, trabajos
posteriores han lograde mejorar parcialmente
estos resultados a partir del uso de
procedlmlentos de interpolacidn mucho mas
refinados®. Por otra parte, el método de
Fourier aventaja en velocidad al de la
convolucién ya que se necesita un volumen
menor de célculos para obtener la solucion del
problema tomogréfico. Esto ultimo es de
primera importancia para aquellos sensores
tomograficos que pueden emplear imagenes
de mayor resolucién digital (Resonancia
Magnética, Tomografia por rayos X, etc.}, pero
en 6! caso de la SPECT cerebral los
. beneficios son pobres teniendo en cuenta que
es prohibitivo el empleo de imagenes mayores de
128x128, so pena de degradar considerablemente
la relacion seftal/ruido

Considerando los elementos apuntados, el
método de reconstruccién de preferencia hasta
la fecha , en la mayoria de los servicios de
medicina nuclear, es el de convolucién y

retroproyeccion.
En el contexto mas amplic de la teoria
tomagrafica, los métodos a partir de

transformadas son, como regla general, mucho
més rapidos que los métodos a partir de series
de expansidn o algebraicos, debido a la lentitud



relativa de la convergencia del proceso iterativo.
Sin embargo, el creciente aumento de la
velocidad de procesamiento de las computadoras
actuales desvirtGan, en términos practicos, esta
desventaja de los métodos algebraicos. Este
hecho ha inducido a mirar sin recelo ‘las
indiscutibles ventajas de estos métodos. Primero,
mayor éxactitud por la -naturaleza iterativa del
procedimiento. Segundo, mayor flexibilidad para
implementarlos en nuevos sensores de imagenes
(por ejemplo, ultrasonido) y en nuevas geometrias
de medicién (colimadores convergentes, etc.).
Tercero, y quizas la cuestion de mayor relevancia
para la SPECT cerebral, estos métodos permiten
modelar mas faciimente los problemas de la
atenuacion y de la dispersion de la radlacu'm

Finalmente, los métodos hibridos de
reconstruccion , de mas reciente desarrollo, se
basan en combinar ambos enfoques™. Por
ejemplo, comenzar tomando con primera
aproximacion de la funcion f una simple
retroproyeccion y seguidamente, continuar con un
proceso iterativo aplicando ART. " :

APLICACIONES CLINICAS
DE LA SPECT CEREBRAL

Las aplicaciones clinicas mas importantes de la
SPECT cerebral han estado orientadas a la
evaluacion del FSC en la enfermedad
cerebrovascular en diferentes estadios, en el
diagnéstico diferencial de la demencia, en el
estudio de Ilas epilepsia, en los traumas
craneoencefalicos, en las  enfermedades
neuropediatricas, en la enfermedad de Parkinson
y mas recnentemente en las enfermedades
psiquidtricas®*® . '

De mas reciente aparicion son los estudios con

neuroactivacion, 1os cuales consisten en estudiar .

el FSC en reposc y durante algin tipo de
activacion  (farmacoldgica, ' mental, motora,
sensorial y - crisis epiléptica inducida). - Estos
estudios brindan mucha mas informaciéon que los
simples estudios basales o en reposo, pues se
puede estudiar como responden funcionalmente
determlnadas'éreas cerebrales ante un estimulo
dado'"®. Estos estudios parten de la base de que
existe un acople entre el FSC y el metabolismo
cerebral.

Otras de las aplicaciones clinicas de gran interés
son las relacionadas con los estudios con
radiofarmacos con afinidad por neuroreceptores,
por su mayor especificidad desde el punto de vista

me:anouco y por sus impiicaciones tarmacologicas

) Este es también un campo en franco periodo
de investigacion/desarrolio. y requiere de tener
disponible metodos de . cuantificacion en la
SPECT.

En nuestro centro se han realizado un grupo de
trabajos, principalmente orientados a mejorar la
calidad de las imagenes, particularmente Ila
resolucién espacial, y a la aplicacion de la SPECT
con Tc 99m -HMPAO en la enfermedad de

Parkinson %2
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