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Resumen

En la primera parte de este trabajo se explican los principios de una nueva técnica de radiogra-
fia médica (imagenes con fuente codificadora o IFC), que utiliza fuentes radiactivas extensas.
En la segunda parte, se presenta una técnica novedosa de imagenes gamma en Medicina
Nuclear (imagenes de apertura total o IAT). Ambas técnicas permiten recopilar informacion 3D
en una unica adquisicion. Se exhiben imagenes simuladas que muestran la utilidad potencial
de IFC y de IAT en aplicaciones de diagnostico médico. Los resultados permitieron comprobar
gue ambas técnicas poseen rendimientos superiores, en varios aspectos, a las técnicas con-
vencionales vigentes.

PALABRAS CLAVE: RADIOGRAFIA - FUENTES RADIACTIVAS - IMAGENES CON FUENTE
CODIFICADORA - MEDICINA NUCLEAR - IMAGENES DE APERTURA TOTAL

Abstract

The principles of a new medical radiography technique (coding source imaging or CSI) are
explained in the first part of this work. CSI uses extended radioactive sources. The second
part presents a novel gamma imaging technique in Nuclear Medicine (full aper-ture imaging or
FAI). Both techniques allow to collect 3D information in a single acquisition. We exhibit simula-
ted images showing the potential usefulness of IFC and IAT in medical diagnostic applications.
The results allowed to check that both techniques have superior performance, in various as-
pects, to the existing conventional techniques.

KEYWORDS: RADIOGRAPHY - RADIOACTIVE SOURCES - CODING SOURCE IMAGING - NU-
CLEAR MEDICINE - FULL APERTURE IMAGING

* El presente articulo forma parte del trabajo de tesis "Sistemas de imagenes médicas 3D con fuentes extensas de rayos
X y gamma” para optar al grado de Doctor de la Universidad Tecnoldgica Nacional, Facultad Regional Buenos Aires, area
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PARTE I
Introduccion

Las técnicas radiograficas utilizadas en medici-
na para fines diagndsticos, presuponen el uso
de una fuente de rayos X, que idealmente de-
beria cumplir los siguientes requisitos: elevada
puntualidad, fluencia regulable sin compromi-
so en la puntualidad de la fuente, espectro
discreto restringido al intervalo de energias
de interés médico o IEIM (17-100 KeV aproxi-
madamente), y emisiéon de energias seleccio-
nables segln la aplicacion. En la practica, la
radiografia convencional con tubos de rayos X
tiene varios inconvenientes, entre los cuales
podemos mencionar: compromiso entre ta-
mano del spot focal y la fluencia, compromiso
entre tamano del spot focal y la magnificacion,
el espectro de rayos X es esencialmente con-
tinuo, el tubo requiere alimentacion eléctrica
con alto voltaje (~100 kV), el blanco requiere
refrigeracion activa en sistemas de alta poten-
cia, los tiempos de respuesta son largos de-
bido a la necesidad de calentamiento del fila-
mento emisor de electrones (e-), y por ultimo,
el sistema en su conjunto ocupa un volumen
considerable y posee una elevada ineficiencia
energética.

Las fuentes radiactivas aventajan en tamafio,
portabilidad y sencillez a los tubos de rayos
X. Ademas, emiten radiaciones electromagné-
ticas de espectro discreto (X y/o gamma), lo
cual es una ventaja para imagenes médicas,
y se autoabastecen de energia (de origen nu-
clear). Sin embargo, en la practica tienen va-
rias desventajas: la tasa de fluencia de fotones
X de una fuente radiactiva de maxima activi-
dad manejable (~1 Ci)* es mucho menor (por
varios ordenes de magnitud) que la emitida
por los tubos de rayos X mas potentes usados
en tomografia computada (TC); es dificil evitar
la contaminacidon con otras radiaciones gam-
ma de energias demasiado elevadas (ubicadas
fuera del IEIM) emitidas por la misma fuente;
los nucleidos que emiten solo radiaciones den-
tro del IEIM son minoritarios; existe un serio
compromiso entre las dimensiones de la fuen-
te y la fluencia, por lo cual se deben utilizar
fuentes extensas para obtener una fluencia
relativamente elevada; finalmente, las fuentes
radiactivas pueden tener vida comparativa-

mente corta (Por ejemplo el I-125 emite en el
IEIM (27.2-35.5 KeV) pero tiene un periodo de
semidesintegracion de 59.4 dias).

En trabajos previos, propusimos el uso de fuen-
tes radiactivas para radiografia de diagndstico
médico (Strocovsky y Otero: 2006, 2007). Para
lograr dicho fin se propusieron soluciones a
cada uno de los inconvenientes mencionados
arriba. Por ejemplo, la baja tasa de fluencia de
las fuentes radiactivas puede compensarse con
el uso de detectores foton Unico, como MEDI-
PIX (Ballabriga y colaboradores: 2011). El pro-
blema de la emision de radiaciones demasiado
energéticas, fue solucionado mediante la imple-
mentacion de mecanismos de fluorescencia de
rayos X por foto-excitacion con los rayos gamma
provenientes de la fuente, y el problema de las
dimensiones finitas de las fuentes radiactivas se
soluciond mediante el desarrollo de una nueva
técnica basada en fuentes extensas, denomi-
nada Imagenes de Fuente Codificadora (IFC),
cuyos principios fueron presentados con ante-
rioridad (Strocovsky y Otero: 2011, 2012). La
nueva técnica tiene capacidades estereoscopi-
cas, permitiendo adquirir simultaneamente cua-
tro proyecciones desde cuatro puntos de vista
cercanos diferentes.

Las pequeias dimensiones de las fuentes ra-
diactivas y de los detectores mas avanzados
(tipo Medipix) permitirian construir, en conjun-
cion con la aplicacion de la técnica IFC, micro-
sistemas radiograficos 3D para aplicaciones aun
no exploradas. Por ejemplo, una fuente radiac-
tiva pequefia podria albergarse en el interior del
paciente, mientras que el detector ubicado en
el exterior podria registrar imagenes muy loca-
lizadas del interior, evitando la interposicion de
organos/tejidos que estén fuera del interés del
estudio. Una posible localizacion de la fuente
podria ser el tubo digestivo en toda su exten-
sion para tomar desde alli imagenes de rayos X,
desde ubicaciones y perspectivas no alcanzadas
con las técnicas radiograficas actuales.

La alta localizacion que permitirian alcanzar es-
tos microsistemas, posibilitaria la irradiacion de
tejidos en una zona de interés muy pequefia, y

* El presente trabajo cuenta con un glosario de términos que se encuentra luego de las Conclusiones
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evitaria irradiaciones innecesarias de tejidos ad-
yacentes como sucede con la radiografia actual.
Por otro lado, los bajos niveles de fluencia serian
detectados eficientemente por detectores de fo-
tdn Unico y se dispondria de energias discretas y
seleccionables de rayos X. La consecuencia mas
importante de estos tres hechos, es que se redu-
ciria considerablemente la dosis recibida por el
paciente, respecto de sistemas convencionales.

Las aplicaciones que necesitan informacién de
la distribucién espacial de pequefias estructuras
muy absorbentes, inmersas en un fondo de baja
densidad y/o bajo Z, también se beneficiarian de
la nueva técnica IFC. Un ejemplo de tal aplica-
cién lo constituyen las técnicas de mamografia
con rayos X destinadas a identificar microcalcifi-
caciones mamarias (Wei y colaboradores, 2012).

Métodos

En la presente seccidn, se resumen los principios
de la técnica IFC, basada en el uso de fuentes
extensas de rayos X segln el esquema concep-
tual de la figura 1. La forma planar cuadrada de
la fuente permite la codificacion-decodificacion
de las imagenes. La geometria del sistema de
registro es similar a la radiografia convencional,
con la fuente paralela al plano del detector. La
imagen codificada obtenida debe ser procesa-
da mediante un operador que funciona como
decodificador perfecto, reconstruyendo cuatro
proyecciones del mismo objeto desde cuatro
fuentes estrictamente puntuales que se corres-
ponden con los cuatro vértices de la fuente.

Es importante remarcar que el procesamiento de

FUENTE EXTENSA
PLANAR CUADRADA Z
DE RAYOS X

AN

RAYOS X

DETECTOR
X

TRANSFORMAC]ON DE
GEOMETRIA DE FUENTE

la imagen original produce la transformacion de
la geometria de fuente, de manera que la fuente
cuadrada original utilizada durante el registro,
se transforma en un conjunto de cuatro fuen-
tes puntuales, luego de la decodificacion. Por
lo tanto, IFC permite que la fuente extensa sea
equivalente, en sus efectos, al uso simultaneo
de cuatro fuentes (puntuales) convencionales de
rayos X, como si se tratara de una técnica de
radiogra fia estereoscdpica con cuatro puntos de
vista.

El procedimiento de decodificacion de las ima-
genes se basa en los tres pasos fundamentales
esquematizados en las figuras 2 y 3, a saber:
Localizacion de los volimenes de deteccion par-
ciales (por ejemplo, regiones U, , Y,y Z;; enla
figura 2), el célculo de los factores de atenuacion
parciales correspondientes a dichos volimenes,
(por ejemplo, factores b 1031 Y Gz €N la figu-
ra 2) y finalmente, la detecaon djlferenaal de
la fluencia en direcciones ortogonales X e Y. La
deteccion diferencial se implementa calculando
los cocientes entre las fluencias detectadas por
pixeles vecinos, de un conjunto de cuatro pixeles
adyacentes (D, D,,, D,,,, D, ,,,), tal como se
indica en la ﬁgura 3. Estos pasos permiten cal-
cular los factores de atenuacion de tercer orden
(tl]3’ t/}+1 21 t/+114 ! y i+1 j+1 1) que representan
la atenuacion de la radiacion que atraviesa las
porciones de objeto encerradas por las regiones
piramidales ( ZI]3’ ZI]+1 2 Z/+1_1 4 y ZI+1 J+1 1)
Estas piramides tlenen por vértice a cada uno
de los vértices (V,, V,, V, y V,) de la fuente
cuadrada y por base a Ios plxeles (D

D ) respectivamente.

ij/ | j+1r

i+1j/ |+1 j+1

FUENTES PUNTUALES
VIRTUALES
DE RAYOS X f”/l\

44444

DETECTOR

LUEGO DEL PROCESAMIENTO

Fig. 1. Esquema conceptual de la técnica IFC. Registro y reconstruccion de imagenes
con fuente codificadora extensa de rayos X seguin el método propuesto en el trabajo.
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Las expresiones (1) permiten calcular los fac-

tores de atenuacion ¢, j,, , t .., t.;;, Y b

en funcion de los cuatro valores de fluencia en

presencia del ob]_e’to atenuante (I, I, , I,
L., ;) Y en funcion de los cuatro valores de
fluencia sin el objeto atenuante (I°, I°,, , I’ .,
L., ., Estas mediciones se realizan soBre 0s
cuatro pixeles adyacentes D;/D,,;yDi,;¥D, 0

(1<, j £ n—1). Se considera que el detector tiene
un tamafo de nxn pixeles.

Cada una de las cuatro expresiones (1) es vali-
da en un Unico cuadrante del sistema de coor-
denadas utilizado, segun la correspondencia:

—cuadrante I ¢, .,

t, —cuadrante I, ¢, ,

Ir{IS = ("r:'+l i "':' i+l )Vl ("r.f;' "r:'+l J+l )(‘I
lij2 = ("rr'+l j /; j+1 )(Ir';' [ j4l }l ("I:L i [
linjse = (ff+| j I, j+1 )(Ir';' [ j4l )l (‘tx[L i [

1
i+l j
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i+l
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1
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),]
J+l

!II

i+l j+l ]

1)

(1)

fia jH1 = (ir i+l j 1, j+1 )4 (ir if L i+l ](‘r ;:il i

A GG

— cuadrante IIl'y ¢, , , — cuadrante IV. Cada
uno de los cuadrantes se constituye, luego de la
decodificacion, en el campo imagen correspon-

diente a cada uno de los cuatro puntos de vista.

Por lo tanto, la distribucion espacial de los cua-
tro factores de atenuacion (1) sobre el plano
del detector, representa una distribucion 2D de
fluencia, similar a la obtenida por un sistema
equivalente de proyeccion radiografica conven-
cional, donde la fuente extensa F es reempla-
zada por 4 fuentes puntuales (S, S,, S, ¥ S,)
ubicadas en las posiciones que ocupaban los
vértices (V,, V,, V, y V) de la fuente cuadrada
(figura 3d).

Fig. 2. Método geométrico utilizado para localizar volimenes de deteccion parciales,

en el sistema IFC
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Fig. 3. Principios del método de deteccion diferencial en la técnica IFC, basa-do en el
calculo de las diferencias de fluencias detectadas por pixeles vecinos, de un conjunto
de cuatro pixeles adyacentes. (a) Deteccion diferencial segin direccion X. Las regio-
nes laterales Y., Y,,, ;,, adyacentes a la region central Y, contienen los flujos dife-
renciales. (b) Deteccién diferencial segun direccion Y. Las regiones laterales Z,,, y Z, .,
adyacentes a la region central Z, 23 1 contlenen los flujos diferenciales. (c) Esquema de
los cuatro pixeles adyacentes D, D,,,., D,y D,,, .., (15 i, j < n—1) que intervienen
en el calculo. (d) Geometria equwalente (f' entes puntuales S,S,S,yS,) luego de
aplicar el método de deteccién diferencial. Se esquematiza la formacion de la imagen
producida por la fuente S..

Las expresiones (l)lpermiten degucir el algorit- Y Y.+1 il ]i, 5
mo de reconstruccion de las imagenes a partir | E——— i = —é , ()
de la imagen codificada. Solo basta aplicar a Yl il Y1+1J L

la imagen codificada un filtro 2x2, no lineal y ) .

multiplicativo (F,), que reproduzca las operacio- ~ 1mbién es posible, hacer una reconstruccién
nes de (1) correspondientes a cada cuadrante.  de 1a distribucion del coeficiente de atenuacion
Por ejemplo, el filtro F1 correspondiente al cua-  lin€al Hij (correspondiente a la atenuacion en-

drante I (pixel D,, factor de atenuacion t,, y tre la fuente puntual S,y el pixel D)) sobre el
pirémide Z,,) es: plano de deteccion, tomando logaritmos en las

S. G. Strocovsky y D. Otero - Técnicas de imagenes médicas 3D...
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expresiones (1) y (2) y usando la definicion de
los coeficientes Y,

U, = log Y + long.HJ.H - log Y

-log Y, 3)
|

F, = (4)
-1 1

Por lo tanto, es posible linealizar las operaciones
aplicando el filtro F2, en forma convolutiva a la
imagen diferencia logaritmica [Iog(I,.j)—Iog(I"U.)].
Se obtiene, entonces, un mapa del coeficiente
de atenuacion .. El filtro F, representa la dis-
cretizacion por diferencias finitas de la derivada
espacial mixta ¢2 . La convolucidn se im-
0x )

plementd como convolucion ciclica, donde el
elemento (1,1) de F, esta alineado con cada
elemento (i,j) de la matriz imagen.

Uno de los problemas derivados del uso de de-
codificadores tipo gradiente, es la amplificacion
del ruido correlacionado de corto alcance, en
este caso, el del ruido estadistico. Por esta ra-
zOn, también se han utilizado versiones modifi-
cadas del filtro F,, que permiten moderar dichos
efectos. Por ejemplo, se empled el siguiente
filtro 3x3:

10 -1
F={0 0 0 ©)
101

Para evaluar la validez de los principios de la téc-
nica propuesta se realizaron simu-laciones por
el método de Monte Carlo con el codigo MCNP

(Anderson y colaboradores, 2012). La fuente X
simulada consiste en una superficie cuadrada
de 10 mm x 10 mm que emite rayos X en for-
ma isotropica desde cada punto de la superficie.
Se utilizd la tarjeta de fuente general SDEF. Se
utilizaron las variables de fuente NRM=-1,VEC
= (00 1), SUR, X, Y, y Z para determinar las
coordenadas (x, y, z) de las posiciones de inicio
de los fotones fuente. Los fotones emitidos son
monoenergéticos (20 KeV).

El detector simulado consiste en un mosaico
de 64 x 64 cristales de Csl, cada cristal tiene
dimensiones laterales 3,12 mm x 3,12 mmy 1
mm de espesor. Los fotones fueron detectados
mediante el contador de altura de pulso F8. Se
utilizd una ventana de energia de +10%, es
decir el intervalo de energias 27 KeV—-33 KeV.
La distancia fuente-detector es de 15 mm. El
detector y la fuente estan centrados segun el
eje Z, ambos se encuentran en planos parale-
los y sus bordes son paralelos entre si.

Resultados

Se hicieron pruebas, mediante el codigo MCNP,
colocando diversos objetos absorbentes de
geometria elemental, entre la fuente y el de-
tector. El material elegido fue fosfato de cal-
cio en la forma cristalina de hidroxylapatita
[Ca,(PO,),(OH)], que posee una densidad de
3,16 g/cm’ y coeficiente de absorcion lineal de
20,73 cm-1 (a energias de 20 KeV). El niUmero
total de fotones generados en la fuente fue de
10°.

En la figura 4a se muestra la configuraciéon
de registro para dos pequeias esferas absor-
bentes colocadas entre la fuente y el detec-
tor, donde las coordenadas de sus centros y

(a)

(b)

(c)

Fig. 4. Registro y decodificacion mediante la técnica IFC. (a) Configura-cion de registro
consistente en dos esferas absorbentes. Los puntos sobre el detector muestran la po-
sicion geométrica de las imagenes correspondientes a cada punto de vista. (b) Imagen
codificada original. (c) Imagen decodificada mediante el operador F..
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radios son, respectivamente: O,=(1, 1, 6,8)
mm ; r,=0,75 mm; 0,=(-0,5, 0,25, 5,5) mm
; ,=0,5 mm. Las posiciones de las esferas se
eligieron de tal manera que existan rectas que
pasan por uno de los vértices de la fuente ex-
tensa y por puntos interiores a ambas esferas
simultaneamente.

La imagen codificada obtenida (Fig. 4b) fue
procesada con el filtro de decodificacion F,
obteniéndose un conjunto de cuatro imagenes
(Fig. 4c). Cada una de las cuatro imagenes re-
presenta la proyeccion de las dos esferas desde
4 puntos de vista diferentes correspondientes
a cada uno de los vértices de la fuente extensa
cuadrada. Se observa el incremento de la den-
sidad en una de las cuatro imagenes corres-
pondiente a la superposicion de las dos esferas
desde ese punto de vista. En cada imagen se
registra una diferente distribucion de absorcion
debido al cambio de punto de vista. Por otro
lado, pese a haberse controlado el ruido me-
diante F,, todavia es bastante elevado.

PARTE I1

Introduccion

Una de las limitaciones mas serias en el uso de
la cdmara gamma (CG) en medicina nuclear
radica en su baja eficiencia de deteccion de la
radiacion gamma, debido al uso del colimador
(Moore, Kouris y Cullum; 1992). La proporcion
de fotones gamma absorbidos en el colimador
es muy alta. En el peor de los casos, solo uno
de cada 10.000 fotones se transmite a través
de los orificios del colimador. Debido a que el
tiempo de adquisicion esta limitado por varias
razones practicas, solamente una cantidad re-
lativamente pequefia de fotones se encuentra
disponible para producir imagenes de calidad
aceptable. En consecuencia, las imagenes se
encuentran contaminadas por ruido de Pois-
son que limita el contraste y la nitidez de las
mismas. La colimacion de los rayos gamma
que entra al sistema es esencial para la for-
macion de las imagenes. Sin embargo, los
colimadores también aceptan hasta cierto
grado, rayos oblicuos, apartandose entonces
del comportamiento ideal. Como resultado, el
colimador es uno de los principales compo-
nentes que contribuye a la disminucion de la
resolucion espacial. Estos factores limitan la

resolucion espacial maxima a 7-8 mm en las
geometrias usuales de trabajo. En condicio-
nes especiales, mediante el uso de un colima-
dor pinhole pueden alcanzarse resoluciones
de 1 mm o menos, pero con una eficiencia
de coleccion de fotones minima, debido al
hecho de que la sensibilidad del sistema y la
resolucion espacial impuesta por el colimador
operan como magnitudes opuestas (Accor-
si y Metzler: 2004; Zeniya y colaboradores:
2004). Por otro lado, la resolucion espacial
empeora severamente cuando se incremen-
ta la distancia paciente-colimador, lo que re-
quiere minimizarla siempre que sea posible.
En la practica, la distancia paciente-colimador
caracteristica se encuentra limitada a unos 10
cm para imagenes planares y a unos 20 cm
para imagenes tomograficas.

La técnica conocida como tomografia compu-
tarizada por emision de fotdn Gnico (SPECT),
utiliza una CG montada sobre un sistema pi-
votante que rota alrededor del paciente ob-
teniendo un gran ndimero de imagenes 2D
desde diferentes angulos, las que son proce-
sadas conjuntamente mediante un algoritmo
de reconstruccion tomografica y permiten
obtener informacién de la distribuciéon es-
pacial 3D de actividad en el interior del pa-
ciente. La adquisicion de imagenes se realiza
en forma secuencial y cada una requiere un
tiempo de adquisicion similar al usado para
obtener una Unica imagen en centellografia
planar. Por lo tanto, los tiempos de adquisi-
cion que permiten obtener informacion 3D se
hacen excesivamente largos, de alrededor de
30 o mas minutos.

En trabajos previos (Strocovsky y Otero:
2010, 2011 y 2012), hemos propuesto una
nueva técnica de Imagenes de Apertura Total
(IAT) que permite reconstruir cualquier dis-
tribucion espacial 3D de densidad de radia-
cion gamma, proveniente del interior del pa-
ciente. El aspecto novedoso fundamental es
que IAT no utiliza colimadores y se basa en
la codificacion por borde cuando la radiacion
gamma atraviesa una Unica abertura de gran
tamarfio. Asi, IAT permite: elevada eficiencia
de coleccion de fotones, alta resolucion es-
pacial y reconstrucciones 3D en una Unica
adquisicién. En IAT se registra una imagen
codificada sobre el plano detector, que es de-
codificada mediante el uso de un operador
exacto, obteniéndose simultdneamente cua-
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tro proyecciones de la fuente, desde cuatro
puntos de vista cercanos. Estas proyecciones
permiten la reconstruccion 3D de la distribu-
cion de actividad original en el interior del
paciente. En el presente trabajo se explican
y demuestran los principios de la técnica IAT
y el método de reconstruccién de las image-
nes. Se realizan, también simulaciones por
Monte Carlo para comprobar la validez de la
nueva técnica y analizar su rendimiento com-
parado con CG.

En los trabajos citados se hicieron otras in-
vestigaciones, como pruebas de resolucion
espacial con diferentes distancias fuente-de-
tector, pruebas con las fuentes inmersas en
medios absorbente-dispersivos, y estudios
sobre voxelizacion del campo de visién.

Métodos

Para comprender los principios de esta nueva
técnica propuesta, consideremos la configu-
racién de la figura 5a. La cara superior de
un detector pixelado de dimensiones g xg
se coloca sobre el plano XY. Los pixeles Dij
(1<i<n, 1<j<n) se numeran de tal manera
que el pixel D,, se localiza en (-g/2, g/2, 0).
La mascara codificadora (MC), una placa de
material absorbente de la radiaciéon con una
abertura cuadrada en su centro de dimen-
siones p x p, se coloca a una distancia Z,
desde el plano XY. Ambos elementos estan
centrados segun el eje Z. La radiacion gam-
ma se emite desde una distribucion arbitraria
de actividad S totalmente incluida en el cam-
po de visién FOV.

Sea S, una fuente elemental perteneciente
a dicha distribucion, localizada en el punto
r,=(X, ¥, Z,)- Los fotones son emitidos en
forma isotrdpica con una tasa de w fotones
por unidad de tiempo. Luego, la fluencia total
I en el plano XY es proporcional a la tasa w,
al tiempo de adquisicion Ty al angulo sélido
£ subtendido por la abertura de MC desde

r,, €s decir: [ < wOT /4x

La proyeccion de S, a través de la MC produ-
ce una imagen cuadrada sobre el plano XY.
La posicidn (r; s) y el tamaio t del cuadrado
proyectado dependen univocamente de la
posicion de la fuente, segun:

[ JH,“ ©)

donde (r, s) representa las coordenadas del
vértice del cuadrado ubicado en el segundo
cuadrante, t es la longitud del lado del cua-
drado y p es la dimension lateral de la aber-
tura de la MC (Fig. 5b).

El campo de vision (FOV) del sistema se de-
fine como la regién tridimensional que posee
las siguientes propiedades: la imagen cua-
drada proyectada por una fuente puntual
contenida en la region FOV, esta totalmente
incluida en el campo del detector y contiene
el origen de coordenadas. La regiéon FOV tie-
ne forma doble piramidal (Fig. 5a).

Consideremos ahora una distribucion arbitra-
ria de actividad S en la regiéon FOV, carac-
terizada por una concentracion de actividad
espacio-dependiente ¢,(x, y, z) medida en
numero de desintegraciones por unidad de
volumen. Luego, la actividad 0A en un ele-
mento de volumen dV de la regién FOV, es
0A=c, 0V, donde OV es lo suficientemente
pequefio como para considerar que la activi-
dad es uniforme dentro del mismo. Definimos
la densidad de radiacién p de la fuente como
el nUmero de fotones emitidos por unidad de
volumen y por unidad de tiempo. La densidad
p es dependiente de la posicién y es propor-
cional a ¢,(x, y, 2).

La fuente S emite radiacién gamma espacial-
mente incoherente. Luego, la distribucién de
actividad es detectada desde el exterior del
paciente como una superposicién incoherente
de fuentes elementales emisoras de radiacion
gamma. Cada imagen cuadrada estd univo-
camente relacionada con una fuente elemen-
tal ubicada dentro de la region FOV. Dado un
par de fuentes elementales arbitrarias en la
regién FOV, sus proyecciones sobre el plano
XY son siempre diferentes, ya sea porque las
imagenes cuadradas tienen tamaiios diferen-
tes o sus ubicaciones estan desplazadas so-
bre el plano del detector (Fig. 5b).

PROYECCIONES - Publicacion de investigacion y posgrado de la Facultad Regional Buenos Aires



S1aS>
| -
Im
_ l X
Y|
(ry, 5), |
I SUH—
X
o v
(b) (c)

Fig. 5. Configuracion geométrica utilizada para la implementacion de la técnica IAT.
(a) Esquema 3D que muestra la region FOV doble-piramidal. (b) Seccién transversal
del sistema segun el plano XZ. Se grafican las proyecciones de dos fuentes elementa-
les. (c) Superposicion de proyecciones cuadradas sobre el plano XY provenientes de

las multiples fuentes elementales que constituyen la fuente extensa.

En el caso mas general, tendremos una super-
posicion compleja de proyecciones cuadradas
sobre el plano XY provenientes de las multi-
ples fuentes elementales que constituyen la
fuente extensa (Fig. 5c). Las proyecciones se
suman siempre en intensidad. Por lo tanto, la
informacién de los bordes de los cuadrados se
conserva. Puede observarse que el punto (0,0)
pertenece a todas las proyecciones. Este hecho
produce un incremento gradual de fluencia ha-
cia el origen de coordenadas.

Por lo tanto, puede asumirse el siguiente mo-
delo: la fuente S consiste en un conjunto de
N fuentes elementales, cada fuente elemental
i-€sima ubicada en r, comprende un elemento
de volumen &V, que posee una concentracion
de actividad uniforme ¢/(r,) y emite fotones
en forma isotrdpica. Sea p, (r;) el nimero de
fotones emitidos desde dV,, por unidad de vo-
lumen y por unidad de tiempo. Entonces, la
distribucion discreta de densidad de radiacion
p en la region FOV es:

p={p@)0) o1} D)

Luego, la fluencia total I medida en el detector,
debida a la superposicion de todas las fuentes ele-
mentales, durante el tiempo de adquisicién 7, es:

N
(8)
[, =% d.K;(c)

Cc=

donde Kij representa un conjunto de N distri-
buciones de fluencia normalizadas:

K, (rs.p)= 9)

x

y el coeficiente d_ es el factor de peso de la
proyeccion K,.j(c)., Es proporcpr]al a la densidad
£. (rc) , a través de la relacion:

rsisr+t -1 vy

s=j=s+r-1
0 en otro caso

(10)

[

d =(£°Q€ 5»;.),0(.
4

donde @ (r)es el angulo sélido subtendido por
la abertura de la MC desde r. y T es el tiempo
de adquisicion.

El conjunto de todas las distribuciones posibles
de fluencia sobre el plano XY de deteccion,
para cualquier distribucion de actividad arbi-
traria, constituye un subespacio vectorial de N
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dimensiones del espacio V:Z— Z™", donde Z
es el conjunto de enteros no negativos.

El conjunto B = {K,(c)/1sc< N}
es una base del subespacio, ya que B genera
cualquier distribucion de fluencia posible y los
elementos K son linealmente independientes
por definicion. Un vector generado por B tiene
la forma:C

N

I, =2 a k), @, ... J€Z"

c=

que corresponde a la forma mas general de
distribucion de fluencia I. para una distribu-
cion de actividad arbitraria en el campo FOV.

Definiendo un factor de peso efectivo p. que
no dependa de la abertura angular del siste-
ma, como p =d. /Q, se obtiene:

(12)

.= oV, | p,
P Ax P,

Luego, se cumple la siguiente relacion biuni-
voca:

N T

(13)

Por lo tanto, la distribucién p_ resuelve el pro-
blema de hallar la distribucion original de den-
sidad de radiacién p_. Los coeficientes pc se
encuentran mediante una modelizacién de la
imagen original con una imagen-objetivo per-
fecta. El resultado final es una imagen sinte-
tizada, réplica sin ruido de la imagen original.
La optimizacion se realiza por minimizacion del
error cuadratico medio entre la imagen origi-
nal y una combinacion lineal de las proyeccio-
nes cuadradas, es decir se hallan los valores:
a, a, .., a, que minimizan la funcién error:

(), ty,en@)) = — Z 2 [ Z&K,‘(c)r
(14)

Se trata de un problema de optimizacion no
lineal con restricciones en N variables (los
coeficientes a_ deben ser positivos o nulos),

que fue resuelto numéricamente median-
te métodos de descenso por gradiente. Los
coeficientes p_se obtienen como:

pC = afl‘nin /QC

La decodificacion consiste en el calculo del in-
cremento diferencial en la fluencia detectada
por un grupo de cuatro pixeles vecinos. En
primer lugar se calcula el incremento en la
direccion X (Fig. 6a), y en un paso posterior
se calcula el incremento segln la direccion Y
(Fig. 6b). Las regiones U, y U, contienen el
incremento diferencial de la fluencia en la di-
reccion X al pasar desde el pixel D, ; al pixel
D,y al pasar del pixel D, ,, al plxel D,
Estos incrementos se caIcuIan utilizando ias
intensidades medidas en Ios cuatro pixeles,
como: (I, = I,,)y (L, —I,,,.) respecti-
vamente. Luego, en el proximo paso (direc-
cién Y), las regiones W,y W, contienen el
incremento diferencial en la fluencia segun la
direccién Y, al pasar desde el pixel D,,, ;al pixel
. Este incremento se caIcuIa como la
dobl’e diferencia: [(I,,,, ~I,, . )~ (I, - L, )].

W, es el volumen de deteccién que detecta el
incremento de fluencia en los dos pasos suce-
sivos en las direcciones X e Y respectivamen-
te. La region WD detecta la porcion de fuente
sombreada en la figura 6c.

La operacion doble diferencia, calculada arri-
ba, representa la discretizacion mediante dife-
rencias finitas del operador derivada cruzada
de segundo orden: 92 / 9xqy

La cantidad [(Iij+1 -L,, j+1)_ (II] B Ii+1j)] re-
presenta la fluencia diferencial @ medida so-
bre el pixel D, . debida al flujo de radiacion
que atraviesa el volumen de deteccién W, El
calculo de la fluencia diferencial en los otros
cuadrantes es similar, obteniéndose los resul-
tados mostrados en la tabla 1. Los cambios de
signo se deben al hecho de que la intensidad
es una funcidbn monotonamente decreciente
en valores absolutos de X e Y (Fig. 5¢c).

La aplicacion del operador 9’ / 0xdy

a la imagen original, produce una decodifi-
cacion exacta de las cuatro imagenes segun
cuatro puntos de vista diferentes, correspon-
dientes a las posiciones de los cuatro vértices:
V1,V2,V3 y V4. Cada punto imagen perma-
nece en su propio campo imagen sin importar

PROYECCIONES - Publicacion de investigacion y posgrado de la Facultad Regional Buenos Aires



la ubicacion de la fuente puntual en la region
FOV. Los campos consisten en las cuatro re-
giones cuadradas limitadas por los bordes del
detector y los ejes de coordenadas XY. Por
lo tanto, las cuatro proyecciones estan loca-
lizadas en campos separados, sobre el plano
detector. Esta propiedad se debe a las carac-
teristicas geométricas de la region FOV.

Para comprobar la validez de los principios de
la técnica propuesta, se hicieron simulacio-
nes por el método de Monte Carlo mediante
el cadigo MCNP. Las fuentes fueron simuladas
usando la tarjeta SDEF, mediante la cual se
muestrearon regiones filiformes y esféricas.
Se utilizaron las variables de fuente CEL, POS,
RAD, X, Y, y Z combinadas de diversas ma-
neras para determinar las coordenadas (x, y,
z) de las posiciones de inicio de los fotones
fuente. Las fuentes filiformes fueron simula-
das mediante el muestreo de regiones car-
tesianas degeneradas. Se realizaron pruebas
encaminadas a hallar la resolucion espacial
de la técnica IAT en diferentes condiciones y
realizar comparaciones entre las técnicas CG
y IAT (Fig. 7). Para ello, se modelaron sen-
dos sistemas CG y IAT obteniéndose con ellos
imagenes de fuentes gamma filiformes linea-
les. En todos los casos, las fuentes emiten iso-
tropicamente fotones de 140 KeV (*Tc).

Para cada distribucion filiforme, se obtuvieron
imagines generadas por ambos métodos: CG
con colimador de orificios paralelos y la técni-
ca IAT, comparando ambas técnicas en idénti-
cas condiciones.

Se modelaron, un detector pixelado de cris-
tales de CsI(TI), un colimador de CG de baja
energia-alta resolucion (LEHR), y la mascara
codificadora (MC). El detector esta formado
por un mosaico de 64 x 64 cristales. Los cris-
tales estan separados entre si por una distan-

cia uniforme. Este espacio fue rellenado con
tungsteno como material de blindaje. Los fo-
tones fueron detectados mediante el tally de
altura de pulso F8. El colimador fue colocado
en contacto directo con el mosaico de crista-
les del detector, constituyendo el sistema CG.
En el caso del sistema IAT, se utilizd el mis-
mo mosaico de cristales que el utilizado en el
sistema CG. Se utilizd una ventana de ener-
gia estandar de +10%, es decir el intervalo
de energias 126 KeV—154 KeV. El colimador
LEHR esta hecho de celdas hexagonales que
tienen las siguientes dimensiones: 3 mm de
didmetro, 65 mm de longitud y 0,25 mm de
espesor septal.

Se hicieron pruebas de resolucion espacial
usando una distancia fuente-detector de 16,5
cm (que corresponde a una distancia de 10
cm entre el borde externo del colimador de
la CG y la fuente). Cada cristal tiene dimen-
siones laterales de 2,25 mm x 2,25 mmy 5
mm de espesor. El tabique de tungsteno tiene
0,25 mm de espesor. La MC consiste en una
placa de plomo de 16 cm x 16 cm x 0,5 cm
con una apertura de 4 cm x 4 cm en el centro.
Fue colocada a una distancia z,, = 8 cm desde
el plano XY, delimitando una region FOV doble
piramidal que posee una abertura angular de
73,7° para 10,7 cm £ z < 16 cm y una aber-
tura de 280 para z > 16 cm.

Se realizaron simulaciones sin interponer ma-
terial alguno entre las fuentes y el detector. El
objetivo de estas simulaciones fue comprobar
la validez de los principios de la nueva técnica
sin considerar efectos espurios.

Las imagenes originales de CG no fueron pro-
cesadas, en cambio, las imagenes originales
codificadas IAT fueron procesadas en tres eta-
pas: Como primer paso, se suavizo la imagen
original con un filtro promedio 33 anisotropi-

I Lijog =Lisajeg = T+ Tiny ¥ Diss
II =(Lijez =Tisqjes = Ty + Tieqj) vz D;
III Tijesg =Tiegjes = Ly + Tipqj L Dy;js1
v =(Liivz =Tivgi22 = Lo + Liz1i) ¥y Ditsi+1

TABLA 1. Calculo de la fluencia diferencial ® debida al flujo de radiacion que atraviesa

el volumen de deteccion VD en cada uno de los cuatro cuadrantes
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(a) (b) (c)

Fig. 6. Principios del método de deteccion diferencial en la técnica IAT. Se basa en el
calculo de las diferencias de fluencias detectadas por pixeles vecinos, de un conjunto de
cuatro pixeles adyacentes. (a) Primera etapa en el calculo del incremento diferencial en
la fluencia segun direccion X. (b) Subsiguiente calculo del incremento diferencial en la

fluencia segln direccion Y. (c) Representacion 3D del volumen de deteccion W,

co que permitid reducir parcialmente los efectos
del ruido de Poisson preservando los bordes de
la imagen. Como segundo paso, la imagen fue
modelizada de acuerdo al método descripto arri-
ba. Finalmente, la aplicacion del operador deri-
vada cruzada permitio obtener la reconstruccion
de las cuatro proyecciones.

Resultados

Para estudiar las capacidades de resolucion
espacial de ambas técnicas, se simularon dos
fuentes lineales. Estas fueron colocadas para-
lelas entre si y paralelas al plano XY, centradas
segun el eje Z. Las fuentes, de 4 cm de longitud,
fueron colocadas a una distancia de 16,5 cm
desde el detector. En el caso de la técnica IAT,
los sistemas fueron configurados con aumento
lateral unitario, de manera que las imagenes ob-
tenidas con ambas técnicas sean comparables
entre si.

En la serie de figuras 7d—7k se muestran las
imagenes obtenidas con ambos sis-temas para
diferentes valores de separacion entre las fuen-
tes en condiciones ideales, sin medio atenuante

entre las fuentes y el detector. En las figuras 7a-
7c se ilustra el proceso de transformacion desde
la imagen original hasta la imagen final en el
procesamiento de IAT. La figura 7a muestra la
imagen original codificada obtenida directamen-
te por el detector. La figura 7b muestra la ima-
gen modelizada a partir de la imagen original
anterior y la figura 7c muestra la imagen final
luego de aplicarse el operador de decodificacion
a la imagen modelizada previa.

Se aprecia que las imagenes CG estan resueltas
(FWHM) cuando hay una separacion de 12 mm
0 mas entre las fuentes, mientras que las ima-
genes IAT aparecen resueltas a partir de una
separacion de 4,5 mm entre las fuentes, reve-
landose claramente que la técnica IAT tiene un
poder de resolucion considerablemente mayor
que CG. Mientras que el sistema IAT detecta un
total de 309.700 cuentas (Fig. 7h), CG solo de-
tecta 2.890 cuentas (Fig. 7d), resultando enton-
ces que la sensibilidad del sistema IAT supera
en mas de 100 veces a la sensibilidad de la CG.
En ambos casos las fuentes emitieron un total
de 107 fotones.

Posteriormente, se simularon cuatro fuentes fi-
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Fig.7. Pruebas comparativas de CG versus IAT, obtenidas mediante MCNP. (a) Imagen
codificada original de dos fuentes lineales paralelas. (b) Imagen modelizada a partir de
la imagen original. (c) Imagen final obtenida aplicando el operador de decodificacion a
la imagen previa. Fila central: Imagenes obtenidas mediante CG con colimador LEHR.
Fila inferior: Imagenes IAT con aumento lateral unitario. En (d)-(k) se varia la separa-
cién entre las fuentes de acuerdo a los valores indicados. En (1), (m) y (n) se utilizé una
distribucion consistente en un anillo y una cruz filiformes ubicados en dos planos dife-
rentes de Z constante. En (n) se muestra una tnica proyeccion desde un punto de vista,
mientras que en (I) se muestran las cuatro proyecciones obtenidas simultaneamente.
(o) Imagen de otra distribucién de fuente 3D consistente en dos regiones esféricas que
emiten fotones de manera uniforme e isotrdpica en todo el volumen de las mismas. Los
centros de las esferas estan alineados con un punto de vista. En (p) y (q) se muestran

imagenes obtenidas con una fuente filiforme compleja (logo CNEA).

liformes, de tal manera que la distribucién de
actividad conforme las letras de la palabra CNEA
(Comision Nacional de Energia Atdmica), exten-
diéndose sobre un area de 19 cm x 25 cm. Se
obtuvieron las imagenes que aparecen en las
figuras 7p y 7q. La diferencia entre las resolu-
ciones espaciales de ambos sistemas se mani-
fiesta claramente en la capacidad de separacion
de las letras. La separacion real entre las letras
del acrénimo es de 1,6 cm.

Se investigd la capacidad estereoscopica del
sistema IAT simulando una fuente distribuida
entre dos planos paralelos al detector. La fuente
comprende un anillo circular filiforme de 10 cm
de didmetro, colocado a 40 cm del detector y
una cruz filiforme de brazos iguales de 10 cm
x 10 cm colocada a 50 cm del detector. Ambas
configuraciones tienen actividades totales igua-
les y se encuentran centradas segun el eje Z del
sistema. En la imagen de CG (Fig. 7m) se obser-
va que la resolucién de la cruz es mas baja que

la correspondiente al anillo. Esto se debe a la
degradacion de la resolucién especial a medida
que se incrementa la distancia fuente-detector.
En cambio, la imagen IAT (Fig. 7n) muestra que
la resolucion especial se mantiene similar sobre
ambos planos. En la figura 7m, la cruz aparece
registrada con una densidad menor que la co-
rrespondiente al anillo, esto es debido al dife-
rente angulo sélido subtendido por el colimador
desde ambas fuentes. En contraste, en la figura
6.31b estas densidades aparecen correctamen-
te ya que el algoritmo de reconstruccién de IAT
tiene en cuenta los angulos sélidos y corrige los
valores de fluencia automaticamente. Ademas,
es posible observar la diferencia en los puntos
de vista y diferencias del registro de paralaje
entre ambas técnicas. CG no registra cambios
de paralaje entre el anillo y la cruz. Por el con-
trario, IAT registra cambios de paralaje entre
ambas distribuciones (Fig. 71). Las cuatro ima-
genes de la figura 7| fueron obtenidas en una
Unica adquisicion y muestran proyecciones de la
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fuente desde cuatro puntos de vista cercanos.
Por esta razdn, el anillo y la cruz tienen sus
centros desplazados uno de otro de acuerdo
a cuatro orientaciones diferentes que corres-
ponden a cada uno de los posibles puntos de
vista.

Finalmente, se investigd la capacidad este-
reoscopica del sistema IAT con una fuente 3D
extensa. Esta fue simulada mediante dos re-
giones esféricas que emiten fotones de mane-
ra isotropica y uniforme en el volumen de las
mismas. Las esferas estan centradas en (-1,
- 0,25, 27) cmy (1,25, 1,25, 25) cm y tienen
radios de 1,5 cm y 1 cm respectivamente. Las
fuentes estan posicionadas de manera que los
centros de las esferas y uno de los puntos de
vista se encuentran casi alineados sobre una
misma recta. Se utilizd la configuracién de lar-
ga distancia. Por lo tanto, la configuracion tie-
ne aumento m>1y m €[2,35, 5]. En la figura
70 se muestran las imagenes finales decodi-
ficadas obtenidas segun los puntos de vista:
(5, 5, 20) cm, (-5, 5, 20) cm, (5, -5, 20)
cm, y (=5, =5, 20) cm. Las proyecciones de
las esferas sobre el plano XY tienen tamafos
similares del orden de 9 cm de diametro (14
pixeles). Son destacables las diferencias entre
las cuatro imagenes segun el punto de vista
registrado.

Conclusiones

En la primera parte del trabajo, se han de-
mostrado los principios de una nueva técnica:
Imagenes con Fuente Codificadora (IFC), que
se presenta como una alternativa a las image-
nes radiograficas con rayos X. IFC cuenta con
varias ventajas sobre las técnicas radiografi-
cas convencionales. En primer lugar, se basa
en el uso de fuentes extensas, abriendo el
camino al uso de las fuentes radiactivas para
sistemas radiograficos. IFC permite la adquisi-
cion simultanea de cuatro proyecciones desde
cuatro puntos de vista diferentes, compitiendo
de esta manera ventajosamente con la radio-
grafia estereoscdpica convencional. IFC puede
utilizarse conjuntamente con tubos de rayos X
de disefio novedoso, que utilicen blancos ex-
tensos con haces de electrones no focalizados
y por lo tanto tendran menores problemas de
disipacion térmica que los tubos convenciona-
les con spots focales cuasi-puntuales. Ademas,
IFC permite mayor flexibilidad en la seleccién

del espectro de rayos X que en la radiografia
convencional.

Se mostré mediante simulaciones por Monte
Carlo la validez de los principios de la nueva
técnica aplicada a dos objetos esféricos ate-
nuantes. IFC permitié separar los dos objetos
que se encontraban alineados con uno de los
puntos de vista. Estos casos de superposicion
no pueden ser resueltos con la radiografia
monoscépica convencional. Ademas, la capa-
cidad estereoscopica del sistema IFC permi-
te conocer la posicion exacta de los objetos
atenuantes.

Por ultimo, digamos que la utilizacién de un
sistema IFC con una pequefia fuente radiactiva
gamma de I-125 o de Am-241 de baja fluen-
cia, en conjuncién con un pequefio detector
tipo fotdn-Unico, se puede constituir en un
interesante dispositivo para obtener image-
nes radiograficas de sectores muy localizados,
brindando informacién espacial 3D con minima
dosis al paciente.

En la segunda parte del trabajo, se demos-
traron los principios de una nueva técnica:
Imagenes de Apertura Total (IAT), que permi-
te obtener imagenes de distribuciones 3D de
densidad de radiacion gamma sin el uso de
colimadores, presentandose como una alter-
nativa a las técnicas convencionales de cente-
llografia planar y SPECT que utilizan la Camara
Gamma (CG).

Las simulaciones mediante métodos de Mon-
te Carlo permitieron comprobar la validez de
los principios de la técnica propuesta. Ademas,
permitieron comparar las técnicas de CG y IF
técnicas bajo condiciones ideales e idénticas:
detectores iguales con respuestas energéticas
y espaciales perfectas; distancias detector-
fuentes iguales e igual nimero de fotones emi-
tidos por la fuente.

Las simulaciones hechas sin medio atenuante
permitieron mostrar la validez de los principios
de la técnica IAT propuesta. De esta manera,
los resultados de la nueva técnica no son per-
turbados por efectos espurios como la absor-
cion fotoeléctrica y la dispersion Compton.

Los resultados obtenidos muestran que la téc-
nica IAT tiene mayor sensibilidad (> 100 ve-
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ces) y mayor resolucion espacial (> 2,6 veces)
que CG con colimador LEHR. Se demostro,
que el método que decodifica IAT permite la
reconstruccion simultanea de cuatro proyec-
ciones diferentes de campo cercano, mientras
gue CG permite solo una proyeccion por ad-
quisicion. Las cuatro imagenes producidas por
IAT representan la misma distribucion de acti-
vidad desde cuatro diferentes puntos de vista.
Las cuatro proyecciones se encuentran locali-
zadas en campos imagen separados sobre el
plano detector. Por lo tanto, nunca hay una
superposicion de imagenes aun con fuentes
extremadamente complejas. Sin embargo, el
numero total de pixeles disponibles para for-
mar cada imagen, es un cuarto del nimero
total de pixeles del detector.

Por otro lado, la irrelevancia de los efectos de
colimacion parcial sobre la MC de IAT, permi-
tiria el uso de fuentes gamma con energias
superiores a 140 KeV, como las fuentes de po-
sitrones (511 KeV) o isétopos que produzcan
energias alin mayores.

En general, la informacion provista por los
coeficientes pi permite reconstruir la distribu-
cion espacial (3D) de la fuente en la region
FOV. Esta propiedad de adquisicion 3D per-
mitiria mediciones de distancias en el espacio
FOV 3D, cortes a través de planos de Z cons-
tante y cuantificacion de la concentracion de
actividad espacial.

Ademas, es posible usar técnicas de rende-
rizado volumétrico para visualizar el campo
escalar 3D — en este caso, la concentracion
espacial de actividad— sobre un plano 2D. Se
pueden aplicar técnicas similares a aquellas
como las usadas en SPECT (Wallis y Miller,
1990). Ademas, un renderizado adecuado po-
dria ser utilizado para alimentar sistemas de
vision estereoscopicos y holograficos.

En resumen, los resultados muestran que es
posible aplicar una técnica extremadamen-
te simple de imagenes codificadas y obtener
informacion de la distribucion espacial 3D de
actividad, en una Unica adquisicion, para fuen-
tes de geometria sencilla. Los resultados son
suficientemente promisorios para continuar las
investigaciones con fuentes mas complejas y
pruebas con fantomas, encaminadas a la apli-
cacion de la nueva técnica IAT a la Medicina
Nuclear.

GLOSARIO:

Ci: El curie (abreviatura: Ci) es una unidad de
radioactividad, es decir, de la tasa de desin-
tegracién de nucleos radiactivos. Un curie se
define como la actividad de un gramo de Ra-
226 (radio 226).

VOXELIZACION: Discretizacion del espacio 3D
(en nuestro caso, el campo de vision FOV) en
elementos de volumen finitos, consecuencia
del muestreo espacial discreto en el detector.
Cada voxel tiene asociado una ubicacidn espa-
cial y porta informacion (la densidad de radia-
cion emitida en ese punto). La informacion es
uniforme en todo el volumen del véxel. Repre-
senta el menor elemento de volumen que el
sistema permite resolver en un entorno alre-
dedor de cada punto del espacio FOV.

ESPESOR SEPTAL: (equivale a espesor del ta-
bique, del latin septum, tabique, pared). Alu-
de en este caso a los tabiques de plomo que
dividen la estructura interna del colimador en
celdillas cilindricas, prismaticas hexagonales, o
de otras formas geométricas, segun el tipo de
colimador. El espesor septal se refiere al espe-
sor de estos tabiques de plomo.

FANTOMA: En el presente trabajo, el fantoma
alude a un dispositivo (generalmente hecho
de acrilico u otros materiales plasticos) que
alberga diferentes configuraciones geométri-
cas de fuentes radiactivas (generalmente se
usan fuentes liquidas). Permite obtener con-
figuraciones de una o varias fuentes lineales,
cilindricas, esféricas, y patrones planos o tridi-
mensionales varios, con el fin de evaluar mag-
nitudes como resolucién espacial, uniformidad,
linealidad y contraste en sistemas de Camara
Gamma para técnicas de centellografia planar
y tomografia SPECT. En algunos casos, el fan-
toma también emula formas geométricas de
organos del cuerpo humano.
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