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La tomografia computarizada se ha convertido en una de las técnicas de diagnéstico mas utilizadas. Desde su introduccion
clinica en 1971 ha experimentado sucesivos avances que han hecho posible la aparicién de indicaciones nuevas en diferentes
campos de la medicina. En este trabajo se revisa la evolucion de la técnica y se describe lo esencial de los equipos, asi como
diferentes alternativas para su aplicacién en diagnoéstico.
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Computed tomography has become one of the most commonly used diagnostic techniques. Since its clinical introduction
in 1971, subsequent developments have led to the emergence of new indications in different medical specialties. This paper
reviews the evolution of art; essential characteristics of CT scanners are described and different application modalities in diag-

nosis are reviewed as well.
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Introduccion

La tomografia computarizada (TC) era, en el momen-
to de su introduccion clinica en 1971, una modalidad
de rayos X que permitia obtener Unicamente imagenes
axiales del cerebro de interés en neurorradiologia. Con el
paso del tiempo se ha convertido en una técnica de ima-
gen versatil, con la que se obtienen imagenes tridimen-
sionales de cualquier area anatémica, y que cuenta con
una amplia gama de aplicaciones en oncologia, radiolo-
gia vascular, cardiologia, traumatologia, o en radiologia
intervencionista, entre otras. La TC se utiliza en el diag-
nostico y en los estudios de seguimiento de pacientes, en
la planificacion de tratamientos de radioterapia, e incluso
para el cribado de subpoblaciones asintomaticas con
factores de riesgo especificos. Con los primeros escane-
res de uso clinico, tales como el “escaner - EMI”, que se
introdujo en 1971, se adquirian los datos del cerebro en
aproximadamente 4 minutos, dos secciones contiguas, y
el tiempo de célculo era de unos 7 minutos por imagen.
Poco tiempo después se desarrollaron escaneres aplica-
bles a cualquier parte del cuerpo; primero fueron esca-
neres axiales, de una Unica fila de detectores (1976), y
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de éstos se paso a los escaneres helicoidales o espirales,
que posteriormente permitieron el uso de equipos con
multiples filas de detectores, cuyo uso clinico ha alcan-
zado amplia difusion en la actualidad®-3.

La fig. 1 muestra dos ejemplos de imagenes de TC del
cerebro. La imagen axial de la izquierda muestra una TC

Fig. 1. Imagen de una TC cerebral de los origenes de la
técnica en una matriz de 160 x 160 pixeles (izquierda), e
imagen de un plano similar obtenida con una TC actual,
en una matriz de 512 x 512 pixeles.
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cerebral de los origenes de esta exploracion en una matriz
de 160 x 160 pixeles; la imagen de la derecha , que repre-
senta un plano axial similar del cerebro, ha sido obtenida
con una TC actual en una matriz de 512 x 512. Como es
notorio, la calidad de la imagen ha mejorado considera-
blemente con los equipos actuales, especialmente en la
resolucion espacial y la resolucion de bajo contraste.

Hoy en dia se dispone de escaneres de TC disefiados
especialmente para determinadas aplicaciones clinicas.
Asi, hay equipos de TC especificos para la planificacion
de tratamientos en radioterapia: estos escaneres ofrecen
un diametro de abertura del gantry mayor del habitual
para permitir que el estudio pueda hacerse con un gran
campo de vision®. Otro ejemplo actual es la integra-
cién de escéneres de TC en aplicaciones que incluyen
varias técnicas de imagen; por ejemplo, mediante la
hibridacién de un escaner de TC con un tomaégrafo por
emision de positrones (PET), o con un tomdgrafo de emi-
sion de fotén Unico (SPECT)>/. Se cuenta también con
escaneres “especiales” para nuevas indicaciones en
diagnoéstico por imagen: se han desarrollado, por ejem-
plo, equipos de TC denominados “de doble fuente”,
equipados con dos tubos de rayos X, y también equi-
pos de TC “volumétricos”, que incorporan hasta 320 filas
de detectores, lo que permite adquirir datos de érganos
completos con tan solo una rotacion82.

Con la TC es posible obtener con relativa facilidad
iméagenes tridimensionales (3D) de, por ejemplo, el
cerebro, el corazdn, o del sistema musculo-esquelético,
0 imagenes de cuerpo entero en diferentes modalidades
(representaciones de volumen o de superficie, imagenes
con seleccion y supresion de tejidos, etc.). A menudo
esas iméagenes 3D se presentan en color, lo que las dota
de una apariencia un tanto espectacular; sin embargo,
los radidlogos suelen confiar mas en las imagenes bidi-
mensionales en blanco y negro, bien sean axiales, o
generadas con reformateados multiplanares (MPR) en
dos dimensiones. El contraste original sangre-tejido blan-
do en las imagenes es muy pequefio, por lo que la luz de
los vasos so6lo se puede visualizar después de la admi-
nistracion intravenosa de un medio de contraste, que por

A

Fig. 2. Medida de los perfiles de transmisién de rayos X.
A) Arco de detectores; B) Rotacion del tubo alrededor del
paciente; C) multiples filas contiguas de detectores alinea-
das con el eje de rotacion.

Rev Fis Med 2010;11(3):163-180

A Calzado y J Geleijns

lo general contiene yodo. La angiografia coronaria TC, y
la angiografia pulmonar constituyen ejemplos de realce
de contraste. En lo que sigue se describen los equipos
de TC actuales y se comentan algunas aplicaciones
con especial énfasis en los avances producidos en los
altimos afnos. Hay partes de este trabajo que son una
version resumida del capitulo de un libro sobre TC publi-
cado en otro ambito!%; los fundamentos de la TC y sus
principales caracteristicas y soluciones técnicas estan
descritos en diversos libros y articulos de revision!1-16.

Principios de la TC
Haz de rayos, atenuacion y proyecciones

El objetivo de una adquisicion de TC es medir la
transmision de los rayos X a través del paciente en un
gran nimero de proyecciones. Las proyecciones se obtie-
nen mediante la accién combinada del tubo de rayos X
rotando alrededor del paciente y de sistemas detectores
gue cuentan con cientos de elementos a lo largo del arco
detector (generalmente unos 800 - 1000 elementos), con
decenas e incluso cientos de filas contiguas de detectores
alineadas a lo largo del eje de rotacion (fig. 2).

Los valores de pixel que se asignan en las imagenes
de TC estan relacionados con la atenuacién en el tejido
correspondiente, o méas concretamente, con el coefi-
ciente de atenuacion lineal 4. La ley de Beer-Lambert
establece la relacion entre la intensidad del haz inicial
de rayos X, I, el coeficiente de atenuacion lineal x, el
espesor del material x, y la intensidad del haz atenua-
do de rayos X, I(x). El coeficiente de atenuacion lineal
depende de la composicion y de la densidad del mate-
rial y de la energia de los fotones:

I(x) = lhe™ (1)

Puesto que la expresion (1) sélo describe la atenua-
cion del haz primario, no tiene en cuenta la intensidad
de la radiacion dispersa causada principalmente por el
efecto Compton. Al utilizar un haz de fotones polienergé-
tico, habria que integrar en (1) para todas las energias
de fotones presentes en el espectro de rayos X. Sin
embargo, en las metodologias de retroproyeccion que se
han desarrollado para los algoritmos de reconstruccion
de TC, dicha integracidon no se aplica generalmente.
Una solucion pragmatica tomada a menudo asume que
(1) puede aplicarse a un valor que representa la energia
media o efectiva del espectro. Este supuesto hace que
aparezcan inexactitudes en la reconstruccion y produce
artefactos por endurecimiento del haz.

Los diferentes tejidos del paciente atravesados por
el haz de rayos X presentan valores variables del coefi-
ciente de atenuacion lineal. Si el espesor del paciente
atravesado por el haz es d, la intensidad del haz
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atenuado, después de cruzar esa distancia, puede
expresarse como:

d

I(d) = Lye”/"* (2)

Desde el punto de vista de la obtencion de la ima-
gen, el paciente sometido a un examen de TC puede
considerarse como una matriz de diferentes coeficien-
tes de atenuacion lineal (,UU-), por ejemplo, de 5122
Para este tipo de discretizacion, la ecuacion de atenua-
cion a lo largo de una linea que coincida, por ejemplo,
con la fila i-ésima de la matriz, puede expresarse como:

j=s12

I(d) = Lyew =& 3)
El principio basico de funcionamiento de la TC
arranca con la medida de las intensidades del haz de
rayos X inicial y final, /; e I(d), respectivamente. A con-
tinuacién, se aplican las diferentes técnicas de recons-
trucciéon de la imagen para obtener una matriz de los
coeficientes de atenuacion lineal de la transmision
medida I(d)/1,,, ya que la transmision se mide general-
mente normalizada a la intensidad inicial de rayos X.

Unidades Hounsfield

En la TC la matriz de reconstruccién de los coeficientes
de atenuacion lineal (u,,,) se transforma en una matriz
de numeros de TC medidos en unidades Hounsfield del
material o tejido correspondiente (UH,, ). La atenuacion
de los materiales o tejidos en la escala Hounsfield se
expresa en relacion con el coeficiente de atenuacion lineal
del agua a temperatura ambiente (¢ ):

agua

_ Mmar — :aagua

UH,u = X 1000 (4)

agua

El aire presenta por definiciéon un valor tedrico de
-1000 UH (x,,,=0) y el agua tiene, también por defi-
nicion, 0 UH (umm:uagua), y cada incremento de una
UH se asocia con un incremento del 0,1% del coefi-
ciente de atenuacion lineal relativo al del agua. El tejido
adiposo presenta valores ligeramente inferiores a cero
(-100 a -80 UH); el pulmon tiene valores en el rango
de -950 a -600 UH; la mayoria de tejidos blandos estan
representados por valores en el rango de 20 a 70 UH
y el nimero de TC de un hueso compacto puede ser
superior a 1000 UH.

En la visualizacion de las imagenes de la TC es muy
importante definir los valores de gris que corresponden
a un determinado tejido, lo que se consigue de modo
Optimo ajustando adecuadamente los valores del nivel
(WL) y del ancho de la ventana (WW). En general los
valores comprendidos entre -1000 UH y 10000 6 més
UH suelen visualizarse en una escala de gris de 8 bits,

gue proporciona solo 256 niveles de gris. Para visuali-
zar, por ejemplo, el tejido blando, el tejido pulmonar o el
hueso, se seleccionan diferentes ajustes de WW y WL.
La escala de grises, tal como se define por el nivel y el
ancho de la ventana elegidos, debe adaptarse a la tarea
de diagnostico, y por lo tanto depende de la pregunta
clinica a la que se deba responder.

Los valores del nimero de TC deben tener una pro-
fundidad minima de 12 bits, lo que fija una escala de
valores desde -1024 a 3071 UH, con la que se cubre
la mayoria de tejidos relevantes clinicamente. Se puede
extender la escala Hounsfield trabajando con una
profundidad de 14 bits, lo que permite ampliar hacia
arriba la escala hasta 15359 UH y la hace compatible
con materiales de alta densidad y alto coeficiente de
atenuacion lineal. Una escala “extendida” permite una
mejor visualizacion de partes del cuerpo con implantes
metalicos, tales como stents, protesis ortopédicas e
implantes dentales o cocleares.

De la definicién de la escala Hounsfield se deduce que
los valores de UH obtenidos para todas las sustancias y
tejidos, con excepcién del agua y el aire, varian cuando
se aplican diferentes voltajes del tubo. La razén es que su
coeficiente de atenuacion lineal normalizado con respecto
al agua presenta una relacion no lineal con la energia. Este
efecto es més notable para sustancias o tejidos con eleva-
do nimero atémico efectivo, como la sangre con contraste
(yodo) y el hueso (calcio).

En la préactica clinica se encuentran a veces diferen-
cias relevantes entre los valores esperados y los reales de
UH. Estas desviaciones son debidas a la dependencia del
valor del nimero de TC obtenido con diferentes paréame-
tros, tales como el filtro de reconstruccion, el tamafio de la
imagen escaneada (FOV), o la posicién del objeto medido
en el FOV. Ademas, la aparicion de artefactos en la ima-
gen puede tener un efecto sobre la exactitud de las UH.
Cuando se realizan estudios clinicos longitudinales, se
debe tener en cuenta que, incluso para el mismo escaner,
puede darse con el tiempo una deriva en los valores de
UH. Asimismo, en estudios multicéntricos que involucran
diferentes escaneres de TC pueden aparecer diferencias
significativas en las UH observadas entre centros para los
mismos materiales. Por eso, al abordar estudios cuantita-
tivos con imagenes de TC se requiere una atencion espe-
cial a estos problemas, por lo que a menudo es necesario
efectuar calibraciones adicionales.

Sistema de imagenes de TC

Evolucion de la técnica hasta
las configuraciones actuales

Después de la investigacion preclinica y el desarrollo
durante la década de 1970, la TC se convirtié rapida-
mente en una modalidad de imagen indispensable en
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Tabla 1. Evolucion de los diferentes tipos de tecnologia de TC. Se muestran los cambios esenciales en la configuracion del sistema
detector, la cobertura del campo de visién axial, la configuracion de adquisicion axial, y la cobertura del campo longitudinal.

, Configuracion Cobertura del campo de Adquisicion angular de Cobertura
Tecnologia TC NN : o
del detector vision axial las proyecciones longitudinal
. . L Haz estrecho, cobertura del REEEIN 09 I HIED CE
Primeros escaneres Un Unico elemento . ! rayos X y del detector
clinicos, 1974 detector FOV' con traslaciones del (pequefos incrementos Traslacic
' tubo y del elemento detector rasiacion
angulares) de la camilla
Escéneres Una rotacién completa en pasos cortos
de TC axial Fila Unica de detec- (360°) de un tubo de rayos

(step-and-shoot)

Escéaneres de TC
helicoidal

tores con cientos de
elementos

Escéneres de TC
helicoidal con
multiples filas de
detectores

Multidetector con
4,16y 64 canales
activos

Haz en abanico con cobertu-
ra completa del FOV

X'y del detector

Rotacion multiple continua
de un tubo de rayos X'y del
detector

Escaneres de TC
helicoidal con
multiples filas de
detectores y doble
fuente

Dos conjuntos multi-
detector, con 32 6 64
canales activos

Dos haces en abanico, uno
de ellos al menos con cober-
tura completa del FOV

Rotacion multiple continua
de dos tubos de rayos X y
de dos conjuntos detectores

Traslacién continua
de la camilla

Escéneres de TC
volumétrico

Multidetector con
hasta 320 canales
activos

Haz cdnico con cobertura

completa del volumen de

interés (FOV completo y
160 mm longitudinal)

Una Unica rotacion conti-
nua de un tubo de rayos X
y del detector

La cobertura de
160 mm del campo
longitudinal es
proporcionada por
el haz conico. Para
cobertura longitudinal
>160 mm: adquisicio-

nes step-and-shoot +
enlace de los volime-
nes reconstruidos

“FOV: Campo de vision

diagnostico. Es impresionante constatar que lo esencial
de la tecnologia moderna de TC utilizada en la préactica
clinica actual estaba formulado ya a finales del afio 1986.
El desarrollo de la TC multidetector (o multicorte) y de la
TC de multiples fuentes se habia descrito en una patente
en Estados Unidos en 1980%7. La técnica de adquisicion
de TC helicoidal con transporte continuo de la camilla
del paciente se habia descrito en una patente en 198618.

La tabla 1 proporciona una vision general de la
evolucién de los diferentes tipos de tecnologias de TC,
organizados segln la configuracion del detector, la
cobertura del campo de visién axial, la configuracion
de adquisicion axial, y la cobertura longitudinal. En la
actualidad la mayoria de los escaneres en uso son heli-
coidales y con tecnologia multicorte, si bien los equipos
de “doble fuente” y la “TC volumétrica” se estan intro-
duciendo progresivamente.

El gantry y la camilla
En el interior del gantry de un equipo de TC estan

todos los dispositivos necesarios para registrar los perfiles
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de transmisién del paciente. Puesto que dichos perfiles
se van a registrar para diferentes direcciones angulares,
el conjunto de estos dispositivos estd montado en un
soporte giratorio: el tubo de rayos X, el conjunto detector,
el generador de alta tension para el tubo, el sistema de
refrigeracién del tubo de rayos X, el sistema de adquisi-
cién de datos, el colimador y los filtros de forma; todos
estos elementos giran solidariamente con el soporte. El
suministro eléctrico al conjunto rotatorio se lleva a cabo
tipicamente mediante contacto por aros deslizantes (slip
ring technology). Los perfiles de proyeccion registrados
se transmiten generalmente a un ordenador por medio
de tecnologias de comunicacién inaldmbrica.

El tubo de rayos X y el generador

El tubo de rayos X (con anodo de wolframio) y el
generador de alta tension se utilizan para producir el haz
de rayos X. Los tubos utilizados tienen tamafios de foco
variable segln las necesidades de calidad de imagen
(buena resolucién a bajo contraste o alta resolucién espa-
cial). La potencia maxima de los equipos modernos esta
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en el rango de 60-120 kW, con valores de tension entre
80y 140 kV. La aparicion de los equipos multidetector ha
permitido un uso més eficiente de la potencia del con-
junto generador-tubo. Se han producido innovaciones en
la tecnologia de los tubos de rayos X, tales como la intro-
duccién de la cdmara giratoria de vacio (rotating vacuum
vessel) o el desplazamiento del punto focal (flying focal
spot), que han permitido aumentar la potencia méxima
y mejorar la resolucion espaciall®2l. La ingenieria de
estos componentes del escaner es complicada, ya que
se montan en la parte giratoria del gantryy tienen que ser
disefiados para soportar las fuertes fuerzas G (fuerza
centrifuga) que se producen durante la rotacion rapida
del conjunto. El tiempo de rotacion, y la correspondiente
resolucion temporal de TC, estan limitados debido al
fuerte incremento de las fuerzas G en tiempos de rotacion
mas cortos. En equipos de TC rapidos, con tiempos de
rotacién del orden de 0,35 s, las piezas giratorias estan
expuestas a varias decenas de fuerzas G2,

Filtracion y colimacion

Al igual que en otras aplicaciones de los rayos X en
radiodiagnostico, el haz generado en el tubo debe ser
colimado para adaptarlo a las dimensiones deseadas. El
ancho del haz a lo largo del eje longitudinal es general-
mente pequefio, por lo que es frecuente utilizar el tér-
mino “haz en abanico”. Ademas de la filtracion carac-
teristica de todos los equipos de rayos X, los escaneres
de TC incorporan “filtros de forma” (bow tie filters) para
crear un gradiente de intensidad del haz de rayos X en
el plano axial en la direccion perpendicular al rayo cen-
tral. Para lograr mejor el gradiente deseado los filtros
se montan cerca del tubo de rayos X. El objetivo del
gradiente y de los filtros de forma que lo producen es la
reduccion del rango dinamico de la sefal que tiene que
ser registrada en el sistema detector.

Detectores

Los equipos actuales de TC incorporan detectores
de estado soélido. Estos detectores ofrecen una mejor
eficiencia de deteccion en comparacién con los de
gas a presion utilizados anteriormente, generalmente
camaras de ionizacion con gas xen6n. En los detectores
de estado sélido casi todos los fotones que llegan son
absorbidos. Su eficiencia de deteccion es practicamen-
te del 100%, mientras que en los detectores de gas era
sélo del 70%. Los detectores de estado soélido utilizados
son generalmente de centelleo con fotodiodos adosa-
dos en la parte posterior del detector para convertir la
luz en una sefal eléctrica. Delante del detector hay una
rejilla antidifusora que por lo general consta de peque-
flas laminas de material muy absorbente (wolframio,
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Fig. 3. Mddulos detectores de equipos con 4, 16, 64 y
320 filas de detectores (izquierda). EI conjunto detector
completo, compuesto de mudltiples modulos detectores
(derecha). (Cortesia de Toshiba Medical Systems).

por ejemplo) alineadas con el eje longitudinal (eje z)
del escaner (1D), aunque la combinacién de esa rejilla
con otra alineada perpendicularmente (2D) ofrece una
reduccion mayor de la radiacion dispersa. Las caracte-
risticas fisicas esenciales de los detectores de TC son,
ademés de una buena eficiencia de deteccién, una res-
puesta rapida (con poca luminiscencia residual, after-
glow), y buena transparencia para la luz generada para
garantizar su deteccién éptima por los fotodiodos. Los
sistemas detectores actuales de TC constan de miles de
elementos detectores de estado solido. Estos elementos
estan separados por un septo para impedir que la luz
generada en cada elemento detector, sea detectada por
el fotodiodo de un elemento vecino. Tanto las laminas
gue forman el septo como los elementos que forman la
rejilla antidispersion deben tener el menor tamafio posi-
ble, ya que reducen el area efectiva de deteccion y por
tanto, la eficiencia absoluta de deteccién de rayos X.
En la fig. 3 se muestran los médulos del detector de
escaneres de 4, 16, 64 y 320 filas, respectivamente
(izquierda). El sistema detector completo de TC (fig. 3,
derecha) se compone de muchos moédulos detectores
adyacentes a lo largo del arco detector.

El conjunto detector de TC esta curvado en el plano
axial (plano xy), y tiene forma rectangular a lo largo del
eje longitudinal (eje z). La medida de intensidad del haz
en los elementos detectores permite obtener los perfiles
transmitidos para cada direccion angular I(d). Los equi-
pos de TC cuentan ademéas con detectores situados
fuera del FOV que miden la intensidad inicial del haz de
rayos X, 1(0). Asi, el cociente I(d)/1(0), que se relaciona
con la atenuacion relativa del haz de rayos X, puede
registrarse facilmente:

I(d) _ _fuow
10) = e (5)

El tamafo de los detalles que se pueden resolver en
las imagenes reconstruidas varia en funcién del nimero
y el tamafio de los elementos detectores presentes a lo
largo del arco detector, del tamafio de los elementos a
lo largo del eje z y del numero de angulos en los que
se han registrado las proyecciones en la adquisicion.
El nimero minimo de elementos detectores en un arco
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detector para alcanzar una resolucion espacial de d
en la imagen reconstruida cubriendo un valor determi-
nado de FOV debe ser aproximadamente (2 FOV)/d.
Por lo tanto, se necesitarian cerca de 800 elementos
del detector para alcanzar una resoluciéon espacial de
1 mm en una imagen reconstruida en un campo
de visién de 400 mm. Se puede mejorar la resolucion
espacial de una adquisicion con rotacion completa
(360°) mediante una ligera modificacién geométrica de
la disposicion de los elementos del detector (quarter
offsef)?3. Desplazando los elementos detectores una
longitud igual a un cuarto de su tamafio se dobla el
valor de la resolucion espacial tedrica. Esta técnica esta
incorporada en la mayoria de los escaneres actuales.
Como regla general para obtener una buena resolucion,
el nimero de dngulos de proyeccién que se necesita es
similar al nimero de elementos detectores utilizados.
Con los conjuntos detectores actuales, con 800-1000
elementos a lo largo del arco detector que cubren un
campo de vision de 400 mm, se puede alcanzar una
resolucién espacial mejor que 1 mm. La medicién de la
funcion de respuesta de punto (PSF) en los escaneres
modernos proporciona valores de la anchura a la mitad
de la altura méxima (FWHM) de 0,6 - 0,9 mm en el
plano axial. En resumen, con filas de 800-1000 ele-
mentos detectores a lo largo del arco detector se obtie-
ne cobertura suficiente del FOV axial con una buena
resolucién espacial. La introduccién de filas multiples
de detectores en los equipos ha sido decisiva para
mejorar la cobertura longitudinal. En 1998 se introdu-
jeron escaneres con 4 filas de detectores activos, que
aumentaron a 16 filas de detectores activos en 2001,
y a 64 filas de detectores activos en 2004. En 2007 se
introdujo un escéner de TC con 320 filas de detectores
activos (Toshiba, Aquilion ONE). Como es logico, con la
mejora de la cobertura longitudinal del sistema detec-
tor las exploraciones se efectian en menos tiempo y

Fig. 4. Evolucion de la cobertura de los equipos multidetec-
tor con el aumento de las filas activas disponibles.
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se puede reconstruir en secciones mas delgadas. En
la fig. 4 se muestra la evoluciéon de la cobertura de
los equipos multidetector con el aumento de las filas
activas disponibles. El salto de la adquisicién con un
escaner de una Unica fila de detectores y espesor tipico
de 5 mm a equipos con 4 filas de detectores activos
permitié obtener una mejora sustancial de la resolu-
cion longitudinal, lo que se utiliz6 ventajosamente en
la practica clinica para obtener visualizaciones 3D de la
imagen escaneada. Los escaneres con 4 filas de detec-
tores activos permitieron también mejorar la cobertura
longitudinal. Esto facilité la reduccion de los tiempos de
adquisicién, aunque sin el beneficio de la mejora en
resolucién longitudinal. Los equipos con 16 6 64 filas
de detectores activos permitieron la adquisicion con
configuraciones de, por ejemplo, 16 x 0,5 =8 mm y
64 x 0,5 = 32 mm. Estos escaneres proporcionan una
excelente resolucion espacial longitudinal, reconstruc-
ciones 3D de alta calidad, con reduccién apreciable
de los tiempos de exploracion. Los escaneres de TC
multidetector con un méximo de 64 filas de detectores
activos no ofrecen cobertura de 6rganos completos, por
lo que, para cubrir el rango establecido, la exploracion
consiste generalmente en una adquisicion helicoidal
con multiples rotaciones. Con los equipos de TC mul-
tidetector de 320 filas, con una cobertura de 160 mm,
es suficiente una Unica rotacién para cubrir ciertos
6rganos como el cerebro o el corazén.

Reconstruccion y procesado de la imagen

Los resultados de las numerosas mediciones de la
transmision de rayos X a través de un paciente consti-
tuyen la informacion basica para reconstruir la imagen.
Antes de la reconstruccion, se toma el logaritmo de la
inversa de la transmision normalizada para cada medi-
da, In(/,/1(d)), que equivale a una suma discreta de los
productos s, Ax de los elementos del objeto atravesa-
dos por el haz. Es sabido que si se utiliza una retropro-
yeccion simple de los perfiles de transmisién medidos
para reconstruir la imagen, se obtiene una imagen muy
borrosa. Esta conclusion se justifica matematicamente;
se puede demostrar que una retroproyeccion simple no
es suficiente para la reconstruccién exacta de la ima-
gen en la TC y que se debe hacer una retroproyeccion
utilizando un filtro!3. El método conocido como retro-
proyeccion filtrada (FBP), con multiples variantes, es
el estandar para la reconstruccion de la imagen en la
TC11,13,24-27

El filtro (o0 kernel de convolucién) con el que tedrica-
mente se obtiene una reconstruccion 6ptima en FBP es
el denominado filtro de Lakshminarayanan2®. Produce
imagenes reconstruidas con resolucion espacial 6pti-
ma, aunque presentan también niveles de ruido rela-
tivamente altos. Este filtro “éptimo” se denomina con
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frecuencia en la practica clinica, filtro sharp o filtro de
hueso. A menudo se utilizan filtros que reducen el nivel
de ruido de las imagenes reconstruidas; estos filtros
producen cierta pérdida de respuesta en las frecuen-
cias mas altas. Esto sucede moderadamente con un
filtro Shepp-Logan, que proporciona imagenes que son
menos ruidosas y con mejor resolucion de bajo con-
traste y resoluciéon espacial un poco peor; este filtro se
conoce clinicamente como filtro estandar?®. Se puede
reducir ain mas el ruido en las imagenes reconstruidas
y mejorar asi la resolucion de bajo contraste, pero a
cambio de obtener una resolucién espacial notable-
mente peor; estos filtros son los que en las aplicaciones
clinicas se suelen denominar smooth o filtros de tejido
blando. Los equipos de TC actuales ofrecen muchos
filtros de reconstruccién que estan optimizados para
aplicaciones clinicas especificas. Es posible reconstruir
una sola exploracién con diferentes filtros de recons-
truccioén para optimizar la visualizacion de, por ejemplo,
tejidos 6seos y blandos de manera adecuada.

Ademéas de la FBP, se pueden aplicar también téc-
nicas de reconstruccion algebraicas o estadisticas. La
reconstruccion algebraica, usada en los primeros tiem-
pos de la TC puede parecer atractiva; sin embargo, la
reconstruccion a través de resolucion de ecuaciones no
es viable en la practica clinica, debido fundamentalmen-
te a las grandes matrices (512 x 512; 1024 x 1024) que
se utilizan en imagenes médicas y a las inconsistencias
en las ecuaciones, causadas por errores de medicion y
por el ruido. Un desafio de cara al futuro lo constituyen
los métodos de reconstruccion iterativos (estadisticos),
que se estan intentando introducir en la TC. La recons-
truccion iterativa es relativamente bien conocida en el
tratamiento de imagenes médicas, ya que se utiliza habi-
tualmente en medicina nuclear39-33, Las técnicas itera-
tivas podrian proporcionar beneficios potenciales en la
aplicacién de la TC, incluida la eliminaciéon de artefactos
de rayas (en particular, cuando se utilizan pocos angulos
de proyeccion), y un mejor rendimiento en la adquisi-
cién de TC de baja dosis34. Sin embargo, las imagenes
reconstruidas mediante métodos iterativos pueden verse
afectadas por artefactos que no estéan presentes en las
imagenes reconstruidas con FBP, tales como patrones
de aliasing o valores fuera de rango (overshoots) en areas
con altos gradientes de intensidad. En los Ultimos tiem-
pos se estan introduciendo algoritmos de reconstruccion
iterativa en los escéneres comerciales.

Adquisicion
Radiografia de planificacion
Elexamen real de TC esté precedido por al menos una

radiografia plana de planificacién. Se efecttia con el tubo
de rayos X estético (sin rotacién), con el haz muy colima-

Fig. 5. La radiografia de planificacion sirve para preseleccionar
los valores de mAs de los sistemas de modulacion automati-
ca en funcién de la atenuacién. Se muestra la adaptacién de
la carga del tubo (mAs) por el control automatico de exposi-
cién en cuatro posiciones diferentes.

do longitudinalmente y la camilla con el paciente en movi-
miento. El tubo de rayos X se fija por lo general en una
posicién que permita obtener una radiografia de pro-
yeccion frontal o lateral del paciente. La radiografia de
proyeccion de la exploracion se realiza con valores inter-
medios de tension (120 kV) y valores bajos de intensidad
de corriente del tubo (entre 20 y 100 mA). La exposicién
a la radiacion del paciente debida a la radiografia de
planificacién es baja y puede considerare despreciable
comparada con la exposicion debida al examen com-
pleto de TC. La calidad de imagen, en particular la reso-
lucién espacial, de estas radiografias es moderada en
comparacion con la de las radiografias clinicas.

Las radiografias de planificacién sirven para fijar las
posiciones de inicio y finalizacién de la adquisicion de TC.
Algunos sistemas automéaticos de control de la exposicion
en TC obtienen la informacion sobre la transmision de
diferentes zonas del paciente a partir del anélisis de la(s)
radiografia(s) de planificaciéon. Los sistemas automaticos
de control de la exposicion estiman a continuacion la
corriente dptima del tubo en funcién de la posicion longi-
tudinal del tubo de rayos X relativa al paciente; esos valo-
res de corriente seran los aplicados durante la adquisicion
de TC; esto se llama modulacién de la corriente del tubo
en el gje z. La fig. 5 muestra la adaptacion de la carga
del tubo (mAs) por el control automético de exposicion
en cuatro posiciones diferentes; durante la adquisicion
helicoidal la carga del tubo es mayor en zonas con alta
atenuacion y disminuye en las zonas con menor atenua-
cién de los rayos X. El control automéatico de la exposicion
en TC también puede compensar las diferencias de ate-
nuacién en diferentes angulos de proyeccion, lo que se
denomina modulacién x-y o modulacion angular3.
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Fig. 6. Geometria de una adquisicion axial (izquierda).
La trayectoria circular del tubo lo es también desde la
perspectiva del paciente. En la geometria de adquisicion
helicoidal (derecha) la trayectoria circular del tubo se con-
vierte en helicoidal desde la perspectiva del paciente.

TC axial

Una tomografia axial implica la adquisicion de los per-
files de transmisidon mediante un giro del tubo de rayos X
con la camilla en reposo. Cada adquisicién axial (secuen-
cial) se realiza generalmente con una rotacion completa
(360°) del tubo de rayos X, aunque para mejorar la
resoluciéon temporal, se puede acortar a 180° + angulo
del haz. El angulo de rotacion puede extenderse hasta,
por ejemplo, una adquisicion de 720° para mejorar la
resolucion de bajo contraste, al permitir una mayor carga
del tubo (mAs). En una exploraciéon completa de TC se
efectia una (o mas) serie(s) de adquisiciones axiales
a fin de cubrir el volumen de interés clinico relevante.
Esto se logra mediante sucesivos desplazamientos de la
camilla después de cada adquisicion axial. Por lo general
el desplazamiento es igual al grosor de corte, para que
la serie de adquisiciones axiales pueda ser reconstruida
en imagenes axiales contiguas. En la fig. 6 (izquierda) se
muestra la geometria de una adquisicion TC axial.

TC helicoidal

Hasta 1989 solo se podia adquirir en TC axial. En
1989, la adquisicion de datos con el tubo de rayos X
rotando continuamente y con la camilla desplazandose
simultaneamente dio origen a la adquisicion helicoidal o
espiral®®. La introduccion de la adquisicién helicoidal ha
mejorado considerablemente el rendimiento de la TC.
Algunas de las ventajas de la TC helicoidal: se acorta el
tiempo de exploracién, y se obtiene una informacién mas
coherente para reproducir imagenes en 3D del volumen
explorado. La desventaja principal de la TC helicoidal fue
la aparicién de algunos artefactos asociados (molinos de
viento, etc.). La fig. 6 (derecha) muestra la geometria
de una adquisicién de TC helicoidal; la trayectoria circu-
lar del tubo de rayos X se transforma en una hélice desde
la perspectiva del paciente. La adquisicion helicoidal
posibilitd la obtenciéon de datos de un gran volumen del
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paciente en apnea, lo que constituia un requisito previo
para el desarrollo de la angiografia con TC (angio-TC) de
alta calidad. El desplazamiento de la camilla se expresa
generalmente en relacion con la anchura nominal del
haz (igual a la anchura de corte en equipos de corte
Unico); el cociente entre el desplazamiento de la camilla
en una rotacion de 360° del tubo y la anchura nominal
del haz se denomina factor de paso o pitch.

TC multicorte

Diez afios después de la introduccién de la TC heli-
coidal, con la introduccion de escaneres multidetector
de rotacién rapida, se produjo un enorme avance en
la tecnologia de TC que facilité la aparicion de nuevas
aplicaciones clinicas. Los primeros equipos con 4 filas
contiguas de detectores activos, dieron paso a los de 16
y 64 filas respectivamente, lo que hizo posible la adqui-
sicién simultdnea de perfiles de un gran nimero de sec-
ciones. Ademas, el tiempo de rotacién se redujo desde
1-2 s, tipicos en equipos de corte Unico, hasta valores
muy inferiores (0,3-0,4 s). En consecuencia, en estas
condiciones es posible escanear practicamente todo el
cuerpo de un adulto en una inspiracidon con espesores
de corte muy por debajo de 1 mm. Con los equipos de
TC multidetector las adquisiciones se suelen hacer en
modo helicoidal. Las excepciones se dan para TC de alta
resolucion de, por ejemplo, los pulmones, y la adquisi-
cién secuencial en TC cardiaca, ya sea para el célculo
del calcio coronario o para angiografia coronaria por TC.

TC cardiaca

La TC cardiaca se basa en la sincronizacion de la
reconstruccion de la imagen con el electrocardiograma
(ECG) y la seleccion de la fase de menor movimiento car-
diaco3738, La fig. 7 muestra una reconstruccion del cora-
zon en diferentes fases cardiacas en la que se pueden
apreciar diferencias de borrosidad de las arterias corona-
rias entre diferentes fases cardiacas. En este caso, la fase
cardiaca correspondiente al 70% del intervalo RR pro-
duce el mejor resultado, libre de movimiento. La recons-
trucciéon cardiaca puede ser retrospectiva (ECG gated)
y prospectiva (ECG friggered). Las reconstrucciones
basadas en la seleccion retrospectiva de la fase cardiaca
utilizan el registro de los datos brutos y el ECG durante
uno 0 mas ciclos cardiacos completos. Una alternativa
a la reconstruccion retrospectiva la constituye la adquisi-
cion de datos secuencial (step-and-shoot)3. Una ventaja
de este tipo de adquisiciones es la reduccién de la dosis
del paciente. Algunos equipos permiten escanear pros-
pectivamente todo el corazén en un solo latido durante la
fase (de reposo) preseleccionada del ciclo cardiaco: los
escaneres rapidos “de doble fuente” (Siemens Definition
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Fig. 7. Reconstrucciones del corazén en diferentes fases
cardiacas. Se aprecia la diferente borrosidad de las arte-
rias coronarias. La fase cardiaca para la que se obtiene la
imagen mas nitida en la imagen es la correspondiente al
70% del intervalo RR de la curva del ECG.

Flash) pueden adquirir helicoidalmente datos del corazon
completo y los de haz cénico (Toshiba Aguilion ONE),
hacerlo en una Unica rotacion. Estas técnicas nuevas de
adquisicién en “un Unico latido” anuncian importantes
reducciones de las dosis de radiacion?0-43.

Fluoroscopia TC y procedimientos
intervencionistas

La TC dinamica se puede utilizar para intervenciones
guiadas por la imagen; esta técnica se denomina fluoros-
copia TC (fluoro-TC). Algunos avances técnicos, como la
rotacion continua y rapida del tubo de rayos X, asi como
la incorporacién de hardware suficientemente rapido para

Fig. 8. Seccion axial utilizada para la preparacion de una
puncién; los marcadores situados en la piel permiten pla-
nificar la posicién de entrada de la aguja; el objetivo de la
puncién también es visible (izquierda). La imagen obtenida
durante la puncién guiada por fluoroscopia TC permite
visualizar con precision la posicion de la aguja (derecha).

reconstruir imagenes en tiempo real, han propiciado el
desarrollo de la fluoro-TC. La primera aplicacién clinica
se remonta a 1993 y la fluoro-TC multicorte se introdujo
en 1999. Su aplicaciéon requiere hardware adicional que
incluye un dispositivo de control del funcionamiento del
escaner desde el interior de la sala de TC, asf como la
instalacion de monitores en la sala que permitan visualizar
las imagenes. La fig. 8 muestra una seccioén axial utilizada
para la preparacion de una puncién; los marcadores en la
piel permiten planificar la posicién de entrada de la aguja
y visualizar el objetivo de la puncion. La imagen obtenida
durante la puncién guiada por fluoroscopia TC permite
visualizar con precision la posicion de la aguja. Puede des-
tacarse que el ruido es mucho mayor en esa imagen de la
puncién que en la exploracion de diagnéstico, ya que es
suficiente una calidad de imagen moderada para efectuar
la puncién. De modo general la fluoro-TC debe realizarse
con una corriente de tubo relativamente baja para reducir
la exposicion del paciente. El nimero de indicaciones cli-
nicas de la fluoro-TC multicorte crece constantemente: se
utiliza habitualmente para tomar biopsias dificiles; las
aplicaciones clinicas relativamente nuevas son la abla-
cion por radiofrecuencia guiada por TC, la cifoplastia, la
vertebroplastia, y la ablacién de tumores con alcohol. En
la practica de fluoro-TC se requiere una especial atencién
a los aspectos de proteccion radiolégica. La dosis en
piel a la entrada del paciente debe ser controlada para
garantizar que no se produzcan efectos deterministas en
la piel. Los operadores presentes en la sala de TC durante
la fluoro-TC deben protegerse con un delantal de plomo
para minimizar la exposicion a la radiacion dispersa. En
fluoro-TC el operador debe observar las mismas precau-
ciones que en fluoroscopia convencional: el nimero de
adquisiciones debe ser el menor posible y su duracion, 1o
mas corta posible. Estas medidas reducen efectivamente
la exposicion a la radiacion tanto del paciente como de
los operadores. Los trabajadores presentes en la sala de
TC deben mantener la mayor distancia posible al escaner
para limitar su exposicion a la radiacién dispersa. Con un
Unico corte axial de baja dosis suele ser suficiente para
obtener informacion sobre el estado del procedimiento, de
modo que sélo debe utilizarse adquisicion dindamica si el
corte axial no proporciona informacién suficiente. Deben
tomarse precauciones especiales para evitar la exposicion
directa de la mano del operador, el operador debe mani-
pular la aguja durante la fluoroscopia CT y sélo lo hara
con un porta-agujas especial que proporciona la distancia
extra entre la mano del operador y el haz de rayos X, por
lo que se puede evitar la exposicion directa de la mano™.

TC Dental

Las exploraciones de TC de la mandibula se pueden
hacer con cualquier escaner, aunque es posible también
utilizar equipos de TC de haz coénico (CBCT) disefiados
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para estas aplicaciones. Estos escaneres dentales son
relativamente pequefios y presentan componentes dife-
rentes de los de TC de cuerpo entero*®46. En particular,
los escaneres de CT dental estan equipados con un tubo
de rayos X compacto (de una potencia relativamente
baja) y por lo general tienen un detector de panel plano.
El detector de panel plano es comparable a los que
incorporan los equipos de rayos X utilizados para obtener
radiografias digitales de proyeccién. Los escéaneres de TC
dental estan disefados para que el paciente esté sentado
durante el examen. La ventaja de estos equipos es que
proporcionan una calidad de imagen suficiente para
aplicaciones en radiologia maxilofacial con coste relativa-
mente bajo. De manera general ofrecen un rendimiento
pobre en lo que respecta a la resolucion de bajo contraste,
lo que significa que los tejidos blandos no se pueden eva-
luar adecuadamente en las imagenes reconstruidas. Esto
no supone en general una limitacién para su aplicacion
clinica en el campo de imagen dental, aunque limita su
potencial de aplicacion en otros campos de la imagen
meédica. El disefio de los escaneres de TC de haz conico
dentales impone también una limitacién de la velocidad
de rotacién del brazo en el que estan montados el tubo
de rayos X y el detector. Esto significa que el tiempo de
rotacion es relativamente largo. Con los equipos de CBCT
dental se obtienen imagenes de cortes axiales muy finos
de la mandibula que puede ser reformateadas en multi-
ples vistas panoramicas y transversales.

TC con realce de contraste

En las imagenes de TC con realce de contraste, se
produce artificialmente contraste entre estructuras que
no serian visibles directamente en las exploraciones
(fig. 9). En angiografia TC se administra contraste yoda-

Fig. 9. En la colonografia TC se introduce gas a través del
recto para mejorar el contraste entre el colon y los tejidos
circundantes (izquierda). En angiografia TC se administra
contraste yodado por via intravenosa para mejorar el con-
traste entre la luz y la pared del vaso (derecha).
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do por via intravenosa para mejorar el contraste entre
la luz y la pared del vaso. En algunos estudios de
abdomen antes de la TC se administra por via oral una
solucion diluida de yodo para mejorar el contraste en el
tracto gastrointestinal. En la colonografia TC se introdu-
ce gas a través del recto para mejorar el contraste entre
el colon y los tejidos circundantes.

Aplicaciones especiales

Entre las aplicaciones especiales de la TC se inclu-
ye, por una parte, la planificaciéon del tratamiento de
radioterapia, que es una aplicacion ya consolidada; por
otra parte, hay otras aplicaciones mas experimentales,
tales como las imagenes de TC de doble energia y los
estudios dinamicos de TC volumétrico. Las imagenes
de TC para la planificacion del tratamiento de radiote-
rapia se obtienen explorando al paciente en la posicion
que adoptara durante las sesiones de radioterapia. Hay
escaneres especiales (wide bore scanners) con una
abertura del gantry suficientemente grande como para
permitir que el paciente sea explorado en esa posicion,
y permiten un gran FOV4.

Las imagenes de TC de doble energia (0 energia
dual) requieren adquisiciones del volumen de interés
con dos diferentes energias promedio de fotones, lo
que se efectla escaneando el volumen de interés
con dos voltajes del tubo. También se puede utilizar
filtracién adicional del haz para optimizar méas los dos
espectros de rayos X. La TC de energia dual permite
una mejor diferenciacion entre ciertos tejidos con y sin
patologias. Se puede diferenciar, por ejemplo, entre el
acido urico que contiene célculos urinarios y el acido
urico que no lo contiene. La TC de energia dual permite
mejorar la visualizacion de los tendones de la mano y el
pie; ademas, se pueden eliminar las estructuras 6seas
de la imagen en las exploraciones angio-TC, lo que es
conveniente antes de interpretar los resultados de algu-
nos estudios*/ 48,

Algunos escaneres permiten la obtencion de estu-
dios dinamicos de TC, esto es, el seguimiento de la
evolucién temporal de un proceso dindmico en un
volumen de interés. Estas exploraciones son también
conocidas como TC en 4D. En ellas se puede visualizar,
por ejemplo, el movimiento de las articulaciones o la
captacion de contraste en ciertos érganos (perfusion o
angiografia TC dinamica). La fig. 10 muestra un ejemplo
de un estudio de angio-TC dinamica del cerebro con un
escaner de tomografia volumétrica que cubre todo el
cerebro (Aquilion ONE, Toshiba). Con las imagenes de la
evoluciéon temporal del realce de contraste vascular del
cerebro se puede hacer un seguimiento del realce arte-
rial y venoso. Actualmente es posible realizar estudios de
perfusién de 6rganos tales como el cerebro, el corazén
y el higado. Durante los estudios dinamicos el operador
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Fig. 10. Estudio de angio-TC dindmica con un escéaner de tomografia volumétrica que cubre todo el cerebro (Aquilion ONE, Toshiba).

debe tener en cuenta que pueden acumularse dosis a la
entrada muy rapidamente, por lo que la dosis en la piel
del paciente debe mantenerse por debajo de 2 Gy para
evitar el riesgo de induccion de efectos deterministas,
tales como eritema y depilacién®®-5L,

Calidad de imagen
Parametros de calidad de imagen

La caracteristica méas importante que distingue a la
TC de la radiografia y la planigrafia radica en la exce-
lente resolucion de bajo contraste que proporciona. La
resolucion de bajo contraste es la capacidad de detec-
tar estructuras que ofrecen s6lo una pequefia diferen-
cia en la sefal (expresada en UH) en comparacién con
su entorno directo. El ruido de la imagen es la principal
limitacion para la resolucion de bajo contraste. El ruido
de la imagen se puede disminuir, y de paso mejorar la

calidad de imagen, a costa de la exposicion del pacien-
te, mediante un aumento de la corriente del tubo (mA),
0 bien incrementando el grosor de corte reconstruido,
a costa de la resolucion espacial. Ademas, la resolucion
de bajo contraste depende de la tension del tubo, de la
filtracion del haz y del algoritmo de reconstruccion2-14,
La fig. 11 muestra una TC de higado con contraste. La
imagen que corresponde al 100% es la obtenida en
la adquisicion clinica real. Los datos brutos de la adqui-
sicién clinica han sido procesados con un algoritmo de
simulacién de bajas dosis, que afiade ruido a los datos
brutos para simular la calidad de imagen de las adqui-
siciones. Se simula que fueron obtenidas, respectiva-
mente, con el 75%, 50% y 25% de la corriente del tubo
en la adquisicion clinica. Es notorio que las lesiones
de bajo contraste en el higado se visualizan con mayor
dificultad cuanto menor es la corriente de tubo, por el
aumento del ruido en las imagenes®2.

Los fisicos médicos suelen evaluar la resolucion de
bajo contraste (RBC) con maniquies que contienen
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Fig. 11. TC de higado con contraste. La imagen del 100% se
obtuvo en la adquisicion clinica real. Los datos brutos de la
adquisicion clinica han sido procesados con un algoritmo
de simulacion de bajas dosis, que les afiade ruido para
simular la calidad de imagen de las adquisiciones. Se simu-
la que fueron obtenidas, respectivamente, con el 75%, 50%
y 25% de la corriente del tubo en la adquisicién clinica.

insertos de bajo contraste de diferente tamafio. Con las
imagenes de TC de estos maniguies se puede evaluar
la RBC, bien subjetivamente, por uno o varios obser-
vadores que tienen que decidir sobre la visibilidad de
los insertos, u objetivamente, mediante el célculo de la
relacion sefial-ruido (SNR). Un modo de caracterizar
objetivamente el funcionamiento del escéner es el cal-
culo del espectro de potencia de ruido (NPS), pero aun
no se estd aplicando a gran escala®34.

La resolucion espacial, o resolucion de alto contraste,
es la capacidad de observar los contornos de objetos
pequefos en el volumen explorado. Los pequefios obje-
tos sélo se pueden resolver bien en la imagen cuando
hay una diferencia suficientemente grande entre la
sefial (en UH) y su entorno directo. El tamafio del voxel
se utiliza a menudo como indicador de la resolucion
espacial, sin embargo, cabe sefialar que el tamafio de
voxel debe interpretarse con cuidado ya que trabajar con
un tamafio menor de véxel no implica necesariamente
una mejor resolucion espacial. La resolucion espacial
se expresa preferentemente como la respuesta a una
funcién ¢, con la funcién de dispersién de punto (PSF)
para caracterizar la resolucion espacial en el plano axial,
o con el perfil de sensibilidad de una seccién (SSP) para
la resolucion espacial a lo largo del eje z; la respuesta
se suele cuantificar como la FWHM. La funcion de
transferencia de modulacion (MTF) proporciona infor-
macion Util sobre la calidad de la imagen en funcién de
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la frecuencia espacial, aunque su evaluacion clinica es
complicada y no se realiza habitualmente por los fisicos
médicos. Los fabricantes de equipos de TC proporcionan
informacién sobre la MTF, aunque esos datos deben
manejarse con cuidado, ya que no existe una norma
general internacional que describa el procedimiento
de medida de la MTF en equipos de TC. La resolucién
espacial esta limitada primariamente por la geometria de
adquisicion del escéaner, el algoritmo de reconstruccion
y el grosor del corte reconstruido. La capacidad de los
equipos actuales de 64 cortes en cuanto a la resolucién
espacial, expresada como el valor de FWHM de la PSF,
esté en el rango de 0,6-0,9 mm en las 3 dimensiones.
La fig. 12 muestra imagenes de un maniqui CatPhan
(The Phantom Laboratory, Salem) que es de los mas
utilizados para evaluar la calidad de imagen de TC. La
imagen de la izquierda permite comprobar el valor en
UH en la imagen reconstruida (cuatro insertos grandes
en la periferia del espectro representan aire, -1000 UH;
polietileno de baja densidad, -100 UH, polimetilmeta-
crilato (PMMA), 115 UH, y teflén, 990 UH; el fondo es
de 90 UH). La imagen de la izquierda muestra también
insertos de PMMA de bajo contraste de diferentes dia-
metros situados en torno al centro, lo que permite explo-
rar el efecto del tamafio del objeto en la detectabilidad de
bajo contraste. La imagen del centro muestra pares de
lineas de alto contraste que permiten la evaluacion de la
resolucion espacial. Por otra parte, la resolucion espacial
también se puede medir con la PSF de una pequefia
gota de wolframio (derecha). La imagen de la derecha se
puede utilizar para evaluar la homogeneidad del nimero
de TC en la imagen.

La resolucion temporal es la capacidad de resolver
objetos en movimiento rapido en la imagen de TC.
Una buena resolucién temporal evita los artefactos y la
borrosidad de la imagen inducidos por el movimiento.
Para tener buena resolucién temporal hay que efectuar
una adquisiciéon rapida de datos (rotacion rapida del
tubo de rayos X). Los algoritmos de reconstruccion que
se utilizan para aplicaciones generales de TC disponen
en principio de una resolucion temporal equivalente al

Fig. 12. Imagenes del maniqui CatPhan. La imagen de la
izquierda permite verificar la exactitud de de los nimeros
de TC y la detectabilidad de bajo contraste. La imagen
central corresponde al médulo de resolucion espacial. La
imagen derecha sirve para obtener la PSF y para verificar
la uniformidad espacial del nimero de TC.
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tiempo de rotacion (rotacion de 360°: “reconstruccion
completa”), la mejor resolucion temporal alcanzable de
modo usual es ligeramente superior al 50% del tiempo
de rotacion (180° + &ngulo del haz). La resolucion tem-
poral se puede mejorar ain mas mediante el uso de
metodologias de reconstruccién (TC cardiaco con una
reconstruccion segmentada) o utilizando un escéner
de TC de doble fuente. No se dispone en la actua-
lidad de métodos sencillos para medir la resolucion
temporal en un entorno clinico.

Estudios clinicos con ohservadores

Los indicadores fundamentales de la calidad de
imagen (PSF, NPS, MTF) y las valoraciones por parte
de observadores de las imagenes de objetos de prueba
descritas en la seccion anterior dan informacién sobre
la “capacidad” del escaner de TC. Esa informacion
puede ser utilizada para las especificaciones y para
el control de calidad del equipo. Sin embargo, no
proporcionan informacién suficiente para desarrollar y
optimizar protocolos de adquisicion de estudios clinicos
de TC. Hay un desconocimiento, al menos parcial, de
cémo extraer informacién de los objetos de prueba, en
términos de parametros fundamentales de calidad de
imagen o de parametros practicos, que permita deter-
minar cudl es la calidad de imagen clinica requerida
por los radi6logos para los objetivos clinicos concre-
tos. Por razones practicas, los protocolos clinicos de
adquisiciéon en la tomografia computarizada se basan
en gran medida en la experiencia y el consenso, aun-
gue lo deseable seria que se basaran en estudios de
observacion clinica y pruebas que aportaran suficiente
evidencia cientifica. Sin embargo, los estudios con
observadores que tienen como objetivo la optimiza-
ciéon de protocolos de adquisicién de TC son escasos;
una de las causas puede ser que la repeticion de exa-
menes del mismo paciente en diferentes condiciones
se considera inadecuada, por la exposicion adicional
a la radiacién que conlleva una exploracion extra. Sin
embargo, se puede simular el efecto sobre la calidad de
la imagen de la adquisicidon con cargas de tubo (mAs)
menores utilizando modelos mateméaticos que afladan
ruido a los datos brutos. Después de afiadir el ruido,
las imagenes pueden ser reconstruidas en el escaner y
ser utilizadas en estudios de observacion para evaluar
el nivel de ruido aceptable en las imagenes para un
determinado examen o indicacion®-%7. Por ahora no
es facil disponer de esos algoritmos en los equipos. La
fig. 13 muestra una exploracién clinica real (100% de
los mAs), y tres imagenes adicionales que se obtuvie-
ron simulando matematicamente dosis méas bajas, de
modo que las tres imagenes adicionales se obtuvieron
sin exponer al paciente a adquisiciones multiples. Un
estudio con observadores diseflado apropiadamente

Fig. 13. Exploracion clinica real de TC cardiaco (imagen
superior izquierda; 100% de los mAs), y tres imagenes
adicionales que se obtuvieron simulando matemaéticamente
dosis més bajas (50%; 25%; 12,5% de los mAs reales).

podria servir para establecer el valor 6ptimo de mAs
para esa exploracion. La optimizacion de la tension del
tubo es mas dificil de lograr, ya que no se han descrito
algoritmos apropiados para simular el efecto de la ten-
sion del tubo en la calidad de la imagen. La optimiza-
cion de la tension del tubo se basa principalmente en
consideraciones tedricas, en estudios sobre maniquies
(por ejemplo, dirigidos a optimizar la CNR en estudios
de angiografia CT usando contraste yodado) y en el
consenso entre observadores®8.59,

Efecto de los parametros de adquisicion
y reconstruccion en la calidad de imagen

Los principales parametros de adquisicion en la tomo-
grafia computarizada son: la tension del tubo, la intensi-
dad de corriente del tubo y la velocidad de rotacion. Para
lograr una buena transmision de rayos X y que llegue
suficiente sefial al detector se emplean valores relativa-
mente altos de la tensién del tubo (120 - 140 kV). Esto se
justifica por la colimacion relativamente estrecha del haz
de rayos X que limita su eficacia. Para ciertas aplicaciones
especiales, tales como estudios con realce de contraste y
TC pediatrica, puede ser ventajoso utilizar una tension del
tubo més baja, en el rango de 80 a 100 kV. La corriente
de tubo utilizada en la tomografia computarizada esta limi-
tada a veces por causas técnicas, como la larga duracién
de las adquisiciones y la capacidad calorifica del tubo de
rayos X, ademas de por razones de proteccion radioldgica.
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Para evitar artefactos de movimiento en la TC, es preferi-
ble seleccionar el tiempo de rotacién mas corto posible.
Para las exploraciones menos propensas a los artefactos
de movimiento y que requieren una buena resolucion de
bajo contraste, tales como las exploraciones del cerebro,
se puede seleccionar un tiempo de rotacién mas largo
para obtener una RBC adecuada.

Hay parametros de reconstruccion y de visualizacion
que tienen también un impacto sobre la calidad de ima-
gen y el desempefo del observador. Estos incluyen, por
ejemplo, el espesor de reconstruccion, las ventanas de
visualizacién, el filtro de reconstruccion, y las imagenes
MPR que se puedan utilizar junto con las imagenes axia-
les. La fig. 14 muestra tres reconstrucciones con tres
espesores diferentes: de arriba abajo, respectivamen-
te, espesores de corte reconstruido de 10 mm, 5 mmy
0,5 mm. Se pone de manifiesto que la resolucion espa-

Fig. 14. Reconstrucciones con tres espesores diferentes: de
arriba abajo, respectivamente, espesores de corte recons-
truido de 10 mm, 5 mmy 0,5 mm. La resolucién espacial
en el plano coronal mejora considerablemente al disminuir
el espesor de corte tanto en la representacion (rendering)
de volumen como en las imagenes coronales.

A Calzado y J Geleijns

cial en el plano coronal mejora considerablemente al
disminuir el espesor de corte, tanto en la representacion
(rendering) volumétrica como en las imagenes coro-
nales. Las reconstrucciones en la actualidad se suelen
hacer con un grosor de corte inferior a 1 mm.
Cualquier adquisicion de TC puede ser recons-
truida aplicando uno o mas filtros de reconstruccién.
Durante la lectura de imagenes el radidlogo puede
seleccionar la ventana correspondiente a la anatomia
y la patologia especifica de interés. Esto se ilustra en
la fig. 15, en la que hay cuatro imagenes axiales de
TC de la cabeza. Las imagenes de la izquierda han
sido reconstruidas con un filtro de tejidos blandos; las
de la derecha, con un filtro de hueso. Las imagenes
de la fila superior se muestran con una ventana de
visualizacién del cerebro (WL 50, WW 100), las ima-
genes de la fila inferior se muestran con una ventana
de hueso (WL 1000; WW 2500). La imagen superior
izquierda es adecuada para la evaluacion del tejido
cerebral, mientras que la evaluacion de tejidos blan-
dos en la imagen superior derecha se ve dificultada
por el ruido de la imagen introducido por el filtro de
reconstrucciéon de hueso. El hueso no se puede eva-
luar bien en las imégenes de la fila superior, debido
a la eleccion de una ventana de visualizacion de
cerebro. Las imagenes de la fila inferior se presentan
con una ventana de visualizacion adecuada para la

Fig. 15. Imagenes axiales de TC de la cabeza. Las imagenes
de la izquierda han sido reconstruidas con un filtro de
tejidos blandos; las de la derecha, con un filtro de hueso.
En la fila superior se muestran ambas imagenes con una
ventana de visualizacion del cerebro (WL 50, WW 100), las
de la fila inferior se visualizan con una ventana de hueso
(WL 1000, WW 2500).
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evaluacion de los huesos. Los detalles en el craneo se
aprecian mejor en la imagen inferior derecha debido
al filtro de reconstruccion de hueso, mientras que en
la imagen inferior izquierda la evaluacion de hueso se
hace dificil por no haberse reconstruido con el filtro
adecuado. Asimismo, el tejido cerebral no se puede
evaluar bien en las imagenes de la fila inferior, por no
usarse la ventana adecuada. Todas las imagenes de
la fig. 15 fueron reconstruidas con los datos brutos
de una Unica adquisicion de TC.

Un efecto similar se observa en la fig. 16, que contie-
ne cuatro imagenes axiales de TC corporal con contraste.
Las imagenes muestran grandes areas de bajo contraste
realzado del higado y los pequefos vasos con realce de
contraste en los pulmones. Las imagenes de la izquierda
estan reconstruidas con filtro de tejido blando y las de la
derecha, con filtro de alta resolucién. Las imagenes de
la fila superior se muestran con una ventana de tejidos
blandos (WL 50, WW 500), las imagenes de la fila infe-
rior se muestran con una ventana de pulmén (WL -500;
WW 1500). La imagen superior izquierda es adecuada
para la evaluacion de las areas con realce de contraste
del higado, la evaluacién de estas areas (imagen supe-
rior derecha) se ve dificultada por el ruido de la imagen
generado por el filtro sharp. Los vasos con contraste de
los pulmones no se pueden evaluar bien en las imagenes
de la fila superior, debido a la ventana de visualizacién

Fig. 16. Iméagenes axiales de TC corporal con contraste. Las
imagenes de la izquierda han sido reconstruidas con filtro
de tejido blando y las de la derecha, con filtro de alta reso-
lucién. En la fila superior se muestran ambas imagenes
con una ventana de tejidos blandos (WL 50, WW 500), las
de la fila inferior se muestran con una ventana de pulmén
(WL =500, WW 1500).

de los tejidos blandos. Las imagenes de la fila inferior se
visualizan con una ventana apropiada para la evaluacion
de los pulmones. Los pequefos vasos pulmonares se
aprecian mejor en la imagen inferior derecha debido a
la utilizacién de un filtro de reconstruccion apropiado,
el uso de un filtro de reconstruccién de tejido blando
dificulta la evaluacion de los vasos en la imagen inferior
izquierda. Los tejidos blandos no se pueden evaluar bien
en las imagenes de la fila inferior debido a una ventana
de visualizacién especifica de pulmon.

Las imagenes reformateadas en diferentes modali-
dades pueden ser un complemento util en la lectura de
iméagenes axiales. En la fig. 17 se muestran una imagen
axial del cerebro y tres reformateadas: una MPR coro-
nal, una MPR sagital y una representacion (rendering)
volumétrica. La fig. 18 muestra dos imagenes del térax,
a la izquierda una generada con proyecciones de maxi-
ma intensidad (MIP), y a la derecha, una representa-
cién volumétrica®0.61,

Fig. 17. Imagen axial del cerebro (arriba — izquierda) y tres
reformateadas: una MPR coronal, una MPR sagital y una
representacion volumétrica.

Fig. 18. Imagenes del térax, la imagen de la izquierda es
una proyeccién de maxima intensidad (MIP), y la de la
derecha, una representacion volumétrica.
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Fig. 19. Imagenes de las cavidades del corazén y de las
arterias coronarias reformateadas en 2D simple y curvo.

La fig. 19 muestra las cavidades del corazén y las
arterias coronarias reformateadas en 2D; las cavidades
se evallan bien con un simple MPR (los MPR estan
angulados en relacion con las imagenes axiales para
visualizar mejor las cavidades del corazén), las arterias
coronarias se visualizan como MPR curvo. El MPR curvo
permite la visualizacion de las arterias coronarias, con
sus curvaturas complejas en 3D, en un plano 208263,

Artefactos

La calidad de imagen de TC adecuada sélo se logra
si se llevan a cabo calibraciones del escaner de acuer-
do con los protocolos prescritos por el fabricante. Las
calibraciones generalmente se hacen en aire, y también,
aunque con menos frecuencia, en maniquies con agua.
Las calibraciones en aire permiten obtener informacion
acerca de las pequefias diferencias en la respuesta de
elementos detectores individuales. Esto es esencial, ya
que en la TC las proyecciones tienen que tener una preci-
sién de al menos el 0,5% y una calibracién en aire resulta
adecuada y permite la correccion de la sefial registrada
por cada elemento detector individual. Las calibraciones
con maniquies permiten corregir (en parte) el efecto de
endurecimiento del haz; en la fig. 20 se muestra la dis-
posicion del equipo para calibrar con un maniqui relleno
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Fig. 20. Disposicion del equipo para efectuar una calibra-
cion con un maniqui relleno de agua.

Fig. 21. Artefacto de anillos causado por la descalibracion
de uno 0 més elementos detectores (izquierda). Artefacto
de metal causado por endurecimiento del haz y sefial débil
en el sistema detector.

de agua. Este maniqui se utiliza para la calibracion de
las adquisiciones con un FOV relativamente pequefio,
aunqgue se pueden utilizar otros de mayor tamafo para
calibrar con FOV grande.

Los artefactos pueden estar relacionados con la
adquisicion, la reconstruccién, o con el paciente. Los
artefactos relacionados con la adquisicién ocurren, por
ejemplo, en caso de mal funcionamiento de uno o méas
elementos detectores, (artefactos de anillo, fig. 21);
en caso de mal funcionamiento del tubo de rayos X
durante la adquisicion (arcos en el tubo de rayos X ) se
producen imagenes inutilizables; un muestreado pobre
produce patrones de Moiré; como el grosor de corte es
finito se obtiene un valor promedio de los materiales
del véxel, denominado efecto de volumen parcial; la
luminiscencia residual (afterglow) del detector puede
producir borrosidad en la imagen®3:64.

La fuerte atenuacion del haz de rayos X al atravesar
hueso compacto, calcificaciones, u objetos metalicos
puede dar lugar a artefactos por endurecimiento del haz.
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Cuando se escanean prétesis metalicas se produce un
artefacto de metal, porque la prétesis atenta casi com-
pletamente el haz. La fig. 21 muestra también las rayas
tipicas en la imagen axial, producidas cuando se esca-
nea un implante metéalico grande (una prétesis de cade-
ra en este caso). Otros artefactos relacionados con la
reconstruccion incluyen efectos de volumen parcial, que
pueden aparecer al reconstruir en espesores de corte
relativamente gruesos; artefactos helicoidales (patrones
de molino de viento), y artefactos de haz cénico (rayas).

En cuanto a los artefactos relacionados con el
paciente, a veces pueden evitarse si se le instruye ade-
cuadamente para que no se mueva durante la explo-
racion y mantenga la apnea durante la adquisicion,
en particular en examenes del tronco. Puesto que ni
el movimiento del corazdn ni la pulsacion de los vasos
se pueden evitar, es esencial que las adquisiciones de,
por ejemplo, las arterias coronarias del corazén o de la
aorta estén optimizadas para lograr la mejor resolucion
temporal posible. Es bien sabido que la pulsacién de la
aorta puede producir artefactos que simulan una disec-
cién aortica, en cuyo caso, si no se reconoce el artefac-
to, puede tener consecuencias graves para el paciente.
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