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Introduccion

Laimplantacidon masiva de equipos de radiodiagndstico que producen ima-
gen digital y la implementacién de los PACS, han modificado drasticamente el
panorama del diagnéstico médico. Las nuevas tecnologias y métodos emplea-
dos para la adquisicion, procesado, almacenamiento, distribucién y analisis e
informe de la imagen, requieren nuevos procedimientos de control de calidad
que tengan en cuenta las caracteristicas especificas de la imagen digital y de
las modalidades que la producen.

El objetivo de este texto es el de proporcionar al lector una visién general
de las tecnologias existentes y de los parametros empleados para controlar la
calidad de las mismas. Se puede considerar una guia para alguien que comien-
za a trabajar en imagen digital o que necesitaimplantar un programa de garan-
tia de calidad en un entorno digital. Los protocolos de control de calidad en ra-
diodiagnéstico indican los parametros y magnitudes a medir para determinar
el estado de un sistema. En este libro se describen los procedimientos a seguir
para llevar a cabo las medidas de una forma coherente.

El libro tiene una estructura modular. Cada uno de los capitulos ha sido
escrito por uno o varios autores, que por lo general no han participado en la
escritura de otros capitulos y que permite una lectura independiente, aunque
complementaria. El resultado se puede considerar como una recopilacion o se-
leccidon de monograficos que constituye un conjunto que abarca a la radiologia
digital con CR y paneles planos, los PACS y el estandar DICOM sin olvidar la
dosimetria de pacientes o la gestion de la informacion.

Se puede dividir el conjunto en cuatro partes. La primera, que consta de
tres capitulos, estd dedicada a los detectores de CR y DR. El primer capitulo
describe las bases fisicas de la obtencién de la imagen empleando radiografia
computarizada, CR, y paneles planos. Trata asimismo los fundamentos de la
electrénica de lectura de la matriz de transistores (TFT).

En el siguiente capitulo se describen las métricas y los pardmetros utiliza-
dos en la evaluacion de la imagen médica, introduciendo las bases del analisis
de Fourier. Se analizan entre otras, medidas fisicas, psicofisicas, curvas ROC y
modelos de decisidn.
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Tras la obtencién de la imagen y para su correcta interpretacion, laimagen
se procesa en funcidn de la regién anatéomica y del objetivo diagnéstico me-
diante transformaciones descritas en el capitulo tres en el que se describen los
procedimientos basicos del procesado de la imagen digital.

El segundo bloque que incluye los temas cuatro, cinco y seis trata de los
aspectos generales de almacenamiento, distribucién y visualizacién de las ima-
genes médicas producidas en las modalidades y de los estdandares de comu-
nicacion y lenguajes. Se incluyen fundamentos de monitores de imagen, des-
cripcion del estandar DICOM y de gestidn integral de laimagen en un entorno
digital, haciendo hincapié en HL7 y sobretodo en IHE.

El tercer grupo consta de un solo capitulo dedicado a describir los indica-
dores de dosis de diferentes sistemas de CR y DR, en la actualidad se trabaja
para unificar estos pardmetros en uno solo de manera que todos los sistemas
entreguen la misma informacién en un informe estructurado y coherente.

El bloque final, quizas el que caracteriza al conjunto, esta dedicado al con-
trol de calidad. Describe procedimientos de control de calidad para la realiza-
cion de pruebas incluidas en los protocolos de control de calidad. Los capitulos
octavo y noveno describen exhaustivamente las pruebas destinadas a caracte-
rizar el estado de los sistemas de CR y DR. Estos procedimientos no incluyen el
andlisis de Fourier necesario para analizar las métricas descritas en el capitulo
dos y basadas en el uso de un software suficientemente contrastado. El capitu-
lo diez esta dedicado a los sistemas de visualizacién. En él se incluye el control
de calidad de monitores en el entorno de los PACS siguiendo principalmente
el protocolo del TG18 de la AAPM. A la hora de disefar el contenido del texto,
se decidié no hacer referencia a la mamografia por considerar que ésta, por su
especificidad, se debe analizar independientemente siguiendo la linea de do-
cumentos como las guias europeas o los monograficos de NHSBSP.

Lo ideal hubiera sido una aparicién mas temprana del texto. La mayoria
de los capitulos estaban terminados a finales del afo 2009. Aun asi echando
un vistazo a los contenidos y teniendo en cuenta la situacion a dia de hoy, del
equipamiento existente en nuestros hospitales y de las técnicas de evaluacién
de la calidad de imagen digital se puede considerar la obra como vigente.
Quizas resefiar como novedades mas destacadas y no incluidas en el texto, la
extension y protocolizacién mediante el suplemento 23 al estandar DICOM, y
la Norma , IEC 62494 Exposure Index of Digital X-ray Imaging Systems, del indice
de exposicion y, dentro del informe estructurado DICOM, del informe estruc-
turado de dosis, “SR Dose". El primero supone una unificacion del indicador del
Kerma en aire en el receptor de imagen, independientemente del tipo de ad-
quisicién, CR o DR, o del fabricante y el segundo define, dentro de un nuevo
objeto DICOM, la estructura del informe dosimétrico para las distintas modali-
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dades, proporcionando al usuario los detalles de la obtencion de los diferentes
indicadores de dosis.

El objetivo inicial era el de publicar este texto antes de la aparicion del pro-
tocolo esparol de control de calidad de radiodiagnéstico, y asi servir de intro-
duccién tedrica y guia de los procedimientos a emplear en el control de calidad
de CR, DRy sistemas de visualizacidn. A la hora de editar este libro ya se han
realizado tres cursos de Control de Calidad en Radiologia Digital, enfocados a
los aspectos practicos del control de calidad y un curso monogréfico de Control
de Calidad en Mamografia Digital organizados por la SEFM en los que se han
formado mas de cien profesionales. Gran parte de los colaboradores en el tex-
to de radiologia digital ha participado como profesores en estos cursos. Los
diferentes capitulos se pueden considerar como el texto de referencia del que
quizas hayan adolecido los Cursos de Control de Calidad en Radiologia Digital.
Asi mismo cabe resefiar que al igual que en el caso de los cursos mencionados,
practicamente la totalidad de los participantes en la escritura del libro ha co-
laborado de una u otra forma en la elaboracién del nuevo protocolo conjunto
de SEFM, SEPR y SERAM para el control de calidad en radiodiagnéstico. El pro-
tocolo que incluye como anexos, resonancia magnética y ultrasonidos se basa
en la realizaciéon de medidas realizadas de acuerdo a lo descrito en este texto.

Para finalizar esta introduccién sélo me queda agradecer el enorme esfuer-
zo llevado a cabo de forma desinteresada por los autores de los capitulos y por
todos aquellos que como correctores o revisores han colaborado en la elabo-
racion de esta recopilacidon que espero sea de utilidad dentro de los objetivos
limitados definidos para ella.

Santiago Miquélez Alonso
Coordinador del grupo
Complejo Hospitalario de Navarra. Pamplona
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Fundamentos de radiologia digital

José Antonio Mifiano Herrero
Hospital Universitario Reina Sofia de Cérdoba

1. Fundamentos de la radiologia computerizada (CR)

La luminiscencia fotoestimulada o fosforescencia fotoestimulada es el fe-
némeno fisico por el cual ciertos materiales absorben energia procedente de
un haz de radiaciones ionizantes reemitiendo parte de esta energia en forma
de luz tras haber sido estimulado por otra luz de diferente longitud de onda.

Aunque muchos materiales poseen luminiscencia fotoestimulada, los mas
usados en los sistemas disponibles en la actualidad son los fluorohaluros de bario
dopados con europio, BaFX:Eu?* donde X es Cl, Br, | o una combinacion de ellos. En
la anterior férmula quimica el europio es el llamado elemento activador. Es una im-
pureza afadida en pequerias cantidades, que sustituye en la estructura cristalina
al Bario. Por otro lado el haluro X sustituye en la estructura cristalina al Fldor. En am-
bos situaciones se producen niveles energéticos discretos en la banda prohibida.

El comportamiento microscépico detallado de la fosforescencia fotoestimu-
lada es complejo y es objeto de una importante controversia (Blase y Grabmaier
1994, Seibert 1997) que se ve acentuada por las diferencias entre los distintos ti-
pos de fosforos, sin embargo se puede resumir en los siguientes pasos (figura 1):

« Un par electrén-hueco ligado puede formarse en un aislante tras la interac-
cién de éste con la radiacion. El par puede moverse libremente por el cristal,
encontrandose el electrén en la banda de conduccidn y el hueco en la de
valencia y existiendo entre ellos una mutua atraccién en todo momento.

» El movimiento perdura hasta que el electrén queda atrapado en los io-
nes positivos de los &tomos de haluro X o del Fluor. Esto supone la for-
macion de la imagen latente. Actualmente no se conoce claramente el
lugar donde queda retenido el hueco.
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« El espectro de estimulacion esta relacionado con el de absorcién del ha-
luro X'y del Fluor, es decir, el primer paso en el proceso de estimulacion es
la excitacion del electron atrapado. Este punto es el origen de una gran
ineficiencia puesto que el 80% del los electrones atrapados lo esta en el
Fldory el 20% restante en X, habiéndose demostrado que sélo las desexci-
taciones de estos Ultimos contribuyen a la fosforescencia fotoestimulada.

« Finalmente el espectro de la fosforescencia fotoestimulada ha sido re-
lacionado con transiciones internas dentro del elemento activador. La
trampa donde queda retenido electron debe estar espacialmente rela-
cionada con el activador para que pueda producirse la cadena completa.

Banda de conduccién

4
A .
; ) electrén atrapado
H activador ® Imagen latente
hueco atra .
pado. O v
Imagen latente —
*O

Banda de valencia

Figura 1. Estructura de bandas y niveles energéticos creados en la banda prohibida por el
haluro X y el elemento activador.

La eficiencia en el caso de la fluorescencia, definida como el cociente entre
la energia en forma de luz emitida y la energia de los rayos X absorbida, esta
comprendida entre el 10% y el 20%. Sin embargo son otras las cantidades en-
contradas en la literatura para caracterizar la eficiencia como el nimero de fo-
tones de luz emitidos por unidad de energia absorbida, G, o la energia prome-
dio para obtener un foton de luz, W. El primer paso para la emisién de un fotén
de luz es la creacién de un par electron-hueco, por tanto la energia requerida
para esto constituye el limite inferior para . Para un valor del ancho de la ban-
da prohibida igual a E/g y teniendo presente los principios de conservacion de
energia y momento, ¥ se puede aproximar a la siguiente expresion:

W= 3-E,

Esta expresion es valida para semiconductores, fotoconductores y aislantes
y constituye el limite inferior para la produccién de un par electrén-hueco en
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estado sélido. Para el caso de la fosforescencia fotoestimulada, puesto que el
numero de etapas que existen hasta obtenerse un fotén de luz es mayor, la
ineficiencia aumenta manifestdndose en un aumento del valor de . Un rasgo
caracteristico de los fésforos fotoestimulables es que la ganancia de conver-
sion es un orden de magnitud menor que la de los materiales fluorescentes
convencionalmente usados en radiologia.

En la tabla 1 se muestran algunas de las caracteristicas fisicas mas relevan-
tes de alguno de estos materiales como son W, el nimero de fotones de luz
emitidos por cada 50 keV de energia absorbida, G, las longitudes de onda tanto
de la luz de estimulacion como de emisién y el tiempo de decaimiento o de
emision tras la estimulacion.

G Tiempo de Ade Ade
Foésforo W (eV) (fotones/50 KeV) decaimiento emision estimulacion
(us) (nm) (nm)
Gd,0,5:Th3* 20 2500 3 550 na
Csl:TI* 20 2500 0,98 550 na
BaFBr:Euz* 360 140 0.7 390 500-650
BaFBr, 4ly s EUZ 360 140 0.7 390 550-700

Tabla 1. Valores de la energia promedio para emitir un fotén de luz, W, ganancia de conver-
sion, G, tiempo de decaimiento y longitudes de onda de estimulacién y emision.

El tiempo de decaimiento mostrado en la tabla 1 es el requerido para
que la informacién en el fésforo se reduzca en un factor e, por tanto en ese
intervalo de tiempo, tras la estimulacién, se habria emitido el 63.2% de Ila
informacién almacenada.

En relaciéon con las longitudes de ondas, el detalle mas significativo para un
buen material fosforescente es la diferencia existente entre ellas que permite
discernir entre la luz estimuladora y la de emisién. La primera se encuentra en
la zona roja del espectro electromagnético, en tanto que la segunda se encuen-
tra en la azul. En el caso concreto del BaFBr .|, ,;:Eu?* se obtiene una mejor
sintonia con la longitud de onda caracteristica del diodo laser al disminuir la

proporciéon de Bromo e introducir el Yodo.

Otro aspecto a considerar en el comportamiento de los materiales fotoes-
timulables es el decaimiento de la imagen latente con el tiempo transcurrido
hasta la lectura. Los valores cambian de un producto comercial a otro; para el
BaFBr:Eu?* se observa una pérdida de informacion del 25% después de 8 horas
tras la irradiacion (Kato 1994), mientras que este tiempo es del orden de dece-
nas de segundo para el RbBr:TI* (Nakazawa et al. 1990).
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Tanto desde el punto de vista fisico como en el disefo, la pantalla CR es
muy similar a la pantalla de refuerzo usada convencionalmente con la pelicula
radiografica. Una pantalla CR esta formada, en su forma mas basica, por una
capa activa situada sobre un soporte rigido o flexible.

La capa activa es el lugar donde se absorbe la energia procedente de la ra-
diacién, queda almacenada la imagen latente y posteriormente es estimulada
para obtener la informacion del paciente. El BaFX:Eu?* se encuentra en forma
de granos de un tamano comprendido entre 3y 10 zm (Kengyelics et al. 1998,
Matsuda et al. 1993) que son mezclados con un polimero aglomerante como
nitrocelulosa, poliéster o poliuretano.

Haz laser incidente Haz laser incidente

[\ /N

d Haz laser dispersado d Haz laser dispersado
Capa absorbente Capa reflectante
() (d)
[ ) d ()
a0 <) )
14 g
Capa absorbente Capa reflectante

Figura 2. Efecto de la capa absorbente en la dispersion de la luz del haz estimulador, (a) y (b),
y en la dispersion de la luz emitida por el fésforo, (c) y (d).

El soporte, realizado de aluminio, cristal o polietilen-tereftalato (PET), tiene

por principal objeto proporcionar un soporte con suficiente rigidez para per-
mitir la manipulacion de la capa activa tanto por el usuario como por el sistema
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de lectura. También juega un papel importante en la optimizacién del conjun-
to desde un punto de vista éptico.

En la practica los fabricantes afiaden otras capas con el fin de obtener la op-
timizaciéon mecanica, eléctrica y 6ptica. De especial interés es este Ultimo punto
por su fuerte incidencia en la resolucién de la imagen. En la figura 2 (a) y (b) se
muestra graficamente el efecto de la presencia de una capa absorbente o reflec-
tante, tras la capa activa, en la dispersién del haz laser incidente. Es evidente que
la presencia de una capa absorbente mejora la resolucion espacial de la imagen
dado que no se produce extension de la luz laser. Para la emision fotoestimulada,
(c) y (d) de la misma figura, la presencia de la capa reflectante posibilita la salida
de la maxima luz posible ain con pérdida de resolucion. Una posible soluciéon
para reducir la extension de la luz estimulante es emplear una capa reflectante
mas selectiva con las longitudes de onda. En otros casos, algunos fabricantes dis-
persan pequenfas cantidades de colorantes que absorben la luz laser.

En lo que se refiere al espesor de la capa activa la disyuntiva entre absor-
cién y resolucion que existia con la pelicula radiografica se mantiene, la solu-
cién también: Produciendo distintos tipos de pantallas buscando resolucién,
como en mamografia, o reduccion de dosis cuando las exigencias permiten
sacrificar calidad de imagen. Los valores encontrados comercialmente estan
comprendidos entre 200 y 400 im.

Las etapas que llevan a la adquisicion de la informacién almacenada en el
CR son las siguientes (Schaetzing 2003):

1.3.1. Laser y control de intensidad

En los primeros sistemas CR la luz laser empleada provenian de sistemas
de gas, por ejemplo HeNe con longitud de onda de 633 nm, en la actualidad
los laser empleados son de estado sélido cuya emision se produce también
en la zona roja del espectro. El motivo para el cambio de tecnologia esta en el
caracter mas compacto, una mayor eficiencia energética y una vida media mas
prolongada. En cualquier de los casos la luz emitida se encuentra dentro del
rango del espectro de estimulacién de los fluorohaluros de bario (ver tabla 1) y
es bastante diferente de la longitud de onda de la energia de desexcitacion del
fésforo fotoestimulable que se produce en la zona azul del espectro electro-
magnético lo que facilita la discriminacién de la sefal de interés.

La potencia requerida es del orden de decenas de milivatios. De gran rele-
vancia en el proceso de lectura es la constancia de la potencia del laser en el
transcurso del proceso de estimulacidn, si esto no es asi y la potencia del haz
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Idser no es constante laimagen de un campo plano de radiacién no sera plana.
En este sentido es de interés la curva de estimulacion de un fésforo fotoesti-
mulable que relaciona el nivel de sefial obtenido del fésforo con la energia de
estimulacion, figura 3. De esta figura se deduce que de un punto fijo del fosfo-
ro la sefal obtenida tras la estimulacién dependera de la intensidad de esta y
que siempre restara una parte de la imagen latente que no se podra recuperar
como parte de la informacién util y que finalmente debera de ser borrada.

sefal

\/

I I I I I I
0 10 20 30 40 50 60 70

Potencia laser (mW)

Figura 3. Tipica curva de estimulacion de un fésforo. El nivel de sefial obtenido aumenta de
forma no lineal con la cantidad de energia invertida en la estimulacion.

1.3.2. Conformador del haz laser

El haz laser al interaccionar con la pantalla debe estimular volimenes igua-
les en tiempos iguales para asegurar la energia depositada en cada pixel es la
misma. Si se imagina la luz estimuladora como un cilindro y al fésforo fotoesti-
mulable como un plano que corta al haz de luz es claro que tanto la distancia
desde el foco a la pantalla, como la forma del haz, como la velocidad de movi-
miento en la superficie varia de un punto a otro no obteniéndose los dos objeti-
vos planteados inicialmente. Se hace necesario por tanto una conformacion en
tiempo real del haz mediante una dptica especial que mantenga la forma, ta-
mano y velocidad ampliamente independientes de la posicién sobre la pantalla.

En el caso de los laseres de estado sdlido, el haz tiene forma eliptica lo que
conlleva una mayor dificultad en la conformacién en contraste con la forma
circular de los laseres de gas. En cualquier caso el tamafio del pincel laser que
incide sobre el fésforo se encuentra en torno a 200 #m a una altura de 1/e2lo
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que fija el tamano de pixel. En la tabla 2 se muestran valores de la frecuencia de
muestreo y tamano de pixel de distintas marcas comerciales.

AGFA Fuji Dill'(eoctz\al:(ew Konica Minolta
CR25.0 FCRXG1 CRE000 Regius 190
Frecuencia
de muestreo 10.0,6.7 10.0,6.7,5.0 10.3,8.7,5.9 11.4,5.7
(pixel/mm)
Tamario pixel 100, 150 100, 150, 200 97,115,168 875,175

(2m)

Tabla 2. Frecuencia de muestreo y tamafio de pixel de distintas marcas comerciales.

1.3.3. Deflector del haz

El deflector del haz mueve a lo largo de la linea de scan el pincel laser para
estimular secuencialmente cada punto situado en esa direccion (fast scan o in-
line direction). Dependiendo de la velocidad de scan requerida el deflector del
haz puede ser de diferentes tipos pero en cualquier caso el posicionamiento
del haz debe ser exacto y reproducible.

La velocidad de scan se encuentra limitada principalmente por la constan-
te de tiempo del decaimiento de la luz fotoestimulada (ver tabla 1). En el caso
de realizarse el scan de forma excesivamente rapida la sefial procedente del
pixel actual podria no encontrarse completamente decaida antes de iniciarse
la excitacion del siguiente pixel, esto implicaria perdida de informacién en el
primero y de resolucion en el segundo. Para evitar esta situacién se deja trans-
currir alrededor de 5 constantes de tiempo entre lecturas sucesivas. Por tanto
para un valor de 0.7 s de constante de tiempo y 2000 x 2000 pixeles el tiempo
resultante es de 16 sequndos.

Al anterior tiempo hay que sumarle el propio de la excitacion laser, es decir
el requerido para depositar la energia de excitacion deseada para obtener el ni-
vel de sefal deseado en todos los pixeles. Para alcanzar un valor de alrededor del
90% de descarga de informacién, la energia de excitacion requerida es aproxi-
madamente 2 J m2 de tal modo que si consideramos un tamano de 24x30 cm?
y un laser de 30 mW el tiempo total seria de alrededor de 5 segundos.
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1.3.4. Etapa de transporte

La dptica deflectora produce el barrido en una de las direcciones de tal
modo que para lograr el barrido completo se requiere transportar el fésforo
por debajo del pincel laser. A la primera de ellas, que es barrida por el deflec-
tor del haz, se le llama direccion rapida de scan (fast scan o in-line direction)
mientras que a la segunda se le denomina velocidad lenta de scan (low scan
o cross-line direction). De nuevo la precision en el movimiento es critica para
evitar artefactos.

1.3.5. Optica de coleccién de luz

El fin de este componente es colectar la mayor cantidad de luz emitida des-
de la pantalla hacia el fotodetector. Se realiza mediante una guia de luz que se
encuentra en contacto estrecho con el fésforo para maximizar la luz captada.
La luz se transporta por la guia hasta la etapa siguiente en base al proceso de
reflexién interna total que se produce en su interior. La relacidn sefal ruido
de la imagen depende de forma critica de este punto del proceso dada la pre-
sencia junto con la luz procedente de la desexcitacion de la pantalla de aquella
originada por la dispersién del haz laser.

1.3.6. Filtro 6ptico

De forma sencilla se puede calcular que la intensidad de la luz emitida por el
fésforo tras la estimulacion, puede ser hasta ocho érdenes de magnitud menor
que la luz laser reflejada. Como se mencioné antes, ambas alcanzan la dptica de
coleccién de luz y en consecuencia es critico separar la sefial util. La base fisica
de la separacion esta en las diferentes longitudes de onda de las dos sefales.

1.3.7. Fotodetector

El fotodetector es elemento encargado de la conversion de la luz emitida
en una senal eléctrica. Los transductores empleados en la actualidad para este
fin son los tubos fotomultiplicadores (TFM), que son incorporados por la ma-
yoria de los sistemas comerciales, y los dispositivos acoplados por carga (CCD).

Los TFM, poseen una alta sefal de ganancia, una eficiencia cudntica de
conversién razonable alrededor del 25% y tanto ruido interno como corriente
oscura bajos. Ademas, el rango dindmico de estos dispositivos se acopla bien
con el rango de sefales posibles de un fésforo fotoestimulable. Un rasgo de
interés es su menor sensibilidad en la zona roja (0.1%) del espectro en relacion
con la que posee en la parte azul (25%) lo que afade un filtrado adicional de la
luz de estimulacion.
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El CCD muestra tres ventajas en relacion con el TFM: un mas bajo costo, me-
nor tamano y una eficiencia de conversién de luz en carga eléctrica alrededor
de dos veces mayor. Sin embargo el rango dindmico de estos dispositivos es
menor que en los TFM lo que exige una electrénica asociada mas depurada. Por
otro lado la sensibilidad espectral es mas amplia y por tanto su discriminacién
de la luz roja practicamente no existe lo que implica un mayor esfuerzo en el
diseno del filtro 6ptico.

1.3.8. Borrado

El borrado se realiza haciendo incidir sobre todo el fésforo una luz intensa
que da lugar a la eliminacién de la imagen latente.

2. Fundamentos de radiologia digital DR

Actualmente Los detectores planos han sido clasificados en dos tipos aten-
diendo al tipo de conversién de energia procedente del haz de radiacién que
realiza el elemento sensible a la radiacion: Indirectos y directos.

Los detectores indirectos hacen uso de un material centelleador, habitual-
mente Csl:Tly Gd, O, S, en contacto con una matriz de pixeles donde cada uno
de estos cuenta con un elemento fotosensible, un fotodiodo. Una fraccion de
la energia depositada por la radiacion en el centellador es convertida a luz. El
elemento fotosensible genera una carga eléctrica proporcional a esa luz que es
almacenada en una estructura capacitiva hasta que se realiza la lectura.

El Csl:Tl es especialmente interesante por la tendencia de este material a
crecer en forma de una estructura de columnas que canalizan la luz, reducién-
dose asi la dispersion de la misma y permitiendo espesores de hasta 500 «m
con un sacrificio aceptable de la resolucién espacial (Grandor et al. 2000).

En el caso de la deteccion directa una capa de fotoconductor, por ejemplo
selenio amorfo, se encuentra en contacto eléctrico con una matriz activa de
pixeles. Al interaccionar la radiacién con el material fotoconductor se produ-
ce carga en forma de pares electrén-hueco. Estos pares, mediante un campo
eléctrico externamente aplicado, son separados y colectados. La coleccién
de carga se hace en cada pixel en un elemento capacitivo (Que et al. 1995,
Choquette et al. 2001).
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Figura 4. Esquema de un detector indirecto, formado por un material centelleador en con-
tacto con su matriz de pixeles.
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Figura 5. Esquema de un detector directo, formado por un material fotoconductor en con-
tacto con su matriz de pixeles.
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Existen diferentes tipos de materiales fotoconductores como selenio amorfo
(Se-a), 6xido de plomo (PbO), bromuro de talio (BrTl) o teluro de cadmio (TeCd).
El material que se ha impuesto y que ha sido adoptado por los distintos fabri-
cantes es el selenio amorfo, los motivos son los siguientes (Zhao et al. 1994):

» Suruido oscuro es el mas bajo de todos.

« Facilidad para la fabricacién de detectores de gran area debido a su ca-
racter amorfo.

« Energia para la produccién de un par electréon hueco (50 eV) razonable-
mente adecuada.

En el caso del CdTe el valor de W es de 5 eV sin embargo se presenta en for-
ma de cristal lo que dificultad la obtencién de grandes areas y la temperatura
de cristalizacién es de 500°C.

Los espesores de de Se-a estan comprendidos aproximadamente entre 50
y 500 #m dependiendo del uso que reciba el detector puesto que cuanto ma-
yor sea la energia promedio de los fotones de RX que alcancen el detector,
mayor ha de ser el espesor para garantizar un determinado porcentaje de de-
teccion (Zhao et al. 1994) . Asi, por ejemplo, para tener una absorcién del 50%
de un haz de fotones de 50 KeV, el espesor es de 365 1m, reduciéndose hasta
50 1#m cuando se trata de fotones de 20 KeV.

El campo eléctrico aplicado se encuentra alrededor de los 10 Volt / #m lo
que supone tensiones entre 500 y 5000 voltios.

En el panel plano una proporciéon del detector contiene la electrénica no
sensible a la luz o electrones colectados. Esto lleva al concepto de factor de lle-
nado, que es la fraccion del area del pixel que es sensible a la sefal procedente
del material sensible a la radiacidn. El factor de llenado se reduce al aumentar
el nimero de pixeles por milimetro con el fin de mejorar la resolucién lo que
conlleva una reduccién de la sensibilidad del detector.
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La electrénica de cada pixel esta formada por un transistor de efecto cam-
po metal-oxido-semiconductor (MOS) que controla la carga final resultante de
la interaccién de la radiacién con el material detector. La tecnologia de fabrica-
cién de circuitos integrados basada en transistores de efecto campo esta firme-
mente establecida en la electrénica moderna. Las principales ventajas de esta
tecnologia son las siguientes:

« Baja disipacion de potencia. Asi es, el suministro de potenciay la corres-
pondiente disipacion de la misma se produce solo en la transicidén entre
los estados posibles del transistor.

» Alta densidad de integracion.

Los transistores MOS son fabricados mediante superposicién de distintas
capas de materiales aislantes, conductores y semiconductores dopados de for-
ma conveniente, empleando como material de base un semiconductor, habi-
tualmente silicio.

Desde el punto de vista estructural, los elementos semiconductores cova-
lentes, silicio o germanio, poseen cuatro electrones de valencia y forman una
estructura cristalina tetraédrica del tipo que presenta el diamante. En el mo-
delo de bandas del semiconductor intrinseco no existen niveles energéticos
discretos en la banda prohibida (figura 6, (a)) de tal modo que el nimero de
electrones y huecos generados térmicamente es igual.

Un semiconductor tipo n se obtiene dopando al semiconductor intrinseco
con atomos que contengan cinco electrones de valencia, grupo V de la tabla
periddica, de tal modo que cuatro de ellos forman el enlace covalente con el si-
licio o germanio colindante quedando el quinto electrén libre. En el modelo de
bandas esto se manifiesta con un nivel energético muy préoximo a la banda
de conduccién que cede electrones a esta (figura 6 (b), con linea discontinua).
En esta situacién el nimero de electrones es mayor que el de huecos.

El semiconductor tipo p se obtiene al dopar el semiconductor intrinseco
con atomos que contengan tres electrones de valencia, grupo Il de la tabla
periddica, de tal modo que el enlace covalente con el silicio o germanio colin-
dante queda con un hueco libre. En el modelo de bandas esto se manifiesta
con un nivel energético muy préximo a la banda de valencia la cual cede elec-
trones a aquel (figura 6 (b), con linea continua). En esta situacion el nimero de
electrones es menor que el de huecos.
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Figura 6. Estructura de bandas de un semiconductor intrinseco (a) y de un semiconductor
extrinseco (b). En (b) la linea discontinua en la banda prohibida indica el nivel energético
introducido por el dopado con elementos del grupo V mientras que la linea continua indica
el introducido por los elementos del grupo lll.

La estructura de un transistor MOS de acumulacién o enriquecimiento de
canal n se representa en la figura 7. Esta formado por un semiconductor tipo
P en el que se han creado dos regiones N que constituyen el drenador (D) y la
fuente (S). Entre estas dos regiones N se forma la puerta (G) formada por una
placa metalica, y una capa de éxido que actia como dieléctrico. El cuarto ter-
minal, denominado sustrato (B), hace contacto con el semiconductor P.

Cuando se aplica una tensién positiva al terminal de puerta respecto al sus-
trato se crea un campo eléctrico a través del dieléctrico que atrae a los electro-
nes del sustrato hacia la superficie de contacto de éste con el oxido al tiempo
que repele a los huecos. El resultado es la creacion de un canal entre la fuente y
el drenador que permite el paso de corriente entre estos dos terminales cuan-
do se les aplica una diferencia de potencial. En el caso de no existir el canal, la
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fuente, el drenador y el sustrato forman dos diodos en oposicién y por tanto no
es posible la circulacién de corriente entre estos dos terminales.

metal

Canal

B

Figura 7. Estructura fisica de un transistor MOS de acumulacién o enriquecimiento de canal n.

Los transistores nMOS son aquellos cuyo canal esta formado por electro-
nes y a los que hay que aplicarles una tensién Vgs positiva para su formacion
siendo los habitualmente utilizados en radiologia. En el caso de los pMOS la
tension Vgs es negativa y el canal esta formado por huecos.

Estos transistores pueden ser vistos como interruptores controlados por ten-
sion. La conduccién entre el drenador y la fuente se controla a través de la ten-
sién de puerta. La figura 8 muestra los simbolos de ambos tipos de transistores.

Q1 Q2

MOSn MOSp

Figura 8. Simbolos de los transistores MOS de canal n y canal p.
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Los transistores de efecto campo pueden ser fabricados a partir de distin-
tos materiales semiconductores siendo el silicio el mas frecuente. Una vez se-
leccionado este material semiconductor los posibles estados de cristalizaciéon
del mismo son los siguientes:

« Cristal unico de silicio: Es cristal sélido en el cual la red cristalina de la
muestra es continua y sin roturas hasta el extremo de la muestra. En
el Silicio cada 4tomo esta rodeado por otros cuatro en una disposicién
tetraédrica, extendiéndose esta estructura en un rango relativamente
amplio hasta formar cristales con tamafnos del orden de milimetros cua-
drados de area. Los cristales unicos de Silicio, o de otros semiconducto-
res, son la base para la fabricacién de circuitos integrados.

« Silicio Amorfo: Es el extremo opuesto al silicio cristalino del punto an-
terior, en el que los atomos tienen una disposicién aleatoria y no te-
traédrica. En este caso se pueden fabricar grandes areas depositandolo
en forma de una pelicula delgada (Thin Film) sobre un soporte. El es-
pesor del material semiconductor esta comprendido en el rango entre
nanoémetros y micrometros. El soporte mas frecuente es el vidrio. Son
empleados para la fabricacion de pantallas de cristal liquido, células fo-
tovoltaicas o circuitos integrados de gran area.

» Silicio policristalino: Es un punto intermedio entre las dos situaciones
anteriores. En este caso el material esta constituido de infinidad de cris-
tales cada uno de ellos con orientacion variable.

En el caso de de los detectores empleados en radiologia se emplea Silicio
amorfo para la fabricacién del circuito integrado de gran area que permite co-
lectar, almacenar y recuperar la informacién para su posterior procesado. Los
transistores MOS construidos en silicio amorfo son llamados TFT, siglas de Thin
Film Transistor.

El modo de operacién de una matriz de Silicio amorfo (a-si:H) se ilustra en
la figura 9 (Zhao et al. 1994 y 1997). En esta figura se muestra una seccién de
tamano 3x3 de un panel plano genérico que puede ser directo o indirecto.
Todos los terminales de puerta de una fila de TFT se encuentran conectados a
la misma linea de control (lineas discontinua) mientras que todos los contactos
de salida de sefal de los pixel, formados por el terminal de fuente y drena-
dor de cada transistor, situados en la misma columna se encuentran conecta-
dos a la misma linea vertical (lineas continuas).
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Figura 9. Operacion de una matriz de a-Si:H. (a) Polarizaciones para la carga de las capacida-
des con la informacion. (b) Polarizaciones para la lectura de las capacidades.

Una vez inicializada toda la matriz, todos los interruptores son polarizados
con el voltaje de control en puerta, -5 voltios para nMOS, que impide la cir-
culacién de corriente entre la fuente y el drenador y que en consecuencia los
mantiene abiertos figura 9 (a). Al realizar la exposicién el elemento capacitivo,
indicado con un cuadrado, de cada pixel pasa a contener informacion de la
imagen. Se pasa entonces a la obtencién de la informacién fila a fila para lo
cual se polariza sucesivamente cada linea de control con una tension positiva
captandose la informacion por las distintas lineas de datos, figura 9 (b).

En el caso de la fluoroscopia este proceso de lectura completa se realiza en
intervalos de tiempo entre 30 y 50 ms. En los sistemas estéticos, por no tratarse
de una prioridad, los tiempos son mayores.

Aunque conceptualmente el esquema de operacién mostrado en la figura
9 es valido tanto para los sistemas directos como indirectos, desde un punto de
vista practico existen diferencias que se muestran a continuacion.

Los detectores indirectos se pueden caracterizar por el esquema eléctrico
mostrado en la figura 10. Durante la exposicion la tensidn de puerta se mantie-
ne a una tension negativa y en consecuencia el interruptor se mantiene abierto
mientras la carga se acumula en la capacidad del fotodiodo C_. . Al polari-
zar positivamente el terminal de puerta el interruptor se cierra y el MOSFET se
puede ver como una resistencia de tal modo que la capacidad se descarga con
una constante de tiempo igual a RC. En equipos fluoroscépicos la constante de
tiempo debe ser lo suficientemente corta como para responder a las exigen-
cias temporales de estos sistemas.
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-5v

___ Csenal

RTFT

1

electronica externa

Interr TFT

Figura 10. Esquema eléctrico simplificado de un fotodiodo acoplado a un TFT.

En el caso de los detectores directos de Se-a la operacién es mas compleja
debido al alto valor de polarizacién que exige el fotoconductor, alrededor de
5000 voltios. En la figura 11 se muestra el circuito eléctrico simplificado de un
sistema de este tipo. Al iniciarse el funcionamiento el punto A que se corres-
ponde con el terminal de fuente se encuentra aproximadamente a cero voltios,
sin embargo al ir acumuldndose carga en la capacidad de almacenamiento,
C..iar 12 tension de fuente se mueve hacia los 5000 voltios de polarizacion lo
que puede conllevar que se alcance la tensidon de ruptura dieléctrica entre
fuente y puerta o entre fuente y drenador.

+5000 v

C fotocond
N O\ o <-A

electronica Interr TFT
externa RTFT Csenal

L

Figura 11. Esquema eléctrico simplificado de un fotoconductor acoplado a un elemento
capacitivoy a unTFT.
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Para evitar el problema, una capa dieléctrica es situada sobre el a-Se obte-
niéndose asi una tercera capacidad cuyo valor es seleccionado para garantizar
los valores de tensidn entre los terminales del TFT (figura 12). Con este monta-
je se produce una acumulacién de carga en la interfase con el a-Se que debe
ser redistribuida antes de la siguiente exposicién. Esta reinicializacion se logra
mediante una exposicién de luzy una manipulacién de las tensiones aplicadas
que lleva varios segundos y por tanto solo es util en sistemas estaticos.

+5000 v
__ Cdielectr
- C fotocond
electronica Interr TFT
externa RTFT Csenal

Il

Figura 12. Esquema eléctrico simplificado de un fotoconductor acoplado a un elemento
capacitivo, un TFT y un dieléctrico protector.

La solucién adoptada para los equipos fluoroscopicos es cambiar la pola-
rizacion del fotoconductor a -5000 voltios. Este cambio implica que cuando
en el punto A se hace suficientemente negativa el transistor nMOS comienza
a conducir el exceso de carga a través de la linea de datos evitando la ruptura.
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1. Introduccion

Las imagenes digitales se ven sometidas a una serie de procesos durante su
adquisicion, procesado, almacenado, transmisidn y visualizacién. Cada una de
estas etapas puede producir una degradacion de su calidad.

Es necesario, en primer lugar, definir “calidad de imagen”. A menudo se de-
fine desde una “vertiente fotografica” como la capacidad que tiene la imagen
para representar el objeto original; es una medida de semejanza. Sin embargo,
para un adecuado diagnéstico lo que necesitamos es una imagen que propor-
cione una alta sensibilidad para detectar la patologia (o su seguimiento y con-
trol) y, al mismo tiempo, una alta especificidad para identificar las estructuras
normales, y no es evidente que a mayor parecido, mayor informacién diagnoés-
tica. Algunas distorsiones que pueden ser claramente visibles en la imagen no
son, a pesar de ello, molestas al observador y, de igual modo, realces contro-
lados de determinadas estructuras pueden favorecer el diagnéstico. Sabemos
también que existen factores externos al propio sistema de imagen que inter-
vienen en la capacidad diagnostica, algunos de los cuales caen fuera de nues-
tro control (por ejemplo, si el examen escogido es el adecuado, la cooperacion
del paciente o, incluso, las propias propiedades de la lesiéon o del paciente) o no
son del todo entendidos (como pueden ser los procesos por los que el observa-
dor extrae la informacién y reconoce la patologia).

Por otra parte, en la radiologia analdgica el propio detector limita la do-
sis. Sin embargo, los detectores digitales ofrecen un amplio rango dinamico
que hace que el limite en radiologia digital venga impuesto por la tolerancia
del radiélogo al ruido en la imagen. Al reducir la dosis la calidad de imagen
disminuye porque el ruido cuantico aumenta. Por contra, un aumento de do-
sis implica siempre una mayor “fidelidad” de la imagen mientras no se alcance
la saturacion del detector. Pero esta mayor calidad no siempre supone mayor
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informacion diagnédstica. Mas que nunca, en los sistemas digitales, la calidad
de imagen debe estar siempre correlacionada con la dosis. En todo proceso de
optimizacion deberia sustituirse el criterio de “calidad fotografica” por el de “su-
ficiencia diagndstica”: la dosis al paciente debe ajustarse, no para conseguir la
“mejor” imagen posible, sino para obtener la informacién diagnéstica solicita-
da (principio ALARA). El criterio de calidad deberia ser diferente para visualizar
el extremo de un catéter en un neonato de la unidad de cuidados intensivos
que para descartar, en ese mismo paciente, una posible neumonia.

Asimismo, un procesado inadecuado de la imagen puede enmascarar pro-
blemas en su adquisicion presentando una imagen con una adecuada grada-
cién de niveles de gris pero con pérdida de detalles significativos, o bien con un
ruido de fondo que se confunda con cambios propios de la enfermedad. Incluso,
un realce excesivo de las estructuras normales no observado habitualmente en
las imagenes con pelicula convencional puede aumentar tanto la complejidad
del fondo que interfiera en la visibilidad de la lesion [ICRU 2003]. Es, pues, ne-
cesario que la evaluacion del equipo incluya diversos exdamenes y procesados.

Los parrafos anteriores ponen de manifiesto que la calidad de imagen debe
cuantificarse de alguna forma. Desgraciadamente, no existe una métrica uni-
versalmente aceptada que proporcione una medida de la calidad de una ima-
gen en un rango amplio de situaciones. Asimismo, dada la relativa “novedad”
de estos sistemas y su continua evolucioén, existen pocos valores de referencia
bien establecidos e, incluso, sus resultados requieren a menudo una interpre-
tacién posterior, en particular, cuando se comparan tecnologias/implementa-
ciones diferentes.

En la literatura, la caracterizaciéon de un sistema de radiologia digital se
aborda desde distintas perspectivas:

1. A partir de medidas de parametros fisicos como el contraste, la resolu-
cion espacial y el ruido, o, de forma mas completa, mediante funciones
que describen el comportamiento de estos parametros para distintas
frecuencias espaciales como la Funcién de Transferencia de Modulacién
(MTF, Modulation Transfer Function'), el Espectro de Potencia de Ruido
(NPS, Noise Power Spectrum), la Relacién Sefal-Ruido (SNR, Signal-to-Noise
Ratio), la Fluencia Equivalente en Ruido (NEQ, Noise Equivalent Quanta) y
la Eficiencia Cuantica de Deteccion (DQE, Detective Quantum Efficiency).
Son métodos objetivos que no estan sometidos a la variabilidad debida a
la respuesta subjetiva de distintos observadores pero que, por ello mismo,
no evallan la calidad percibida.

1 Se emplean acrénimos en inglés para facilitar su correspondencia con la literatura.
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2. Con imagenes de maniquies geométricos que contienen diversos pa-
trones de resolucion y/u objetos de bajo contraste. Bajo condiciones
de exposicion establecidas, estos objetos proporcionan un patrén co-
nocido de radiacion a la entrada del sistema, lo que permite, a partir de
un examen visual de la imagen resultante, también bajo condiciones
controladas, deducir diferentes aspectos del estado del equipo.

3. Mediante imagenes de maniquies antropomorficos y/o muestras de
pacientes. Su principal ventaja es que son similares a las usadas en la
practica clinicay, por tanto, el histograma de la imagen es el que “espe-
ra” el sistema y para el que se ha disefiado el algoritmo de procesado.
Desgraciadamente, la mayoria de los maniquies geométricos actuales
no cumplen este requisito basico. La variabilidad natural entre pacien-
tes, por contra, obliga a usar muestras grandes; son métodos que consu-
men mucho tiempo y no pueden implementarse en controles de rutina.

4. Finalmente, no hay que olvidar que lasimagenes médicas son evaluadas por
observadores humanos cuya respuesta debe introducirse para caracterizar
adecuadamente todo el proceso diagnéstico [ICRU 1996]. Se han desarrolla-
do distintos métodos psicofisicos que incluyen la percepcién del radidlogo.
De entre ellos los mas utilizados son el andlisis de las Curvas Caracteristicas
Operativas del Receptor (ROC, Receiver Operating Characteristics, y FROC,
Free-Response Operating Characteristics) y los Métodos de Eleccion Forzada
con Multiples Alternativas (MAFC, M-Alternative Forced Choice).

2. Medidas fisicas

El andlisis de Fourier ha demostrado su utilidad para evaluar las caracte-
risticas de los sistemas diagndsticos analégicos [Rossmann 1969, Bunch y col.
1987, Tapiovaara 1993].

Aunque se han llegado a normalizar los procedimientos de medida de estos pa-
rametros para algunos sistemas [ICRU 1986, CEl 1994], el consumo de tiempo y recur-
sos que conllevan ha limitado su uso en controles de calidad periddicos quedando
restringido a investigacion y a medidas de laboratorio por parte de los fabricantes.

Con la llegada de los nuevos equipos digitales estas técnicas han resurgido tan-
to para valorar la calidad de imagen de un determinado sistema como para compa-
rar entre si las distintas tecnologias. Los equipos digitales normalmente disponen
de protocolos DICOM que facilitan la exportacién de las imagenes y el tratamiento
posterior de las mismas. Es ahora viable el calculo de estas funciones en un entorno
clinico que abarque las pruebas de aceptacion, estado y constancia mediante el uso
de un software informatico apropiado [Borasi y col. 2003, Marshall 2007].
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Un requisito bdsico del andlisis de Fourier es que el detector responda li-
nealmente con la exposicion incidente o, al menos, que los datos originales
(raw data) se puedan linealizar previamente.

La funcién de conversidén o curva caracteristica relaciona los valores de
pixel de la imagen (salida del sistema) con los valores de kerma en aire, sin
retrodispersa, en el plano de la superficie del detector (entrada). Por tanto, la
inversa de esta funcién permite la linealizacién de los datos originales.

—=— Kodak Lanex Regular + pelicula MXG
—=— CR Konica Minolta Regius 190
3510 13.0
2925 125
—_ Q.
[ ]
X >
o Q.
L 2340 120 &
5 o
[ =
1755 115 8
1170 11.0
585 10.5
0.1 1 10 100 1000

kerma («Gy)

Figura 1. Respuesta de un equipo CR comparada con la de un sistema de registro pantalla-
pelicula convencional. Calidad de radiacién RQAS5.

En general, como puede apreciarse en la figura 1, la respuesta de un siste-
ma digital es lineal con la exposicién o con el logaritmo de la misma en varios
ordenes de magnitud, lo que contrasta con la limitada latitud que presenta la
curva caracteristica de la pelicula convencional.
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La resolucién espacial describe la habilidad del sistema de imagen para
resolver dos estructuras contiguas. Habitualmente sélo se determina el limite
de resolucion a alto contraste con el “clasico” patrén de barras radio-opacas.
Sin embargo, la Funcién de Transferencia de Modulacién, MTF, es una des-
cripcion preferible porque expresa cémo el equipo transfiere el contraste de
una sefal de entrada en funcién de su frecuencia espacial. Cuanto mayor sea
el valor de la MTF para las frecuencias altas, mayor sera la definicién de los
detalles en laimagen.

Matematicamente, la MTF es el médulo de la transformada de Fourier bi-
dimensional de la Funcién de Dispersion de Punto (PSF, Point Spread Function).
Sin embargo, los métodos mas habituales para medir la MTF utilizan laimagen
de una rendija [Fujita y col. 1992, Dobbins y col. 1995b] o de un borde [Samei
y col. 1998, Buhr y col. 2003]. A partir de la primera se obtiene directamente la
Funcién de Dispersidon de Linea (LSF, Line Spread Function) mientras que con el
borde se calcula primero la Funcién de Dispersién de Borde (ESF, Edge Spread
Function) y, por diferenciacion, la LSF. El médulo de la transformada de Fourier
unidimensional de la LSF es la MTF del sistema en la direccién perpendicular
a larendija o al borde.

Otros autores han empleado patrones de barras [Hillen y col. 1987] o una
matriz de discos radio-transparentes [Bath y col. 1987] para medir simultanea-
mente la MTF bidimensional.

La discretizacién espacial que introduce la matriz de detectores invalida
la condicién de invariancia espacial, requisito fundamental para la validez del
analisis de Fourier. Por eso, a menudo un detector digital se trata como un sis-
tema continuo seguido del proceso de muestreo espacial. Desde este punto de
vista, es posible calcular una MTF de pre-muestreo, MTF,, , que corresponde a
la parte analdgica del sistema: detector, geometria, tamafio de foco y funcion
de apertura del dispositivo de adquisicion.

Lafigura2muestralas MTF, de unsistema CR (Konica Minolta Regius 190)
y de dos detectores de panel plano, uno de tipo indirecto con Csl (Philips
DigitalDiagnost, DiDi, detector Trixell Pixium 4600) y otro directo de selenio
amorfo (Hologic DirectRay?). Se observa anisotropia en la respuesta del CR:
la MTF es superior en la direcciéon de desplazamiento de la placa de imagen
(IP, Imaging Plate) (slowscan o subscan) que en la de barrido y lectura del laser

2 Los datos de este Ultimo se han extraido del informe 05078 del NHS realizado por el CEP (Centre for Evidence-based
Purchasing) [Lawinski y col. 2005]. Sélo presentan puntos hasta su frecuencia Nyquist. Los informes NHS analizan
también otros equipos digitales actuales (descargables desde http://www.pasa.nhs.uk/cep).

Todos los enlaces de este capitulo son accesibles a fecha 1 de noviembre de 2009.
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(fastscan, laser scan o, simplemente, scan). La emision de luz fotoestimulable en
un punto determinado de la /P ocurre con un cierto retraso de microsegundos
después de la incidencia del laser, lo que provoca un “desenfoque” en la di-
reccion fastscan [Rowlands 2002]. Los detectores de panel plano presentan en
general mejor isotropia. La MTF del detector de selenio es la misma en los dos
ejesy es la mas alta de los tres equipos. Se aproxima a la funcién seno cociente
correspondiente a la respuesta ideal a una apertura rectangular de dimensio-
nes el tamano del pixel. La distinta frecuencia de corte es consecuencia directa
de la diferencia en el tamafo de pixel.

T T T T T T T T T T

—— CR, fastscan
CR, slowscan i
FP Indirecto, eje x
FPindirecto, eje y i
—s=— [P directo, ambos ejes

08 |

MMF

04 | \\ ]
02 |} \\\ ]

0.0 P S S S S S S S
0 1 2 3 4 5 6 7
frecuencia (mm™")

Figura 2. MTF , de un CR Konica Minolta Regius 190 (pixel 175 #m), de un panel plano
indirecto, Philips DigitalDiagnost (pixel 143 zm) y de uno directo, Hologic DirectRay (pixel
139 #m). Calidad RQAS5, kerma ~10 £(Gy.

Cuando hablamos de tamano de pixel conviene distinguir entre la se-
paracion entre los centros de los pixeles, p, y la dimensién de su area sen-
sible, a. En un panel plano, cada elemento individual del detector (del, de-
tector element) contiene un area activa rodeada de otra no sensible a la ra-
diacion que aloja la electronica. La relacion entre dichas areas, a/p*> < 1 (si la
apertura puede considerarse cuadrada), se conoce como factor de llenado
geométrico y determina la eficiencia geométrica del detector (figura 3). El

48



Tema 2:
Métricas que definen la calidad de imagen

area sensible es el 4rea sobre la que se integra la informacién y, por tan-
to, esta directamente relacionada con la resolucion espacial. Valores bajos
de area sensible mejoran la MTF pero, sin embargo, pueden empeorar la
relaciéon senal-ruido del detector. Por su parte, el espaciado entre pixeles
define la separacién del muestreo y determina la frecuencia Nyquist del sis-
tema, 1/2p, que representa la maxima frecuencia tedrica del objeto que el
sistema puede reproducir correctamente.

electronica

g L

P
area sensible area sensible
a a
\
pixel 1 p pixel 2

Figura 3. Factor de llenado geométrico.

Aunque a menudo un menor tamafio de pixel se asocia con una mayor
resolucidn, la resolucién de los equipos digitales depende de numerosos fac-
tores tanto provenientes de la geometria del sistema (tamafo y forma del
foco, factor de magnificacion) y de posibles movimientos (estructuras del pa-
ciente, fuente de rayos X y/o receptor de imagen) como de las caracteristicas
inherentes del propio detector. Si nos centramos sélo en los componentes
del detector que afectan a la resolucidon hay que sefalar que en un CR, la
difusion del haz laser de lectura dentro del fésforo es el elemento que mas
degrada la definicion de la imagen. Como se observa en la figura 4 no hay
ninguna mejora en la MTF  de un CR que usa la misma /P al disminuir el
tamano de pixel de lectura a la mitad. Eso no quiere decir que la resolucién
final sea la misma. La MTF de pre-muestreo representa sélo la parte analégi-
ca del detector. Cuando el pixel se reduce a la mitad la frecuencia Nyquist del
sistema si se duplica.
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Figura 4. Efecto del tamano de pixel en la MTF de un CR Konica Minolta Regius 190. /P lei-
das con resoluciones estandar (pixel de 175 #m)y alta (pixel de 87,5 #m). Direccion slowscan.
Se observa el mismo comportamiento en la otra direccion. Calidad RQA5, kerma ~ 10 uGy.

Igualmente, Monnin y col. (2007) analizan 3 equipos CR utilizados en ma-
mografia y encuentran que la transferencia de informacion se limita en los tres
alrededor de los 7 mm', a pesar de que el tamario de pixel varia entre 44 ym
y 100 ym.

En el caso de paneles planos de tipo indirecto, el proceso dominante es
la difusion dentro del fésforo de los fotones emitidos en la interaccion de los
rayos X (el uso de fésforos estructurados reduce la pérdida pero, a pesar de ello,
sigue siendo el factor mas importante). En los detectores de tipo directo, sin
embargo, la dispersion de la carga es despreciable debido al campo eléctrico
aplicado y, en general, la mayor limitacidn si es, en este caso, el tamano de
pixel, como se observa en la figura 2. No obstante, valores de MTFpre altos para
frecuencias superiores a la Nyquist generan mas “aliasing’, lo que puede dar
lugar a artefactos en la imagen.

Hajdok y col. (2008) estudian mediante Monte Carlo las limitaciones fisicas
que imponen en la MTF los distintos procesos de interacciéon que tienen lugar
alincidir el haz de RX en los materiales utilizados en los detectores digitales (tan-
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to de conversién directa como indirecta). Por su parte, Liaparinos y Kandarakis
(2009) estudian la propagacion y difusiéon de la luz en la pantalla de fésforo
(Gd,0,5:Tb) de un detector indirecto. Ambos concluyen que la resolucion es-
pacial de los detectores actuales todavia esta lejos del limite tedrico alcanzable.

1.0 ¢ T T T T T T T T T
sinc(p-f)
L —A— modo servicio -
- modo clinico
08 |
ki 06 |
S
= I
04 |
02 |
0.0 L L L L L L L L L
0 1 2 3 4 5

frecuencia (mm™")

Figura 5. Efecto del preprocesado en la MTF,  de un detector Philips DigitalDiagnost. En
modo clinico se aplica procesado, en modo servicio no. En linea discontinua se muestra tam-
bién el limite maximo tedrico.

Por otra parte, en los sistemas digitales la visualizacién de las imagenes
estd separada de su adquisicion. Las imagenes se visualizan después de que se
les apliquen determinados procesados y correcciones. Un contraste insuficien-
te en los datos originales puede ser realzado mediante un algoritmo apropia-
do. En cambio, un ruido alto en la imagen puede dificultar la discriminacién de
la sefal del fondo. La MTF no tiene en cuenta las propiedades de ruido del sis-
temay, por tanto, no puede ser, por si sola, un parametro de calidad adecuado
en los sistemas digitales [Moy 2000, Saunders y col. 2007]. Como ejemplo, en
la figura 5 se muestra la MTF de un equipo de radiologia digital con un detec-
tor de panel plano evaluada a partir de un borde semitransparente. Obsérvese
que el sistema en modo clinico lleva a cabo automaticamente un realce de las
frecuencias intermedias frente a la respuesta “inherente” del detector obtenida
desde el menu servicio sin procesado.
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Se entiende por ruido las variaciones aleatorias de la sefial que pueden
ocultar informacion util contenida en la imagen diagnoéstica. Desde siempre se
ha reconocido como uno de los parametros que tienen un mayor impacto en
la calidad de imagen. En los sistemas digitales, dado que el contraste de la ima-
gen puede manipularse con un procesado posterior, el ruido adquiere mayor
importancia como elemento limitante.

Las fuentes de ruido en la imagen pueden provenir tanto de la proyeccién
superpuesta de estructuras anatémicas como de fluctuaciones afiadidas duran-
te el proceso de adquisiciéon. Aunque es indiscutible la influencia de las primeras
para enmascarar posibles anormalidades o distraer la atencién del observador,
no estan directamente relacionadas con las caracteristicas del detector y, habi-
tualmente, no se consideran. En este contexto, el ruido se evalla sobre image-
nes obtenidas con exposiciones uniformes. En general, se habla de inhomoge-
neidad para describir las variaciones de la imagen a gran escala mientras que se
reserva el término ruido para las fluctuaciones locales.

De modo simple el ruido se describe a través de la varianza o la desvia-
cion estandar de los valores de pixel en la imagen. Sin embargo, el Espectro de
Potencia de Ruido, también llamado Espectro de Wiener, NPS, es una descrip-
cidon mas completa porque proporciona informacioén sobre su distribucion en
frecuencias espaciales. El NPS se define como la transformada de Fourier de la
funcién de autocorrelacién calculada sobre una region de area A4 suficiente-
mente grande:

. /
NPS(u) = S{}g%[j/i I(x+ T)-](T)-dr} (1)

donde /(x) es el valor de pixel de la imagen en la posicion x [Williams y col.
1999, Albert y Maidment 2000].

Con la consideraciéon habitual de que el ruido en la imagen radiografica
es estacionario (la funcion de autocorrelacion es independiente de la muestra
particular usada para calcularla) y ergddico (los valores esperados obtenidos
de muestras en distintas posiciones de la imagen son equivalentes a los pro-
medios en una misma posicion de medidas repetidas bajo idénticas condicio-
nes), el NPS se puede también estimar a partir de las componentes de Fourier
de distintas muestras de imagenes uniformes promediadas sobre regiones de
area A:

NPS(u) = lim (| S{I(x)} ) @
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En el caso del ruido no es posible separar la parte analégica del sistema
del proceso de muestreo por lo que no se puede calcular un NPS de pre-
muestreo. El NPS de un detector digital sélo esta definido hasta la frecuencia
Nyquist del sistema.

Aplicando el teorema de Parseval se puede demostrar que el NPS se rela-
ciona con la varianza de la imagen segun:

o’ = NXN AZZNPS(L,]) 3)

i=1j=1

donde N, N, son el nimero de pixeles en cada uno de los ejes. Esta relacion
permite comprobar de manera simple los programas informaticos [Flynn y
Samei 1999].

El ruido en los sistemas digitales contiene dos componentes: un ruido
cuantico que proviene de que la absorcién de rayos X en el receptor presenta
una variacion espacial aleatoria debida al numero limitado de fotones que se
emplean para formar la imagen y un ruido instrumental introducido en las dis-
tintas fases de formacién de la imagen en el detector.

Las experiencias de Rose (1948) pusieron de manifiesto que en un sistema
ideal no es el ruido absoluto lo que afecta la detectabilidad de los detalles en la
imagen sino la relacién sefal-ruido, SNR. SNR se define como el cociente entre
el valor medio de laimagen y la desviacion estandar de la misma. Para un de-
tector ideal su Unica fuente de ruido es el ruido cudntico que estd gobernado
por la estadistica de Poisson. Si N es el nimero de fotones del haz de rayos X,
la sefial es proporcional a N'y su desviacion estandar a v N . En consecuencia,
SNR? del sistema ideal, normalmente representada por SNR#ea = SNRZurada
, es directamente proporcional al nimero de fotones incidentes. Una mayor
exposicion produce mayor ruido absoluto pero menor ruido relativo (aunque
nunca puede eliminarse completamente) lo que se traduce en una mayor “ca
lidad fotografica” De ahi la necesidad imperiosa de controlar la dosis en los
detectores digitales.

NPS es proporcional a la exposicion incidente en el detector. Para emplear
una magnitud relacionada con las fluctuaciones respecto a la sefal presente
en lugar de con la propia senal, se suele dividir el NPS por el cuadrado del
valor de kerma en aire, magnitud que se conoce como Espectro de Ruido
Normalizado, NNPS.
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Figura 6. NNPS en los dos ejes principales del detector para los mismos equipos de figura 2.
Calidad RQAS5, kerma ~4 1Gy.

La figura 6 muestra el NNPS unidimensional segun los ejes principales del
detector para los mismos equipos de la figura 2. El detector plano directo pre-
senta un ruido blanco independiente de la frecuencia debido a que el valor de
su MTF en la frecuencia Nyquist es muy alto y produce aliasing. Es el detector
con mayor ruido a medias y altas frecuencias. EIl NNPS del panel plano indi-
recto, por el contrario, disminuye al aumentar la frecuencia. El CR muestra, de
nuevo, el comportamiento mas anisétropo: el ruido es casi blanco en la direc-
cion de avance de la IP, mientras que en la direccion de lectura del laser cae
bruscamente a partir de ~2.7 mm™' debido a que el fabricante aplica un filtro
anti-aliasing.

La principal causa de ruido en un detector digital es una deteccién ineficaz
de los rayos X y de los portadores secundarios generados en las interacciones.
La eficiencia de captura del detector puede mejorarse aumentando el grosor
del material de captura y/o su nimero atémico. El uso de fésforos estructura-
dos en CR y detectores de panel plano ha permitido aumentar su grosor con,
incluso, un ligero beneficio en la MTF. En los detectores de tipo directo se usan
campos eléctricos locales para dirigir las cargas creadas en el fotoconductor
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hasta el area sensible del pixel, consiguiendo de esta forma factores de llena-
do cercanos al 100%. En cambio, en los de tipo indirecto, parte de la luz cae
sobre la zona insensible del pixel que alberga la electrénica. En los detectores
CCD y CMOS se ha mejorado su eficiencia usando fibra éptica para guiar la luz
desde el fésforo hasta el detector. Un menor nimero de etapas de conversiéon
favorece también un menor ruido. En este sentido, los detectores de panel pla-
no de tipo directo presentan potencialmente un menor ruido que los de tipo
indirecto que necesitan una conversion posterior de luz a carga. Sin embargo,
debido a que su MTF se mantiene alta hasta la frecuencia de Nyquist, el NNPS
permanece constante en una regién amplia de frecuencias espaciales.

Finalmente existe un ruido electrénico aditivo debido a fluctuaciones en la
sefal electrénica y/o en el proceso de lectura. En algunos sistemas este ruido
puede reducirse enfriando el detector. A menudo los sistemas digitales pre-
sentan variaciones en la sensibilidad y linealidad de los pixeles individuales del
detector lo que se traduce en un patron espacial “fijo” superpuesto a la imagen.
Es la fuente de ruido dominante cuando la exposicién es alta. La mayor parte
de los equipos corrigen cada imagen adquirida con un mapa de inhomoge-
neidades obtenido en el proceso de calibraciéon del detector a partir de una
imagen de campo uniforme (correcciéon de campo plano); asimismo incluyen
correcciones de posibles pixeles “muertos’, normalmente asignandoles un va-
lor basado en el de los vecinos. Para que estas correcciones sean efectivas los
detectores requieren calibraciones periédicas. Sin embargo, no siempre es po-
sible eliminarlo completamente. El caso mas extremo es el de los CR donde,
dado que los chasis son intercambiables, la correccién sélo esta asociada al
sistema de escaner y recogida de luz. Este ruido correlacionado residual pro-
porciona valores mas altos de NNPS en los ejes de la funcién (figura 7) y a me-
nudo aparecen picos en la direccién slowscan indicativos de un ruido periédico
aditivo. Debido a que el ruido correlacionado presenta una naturaleza estatica,
a que afecta a las frecuencias espaciales mas bajas para las que la estimacion
del NNPS ofrece una menor exactitud y a que desde un punto de vista pura-
mente estadistico no puede considerarse un “verdadero” ruido, habitualmente
el analisis del NNPS excluye los datos en los propios ejes (n6tese que en la figu-
ra 6 los picos son menos pronunciados y mas anchos). No obstante, este ruido
afecta negativamente a la visibilidad de los detalles y, desde un punto de vis-
ta perceptual, deberia ser considerado ruido. Su exclusién puede llevar a una
subestimacion del ruido en determinados detectores. Resulta conveniente un
analisis del NNPS bidimensional para detectar valores anormalmente altos in-
dicativos de una posible anomalia del sistema.
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Figura 7. NNPS bidimensional del CR analizado (un cuadrante). Nétese el ruido correlacio-
nado en la direccién slowscan.

Los efectos del ruido correlacionado pueden estudiarse calculando el
NNPS a partir de la resta de dos imagenes obtenidas con idéntica exposicion.
Con este método, la varianza en las dos imdgenes es la misma y es doble en la
imagen substraida. NNPS/2 proporciona, pues, una estimacién de la respuesta
del sistema a ruido estocastico (se han eliminado los patrones fijos de ruido).
Alternativamente, se pueden promediar multiples imagenes con idéntica ex-
posicion de forma que se elimina practicamente el ruido aleatorio y queda sélo
el ruido correlacionado. El NNPS obtenido a partir de restar a una imagen la
imagen promedio contiene sélo la respuesta del sistema a ruido estocastico. La
diferencia entre los dos métodos es que el segundo elimina también el ruido
no estocastico variable en el tiempo.
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En un detector “real” el cuadrado de la relacién sefial-ruido, expresado como
numero de fotones y representado por SNR;uiu, define la Fluencia Equivalente
en Ruido, NEQ. SNR . define el nivel de ruido limite por debajo del cual el
ruido de un sistema“real” no puede reducirse mas. En la practica, en un detector
hay otras fuentes de ruido y cierta pérdida de detalles en la formacién de la ima-
gen, por lo que SNR;uiaa < SNRZwraia. NEQ puede interpretarse como el nimero
de fotones incidentes en un sistema ideal que daria una SNR?.rw. NUMérica-
mente igual a la SNR:.i.. medida en el detector real [Sandrik y Wagner 1982].

Tanto la sefal, transferida por el sistema mediante su MTF, como el ruido,
dependen de la frecuencia espacial y, por tanto, NEQ es funciéon también de la
frecuencia espacial:

NEQ(u) = SNR> G- MIF"(u)

salida = 3, 2 a1 arl N 4
e ="K NNPS(u) )

donde G es el factor de ganancia del sistema (en unidades digitales por unidad
de kerma) y K es el kerma en aire medido en la superficie del detector. Cuando
los valores de pixel de la imagen se transforman en valores de exposicién me-
diante la inversa de la funcién de conversién, G=1.

NEQ se relaciona directamente con la detectabilidad de los detalles en la
imagen pero depende del valor de kerma. Para evitar esta dependencia, a me-
nudo se divide por SNRZ.. Este cociente se denomina Eficiencia Cuantica de
Deteccion, DQE:

MTF*(u)

— SNRszalida _ 5
DOE(u) = SNR?iraaa 4 K-NNPS(u) )

donde g representa SNRZ.qia Y € ha supuesto el uso previo de la funcién de
conversion. Los valores de ¢ se pueden tomar de la tabla 1 para las distintas
calidades de radiacion.

Mientras que NEQ es una medida absoluta de la calidad de imagen, DQE
es una medida de eficiencia y por tanto varia entre 0 y 1. DOFE puede inter-
pretarse como cuan eficaz es el detector para transferir la SNR de la fluencia
incidente de rayos X a la imagen resultante o, equivalentemente, como la ha-
bilidad del detector para utilizar la maxima SNR posible proporcionada por el
numero finito de fotones que forma la imagen [Samei y Flynn 2003]. Pero una
mayor eficiencia no necesariamente indica una mejor imagen. Para que DQFE
sea una métrica adecuada para comparar detectores diferentes el haz de ra-
yos X debe ser el mismo (kVp, filtracién, radiacién difusa,...); en caso contrario
deberia usarse la funcién NEQ.
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Notese que para un sistema limitado sélo por ruido cudntico el produc-
to K - NNPS es constante y DQF es independiente de la exposicién. La varia-
cion de dicho producto para distintas exposiciones es indicativa de cuanto se
separa el detector del comportamiento ideal.

0.6 T T T T T T T
—— CR, fastscan
CR, slowscan
05 k FP Indirecto, eje x i
FP indirecto, eje y
—=— [P directo, ambos ejes
04 1

DQE

frecuencia (mm™)

Figura 8. DQEF de los tres equipos de ejemplo. Calidad RQA5, kerma ~4 1/Gy.

La figura 8 muestra la DQFE de los detectores ejemplo. La DOFE del CR es la
menor de los tres equipos. Su magnitud es del mismo orden que para la pelicula.
Los CR con placas de imagen de doble cara tienen una mayor eficiencia de lectu-
ra, lo que unido a un mayor espesor de fésforo y, por tanto, una mayor eficiencia
de absorcion de rayos X, permite aumentar en un 30-50% la DQF en las frecuen-
cias bajas (< 2-3 mm") [Fetterly y Schueler 2006, Monnin y col. 2006, Mackenzie y
Honey 2007]. Sin embargo esta ventaja se anula en las medias y altas frecuencias
debido a la caida rapida de la MTF con la frecuencia. La DQE del panel plano
directo presenta un maximo un 40% mas reducido que el del indirecto probable-
mente debido al mayor aliasing. En cambio, su DQOE cae mas lentamente con la
frecuencia. No obstante, todas quedan lejos de la eficiencia ideal unidad.

Notese, ademads, que estas funciones no incluyen el posible efecto de una
rejilla antidifusora. Aunque su misién es reducir la radiacion dispersa que al-
canza el detector, también absorbe parte del haz primario y es de esperar una
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eficiencia menor. Recientemente, Samei y col. (2009), han propuesto una nue-
va métrica, la DQE efectiva, eDQE (Effective Detective Quantum Efficiency), que
extiende el concepto de DQF a todo el sistema de adquisicion, incluyendo el
efecto en la calidad de imagen tanto de la radiacion difusa como del tamafio
de foco, geometria y magnificacion del equipo.

En los detectores digitales actuales, el tamario de pixel todavia es compara-
ble al de los objetos mas pequefios con interés clinico. En estas condiciones, la
respuesta del sistema no es estrictamente invariante a traslaciones, salvo tras-
laciones de un nimero entero de pixeles [Albert y Maidment 2000].

Debido al muestreo espacial las funciones MTF 'y NPS se replican en el es-
pacio de frecuencias. Si el objeto contiene frecuencias espaciales mayores a la
frecuencia Nyquist del sistema, el muestreo de la sefial hace que las réplicas se
solapen de modo que las frecuencias altas contribuyen a las bajas producién-
dose un fendomeno de “aliasing” [Albert y col. 2002]. En la figura 2 se observa
que las frecuencias altas estan sobreestimadas precisamente por esta adicién.
Por otra parte, desplazamientos inferiores a un pixel de la posicién relativa del
objeto respecto a la matriz digital producen cambios en la fase de la funcién de
transferencia que dan lugar a valores diferentes en la MTF cuando se suman
las distintas réplicas. Esta dependencia de fase puede evitarse definiendo una
MTF,,, 4, ©OMO el promedio de la MTF sobre todos los desplazamientos po-
sibles del objeto dentro de un pixel [Dobbins 1995b], pero el efecto del aliasing
no puede eliminarse. No obstante, hay que sefialar que no se conoce todavia
cudl es laimportancia clinica de este aliasing presente en laimagen diagndstica.

De igual forma, el NPS de los sistemas digitales inevitablemente contiene
aliasing. Sin embargo, el ruido no se puede sobremuestrear porque las fases de
las componentes de Fourier del ruido en laimagen son aleatorias y, por tanto, no
se puede obtener un NPS,,, . En consecuencia, aquellos equipos con MTF,  alta
para frecuencias cercanas a la Nyquist pueden amplificar el ruido por el afiasing
de las componentes de alta frecuencia. Por el contrario, aquellos cuya MTF,, cae
a valores bajos en la frecuencia Nyquist filtraran dichas componentes haciendo

que el ruido en el sistema muestreado sea muy parecido al del sistema continuo.

Varios autores han propuesto un desarrollo mas general en el dominio espacial
en lugar de en el de frecuencias, que no requiere las suposiciones anteriores [Gagne
y col. 2003, Pineda y Barrett 2004]. A pesar de que estos métodos han demostrado
en casos concretos una mejor correlacion entre la DQE o la SNR calculadas y la de-
tectabilidad de la sefial, necesitan un célculo mas complejo que incluya la sefial en
el proceso de evaluacion por lo que no tienen, de momento, tanta implantacion.
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Neitzel y col. (2004a) han puesto de manifiesto que el uso de diferentes ruti-
nas de evaluacién puede conducir a diferencias en la determinacién de la DQF
de hasta un 30%, incluso partiendo de las mismas imagenes. Con el fin de uni-
ficar los procedimientos de medida, la Comision Electrotécnica Internacional
ha publicado las normas CEl 62220. La parte 1 de la norma, CEl 62220-1: 2003,
aplica a dispositivos digitales de imagenes de rayos X de radiologia convencio-
nal mientras que la parte 1-2, CEl 62220-1-2: 2007, esta dirigida a mamografia.
Queda por publicar la parte 1-3 enfocada a detectores de imagen dinamicos.

Las propiedades del detector dependen de la calidad de radiaciéon y de la ex-
posicién incidentes [Fetterly y Hangiandreou 2001, Ranger y col. 20071]. Por ello,
CEl especifica las calidades y valores de ¢ que deben emplearse (tablas 1y 2). Se
recomienda usar al menos la calidad RQA5 para los detectores empleados en
equipos convencionales de grafia y la calidad RQA-M2 para los de mamografia.

El detector debe estar calibrado previamente de acuerdo con las instrucciones
del fabricante y debemos asegurarnos de que a las imagenes no se les aplica nin-
gun procesado, aunque en ocasiones el acceso a los datos originales resulta dificil.

La funcion de conversion CEl sustituye el valor de kerma por el nimero de
exposicion cuantico por unidad de area que se calcula multiplicando el kerma
por g. El valor de pixel se calcula en una regién centrada de 100x 100 pixeles de
laimagen de unairradiaciéon uniforme en aire. Debe considerarse el offset para
kerma cero [Neitzel y col. 2004a].

Para reducir el efecto de la radiacién dispersa, el haz de radiacién se debe co-
limar a un campo 16 cm x 16 cm centrado en el detector en grafia 0 a un campo
10 cm x 10 cm centrado en el punto de referencia en mamografia. CEl recomien-
da utilizar una colimacién externa pero Samei y col. (2006) han demostrado que
resulta mas conveniente en la practica utilizar los colimadores del propio equipo.

Espectro  KkVp aproximado Filtracion anadida CHR q S »1
(mm Al) (mm Al) (fotones-mm™2-Gy')
RQA 3 50 10 4.0 21759
RQA 5 70 21 7.1 30174
RQA 7 90 30 9.1 32362
RQA 9 120 40 11.5 31077

Tabla 1. Calidades de radiacion y sus correspondientes valores de ¢ = SNRZuraaa fijados
por las norma CEl 62220-1: 2003 para la determinacién de la DQF en radiologia general.

3 Publicada en diciembre de 2009.
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Espectro k\l‘p Filtracién Filfratfién CHR q
nominal (mm Al) anadida (mm Al) (fotones-mm'z-ﬂGy")
Mo/Mo (RQA-M1) 25 0.032 2mm Al 0.56 4639
Mo/Mo ( RQA-M2) 28 0.032 2mm Al 0.60 4981
Mo/Mo ( RQA-M3) 30 0.032 2mm Al 0.62 5303
Mo/Mo ( RQA-M4) 35 0.032 2mm Al 0.68 6325
Mo/Rh 28 0.025 2mm Al 0.65 5439
Rh/Rh 28 0.025 2mm Al 0.74 5944
W/Rh 28 0.050 2mm Al 0.75 5975
W/AI 28 0.500 2mm Al 0.83 6575

Tabla 2. Calidades de radiacién y sus correspondientes valores de ¢ = SNRZua fijados por
la norma CEl 62220-1-2: 2007 para la determinacién de la DOE en mamografia.

Para un control periédico de constancia es suficiente considerar que el sis-
tema de imagen incluye la carcasa de proteccion y todos aquellos elementos
no desmontables facilmente (tablero mesa/bucky, cdmaras del exposimetro
automatico, etc.) [Borasi y col. 2003, Carton y col. 2005].

Es importante mantener constante el tiempo que transcurre entre dos ex-
posiciones sucesivas o entre la exposicion del fésforo y su lectura en el CR para
minimizar efectos de retardo en los detectores de panel plano y de desvaneci-
miento de la imagen latente en los CR [Floyd y col. 1990].

La norma CEl especifica que la MTF  de un detector digital utilizado en
un equipo de rayos X convencional se caliula a partir de laimagen de un borde
radio-opaco de 1 mm de tungsteno y dimensiones definidas (actualmente exis-
ten bordes comerciales de acuerdo a esta norma). En mamografia, CEl aconseja
un borde de acero inoxidable de, al menos, 0.8 mm de grosor, aunque se pue-
de usar el borde de grafia. El uso de un borde semitransparente puede conducir
a una estimacioén errénea de la MTF debido a la fraccién de radiacion dispersa
generada detras del borde y que alcanza el detector pero puede ser adecuado
para pruebas de constancia pues la precisién del método no se ve alterada (s6lo
su exactitud) y es menos pesado y mas facil de alinear [Neitzel y col. 2004b].

El método consiste en radiografiar el borde ligeramente angulado (1.5°-3°)
respecto a la matriz del detector, primeramente en la direccidn paralela a las
columnas de la mismay luego a las filas [Samei y col. 1998, Buhr y col. 2003]. La
alineacién del borde con el haz de radiacion y el detector no es critica [Samei y
col. 2006]. Proyectando cada pixel a lo largo de una linea perpendicular al bor-
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de se obtiene un perfil transversal sobremuestreado a una resoluciéon mayor
que la de la imagen original. Estos puntos estan espaciados irregularmente,
por lo que a continuacidn, el perfil se muestrea con una separacion regular, As,
submultiplo del tamafio de pixel original, p (figura 9). Como se ha comentado
anteriormente, en un sistema digital la MTF se replica y hay un solapamiento
de las colas que puede causar “aliasing”. Con el sobremuestreo conseguimos
que las colas se separen. Para los detectores actuales, una razéon de sobremues-
treo de 10 (As=p/10) separa las réplicas de la MTF lo suficiente para eliminar
el solapamiento de sus colas. Por ultimo, la separacién entre puntos en el perfil
sobremuestreado se escala por cosf para tener en cuenta que son distancias
en la direccién perpendicular al borde y no segun el eje de la matriz de ima-
gen. La LSF se obtiene directamente por diferenciacion numérica de la ESF.
La MTF, se calcula como el médulo de la transformada de Fourier de la LSF
normalizada en el origen y se suaviza con un filtro de media de amplitud un 1%
de la frecuencia de muestreo. Mas detalles pueden encontrarse en [Buades y
col. 2006].
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Figura 9. Construccion de la ESF sobremuestreada: (a) Imagen del borde. (b) El borde se
endereza desplazando cada fila segun su distancia relativa al mismo. (c) Sobremuestreo no
uniforme. (d) Muestreo uniforme con razén de sobremuestreo As=p/10.
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El analisis se debe hacer sobre una regién de la imagen relativamente an-
cha (=50 mm alrededor del borde en grafia, = 25 mm en mamografia) para me-
jorar la estimacion de las bajas frecuencias [Neitzel y col. 2004a]. Si las colas de
la LSF se truncan, el valor de la MTF en la frecuencia cero es menor que la uni-
dad por lo que al forzar la normalizaciéon se aumenta incorrectamente la MTF
en todas las frecuencias. En consecuencia, cuanto menor sea la regién mayor
sera el efecto. Areas grandes, por contra, incluirdn el efecto Heel e inhomo-
geneidades del detector. Para evitar este problema Friedman y Cunningham
(2008) proponen utilizar la aproximacién de campo abierto: la imagen del bor-
de se normaliza por una imagen uniforme antes del sobremuestreo y posterior
diferenciacion. Con este método, si la LSF se trunca, la MTF determinada sélo
se ve afectada en las bajas frecuencias y no en las medias y altas.

Sameiy col. (2005) han aplicado 6 implementaciones practicas diferentes a
14 imagenes de bordes obtenidos en distintos equipos digitales actuales y han
encontrado que, si las imagenes no son demasiado ruidosas, las diferencias en-
tre las MTF individuales y la MTF media estan, en general, por debajo de 0.02.

Puesto que la MTF muestra habitualmente poca dependencia con la expo-
sicién se suele calcular con un valor de kerma relativamente alto para disminuir
el ruido.

Para determinar el NPS, una imagen uniforme se divide en regiones en las
que se calcula el médulo al cuadrado de su transformada de Fourier [Flynn y
Samei 1999]. Habitualmente se utilizan las mismas imagenes adquiridas para de-
terminar la funcion de conversion. El tamano de estas regiones es un compromiso
entre conseguir, a partir de un nimero limitado de imagenes, una resolucion fina
en frecuencia espacial (mayor cuanto mayor sea el tamafo) y una estadistica su-
ficiente de muestras que se traduzca en un NPS promedio suave (mayor cuanto
menor sea el tamaiio o, fijado un tamano, cuantas mas imagenes se tomen para
el andlisis). La norma CEl establece que el analisis debe realizarse sobre al menos
cuatro millones de pixeles independientes que pueden tomarse de una o varias
imagenes uniformes. Cada imagen se divide en regiones de 256 x 256 pixeles so-
lapadas 128 x 128 pixeles. Sin embargo, Dobbins y col. (2006) han demostrado
que el solape sélo proporciona una pequeia mejora en la precision del célculo
siendo suficientes las regiones de 128 x 128 pixeles.

Para evitar variaciones cerca de los bordes de la imagen, la imagen se ana-
liza sélo en la regién central del campo irradiado (125 mm x 125 mm en grafia,
50 mm x 50 mm en mamografia). No obstante, para las pruebas de constancia
podria usarse un drea mayor para conseguir una mayor estadistica con menos
imdagenes sin que se resienta la exactitud del calculo [Dobbins y col. 2006].
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Las inhomogeneidades debidas al haz de radiacién (efecto heel, divergencia
del campo de radiacién, ...), presentan componentes significativas sélo a bajas
frecuencias espaciales y suelen eliminarse mediante métodos de substraccion.
Hay poca dependencia con el método empleado [Dobbins y col. 2006].

La funcion NNPS de la imagen analizada serd el promedio de los NPS cal-
culados sobre las regiones anteriores dividido por el cuadrado del valor de
kerma en aire. Pueden obtenerse representaciones unidimensionales en los
ejes promediando * 7 filas / columnas centrales a cada lado del eje, excluyen-
do precisamente los ejes. La frecuencia espacial de cada punto (u,, uy) de este
conjunto se convierte en unidimensional calculando su distancia al origen:
u = v/ ui + u; . El valor de NNPS(u) a lo largo de cada eje es el promedio de los
correspondientes au + 0.01/p.

Finalmente, la DQE se calcula segun:

_ q-MTF*(u)
DOE(w) = 4 NNPS (u) (6)
La diferencia con la ecuacion 5 es que g esta incluida en la funcién de conver-
sion CEl. Dado que los intervalos de muestreo de las funciones MTF'y NNPS son

diferentes, la MTF se interpola linealmente a los valores de frecuencia del NNPS.

Si se dispone del software adecuado, obtener la DOE de un detector de
imagen digital en un entorno clinico es factible, rapido, objetivo y reproducible
[Buades y col. 2006]. En comparacién, conseguir una estadistica adecuada con
un patrén de imagen requiere un analisis mds costoso en tiempo y que distin-
tos observadores evallen varias imagenes del mismo.

Actualmente no existe ningun software comercial por lo que es necesa-
rio desarrollar programas de célculo propios*. La norma CEl tampoco ofrece
imagenes y funciones patrén con los que verificar dichos programas. Todo ello
dificulta la generalizacion del uso de estas funciones fisicas para el control de
rutina de los detectores digitales. En la pagina web http://dailabs.duhs.duke.
edu/resources.html, de los Laboratorios de Imagen Avanzada (DAl Labs) de la
Universidad de Duke, estan disponibles, para educacion e investigacién, soft-
ware e imagenes de prueba con los que comparar nuestros propios programas.
Asimismo, en el marco del proyecto DIMOND Il se ha desarrollado un paquete

4 Esto ha cambiado recientemente. Por ejemplo, desde la pagina web de la SEFM se puede descargar el programa
MIQuaELa de nuestros comparieros R. Ayala, R. Garcia y R. Linares. Asimismo QA-Distri es un plugin para Image)J
desarrollado por F. Rogge en el centro LUCMFR de la Universidad de Lovaina (Bélgica).
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de software que probablemente esté disponible en un futuro desde su pagina
web: http://www.dimond3.org [Padgett y Kotre 2005].

Quizés la limitacién practica mas importante sea la necesidad de disponer
de las imagenes en formato “raw-data”. En la mayoria de equipos se necesita la
colaboracién del servicio técnico del fabricante para acceder a estas imagenes.

Los fabricantes, en general, no proporcionan valores de referencia de estas
funciones con los que comparar. Aunque dichos valores pueden encontrarse en
la literatura para los detectores actuales, tampoco se han establecido intervalos
de tolerancia. Sin embargo, Marshall encuentra que las medidas de MTF, NPS'y
DQE realizadas durante un control de calidad rutinario indicaban el fallo del de-
tector antes de que el servicio técnico lo reemplazara por averia [Marshall 2006b].

Otro aspecto que conviene resaltar es el hecho de que en los sistemas digi-
tales la adquisicion de la imagen y su visualizacién estan separadas, por lo que
las medidas fisicas que se extraen a partir de los datos originales no se corres-
ponden necesariamente con la calidad de la imagen procesada y presentada.

Finalmente hay que sefialar que aunque la determinacién de estas funcio-
nes es objetiva su interpretacion es subjetiva. Nuestro objetivo final es predecir
posibles diferencias en el diagndstico a partir de diferencias en las DQE. Sin em-
bargo, actualmente esta correlacion soélo es aproximada [Marshall 2006a], en
parte, porque desconocemos los mecanismos que utiliza el radiélogo para reali-
zar el diagnéstico. Son necesarios mas estudios clinicos para establecer los crite-
rios de aceptabilidad diagnéstica en relacién con los valores de estas funciones.

Para controles de calidad periédicos a menudo se emplean métricas mas
simples que, aunque insuficientes para evaluar de un modo completo el detec-
tor, permiten una estimacion de la constancia de sus propiedades: resolucion
maxima a través de patrones de barras, estimacion de la SNR de una imagen
uniforme, etc. Una relacion detallada de las pruebas se describe en otro capitulo.

Por otra parte, existen otras caracteristicas del detector que influyen en la ca-
lidad de imagen y que las funciones descritas no tienen en cuenta. Entre ellas es
importante verificar el rango dindmico, la sensibilidad a la radiacién dispersa de
todo el sistema de adquisicion (incluyendo el detector y la rejilla antidifusora), el
velo (veiling glare) producido por la dispersion del haz laser en un CR o por los por-
tadores secundarios en un panel plano (la normalizacién de la MTF practicamente
lo elimina de las medidas), posibles artefactos espaciales (motas de polvo, rayas,
pixeles defectuosos,...) y/o temporales (remanencia de la sefial previa por borrado
insuficiente o por efectos de memoria) y la estabilidad temporal (degradacién con
el uso, susceptibilidad a las condiciones ambiente: temperatura, humedad.,...).
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3. Medidas psicofisicas

Las medidas psicofisicas buscan encontrar una relacion entre los estimulos
fisicos y las respuestas subjetivas de los observadores. En el campo particular
del control de calidad de imagen tradicionalmente involucran la visualizacién
de imagenes clinicas o de diversos maniquies.

Una ventaja sobre las medidas fisicas es que la imagen estd pesada de
modo natural por los mecanismos de respuesta del observador humano. Otra
es que no estan limitadas a procesos lineales ni a trabajar con los datos origina-
les por lo que permiten estudiar el efecto de los distintos procesados sobre la
visualizacién de la imagen.

Estos métodos tienen una amplia aceptaciéon porque son relativamente
simples y no requieren de una instrumentacion compleja.

a) Imagenes clinicas

El uso de imagenes clinicas es deseable si se quiere analizar el rendimien-
to de todo el sistema porque permite incluir el propio enmascaramiento pro-
ducido por las estructuras anatémicas, las cuales pueden distraer la atencién
del observador y camuflar la deteccion de pequefas anormalidades [Eckstein
y Whiting 1998]. Sin embargo, su andlisis requiere un tratamiento estadistico.

Una de las dificultades que presentaba la utilizacién de imagenes de pa-
cientes con los sistemas analégicos era la necesidad de disponer de un con-
junto suficiente de imagenes con patologias bien diagnosticadas y localizadas.
Con los sistemas digitales, en cambio, es relativamente sencillo superponer una
0 varias estructuras anémalas simuladas sobre imagenes de pacientes “sanos”
en localizaciones y con contrastes conocidos y, por tanto, se puede obtener un
conjunto de imagenes prueba con una prevalencia definida de antemano.

b) Imagenes de maniquies antropomaérficos

El empleo de maniquies antropomérficos es aconsejable en los procesos
de optimizacién porque evitan la variabilidad natural entre pacientes y permi-
ten obtener imagenes en diferentes condiciones sin necesidad de someter a
un mismo paciente a varias exploraciones. No obstante, los maniquies antro-
poméorficos disefiados para la medida de dosis no son adecuados porque la
separacion entre rodajas y las muescas para colocar los dosimetros producen
artefactos en la imagen que distraen y dificultan la evaluacién de la imagen.
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¢) Imagenes de maniquies geométricos

Para el control de constancia de los equipos, es preferible la visualizacion de
estructuras mas simples. Habitualmente, los maniquies comerciales contienen
objetos circulares de distinto tamafio y contraste sobre un fondo uniforme y per-
miten estudiar el contraste y el ruido del sistema. Para estas imagenes geomé-
tricas se ha visto que la evaluacion relativa de unos sistemas respecto a otros no
se ve afectada porque se empleen radidlogos u otros observadores [Cook y col.
1994, Laiy col. 2005]. Entre los maniquies mas populares se pueden citar:

«  Maniqui de Leeds (Leeds Test Objects Limited). Como se aprecia en la figu-
ra 10a, contiene discos de distintos didmetros y contrastes agrupados
por diametro [Hay y col 1985]. Permite determinar el umbral de sensibi-
lidad contraste-tamano del detalle de un modo rapido y sencillo: el ob-
servador sélo tiene que contar para cada tamano el nimero de detalles
visibles. Hay disponibles distintos maniquies (TO-16, TO-20, TO-30) en
funcién del rango esperado de umbral.

Sin embargo, la disposicion predecible de sus elementos puede provocar
un sesgo en las respuestas del observador que acaba familiarizandose
con el maniqui'y recordando las posiciones exactas de todos los discos. El
hecho de conocer que todos los objetos estan presentes dificulta mante-
ner un criterio de decisidon constante entre sesiones distintas y hace que
el test tenga una precision y reproducibilidad limitadas. Se podria evitar
segmentando la imagen digital una vez obtenida y aislando cada objeto
prueba. Se pueden, entonces, presentar los estimulos con cualquiera de
los procedimientos mas potentes que se describen mas adelante.

«  Maniqui Alvim TRG (ALVIM Research & Development Ltd.). Es un maniqui
estadistico en el que los discos se disponen en columnas (figura 10b).
Sélo la mitad de los discos contienen objetos prueba. Por cada tamafio
y contraste hay 5 objetos idénticos. Sus posiciones son intercambiables
por lo que el observador no conoce de antemano la distribucién y se
evita el efecto memoria. La tarea del observador es clasificar cada dis-
co en funcidén de la confianza que tenga en que contenga un objeto
prueba. De esta forma se determina la fracciéon de verdaderos y falsos
positivos (FVPy FFP, respectivamente) a partir de las cuales se obtiene
una curva ROC para cada objeto prueba [Gurvich 2000].

Para que la medida pueda discriminar posibles variaciones en el rendi-
miento del equipo, (FFP, FVP) deben caer en categorias distintas a las
“siempre visibles” (FVP=1) o “respuesta al azar” (FVP=FFP). Un incon-
veniente del maniqui es que cada tamafo tiene asociado un unico con-
traste. Con algunos equipos digitales puede ser limitado el nimero de
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objetos que cumplan los requisitos anteriores. Tampoco esta disefado
para determinar el umbral de sensibilidad a bajo contraste que es una
métrica mas habitual.

Maniqui CDRAD (Artinis Medical Systems B.V.). Consiste en una cuadricula
en la que se han perforado agujeros circulares con didmetros y profun-
didades que varian logaritmicamente entre 0.3 y 8.0 mm en el centro
de cada cuadro. Para los tamanos inferiores a 5 mm, tiene un segundo
circulo del mismo didmetro y contraste situado aleatoriamente en una
de las 4 esquinas (figura 10c). La tarea del observador consiste en iden-
tificar la esquina que contiene este segundo objeto. Como se verd mas
adelante, corresponde a un disefio de experimento 4AFC [Thijsseny col.
1998]. Evaluando varias imagenes se pueden obtener las curvas psico-
métricas correspondientes a cada diametro. No obstante, para los con-
troles de constancia se suele calcular el contraste umbral de modo mas
simple con una serie de reglas que corrigen la deteccién de un objeto
particular basdndose en la de las cuadriculas vecinas.

E 3 4
a) Leeds, TO20 b) Alvim TRG

c) CDRAD d) Térax

Figura 10. Maniquies geométricos mas populares empleados para la evaluacién de la de-
tectabilidad en un equipo de RX.

Maniqui de térax (Duke University Medical Center). Su imagen y sus pro-
piedades de radiacion dispersa son similares a las de una radiografia de
térax de un paciente normal (figura 10d).

La mayoria de los sistemas actuales determinan automaticamente los
pardmetros que se utilizan para procesar la imagen basandose en la in-
formacion a priori del tipo de exploracion y regién anatémica esperada
y en el contenido de la propia imagen. Un problema que presentan los
maniquies anteriores es que su contenido (histograma y texturas de fon-
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do) es diferente al de una exploracién clinica por lo que el algoritmo de
procesado no se comporta como lo haria con una radiografia “real”. Este
maniqui, en cambio, se ha disefiado para que el sistema encuentre una
imagen con unas caracteristicas mas cercanas a las esperadas y la proce-
se en condiciones clinicas [Chotas y col. 1997, Baydush y col. 2000].

En distintas zonas “anatémicas” contiene regiones uniformes con pa-
trones de resolucién y objetos de bajo contraste para una evaluacién
cuantitativa. Sin embargo, el nUmero de tamafios y contrastes es menor
que en los maniquies anteriores, estan ordenados (efecto memoria) y es
relativamente pesado (15.6 kg).

La funcidn psicométrica describe la relacion entre la habilidad del observa-
dor para detectar o responder correctamente al estimulo y una determinada
magnitud fisica del mismo. En el caso de la calidad de imagen suele tomarse su
contraste como variable que define el estimulo.

Se utilizan indistintamente dos definiciones diferentes de contraste para
imagenes con patrones simples:
Lxeﬁal - Lf(mdo — AL

CWeher - a4 CMichelmn =

Lfondo L

Lxeﬁal - Lfondn _ AL

L.veﬁal + Lfondo N 2L + AL (7)

donde AL es el incremento de la luminancia (o intensidad) de la sefal respecto
aladel fondo y L es la luminancia del fondo. Para estimulos de contraste bajo
ambas definiciones proporcionan valores parecidos pero para contrastes mas
elevados obtenemos medidas diferentes. Muchos autores no especifican cdmo
han definido el contraste.

Los estudios psicofisicos, en general, se disefian desde dos perspectivas
basicas: bien para determinar umbrales de sensibilidad o bien para ordenar y
distribuir los estimulos segun una escala perceptual a partir de una puntuacion
dada por el observador. Los métodos de analisis dependen del enfoque elegido.

Respecto a los primeros, conviene sefalar que en psicofisica el umbral se
define como la intensidad del estimulo que produce una determinada respues-
ta en el observador (arbitraria pero definida) y no s6lo como el minimo estimu-
lo que puede percibirse.

Para la determinacién del umbral de sensibilidad a bajo contraste se suele
recurrir al método de los estimulos simples (constant stimuli) que consiste en
presentar al observador una serie de estimulos prefijados, de igual formay dia-
metro pero diferente contraste, a los que, en la tarea mas simple, debe decidir
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si son o no visibles. El rango de estimulos debe abarcar desde el no perceptible
al siempre visible. Cada estimulo se presenta de modo aleatorio un numero
considerable de veces y la funcién psicométrica se calcula como la proporcién
de respuestas correctas obtenida para cada valor de contraste.

En general la funcidn psicométrica es monotona creciente con el nivel de
estimulo por lo que los datos suelen ajustarse por minimos cuadrados a una
funcién sigmoidea [Wichmann y Hill 2001]. Si p es la probabilidad de una res-
puesta correcta ante un estimulo de intensidad x, la funcién psicométrica viene
dada por:

p(x)=¥(xa.B,7,4)=r+(1- 7= 1) F(x;a,p) )
siendo F(x;a,) una de las distribuciones acumulativas de la tabla 3.

El parametro y representa la tasa a la que el observador adivina el estimulo,
incluso en su ausencia; depende tanto del observador como de las condiciones
experimentales. A, en cambio, refleja la tasa de respuestas incorrectas indepen-
dientemente de la intensidad del estimulo. 1A representa la asintota superior,
es el nivel de respuesta para un estimulo arbitrariamente grande. A menudo se
fija A=0 de modo que el limite superior sea 1, es decir, el observador no come-
te errores independientes del estimulo. Sin embargo, el método de minimos
cuadrados es muy sensible a estos “lapsus” del observador por lo que si se deja
variar A en un intervalo restringido, normalmente entre [0, 0.06], se obtiene una
estimacién mas adecuada de los pardmetros @ y /5 que determinan la forma de
la curva entre los limites.

Weibull 1— e,(x/ay)’ Normal | x (i—a}
——— | e 2p -dt
B-vV2-m _Z
Logistica 1 Gumbel 1— e_eo—«)/ﬂ
14 (-a)/b

Tabla 3. Funciones de distribucion acumulativas, F(x;a,[3), utilizadas habitualmente para
el ajuste de la funcion psicométrica: V(x;a,8,7,4) = v+ (1 — y— A) - F(x;2,B).

En muchos casos interesa también la pendiente de la funcion psicométrica.
Caracteriza la tasa a la que aumenta la respuesta del observador al aumentar la
intensidad del estimulo.
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Existen programas informaticos, como por ejemplo psignifit (descargable
gratuitamente desde http://bootstrap-software.org/psignifit/), que permiten
estimar ambos parametros (umbral y pendiente) y sus intervalos de confianza.

La figura 11 muestra las funciones psicométricas de un observador para dos
didmetros diferentes de disco (0.4 mmy 2.0 mm) obtenidas a partir de 3 imagenes
de un maniqui CDRAD en el sistema de panel plano indirecto de la figura 2. El ajus-
te a funciones Weibull se presenta con lineas contindas. Lo primero que se obser-
va es que no existe una “frontera” por encima de la cual el observador siempre ve
el objeto mientras que por debajo nunca lo detecta, sino que hay una transicién
gradual con una mejora de la percepcion conforme aumenta el estimulo. El um-
bral se define como el nivel correspondiente a una determinada proporcion de
respuestas correctas. En la literatura podemos encontrar que unos autores toman
el punto medio entre la probabilidad de acertar por azar, 7, y el nivel perfecto, 1,
mientras que en otras ocasiones se escoge un valor fijo (mas habitualmente el
valor correspondiente al 75% de aciertos) sin tener en cuenta el nivel base.
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Figura 11. Funciones psicométricas obtenidas para dos discos del maniqui CDRAD en un
panel plano indirecto.

71


http://bootstrap-software.org/psignifit/

Introduccion al Control de Calidad
en Radiologfa Digital

En general, la eleccion del nivel que determina el umbral no cambia las
conclusiones cualitativas del estudio aunque si sus valores cuantitativos. Por
otra parte, los datos experimentales ponen de manifiesto una de las dificul-
tades bdsicas de estos métodos: aunque se trata de un maniqui que presen-
ta 15 contrastes para cada diametro de disco, con una razén entre estimulos
consecutivos de sélo 2713, sélo 2-3 discos caen en la regién de transicién. Esta
pendiente abrupta de la funciéon psicométrica se observa también con otros
equipos digitales mientras que es mas suave para los sistemas convencionales
pantalla-registro [Aufrichtig 1999, Borasi y col. 2006].

Cuando sélo interesa encontrar el umbral, el método de estimulos simples
es muy lento y fatigoso para el observador porque tiene que decidir sobre mu-
chos estimulos que quedan lejos del valor umbral. En estos casos, el método
del ajuste es mas rapido. El observador controla directamente el estimulo y lo
va acercando progresivamente al umbral. Es rdpido y fomenta la participacion
activa del observador Sin embargo los resultados que se obtienen son poco
reproducibles porque en la regién cercana al umbral es dificil apreciar variacio-
nes en la percepcién aunque se varie el estimulo.

Un método psicofisico mas eficaz es el método de los limites. Se comienza
con un estimulo claramente visible y se eligen estimulos de menor contraste
mientras el observador acierte. Cuando no se percibe un estimulo la serie se
detiene. El proceso se repite en numerosas ocasiones empezando por estimu-
los que estan por encima o por debajo del umbral (en este caso se aumenta el
contraste). En este método es importante decidir el inicio y el final de las series
de medidas asi como la variacién entre los estimulos que se presentan. Es im-
portante que el estimulo inicial se varie de forma aleatoria para evitar que el
observador aprenda “cuando” deja de percibir. El umbral se toma como la me-
dia de los puntos donde se ha detenido cada serie. Una variante muy utilizada
y facilmente programable es el método de escalera (staircase o up-down) en el
que el contraste decrece o se incrementa en funcién de la respuesta. Eligiendo
el numero de fallos/aciertos necesarios para producir una inversiéon se varia
la probabilidad correspondiente al valor umbral. El paso entre los estimulos
que se presentan también puede depender de la secuencia de respuestas del
observador. De esta forma el nivel del estimulo converge mas rapidamente al
valor umbral. El procedimiento se termina después de un nimero prefijado de
antemano de inversiones o cuando se alcanza un determinado valor de paso.
Es un método adaptativo. Combina las mejores caracteristicas de los métodos
de los limites y de los estimulos simples.
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Si se representa el contraste umbral, C,, para distintos tamanos de disco,
determinado en las mismas condiciones experimentales, se obtienen las lla-
madas curvas de umbral de sensibilidad contraste-tamano del detalle (TCDD,
Threshold Contrast Detail Detectability, o CD, Contrast-Detail diagram). Indican
el contraste minimo que necesita un observador para detectar la presencia de
un patréon simple en funcion del tamafo del mismo. Curvas desplazadas a la
izquierda y hacia abajo (mds cercanas al origen) indican una sensibilidad a bajo
contraste mejor y, por tanto, una mejor deteccién y visualizacién de los ob-
jetos de bajo contraste. Equivalentemente, aquellos objetos con una relacién
contraste-tamano tal que caen por debajo de la curva no son visibles mientras
que los que estan por encima de la curva si lo son.

Segun Rose (1948), la detectabilidad de una sefial esta determinada por su
relacién sefal-ruido y, para un sistema de imagen ideal, depende sélo de tres
parametros: SNR= C-v/ A- ¢, donde C es el contraste del objeto, 4 su area
y ¢ la fluencia incidente en el detector. En esta ecuacién es interesante hacer
notar que si ¢ esta fijada, objetos con igual area presentan el mismo contraste
umbral lo que ha sido corroborado experimentalmente para formas simples
[Giger y Doi 1985, Ishida y col. 1984]. Asimismo, sustituyendo el drea en la an-
terior ecuacion, se obtiene C,-d = cte, siendo d su diametro/lado. Por tanto,
las curvas TCDD representan rectas en coordenadas doblemente logaritmicas.
Sin embargo, los datos (lineas discontinuas en la figura 12a, R>>0.999) se ajus-
tan mejor a un polinomio de segundo grado [Aufrichtig y Xue 2000, Rong y col.
2001, Borasi y col. 2006, Segui y Zhao 2006].

A menudo los datos de contraste umbral se transforman a un indice de

deteccion, H (), definido como Hr(A) = W, y se representa H(4)

frente a v'A. Hr(A) = cte en condiciones ideales, independiente del tamafo
del objeto, por lo que con esta transformacién quedan claras las diferencias
con el comportamiento ideal. Cuanto mayor es el indice de deteccidn mejor es
la sensibilidad al contraste.

La figura 12a muestra las curvas TCDD para los equipos que se vienen
analizando. Los mismos datos se representan con la transformacion anterior
en la figura 12b. Debido al cambio de escala se resaltan las diferencias entre
los equipos. Datos de otros detectores pueden consultarse en los informes del
NHS. El comportamiento es tipico: al aumentar el tamafio del objeto, el umbral
de sensibilidad disminuye.
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Figura 12. Curvas TCDD para los tres equipos de ejemplo. Calidad RQAS5, kerma ~4 Gy.
(a) Contraste umbral, C , vs. didmetro del disco. (b) H{(4) vs. JA.

Para el mismo valor de kerma, los equipos de panel plano presentan una
sensibilidad a bajo contraste ligeramente superior que los CR mientras que és-
tos son similares a los sistemas convencionales pantalla-pelicula [Niklason y col.
1993, Aufrichtig 1999, Samei y col. 2003, Borasi y col. 2006]. Equivalentemente,
un panel plano puede conseguir el mismo contraste umbral que un CR o una
pelicula convencional con un ahorro de dosis cercano al 70%, para la tarea sim-
ple de detectar la presencia de discos en un fondo uniforme [Aufrichtig 1999,
Rong y col. 2001]. Por otra parte, los detectores de panel plano directos mues-
tran menor sensibilidad a bajo contraste que los indirectos posiblemente de-
bido al “aliasing” que produce un valor de MTF excesivamente elevado en la
frecuencia Nyquist. Los resultados de Borasi y col. (2006) son muy ilustrativos.
Asimismo, los nuevos CR que leen ambas caras de la IP presentan una DOE
mayor a bajas frecuencias (< 2-3 mm') que los CR convencionales y es de espe-
rar que ofrezcan mejor detectabilidad para la misma dosis [Fetterly y Schueler
2006, Monnin y col. 2006, Mackenzie y Money 2007].

Aunque las curvas de sensibilidad han demostrado su conveniencia para
evaluar los diferentes sistemas, a veces interesa resumir la informacién que
contiene la curva en un Unico valor numérico. Se ha definido el parametro IQF
(Image Quality Figure) como IQF = Z Ci-d;, donde C, representa el contraste

. . . L . . .
umbral para el didmetro di. La calidad de imagen aumenta cuando IQF dismi-
nuye; por eso a veces se emplea su inversa.
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Las curvas de umbral de sensibilidad a bajo contraste representan un li-
mite inferior de cudl es el contraste minimo necesario para detectar un obje-
to de un tamarno determinado en una situacién clinica. El observador conoce
exactamente donde se encuentra el objeto en el maniqui, su tamano y aproxi-
madamente cudl es su apariencia respecto al fondo. Usando nomenclatura
de la teoria de la deteccion de la sefial es una sefial conocida exactamente en
un fondo igualmente conocido exactamente (SKE/BKE, Signal/Background
Known Exactly). En una situacién clinica, sin embargo, el observador normal-
mente puede que conozca el 6rgano y patologia esperados pero no su localiza-
cion exacta ni su tamano o apariencia. Es una sefial conocida estadisticamente
con varias variables independientes de la que el observador sélo conoce las
funciones de densidad de probabilidad de los distintos parametros. La falta
de informacion especifica sobre lo que se busca puede aumentar el contraste
umbral y su incertidumbre.

Aunque los métodos psicofisicos descritos son simples, su precisién y re-
producibilidad son modestas en la practica. Puesto que la percepcién de los
objetos pasa de“claramente visible”a“no visto” a través de niveles de confian-
za cada vez mas bajos, es necesario que el observador adopte un criterio sub-
jetivo o umbral de decisiéon por encima del cual considere que el objeto es vi-
sible. Este criterio es dificil de definir, comunicar y mantener en el tiempo de
manera consistente lo que causa una variabilidad de los resultados tanto del
propio observador como entre observadores diferentes. Las distintas habili-
dades visuales innatas de los observadores (agudeza visual, edad, experien-
cia, motivacion, luz ambiente, distancia al monitor, etc.) afaden dispersién
a los resultados. En consecuencia, los umbrales determinados por un unico
observador u observadores con limitada experiencia pueden estar sesgados.

Se han descrito también problemas para intercomparar equipos entre di-
ferentes instituciones por variaciones en los detalles y contrastes de los mani-
quies debido al proceso de fabricacién [Hendrick 1992].

Por todo ello, aunque las curvas de umbral de sensibilidad contraste-ta-
mano del detalle han demostrado su utilidad para determinar la respuesta del
sistema y encontrar posibles deficiencias en su funcionamiento, hasta el punto
de convertirse en una herramienta habitual del control de calidad de imagen,
su evaluacion con procedimientos de rutina esta sujeta a las limitaciones ante-
riores y sélo se pueden tomar como significativas diferencias grandes.
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La teoria de deteccidn de la sefal proporciona un método de eliminar de
las medidas el sesgo debido al criterio del observador, las llamadas Curvas
ROC, Curvas Caracteristicas Operativas del Receptor (ROC, Receiver Operating
Characteristics).

Un experimento ROC tipico consiste en presentar al observador nume-
rosas imagenes, la mitad de las cuales contienen una senal o patologia. El
observador tiene que clasificar las imagenes segun su nivel subjetivo de con-
fianza de que la sefal esté presente o no. Una escala habitual suele contener
cinco respuestas posibles: 5 significa que la imagen seguro que contiene la
sefal y los valores intermedios representan niveles de confianza cada vez
menores de que la sefal esté presente hasta 1 que significa que la sefal se-
guro que no esta.

umbral de decision, k&

ple|n)

densidad de probabilidad

variable de decision x

Figuar 13. Ejemplo de distribuciones de densidad de probabilidad de la variable de deci-
sién x para los casos “ruido s6lo”, p(x|n), y “sefial + ruido’, p(x|s). En sombreado, FFPy FVP
para un cierto nivel umbral de decisién, k.

De acuerdo con la teoria de deteccién de la seial, la respuesta interna del
observador se basa en cierta variable de decisién, x, que depende tanto de las
propiedades fisicas del estimulo como de las caracteristicas psicofisicas del ob-
servador. La respuesta a cada uno de los dos posibles estimulos, “sefial + ruido”
y “ruido so6lo”, viene descrita por las funciones de densidad de probabilidad,
plx|s)y plx|n), respectivamente, que habitualmente se solapan y que, por sim-
plicidad matematica, se asumen gausianas (figura 13). El observador escoge
cierto nivel umbral de decisién, &k, de modo que si el estimulo produce una
respuesta x > k decide que la sefal esta presente mientras que si x < k la deci-
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sion es que la sefal estd ausente. De este modo, el umbral de decision elegido
divide la gréfica en cuatro regiones:

1. La fraccién de verdaderos positivos (FVP), proporcidon de imagenes
en las que se ha detectado correctamente la sefal. Constituye la sen-
sibilidad:

_ VP
FVP = VP + FN ®

2. La fraccidn de falsos positivos (FFP), proporcion de imagenes en las
que el observador ha indicado que habia sefial pero la imagen, en rea-
lidad, no la contenia:

_ FP 1 .
FFP = TN+ TP = 1 — sensibilidad (10)

3. Lafracciéon de verdaderos negativos (FVN), proporcidon de imagenes en
las que no se detecté la sefal y, efectivamente, no estaba presente. Es
la especificidad:

___VN 11
FVN VN + FP a

4. Lafraccion de falsos negativos (FFN), proporcion de imagenes clasifica-
das como sin sefal pero que, en realidad, si la contenian:

_ FN . e
FFN = VP EN = 1 — especifidad (12)

Cada valor del criterio de decisiéon constituye un punto (FFP, FVP). Si se
aumenta el umbral de decision aumenta la especificidad pero disminuye la
sensibilidad e inversamente si se disminuye £. Si el observador usa varios nive-
les umbral obtiene varios puntos (FFP, FVP).Si se representa FVP frente a FFP
para distintos valores del criterio de decision se obtiene la curva ROC [Sandory
Swensson 1978, Herrmann y col. 1993].

Para el andlisis del experimento ROC se supone que los limites entre cada
una de las categorias de respuesta corresponden a un criterio de decision bien
definido desde uno muy estricto hasta uno muy laxo. En consecuencia, pode-
mos generar la curva ROC con las 5 parejas de puntos (FFP, FVP) obtenidas
de los datos experimentales contando las respuestas acumuladas: primero sélo
las respuestas correspondientes a la categoria 5, después las 5+4 y asi sucesiva-
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mente (figura 14). Una deteccién “perfecta” supone que la sensibilidad y espe-
cificidad son siempre iguales a 1 para cualquier criterio; por tanto, la curva sélo
tiene el punto (0,1). Por el contrario, si se responde al azar la sensibilidad es igual
a la proporcion de falsos positivos y la curva se corresponde con la diagonal.

1 G
5+4+3+1 .~
5+4+3+2
N
R P
~* azar
4.=0.86

0.4 0.6 0.8 1
FFP

Figura 14. Construccion de la curva ROC. El area 4, varia entre 0.5 (azar) y 1 (deteccion perfecta).

Aunque se han definido distintos indices para resumir la curva ROC, el mas
generalizado corresponde al area bajo la curva, 4_. Varia entre 0.5y 1y repre-
senta la probabilidad de que el observador clasifique correctamente un par
aleatorio de imagenes, una con sefal y otra sin ella [Hanley y McNeil 1982]. Se
han desarrollado algoritmos que permiten ajustar los puntos a una curva con-
tinua suave para calcular su area.

Debido a su definicién, los valores 4_se comprimen conforme se acercan a
la unidad. Resulta conveniente transformarlos en un indice de detectabilidad,
d' =2 -z(A.), para que cambios iguales en SNR se traduzcan en variacio-
nes iguales de d’. d” es la distancia entre las distribuciones de probabilidad de
las dos hipétesis. La puntuacion z correspondiente al area 4, z(4,), se puede
encontrar en tablas o bien se pueden utilizar distintos programas informati-
cos (pueden descargarse gratis, por ejemplo, desde http://www.bio.ri.ccf.org/
html/rocanalysis.html, padgina web de la Fundacion Clinica de Cleveland, o des-
de la de los Laboratorios Kurt Rosmann, http://www.radiology.uchicago.edu/
krl/KRL_ROC/software_index6.htm, de la Universidad de Chicago).
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Son métodos que permiten trabajar con imagenes clinicas y que no estan
restringidos a condiciones de umbral. Se utilizan sobre todo para comparar la
eficiencia diagnostica de distintas modalidades de imagen para una determi-
nada patologia [Chakraborty y col. 1986, Miré y col. 2001, Skaane y col. 2005].

Al igual que ocurria con las curvas de umbral de sensibilidad a bajo con-
traste del detector, los resultados del anélisis ROC deben considerarse un limi-
te superior de la respuesta del sistema. Cualquier observador que participe en
la evaluacion querra mostrar los mejores resultados puesto que reflejan, aun-
que sea de modo indirecto, su vision, experiencia y profesionalidad. Por tanto,
intentard ponerse en las mejores condiciones y adoptar estrategias que duran-
te el diagnéstico de rutina pasa por alto. Es necesario analizar el posible sesgo.

Asimismo es un procedimiento lento. Para que los resultados del estudio
sean significativos, son necesarios un niumero elevado de imagenes y varios
observadores. Cuando las imagenes se presentan en pelicula y los observado-
res tienen que manejarlas y dar sus respuestas en un formulario escrito, apenas
pueden analizarse unas 25 imagenes en una sesién de una hora. Sin embargo,
el uso de un software especifico, con un entorno grafico que permita el manejo
digital de las imagenes y guarde las respuestas de cada observador, eleva la
tasa de evaluacion a ~200 imagenes/hora y ayuda al observador a concentrar-
se s6lo en laimagen, minimizando el riesgo de errores humanos al transferir los
datos al ordenador y facilitando, al mismo tiempo, el andlisis posterior de los
mismos [Borjesson y col. 2005].

Un problema con el analisis ROC convencional es que no permite multi-
ples sefiales en una misma imagen. Tampoco tiene en cuenta si el observador
ha detectado la sefal en la posicidn espacial correcta: se clasifican igual una
imagen en la que el observador ha confundido el ruido en cierta posicién con
la sefal (es decir, no ha detectado la sefial) que una en la que si ha percibido la
sefal en su posicion correcta. Por eso se han disefiado métodos de respuesta
libre en los que el observador desconoce cudntas sefiales hay en laimagen 'y
marca y puntila cada una de las regiones donde sospecha que puede haberla
[Chakraborty y Winter 1990]. Aunque esta metodologia se aproxima mas a la
forma “real” de informar un radiélogo, se ha demostrado que el primer hallaz-
go sefialado condiciona la interpretacién subsiguiente. Es, pues, importante
que el numero de posibles sefiales sea similar al esperado y que se analicen
las respuestas del observador en busca de una posible relajacién en las suce-
sivas sefales de laimagen. Recientemente, Ruschin y col. (2007) han utilizado
esta metodologia para estudiar el efecto que tiene reducir la dosis en ma-
mografia digital sobre la deteccién de masas y microcalcificaciones [Ruschin
y col. 2007]. Las curvas FROC (Free-Response Operating Characteristics) y
AFROC (Alternative Free-Response Operating Characteristics) constituyen, de
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modo analogo a las curvas ROC, un método de analisis de los datos experi-
mentales recogidos en un experimento de libre respuesta [Chakraborty 1989,
Swensson 1996]. En http://www.devchakraborty.com puede descargarse
tanto software como indicaciones de cémo disefar la experiencia.

Un método muy empleado con imdagenes clinicas es el Analisis de
Puntuacion Visual (G4, Visual Grading Analysis). Consiste en puntuar las ima-
genes en funcién de la visibilidad de ciertas estructuras de las mismas. Una
imagen tiene mayor calidad si su puntuacién es mayor.

Aunque en algunas investigaciones las imagenes se han clasificado
atendiendo a su resolucidn espacial, contraste o ruido [Partan y col. 2000],
lo habitual es hacerlo en base a criterios diagnésticos. Los criterios deben
definirse sin ambigliedades, de la forma mas precisa y objetiva posible.
Deben ser clinicamente significativos, entendibles en un entorno clinico y
relacionarse directamente con la visualizacién/reproduccién de partes ana-
toémicas especificas.

En la literatura se encuentran dos implementaciones diferentes: bien se
compara cada imagen con una de referencia o bien se puntuan directamente
las imagenes individuales [Uffmann y col. 2005]. A menudo conviven los dos
esquemas [Almén y col. 2000, Sandborg y col. 2001, Lanhede y col. 2002].

Cuando se evaluan las imagenes individualmente, se suele puntuar sélo
si el criterio se satisface o no. Este procedimiento se denomina puntuacién
1C (Image Criteria). Es un método muy utilizado para evaluar los criterios de ca-
lidad de imagen establecidos por la Comisién Europea para las exploraciones
radiolégicas comunes [Grahm y col. 2005].

Los estudios se resumen mediante una puntuacion normalizada (la S afia-
dida al método hace referencia a que se trata de una puntuacion, Store):

olCs=Tizlim (13)

donde, en el caso VG4, G, , es la puntuacion de la imagen i (habitualmente
sobre una escala de 5 puntos), estructura s y observador o. I es el nUmero total
de imagenes evaluadas, S el de estructuras comparadas y O el de observadores
que participan en el estudio. Para la puntuacion ICS, F; . =1 si se satisface el
criterio ¢y ;. =0 en caso contrario, y C es el nimero de criterios empleados.

Los demas simbolos tienen el mismo significado que para el calculo V'GA.
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Claramente son métodos subjetivos. Es necesario emplear multiples suje-
tos y promediar sus puntuaciones. Los umbrales de decisién de los observa-
dores cambian conforme ganan experiencia y se familiarizan con las imagenes
por lo que es aconsejable un periodo de entrenamiento previo y recalcular
algunas de las imagenes después de cierto tiempo. No obstante, varios estu-
dios han demostrado una buena correlacién con el analisis ROC [Manninen
y col. 1984]. Son, ademads, sensibles a pequefios cambios en la calidad de la
imagen, en particular cuando se comparan dos imagenes simultaneamente.
El inconveniente es que, en general, supone someter a los pacientes a varias
irradiaciones. Sin embargo, es una métrica especialmente Util para comparar
distintos procesados porque las imagenes se pueden conseguir sin exposicio-
nes adicionales al paciente.

Otro procedimiento poco sujeto a sesgo y mas simple que el andlisis ROC
son los Métodos de Elecciéon Forzada con Multiples Alternativas, conocidos
también como Métodos de Multiple Eleccién Forzada (MAFC, M-Alternative
Forced Choice).

En una experiencia MAF'C, en cada imagen se presenta una sefal que pue-
de estar en cualquiera de M posibles posiciones espaciales (pero sélo en una).
La tarea del observador es indicar la localizacidn correcta (eleccion forzada es-
pacial). Otra posibilidad es presentar la sefial en uno de M intervalos de tiempo
posibles consecutivos y el observador tiene que decidir cudl contiene la sefal
(eleccién forzada temporal. Este caso a veces se denomina MIFC, M-Interval
Forced Choice). La posicion de la sefal se varia de modo aleatorio entre las pre-
sentaciones sucesivas y se obtiene la proporcion, p, de respuestas correctas
para cada nivel de estimulo. El observador siempre tiene que responder una
posicion o intervalo aunque sea incapaz de detectar la sefal: se le “fuerza” a
escoger una de las alternativas. Cualquier respuesta posible se basa en el mis-
mo criterio de decision, el observador no tiene que adoptar un umbral de de-
cisién como en una respuesta tipo si/no por lo que los problemas de sesgo se
reducen. No obstante, puede haber cierta tendencia por parte del observador
a favorecer determinada posicion respecto a las otras y es conveniente com-
probar las posibles asimetrias en las respuestas anotando por separado el nu-
mero de respuestas en cada posicion.

El experimento tiene que disefarse de modo que el observador disponga
de toda la informacién sobre la sefial (escenario SKE/BKE). Es conveniente
que siempre haya presente una imagen de referencia de modo que el obser-
vador refresque su memoria sobre la forma, tamaio e intensidad de la sefal
y que haya marcas de referencia que indiquen las posiciones posibles. Dado
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que es necesario conocer en qué posicién esta realmente la sefal, los méto-
dos MAFC son utiles cuando se emplean imagenes de maniquies o generadas
por ordenador.

Probablemente sea el disefio mas utilizado de experimento psicofisico, a
menudo unido al método de escalera para la determinaciéon de umbrales de-
bido a su menor consumo de tiempo, pero puede combinarse con cualquiera
de los métodos psicofisicos vistos previamente. No obstante, el proceso sigue
siendo lento: sélo la toma de datos con un maniqui CDRAD requiere alrede-
dor de 15 minutos por imagen. Con un programa que controle con un méto-
do de escalera la visualizacién de los objetos, la determinacion de una curva
psicométrica puede reducirse a media hora [Borasi y col. 2006]. Su eficiencia
depende de M. Burgess (1995) ha demostrado que se necesitan el doble de
imagenes con un experimento 2AFC que con uno ROC para conseguir la mis-
ma precision, pero con M > 4 los métodos MAFC necesitan menos imagenes
que los ROC.

Sitodas las posiciones son igualmente probables, la probabilidad de acertar
por azares y = 1/m y el valor umbral, si se toma como el punto medio entre y
y 1, corresponde al 75% de respuestas correctas para un experimento 2AFC,
62.5% para un 4AFC, y asi sucesivamente.

De manera andloga al analisis ROC, la fraccién de respuestas correctas
se suele transformar en un indice de detectabilidad, d". Con las suposiciones
habituales de que (a) las distribuciones de probabilidad de la variable de de-
cision son gausianas con idéntica varianza, (b) todas las alternativas tienen la
misma probabilidad y son estadisticamente independientes, (c) el observa-
dor no tiene sesgo y (d) el ruido tiene media cero, d” puede calcularse a partir
de p segun:

D U YNV Ry
p 7@_0,[@(” e dt (14)
siendo
Q)(t):ﬁfe"‘z/2~dx:%-(l+erf(—x/«/§)) (15)

— o0
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Conviene comprobar que O(-1) = 0.1587, ®(0) = 0.5 y O(1)= 0.8413 para
asegurarnos de que usamos la definicién correcta de la funcién de error:

erf(x) = ﬁfe‘yz-dy (16)
0

Existen también tablas con las correspondencias (p, d") para los valores mas
habituales de M. En el caso de una experiencia 2AFC se puede demostrar que p
es equivalente al drea bajo la curva 4_en un experimento ROC.

En algunos articulos, asumiendo el modelo de Rose, se considera que d’ es
linealmente proporcional al contraste, C, de la sefial cuando las demas caracte-
risticas de la imagen se mantienen constantes, d'=u- C, siendo u la constante
de proporcionalidad que puede depender del tamafno del objeto, el ruido, el
contenido en frecuencias, etc [Ohara y col. 1989]. Como se ha comentado en las
curvas TCDD los resultados experimentales con equipos digitales se separan
de este comportamiento ideal. En la figura 11 la linea discontinua corresponde
a la funcion psicométrica ajustada con esta suposicion a los datos del disco de
didmetro 0.4 mm. Se observa que la curva experimental presenta una mayor
pendiente, d"aumenta con el contraste con una potencia mayor que la unidad.
Este mismo comportamiento se observa también en otros estudios [Aufrichtig
1999, Borasi y col. 2006, Seguiy Zhao 2006]. La incertidumbre sobre la posicién
espacial de la sefal puede hacer que el observador se separe del comporta-
miento “ideal”. No obstante, esta suposicién no es necesaria para encontrar el
contraste umbral en el experimento MAFC'y los datos se ajustan, como se vio,
a funciones sigmoideas.
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4, Modelos de observador

Se han desarrollado varios modelos tedricos que intentan explicar la detec-
ciéon por parte de un observador humano de una seial inmersa en un fondo de
ruido. La idea que subyace es la de poder utilizar sus predicciones como una
métrica de calidad de imagen que permita una evaluacion y/u optimizacién
mas rapida del sistema de imagen pero con la misma potencia que los estudios
psicofisicos anteriores [Eckstein y col. 2000].

Los modelos de observador son algoritmos matematicos que simulan las
reglas de decision que un observador humano aplicaria a las imagenes. En
cualquier modelo es necesario definir tres componentes basicos [Myers 2000]:

1.

La tarea: uso previsto de las imagenes. La mayoria de modelos consi-
deran sélo la tarea de “clasificacién binaria” en la que se decide entre
dos posibles hipétesis: sefial presente (asociada con un paciente con
enfermedad) o sefal ausente (paciente normal, sin enfermedad). En la
literatura se conoce como una tarea de “deteccion de la sefal”. Apenas
se han desarrollado modelos para tareas mas complejas como, por
ejemplo, las de clasificar una estructura anatémica dentro de una serie
de categorias.

Otro grupo importante de tareas consiste en las de “estimacion’, en las
que se cuantifica uno o mas parametros que describen el objeto (tama-
Ao, flujo, actividad tumoral,...). De modo general, estas tareas pueden
considerarse como de clasificacién en las que el nimero de categorias
es el nimero de valores posibles de los parametros que se estiman. Los
modelos actuales tampoco consideran este tipo de tareas.

El observador: conjunto de reglas a aplicar a las imagenes para clasifi-
carlas en uno de los dos estados posibles. Se asume que el observador
ni decide al azar (el mismo conjunto de datos lleva a la misma decision)
ni se equivoca (todas las imagenes se clasifican en una de las dos hipé-
tesis). Ademas, el observador, a partir de los datos de la imagen, genera
una variable de decisién escalar cuyo valor se compara con un umbral
para decidir entre los dos estados. En experimentos MAFC, el observa-
dor elige como vista la alternativa que presenta un mayor valor de la
variable de decisién.

Las propiedades estadisticas de las imagenes: caracterizan la variabili-
dad de las imagenes. En particular, la media y la matriz de covarianza
de laimagen juegan un papel importante en todos los modelos de ob-
servador tanto porque el resultado depende de ellas como porque mu-
chos modelos asumen en su definicién determinadas propiedades es-
tadisticas que permiten una simplificacién matematica de los mismos.
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Aunque el caso mas general puede incluir operaciones no lineales, la ma-
yoria de los modelos propuestos son modelos lineales en los que la variable de
decision, x, se calcula como una suma ponderada de la intensidad de laimagen
en todos los puntos de la misma:

x=w-g (17)

donde, por conveniencia matematica, la matriz bidimensional de imagen, g(i,j), se
representa mediante un vector, g (en lo que resta de capitulo los caracteres en ne-
grita representan magnitudes vectoriales), obtenido reordenando en una colum-
na la matriz de imagen siguiendo un orden lexicografico: los primeros elementos
de g se corresponden con los pixeles de la primera fila de la imagen empezando
por el pixel superior izquierdo, a continuacién los pixeles de la segunda fila de la
imagen y asi sucesivamente, fila a fila, hasta el pixel inferior derecho. w es el vector
de pesos; a menudo se dice que w es la plantilla con la que el observador compara
la imagen. El superindice t indica el vector traspuesto y el punto el producto esca-
lar. Para una tarea MAFC, equivale a que el observador calcula la correlacién de la
plantilla con los datos en cada una de las posibles posiciones de la sefial.

Las componentes de la imagen habitualmente se consideran aditivas:

g=s+n+b (18)

siendo s la sefal, n las fluctuaciones de la imagen atribuibles a ruido del siste-
ma (se supone, ademas, que tiene media cero en todas las posiciones) y b el
fondo debido a las estructuras anatémicas (Burgess y col. 2001].

Si se asume que las dos respuestas son independientes, con distribuciones
gausianas y con igual varianza, se puede definir el indice de detectabilidad a
partir de la SNR del observador [Abbey y Bochud 20001:

d’ = SNR = w's (19)
VW K WA o

donde K es la matriz de covarianza de la imagen. Bajo la suposicion de que
el ruido fel sistema y el fondo no estan correlacionados, K =K, + K , siendo
K, y K, las matrices de covarianza asociadas con el fondo y el ruido del siste-
ma. o es la varianza del ruido interno del observador. Este ruido explicaria el
hecho de que un observador humano toma decisiones diferentes cuando se le
presenta repetidamente el mismo conjunto de imagenes.

En el caso de que tanto el fondo como el ruido puedan considerarse gau-
sianos y estacionarios (media y covarianza independientes de la posicion) los
calculos se simplifican y pueden realizarse en el espacio de frecuencias espa-
ciales a partir de la transformada de Fourier de la sefal, S(i,v), y de los Espectros
de Potencia de Ruido, NPS(u,v).
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A continuacién se resumen las caracteristicas principales de los modelos
de observador mdas empleados:

1. Observador ideal o bayesiano. Corresponde a un hipotético observador
que lo hace “todo bien”. Utiliza la informacién de que dispone a “priori”
sobre la sefial y la estadistica del ruido y elige la operacién éptima para
extraer la informacion de la imagen. No presenta ruido interno.

En el caso mas simple, SKE/BKE, para una sefal inmersa en ruido gau-
siano y estacionario, wiww = K;' - s, y el indice de detectabilidad viene
dado por:

2

(d’ideal)z = SNR*=s"-K;"- ff J\‘;ﬁ;(v” “du-dv (20)
Representa la mejor respuesta alcanzable en una tarea determinada
[Metz y col. 1995, ICRU 1996]. El observador ideal no tiene en cuenta
como se visualiza la imagen ni las caracteristicas visuales del observa-
dor humano, sélo la sefial y el sistema de imagen. A menudo se utiliza
para investigar cudl es la maxima SNR que se puede conseguir con un
detector particular. Con este fin se han desarrollado programas informa-
ticos que calculan la SNR en distintas zonas de laimagen y eligen como
visible la que presenta un valor mayor (por ejemplo, CDCOM [Visser y
Karssemeijer 2004] para el andlisis del maniqui CDMAM de mamografia,
descargable desde http://www.euref.org). Sus resultados pueden ser
adecuados para controles de constancia pero proporcionan una res-
puesta significativamente mejor que la de los observadores humanos.

La respuesta de un observador humano puede evaluarse comparando su
SNR con la del observador ideal. Se suele definir la eficiencia del observa-
dor como:

’ 2
n= ( d obfervadur > (21 )

d ideal
Para tareas SKE/BKE en ruido no correlacionado, 7 ~ 30-50%.

2. Observador cuasi ideal (NPW, NonPreWhitening). La plantilla del ob-
servador se define como w, ,,, = s, pero lo habitual es que se incluya
también la respuesta del sistema visual humano (modelo NPWE, E:
Eye filter), en cuyo caso w,,,,, = E - s, siendo E el vector que represen-
ta el filtro debido al sistema visual humano. No es capaz de compensar
el ruido. Se reduce al observador ideal en el caso SKE/BKE inmerso
en ruido blanco.
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El indice de detectabilidad para el caso SKE con ruido gausiano y esta-
cionario se calcula como:

d'vowe = SNR= — 55 22)

Y N3+N12m

donde el numerador representa la sefal percibida después de haber
sido filtrada por el sistema, el ojo del observador y el monitor de visuali-
zacioén, y el denominador es el ruido total percibido debido al ruido del
sistema y al ruido interno del observador que se supone constante e
independiente del sistema [Ishida y col. 1984].

El contraste umbral, C,, necesario para detectar el objeto es:

A VBE+Nu @ F/A
/o F

Cu= SNR,- (23)

donde SNR  esla SNR necesaria para superar el umbral de deteccion, 4 es
la sefal media, @ es la fluencia de rayos X que incide sobre el detectory

M
F =27 [|S(0)- MTF(p)- CSF(p)- H(0)F - 0 -do (24)
M
F =27 [([S(0)- MTF*(0)- CSF* (0)- H* (0)F /DQE(0))-0-do  (25)

Se ha supuesto simetria radial para todas las funciones. o es la frecuen-
cia espacial radial, S(o) la transformada de Fourier del objeto, MTF(0) y
DQE(p) las funciones de transferencia de modulacién y eficiencia cuan-
tica de deteccion del sistema, £, su frecuencia Nyquist, CSF(0) la funcién
de sensibilidad al contraste del sistema visual humano y H(o) la MTF del
monitor [Aufrichtig y Xue 2000]. Si la imagen se visualiza en el monitor
con algun zoom, todas las cantidades deben escalarse adecuadamente.

No existe un consenso sobre la CSF que se debe implementar. En general,
es una funcion pasa-banda con un maximo alrededor de 3-4 ciclos/grado
pero sus valores concretos dependen de una gran cantidad de pardme-
tros. La CSF de Kelly (1977) proporciona una buena correspondencia en
la forma de las curvas TCDD con los datos experimentales [Aufrichtig y
Xue 2000, Borasi y col. 2006]. Sin embargo, aunque se asume isotropia,
la CSF muestra una menor sensibilidad ante estimulos orientados a 45°
[Artigas y col. 1995].
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Figura 15. Curvas TCDD para el detector Philips DigitalDiagnost. Calidad RQA5, kerma
~3 1Gy. Maniqui CDRAD. Promedio de 3 imagenes y 3 observadores.

En la figura 15 se compara la curva TCDD medida para el detector de
panel plano indirecto con la predicha por la ecuacién 23 a partir de los
pardmetros fisicos medidos (figuras 2 y 8). Puede observarse una buena
coincidencia. Curvas para otros detectores digitales pueden encontrar-
se en Aufrichtig y Xue (2000) y en Borasi y col. (2006). SNR , en general,
varia entre 3 y 7. Sin embargo, las eficiencias varian ampliamente en
funcién de las condiciones experimentales. Si se escogen condiciones
de visualizacion con alta luminancia la contribucién del ruido interno
se puede despreciar.

La ecuacién 23 puede ayudar a establecer las tolerancias de las medi-
das fisicas en términos de variaciones en las curvas TCDD con las que
estamos mas familiarizados. Una vez calculados los SNR y N, , que me-
jor ajustan la curva para un detector y unas condiciones experimentales
particulares, alteraciones de las funciones fisicas del sistema encontradas
en el control de constancia del equipo pueden reflejarse inmediatamen-
te en las curvas de umbral de sensibilidad contraste-tamario del detalle.

3. Observador Fisher-Hotelling. Es un modelo mas general. La plantilla del
observador viene dada por wu.r = (K + Kin) ' - s y el indice de detec-
tabilidad por:

d,Hot = \/St (Kg + I<'1nl)_1 S (26)

88



Tema 2:
Métricas que definen la calidad de imagen

La ventaja del modelo Fisher-Hotelling es que es vélido aunque el ruido
no sea estacionario. Sin embargo, en la practica es dificil de implementar
debido al gran nimero de imagenes que se necesitan para obtener una
estimacién de Kg con confianza suficiente para que pueda invertirse. El
numero de muestras necesario para determinar la matriz de covarianza
varia entre 10 y 100 veces el tamafo de la imagen [Eckstein y col. 2000,
Burgess y col. 2001]. Por tanto, para una imagen de tan sélo 64 x 64 pixe-
les se necesitan mas de 40000 imagenes.

Para evitar este problema algunos autores han propuesto modelizar el
observador mediante una serie de canales en el espacio de frecuencias
espaciales (por eso se conoce también como modelo de canales, chan-
nelized Hotelling observer) por analogia con los modelos que describen
el sistema visual humano. El observador no actuia directamente sobre
los pixeles sino sobre la salida de cada canal:

n;=Vi'g (27)

donde 7,€sun escalar que representa la respuesta del canal j a la ima-
gen gy v;es el vector de pesos del canal /.

La variable de decision, x, es el resultado de filtrar la sefal por cada canal
y sumar posteriormente todas las salidas:

x=Yerm=[Vel'g (28)

donde ¢ es un vector que contiene los pesos ¢ aplicados a las respues-
tas de cada canal j y V es una matriz cuyas columnas son los vectores v,

En la literatura existen diferentes implementaciones con diferentes
nombres dependiendo de los pesos aplicados a cada canal y de la forma
de combinarlos. Habitualmente son suficientes entre 6 a 8 canales para
obtener una buena correlacion con los datos experimentales. Chawla y
col. (2007), en un estudio reciente en el que analizan el efecto de la re-
duccion de dosis en la deteccion de lesiones en mamografia digital, uti-
lizan hasta 56 canales para caracterizar al observador.

En general, el observador Fisher-Hotelling proporciona una SNR in-
termedia entre la del observador ideal y la del observador NPWE. Sin
embargo conviene resaltar que todavia no esta demostrado que una
Unica eleccion de parametros permita ajustar simultdneamente todos
los datos obtenidos con observadores humanos.
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5. Conclusiones

Los detectores digitales de imagen presentan la ventaja de un amplio ran-
go dindmico que permite, con un procesado posterior, compensar y rescatar
imagenes tomadas con técnicas inadecuadas. Esta constatacion diaria puede
inducirnos a pensar que los problemas de calidad de imagen pueden ser corre-
gidos con sélo cambiar los valores de los pardmetros de procesado.

Sin embargo, los equipos digitales no son inmunes a problemas en su fun-
cionamiento que pueden degradar la calidad de imagen. De hecho, la adquisi-
cién de imdagenes y su posterior procesado utilizan rutinas tan complejas y con
tantos parametros modificables, que facilmente puede enmascararse una de-
gradacion paulatina de la calidad de imagen sin que se detecte por una simple
inspeccion de las imagenes clinicas. Por lo tanto, los programas de control de
calidad de estos equipos deben implementar mediciones que garanticen una
adecuada calidad de la imagen tanto en el momento de su adquisicion como
en su uso diario.

Disponemos tanto de métricas fisicas como psicofisicas.

Parametros fisicos basicos del equipo como su MTF, NNPSy DQOE pueden
medirse de modo rutinario si se dispone de la instrumentacién y software ade-
cuados, gracias a que la imagen se encuentra en formato digital. Sin embargo,
el analisis esta limitado a los datos en bruto y no considera el efecto de posibles
procesados no lineales ni su visualizacion. Tampoco existen en la actualidad
valores de referencia ni tolerancias establecidas.

Aunque a menudo preferimos el uso de estas métricas objetivas, no hay
que olvidar que estamos evaluando las capacidades diagndsticas de un sis-
tema que consta de un detector de imagen y de un observador que informa
dicha imagen, y que el primero es sélo una parte del sistema completo. La in-
terpretacion de cémo las posibles variaciones de las funciones fisicas afectan
a la percepcién y capacidad diagndstica del radiélogo introduce subjetividad
porque los mecanismos de decisién del observador humano todavia no se co-
nocen adecuadamente.

Las medidas psicofisicas, por su parte, incluyen de forma intrinseca los me-
canismos de respuesta del observador. Se han venido utilizando tradicional-
mente para comparar las capacidades diagnésticas de distintas modalidades
de imagen y para un seguimiento de la calidad de imagen mediante el uso de
maniquies apropiados. Los analisis ROC'y VGA aprovechan su potencia cuan-
do se emplean imdagenes clinicas mientras que los métodos MAFC se usan con
imagenes generadas/modificadas por ordenador o de maniquies geométricos
en las que se conoce exactamente qué imagen contiene el objeto prueba y en
qué posicidn estd. Estos experimentos han demostrado su utilidad para com-
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prender los mecanismos perceptiales que intervienen en el reconocimiento,
sus interacciones y correlaciones, al menos en tareas simples. Sin embargo,
consumen mucho tiempo si se quiere precisiones similares a las de las medidas
fisicas. Ademads, son necesarios varios observadores para generalizar los resul-
tados. De ahi que en la practica, en controles de constancia de la calidad de
imagen, sélo sirvan para detectar grandes variaciones.

Como alternativa a los estudios con observadores humanos se han pro-
puesto distintos modelos tedricos de observador. Los observadores teoricos
son capaces de analizar mayor cantidad de imagenes en menos tiempo y con
menos recursos en comparacion con los observadores humanos. En general,
los modelos que incluyen las caracteristicas del sistema visual humano ademas
de las del propio detector de imagen, predicen mejor la respuesta de un ob-
servador humano. Para tareas simples SKE/BKE se encuentra una buena coinci-
dencia entre los resultados tedricos y las mediciones psicofisicas. De nuevo, un
software adecuado que incorpore uno de estos modelos de observador per-
mitiria analizar las imagenes de los maniquies geométricos de control de cali-
dad de forma rapida y reproducible, eliminando subjetividades. Igualmente, a
partir de las métricas fisicas pueden deducirse las curvas esperadas de umbral
de sensibilidad contraste-tamano del detalle para un observador ideal. Ambos
enfoques facilitan el seguimiento de la calidad de imagen del sistema.

Finalmente, no hay que olvidar que los detectores digitales se acomodan
a un amplio rango de exposicion por lo que no es posible un analisis de la ca-
lidad de imagen separado de la dosis al paciente. La optimizacion del binomio
calidad/dosis debe basarse en un criterio de suficiencia diagnéstica y no de
fidelidad de la imagen.
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1. Introduccion

Entre las muchas diferencias que hay entre los sistemas de adquisicion de
imagen analégicos (combinacién pelicula-pantalla) y los digitales, cabe des-
tacar la separacion real de los procesos de captura de imagen y visualizacion
que se da en estos ultimos. En un sistema convencional o analégico, la pelicula
radiografica actua como detector de la radiacion, adquiriendo la imagen y, si-
multdneamente, es el dispositivo empleado para la visualizaciéon de la misma.
Por lo tanto, las funciones de adquisicién y visualizacion de la imagen, asi como
las de transporte y archivo, se hallan concentradas en un Unico soporte, la peli-
cula radiogréfica. Esta conjuncion de funciones en un Unico dispositivo impide
la optimizacién independiente de cada una de ellas.

El disefio de la curva sensitométrica de la pelicula (sigmoidea, tal y como
puede verse en la figura 1) determina simultdaneamente el intervalo vélido de
exposicién en la adquisicidn, asi como el contraste y el rango dindmico visuali-
zados. Por ello en estos sistemas, en el proceso de disefio y fabricacién se pue-
de potenciar la latitud de adquisicidn o un alto contraste de visualizacion, pero
no ambos a la vez. Esta imposibilidad lleva a un compromiso en las caracteris-
ticas de disefio de la pelicula.

Este inconveniente de los sistemas analdgicos se evita con los sistemas di-
gitales en los que si existe una separacion entre los elementos encargados de la
adquisicion de datos, los dedicados a su almacenamiento y transporte y aquellos
dispositivos cuya mision es la presentacién y visualizacion de las imagenes. Esta
autonomia permite optimizar el funcionamiento de cada elemento para la fun-
Cioén a la que se destina de forma independiente, lo que constituye una ventaja
muy significativa respecto a la radiografia convencional.
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Figura 1. Curva caracteristica de un sistema de pelicula-pantalla y de un detector digital

Por una parte los sistemas de deteccién permiten adquirir la informacién en
un intervalo muy amplio de exposiciones, presentando ademas una respuesta
lineal a la radiaciéon en dicho intervalo (véase de nuevo la figura 1). El hecho de
que presenten una gran latitud conlleva, en la practica, una reduccién casi total
de repeticién de imagenes por técnica incorrecta, subexposicidn o saturacion.

De esta figura se deduce ademds que es necesario realizar una serie de
transformaciones en las lecturas de los pixeles, antes de realizar una asignaciéon
definitiva del nivel en la escala de gris, de manera que la imagen final modifi-
cada tenga un contraste adecuado y permita una visualizacién correcta de las
diferentes zonas anatdmicas: partes blandas, hueso, etc.

Se denomina procesado de la imagen a esta serie de transformaciones
que se realizan desde la recepcidn de la sefial en el detector, proporcional a la
exposicion en cada pixel (imagen sin procesar, o raw en inglés), hasta la obten-
cién de laimagen adecuada para el diagnéstico. De esta manera se facilita la vi-
sualizacién de toda la informacién clinica presente en la imagen. Sin embargo
lo que el sistema de procesado no puede conseguir es la deteccién de detalles
que no estuvieran presentes en la imagen sin procesar, por lo que los datos de
origen deben ser ya de calidad suficiente.

Dentro del procesado se pueden distinguir distintas fases que normalmen-
te se aplican sucesivamente:

« Preprocesado

« Segmentacion
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» Mejora de laimagen (procesado propiamente dicho)
» Transformacién en escala de grises

En los siguientes apartados se introducirdn estas técnicas, en las que resi-
de buena parte del éxito o del fracaso en la obtencién de una buena imagen
radiogréfica, asi como un analisis de las ventajas e inconvenientes que supone
el procesado de la imagen. Tal es la importancia de esta accién en la bondad
y adecuacion de la imagen que, los algoritmos empleados por los fabricantes
suelen estar blindados mediante patentes y el acceso a la informacién es muy
limitada en muchos casos.

2. Preprocesado

En este apartado se describen las técnicas tipicas para homogeneizar
la respuesta del detector y para ajustar los datos al histograma de cada
imagen, comprobando la criticidad de estas correcciones en la relacidn sefial-
ruido y la eficiencia cudntica de deteccion.

La finalidad del preprocesado en un detector digital es reducir los errores
intrinsecos del sistema ocasionados por falta de uniformidad en la respuesta
espacial (variabilidad de la ganancia o fallos de los elementos detectores) dis-
minuyendo asi las fuentes de ruido no estocéstico o ruido estructural.

Las técnicas de preprocesado son esenciales para tener una eficiencia opti-
ma del detector y configurar los datos de la imagen con precisidon cuantitativa
suficiente para asegurar su integridad en la manipulacion durante el postpro-
cesado. La identificacion del intervalo en el que se sitian los datos utiles del
histograma de la imagen permite una digitalizacién adecuada manteniendo las
diferencias de contraste de la sefal mas sutiles que pueden recoger los detec-
tores dentro del amplio rango de exposicion y evita pérdidas de informacion.

Los algoritmos de preprocesado son especificos del tipo de detector y del
fabricante, estando su conocimiento fuera del alcance del usuario. No obstan-
te, éste debe de comprender las tareas basicas que desarrolla el preprocesado
para poder evaluar su efecto en la imagen, detectar posibles problemas (apa-
ricion de artefactos) y conocer las actuaciones necesarias para su correccion.

Aunque se desconocen los detalles de los algoritmos especificos, si que se
puede establecer genéricamente su linea de actuacion, que consiste en corre-
gir fallos locales mediante la deteccidn de las variaciones en la respuesta global
del detector para un haz incidente uniforme y ajustar, una vez identificada la
sefal de la imagen, la cuantificaciéon de niveles de grises para una amplia lati-
tud de exposicidn.
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Debido a la existencia de distintos tipos de detectores digitales, hay dife-
rentes algoritmos de preprocesado, cuyo disefio genérico depende del sistema
de lectura del detector y del acoplamiento empleado en la conversion.

Son muchas las causas de imperfecciéon que alejan del ideal el comporta-
miento del detector, pero los algoritmos de preprocesado corrigen la mayoria de
estos defectos sin deteriorar la calidad final de la imagen. También los equipos
emisores de radiacion pueden presentar variaciones de uniformidad (ej. efecto
tacon) que formaran parte de laimagen y no siempre podran ser corregidas.

El disefio de actuacion de los algoritmos de preprocesado depende de las
caracteristicas de adquisicion y lectura del sistema. Atendiendo a este crite-
rio, los detectores digitales pueden clasificarse en: sistemas de barrido puntual
continuo (CR leido con haz laser), sistemas de barrido lineal (CR nuevos y redes
lineales de CCD) y sistemas bidimensionales de matriz fija (CCD, CMOS, TFT).

Los modelos genéricos de correccién, asumen una respuesta lineal (o li-
nealizable) del detector respecto a la radiacion incidente en todo el intervalo
de operacion util (rango dinamico) (Seibert 2003).

Estos algoritmos estan disefiados para ser aplicados en aquellos detectores
cuya lectura de imagen se realiza mediante un barrido puntual o lineal, em-
pleando la traslacién mecanica de un dispositivo (guia de luzen CR y CCD).

En este tipo de detectores, las variaciones de sensibilidad en la direccién de
barrido de la zona activa se deben a:

« Mayor eficiencia de recolecciéon luminosa de la guia de luz en la zona
central que en la periférica (CR).

- Diferencias en la ganancia de los CCD asociados a los pixeles en la red
lineal, para lo que se elabora un mapa de los pixeles sin lectura, corri-
giendo su pérdida de intensidad con la lectura promedio de los elemen-
tos adyacentes. Estas variaciones pueden ser considerables y afectaran
fundamentalmente en la direccion perpendicular a la de lectura al cons-
truir la imagen bidimensional.

Las correcciones son especificas del dispositivo y se establecen a partir de
campos uniformes de radiacion de intensidad elevada (ruido cuantico minimo)
generando la funcién inversa de la respuesta normalizada y aplicandola alaima-
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gen original. El mapa de correccién se elabora con las ganancias de intensidad
(G) en cada posicion x en el eje de barrido G(x) y promediando # lineas inde-
pendientes G (x) para mejorar la estadistica de medida. El nivel de radiacion de
fondo o sefal de cero (lectura del detector sin irradiacién), también tiene varia-
ciones en distintos puntos a lo largo del eje de barrido O(x) y se promedia sobre
m lineas independientes O, (x) para mejorar la estadistica de la medida.

Lafuncion de correccién promediaday normalizada se muestra en la expresion:

N M
F) = 6 = on@)

siendo M el valor medio del denominador. Si denominamos /. a la imagen
original, laimagen corregida (/) sera entonces:

Le(x) = [lve (x) = On(x) ]X F(x)

La correccién bidimensional de la respuesta no uniforme de los detectores
tiene un coste computacional mas elevado y se aplica en sistemas digitales
estacionarios. Esta correccion se realiza punto a punto.

Excepto para los sistemas CCD con acoplamiento de lentes, que requieren
ademas la correccién geométrica de la curvatura para eliminar la distorsion debi-
da ala divergencia éptica de las lentes, el resto de las correcciones se basa en la ex-
tensién de los algoritmos unidimensionales y supone un incremento cuadratico
de los calculos. Un detector con gran nimero de pixeles tiene gran probabilidad
de que algunos sean defectuosos, pero se puede realizar la correccién sin perder
calidad de imagen o funcionalidad. Los defectos mas tipicos que se corrigen en
el preprocesado son fallos de lectura de columnas, filas o pixeles individuales o
variabilidad de ganancia de los subpaneles TFT que constituyen el detector.

El esquema genérico de correccion para los sistemas detectores con aco-
plamiento consiste en (Seibert 1998):

1. Calibracioén. Elaboracidon de un mapa para reemplazar la lectura de los
pixeles anémalos (individuales, filas o columnas) por el promedio de
lectura de los adyacentes. Si éstos también tienen un comportamiento
erréneo, la correccién no resulta satisfactoria. Por este motivo el nime-
ro de pixeles defectuosos estd limitado y, puesto que a lo largo de la
vida util del detector los pixeles pueden perder su funcionalidad, se re-
quiere un analisis periddico de elementos defectuosos para evitar que
se detecten en las imagenes clinicas.
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2. Elaboracién de la matriz bidimensional correctora (x filas, y colum-
nas) a partir de la respuesta del detector a dos tipos de campos, de ex-
posicién uniforme, y sin irradiacion.

+ Setoman m imagenes de senal de fondo (sin exposicion) O, (x,y).

« Se adquieren n imagenes con exposiciéon al haz de RX uniforme
calculando la ganancia de cada pixel en la imagen obtenida G, (x,y)
funcion del k) y de la magnitud de la exposicion.

» Se crea la matriz bidimensional denominada de campo plano o
flat field:

M
FF(x,y) =
( ) G”(x’y)_ O’"(xsy)
siendo M la lectura media de los pixeles del drea central 30-50%, con lo
que se normaliza la imagen en el campo digital para todas las posicio-
nes y coordenadas (x,y) al valor digital medio.

« Laimagen corregida para los valores detectados se expresa:
Ie(x,y) = [lvc(x,y) = On(x,y) X FF(x,y)

Como en el caso unidimensional, la correccién es la inversa normalizada de
los fallos manifiestos en la imagen. El objetivo de la normalizaciéon es mantener
la intensidad total de la imagen de salida, permitiendo variaciones que corres-
ponden a las caracteristicas de atenuacion de los rayos X de las estructuras
anatomicas. Esta imagen corregida no es la final ya que sobre ella se aplicaran
algoritmos de postprocesado (realces de contraste).

Las variaciones en las intensidades de fondo o de base (de cero, offset) pue-
den tener dependencia espacial (ruido estructural) que se debe corregir para
obtener una mejor calidad de imagen clinicay eficiencia cuantica de deteccion.

La frecuencia de calibracion dependera del tipo de detector, y se sequird
la recomendada por el fabricante que puede oscilar desde diaria (equipos
que emplean fibra éptica) hasta anual (detectores CR con correccién unidi-
mensional) o cuando se crea necesario. El fabricante establece la frecuencia
en base a la potencial deriva de la respuesta relativa del detector respecto a
la matriz de correccion de laimagen. La recomendacion incluye la calibracion
tras reparaciones o modificaciones y siempre que se aprecie ruido estructu-
ral o aparezcan artefactos. Cualquier modificacién del estado del detector
resulta en una correcciéon incompleta que provocara la introduccion parcial
de ruido en la imagen.
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El fabricante deberia proporcionar al operador maniquies sencillos con los
que se pudiese evaluar la calidad de la imagen con una sola exposicion, iden-
tificando la presencia de ruido estructural y artefactos de fondo variable que
recomendasen la calibracion.

El amplio rango dindmico de exposicidn para el que puede dar respuesta
el detector digital asegura la adquisicion de toda la informacién util dentro del
intervalo minimo- maximo de sefales, incluso cuando se emplean técnicas que
en la imagen convencional producirian sub/sobre exposicion.

La mayor parte de las imagenes clinicas con RX presentan un rango dina-
mico de exposicion en el detector no mayor de 150:1, por lo que es apropiado
cuantificar tan sélo la informacion importante que llega, con el mayor grado de
precisién posible. Se puede conseguir mayor precision empleando converso-
res analdgico-digitales, con gran nimero de bits (14-16), que codifiquen mu-
chos niveles de gris (16384-65536) y también con amplificaciones no lineales
(logaritmicas o de raiz cuadrada) para linealizar la atenuacién exponencial. La
mayoria de los métodos que se emplean incluye el andlisis del histograma (dis-
tribucién frecuencial de la sefal) y su ajuste al modelo anatémico caracteris-
tico debido a la especificidad de la atenuacién de las estructuras anatémicas.
El conocimiento del tipo de examen y la distribucion del histograma permite
emplear los algoritmos de ajuste para determinar el rango mas probable en
que se sitla la informacién digital de interés para cada estudio y los valores
minimo y maximo del intervalo completo.

Los datos de salida estaran organizados de forma consistente a pesar de
los posibles errores en la técnica radiografica, ya que pueden ser reescalados.
Reescalar implica situar el minimo valor util en un valor digital correspondien-
temente pequefio y el maximo en uno suficientemente alto dentro del interva-
lo tipico de salida (10-12 bit).

Los fabricantes emplean la magnitud de ajuste de la escala para conocer
el promedio de radiacién incidente en el detector y proporcionar una estima-
cion de la clase de sensibilidad utilizada, de manera analoga a la velocidad de
los sistemas de pelicula-pantalla. Esta estimacién le sirve al técnico como un
indice auditor de calidad y para reconocer valores inapropiados de irradiacion.
Con este tipo de algoritmos se consigue que las imagenes adquiridas con ex-
posicion inadecuada tengan una calidad suficiente en la mayoria de los casos,
evitando asi la repeticion de la exploracion.
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3. Segmentacion de laimagen

Los métodos de procesado de la imagen son esencialmente los mismos para
todos los tipos de detectores digitales. El detector proporciona una imagen de da-
tos sin procesar cuyos valores suelen tener una relacion lineal o logaritmica con la
intensidad de radiacién incidente y, mediante procesos relativamente complejos,
modifica estos valores para mejorar la nitidez y la resolucién espacial, reducir la
apariciéon de ruido cudntico e incrementar la resolucién de contraste (Flynn 2003).

Los datos modificados se representan mediante un dispositivo que ge-
nera la visualizacién de la imagen de acuerdo con la carga electrénica reco-
gida (linealmente proporcional a la radiacién absorbida en cada posicion). El
preamplificador y el conversor digital del sistema transforman la carga en sefal
de voltaje, que se convierte en un numero digital conocido como dato cru-
do deimagen (., ). La mayor parte de los sistemas transforman la carga en un
valor proporcional al logaritmo de la exposicién a la entrada del detector. El
contraste de una estructura se debe a una modificacion relativa de la exposi-
cién, que produce un cambio de los valores crudos de la imagen. Actualmente
no existe un estandar médico o industrial para definir la escala de numeros que
se usa en las imagenes digitales de datos crudos. Los sistemas pueden usar
transformaciones logaritmicas o de raices cuadradas (Vuylsteke 1997) y los di-
ferentes fabricantes utilizan sus propios factores para estas conversiones.

Si la exposicion que llega al detector es inusualmente elevada o baja, el
histograma de valores crudos estara desplazado. Para una exploracién dada,
en la adquisicion clinica el detector identifica los registros minimo y maximo
de exposicion, asignando los valores de la escala de gris esperados para ese
tipo de estudio, independientemente de que la exposicién sea mayor o menor
que la esperada.

Tipicamente, estos procedimientos segmentan las regiones anatémicas,
discriminando:

« Regiones externas al drea colimada
« Regiones que recogen haz directo, sin atenuacién

Los algoritmos inteligentes identifican la regiéon anatémica de interés y la
muestran con brillo minimo o maximo, segun corresponda. La segmentacion pue-
de ser facilitada por el examen de los valores de ruido de la imagen y la identifica-
cion de las estructuras con bordes definidos (Barski 1998). Se usan reglas complejas
para perfeccionar la segmentacion, reduciendo los errores al 1% de los casos. Una
vez segmentado, el intervalo correcto de valores crudos viene determinado por
los valores utiles de la imagen de la region anatémica de interés. En la figura 2 se
presenta de forma esquematizada el proceso de segmentacién de una imagen.
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Figura 2. Esquema del proceso de segmentacion de una imagen: a) imagen original; b) reco-
nocimiento de los bordes de colimacion; ) reconocimiento de la zona anatémica. Laimagen
d) es la que se obtiene después del postprocesado y la imagen e) es la misma pero convir-
tiendo en negro las zonas exteriores a los bordes de colimacién.

Aunque la mayor parte de los procesos de reconocimiento de la exposicion
recogen satisfactoriamente las imagenes, ocasionalmente el rango de valores
crudos se deduce de forma incorrecta. En estos casos se vera seriamente afec-
tada la calidad de la imagen, por ejemplo perdiendo resoluciéon de contraste si
el intervalo de datos extraido es demasiado amplio.

Los errores se pueden deber a:

« Radiacién dispersa inusualmente elevada

« Existencia de objetos inusuales en el paciente (implantes metalicos)
« Interferencia de marcadores de plomo o dispositivos de sujecién

Para los fallos ocasionales en el reconocimiento de la exposicion, el opera-
dor deberia de ser capaz de corregir el procesado desde la estacion de control.
La correccion, se realizaria de forma eficiente, empleando una aplicacién que
dibujara la region alrededor de las estructuras anatémicas de interés y recalcu-
lara el rango de valores crudos.

Otra funcién del proceso de reconocimiento de la exposicion consiste en esti-
mar la irradiacién media que recibe el detector, procedente de las estructuras ana-
témicas de interés. Esta estimacion se le muestra habitualmente al operador como
un indice orientativo de la adecuacion de la técnica radiografica y su relacion con
la exposicion no estd estandarizada, por lo que depende del fabricante. Debido a
los ajustes en el proceso de reconocimiento de la exposicidn para adecuar la esca-
la de gris, el intervalo de valores crudos de exposicion recogidos no es tan critico
como en los sistemas pelicula-pantalla. Sin embargo los operadores deben estar
instruidos para mantener el indice de exposicion en valores adecuados y asi evitar
un aumento inaceptable del ruido cuantico o una dosis al paciente excesiva.
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4, Postprocesado

Una vez que se ha extraido la zona util de la imagen mediante la segmen-
tacion de la misma, y antes de convertir los pixeles en valores para su presen-
tacion en un monitor, es necesario mejorar las caracteristicas de visualizacién.
Para ello los diferentes suministradores recurren a algoritmos mas o menos
complejos que lo que pretenden en definitiva es: mejorar la visualizacion de
bordes o pequerios detalles (resolucion espacial); reducir en lo posible el ruido
en laimagen; y mejorar el contraste local para la deteccién de objetos de bajo
contraste (resolucién de contraste).

La visualizacion de los bordes y de pequefios objetos puede ser mejorada
aumentando la amplitud de los componentes de alta frecuencia de la imagen
mediante la aplicacién de un filtro paso alto en dos dimensiones. En la forma
mas basica podria formularse como:

Y=X+a(X-X)

donde X representa los valores de pixel de la imagen original, Y la imagen re-
sultantey X la imagen formada por el promedio de cada pixel y su vecindad.
La imagen diferencia (X — X ) representa el contenido de alta frecuencia de la
imagen y el factor de realce @ determina la cantidad de este componente que
se agrega a la imagen final.

El ancho de banda de frecuencias que son realzadas viene determinado
por el nucleo o kernel de la imagen promedio. Si se utiliza un nucleo pequerio,
se enfatizan todas las componentes de alta frecuencia con respecto a las de
media y baja. Con un nucleo mayor se amplifican también las componentes
de frecuencia media.

En la practica este proceso produce un incremento de las componentes
de alta frecuencia en la imagen y si no se tiene un especial cuidado puede dar
lugar a un aumento importante del ruido (Samei 2002, Samei 2003). No debe
olvidarse que tanto el ruido cuantico como el debido a otras posibles fuentes
se situa en la zona de muy altas frecuencias del espectro. Para evitar este incre-
mento injustificado del ruido, algunos suministradores modifican el factor de
realce @ de modo que sea una funcién que dependa de los valores de pixel:

Y=X+a B(X)(X-X)
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En este caso @ determina el grado de realce aplicado y la funcion S(X)
adapta dicho realce a las caracteristicas locales de la imagen. De esta manera
puede evitarse, por ejemplo, aplicar un realce de bordes a las zonas de poca
penetracion de una imagen (como el mediastino en un térax), zonas que tipica-
mente tienen una componente de ruido cudntico mucho mayor que las zonas
mas penetradas.

De todos modos los filtros de realce de bordes deben ser aplicados con ex-
trema precaucion para evitar la introduccion de artefactos. La amplificacion de
los componentes de alta frecuencia en un borde de gran amplitud puede dar
lugar a una imagen fantasma del propio borde. Este artefacto puede ocasionar
una mala interpretaciéon de la imagen, o incluso hacer desaparecer una lesion
de bajo contraste situada muy proxima al borde. Cuando se aplica el filtro ade-
cuadamente laimagen tiene una apariencia realista, con un enfoque adecuado
de los detalles finos y sin un exceso de ruido.

El intervalo de valores de pixeles que intervienen en la imagen util puede
ser demasiado amplio para poder mostrar las diferentes regiones con una reso-
lucién de contraste suficiente. Un realce de bordes con un ntcleo muy grande
puede utilizarse para mejorar el contraste de todas las zonas, reduciendo la
contribucion relativa de las componentes de muy baja frecuencia.

Un paso mas alld de este método, conocido como compresion del rango
dindmico (DRC) consiste en aplicar (Fuji 2002):

Y=(X-X)+ g(X)

La imagen final es la suma de dos términos, uno primero en el que se ha
suprimido la contribucion del fondo o promedio, y un segundo que representa
la contribucion de dicho fondo. El primer término corresponde a la zona de
frecuencias medias y altas que pasa sin modificaciones. El término de fondo se
comprime mediante una funcién g(X) cuya especificacién depende del tipo
de exploracién (ver figura 3). De este modo se reduce el rango dinamico sin
disminuir el contraste de la imagen.
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Figura 3. Curvas tipicas usadas en la compresién de rango dinamico.

Con un proposito similar, Kodak define su algoritmo EVP (Enhanced
Visualization Processing) como (Van Metter 1999):

Y=a X+(1—a) Xna+ B-(X—X)

donde « es el factor de ganancia de baja frecuencia, /5 es el factor de ganancia
de alta frecuenciay X, queda invariante bajo la transformacion (ver figura 4).
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Figura 4. Esquema de transformacién del algoritmo EVP.
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En los métodos propuestos hasta ahora, la imagen se divide en dos zo-
nas de frecuencia espacial. En cada una de ellas se actia de manera diferen-
te: se enfatizan las componentes de alta frecuencia, y se reducen las de baja
frecuencia para reducir el rango dindmico. El punto de frontera entre ambas
zonas no estd claro y ademas puede depender en gran manera de cada tipo
de exploracién e incluso de la anatomia de cada paciente. A priori puede ser
peligroso despreciar o no realzar determinadas regiones del espectro, ya que
las patologias pueden aparecer a cualquier escala. Para evitar este problema se
recurre a las técnicas de descomposicion en multiescala o multifrecuencia cuyo
primer exponente fue el algoritmo denominado MUSICA (acrénimo de Multi
Scale Image Contrast Amplification) por Agfa (Vuylsteke 1994).

La idea basica de este algoritmo es la descomposicién de la imagen en dis-
tintas componentes (distintas frecuencias espaciales), aplicando a cada una de
ellas un realce de contraste definido. Posteriormente se vuelve a obtener la
imagen original mediante la suma de las diversas componentes obtenidas. El
proceso seria el siguiente:

De la imagen original (g,) se obtiene una imagen promedio (g,) donde el
numero de pixeles se reduce a la mitad en cada dimensién y cada pixel se ob-
tiene a partir del promedio gaussiano en dos dimensiones del pixel original y
sus vecinos (matriz de 5x5). La imagen obtenida (g,) se redimensiona al tama-
Ao original, interpolando los pixeles intermedios, y se resta de la original. Se
obtiene una imagen diferencia (L) denominada primera diferencia o primera
matriz laplaciana (Burt 1983):

Lo=go— &

El proceso se itera hasta alcanzar una imagen gn de dimensién 1x1y que
corresponde a la media de todos los valores de pixel de la imagen original.
Igualmente se obtienen todas las matrices laplacianas L. En el caso de unaima-
gen de 2000x2000 pixeles, esta descomposicion alcanzara hasta 11 matrices
(véase la figura 5).
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Figura 5. Descomposicion de una imagen en multiescala (g,) y matrices laplacianas o dife-
rencias (L).

La reconstruccion de la imagen se lleva a cabo de modo inverso y par-
tiendode g :

8gn—1= gn+Ln71

Para modificar la imagen original se lleva a cabo, antes de la reconstruccion
una “ecualizacién del contraste’, modificando los coeficientes de las matrices
laplacianas L, Esta modificacion puede realizarse de muchas maneras. Por
ejemplo en el algoritmo MUSICA se aplica:

y=aprlap

donde x son los valores de pixel de las matrices L, normalizados entre [-1,1];
a sirve para reescalar la matriz al rango dindmico original; y p (< 1) controla
la pendiente de la curva. De esta manera se da un peso mayor a los valores
mas pequenos, por tanto a los contrastes menores, y se deja practicamente in-
variante los valores mayores, o contrastes mas grandes. En la figura 6 se mues-
tran los coeficientes de transformacion para distintos valores de p.
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Figura 6. Ejemplo de transformacion de los coeficientes de las matrices laplacianas L,
Cuanto mas pequenio sea p, mayor sera el efecto del algoritmo.

Puede aplicarse ademads un realce de bordes pesando mas las primeras ma-
trices de la descomposicion, que son las que llevan los componentes de alta
frecuencia. lgualmente se puede reducir la latitud pesando menos las ultimas
matrices. El efecto mds notable de la utilizaciéon de un algoritmo de estas carac-
teristicas es el realce que se produce en los objetos de bajo contraste sea cual
sea su tamano. Como cualquier técnica de realce de bordes, el ruido se incre-
menta también pero no se obtiene la apariencia tipica de grano fino que se ob-
serva con las otras técnicas previamente estudiadas. El modo en que se descom-
pone laimagen y el factor de ganancia que se aplica a cada matriz diferencia es
propio de cada suministrador y es parte de los secretos fielmente guardados.

Como se ha visto anteriormente, la mejora de la resolucién y del contraste
lleva asociada casi de manera inherente un incremento del ruido de la ima-
gen. Para reducir la apariencia visual de la textura de ruido existen numerosas
variantes. En general todos estos métodos reducen las componentes de alta
frecuencia asociadas con el propio ruido. Como consecuencia clara, estos algo-
ritmos reducen también las componentes de alta frecuencia del propio tejido,
produciendo un leve desenfoque. Un objetivo importante por tanto de los pro-
cesos de reduccion de ruido sera la no aplicacion de los mismos en las regiones
susceptibles de tener detalles finos en la imagen. A este tipo de proceso se le
denomina adaptativo. Existen diversos ejemplos de estos métodos (filtro de
Lee (Lee 1980), filtro adaptativo de Wiener (Wiener 1949), etc.).

Los resultados no siempre son los esperados ya que los objetivos de redu-
cir ruido y preservar la resolucion de la imagen son opuestos. Ademds no esta

117



Introduccion al Control de Calidad
en Radiologfa Digital

claro que la reduccion del ruido mejore la capacidad de visualizacién de estruc-
turas o detalles, y ello esta siendo objeto de un debate importante. Dado que
el sistema visual humano es capaz de reconocer estructuras, lineas, objetos en
presencia de ruido, no es necesariamente cierto que una reduccién de la ampli-
tud del mismo mejore la deteccion del observador. De todos modos si parece
cierto que la utilizacién de este tipo de filtros adaptativos con cierta precau-
cion, hace mas comoda la visualizacién de las imagenes para el diagnéstico.

5. Transformacion en escala de grises

Una vez obtenida la sefal util de los pixeles y aplicados los distintos algo-
ritmos de preprocesado y postprocesado de la imagen, se realiza la transfor-
macion en escala de grises. Antes de poder visualizar la imagen es necesario
asignar a cada pixel un valor de presentacién y para ello se utilizan funciones
matematicas analogas a las curvas caracteristicas de las peliculas. Cada fabri-
cante establece sus propios métodos para convertir valores de pixel en tonos
de gris, ajustando diferentes curvas para distintos tipos de exploracién. En al-
gunos casos se utilizan curvas mas o menos estandarizadas y en otros se apli-
can procedimientos mas complejos para lograr una percepcién de contrastes
idéntica en toda la escala de grises.

Para cada imagen, la intensidad de la sefal que produce el detector digi-
tal depende del paciente (tamafio, espesor, caracteristicas anatémicas, region,
proyeccién) y de la técnica radiogréfica (calidad del haz-kV, mAs, capa hemirre-
ductora). Los puntos mas altos de exposicién se dan en las zonas exteriores al
paciente, donde no se produce atenuacién y el sistema detecta el haz directo.
Si la imagen esta colimada, los valores menores se obtendran en la region ex-
terna a los bordes de colimacion. Los datos crudos para las estructuras ana-
témicas estaran comprendidos en el intervalo que se extiende desde el valor
obtenido en la regién anatémica de menor atenuacion hasta el valor obtenido
en la de mayor atenuacién (obtenido ya en la segmentacion).

Normalmente a las zonas anatémicas mas densas 0 menos penetradas (hue-
s0s, etc) se les asignan valores mayores de pixel, que se corresponden con blancos
0 zonas de mayor luminancia. A su vez, a las zonas mas penetradas les correspon-
den los valores de pixel mas pequenos (negros o zonas de minima luminancia).
Para enfatizar el contraste de los puntos intermedios de la escala se aplica una tabla
de transformacion (LUT o look-up table) con forma sigmoidea, consiguiéndose una
imagen con apariencia similar a la obtenida con un sistema de pelicula-pantalla
(véase la figura 7). De esta manera se incrementa la latitud en las zonas de maximo
y minimo y, aumentando la pendiente, se reduce en las de mayor interés, depen-
diendo de las caracteristicas de absorcién de las regiones anatémicas estudiadas.

118



Tema 3:
Procesado de la imagen digital

|

Imagen Histograma Curva de
transformacion

Figura 7. Efecto de la transformacién en escala de grises en una imagen ya procesada:
a) imagen a la que se le ha aplicado una curva lineal; b) imagen a la que se le ha aplicado una
curva sigmoidea. Obsérvese la transformacion del histograma al aplicar la curva sigmoidea
alaimagen.

Durante la visualizacién, el observador puede ajustar el nivel y la ventana
con que se presenta la imagen, potenciando las regiones con alta o baja pene-
tracion o incrementando el contraste. Los valores de presentacion de la curva se
definen de manera que den una respuesta ajustada a la curva DICOM (funcién
estandar de visualizacion en escala de grises, GSDF o gray-scale standard display
function) (NEMA 2007), tanto en nivel de luminancia en un monitor de diagnos-
tico como en densidad 6ptica en una impresora.

En este sentido es muy importante que cuando las imagenes se envian al
PACS como imagenes con formato DICOM, se envien los datos correspondien-
tes a los valores de pixel sin aplicar la curva de transformacién (LUT) ademas de
la correspondiente curva en la cabecera DICOM (denominada VOI LUT (NEMA
2007)). De esta manera el especialista puede modificar la apariencia de la ima-
gen desplazando la curva y obteniendo mayor contraste en las zonas mas o
menos penetradas, de forma andloga a lo que el técnico hace antes de validar
laimagen en las diferentes modalidades. Igualmente se puede ampliar o redu-
cir la curva, aumentando o disminuyendo el contraste en los valores interme-
dios, lo que es equivalente a modificar brillo y contraste en una imagen, pero
con la ventaja de disponer de los valores de pixel reales obtenidos después del
procesado de la misma (Flynn 2003).
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6. Ventajas y limitaciones del procesado de laimagen

El procesado de la imagen aporta ventajas respecto a los sistemas analo-
gicos, pero también conlleva limitaciones y puede suponer algunos inconve-
nientes si no se realiza con criterios y objetivos claros. Cuando la manipulacion
y transformacién de la imagen original se realiza adecuadamente, se obtiene
una importante mejora de la calidad final. Sin embargo, cuando se ejecuta de
manera inapropiada, los resultados pueden ser decepcionantes e incluso hacer
peligrar la capacidad diagnoéstica de la propia imagen.

Con el procesado se puede aprovechar el amplio rango de respuesta lineal
del sistema digital, cubriendo un gran intervalo de niveles de exposicién y per-
mitiendo una reduccién en la repeticién de imagenes con la correspondiente
disminucién de tiempo, coste y dosis a paciente. La compensacién automatica
de la sub y sobre exposicion produce imagenes en apariencia similares en lo
que se refiere a los niveles de grises. Al no estar limitada la dosis a paciente por
el sistema de imagen (al contrario de la pelicula que se satura con dosis exce-
sivas) surge un problema adicional. En los sistemas digitales las dosis pueden
incrementarse notablemente si no se controla con dispositivos de exposime-
tria automatica, ya que una mayor sefal mejora indiscutiblemente la relacién
sehal-ruido en la imagen.

El procesado permite ademds extraer toda la informacion diagnéstica im-
plicita en las imagenes, poniendo de manifiesto el mas minimo detalle gracias
a: mejoras del contraste, reduccidn de ruido de fondo y marcas externas a la
propia imagen, ajuste de la intensidad y/o contraste, realce de bordes (frontera
entre dos estructuras), etc. Por ejemplo, es posible efectuar un realce local del
contraste en una imagen, mejorando el contraste sélo en las partes de la ima-
gen que lo requieren, y resaltando detalles pequefios con igual significacion
que los mayores.

Sin embargo para que el procesado sea eficaz, debe serlo para todas las
exploraciones que se realicen con el sistema. Ello implica especificar y aplicar
distintos grados de segmentacion, correccion de ruido, realce de bordes, trans-
formacion en escala de grises, etc. para todos los tipos posibles de estudios. En
definitiva es necesario definir un nimero muy grande de parametros de control
para cada tipo de exploracion y proyeccién que pueda realizarse con el equipo.
En muchos casos el nimero de parametros a ajustar puede alcanzar el centenar
en cada proyeccion, lo que resulta farragoso y complicado de optimizar para el
completo de las mismas. Ademas se necesita que los algoritmos sean lo sufi-
cientemente robustos como para obtener resultados satisfactorios, incluso para
tamafos de paciente extremos o caracteristicas anatdmicas inusuales.
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Los distintos suministradores siguen realizando grandes esfuerzos para
mejorar estos sistemas con nuevas versiones de los algoritmos, y para redu-
cir y dar consistencia a los parametros modificables. De todos modos la fle-
xibilidad en la seleccién y optimizacion de los mismos puede suponer una
dificultad anadida. La experiencia dice que en numerosos casos es necesario
modificar los ajustes iniciales de fabrica con los que el sistema viene dotado
para mejorar la visualizaciéon de un nimero importante de exploraciones. Esta
optimizacién del procesado de la imagen debe realizarse conjuntamente por
los especialistas médicos, los radiofisicos hospitalarios y los propios técnicos de
aplicaciones del suministrador del equipo.

A pesar de todo, si la adquisicién de la imagen no se ha hecho de manera
correcta, el sistema de procesado no podra dar sus mejores frutos. Sigue sien-
do necesario utilizar técnicas adecuadas tanto en lo que se refiere a la calidad
del haz (kilovoltaje) como a la dosis suministrada. Si en la imagen original no
existen contrastes intrinsecos adecuados, el sistema de procesado no podrd
mejorar su visualizacion. Es fundamental utilizar una colimacién adecuada
para reducir al minimo posible la radiacién dispersa en laimagen. Es igualmen-
te imprescindible que se utilice la parrilla antidifusora en las exploraciones que
lo requieran, pero también que se quite en aquellas con un nivel de radiacién
dispersa muy pequeno: exploraciones pediatricas, extremidades, etc. En defi-
nitiva, la formacién de los operadores es, alin si cabe, mas importante con los
sistemas digitales que con los sistemas convencionales, aunque a primera vista
pueda parecer lo contrario.

Por ultimo, el personal técnico debe prestar una especial atencién a laiden-
tificacion correcta del tipo de exploracion que va a realizar. Es relativamente
frecuente, sobre todo en los sistemas de radiografia computarizada con explo-
raciones de un mismo paciente realizadas en varios chasis, que las imagenes
vayan mal identificadas. Por ejemplo imagen de térax PA identificada como
torax lateral (y procesada como tal) y viceversa. La elecciéon de un procesado
inadecuado para una determinada exploraciéon puede comportar imagenes
no validas para el diagnéstico médico (véase la figura 8), e incluso la repeticién
de la exploracién, que en la mayor parte de los casos se hubiera solucionado
con el reprocesado de la imagen con el algoritmo apropiado. Estos errores de
procesado, ademas de ser dificiles de detectar, pueden dar lugar a la aparicion
de artefactos visibles en las imagenes, con aspectos muy diferentes a los habi-
tuales en los sistemas de pelicula-pantalla.
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SENOS AP

CERVICAL LAT

Figura 8. Efecto de procesado incorrecto como consecuencia de una elecciéon inadecuada
del tipo de exploracion realizada. Las imagenes a) y ¢) han sido identificadas adecuadamen-
te. La imagen b) ha sido procesada como térax AP y la imagen d) como abdomen AP.

A cambio, y una vez optimizado el sistema de procesado, se logrard una
buena reproducibilidad en los resultados, mucho mayor que en los sistemas
analégicos, muy dependientes del estado diario de las procesadoras.

Segun se desprende de los puntos anteriores, las principales ventajas se
refieren a la automatizacion de algunos procesos y a la mayor latitud y rango
dindmico del sistema mientras que la mayoria de los inconvenientes y/o limi-
taciones se pueden superar si se dispone de suficiente informacion sobre los
sistemas digitales y se realizan tareas de formacién del buen uso de los equipos
y de la proteccion radioldgica general y aplicada al paciente.
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1. Introduccion

Tras la produccion, procesado y transmision de imagenes el ultimo paso es
la presentacién ante el radiélogo. Durante este Ultimo paso se produce un retor-
no al mundo fisico en el que se involucran la Electrénica, la Optica y la Psicofisica.
En estas condiciones el disefio y las prestaciones de los sistemas de visualiza-
cién deben de ser tales que se acoplen 6ptimamente a la visidon del radiélogo.

En una primera etapa describiremos la tecnologia asociada con los moni-
tores, en particular las dos de mayor implantacién en el ambito del diagnéstico
médico, a saber, los monitores de tubo de rayos catédicos y los de monitores
planos de cristal liquido. Posteriormente hablaremos de las caracteristicas que
deben tener los monitores para acercarse a ese paradigma de acoplamiento
6ptimo. En ese mismo sentido hablaremos de la importancia de la calibracién.

También, hemos de tener en cuenta que el término “imagen sin placa” es
un objetivo mas comercial que clinico, de forma que la completa digitalizacion
de un Servicio de Radiodiagnéstico no conlleva una desaparicion total de las
copias impresas (por ejemplo destinadas a educacion e investigacion, peritajes
o exportacion fuera del sistema digital). Se hace pues necesaria la presencia de
impresoras, que aun soportardn una considerable carga de trabajo, en el siste-
ma digital de imagen. Hablaremos de ellas en las secciones posteriores siguien-
do el mismo esquema descrito mas arriba para los monitores.
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2. Monitores

El funcionamiento de un equipo de rayos catédicos es como sigue (ver figura 1):

» Elcandn (1) produce electrones por evaporacién calentando el filamen-
to mediante el paso de una corriente eléctrica. Para monitores de color
ha de tenerse un caindn asociado a cada componente.

» Los electrones son acelerados mediante una alta tension aplicada entre
la rejilla (2) y un anodo (3) a unos 35 kV en un tubo de vacio.

« A continuacion los electrones sufren la acciéon de unas rejillas que fo-
calizan el haz generado como un pincel de trayectorias paralelas al eje
del tubo.

« Posteriormente el haz es desviado hacia el punto deseado de la pantalla
mediante un campo magnético creado por las bobinas de deflexion (4).
Para iluminar toda la pantalla se produce un barrido de una linea hori-
zontal (raster) y tras el cual se pasa a la siguiente (scan) como se detalla
en la figura 2. Cuando se ha cubierto toda la superficie de la pantalla el
pincel vuelve al principio (refresco).

« Laimagen se produce tras la conversién de los electrones acelerados en
luz al chocar contra una pantalla cubierta con particulas de fésforo (5).
En el detalle se aprecia la mascara de color (6).

« Por ultimo, la intensidad del brillo se consigue con una rejilla a la salida
del caidn, polarizada inversamente, que modula la cantidad de electro-
nes presentes en el haz.

La tecnologia CRT es, a todos los efectos, un dispositivo analégico lo que
permite ofrecer una gama cromdtica y unos valores de resolucién (nominal)
superiores a cualquier otro dispositivo de visualizacién. Ademas la tecnologia
CRT esta muy probada, es barata y sus costes de fabricacion estan muy optimi-
zados, lo que repercute en un precio final bajo.

Por otro lado, el fésforo empleado se deposita en forma de microcrista-
les (figura 3), lo que hace que la distribucién espacial de la luz emitida no
sea nitida sino que presenta una difusidon que repercute negativamente en
la resolucion (MTF). Ademas, esta difusién se ve empeorada alin mas por la
necesidad de emplear un vidrio de suficiente espesor para contener el vacio
del tubo. Dicho fésforo presenta ademas problemas de envejecimiento, lo
que produce un decaimiento del brillo maximo con las consecuencias que
veremos posteriormente.
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Figura 1. Esquema de un monitor de tubo de rayos catédicos. Reproducida y modificada
con licencia GNU FDL.

—raster - scan --- refresco

Figura 2. Desplazamiento del pincel de electrones para cubrir toda la pantalla.

Figura 3. Detalle de los microcristales (extraido de M.J. Flynn et al, “High fidelity electronic
display of digital radiographs” Radiographics. Vol. 19, pp. 1653-1669 (1999).
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También pueden ocurrir desajustes en la circuiteria (faltas de sincronismo
o de homogeneidad de la corriente) de las bobinas que originen distorsiones
geométricas (ver capitulo 10).

Como cualquier tecnologia asociada al fenémeno digital hemos asistido a
una evolucién muy rapida los monitores de cristal liquido (LCD) que ha permi-
tido que en pocos afios hayan superado en todas las prestaciones a los anterio-
res monitores CRT (ver tabla 1).

Monitor CRT 21”

Monitor TFT 21"

Tamano y peso
Consumo

Vida media

Otros

Calidad de laimagen

51x 39 x 56 y 40kg
100 W

~4 anos

« Ligeramente mejor gama grises

70x 60 x 21y 10kg
70W
~6 anos

« Menor mantenimiento
« Cambio orientacién

Brillo (Cd/m?)
Relacion de contraste
Resolucién
Tamano en pixeles
Frecuencia de refresco
Tiempo de respuesta

Angulo de vision (10:1)

800
400:1
0.21 mm/px
2048 x 2560
100 Hz
<1ms

1800 (V), 180° (H)

700
800:1
0.21 mm/px
2048 x 2560 (nativo)
8ms

1760 (V), 176° (H)

Tabla 1. Comparacién entre un monitor de CRT y un monitor TFT.

2.2.1. La pantalla de Cristal Liquido (LCD)

Todas las pantallas de cristal liquido aprovechan la propiedad de la que
gozan ciertas moléculas orgdnicas de presentarse en un estado de la mate-
ria que no es exactamente ni solido ni liquido. En efecto, comparten con los
sélidos cristalinos la estructura de sus moléculas en una forma regular, y por
consiguiente presentan planos de simetria, lo que se traduce a su vez en la
capacidad para polarizar la luz en el caso de sustancias épticamente activas.
Ademas, su estado es liquido por cuanto las moléculas gozan de libertad para
moverse cuasi libremente y fluir.

130



Tema 4:
Monitores e impresoras

Los cristales liquidos pueden (dependiendo de la naturaleza de la sustancia
y de otros factores como la temperatura) presentarse en diversas fases. Las mo-
léculas de la mayoria de estas sustancias se presentan en una fase isotrdpica
donde dichas moléculas presentan una orientacion aleatoria o bien en una fase
nematica, en cuyo caso presentan una direccién privilegiada como respuesta a
la presencia de un director. Dicho director puede ser cualquier factor externo,
desde un campo eléctrico o magnético hasta una superficie con microsurcos.

Imaginemos ahora un dispositivo como el representado en la figura 4, en
el que tenemos un cristal liquido entre dos placas de vidrio (2), cada uno de
los cuales esta pulido por la cara del cristal liquido formando microsurcos (del
tamano de una molécula) quedando los microsurcos perpendiculares entre si.

Luz
incidente

Luz transmitida

TN LCD

b) —————— Luzincidente
(1)
(2)
Cristal liquido

)
M

Luz transmitida
STNLCD

Figura 4. a) Funcionamiento de un cristal liquido a) tecnologia twisted nematic (TN)
b) Tenologia super twisted nematic.
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Segun lo visto antes, los cristales mas préximos a las placas se alinearan
con los microsurcos (director), mientras que en su interior se irdn alineando
para pasar de una direccion a otra por la influencia de las capas superiores, esta
alineacion se conoce como TN (de twisted nematic en inglés). Ademas, las tres
capas se encuentran a su vez entre dos polarizadores (1) también colocados
de forma perpendicular.

Encontramos entonces que la luz cambia su plano de polarizacién a medida
que avanza en el cristal y dicho dispositivo aparece entonces como transparen-
te. Ahora bien, si sobre ese cristal liquido aplicamos un campo eléctrico, éste
asume el papel de director alineando segun su eje a todas las moléculas en ma-
yor o menor grado dependiendo de del voltaje aplicado. En estas condiciones la
luz polarizada no puede variar su paso al paso por el cristal y llega perpendicular
al siguiente polarizador con lo que queda completamente absorbida.

Con este principio, para construir una pantalla de cristal liquido sélo nece-
sitamos una fuente de luz (retroiluminacién) y un par de electrodos por cada
pixel. Es de resefiar que el primer polarizador absorbe el 50% de la intensidad
luminosa, mientras que el sandwich de las placas de vidrio con el cristal liquido
absorbe hasta un 66% de la luz restante.

Al principio, dichos electrodos se consiguen mediante mallas conductoras
que se unen a cada uno de los substratos de vidrio entre los que se coloca el cris-
tal liquido. Este disefo, aunque muy simple, impide un direccionamiento eficaz
de los valores de pixel, pues el campo eléctrico de un pixel afectaba parcialmen-
te a sus vecinos. Las primeras pantallas de cristal liquido seguian fielmente este
disefo pero sus prestaciones les impedian emplearse como monitores.

2.2.2. Monitores LCD

El paso que permitié construir los primeros monitores de cristal liquido
(8"a 10" para una resoluciéon de 640x480) fue la introduccién de la tecnologia
STN (super twisted nematic). En estos los cristales liquidos no se giran 90° res-
pecto de la posicidn en circuito abierto sino 270° (ver figura 4b). En ellos los
polarizadores no se colocan paralelos a la superficie del cristal sino formando
un cierto angulo. El principio para utilizar estos dispositivos no es tanto el de
la transmision de la luz como el de la birrefringencia.

Asi la colocacién del polarizador, el espesor del cristal liquido y los dos rayos
de luz obtenidos se eligen cuidadosamente para obtener un color particular en
circuito abierto que maximice el contraste. El siguiente paso en la evolucion fue
la introduccién de la tecnologia DSTN (Dual scan super twisted nematic). Esta
tecnologia consiste basicamente en separar la pantalla de cristal liquido en dos
pantallas superpuestas. Con ello se gana en control sobre el pixel iluminado.
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No obstante los monitores DSTN adolecen de unas limitaciones que impi-
den que pudieran sustituir a los monitores CRT, consistentes en:

« Un tiempo de respuesta excesivamente lento (entorno a 200 ms), lo
que influye también el problema del control de direccionamiento de
los pixeles.

» Unos angulos de vision muy limitados (90° en horizontal y 60° en vertical).

La solucidn consistié en dotar a cada pixel de su propia circuiteria (lo que
se conoce como tecnologia de matriz activa) y aunque es conceptualmen-
te simple, hasta la década de los noventa era tecnolégicamente irrealizable
para las dimensiones que se necesitaban y a un precio que lo hiciera viable
para el futuro.

Hoy en dia los monitores de matriz activa se realizan empleando la tec-
nologia TFT (por Thin Film Transistor en inglés). Dicha tecnologia consiste
en una capa muy fina de transistores que permiten, con gran precisién el
direccionamiento espacial de los voltajes necesarios para crear una imagen
en un monitor LCD (véase figura 5). Por lo demas, se volvia a la configuracion
TN para el cristal liquido. Con el paso del tiempo, dicha tecnologia se ha visto
también favorecida por una gran mejora en los tubos fluorescentes emplea-
dos para la retroiluminacién de los monitores.

Source (Columnas)
Condensadores

Sustrato vidrio
TFT a-Si ' @

Gate (Filas)

Polarizador

Electrodos

Filtro de color
Sustrato vidrio

Figura 5. Estructura de una pantalla TFT LCD o AMLCD.
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Por ultimo, respetando este disefio se han introducido una serie de mejo-
ras que vamos a describir brevemente:

VA (Vertical alignment): En esta tecnologia los cristales se encuentran
perpendiculares a los sustratos cuando no hay campo eléctrico por lo
que el cristal liquido deja pasar toda la luz que queda bloqueada por
el polarizador frontal, lo que produce muy buena calidad en la gama
de negros y unos valores de contraste superiores. Al aplicar un campo
eléctrico las moléculas giran hasta alinearse con los sustratos. Presentan
ademas otra ventaja respecto a los anteriores al tener unos tiempos de
respuesta mas cortos (del orden de la mitad).

En la practica se emplea mas el MVA (multi domain VA) en el que cada
celda se divide en “dominios”, cada uno de los cuales tiene los cristales
orientados en un dngulo diferente (ver figura 6). Este efecto se consigue
creando protuberancias en el sustrato del LCD.

Mejoras sobre esa idea como el advanced MVA, patterned MVA (PVA) o
super PVA alcanzan dngulos de vision de 178° contrastes de 2500:1.

IPS (In plane switching): en este caso los cristales permanecen alineados
entre ellos y con los sustratos al aplicar el voltaje (ver figura 7). En circuito
abierto se organizan en dngulo recto respecto a su posicién anterior. En
este diseno el cristal forma una estructura extremadamente homogé-
neay se realzan considerablemente el angulo de vision y los valores de
negro. Sin embargo, esto implica duplicar la matriz de TFT y por consi-
guiente reducir el factor de llenado, con lo que se necesitan lamparas
particularmente potentes. Como conclusion, la relaciéon de contraste y
el brillo maximo empeoran. Ademas, el tiempo de respuesta también es
peor que en el resto de tecnologias.

Para mitigar estos inconvenientes se introdujo un disefio en dominios
similar al MVA genéricamente denominado super IPS (S-IPS). Todos los
fabricantes de monitores de diagnéstico médico han elegido esta tec-
nologia para sus productos.

A dicha tecnologia se han incorporado dos evoluciones mayores cono-
cidas como advanced super IPS e IPS Pro. La primera de ellas consistio en
dotar de transparencia éptica a los electrodos presentes en cada pixel,
mejorando la transmisién del LCD y por tanto el brillo maximo. La segun-
da implica redisefar la estructura de electrodos, tanto en su disposicion
como las distancias entre ellos y con ella se ha conseguido aumentar la
relacion de contraste. Para una visién de conjunto de estas evoluciones y
las mejoras en prestaciones que suponen véase la figura 7.
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Figura 8. Concepto de overdriving.

Overdrive: Los tiempos de respuesta dados en los parrafos anteriores
(para los “super” IPS, MVA o PVA) incorporan otra mejora consistente en
aplicar un sobrevoltaje en los pixeles para pasar rapidamente de negro
a blanco y luego ajustar el voltaje para obtener el nivel de gris deseado.
La justificacion de esto es que el cristal gira mucho mas rapido al pasar
de blanco a negro (o viceversa) que al pasar de un gris a otro como
consecuencia del mayor voltaje aplicado en el primer caso (ver figura 8).

Contraste dinamico: Las especificaciones de contraste dadas anterior-
mente incorporan esta innovacion consistente en ajustar el brillo de la
retroiluminacion en funcién del nivel de gris promedio de la imagen, lo
que mejora el contraste en particular para muy bajas o muy altas inten-
sidades (negros o blancos).

Mapas de compensacion: Corrigen la falta de uniformidad de los mo-
nitores (una de sus principales lacras) de forma muy considerable me-
diante una correccion digital, ajustando la“ganancia” de los transistores
individualmente de forma analoga a otros dispositivos digitales (pane-
les planos).

LED: Actualmente se va sustituyendo el fluorescente como fuente de
iluminacién de los monitores por una matriz de LED. Dicha matriz apor-
ta una mayor homogeneidad a la retroiluminacién, un tiempo de res-
puesta menor, una intensidad similar, un consumo menor y una mayor
vida media. Sin embargo, no permiten el contraste dinamico lo que
quizas ha influido en que no se haya impuesto en los monitores para
diagnoéstico médico.

En conclusién, es muy dificil pronunciarse sobre que tecnologia es superior
a las otras. Conceptualmente las tecnologias MVA proporcionan mejor gama
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de negros y brillos maximos, mientras que las IPS tienen menores tiempos de
respuesta y conservan mejor el contraste con el angulo de visién. En cualquier
caso, los valores que proporcionen los fabricantes de cada una de esas tecno-
logias son practicamente iguales entre si salvo para esta ultima caracteristica.
Ademads las MVA son, a priori, mas baratas, aunque la tecnologia super IPS ha
eliminado practicamente este inconveniente. Lo cierto es que la mayoria de las
casas comerciales venden monitores con la tecnologia IPS 6 DD-IPS.

2.4.1. Caracteristicas de la vision

El ojo humano es un sistema éptico que concentra la luz en la retina estan-
do el eje éptico una zona conocida como la févea. En ella las células fotosensi-
bles convierten la luz en impulsos nerviosos que son conducidos al cerebro a
través del nervio dptico. Dichas células son de dos tipos:

« Bastones: Presentes en toda la retina en un nimero de unos 120 millones,
son sensibles a una longitud de onda de 500 nm. Los impulsos eléctricos
generados se concentran en un millén de terminaciones nerviosas lo que
implica que son responsables de la visidn en condiciones de iluminacion
débil (visién escotopica) si bien no proporcionan una buena resolucion.

« Conos: Concentradas en la févea en un nimero de entorno a 6 millones,
existen tres subtipos de ellos, sensibles a los colores primarios, cada una
de ellas va acoplada a una terminacién nerviosa. Esta gran concentra-
cién (la févea es un disco de unos 0,2 mm de didmetro) junto con este
acoplamiento hace de ellas las responsables de la visién de los detalles
finos (alta resolucién), si bien es una visién de baja sensibilidad, de for-
ma que esta vision (vision fotépica) funciona bien solamente en con-
diciones de buena iluminacién.

Finalmente, es en el cerebro donde la “escena” es interpretada completan-
do el proceso de la vision. Este proceso se repite a una frecuencia estimada de
unas 65 imagenes por segundo. No obstante, la identificacion de una imagen
necesita de unos requerimientos de integraciéon temporal que reducen la capa-
cidad de la visién hasta unas 24 imagenes por segundo.

Las caracteristicas psicofisicas de la visibn humana condicionan el disefo
de los monitores en cuanto a las prestaciones que éstos deben ofrecer para
permitir un acoplamiento éptimo entre la produccién y la interpretacién de la
imagen médica. En este apartado describiremos estas caracteristicas mediante
las magnitudes conocidas de resolucion, contraste y ruido, asi como la tasa de
refresco de imagenes ya descrita.
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2.4.2. Resolucion

De acuerdo con lo descrito mas arriba, la resolucion de la visiéon es maxima
en la zona central (févea) y es alli donde se tiende a focalizar los objetos de inte-
rés para el observador. Por otra parte, dada la baja sensibilidad de los bastones,
la resolucién que se puede alcanzar depende la luminancia promedio de la es-
cena, asi como de la duracién temporal de la misma. Dentro de esa iluminacién
promedio diferenciamos entre la luminancia del fondo y el contraste del objeto
respecto de este, aunque teniendo en cuenta que las imagenes radioldgicas
se caracterizan por detalles de bajo contraste en un fondo gris, es preferible
hablar de umbrales de contraste.

A partir del modelo de Barten [2] podemos obtener una relacién entre la
luminancia del fondo, el umbral de contraste y la resolucién espacial en condi-
ciones de visién préxima (30 cm) y a distancias normales (60 cm). Existe el con-
senso de considerar un contraste umbral del 5% como necesario para identificar
un detalle.

En esas condiciones, encontramos una frecuencia de unos 5 pl/mm para
la visiéon proxima y de unos 2.5 pl/mm para la visién a distancia normal, lo que
implica que un monitor de 21" deberia tener entre: 1600 x 2133 y 3200 x 4267
pixeles para vision préxima. Es decir los monitores existentes en el mercado
cumplen con los requerimientos de la vision cuando el observador esta a la dis-
tancia habitual pero no cuando se aproxima al monitor.

Existen otros dos puntos a destacar:

« Los monitores CRT presentan una MTF de forma gaussiana, de modo
que la percepcion de los detalles se ve afectada por este pixel cuya fun-
cion de dispersidon de punto se extiende mas alla de las dimensiones
del pixel.

« Los monitores LCD deben funcionar con su resolucién nativa, es decir
al nimero de pixeles definidos por las dimensiones de la matriz acti-
va. Aunque la tarjeta grafica permita el empleo de otras resoluciones,
dichas resoluciones se forman en el monitor mediante el dithering, es
decir mediante un cambio en el nivel de gris de los pixeles respecto
del valor original para causar la sensacién de un cambio de resolucién.
Esto es, lo que cambia realmente no es la resolucion del monitor sino la
asignacion de grises a cada pixel.
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2.4.3. Contraste

El ojo humano tiene un rango de respuesta aproximado de 10'°, si bien el
rango dindmico en una sola imagen es mucho menor (entorno a 10%). Cuando
el ojo estd completamente adaptado a laimagen la respuesta bioldgica para el
sistema completa de la vision puede ser descrito aproximadamente por la ex-
presion P=L /(L +S), donde L es la luminanciay S una constante que depende
del grado de adaptacién. Esta relacion es mas util cuando se expresa como una
relacién de contraste biolégico AP/AC, siendo C el contraste fisico definido
como (L- L, )L, Sidiferenciamos de la expresion anterior obtenemos una
curva como la de la figura 9. En ella se puede observar que el contraste biolégi-
co es maximo cuando el ojo estd adaptado a una luminancia promedio.

dP/dL/L= 35

dP / dL/L (biologic response)
o
(V]

03 Lygs/ Ly, =80 -

0.2 -

0.1 | -
o e | | I

1 10 100 1000 o

Figura 9. Relacién entre la respuesta bioldgica y la luminancia promedio de la imagen [5].

En ese sentido cuando se observa toda una imagen el rango de luminan-
cias dentro de la imagen debe ser tal que la respuesta bioldgica sea suficiente
en todas ellas (se detecte toda la gama de grises presente). Se acepta que dicho
rango es tal que Lo /'L, < 80 (lo que supone aproximadamente un 35% de
la respuesta 6ptima).

Ahora bien, para mostrar detalles finos con un contraste suficiente (es decir
para detectar un borde) un monitor debe ser capaz mostrar frecuencias espaciales
elevadas con una modulacién de +50%, lo sustituyendo en la desigualdad anterior:

Lp=1.5Ly YLy =05Ly, =L, /L, >240.

max min
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Cuando el contraste del objeto disminuye, el detalle se hace menos visible
hasta que llega un punto en que deja de percibirse (JND por just noticeable
difference en inglés). Este punto, conocido como umbral de contraste varia con
la luminancia del fondo (véase mas adelante el modelo de Barten [2]). Asi pues,
el rango de luminancias de un monitor condiciona el nimero méaximo de JND
que pueden percibirse y por consiguiente la profundidad del pixel (nimero de
bits empleados en codificar los niveles de gris).

L, Ly JND
05 120 450
1 240 530
2 480 600
5 1,200 680
10 2,400 730

Tabla 2. JND para monitores con un rango de luminancias de 240 [5].

Existe un factor adicional que reduce el contraste de un monitor: el velo lu-
minoso (ver figura 10). El velo luminoso a su vez puede estar originado por la luz
reflejada del entorno (ya sea especular, cuando procede de fuentes puntuales
o difusa, cuando procede de la iluminacién ambiental) o por la dispersion de la
luz propia en la superficie del monitor (multiples reflexiones en el cristal para los
CRT) o crosstalk (el campo eléctrico de un pixel afecta a los vecinos) para los LCD.

Para tener en cuenta la pérdida de contraste por su propia luz, todos los
monitores especifican la relacion de contraste, definido como L, : L. Medido
con toda la pantalla en blanco (100% brillo) y un circulo central negro de 1 cm

de didmetro.

Los monitores CRT suelen llevar una capa antireflejante que elimina par-
cialmente el problema. En los LCD el problema esta resuelto para los TFT, de
modo que la relaciéon de contraste caracteriza la capacidad para opacificar
completamente el cristal liquido. En ese sentido quién ofrece la mayor relacién
de contraste (es decir los negros mas puros) son los monitores MVA, mientras
que los IPS son algo inferiores en ese aspecto.
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Figura 10. Origen del velo luminoso.

Finalmente hemos de tener en cuenta la variaciéon del contraste con la vi-
sion. El ojo humano tiene una respuesta que varia segun el inverso del coseno
del angulo de vision. Algunos dispositivos (conocidos como lambertianos) tie-
nen la propiedad de emitir la luz segun el coseno del angulo de forma que la
intensidad de la luz percibida no varia con el dngulo de entrada en el ojo. Los
monitores CRT si son lambertianos mientras que, en principio, los monitores
LCD nolo son.

También es conocido que el contraste de los monitores disminuye con el
angulo, de forma que cuando nos aproximamos (30 cm) los laterales de nuestro
campo de visidon pueden estar afectados por una notable pérdida de contraste.
Se han realizado grandes avances en este aspecto desde los DSTN primeros
(90° en horizontal y 50° en vertical) hasta los actuales (170° a 178° en ambos
sentidos), si bien estos angulos estan definidos para relaciéon de contraste de
tan so6lo 10:1. En este sentido las tecnologias IPS se comportan mejor, desta-
cando la super-IPS que permite una visién a grandes angulos (100° en ambos
ejes) sin practicamente pérdida de contraste, lo que permite una adecuada vi-
sualizacién incluso a distancias préximas.
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2.4.4. Ruido

La presencia de ruido es responsable de la pérdida del contraste percibi-
do. El modelo de Rose sobre el que se basan multitud de objetos de test de
contraste-tamano del detalle describe esta relacion.

Brevemente, Rose detecté que el umbral de la relacién sefal-ruido a partir
del cual un objeto es diferenciado de un fondo ruidoso es SNR > k, siendo k una
constante que varia entre 5y 7 dependiendo del observador.

Ahora bien, podemos describir SNR = C- N” siendo C el contraste del obje-
to y NV el nUmero promedio de fotones que alcanzan el ojo.

A continuacién sustituyamos N = @- 4, siendo @ la fluencia y 4 el area
del objeto.

Finalmente si asumimos un objeto circular y agrupamos todas las expresio-
nes anteriores:

SNR*=C*® 1-r* >k

Es decir, el umbral de contraste por el tamaiio del detalle crece lineal-
mente con el ruido relativo.

En cualquier caso, utilizando este modelo es posible establecer un umbral
de ruido debido al monitor por debajo del cual, podemos considerarlo des-
preciable en relacién al ruido propio de la imagen. Por ejemplo, en el caso de
la mamografia digital, asumiendo un ruido promedio de la imagen entorno al
2% 6 2,5%, esto implica un ruido del monitor de entorno al 0.7% o segun el
modelo de Rose 0.03 mm en el producto contraste-tamario [6].

El ruido del monitor procede de dos causas:

» Fluctuaciones en la luminancia: En los monitores CRT el ruido se debe
principalmente al granulado del fésforo con una marcada dependencia
segun el tipo (mayor para P104 que para P45). En los monitores LCD el
ruido es mucho menos apreciable y estd generalmente asociado a ruido
electrénico y a faltas de uniformidad de los monitores.

» Ruido estructurado: La fuente principal de ruido estructurado en los
monitores CRT son las lineas de barrido, mientras que en los LCD pode-
mos considerar como tal la estructura de los sub-pixeles (los dominios
0 zonas opacas como se muestra en la figura 11). No esta claro cémo
influye el ruido estructurado en la vision, hay indicaciones cientificas de
que la visién es capaz de sustraer estructuras de una imagen mediante
un mecanismo conocido como prewhitening [6].
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Figura 11. Ruido estructurado para un monitor LCD. Fuente Wikipedia (www.en.wikipedia.org).
Licencia libre

2.4.5. Frecuencia de refresco / Tiempo de respuesta

Ya hemos descrito que para que no se produzca una fatiga visual en el ob-
servador es importante que el monitor empleado sea capaz de darnos mas
de 65 imagenes por segundo. En los monitores de CRT debido por el siste-
ma de barrido si que se aprecia un parpadeo de la imagen cuando funcionan
con bajas frecuencias de refresco.

El caso de los monitores LCD es distinto, pues en ellos no hay un barrido
que refresque los valores de pixel, de forma que el nivel de gris es continuo
mientras que no haya cambios en la imagen original, lo que permite una ma-
yor comodidad de observaciéon. En consecuencia, no tiene sentido hablar de
frecuencia de refresco.

Lo que si es detectable es el tiempo que tarda el cristal liquido en cambiar
de estado (transparente a opaco), conocido como tiempo de respuesta. De
manera que un tiempo de respuesta largo origina una sensacién de arrastre o
desvanecimiento en los objetos en movimiento.

Los monitores actuales tienen tiempos de respuesta entre niveles de gris del
orden de 5 ms. Debidos entre otros al mecanismo de sobre disparo (overdriving)
descrito mas arriba. Ahora bien, ISO sélo acepta como descripcion del tiempo de
respuesta el tiempo de paso de blanco a negro (mas exactamente del 10% al 90%
de negro). En estos casos los tiempos son mas elevados (al menos nominalmente),
sin embargo dan muy poca idea del comportamiento dindmico del cristal liquido.

Esto es asi porque la velocidad de respuesta depende del cambio en el
campo eléctrico aplicado y por tanto de la transicién entre niveles de gris de-
seada, de forma que al pasar de un nivel de gris a otro similar el cristal rota mas
lentamente que al pasar a un nivel de gris mucho mas alejado.
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3. Impresoras

El otro sistema de presentacién de imagenes en radiologia digital son las
placas impresas: actualmente existen dos tecnologias de impresoras concurren-
tes en el mercado.

El funcionamiento de dichas impresoras se puede entender atendiendo
a la figura 12. Un haz laser incide en una pelicula fotogréfica. El barrido de la
pelicula se logra mediante un espejo deflector (fast scan) en la direccién “hori-
zontal”y unos rodillos que mueven la pelicula (slow scan) en la direccién “ver-
tical”. El nivel de gris se logra modulando la intensidad del haz laser, ya sea
directamente en el diodo emisor o mediante otro sistema (con fuentes laser
de He-Ne).

reflected mirror

toroidal lens

polygon mirror

rotated beam splitter
fixed beam splitter

photo collimator lens

continuous
feedback |
driver

Figura 12. Esquema de una impresora laser seca. Extraido de Frey & Sprawls 1997.

La complejidad del sistema de lentes se debe a la necesidad de que el perfil
del laser sea el adecuado y que el barrido sea uniforme en todo el eje horizon-
tal. Por el mismo motivo, es critico el movimiento de los rodillos para garantizar
la uniformidad del barrido en el otro eje.

El procesado de la pelicula una vez impresa depende de si ésta es del tipo
“humeda” (es decir con un procesado mediante liquidos revelador, fijador y de
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lavado) o “seca”. En el primer caso puede ser fuente de los mismos artefactos
que se presentaban en las imagenes “clasicas’, aunque dicha tecnologia esta
completamente en desuso.

La otra tecnologia son las impresoras termograficas. En este caso un cabe-
zal formado por una matriz de termorresistencias va pasando cerca de la peli-
cula donde deposita su energia en forma de calor. En la emulsién de esta pe-
licula sélo existen cristales de behenato de plata que se activan con el calor
produciendo la opacificacion de la pelicula que es proporcional a la cantidad
de calor depositada.

Esta tecnologia es a priori mas barata y robusta que la anterior, aunque los
valores de resolucion son (también a priori) ligeramente inferiores.

Como en el caso de los monitores el empleo de una curva de grises ade-
cuada hace que la placa final tenga una respuesta “sensitométrica” adecuada.
También como con aquellos, es esencial que todas las impresoras del servicio
den una respuesta uniforme de modo que la imagen no presente diferencias
dependiendo de la impresora empleada.

Afadir obviamente que el empleo de este sistema para el diagnéstico im-
plica un control de calidad para los negatoscopios.

3.3.1. Resolucion

Aplicando el razonamiento visto en los monitores, las impresoras cumplen
sobradamente con los requerimientos de hasta 5 pl/mm dado alli. Aqui el re-
querimiento mas fuerte proviene del hecho de que la placa constituye en si
una imagen “definitiva” que no admite un tratamiento posterior (como una
lupa), de forma que debe cumplir con los requerimientos dados por las moda-
lidades de imagen. En cualquier caso la resoluciéon no es un problema, oscilan-
do los valores nominales del tamaro de pixel entre los 100 #m (5 pl/mm) para
las dedicadas a multiples modalidades y los 50 #zm (10 pl/mm) para impresoras
dedicadas a mamografia.
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3.3.2. Contraste

Recuperando la expresion dada para los monitores y asumiendo un velo
de 0,3 DO:

L, /L >240= 10Cm-03>240 =D >26 DO

Lo que tampoco es un inconveniente para las impresoras que ofertan den-
sidades 6pticas maximas de entre 3,3y 3,6 DO.

Del mismo modo se puede decir que las impresoras actuales cumplen so-
bradamente con la gama de grises requerida.

3.3.3. Rendimiento

La capacidad de una impresora para atender las peticiones de impresién
viene determinada por la velocidad de impresion. Actualmente dicha veloci-
dad oscila entre 50 placas/hora para las impresoras de gama baja (sobremesa)
y unas 200 placas/hora para las de gama alta. Ademas, estas ultimas incorporan
un disco duro que permite evitar rechazos en las solicitudes de impresién.
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4, Calibracion de los monitores e impresoras

En un Servicio de Radiologia digital se visualizan o imprimen imagenes de
distintas modalidades por parte de radiélogos y clinicos con distintos medios
que van desde los monitores de diagndstico primario hasta los negatoscopios
pasando por los monitores de los ordenadores de sobremesa empleados en las
distintas consultas.

La agilidad y utilidad de este sistema digital va muy ligada a la consistencia
de la visualizaciéon en este abanico de dispositivos. Con esta premisa se hace
necesario un estandar que garantice esa consistencia.

En el afo 2000 el comité de DICOM edité un documento en el que se es-
pecificaba una escala de grises estandarizada para monitores e impresoras de-
nominada (GSDF por Grayscale Standard Display Function). La escala se basa en
el concepto de linearizacion perceptual, esto es, iguales cambios en los valores
de pixel provocan iguales cambios en el brillo percibido.

Antes de seguir se impone una aclaracién sobre el modelo DICOM en el
mundo real (véase figura 13):

=
—
T
e T .
Adquisicion Procesado Controladora Visualizacion
(Modalidad) (Aplicacion) de video (Monitor/Impresora)
Valores Valores p Digital

de pixel driving levels

Niveles de brillo
(Luminancias)

Figura 13. Conversion de los valores de pixel en niveles de brillo segin el modelo de objetos
DICOM [3].

« En primer lugar esta la modalidad de adquisicion (modality) que pro-
duce, tras algunas operaciones de preprocesado, una imagen digital
consistente en una matriz de pixeles (pixel values). Dicha imagen queda
almacenada dentro del PACS.
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Con posterioridad dicha imagen es cargada por una aplicacion que
puede someterla a una serie de transformaciones (cambios de brillo y
contraste, zoom,...) 0 a un procesado posterior (realce de bordes, su-
presién de ruido,...). El resultado de dichas operaciones es enviado al
hardware del equipo (tarjeta controladora de video), se conoce como
valores p (p values).

Dichos valores p son transformados por el hardware de acuerdo con una
tabla de conversion (LUT por Look Up Table) en unos valores de voltaje
(analégicos o digitales) denominados DDL (del inglés digital driving levels).

Finalmente el monitor convierte esos DDL en una distribucién espacial
de luminancias. Dicha conversion tiene lugar en base a unos parame-
tros de ajuste (por ejemplo brillo y contraste) del monitor y en ultimo
extremo a las caracteristicas fisicas del monitor (curva caracteristica).
Notese que, en general, esta curva no es ajustable.

Calibrar consiste entonces en encontrar una transformacién que nos
lleve los valores p a niveles de brillo respetando el principio de lineari-
zacion perceptual, o sea, encontrar la GSDF. En la practica, lo que se hace es
aplicar una LUT unitaria para determinar la curva caracteristica. El siguiente
paso es determinar la LUT que nos devuelve una salida con la forma de la
GSDF (ver figura 14).

300 120 300
o 2 o
= 250 & 100 = 250
3} ° o
200 > 80 200
150 60 150
100 + ., = 100
50 20 50
0 —— 0 ——————— o
20 40 60 80 100 120 0 50 100 150 200 250 0 20 40 60 80 100 120
% Gris PV. % Gris

DDL =LUT(p val) = I = Curva
caracteristica (L = CC (DDL))

Figura 14. Calibracién de un monitor

L =GSDF(p val)
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Lo siguiente es elegir la forma de la GSDF. Para ello el comité DICOM eligié
el modelo de Barten [2,3].

El modelo de Barten tiene en cuenta una serie de factores psicofisicos:
« Ruido neural

» Ruido cuantico

» Ruido externo

« Funcién de transferencia 6ptica

« Limite de la capacidad de integracion (espacial y temporal)

« Orientacion

« Filtro temporal

Cada uno de estos factores limita la sensibilidad de contraste en un rango
de luminancias o frecuencias espaciales de manera que al final se obtiene una
ecuacioén que relaciona estas magnitudes.

Empleando unas condiciones experimentales determinadas (objetos
de test pequenos con 2° de vision subtendida y modulacién sinusoidal
(AL/2)sin(w) a 4 ciclos/°; fondo uniforme de luminancia variable; distancia
de observacion de 250 mm) el modelo de Barten predice el umbral de con-
traste AL/L que es "justo” detectable (por debajo del cual el observador no
detecta el objeto) también conocido como JND.

A partir de este umbral DICOM construye la GSDF iterativamente como una
tabla donde el valor de luminancia siguiente es tal que la diferencia entre am-
bas es justamente el valor del umbral de contraste: L,=L+ JND(LJ.). En ese
contexto j se denomina el indice JND. DICOM también da una forma analitica
de la GSDF mediante un ajuste a los valores de la tabla.
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Hoy dia la mayoria de los monitores disponen de un sistema de autocali-
bracion. Esta autocalibracion se programa en determinados momentos y du-
rante la misma el programa va midiendo la luminancia de una serie de niveles
de brillo y va ajustando el mapa de grises en caso necesario.

No obstante hay un par de cuestiones que nos parece relevante destacar:

1.

En algunos monitores el luxémetro suele ir en el marco de la pantalla. En
este caso dicho luxdmetro se mueve hasta quedar sobre laimagen para
medir las luminancias en una de las esquinas o en un lateral. Teniendo
en cuenta que uno de los grandes problemas de los monitores suele
ser su falta de uniformidad hemos de estar seguro que se produce una
compensacion adecuada que garantice la correcta calibraciéon de todo
el monitor, y no sélo de la regién medida.

Como resultas de la calibracién se suele emitir un informe al “adminis-
trador” del control de calidad (generalmente el servicio técnico de la
casa) de modo que hemos de asegurarnos de recibir una copia de dicho
informe. También, ha de establecerse un mecanismo que asegure que
cualquier usuario quede avisado de que el monitor no esta bien ajusta-
do, en el caso de que el resultado de la calibracién no sea satisfactorio.

Las impresoras, en particular las de gama media-alta, también suelen llevar
un sistema de autocalibracién mediante una tira sensitométrica y un densité-
metro incorporado a la propia maquina.

Finalmente, hay que puntualizar algunas cuestiones:

La formula derivada a partir del modelo de Barten esta definida para
un patrén de brillo constante en un fondo de brillo variable, de mane-
ra que el ojo se adapta completamente antes de visualizar el objeto (lo
que se conoce como adaptacion variable). Sin embargo, una imagen
radiolégica consiste en multitud de detalles sobre fondos de brillos di-
ferentes y no uniformes, de manera que el ojo se adapta a la imagen
en su conjunto, sin variar al centrarse en uno u otro detalle (adaptacion
fija). En estas condiciones, el umbral de contraste crece para luminan-
cias elevadas, al contrario de lo predicho por el modelo de Barten [1,6].

En cualquier caso, lo fundamental es el impulso de normalizaciéon de
la respuesta de los dispositivos de visualizacién, quedando incluso la
linealizacién perceptual como un objetivo secundario, tal y como reco-
noce el propio comité DICOM.
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Por ultimo, si bien el comité DICOM define la GSDF para los sistemas de
visualizacién, deja a los fabricantes el modo en que dicha funcién debe
ser implementada, es decir si la correccién se introduce en la aplicacién,
la tarjeta grafica o en el propio monitor. Esto hace que los monitores
pueden no ser intercambiables entre puestos de trabajo.

5. Referencias

(1]

(2]

(3]

(4]

(5]

(6]

AMERICAN ASSOCIATION OF PHYSICISTS IN MEDICINE TASK GROUP 18.
(2005). Assessment of Display Performance for Medical Imaging Systems.
AAPM on-line report no. 03.

BARTEN, P.G. (1666). Physical model for the contrast sensitivity of the hu-
man eye. Proc. SPIE, Vol, pp. 57-72 (1992)

DICOM PART 14 (2001). Grayscale standard display function. NEMA,
Rosslynn, Virginia.

FLYNN, M.J. ET AL. (1999) High-Fidelity Electronic Display of Digital
Radiographs. RadioGraphics, Vol. 19, pp. 1653-1669.

FREY, G.D., SPRAWLS, P. (Editors) (1997). The expanding role of medical
physics in diagnostic imaging: Proceedings of the 1997 summer school.
AAPM. Madison, Wi.

SAMEI, E. (2005). Techonological and Psycophysical Considerantios for
Digital Mammographics Displays. RadioGraphics, Vol. 25, pp 491-501.

151






Tema 5:
Conectividad DICOM

José Ignacio Jiménez Alarcén






Conectividad DICOM

José Ignacio Jiménez Alarcon,
Hospital Nuestra Sefiora de Candelaria, Tenerife

1. Introduccion

Enfechas tan tempranas como 1983, tanto el colegio Americano de Radiologia
(ACR) como la Asociacion Nacional de Fabricantes Eléctricos (NEMA) formaron un
comité para el desarrollo de un estandar mediante el cual los equipos digitales de
imagenes médicas pudieran compartir imagenes. La misiéon de este comité con-
sistié en desarrollar una interfase entre los equipos generadores de imagenes
con cualquier otro dispositivo que el usuario final quisiera conectarles.

Un afo antes la Asociacion Americana de Fisicos Médicos (AAPM) habia de-
sarrollado un estandar para la grabacién de imagenes en una cinta magnética [1].
Dentro de la definicion de este estandar habia dos ideas que se demostraron Uti-
les al comité formado por la ACR-NEMA y que al final se acabaron adoptando.

« Conlaimagen se adjuntaba una cabecera conteniendo una descripcién
de laimagen con los elementos que la identificaban.

« Estos elementos eran de longitud variable e identificables por una clave
que hacia referencia al nombre del elemento.

La primera version del estandar, ACR-NEMA 1.0 se publico en el afio 1985.
Con su publicacion, el comité formado pasé a ser un grupo de trabajo para el
seguimiento y desarrollo de futuros avances del estandar. Fruto de este trabajo
continuo fue la publicacion en 1988 de la segunda versién del mismo, en el
cual se anadian elementos nuevos y se corrigieron los errores detectados en la
primera versidon del mismo.

El problema que se planteé con la version 2.0 del estandar es que este par-
tia de una comunicacién entre ordenadores tipo punto a punto (P2P), mientras
gue muchos usuarios pretendian conseguir una conexién entre los diferentes
sistemas de imagenes y su red informatica. Dado que el estandar no estaba

155



Introduccion al Control de Calidad
en Radiologfa Digital

pensado para conectar equipos médicos directamente a redes informéticas,
la resolucién de este tema implicaba una profunda remodelacién del mismo.

Mediante la revisién de los tipos de servicios necesarios para comunicarse
entre las diferentes redes, ademas de la conexién punto a punto, ya implemen-
tada, se eligieron otras dos. La eleccién se basé tanto en su popularidad como
en la posibilidad de llevar a cabo futuras expansiones del protocolo de inter-
net TCP/IP y el estandar internacional de conexiones ISO-OSI. En la figura 1 se
muestra la filosofia basica del disefio, en la que se observa que estd modelado
en una serie de capas independientes, de tal forma que la comunicacion entre
aplicaciones de ejecuta de forma transparente, se independiza de la red y facili-
ta los posibles cambios, mejoras en las redes de comunicacion sin la necesidad
de reescribir de nuevo las aplicaciones.

______________________________________________________

______________________________________________________

Intercambio de mensajes entre aplicaciones DICOM

OSl association Control
DICOM DICOM Service Element (ACSE)
Sesion/ Capa
Transporte/ Superior OSI Presentation Kemel
Red Protocolo
(STN) \ TCP/IP OSI Session Kemel
TCP OSl Transport
DICOM
Data Link OSI Network
IP
LLC
DICOM
Physical Capas Fisicas de la red...
K (50-pin) j (Ethernet, FDDI, etc.)
Entorno

Entorno de Red
Punto a Punto

Figura 1. Esquema general del transporte de la imagen médica.
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2.DICOM 3.0

El estandar DICOM, disponible tanto en forma impresa como en forma
electrénica, consta de una serie de partes, en las que cada una de ellas se refie-
re o explica un componente determinado del mismo.

Parte 1: Revision

Parte 2: Conformance

Parte 4: Parte 11: Medios de
Especificaciones Parte 3: almacenamiento.
servicios clases Objetos de informacién Perfiles de aplicaciones

Parte 5: Estructura de datos y semantica

Parte 6: Diccionario de datos

Parte 10: Almacenamiento y Formato
Parte 7: Intercambio de mensajes de archivo
(Operaciones de redes)

Part X PartY Part Z
Specific Media Formats
Parte 8: Soporte de Red Ez:teog; ) & . |
TCP/IP OSI PhySlCaI Media
Punto

| | Partes del DICOM V3

| | Extensiones a DICOM para soportar
medios de almacenamiento

Figura 2. Esquema del esténdar DICOM.
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Las diferentes partes de que consta el estdndar DICOM estan interrelacio-
nadas entre ellas y de una modo general consisten en:

« Parte 1: Introduccién y descripcion general. Esta parte provee una des-
cripcién general del estandar, su historia, desarrollo y objetivos, conte-
niendo una breve descripcion de los objetivos de cada parte del mismo.

« Parte 2: Define los principios que deben de cumplir todas aquellas im-
plementaciones que digan que soportan el estandar.

- Requerimientos de conformidad
- Conformance statements

- No obstante DICOM no especifica ningun procedimiento de valida-
cion o de test para asegurar esa conformidad

« Parte 3: Especifica el nimero de objetos de informacién y clases. Tanto
los objetos de informacién como las clases proveen una definicion abs-
tracta de entidades reales, aplicables para la comunicacién de image-
nes médicas e informacion relacionada.

158



Tema 5:
Conectividad DICOM

3.10D (Objetos de informacion)

Un objeto de informacién (IOD) es una coleccion de partes de informa-
cion relacionadas, agrupadas en entidades mas pequefias denominadas en-
tidades de informacion. Cada una de estas entidades contiene informacion
acerca de un elemento, tal como informacién del paciente, de una imagen etc.
Dependiendo del contexto estos IOD pueden contener una sola entidad de
informacion, se denominan entonces I0D normalizados, o ser una composi-
cion de varias entidades de informacién, denominandose entonces 10D com-
puestos. Los IOD compuestos pueden dar lugar a estructuras de informacion
bastante complejas.

O Single
\0,6\\1,'660 Information
o Entity ( IoM ) Agrupad
10D grupado
( IOM )
( IOM )
( IOM )
G, 0
( )
@5{0
( IOM )
Inform

Entity

Figura 3. Clasificacion de los objetos de informacién.

Una entidad de informacién consiste en atributos que describen un Unico
trozo de informacion.

« Parte 4: define el nimero de clases de servicio. Una clase de servicio
asocia uno o mas objetos de informacidn con uno o mas comandos, los
cuales se usaran sobre dichos objetos.

« Parte 5: especifica como las aplicaciones DICOM deben de construir y
codificar el conjunto de datos, resultante de la utilizacién de objetos
de informacion y clases de servicio. También especifica las técnicas de
compresidn de imagen admitidas por el estandar.
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« Parte 6: Diccionario de datos. Define la coleccién de todos los elemen-
tos de DICOM.

« Parte 7: Intercambio de mensajes. Especifica tanto el servicio como el
protocolo utilizado por una aplicaciéon en un entorno de imagenes me-
dicas, para el intercambio de mensajes.

« Parte 8: Especifica los servicios y los protocolos de las capas superiores,
necesarios para soportar la comunicacién entre aplicaciones DICOM en
un entorno de red.

« Parte 9: Esta retirada y definia las comunicaciones punto a punto.

« Parte 10: Especifica el modo general de almacenar imagenes en un me-
dio removible.

« Parte 11: Especifica aquellos subconjuntos de DICOM a los que una apli-
cacion dice que se adhiere. Estos subconjuntos son los que el estandar
denomina perfiles de la aplicacion.

« Parte 12. Funciones de almacenamiento y formatos para el intercambio
de datos.

« Parte 13: Estd también retirada y especificaba la impresién punto a punto.

« Parte 14: Especifica una funcién de visualizacién estandar, de tal forma
que las imagenes se muestren de forma consistente en los diferentes
dispositivos de visualizacion.

« Parte 15: Perfiles de seguridad. estos perfiles de seguridad deben de ser
definidos referenciados a fuentes externas.

« Parte 16: Define las plantillas para estructurar los documentos como ob-
jetos de informacion DICOM.
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4. Protocolo de comunicaciones DICOM

Antes de seguir avanzando en la explicacién del estandar, es adecuada la
introduccion de conceptos de procesos distribuidos que ayudaran a clarificar
la terminologia que usa DICOM y que tantas veces produce confusién en los
usuarios del mismo.

Proceso 1 Comunicaciones Proceso 2
Sistema A . Sistema B
Informacion

Figura 4. Procesos distribuidos.

Un modelo distribuido tiene al menos dos procesos intercambiando in-
formacion, cada uno de ellos realizando sus propios procesos, pero al mismo
tiempo dependiendo de la funcionalidad de cada lado. Un nimero de proce-
sos distribuidos actuando conjuntamente proveen servicio por ejemplo a un
departamento de radiologia.

Antes de que estos procesos puedan actuar juntos, deben de seguirse una
serie de pasos, por ejemplo deben de estar de acuerdo en el papel que juega
cada uno de ellos y en las operaciones que cada uno puede realizar.

Lo primero que se tiene que definir es que papel jugard cada parte, cual es
la que ejerce de cliente y cual es la que ejerce de servidor, esta relacidon define
que parte toma la iniciativa en el proceso. En la mayor parte de los casos es el
cliente, aunque en determinadas ocasiones es el servidor el que puede tomar
la iniciativa.

Ademas de en los roles, ambos lados tienen que ponerse de acuerdo en la
informacion que pueden intercambiar. Esta informacion queda definida por el
contexto en el que esta implementado el proceso.

El como se procesa la informacién en cada parte es lo que se denomina
operacion. La combinacién de estas variables, contexto, operacién, relacién e
informacion es la parte mas importante de un proceso distribuido y debe de
ser determinada antes de que se puede realizar una implementacién con éxito.
Todos estos conceptos son parte del dominio de la aplicacién. No tiene nada
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que ver en como la informacién se intercambia dado que para ello se basan en
protocolos de bajo nivel, transparentes a las aplicaciones.

Ambas partes deben determinar como se representa la informacion en
bits/bytes y también el formato en que son transferidas. El intercambio fisico
propiamente dicho se realiza via red o mediante medios de intercambio, cada
uno de ellos con unas propiedades determinadas.

i{Como se traduce esto a DICOM 3.0? Por de pronto este sigue el mismo
modelo de proceso distribuido que se ha explicado anteriormente, pero para
complicarlo un poco cambia los nombres que hemos visto. Al cliente le deno-
mina Service Class User (SCU) mientras que al servidor le denomina Service
Class Provider (SCP), la relacién entre ambas partes se define mediante la des-
cripcion de la “Clase de Servicio”

Parte de la clase de servicio son la informacién y las operaciones. En DICOM
estos se combinan para formar lo que denomina SOP Class (Service Object
Provider Class). Cada uno de estos servicios tiene completamente definidos los
roles y operaciones que juega cada una de las partes.

Antes de que se pueda realizar un intercambio de informacién, la identifi-
cacion de la SOP Class es un paso importante. El mecanismo para hacerlo de-
pendera de que se haga por red o mediante un medio de intercambio.

Como el medio mas importante es la red, se explicardn a continuacion los
pasos que realizan dos aplicaciones DICOM para comenzar la relacién entre
ellas. Las partes 7'y 8 del protocolo, explican los mensajes y como establecer las
comunicaciones iniciales entre diferentes aplicaciones

El punto importante a tener en cuenta es que el intercambio de informacion
DICOM no puede ser realizado hasta que ambas aplicaciones han establecido
una asociacion donde queda delimitado el papel que juega cada una de ellas y
la informacién que pueden intercambiar.

La codificacién de los mensajes que en este momento se transfieren las
aplicaciones DICOM, se realiza mediante unos paquetes de datos que se de-
nominan Protocol Data Units (PDU).Para facilitar la comunicacién la sintaxis de
dichas PDU estda completamente fijada en el estandar. Estos PDU estan cons-
truidos mediante una serie de campos fijos y que deben de estar de forma obli-
gatoria junto con una serie de campos opcionales que pueden contener uno o
mas elementos de longitud variable.

Establecer la asociacién. Una de las aplicaciones ha de enviar una peticién
de asociacion a la otra parte, para ello envia a la otra aplicacién un mensaje
consistente en los siguientes campos.
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Byte Campo Descripcion
1 Tipo de PDU 01H
2 Reservado Tiene que tener un valo 00H
3-6 Longitud PDU Numero de bytes desde el primer byte
del siguiente campo hasta el ultimo byte
del campo variable
7-8 Versién Protocolo Es un campo de dos bytes que identifica
la versién del protocolo de comunicaciones
DICOM que se esta utilizando
9-10 Reservados Tienen que tener un valor 0000H
11-26 AE llamada Nombre de la aplicacion de destino. Aplicacion
a la que se esta limando
27-42 AE llamando Nombre de la aplicacién que esta pidiendo
la asociacion.
43-74 Reservado Todos los bytes tienen que tener un valor 00H
75-XXX Campo variable Este campo variable debe de contener

los siguientes elementos: Una aplicacion
de contexto, uno o mas elementos de
presentacion y uno o més elementos
de presentacion de usuario

El campo mas interesante en informacion es el correspondiente al listado
de definiciones de contexto. Consiste en un listado conteniendo una o mas
presentaciones, cada una de ellas debe constar de una identificacién, un nom-
bre de sintaxis y nombres de transferencia de sintaxis, todas estos valores se
explican en la parte 3 del protocolo DICOM.

Contexto de la aplicacion
Byte Campo Descripcion
1 Tipo de PDU 10H
2 Reservado Tiene que tener un valor 00H
3-6 Longitud PDU Numero de bytes desde el primer byte
del siguiente campo hasta el ultimo byte
del campo variable
5-XXX Nombre del contexto de la Debe de ser un nombre valido, segun se

aplicacion
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Contexto de presentacion

Byte Campo Descripcion
1 Tipo de PDU 20H
2 Reservado Tiene que tener un valor 00H
3-6 Longitud PDU Numero de bytes desde el primer byte
del siguiente campo hasta el ultimo byte
del campo variable
5 ID del elemento Un numero entre 1y 255
6 Reservado Tiene que tener un valor 00H
7 Reservado Tiene que tener un valor 00H
8 Reservado Tiene que tener un valor 00H
9-XXX Sintaxis de transferencia Este campo variable debe de contener los
siguientes elementos: Un elemento de sintaxis y
uno o mas elementos de sintaxis de transferencia
Abstract de sintaxis
Byte Campo Descripcion
1 Tipo de PDU 30H
2 Reservado Tiene que tener un valor 00H
3-6 Longitud PDU Numero de bytes desde el primer byte
del siguiente campo hasta el ultimo byte
del campo variable
5-XXX Nombre del abstract Estos nombres se encuentran definidos como
de sintaxis UID en la parte 5 del protocolo
Sintaxis de Transferencia
Byte Campo Descripcion
1 Tipo de PDU 40H
2 Reservado Tiene que tener un valor 00H
3-6 Longitud PDU Numero de bytes desde el primer byte
del siguiente campo hasta el ultimo byte
del campo variable
5-XXX Nombre de la sintaxis Estos nombres se encuentran definidos como
de transferencia UID en la parte 5 del protocolo
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En este campo variable también se encuentra la informacién de usuario,
esta informacion se negocia la longitud maxima de los mensajes que cada
aplicacion soporta, el numero maximo de aplicaciones abiertas de forma an-
sicrona que una aplicacién soporta y lo que es mas importante se negocia el
papel de cada una de las aplicaciones, quien lo hara como cliente y quien lo
hara como servidor.

La aplicacién a la cual se le esta pidiendo la asociacién debe de responder
a la otra aplicacién con un mensaje construido con los siguientes elementos.

Byte Campo Descripcion
1 Tipo de PDU 02H
2 Reservado Tiene que tener un valo 00H
3-6 Longitud PDU Numero de bytes desde el primer byte

del siguiente campo hasta el ultimo byte
del campo variable

7-8 Versién Protocolo Es un campo de dos bytes que identifica
la versién del protocolo de comunicaciones
DICOM que se esta utilizando

9-10 Reservados Tienen que tener un valor 0000H

11-26 Reservado Nombre de la aplicacion de destino. Aplicacion
a la que se esta llamando

27-42 Reservado Puede tener el mismo valor que el campo
equivalente en la peticion de asociacion,
pero se puede dejar en blanco

43-74 Reservado Puede tener el mismo valor que el campo
equivalente en la peticién de asociacién,
pero se puede dejar en blanco

75-XXx Campo variable Este campo variable debe de contener
los siguientes elementos: Una aplicacion
de contexto, uno o mas elementos de
presentacién y uno o més elementos
de presentacién de usuario

El campo de los elementos de presentacion de contexto es el campo in-
teresante en este caso porque contiene la respuesta de la aplicaciéon que es
llamada a cada una de las operaciones propuestas por la aplicaciéon que llama.
Este parametro indica la aceptacién o rechazo de cada una de las presentacio-
nes de contexto propuestos por la aplicacion que inicia la asociacién. Se debe
de contestar a cada de las propuestas recibidas, bien con una aceptacion o
rechazo de la misma.
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Contexto de presentacion

Byte Campo Descripcion
1 Tipo de PDU 21H
2 Reservado Tiene que tener un valor 00H
3-6 Longitud PDU Numero de bytes desde el primer byte

del siguiente campo hasta el ultimo byte
del campo variable

5 ID del elemento Un numero entre 1y 255
6 Reservado Tiene que tener un valor 00H
7 Resultado Numero entero con uno de los siguientes valores

+ 0: Aceptado

+ 1: Rechazado por el usuario

« 2:Rechazado sin dar una razon

« 3:Sintaxis de abstract no soportada

« 4: Sintaxis de transferencia no soportada

8 Reservado Tiene que tener un valor 00H
9-XXX Elemento de Sintaxis Este campo debe de contener un Sub-elemento
de transferencia de transferencia de sintaxis

Ademas de este mensaje de aceptacién de la asociacion, el protocolo de-
fine otra serie de mensajes para liberar la asociacion, terminar una asociacion,
etc. cada uno de ellos y su sintaxis son explicados en la parte 8 del protocolo.

Para explicar mejor estos conceptos que se han introducido aqui, se inten-
tard un ejemplo en el que dos aplicaciones A y B intentan establecer una aso-
ciacion mediante el protocolo DICOM.

« Laaplicacion A envia a la aplicacién B una propuesta de asociacién con
el formato explicado anteriormente, en la que le pide que se realice el
archivo de una imagen de CT y de impresién entre otras... en la que
puede jugar tanto el papel de cliente como el papel de servidor, siendo
la longitud maxima del mensaje de 4096 caracteres.
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-~
DICOM Application Entity "A" )
Pres. | Abs.Syn.Name | Trans. Syn [ Trans. Syn
Cont. ID | for Storage-MR | Name for | Name for
(1) SOP Little End. Big
Pres. | Abs.Syn.Name | Trans. Syn
Cont.ID| for Basic Print | Name for
(5) Meta SOP Little End. A-ASSOCIATE
Pres. | Abs.Syn.Name | Trans. Syn Request
Cont.ID| for Detached | Name for (A—>B)
(7) Study Mg. SOP | Little End.
Pres. Abs. Syn. Name Trans. Syn
Cont.ID for Query SOP Name for
) y Little End.
- J
Figura 5. Solicitud de servicios. Peticionario.

En este caso el elemento de presentacion de contexto que nos interesa es
el que tiene el ID 3. Se puede ver que admite dos sintaxis de transferencia Little

Endian y Comprimida.

La aplicacion a la que se hace la peticion debe de responder a cuales de
esas presentaciones de contexto esta de acuerdo.

Figura 6. Solicitud de servicios.

DICOM Application Entity "B" h
Pres. Trans. Syn
Cont.ID Accept Name for
A-ASSOCIATE (M Little End.
Request Pres. Trans. Syn
(A< B) Cont.ID Accept Name for
(3) Compress
Pres.
Cont.ID Reject
(5)
Pres.
Cont.ID Reject
@
Pres. Trans. Syn
Cont.ID Accept Name for
9) Little End.
S J

Destinatario.
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Una vez que ambas aplicaciones se han puesto de acuerdo en las capacida-
des de cada una de ellas, el siguiente paso en negociar el tamafio de mensaje

que acepta cada una de ellas.

DICOM Application Entity "A"

Max. Length Max. PDU
Sub-ltem Length Receive
(5TH) (4096)
A-ASSOCIATE

Request
(A< B)

A-ASSOCIATE
Request
(A—>B)

DICOM Application Entity "B"

Max. Length
Sub-ltem
(51H)

Ma

(1

x. PDU

Length Receive

6384)

Figura 7. Negociacién entre aplicaciones. Tamafo del mensaje.

Y negociar el papel puede realizar cada una de las aplicaciones.

4 DICOM Application Entity "A" h
SCU/SCP Abs. Syn. Name
Role Sub-Item | for Storage-MR SCL:SoIe SCF('1I§0Ie
(54h) SOP (1)
SCU/SCP Abs. Syn. Name
Role Sub-Item | for Storage-CT SCliSole SCP(1I§oIe
(54h) SOP (3) A-ASSOCIATE
Request
SCU/SCP | Abs. Syn. Name | ¢, 1o | scp Role (A>B)
Role Sub-Item | for Basic Print ) )
(54h) SOP (5)
\§ J
4 DICOM Application Entity "B" h
SCU/SCP Abs. Syn. Name SCU Role | sCP Role
Role Sub-Item | for Storage-MR
A-ASSOCIATE (54h) SOP (1) M ©
Request
(A« B) SCU/SCP Abs. Syn. Name SCU Role | SCP Role
Role Sub-ltem | for Storage-CT R m
(54h) SOP (3)
SCU/SCP Abs. Syr?. Na.me SCU Role | SCP Role
Role Sub-Item | for Basic Print R )
(54h) SOP (5)
\§ J

Figura 8. Negociacién de servicios.
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Con estas operaciones ambas aplicaciones ya han establecido la asociacion.

El protocolo Dicom dispone de una serie de servicios de bajo nivel, que
difieren en el modo de aplicacién.

Un grupo de servicios se aplica a entidades compuestas, como puede ser
una imagen de CT, y otro grupo de servicios se aplica a entidades normaliza-
das, como puede ser el nombre de un paciente

5.Dimse -C

» C-Store: Se utiliza cuando una aplicacion necesita que la otra aplicacion
guarde una SOP compuesta.

» C-Dimse: Se utiliza para realizar busquedas mediante una lista de atributos.

o C-Get: Se utiliza para recuperar informacién de una o mas SOP compuestas,
basandose también en una lista de atributos que se pasan a la aplicacién.

« C-Move: Se utiliza para mover informacion entre aplicaciones.

» C-Echo: Se utiliza para verificar la comunicacidn entre aplicaciones.

6. Dimse-N

Proveen de servicios de operacién y de notificacién, pero son solamente
aplicables a las entidades normalizadas

Existe solo un servicio de notificacion N-EVENT-REPORT, que se utiliza para
notificar que se ha realizado un evento sobre una entidad normalizada. Este
servicio siempre espera una respuesta.

o N-Get: Se utiliza para recuperar informacion.

o N-Set: Se utiliza para modificar informacion en una de las aplicaciones.
« N-Action: Se utiliza para realizar una acciéon determinada.

« N-Create: Se utiliza cuando se quiere crear una instancia de una SOP Class.

» N-Delete: Se utiliza cuando se quiere borrar un instancia previamen-
te creada.
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Todos los servicios DIMSE son servicios confirmados, esto es que esperan a
que la aplicacién donde se ha realizado la accidon confirme que se ha realizado,
con éxito o error, pero espera una confirmacion de la misma.

7. C-Store

Este servicio es quizas el mas importante, dado que permite almacenar las
entidades compuestas. Es un servicio confirmado, es decir, la aplicacién que
este recibiendo la peticién debe confirmar que se ha realizado el almacena-
miento de la informacién.

Entre los pardmetros de este servicio esta la entidad SOP tanto la clase
como la instancia que se quiere almacenar. Este valor sera diferente depen-
diendo del tipo de entidad compuesta que se quiera guardar.

El equipo al que se ha realizado la peticion puede responder con una serie
de mensajes tanto de error como de éxito de la operacion. En el caso de que no
se haya podido realizar con éxito debe de noticiar el porqué.

8. Query/Retrieve

La combinacién de los servicios C-FIND y C-GET, permite la realizacién de
consultas y la recuperacion de datos entre dos aplicaciones.

C-FIND es también un servicio confirmado y busca la informacién median-
te una lista de atributos que se transmiten a la paliacién de donde se quiere
recuperar la informacion, la cual siempre ha de contestar con un cédigo que
indica como se ha realizado la operacion.

Una vez realizada la busqueday dependiendo del resultado de la misma, se
ejecuta el servicio C-GET para recuperar la informacion deseada, también otro
servicio confirmado.

9. SOP- Classes

Practicamente todos los operaciones que se pueden realizar en un servi-
cio de diagnostico por la imagen, estdn contempladas en el Standard DICOM,
como entidades compuestas.

Debido a la gran cantidad de ellas que existen, solo nos detendremos bre-
vemente en algunas de ellas.
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10.CTIOD

Especifica una imagen que ha sido creada mediante un equipo de tomo-
grafia computarizada. Los médulos que la componen son lo siguientes:

IE Modulo Referencia Uso

Patient Patient C7.1.1 M
Clinical Trial Subject C7.13 u
Study General Study C7.21 M
Patient Study C7.22 u
Clinical Trial Study C7.23 u
Series General Series C.7.3.1 M
Clinical Trial Series C73.2 u
Frame of Reference Frame of Reference C7.4.1 M
Equipment General Equipment C7.51 M
Image General Image C.7.6.1 M
Image Plane C.7.6.2 M
Image Pixel C763 M

Contrast/bolus C764 C - Requerido si se usa

contraste en laimagen
CT Image C8.2.1 M
Overlay Plane C9.2 u
VOI LUT C11.2 U
SOP Common C12.1 M

Estos mdédulos también nos sirven para describir una caracteristica muy
importante de DICOM y es que no todos los campos del estandar son obliga-
torios. Algunos de ellos pueden ser opcionales, los que estan con U, y se dejan
al libre albedrio del que ha realizado la implementacién, mientras que otros
campos son necesarios solo si se cumplen determinadas condiciones, como es
en este caso el modulo de contraste.
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Modulo de una imagen CT

Attribute Name Tag Type Attribute Description
Image Type (0008,0008) 1 Image identification characteristics.
Samples per Pixel (0028,0002) 1 Number of samples (planes) in this image
Photometric (0028,0004) 1 Specifies the intended interpretation
Interpretation, of the pixel data
Bits Allocated (0028,0100) 1 Number of bits allocated for each pixel
Bits Stored (0028,0101) 1 Number of bits stored for each pixel
High Bit (0028,0102) 1 Most significant bit for pixel sample data.
Rescale Intercept (0028, 1052) 1 The value b in relationship between stored
values (SV) and) and Hounsfield (HU).
HU = m*SV+b
Rescale Slope (0028,1053) 1 m in the equation specified in Rescale
KVP (0018,0060) 2 Peak kilo voltage output of the x ray generator used
Acquisition Number (0020,0012) 2 A number identifying the single
Scan Options (0018,0022) 3 Parameters of scanning sequence.
Data Collection (0018,0090) 3 The diameter in mm of the region over which
Diameter data were collected
Reconstruction (0018,1100) 3 Diameter in mm of the region from within
Diameter which data were used in creating
the reconstruction of the image
Distance Source to (0018,1110) 3 Distance in mm from source to detector center

Detector

Se debe de tener en cuenta que solo los campos marcados con 1 deben de
enviarse de forma obligatoria.
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11.CRIOD
IE Module Reference Usage
Patient Patient C7.11 M
Clinical Trial Subject Cc7.13 U
Study General Study C7.21 M
Patient Study C7.22 u
Clinical Trial Study C7.23 u
Series General Series C7.3.1 M
CR Series C8.1.1 M
Clinical Trial Series C73.2 u
Equipment General Equipment C.7.51 M
Image General Image C7.6.1 M
Image Pixel C7.63 M
Contrast/bolus C764 C - Required if
contrast media was
used in this image
CRImage cs8.1.2 M
Overlay Plane C9.2 U
Curve C.10.2 u
Modality LUT C11.1 u
VOILUT C11.2 u
SOP Common C12.1 M
12. MN IOD
IE Module Reference Usage
Patient Patient C7.1.1 M
Clinical Trial Subject c7.13 U
Study General Study C.7.2.1 M
Patient Study C7.22 U
Clinical Trial Study C7.23 u
Series General Series C.7.3.1 M
Clinical Trial Series C73.2 u
NM/PET Patient C8.4.6 M
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IE Module Reference Usage
Frame of Reference Frame of Reference C.7.4.1 u
Equipment General Equipment C7.51 M
Image General Image C7.6.1 M
Image Pixel C763 M
NM Image Pixel c84.7 M
Multi-frame C7.6.6 M
NM Multi-frame C.84.38 M
NM Image C84.9 M
NM Isotope C84.10 M
NM Detector C8.4.11 M
NM TOMO Acquisition C.84.12 C - Required if Image
Type(0008, 0008) Value
3is TOMO GATED
TOMO RECON TOMO
or RECON GATED
TOMO
NM Multi-gated C.8.4.13 C - Required if Image
Acquisition Type(0008, 0008) Value
3is TOMO GATED
TOMO RECON TOMO
or RECON GATED
TOMO
NM Phase C8.4.14 C - Required if Image
Type(0008, 0008) Value
3 Value 3 is DYNAMIC
NM Reconstruction C8.4.15 C - Required if Image
Type(0008, 0008) Value
3 Value 3 is RECON
TOMO or RECON
GATED TOMO
Overlay Plane C9.2 u
Multi-frame Overlay C93 u
Curve C.10.2 U
VOI LUT C11.2 u
SOP Common C1241 M
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13. Extensiones para radioterapia

Dicom provee de una serie de clases para los servicios de radioterapia, que
conforman la extensién DICOM RT. Estas clases son

» RTImage.

- El objetivo de este IOD es completar los requerimientos de trans-
ferencia de imagenes entre aplicaciones radioterapicas. Como es-
pecializacion los parametros numéricos de los campos de radiacion
pueden ser guardados con las imagenes.

e« RTDose

- Las distribuciones de dosis puedes ser archivadas en una rejilla 2D o
3D. O bien como curvas de isodosis. Esta IOD puede también conte-
ner los histogramas dosis—volumen.

e RT Structure

- Transfiere las estructuras de los pacientes y datos relacionados, ob-
tenidos mediante el uso de CT, simuladores etc.

« RTPIlan

- Transfiere los planos de tratamiento. Estos planes de tratamiento
contienen el fraccionamiento y también la colocacién tanto de los
haces externos como de las aplicaciones en braquiterapia.

14. Impresion en DICOM

La impresion en DICOM se realiza a nivel de aplicacion y solo cubre el caso de
los formatos estandar, no obstante se pueden obtener impresiones mas especia-
lizadas sila aplicacion modifica las imagenes que se van a imprimir a nivel de bits.

La impresién en DICOM consiste en tres procesos principales

» Proceso de Peliculas. Responsable de adquirir toda la informacién que
se va a necesitar en la sesién de peliculas. Por sesidn se entiende todas
las peliculas que estan relacionadas entre si (porque pertenecen al mis-
mo paciente) o que se han generado en la misma estacion de trabajo y
gue se envian a una sola impresora.

- Cada pelicula consiste en una o mas imagenes y una o mas anota-
ciones de texto.

- Cadaimagen consiste en los datos de la misma y pueden llevar afia-
didos planos de sobreimpresion.
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Es a este nivel cuando se definen todos los pardmetros de impresion.
Para comenzar la sesién de peliculas se necesitan los datos de las ima-
genes que se van a imprimir, y los datos de cémo se van a presentar las
imagenes. EL resultado final DICOM lo denomina trabajo de impresion.

» Proceso de la cola de impresion. Maneja todos los trabajos de impre-
sion, pudiendo ser manipulada por el usuario.

o Proceso de Impresion. Este proceso es dependiente de la implementa-
cién y no esta dentro del estandar DICOM.

La impresién en DICOM es en gran parte dependiente de la implementa-
cion, aun asi el estandard define unas MetaClases que cualquier implemen-
tacion que sea conforme con la impresién DICOM debe de disponer de al
menos una de ellas

« Impresion basica en escala de grises.
« Impresion basica en Color.
» Manejo de la cola de impresién.

La metaclase de impresion basica se corresponde con la funcionalidad mi-
nima para la impresion y debe de disponer de:

« Imagenes preformateadas en escalas de grises o en color. Por imagen pre-
formateada se entienden imdagenes co graficos superpuestos, anotaciones.

» Formatos de imagenes predefinidos.

« Pardmetros de presentacion basicos a nivel de sesion de peliculas, peli-
culas e imagenes.

» Manejo basico de los equipos.

De forma opcional tanto a nivel de SCP como de SCU se pueden disponer
de los siguientes servicios:

« Anotaciones en las peliculas.
« LUT de presentacion.
« Overlays.

Como la impresién mas comun en los hospitales es la impresién en escala
de grises, nos extenderemos en esa MetaClase.
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La impresidn basica en escala de grises debe de soportar obligatoriamente
las siguientes clases tanto a nivel de SCU como a nivel de SCP:

« Basic Film Session SOP Class.

« Basic Film Box SOP Class.

» Basic Grayscale Image Box SOP Class.
o Printer SOP Class.

Ademas de estas clases que se han detener de forma obligatoria, también
se pueden disponer de forma opcional de las siguientes clases.

Ya se ha visto que antes que para que dos implementaciones DICOM pue-
dan conectarse, ha de realizarse una investigacidon preliminar para averiguar
si dicha conexion es posible. DICOM resuelve esta situacion utilizando tanto
perfiles del sistema como perfiles de aplicacion.

Un perfil se sistema contiene un listado de las funciones soportadas y de
las limitaciones o extensiones a esas funciones. Este listado de funciones for-
man un perfil que debe de casar con los de otras implementaciones para que
puedan cooperar. Estos perfiles se describen en un documento que debe de
ser entregado con cada implementacién DICOM: El Conformance Statement.

Este documento describe:

« SOP soportadas.

« Sintaxis de transferencia.

« Papel que realizara en cada una de ellas.

« Laforma deimplementar el trabajo en red, con las excepciones que pu-
diera haber, asi como si existe la posibilidad de una conexion fisica.

« Describe los elementos configurables de la implementacion.
- Nombre de la aplicacién.
- Direccién de presentacion. El puerto utilizado.
- Ensu caso si es necesario el tamafo de las PDU utilizadas.
« Siel sistema soporta los juegos de caracteres extendidos.

Mediante la comparacién de los conformance statements de cada una de
las implementaciones se puede verificar a todos los niveles la conectividad en-
tre las mismas. Pero debido a que la interpretacion que cada una de ellas hace
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de los atributos individuales, lo que no se puede asegurar nunca es la intraope-
rabilidad, necesitandose siempre un posterior ajuste de cada implementacién
en el lugar de trabajo.

De forma habitual estos documentos afnaden mdas informacién, con una
descripcion mas detallada sobre como manejan la informacién, tales como los
campos privados en el caso de que existieran, cuanto mas detallada sea esta in-
formacion, mas facil serd realizar la conectividad y la intraoperabilidad de una
implementacion.
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Gestion integral de laimagen

Julio Almansa Lépez
Hospital Universitario Virgen de las Nieves, Granada

1. Introduccion

En los temas anteriores se ha realizado un recorrido por las caracteris-
ticas de los principales elementos tecnolégicos presentes en un Servicio de
Radiologia con equipamiento “Digital”. Desde la descripcién de los sistemas de
adquisicion de imagen CR y DR, y de los sistemas de visualizacién, hasta la
caracterizacién de la calidad de la imagen digital, y la exposicion de los funda-
mentos y la importancia del procesado de la imagen.

Antes de entrar en la valoracién de los controles de calidad asociados del
equipamiento digital y la dosimetria a pacientes, es necesario hacer un alto y
profundizar en un par de aspectos igualmente importantes,

1. El conocimiento de los principales estandares relacionados con la ima-
gen médica. Fundamentalmente nos estamos refiriendo a DICOM (el es-
tandar sobre el que se realizan las transacciones de imagenes médicas)
tratado en el tema anterior, junto con HL7 (estdndar de intercambio de
datos clinicos, demogréficos,..) e IHE (conjunto de especificaciones so-
bre como usar DICOM y HL7) a desarrollar en este tema.

2. Ademds debemos enfatizar las implicaciones de una adecuada “gestion
integral” de la imagen. Para ello debemos conocer las cuestiones tec-
noldgicas (sistemas/equipamientos, estdndares a utilizar) asociadas, los
aspectos relacionados con la implantacién/aceptaciéon de los nuevos
sistemas, y por ultimo, debemos incidir en el concepto de “estrategia
de integracion”.

La introduccién y presencia en Espafia de las nuevas tecnologias digitales
en el drea del diagnéstico por laimagen presenta una grandisima variabilidad,
comenzando por aquellos lugares que aun trabajan con chasis convencional
y pelicula, hasta aquellos en el que la imagen médica digital se encuentra ple-
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namente integrada dentro de una historia clinica digital. Son los terminos me-
dios los que, sin embargo, nos encontramos con mayor frecuencia: introduc-
ciéon de los CR sin almacenamiento en PACS y/o impresion en pelicula, PACS
deficientemente integrados con los sistemas de informacién radiolégicos y/o
hospitalarios, flujos de trabajo (digital) ineficientemente implementados y
con parte de los equipos sin ser considerados en el mismo, etc.

Todas estas situaciones son pasos mdas o menos naturales dentro del
proceso de digitalizacién de un servicio de radiologia, sin embargo la sinra-
z6n de cualquiera de ellos aparece cuando se analizan el modo en el que las
tecnologias se han introducido en el sistema sanitario: mayoritariamente la
introduccién de nuevas tecnologias se concibe Unicamente como unos “pe-
lotazos” de inversion, desconexos unos de otros, sin un objetivo final de fun-
cionamiento colaborativo de los sistemas. Mas aln, una parte importante de
la inversion es destinada a solventar los problemas locales de interconexion
de equipos, los cuales no deberan existir o ser minimos, en lugar de ser desti-
nados a mejorar las prestaciones de los sistemas adquiridos.

De esta forma nos encontramos con sistemas PACS que Unicamente ac-
tuan como pozos negros de las imagenes radiolégicas al estar desconecta-
dos/desincronizados de los sistemas de informacién hospitalaria, con cos-
tosas modalidades condenadas a imprimir en pelicula, con repeticiones de
estudios porque somos incapaces de recuperar o tan siquiera de saber si se le
realizo con anterioridad, de mas repeticiones porque carecemos de forma de
compartir la informacién con el hospital situado cruzando la calle, etc.

Para poder cambiar esta situacion debemos comenzar concebiendo la in-
troduccién de tecnologias digitales como un proceso de migraciéon constante
hacia el estado/administraciéon/hospital/servicio digital, y no como un mero lo-
gro (del servicio, del hospital, de la administracién) por poseer un equipo de ul-
tima generacién, con capacidades digitales, que desde luego no sabemos apro-
vechar, pero que ademas no podriamos aprovechar, a veces ni siquiera durante
su vida util. Debemos, en definitiva, realizar una correcta planificaciéon (y por su-
puesto de mantener una continuidad) de la migracion hacia un entorno digital.

Por las palabras “gestion integral” de la imagen médica, que aparecen en el
titulo de este tema, no se pretende referirnos Unicamente a la gestién dentro
de un hospital de los registros digitales de imagenes diagnésticas, sino que
hablamos de una gestion de los registros médicos, y en especial de la imagen
medica a nivel supra-hospitalario, compartir la informacién para dar con so-
luciones a situaciones que si bien no son nuevas, si se pueden tratar de una
forma nueva con las presentes tecnologias. Ejemplo de estas situaciones pue-
den ser el paciente desplazado temporalmente o de vacaciones, o que acude
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a otra drea sanitaria (aunque sea a 500 metros), las consultas a especialistas de
hospitales de referencia, la mezcla de atencién sanitaria privada y publica, etc.

Dedicaremos, a continuacion, unas pocas lineas a intentar clarificar el mar-
co propicio para una adecuada integracion de los sistemas de gestion de ima-
gen sanitarios, y mas particularmente de los sistemas de informacién sanitaria.

2. El Hospital Digital

La progresiva implantacion de los Sistemas de Informacion a todos los ni-
veles en las Empresas Sanitarias esta produciendo un cambio de mentalidad
y una reevaluacion de los flujos de trabajo a todos los niveles hospitalarios. En
un primer momento esta introduccién del ambito hospitalario a un mundo di-
gital se realizo mediante la incorporacién de grandes sistemas que pretendian
hacer de todo. Estos grandes sistemas monoliticos han ido configurando la
situacion en la que nos encontramos actualmente en la que son los usuarios
los que se han tenido que adaptar (y adaptar los flujos de trabajo) a las apli-
caciones, y donde se han creado grandes islas de informacion (dentro de la
institucion, entre instituciones sanitarias, y entre administraciones) aisladas
completamente y donde los flujos de informacién en papel juegan todavia un
rol muy importante.

Este es un modelo basado en grandes aplicaciones con grandes competen-
cias (y cuyos problemas internos de funcionamiento eran muy escasos) pero que
resultaba muy fragil en su mantenimiento, muy dificil en su sustitucion y que su-
ponia un obstaculo a menudo insalvable para la comparticion de la informacion.

Mas recientemente, y con la progresiva maduracion del sector se ha produ-
cido un cambio significativo de la mentalidad de todas las partes implicadas,
suministradores, instituciones, usuarios, etc,. Al modelo que se esta imponiendo
se le denomina modelo de bazar, en contraposicion del modelo de catedral
predominante hasta hace poco. Consiste en la capacidad de integrar multitud
de sistemas muy especificos dentro del entorno global de la empresa; ya no se
trata de encontrar y utilizar un sistema que cumpla con todas las funciones que
estoy buscando implantar, sino de comenzar con una introduccién paulatina de
pequenos sistemas, de tal forma que la suma de todos ellos me permita alcanzar
dichas funcionalidades, y cuya sustitucién/ampliaciéon/reestructuracién no es ni
de lejos tan traumatica como la de un Unico sistema monolitico.

Este modelo trae importantes ventajas para todos los estamentos relacio-
nados, p.ej. para unos resulta mas sencillo desarrollar aplicaciones modulares y
mas especificas, para otros, las administraciones o los hospitales, facilita (y aba-
rata) los procesos de planificacién y renovacion de estructuras, y a los usuarios
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les permite analizar cudl debiera ser su flujo de trabajo 6ptimo y adaptar las
tecnologias, los productos a dichas necesidades sin dependencias exageradas
de los productos de un Unico suministrador.

Con la maduracion del sector ha surgido también la necesidad de unir median-
te puentes las islas de informacion existentes con la consiguiente aparicién de una
multitud de problemas asociados a la distinta arquitectura de datos e interfaces
utilizados en las distintas areas. Este punto es sin duda crucial por que es la base de
la creacion de la Historia Clinica Digital (EHR) hospitalaria e inter-hopitalaria.

3. Sistemas de Informacion asociados a laimagen médica

Es el momento de dar unas leves pinceladas sobre los principales sistemas
relacionados con la gestion de la imagen medica en un sistema sanitario (y no
sélo con la imagen medica, sino con los datos del paciente). Cuatro son los sis-
temas que describiremos brevemente (HIS, RIS, PACS, y las modalidades) y de
los cuales podemos ver un esquema de las funcionalidades y las transferencias
de informacién subyacentes en la figura 1.

HIS': Acronimo de Sistema de Informacién Hospitalaria (Hospital information
system). Se trata de un Sistema de Informacién Sanitaria designado para gestio-
nar los aspectos administrativos, econémicos y clinicos de un hospital, tanto los
datos en soporte papel como informaticos, y cuyo objetivo es conseguir la mejor
gestion posible del cuidado del paciente y de la administracion hospitalaria.

Otro acrénimo bastante difundido es el de CIS - Sistema de Informacién Clinico
(Clinical Information System), el cual haria referencia inicamente a la parte de ges-
tién de los datos del paciente, a la historia clinica electrénica (EHR - Electronic
Health Record).

Por ejemplo aqui se encontraran englobados los sistemas de admisién, de
facturacion, de gestién de ordenes,...

RIS: Acrénimo de Sistema de Informacién Radiolégico (Radiology
Information System). Es el Sistema de Informacién utilizado en las unidades de
Radiologia para almacenar, manipular y distribuir datos asociados a los estu-
dios radiolégicos (informes, imagenes,...). Aqui se encontraran englobados los
sistemas de gestion de ordenes intra-servicio, los gestores de la lista de trabajo,
los sistemas de dictado,...

PACS: Acrénimo de Sistema de archivo y transmisién de imagenes (Picture
Archiving and Communication System). Se trata del sistema encargado de la ges-
tion del almacenamiento de las imagenes (y otros objetos DICOM relacionados)
generados por la instalacién, su utilizacion en las estaciones de diagndstico,...
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Modalidades: Cualquier dispositivo que produzca como resultado de
su funcionamiento imagenes digitales médicas (sistemas CR, DR, ecografos,
RMN, PET,...), asi como aquellos sistemas de analisis automatico de la imagen
(CAD) y otros sistemas generadores de evidencias médicas (electrocardiogra-
fos, dispositivos de monitorizacioén,...).
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Queda completamente fuera del alcance de este texto una descriccién com-
pleta de cuales deben ser las funcionalidades de “integraciéon” de, por ejemplo, un
PACS, o un equipo de radiologia directa o de otros equipos no tratados en este
libro (TAC, RMN, Ecografos,...), al igual que tampoco tiene sentido el describir sus
caracteristicas fisicas o de integracién en los flujos de trabajo departamentales u
hospitalarios (imagenes médicas, informes, datos demograficos, facturacion, etc).
Ademas sobre los sistemas antes descritos resaltar que: (1) Aunque la definicién
de cada uno de estos sistemas de informacion parece bastante clara y delimitante
en sus funciones, la realidad es muy distinta y dependera de las necesidades de
implementacion en la empresa sanitaria. Asi los margenes entre unos y otros sis-
temas se difuminan compartiendo funciones. (2) Se han definido los cuatro prin-
cipales Sistemas de Informacion relacionados con la imagen médica, aunque lo
realmente relevante a la hora de realizar una gestion de compras, actualizacién,
modificacion de flujos de trabajo,... , es bajar un nivel y hablar de las situaciones
clinicas que queremos que nuestros sistemas resuelvan, de que funcionalidades
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se implementan, de la informacién que se transfiere o de como es utilizada y de
como encajan esas funcionalidades dentro de las ya existentes en la empresa.

4. Interoperabilidad basada en el uso de estandares

Siimportante resulta conocer los sistemas con los que trabajamos, mas aun
puede ser el conocer los estandares existentes y que papel juegan en la cons-
truccion de un esquema de equipos sanitarios cooperando entre si.

La interoperabilidad se define como la capacidad de dos o més sistemas o
componentes de sistemas para intercambiar informacién y lo que es mas im-
portante para entender y utilizar dicha informacién de la manera en que se
espera que lo haga. En base a esta definicion, y para conseguirla, es necesario
que el intercambio de informacién se realice en base a a) una sintaxis cono-
cida, es decir una estructura de datos conocida y convenida, b) mediante el
uso de un vocabulario especifico bien definido y controlado, y c) mediante
la utilizacién de unos procedimientos consensuados para el intercambio de
los datos/estructuras asi como del posible manejo de la informacion recibida.

Conseguir una ficticia interoperabilidad no supone “ninguna” dificultad en
el caso de poseer un Unico sistema (o una Unica estructura de sistemas mono-
liticos), pero el problema surge cuando tratamos de integrar distintos sistemas
heterogéneos en su concepcion y su disefio. Sin la utilizacién de estandares
comunes y abiertos se convierte en una labor muy complicada (por no decir
imposible) y desde luego costosa (mas del 20% por ciento de los presupuestos
de tecnologias de la informacion se puede llegar a invertir en solventar proble-
mas de integracion).

La utilizacién de los estandares no son el objetivo en si mismo, sino las herra-
mientas al servicio de una implementacién efectiva y eficiente de infraestructuras,
equipamiento, dispositivos, aplicaciones informéticas, sistemas de codificacion, y
estructuras organizativas y metodologias. Interesan por distintos motivos a los di-
ferentes actores (proveedores, empresas del sector, y autoridades) de la Sanidad:

« Proveedores de servicios sanitarios, tales como hospitales, médicos y
otros profesionales, al ser necesarias para facilitar la interoperabilidad
entre diferentes sistemas aumentando por tanto la eficiencia en su tra-
bajo. Por otra parte su uso generalizado deberia llevar a una disminu-
cién de los costes de las aplicaciones y de su mantenimiento al facilitar
un mercado competitivo.
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« Integradores de sistemas y compafiias desarrolladoras de software, al
entender que su utilizacion favoreceria la creacién de sistemas modula-
res, evitando la proliferaciéon de desarrollos a medida.

« Las autoridades sanitarias, al verlas como una herramienta importante
para aumentar la eficiencia de los sistemas, al ayudar en la transicién del
papel al registro electrénico, al valorar la comparticion de lainformacion
a lo largo de toda la organizacién y al poder ser utilizadas como ayuda
para el control de calidad de los sistemas de informacién sanitaria.

Ademas, la adopcion de estandares comunes aceptados internacionalmen-
te puede considerarse como el primer paso hacia la certificacién de software
de uso médico, fruto de la maduracién del sector y percibido también como
una necesidad del mismo por motivos de seguridad y calidad del servicio.

Muchos son los estandares relacionados con la problematica de comparti-
cién de la informacion sanitaria, y mas atin en el marco de la continua y frené-
tica introduccién de nuevas tecnologias relacionadas con el acceso a la infor-
macién médica (uso de PDA, acceso web a la historia clinica electrénica,...), asi
como con la preocupacion por un acceso cada vez mas facil para los usuarios
(una Unica autentificacién en los sistemas) y mds segura desde el punto de vis-
ta que estamos tratando con datos sensibles para los clientes del sistema.

Algunos de los estandares en uso para terminologia/vocabulario son
LOINC y SNOMED - SNOMED CT, mientras que para el intercambio de “mensa-
jes”"tenemos NTP, MIME, SNTP, X509, XML, XHTML 1.0, SQL, PS115-99, asi como
mas de 20 normas RFC. Sin embargo dos siguen siendo los estandares por ex-
celencia sobre los que se cimentan el 90% de los actos de intercambio de datos
sanitarios (radioldgicos), HL7, y DICOM. Como éste ultimo ya se ha desarrollado
extensamente en otra seccion de este manual, nos centraremos aqui en dar
una breve introduccion a HL7.

Digital Imaging and Communications in Medicine

Figura 2.
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HL7 es una organizacién sin animo de lucro constituida por proveedores de
sistemas, usuarios y consultores, y abierta a todos aquellos que deseen contribuir
al desarrollo de estandares de interconexién en sistemas de salud. Nace en 1987
en Estados Unidos y es iniciada en Europa en 1993 estando actualmente pre-
sente en 24 paises. Ademas se encuentra acreditada ANSI para procesos clinicos.

En 1998 se establece el prototipo del estdndar HL7 (v 2.0) y hasta la actua-
lidad (v 3.0 aun en desarrollo) HL7 ha lanzado 8 versiones del estandar: v 2.1
(1990), el primer estandar; v 2.2 (1994) de amplia adopcién; v 2.3 (1997) estandar
ANSI en Mayo del 97; v 2.3.1 estandar ANSI en abril del 99; v 2.4 estandar ANSI en
octubre de 2000; v 2.5 estandar ANSI en junio de 2003; v 2.5.1 estandar ANSI
en febrero de 2007 y la v 2.6 estandar ANSI en octubre de 2007.

[

Health Level Seven

Figura 3.

Las versiones 2.x da covertura al intercambio de informacién en un am-
plio abanico de areas generales (datos demograficos del paciente, facturacion,
prestaciones y aseguradoras, observaciones clinicas, actos médicos, peticiones
de pruebas,...) y para cada uno de estos se define la estructura de codificacion
de los mensajes que se pueden intercambiar. Los mensajes estan constituidos
por segmentos en un orden prefijado, y a su vez cada segmento esta constitui-
do por datos de naturaleza mas simple y cuyo orden también se establece en
la definicién del mismo.

ORB|2|NM| 6298-8"Potassium™LN| [4.5|mg/d1l]| ||| |F

Tabla 1. Mensaje HL7 v2.x, correspondiente al estado de los marcos técnicos de IHE en 2009.
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Aunque las versiones 2.x se encuentran ampliamente implantadas, y
son adoptadas como un estandar “de facto” para la integracién de Sistemas
de Informacién Sanitarios, presentan serios inconvenientes como son:
Integracion compleja, necesitandose al menos de 2 a 4 meses para imple-
mentar una interfaz; muy interpretable por los disefiadores de las interfa-
ces; es imposible saber si una implementacion el fiel al estandar (es confor-
me), no existiendo ni las herramientas ni el vocabulario para hablar de con-
formidad de la implementacién; y ademas no existe una metodologia para
el desarrollo de los mensajes.

La versidn 3, empezada a desarrollar en 1997, representa una reestruc-
turacién completa del estandar. Por una parte reduce la opcionalidad de las
versiones 2.x, reemplazando opcionalidad por condicionalidad, por otra parte
persigue la definicién de la conformidad de las implementaciones de forma
rigurosa, y por ultimo acerca el estandar a una estructura de mas facil imple-
mentacién y de modularidad.

En esta version se desarrolla un Modelo de Informacién de Referencia
(RIM) que es la base del intercambio de informacién. Este modelo utiliza la
metodologia UML (Lenguaje Unificado de Modelado), el cual es un lenguaje
grafico para visualizar, especificar, documentar y construir un sistema de soft-
ware (http://www.uml.org, http://es.wikipedia.org/wiki/Lenguaje_Unificado_
de_Modelado). En el modelo RIM los mensajes son concebidos como el inter-
cambio de la informacién, desde una aplicacion a otra, necesaria para describir
los eventos clinicos. Se denominada interaccidn a la combinacion de un evento
y las dos aplicaciones involucradas, la emisora y la receptora, y estando la es-
tructura de los mensajes derivada estrictamente de la estructura de la informa-
cion expresada en el RIM.

<observation>
<service cd V="6298-8" S="LOINC"
DN="POTASSIUM:SCNC:PT:BLD"/>
<result dttm Vv="2000-05-22"/>
<value V="4.5" U="mg/dl"/>
</observation>

Tabla 2. Mensaje HL7 v3.0 (en XML), correspondiente al estado de los marcos técnicos de
IHE en 2009.
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Por otro lado HL7 define el estandar CDA (Arquitectura de Documento
Clinico) que especifica la estructura y la semantica de los “documentos clinicos”
con el objetivo de facilitar su intercambio en un entorno de colaboracién e
interoperabilidad. CDA fue reconocido como estandar ANSI en el afio 2000.
A través del uso del estandar XML, del modelo RIM, y de los vocabularios co-
dificados, el CDA convierte los documentos clinicos en objetos interpretables
y explotables por los sistemas informaticos, permitiendo (por el uso de XML)
una gran flexibilidad para que los usuarios finales definan las estructuras de los
documentos. Ademas al utilizar este estandar como soporte del CDA, se tiene
asegurada la posibilidad de utilizar herramientas web para buscar, organizar,
modificar,..., y finalmente firmar cualquier documento basado en XML, asegu-
rando su interoperabilidad y su portabilidad.

La estructura de un documento CDA es muy sencilla, constando de una ca-
becera y de un cuerpo. La cabecera identifica y clasifica el documento, propor-
cionando ademas informaciéon sobre el autor, el episodio clinico, el paciente,
los participantes involucrados, la codificacion, etc. El cuerpo puede definirse
segun tres niveles de estructuracion (al contrario que la cabecera que es Unica),
el nivel uno, consiste en la inclusién del documento clinico sin tratar (imagen,
archivo pdf,...), el nivel dos consiste en una estructura XML bien definida y con
secciones de informacién especificadas (plantillas a nivel de secciones), y el ni-
vel tres consiste en la utilizacién de secciones con estructura basada en RIM y
la utilizacion de un vocabulario controlado (plantillas a nivel de entrada).

Hace referencia a las iniciales de “Clinical Context Object Workgroup”y se
trata de un estandar HL7 que permite a las aplicaciones clinicas el compartir in-
formacién, dotando al usuario final de un entorno integrado de la informacion
localizada en distintas aplicaciones del ambito sanitario referente al mismo pa-
ciente, encuentro o usuario. Esto significa, por ejemplo, que cuando un clinico
se acredita en una aplicacién, la misma acreditacion se realiza pare el resto de
aplicaciones agrupadas en el entorno que provee CCOW'y de la misma manera
cuando el clinico selecciona un paciente, el mismo paciente es seleccionado en
todas las aplicaciones.

HL7 no sélo trabaja en el desarrollo y promocién de su estandar, sino que
se encuentra activamente involucrado en el desarrollo de la Historia Clinica
Digital (EHR) a través del Comité Técnico EHR, y en la promocién y creaciéon de
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normas de arquitectura orientadas a servicios atraves del Grupo de Interés de
Arquitectura Orientada a Servicios. El trabajo de este grupo sera posiblemen-
te la base para la integracion de los distintos EHR intra-organizacion y extra-
organizacion a nivel nacional o regional.

Por otra parte HL7 se encuentra activamente vinculada con DICOM (a través
de los grupos de trabajo WG20 y WG08 de DICOM y el grupo de Especial Interés
“S1G" de Integracion de Imagen de HL7) en el trabajo coordinado para la intero-
parabilidad de los informes estructurados DICOM y los documentos CDA. Para
ello se trabaja en la guia de implementacién del Informe Radioldgico CDA, en el
mapeo de estructuras DICOM y HL7, y en la elaboracién de plantillas HL7.

El campo de la radiologia cuenta, por fortuna, con una larga historia de
utilizacion de los estandares de imagen médica, sin embargo esto por si mismo
no supone ninguna garantia de “seguridad/fiabilidad” en cuanto a la correcta
integracion de nuevos sistemas/equipos. Ademas historicamente han queda-
do fuera de este tradicién de utilizacion de los estandares en un departamento
de Diagndstico por la imagen todas las transacciones de informacién con los
sistemas de admision, de citas, de facturacion,... cuyo valor para la integraciéon
hospitalaria es evidente, y que hasta muy recientes fechas no han comenzado
a utilizarse.

Y Aunque se encuentra muy implantado el uso de DICOM para el intercam-
bio de imagenes medicas aln quedan, sin embargo, facetas de dicho estandar
cuya implantacién y utilizacién podria mejorarse y cuyo valor afadido al tra-
bajo en radiologia es evidente: informes estructurados (en vez de informes en
Word) para la realizacion de los informes médicos y para la transmision de in-
formacion de las “dosis” impartidas en los procedimientos, utilizacién completa
y eficiente de las listas de trabajo, de MPPS’, de los estados de presentacion,
de las LUT? de impresion, etc.

Ademas de lo dicho anteriormente: a) aun a dia de hoy nos podemos en-
contrar con soluciones de e-salud que se han desarrollado al margen de los
estandares existentes o sélo utilizando la parte “imprescindible” de estos y a ve-
ces de una forma“muy peculiar”. Y b) la utilizacion de estos estandares (DICOM,
HL7 en sus versiones anteriores a la 3 no puede ser certificada, es decir, no exis-
te entidad que valide la correcta implementacién/utilizacion de los estandares
o si un determinado programa/libreria cumple con el estandar.

' MPPS: Modality Performed Procedure Step - Paso de Procedimiento Realizado en la Modalidad.

2 LUT: Lookup Table - Tabla de consulta o paleta de transformacion.
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Dicho esto, y sélo por citar alguno de los problemas y situaciones que nos
podemos encontrar asociado a los estandares:

»  No cumplimiento estricto con el estdndar: p.ej. Los elementos de tipo 2
DICOM son de presencia obligatoria, pero esta permitido que en caso
de no conocerse su valor se expresen como un dato de longitud ceroy
por tanto sin valor. Sin embargo se encuentran implementaciones don-
de son rellenados con valores discrecionales por parte del sistema, y
que por tanto pueden causar problemas a otra aplicacién que cumpla
estrictamente con las especificaciones.

O peor aun, la implementacion del estandar puede ser incorrecta en
alguno de sus puntos como resultado de una interpretacion particular
del estéandar,...

« Utilizacion particular del estandar: Puede que los desarrolladores opta-
ran por la utilizacién de campos DICOM privativos, cuando en realidad
existen definidos elementos publicos (aunque sean opcionales) para di-
cha funcién. Por lo tanto el resto de usuarios, en posesién de implemen-
taciones distintas del estandar, no tendran acceso a toda la informacion
relevante sobre los estudios.

Ambiguedad del estandar: El estdndar es tan abierto como para que,
por ejemplo, el tag (0018, 1405) Relative X-Ray Exposure pueda ser especi-
ficado en las unidades que la empresa vendedora considere. Realmente
dicho campo surge como un lugar donde disponer de informacién sobre
las dosis impartidas (en unidades especificas al fabricante) para su anota-
cion en pelicula o su visualizacion en pantalla, y la problematica aparece
cuando se pretende dar un uso indebido a la informacion contenida en
dicho campo.

Amplitud del estandar: Ademads estos “grandes” estdndares han sidos dise-
Rnado pensando en tal cantidad de situaciones que los fabricantes pueden utili-
zar diferentes subconjuntos de caracteristicas que hacen los productos incom-
patibles entre si a la hora de intercambiar datos, o a la hora de poder comparar
la informacion obtenida de distintas fuentes.

Peculiaridades locales: Existen por otro lado peculiaridades locales, como
por ejemplo en Espana la existencia del segundo apellido que los estandares
(HL7 y DICOM por ejemplo) no contemplan. Esto lleva a implementaciones dis-
tintas segun los fabricantes para dar cabida a la necesidad de incorporar estos
datos (desde la introduccién de ambos apellidos en un Unico campo, pasando
por la creacién de un campo propio para contenerlo), lo cual conduce a nume-
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rosos y variados efectos indeseados (desde los meros avisos de no coincidencia
de la informacioén en dos sistemas distintos, hasta la perdida de datos cuando
se producen trasferencias entre sistemas).

Todo lo anterior conduce a situaciones en las que, en el caso de surgir un
problema de interconexion de dos equipos que dicen cumplir con un estan-
dar, y donde ademds no es usual que se dispongan de las herramientas y/o
conocimientos precisos para realizar un analisis de las causas del problema, las
empresas se culpan entre ellas y la resolucion del problema podrd demorarse
durante varios meses.

Es de destacar la dificultad que supone la realizacién y verificacién de las
especificaciones de compra de equipos basados en estos estandares, pues en-
tre otros aspectos se hace necesario detallar de forma clara cuales son las nece-
sidades, y para ello tenemos que recurrir a un lenguaje excesivamente técnico,
demasiado amplio y especifico, y que pocas personas llegan a dominar.

Ademas las declaraciones de conformidad (DICOM, por ejemplo) son docu-
mentos excesivamente amplios (llegan al centenar de paginas) en los que rea-
lizar una comparacion de caracteristicas con la declaracién de otro producto,
o sencillamente verificar unas especificaciones se convierte en una labor casi
imposible, por lo que al final, todos nos conformamos, con las ya consagra-
das frases “DICOM compatible” o refinando un poco mas, podemos llegar a ha-
blar de, por ejemplo, “DICOM print SCU",..., sin considerar que dentro de cada
una de estas “especificaciones” se incluyen multitud de opciones que debemos
verificar con el fin de asegurar la interconectividad.

Es en este sentido en el que nos encontramos habitualmente con compras
realizadas de equipos, por ejemplo, “DICOM compatibles” donde los servicios
(y sus opciones) no son las que esperdbamos, o son insuficientes para las ex-
pectativas que teniamos sobre el producto. Las empresas ante esta situacién
lo primero que alegan es que ellos entregan el paquete “estandar” de servicios
DICOM, y lo segundo es que para resolver las carencias inevitablemente tienes
la oferta econémica encima de la mesa.

Otros problemas, con los que el usuario final se encuentra, son derivados
del proceso de implantacién de los sistemas/productos.

No sélo es habitual el no contar, en el desarrollo de los sistemas o en
los procesos de adquisicion de los productos, con la participacion de todos los
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estamentos involucrados en la utilizacién de las tecnologias en el entorno sani-
tario, sino que ademas en los procesos de implantacién y aceptacion de estos
el papel que se juega es también marginal.

De esta forma se auto-alimenta la creencia de que los sistemas de
informacién (PACS, HIS, Modalidades,...) son “plug and play”, el sistema
ya esta aqui, enciende,... luego jfunciona!. Nada mas lejos de la realidad,
los sistemas deben testarse sistematicamente antes de su puesta en fun-
cionamiento dentro de un entorno clinico de trabajo, se deben verificar
funcionalidades del equipamiento, transacciones, adecuacion a las espe-
cificaciones, etc.

Como ya comentaremos en la ultima seccién el proceso de elaboracién de
especificaciones, valoracién de las ofertas, aceptacién y uso clinico debe ser un
trabajo coordinado, multidisciplinar, adaptado y optimizado a los flujos de tra-
bajo de los centros sanitarios, y mas aun, debe realizarse una valoracién previa
sobre las modificaciones y optimizaciones de los flujos de trabajo derivados
del proceso de implantaciéon de cada nuevo aplicativo y en general de cada
uno de los pasos que conducen hacia una empresa sanitaria que utilice eficien-
temente tecnologias de la informacién.

5. IHE - Integrando las Empresas Sanitarias

Hemos visto en las secciones y temas anteriores como la interoperabilidad
de los Sistemas de Informacién (SI) es una necesidad real del actual sistema
de gestion de las Organizaciones de Salud para asegurar un intercambio de la
informacion fiable y una organizacién del trabajo, de su flujo, lo mas eficiente
posible. Hemos visto también como los estandares actuales aunque poten-
tes, adecuadamente orientados al dmbito de la salud (DICOM, imagen mé-
dica, HL7 sistemas de informacion médica,...), y sin duda necesarios, se han
manifestado en determinadas ocasiones como insuficientes. Esto es debido
a que, principalmente, estos estandares para poder adaptarse a cualquier ne-
cesidad son bastantes abiertos, caracteristica que conduce a que cada imple-
mentacién en un S/ sea una adopcién particular del estandar. De esta forma
se ponen trabas a la adecuada interoperabilidad de los distintos S/, y surge la
necesidad de una mejor coordinacién, de una integracién a un nivel superior
al de estos estandares, que garantice al maximo la compatibilidad entre sis-
temas, y reduzca los esfuerzos humanos y econémicos necesarios para cada
nueva implantacién de un SI.
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Figura 4

Es en este contexto en el que en 1998 nace IHE (y en 2005 la seccién de IHE-
Espana), como un esfuerzo comun de la Radiological Society of North America
(RSNA) y la Healthcare Information and Management Systems Society (HIMSS)
por poner las herramientas para dar salida a esta problematica.

Una vez que tenemos a IHE en el campo de juego, podemos decir que exis-
ten tres formas de resolver los problemas de interoperabilidad de los S7 en la
empresa sanitaria: 1) El desarrollo de tecnologias propietarias basadas en “es-
tandares” normalmente de un sélo proveedor; 2) hacer uso de los estandares
existentes, tales como DICOM y HL7 aplicados a cada instalacién de una forma
particularizada; y 3) seguir las recomendaciones detalladas por IHE para adop-
tar estos estandares de una forma coordinada y eficiente.

IHE (“Integrating the Healthcare Enterprise” — Integracion de las Empresas
sanitarias) es una organizacion sin fines de lucro constituida por proveedores de
sistemas, usuarios, empresas sanitarias, administraciones y sociedades cientificas
y de normalizacién cuyo objetivo es realizar un esfuerzo de consenso y crear un
marco para la integracién de los SI en el entorno sanitario. IHE esta implantado
en todo el mundo, existiendo comités a nivel internacional (global, europeo, nor-
teamericano, etc) y nacionales que trabajan de forma coordinada para contribuir
a través de foros y eventos periodicos a la mejora y difusidn de la iniciativa.

IHE no es un nuevo estandar que los equipos deban cumplir para reali-
zar una determinada funcion, y tampoco nace con la mentalidad de sustituir a
ninguno de los estandares ya implantados (HL7, DICOM, etc). IHE es Unicamen-
te un marco de implementacion, un armazén sustentado por los estandares
existentes pero con la forma de documentos consensuados acerca de como
pensar, como discutir, y como solucionar satisfactoriamente los problemas de
integracion de la forma mas eficiente y econémica.

Para ello especifica como usar los estandares para lograr que los principa-
les procesos que ocurren en el ambito clinico se desarrollen de forma eficien-
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te, adecuada e independientemente de los diferentes S/ que participen en los
mismos. No se limita a reglar el uso de los estandares mediante la utilizacién de
un conjunto coordinado de transacciones, sino que puede recomendar la selec-
cién de determinadas opciones, definiendo por ello implementaciones restricti-
vas de los estandares. En caso de detectarse errores o identificarse extensiones a
los estandares de aplicacion, IHE dard cuenta de estos a las entidades responsa-
bles de los estandares para que se resuelvan segun las estrategias de evolucién
de estos sin introducir mientras tanto elecciones técnicas alternativas.

IHE define el modelo de informacién que especifica los datos que deben
ser creados, gestionados, manipulados e intercambiados para conseguir que
las tareas que se desarrollan en su drea de aplicacion se realicen con éxito.

Perfil de Integracion

Transaccion
Transaccion
Transaccion
Transaccion
Transaccion
Transaccion
Transaccion
Transaccion
Transaccion

gstandares
ut'\\'\zadOS

Funcion

i

Informacion detallada
de los mensajes

Figura 5

Las estructura documental generada por IHE se vertebra en torno a los de-
nominados “perfiles de integracion’, los cuales representan una solucién IHEa un
problema de interoperabilidad real y muy especifico entre sistemas de informa-
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cion. Ejemplos de estas necesidades de interoperabilidad son la identificacion de
imagenes significativas de un estudio radiolégico mediante el uso de anotacio-
nes, el aseguramiento de la consistencia en la presentacion de las imagenes con
sus correspondientes niveles de grises, la consistencia e integridad de los datos
del paciente, etc. Estos perfiles de integracion, se encuentran agrupados por sec-
tores o “Dominios” de la asistencia sanitaria, un grupo de radiologia (el “Marco
Técnico” de radiologia) otro de cardiologia, de laboratorio, de radioterapia, etc.

Figura 6

Over 100 vendors involved world-wide, 5 Technical Frameworks 37 Integration Profiles,
Testing at yearly Connectathons Demostrations at major conferences world-wide

/ Electronica Health Record

S~

14 Integration Profiles 4 Integration Profiles

13 Integration
Profiles

Figura7

5 Integration Profiles 1 Integration Profile

Future
Domains
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Cada uno de estos perfiles de integracion es una serie de reglas de comuni-
cacioén entre los distintos “actores” que forman parte del problema de integra-
cion entre SI. Los actores IHE no tienen por que corresponderse univocamente
con los Sistemas de Informacién, sino que un determinado Si puede estructu-
rarse en distintas unidades funcionales (“actores”) que representan cada una
de las funciones que pueden realizar, como por ejemplo un visualizador de
informes, una modalidad de adquisicion, un repositorio de documentos o un
servidor de tiempos. A su vez cada actor o unidad funcional puede ser parte in-
tegrante de distintos soluciones de integraciéon, como por ejemplo un actor de
visualizacién participara del perfil de presentacién consistente de imagenes,
de anotaciones sobre imagenes clave, etc.

Los mensajes que estos actores intercambia entre si, siguiendo una estruc-
tura y vocabulario especificados por IHE en base a estandares reconocidos se
denominan “transacciones”.

Resultados IHE | Declaraciones de Integracion
Connectathon de Producto IHE
A

Desarrollo @ Proyectos
de IHE IHE de
Estandares: Connectathon | Demostracién  Implementacion

HL7,10,  arco

DICOM, etc. Técnico
Producto Producto
HE —————» facilde
. Integrar

—>
RFP
A (Especiﬁclaciones)
Requisitos

A . Pruebas — 5 ili
n Espeaﬁcauones_» Interoperabilidad

Figura 8

Antes, cuando hemos hablado de la problematica de los estandares
(DICOM, HL7,...) se ha comentado como un gran obstaculo para su eficiente im-
plantacién el que no son certificables por ninguna entidad, con los problemas
derivados de esta situacion. Pues bien, IHE al actuar Unicamente como marco
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de utilizacién de estos tampoco puede ser certificado en la actualidad (aunque
se esta trabajando en esta linea).

Sin embargo el marco generado por IHE cuenta con una herramienta
de indudable valor, tal cual es la celebraciéon de unas sesiones de valida-
cion de la adopcion de las especificaciones IHE por parte de las empresas
proveedoras. Estas sesiones de validacién se celebran anualmente, de forma
independiente y escalonada, en las tres ramas de IHE, la norteamericana, la
europeay la asiatica.

En estas sesiones (en adelante “Connectathon” o maratén de conectividad)
se realizan pruebas con productos reales enfrentados a productos reales de
distintas empresas. Cada empresa antes de la realizacién del Connectathon ha
tomado la decision de seleccionar, para cada producto que desea inscribir en
el evento, cuales son los actores de cada perfil que desea validar. Ya durante
el curso del evento tendra que enfrentarse al menos contra tres actores del
mismo perfil con los que tendria que interaccionar en una situacion real para
poder considerarse que ha superado la prueba. El desarrollo de cada prueba
se realiza en dos etapas, una primera en la que entre los actores implicados
realizan las pruebas pertinentes hasta que creen haber conseguido realizar de
forma correcta todos los pasos definidos en la prueba, y una segunda etapa
en la que un juez imparcial y sin vinculaciéon o interés comercial realiza una
validacion de la prueba.

Figura 9
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Como resultado de este proceso de validacion los productos comerciales
obtiene una Declaracion de Integracién IHE (IHE Integration Statement) en el
que se detallan los actores especificos por perfil que han sido validados. Estas
declaraciones, junto con los resultados publicados en las paginas web de IHE
pueden posteriormente ser utilizados como criterios de definicion de especifi-
caciones de compra, y de valoracién de los productos concursantes.

IHE Integration Statement

Vendor Product Name Version Date

Any Medical System Co. Integrate RAD V23 12 Oct 2002

This product implements all transactions required in the IHE Framework to support the IHE
Integration Profiles, Actors ans Options listed below:

Integration Profiles

Implemented Actors Implemented Options Implemented
Scheduled Workflow Image Manager/Image Archive none
Image Display none
Image Creator Perfomed Procedure Step
Order Filler PPS Exception Management
Simple Image and Report Creator none
Numeric and Numeric
Report

Internet address for vendor's IHE information: www.anymedicalsystemsco.com/ihe

Links to Standart Conformance Statement for the Implementation

HL7 www.anymedicalsystemsco.com/hl7

DICOM www.anymedicalsystemsco.com/dicom/integrateRAD.pdf

Links to general information on IHE

In North America: In Europe: In Japan:
www.rsna.org/IHR www.ihe-europe.org www.jira-net.or,jp/ihe-j
Figura 10
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Estos eventos anuales son lo mas cercano que actualmente nos pode-
mos encontrar a la certificacion de las capacidades de los distintos produc-
tos de los fabricantes. Simultdneamente y durante la semana en la que se
lleva a cabo se emulan cientos de situaciones reales de interconexiéon de
equipos reales en un entorno controlado lo cual permite que los productos
se modifiquen y mejoren casi “en tiempo real”y antes de su salida definitiva
al mercado.

Este es el dominio de IHE con mas experiencia/desarrollo acumulado.
Consta en la actualidad de 17 perfiles aprobados y otros 8 en distintas fases
de desarrollo. Los perfiles actualmente aprobados los podriamos agrupar (ver
figura) en tres grandes grupos, por una parte los relativos al flujo de trabajo
(SWF, PGP, PWF'y RWF), por otra, aquellos referentes al manejo de distintos
tipos de objetos (CPI, KIN, SINR, ED, NM-Image) y por ultimo una serie de per-
files de ambito mas general (PIR, ARI, PDI) o mas especificos (CHG).

Una breve descripcidn de la mayor parte de estos perfiles la podemos en-
contrar en las tablas 6.3 a 6.6, asi como vinculos a una descripciéon mas detalla-
da de los mismos. Para un listado mas completo se puede cosultar:

« Pagina web de IHE.

- http://www.ihe.net/Radiology/index.cfm

- http://www.ihe.net/Technical_Framework/index.cfm#radiology
«  Wiki de IHE.

- http://wiki.ihe.net/index.php?title=Frameworks#IHE_Radiology_
Technical_Framework

- http://wiki.ihe.net/index.php?title=Profiles#IHE_Radiology_Profiles
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PERFILES DE FLUJO DE TRABAJO

Flujo de trabajo programado - Scheduled Workflow (SWF)

Este perfil establece un flujo de informacién eficiente en un departamento de radiologia (asociado a

una visita para la realizacion de un estudio). Especifica transacciones que mantienen la consistencia

de la informacién del paciente desde la llegada y registro del mismo, la peticion, la planificacién, la
adquisicion de la imagen hasta el almacenamiento y su visualizacion.

http://wiki.ihe.netlindex.php?title=Scheduled_Workflow

Flujo de trabajo de post proceso - Post Processing Workflow (PWF)

Se trata de una extension del perfil SWF que proporciona las herramientas para organizary
programar tareas de post-procesado de la imagen (p.ej.: Control de Calidad, Reconstruccién de
Imdagenes, Deteccidn Asistida por Ordonador -CAD-, o generacion de vistas 3-D) asi como controlar
su progreso y finalizacion.

http://wiki.ihe.net/index.php?title=Post-Processing_Workflow

Flujo de trabajo del informado - Reporting Workflow (RWF)

Extension de los perfiles SWF'y PWF que proporciona listas de trabajo, estado de realizacion y
seguimiento de la finalizacion para tareas de informado como pueden ser la interpretacion de las
imagenes, el dictado del informe, la transcripcion del mismo, su verificacion,...

http://wiki.ihe.net/index.php?title=Reporting_Workflow

Flujo de trabajo de importacién/reconciliacién - Import Reconciliation Workflow (IRWF)

Este perfil gestiona el flujo de informacion que representa la importacion eficiente de datos DICOM
(imagenes desde un CD, placas,...). Proporciona también herramientas (transacciones) que dan
soporte a la reconciliacion de los datos (demograficos, del estudio,...) importados y los ya existentes
en la instalacion, preservando la integridad de los datos importados.

http://wiki.ihe.netlindex.php?title=Tmport_Reconciliation_Workflow

Reconciliacidn de la informacion del paciente - Patient Information Reconciliation (PIR)

Se trata de una extension del perfil SWF para considerar el flujo asociado a pacientes no
identificados (como puede ser un paciente politraumatizado e inconsciente), asi como las
herramientas para corregir errores en los datos demograficos de los pacientes, cambios en esta
informacion,... y difundir estas actualizaciones a todos los sistemas implicados.

http://wiki.ihe.net/index.php?title=Patient_Information_Reconciliation

Datos de imagen porta bies - Portable Data for Imaging (PDI)

Especifica actores y transacciones que permiten a los usuarios distribuir imagenes, informes y otros
objetos DICOM en un soporte fisico (CD). El propésito de este perfil es facilitar el intercambio fiable de
informacién del paciente para poder importarla, visualizarla o imprimirla por parte del que la recibe.

http://wiki.ihe.net/index.php?title=Portable_Data_for_Imaging

Tabla 3. Perfiles de interés en Radiologia (I) - Flujo de Trabajo correspondiente al estado de
los marcos técnicos de IHE en 2009.
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PERFILES RELATIVOS AL MANEJO DE CONTENIDOS

Imagen simple e Informe Numérico - Simple Image and Numeric Report (SINR)

Especifica como los informes de Radiologia (incluyendo imagenes y datos nimericos) son creados
(utilizando objetos de informe estructurado de DICOM -DICOM SR-), almacenados, intercambiados
y utilizados. Permite asimismo la exportacion de los informes a un almacen de los mismos mediante

la utilizacion de una conversién DICOM SR a HL7.
http:llwiki.ihe.netlindex.php?title=Simple_lmage_and_Numeric_Report

Documentos de evidencia - Evidence Documents (ED)

Este Perfil espefica cdmo datos (médidas, resultados CAD, anotaciones o registros del
procedimiento,...) deben ser codificados, almacenados y gestionados de las misma fonna que las
imagenes DICOM. De esta forma, la modalidad puede archivar estos datos en el PACS'y una estacion
de informado (p.ej.) puede recuperarlos para ser incluidos en el informe del paciente o compararlos
con datos previos, ....
http://wiki.ihe.netlindex.php?title=Evidence_Documents

Monitorizacion de las Exposiciones a Radiaciones - Radiation Exposure Monitoring (REM)

Facilita la recogida y distribucion de informacion sobre las estimaciones de exposicion por parte
de los pacientes a radiaciones como resultado de someterse a procedimientos de diagndstico por
laimagen. Automatiza desde la exportacion por parte de las modalidades de los detalles de las
exposiciones en un formato estandar hasta el envio de los infonnes de dosis de la institucién a un
registro centralizado (p.ej.: registro nacional).
http://wiki.ihe.netlindex.php?title=Radiation_Exposure_Management

Tabla 4. Perfiles de interés en Radiologia (Il) - Manejo de Contenidos correspondiente al
estado de los marcos técnicos de IHE en 20009.

PERFILES DE PRESENTACION

Presentacion coherente de imagenes-Consistent Presentation of Images (CPI)

Su utilizaciéon mantiene la consistencia de presentacion de las imagenes (en escala de grises)
y la informacion de su estado de presentacion (anotaciones, rotaciones, reflexiones,
magnificaciones, area de visualizacién, mascaras).
http://wikLihe.net/index.php?title=Consistent_Presentation_of_Images

Presentacion de procedimientos agrupados - Presentation of Grouped Procedures (PGP)

Facilita la visualizacion, la realizacion del informe y la facturacién de multiples peticiones de estudio
realizadas al mismo paciente (p.ej.: TAC de cabeza, torax y abdomen) y que el operador ha agrupado
en un Unico estudio.
http://wiki.ihe.nellindex.php?title=Presentation_of_Grouped_Procedures

Anotaciones sobre imagenes clave - Key Image Note (KIN)

Este perfil permite al usuario el “marcar” como significativas una o varias imagenes de un estudio
referencidndolas en una nota ligada al estudio. Estas notas incluyen un titulo declarando
el propésito de haberlas marcado y la posibilidad de un comentario del usuario.

http://wiki.ihe.nellindex.php?title=Key_Image_Note

Tabla 5. Perfiles de interés en Radiologia (Ill) - Presentacién correspondiente al estado de los
marcos técnicos de IHE en 2009.
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PERFILES DE INFRAESTRUCTURA

Contabilizacion de cargos (Facturacion)-Charge Posting (CHG)

Este perfil especifica los intercambios de informacion entre los sistemas departamentales de
gestion de citas y el sistema de facturacion hospitalario. También contempla el intercambio
de informacion (datos demogréficos, aseguradora,... ) entre el sistema de registro/admision
de pacientes y el de facturacién.
http://wiki.ihe.net/index.php?title=Charge_Posting

Acceso a la informacion radioldgica - Access to Radiology Information (4R1)

Especifica las transacciones que proporcionan el acceso a la informacién radioldgica, incluyendo
tanto las imagenes como los informes asociados. Esta facilidad de acceso es util tanto para el
departamento de radiologia como para el resto de departamentos, como podrian ser el de
anatomia patoldgica, el de cirugia y el de oncologia. De la misma forma habilita el acceso a
informacién no radiolégica (p.ej.: informes de laboratorio) siempre y cuando esten disponibles
en formato DICOM.

http://wiki.ihe.net/index.php?title=Access_to_Radiology_Information

Intercambio de Documentos de Imagenes entre Empresas- Cross-Enterprise Document
Sharing of Images (XDS-1)

Proporciona una solucién para compartir (publicar, encontrar y recuperar) documentos de
imagenes (Imagenes, ED, Esta- dos de presentacidn, Informes, ... ) entre empresas (departamentos
de radiologia, médicos privados, clinicas,...)

http://wiki.ihe.net/index.php?title=Cross-enterprise_Document_Sharing_for_Imaging

Registro de Auditoria y Autentificacion del Nodo en Radiologia -
- Audit Trail and Node Authentication; Radiology Option (47NA)

Define las caracteristicas basicas de seguridad para garantizar que s6lo personas autorizadas
tengan acceso a los datos del paciente en un departamento de Radiologia; para protegerlos
frente a alteraciones, destruccion o pérdida; y para cumplir las regulaciones existentes de
privacidad y seguridad.
http:l Iwiki. ihe. netlindex.php ?title=A udit_Trai J_and_Node_Authentication_-_Radiology _ Option

Tabla 6. Perfiles de interés en Radiologia (IV) - Infraestructura correspondiente al estado de
los marcos técnicos de IHE en 2009.

El perfil de Presentacién Coherente de Imagenes puede servirnos de ejem-
plo de lo que aporta y como lo hace un perfil cualquiera de IHE en Radiologia.
Dada sus especiales caracteristicas este es ademas un perfil con el cual necesa-
riamente los Radiofisicos Hospitalarios nos vemos enfrentados como profesio-
nales sanitarios por estar directamente vinculado a la calidad y consistencia de
visualizacién de la imagen médica.

Este perfil asegura que la visualizacién de las imagenes sea uniforme en
todo el entorno de trabajo, independientemente del monitor o impresora que
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se utilice. Se utilizan las funciones de procesamiento de imagenes para crear
una o varias visualizaciones apropiadas que incluyen los ajustes de contraste
y brillo, giros, magnificaciones, obturadores, anotaciones en las imagenes, etc.
De esta forma siempre estd a disposicion de los usuarios el trabajo realizado
previamente sobre la imagen, pudiendo presentar de forma inmediata la pre-
sentacion seleccionada por el técnico de la modalidad o la realizada por el es-
pecialista durante la revision de esta,...

Rescale Slope/Intercept Window/Level Presentation
or Modality LUT or VOI LUT LUT
Greyscale Transformations l
Original __| Modality LUT Mask || vorLur P’ESE?;;“”
Image Transformation (Substraction) Transformation .
Transformation
+ P-Values
Shutter | Imagg |5 Spatial S Dlsplayed‘Area Display
Transformation Annotation Transformation Annotation

Shutter, Annotation and Spatial Transformations

Figura 11

Un listado general de requisitos DICOM sobre los sistemas involucrados
son: Almacenamiento DICOM como SCP3/SCU* (para GSPS°), Consulta/Recu-
peracién DICOM como SCP/SCU (para GSPS), Compromiso de Almacenamien-
to DICOM como SCP/SCU, Impresion DICOM con soporte de LUT de Presenta-
cion como SCP/SCU.

» Mejora de la calidad de imagen reduciendo la aparicion de ajustes incorrec-
tos para la visualizacidon. Mejora consiguiente de la calidad diagndstica redu-
ciendo los diagnésticos incorrectos

3 SCP: Service Class Provider - El servidor/proveedor de un Servicio DICOM.
4 SCU: Service Class User - El usuario/cliente de un Servicio DICOM.

5 GSPS: Grayscale Softcopy Presentation State - Estado de Presentacion de Imagenes en Escala de Grises.
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- yaque la utilizacién de objetos GSPS permite seleccionar los ajustes
apropiados de la imagen y almacenar el estado de presentacion en
el PACS.

- yaque ligado a este perfil se encuentran la calibracién de monitores
e impresoras.

Reducciéon de errores y mejora de la atencidn al paciente mediante la
utilizacion de los objetos GSPS.

Mejora del rendimiento al reducir el tiempo empleado por el radiélogo
en la optimizacién de las imagenes para su visualizacion.

Reduccion de gastos operacionales al disminuir el personal necesario
dada la mejora de la eficiencia.

Los Estados de Presentacion de Imdgenes en Escala de Grises DICOM
(Grayscale Softcopy Presentation State = GSPS) fueron introducidos por
DICOM en 1998/1999 para dar salida a una serie de problemas asociados al
dignéstico utilizando imagenes digitales:

En muchas configuraciones las imagenes son enviadas al PACS direc-
tamente desde las modalidades tras su captura. Sin la utilizacion de los
GSPS la imagen que se almacena en el PACS contiene mucha menos
informacién que la original (ha sido necesario reducir la informacién
disponible en la imagen original al adaptarla al rango de visualizacion
deseado en el momento de archivarla). Ademas, el trabajo que se pueda
realizar en las estaciones de diagnéstico (p. ej: modificacién de la venta-
na de visualizacion), se verd mermado en sus posibilidades y se perdera
a menos que se archive en el PACS otra copia de las imagenes con las
nuevas opciones de visualizacién deseadas.

Aunque en DICOM existen campos para almacenar parametros tales
como la Ventana de Visualizaciéon (Windows center, width,...) lo cierto
es que los algoritmos para su utilizacién nunca se llegaron a precisar.
Esto, inevitablemente, ha conducido a diferentes implementaciones. Es
perfectamente posible encontrar dos sistemas de visualizacion (ambas
DICOM) que muestran la misma imagen (con los mismos pardmetros de
procesado) de diferente manera.
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Presentation State applying to multiple images |

Presentation
State

Presentation
» State 1

Presentation

! — > State 2

Multiple Presentation State applying to a single image

Figura 12

En adicion a la definicion del modelo de transformacién DICOM para ima-
genes en escala de grises, se crea un nuevo 0D (Information Object Definition)
DICOM denominado “Estado de Presentacién” Este objeto contiene un conjun-
to de pardmetros que definen como una o varias imagenes seran presentadas
al usuario sin necesidad de duplicar la informacién de la imagen propiamente
dicha. Contiene, ademas de la informacién necesaria para las transformaciones
en escala de grises (LUT de Modalidad, Substraccion, LUT de Valores de Interés
—-VOI LUT-, y LUT de Presentacion), aquella referida a transformaciones espa-
ciales de la imagen y anotaciones (Mascaras, anotaciones graficas y de texto
como capas, rotaciones, reflexiones, magnificaciones, visualizacién a tamaio
real y anotaciones relativas al drea de visualizacién).

Poco hay que decir sobre la Funcion Estandar de Visualizacion en Escala de
Grises (Grayscale Standard Display Function = GSDF) y la calibracion de dis-
positivos de visualizacion (monitores) que no se detalle en otras partes de
este libro. En este punto es de destacar la necesidad de que los monitores e
impresoras sean calibrados de forma regular. El perfil CPI de IHE hace especial
hincapié en este aspecto, no solo para monitores de diagndstico sino para to-
dos aquellos dispositivos que quieran cumplir con dicho perfil: Modalidades,
Sistemas de visualizacién web (con monitores “no médicos”), e impresoras
(servidores de impresion).
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Es necesario incidir un poco en este ultimo punto, el de la calibracién de las
impresoras. Se suele tender a pensar y asi es reflejado en numerosas publicacio-
nesy por casi todos los servicios técnicos que las impresoras de imagenes medi-
cas no se pueden calibrar conforme a la GSDF, y que por tanto la Unica solucién
de configuracion de estas es la introduccion de un determinado nimero de cur-
vas de correccién que se aplicaran en funcion del origen de laimagen a imprimir.

Esta solucién no es mas que un burdo truco para reemplazar la utilizacién
de las LUTs de Presentacion (introducidas en el estandar DICOM en 1998).
Aunque el protocolo DICOM establece que la mayoria de los pasos del mode-
lo de transformacion de escala de grises se realiza en el cliente de impresion
previo al envio de esta a la impresora, existia una ambigiedad en como se re-
lacionaban los valores de pixel de laimagen y la luminancia o densidad 6ptica.
Es esta carestia de DICOM la que histéricamente condujo a la solucién de mul-
tiples curvas de correcciéon antes nombrada.

La desventaja de esta aproximacion al problema es que se requiere la adap-
tacion de las caracteristicas de la impresora para cada una de las modalidades
a las cual presta servicio (e incluso mas aun, para cada usuario con diferentes
preferencias de visualizacién). Esto se convierte en un grave problema de con-
sistencia de la imagen y de mantenimiento cuando nos encontramos en un
ambito de trabajo amplio y heterogéneo.

Pero como ya hemos mencionado, desde 1998 existe una solucién a este
problema: La utilizacién de las LUTs de Presentacion, la cual permite definir un
espacio de valores-P comun para cualquier sistema de visualizacién y que afia-
de los pardmetros requeridos para controlar la apariencia de la imagen impresa
como parte explicita del protocolo de comunicacién. De esta forma, y median-
te el conocimiento de su propia curva caracteristica (resultado del proceso de
calibracion de la impresora), y los valores maximo y minimos de densidad de-
seados, el servidor de impresién es capaz de calcular una curva de correccién
que calibra la imagen a imprimir para que cumpla con la GSDF DICOM para las
condiciones de visualizacién definidas.

Printer Hardware
Modality [I—

image M i characteristic curve
/.

[ ] L lumiaion [
DICOM Printer m =

il

AL—=——=x~= max/min density
User Preference Viewing Conditions

Figura 13
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De esta forma, y mediante la utilizacién de las LUTs de Presentacion, no
existe la necesidad de adaptar cada impresora a cada modalidad (o usuario)
conectada. La calibracion de la impresora frente a la GSDF nos asegura que
las impresiones de diferentes impresoras son consistentes entre si, y que ade-
mas estas son consistentes con la visualizacién en monitores (diagnéstico, mo-
dalidades, visualizadores web en sistemas calibrados). Ademas su utilizacién
nos da la flexibilidad de poder obtener la apariencia deseada por el usuario sin
tener que realizar adaptaciones en las impresoras e independientemente de la
impresora utilizada.

Mas informacion sobre parte de los procedimientos de validacién de este
perfil los podemos encontrar en [Eichelberg y otros, 2001a,b,c,d], y ademas en
[Dickmann y Gkanatsios, 2007] podemos encontrar una seccion dedicada a es-
pecificaciones basicas de una impresora de Mamografia.

6. Desarrollo de una estrategia de Integracion

En raras ocasiones nos encontraremos con la oportunidad de equipar una
empresa sanitaria al completo con nuevos sistemas y equipos. En estas situa-
ciones, es relativamente facil implementar un sistema completamente integra-
do. Sin embargo en la mayoria de los casos, existe ya un conjunto completo, o
casi completo, de sistemas de informacién integrados parcialmente.

En estos casos la integracion no comienza y termina con la compra de una
sola pieza del equipo. Incluye también todos los sistemas dentro del departa-
mento o la empresa sanitaria que contribuyen con su eficacia al conjunto del
flujo de trabajo e integracion.

Es por tanto imprescindible desarrollar una estrategia de integracion de-
partamental o empresarial en conjunto, prever como sera la integracién al final
y como trabajarg, y tener en cuenta qué pasos llevaran desde sus situacion ac-
tual hacia su objetivo.

Independientemente de cual sea nuestra situacién, la planificacién del pro-
ceso de integracion debera seguir una maxima: Concentrarse en la integracién
de procesos de flujo de trabajos operacionales. Para ello deberad entenderse
primero el flujo del proceso basico, y después incluir los casos especiales y las
ramificaciones. Mas tarde, deberd identificar los sistemas y transacciones invo-
lucrados en el proceso, y después determinar, para cada uno de los sistemas
que ya posee la empresa sanitaria, si puede ser actualizado para implementar
las transacciones requeridas.

IHE lo que nos proporciona es el vocabulario util para poder escribir las
secciones de integracién de las especificaciones de compra, asi como la visién
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general y la guia para la migracién hacia un entorno sanitario integrado IHE,
siendo Util tanto para un sistema departamental (con sistemas heredados que
no cumplen IHE), para un hospital o empresa sanitaria, e igualmente para la
integracion de esta con otras empresas sanitarias.

IHE no es llegar y enchufar, es una herramienta poderosa que una vez enten-
dida nos ayudara a la elaboracién de una adecuada estrategia de integracion.

Existen diversas fuentes de informacién (paginas web, presentaciones, ar-
ticulos,...) para entender los Perfiles de Integracién, algunos de ellos aparecen
en la bibliografia de este tema y otros los podemos encontrar en el Apéndice B
de [Albillos~Merino y otros, 2006].

Una de las fuentes de informacién mas importantes es la recopilacién de
las historias de éxito de usuarios, disponibles en http://www.ihe.net/Resources/
user_success_stories.cfm. Cada uno de estos documentos es un resumen de una
Unica pdagina sobre la experiencia de usuarios que han instalado Perfiles IHE.

Es importante entender que para poder utilizar IHE no es necesario haber-
se leido completamente los Marcos Técnicos IHE. Estos se encuentran estruc-
turados de tal manera que el volumen 1 (unas 30 paginas) esta orientado a
usuarios y gestores para que se entienda que problemas se resuelven y que
soluciones se plantean, asi como cuales son las partes involucradas. El resto de
la documentacioén de los Marcos Técnicos es mas orientada a especificar como
se realizan las transacciones, siendo una guia de implementacién dirigida a los
ingenieros desarrolladores y al equipo técnico del entorno sanitario que desee
entender el marco operativo de IHE con detalle.

Cuando se trata de incluir en una Propuesta de Informacién (PI) o en una
Propuesta de Adquisicion (PA) informacién relativa a la integrabilidad de los
sistemas nos encontramos con el dilema de como plasmar dichas capacidades
en la propuesta. Tenemos varias alternativas:

» Deseo un sistema que soporte DICOM, HL7,...

« Deseo un sistama que soporte Impresion DICOM como SCU, Consulta/
Recuperacion DICOM como SCU....
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« Deseo un sistema que soporte los siguientes servicios DICOM de acuer-
do con las siguientes 100 paginas de especificaciones (y lo mismo para
HL7,...).

Las dos primeras son breves, pero ineficaces como ya hemos visto con
anterioridad, y la tercera opcién es efectiva pero también muy ineficaz desde
unos cuantos puntos de vista: Elaboracion de las especificaciones que pedi-
mos, valoracién de estas, adaptacién “particular” de las aplicaciones a dichas
especificaciones, Verificacion del cumplimiento de las especificaciones en unas
pruebas de aceptacién,...

La alternativa viable a este dilema es“Deseo un sistema que soporte (p. €j)
IHE XDS como los siguientes actores: Fuente de documentos y Consumidor
de documentos”. Desde luego se trata de una especificacion breve, completa
puesto que viene respaldada por las especificaciones técnicas del perfil IHE, y
facilmente verificable a través de las Declaraciones de Integracion de los pro-
ductos y de los resultados de los diferentes Connectathones IHE.

Desde luego otro punto a tener en cuenta cuando se realizan las Propuestas
de Adquisicién es establecer unos limites sobre lo que se quiere adquirir, lo que
se pretende adquirir y lo que es necesario adquirir. Para ello se debera clasificar
y puntuar seguin unos criterios claros y diferentes aquello que el sistema“debe”
implementar y aquello que deseariamos que implementara, asi como valorar
la forma en que dicha implementacion se produce, es decir p. ej.: no la realiza,
lo realiza a través de métodos propietarios, utiliza DICOM/HL7, se integra con
perfiles IHE pero sin todas las opciones, e integracion completa a través de las
especificaciones IHE.

Aunque ya se comentara anteriormente resaltar que son dos las herra-
mientas que tenemos para identificar productos con especificaciones IHE: Los
resultados de los Connectathones IHE (http://connectathon-results.ihe-euro-
pe.net/) y las Declaraciones de Integracion por parte de los proveedores (un
magnifico punto de partida para encontrar las declaraciones de un gran nime-
ro de proveedores lo tenemos en http://www.ihe.net/Resources/ihe_integra-
tion_statements.cfm).

La primera no es una certificacion de que un producto cumple IHE en al-
guno de sus Perfiles/Actores, sino como una herramienta de identificacion de
aquellos productos que pueden cumplir con nuestras espectativas y que ade-
mas ha superado la prueba de fuego de uno o varios Connectathones.

La segunda son declaraciones simples (normalmente una sola pagina) del
proveedor en las que se afirma el soporte de ciertos Perfiles de Integracién
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IHE en productos especificos. No es necesario que los proveedores superen
un Connectathon para poder publicar unas Declaraciones de integracién de un
determinado producto, al igual que ocurre con productos que implementen
DICOM/HLY7 con respecto a sus Declaraciones de Conformidad.

Aunque la lectura de las Declaraciones de Integracion IHE proporciona un
acercamiento mucho mas simple a los puntos que pueden detallarse en una
Declaracion de Conformidad DICOM (DCS) o en una Especificacion de Interfaz
HL7, es también cierto que la Declaraciéon de Integracion IHE no sustituye a
estas y que por tanto es imprescindible su lectura y anélisis.

Un claro ejemplo, de una situacién en donde el manejo de las DCS es im-
prescindible, es cuando nos encontramos con la necesidad de manejar la inte-
gracion de un nuevo equipamiento (con capacidades IHE) en un entorno con
sistemas “heredados” que no cumplen con IHE. Es entonces necesario realizar
un analisis detallado de las DSC de ambos productos para identificar posibles
problemas de integracion o soluciones a estos.

No es necesario, dado el publico al que va dirigido este texto, incidir sobre
la importancia que tiene la realizacion de pruebas de aceptacion al equipa-
miento médico previa a su utilizacién clinica (asi como la realizacién de prue-
bas de constancia,...). Pues bien, en el entorno de los sistemas de informacion
médica estas pruebas son ain mas complejas, menos “definitivas” que a las que
nosotros como Fisicos Médicos estamos aconstumbrados y ello por el simple
hecho de que tratamos con software (en algunas pruebas también hay que
verificar hardware) interaccionando con otro software.

En [Albillos~Merino y otros, 2006] podemos encontrar algunas pruebas a
realizar a PACS, HIS, Modalidades. Sin embargo y dada la dificultad inherente
a la aceptacién de estos sistemas deberd realizarse un desarrollo previo por
parte de un grupo multidisciplinar de aquellas pruebas que seria conveniente
realizar. Resulta necesaria también la planificacion temporal de dichas pruebas
y su interaccién con el entorno clinico donde se desarrollen.

Algunas preguntas clave a clarificar de este proceso son:

« ;Qué sistemas se requiren para realizar las pruebas? ;necesitamos un en-
torno separado del clinico para su realizacién? ;que tiempo es necesario?

» ;Quelista de pruebas debemos realizar? ;C6mo se desarrollara cada una?
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« ;Qué datos son necesarios para la realizacion de las pruebas?
(Representan casos reales y un conjunto suficiente de “posibilidades”
de datos?

« ;COmo se comprueba la operacion de prueba? ;Qué herramientas de
prueba son necesarias (Analizador sintactico HL7, Validadores DICOM,
Detectores DICOM, Herramientas MESA,...)?

« ;Cuales son los resultados que se esperan de cada prueba?

Por ultimo, sefalar que puede ser muy conveniente el contar con herra-
mientas proporcionadas por los proveedores para la realizacién de las pruebas,
y en algun caso mas que conveniente sera necesario.

Para terminar este tema me gustaria incidir en un ultimo aspecto: Gestion.
La diferencia entre una intervencion especifica y normalmente obligada y una
gestién/planificacion bien documentada es la utilizacién de un conjunto de
métricas adecuadas, la recopilacion de mediciones de estas y la reaccién ante
estos resultados.

Las métricas son muy Uutlies a las empresas sanitarias, pues permiten mane-
jar las presiones derivadas de la mejora de la atencién sanitaria, la reduccién de
costes y la aplicacion de las nuevas tencologias de forma efectiva. Unas métricas
adecuadas permiten establecer una medida del estado actual, estimar el impacto
que tendra un proceso de cambio y por ultimo confirma y revisa el impacto du-
rante el proceso y el éxito del proyecto de cambio/implantacién de tecnologias.

En el apéndice | de [Albillos~Merino y otros, 2006] podéis encontrar un
punto de partida para trabajar con métricas en un servicio de Radiologia.
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1. Introduccion

La radiologia digital, desde el principio de su implantacién, ha ofrecido un
gran potencial para la optimizacion de la dosis recibida por el paciente, debido
al amplio rango de exposiciones que permite la mayor latitud de estos siste-
mas, junto con la posibilidad de incrementar la calidad de la imagen mediante
el procesado de la misma. Sin embargo, este hecho, puede originar la pérdida
del control de las dosis por lo que se debe establecer un cuidadoso protoco-
lo de control de las mismas.

La mayoria de los sistemas digitales disponen de indicadores de exposi-
cién en el detector, y ésta es la Unica referencia de que se dispone para va-
lorar la adecuacién de la técnica seleccionada, garantizando una relacién se-
Aal ruido suficiente para obtener, con la menor dosis posible, una imagen con
calidad diagnéstica. Estos indicadores pueden ser de gran utilidad dentro del
control de calidad sobre todo si se pueden estudiar de forma retrospectiva.
Adicionalmente muchos sistemas incluyen otros indicadores o magnitudes
dosimétricas como el producto dosis area, o la dosis piel, ademas de otros in-
dicadores especificos de algunos fabricantes. Es por tanto necesario conocer
el significado de dichos indicadores y su relaciéon con la dosis recibida por el
paciente, ya que esto facilitara el establecimiento de mecanismos de control
sobre la misma.

La garantia de calidad exige el control y registro de la dosis a paciente con
una periodicidad que suele ser anual, de forma que se mantengan los niveles
de calidad establecidos garantizando que la dosis en una muestra de pacientes
sea la minima compatible con una imagen diagndstica, y con un valor inferior a
los niveles de referencia establecidos. Sin embargo la radiologia digital puede
proporcionar, mediante el establecimiento de umbrales para los indicadores
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de exposicion, el control inmediato de los pardmetros técnicos utilizados, e in-
directamente de la dosis recibida por el paciente.

En este capitulo se van a presentar los diferentes indicadores dosimétricos
utilizados tanto en RC (Radiologia Computarizada) como en RD (Radiologia
Digital Directa e indirecta), asi como los mecanismos de registro y control de
los mismos, y los posibles sistemas de gestion de la dosis a paciente que ofrece
la radiologia digital.

2. Indicadores de exposicion

El principio de optimizacién en radiodiagnéstico implica que la dosis re-
cibida por el paciente sea la minima compatible con una imagen apta para el
diagnéstico, pero los sistemas digitales permiten enmascarar técnicas radio-
gréficas inadecuadas que pueden ocasionar imagenes sub o sobre expuestas.
Una subexposicidn se puede traducir en una imagen ruidosa que es facilmente
detectable al ser rechazada por el especialista en radiodiagndstico por no ser
considerada apta para el diagnéstico, pero en el caso de una sobreexposicion,
no ocurre como en los sistemas convencionales, que es facilmente detectable
por una alta densidad 6ptica, sino que la calidad de imagen es buena pero no
hay un incremento de informacion que justifique el incremento de dosis al pa-
ciente. La mayoria de los sistemas digitales para radiodiagnéstico disponen de
indicadores de exposicion (/E) cuyo objetivo principal es suministrar al usua-
rio informacién de la exposicion en el detector involucrada en la obtencién de
laimagen radioldgica, las variaciones entre la exposicion calculada y la medida
no deben ser superiores al 20%.

Cualquiera que sea la definicién del indicador de exposicion utilizado, éste
depende de los algoritmos utilizados, de la energia efectiva del haz de rayos X,
del intervalo entre la exposicién y la lectura del IP para equipos RC, del posi-
cionamiento del paciente y de la distancia foco detector, entre otros factores.
En general, la exposicion éptima requerida para una calidad de imagen acep-
table con la minima dosis, se corresponderia con un sistema cartulina-pelicula
de velocidad 200 0 400, basandose en las limitaciones del ruido en la imagen y
adecudandola para cada tipo de exploracion.

Estos indicadores de exposicién, deberian ser independientes del poste-
rior procesado de la imagen, y su valor éptimo depende de la calibracién del
sistema, la cual puede variar después de una recalibraciéon y probablemente
entre distintas unidades. El utilizar una filtracién afadida durante la calibracién
del indicador de exposicion minimiza la dependencia de los resultados con la
fuente de RX, ya que se elimina el espectro de menor energia responsable de
las variaciones entre los distintos tubos de RX. Asi mismo hace que el espectro
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de RX incidente en el detector sea mas representativo del incidente después
de la atenuacién producida por el paciente en las aplicaciones clinicas. Si la
calibracion del IE se realiza con una filtracion distinta de la recomendada por
el fabricante el rango de valores aceptables del indicador se debe basar en re-
sultados comparativos de las dos filtraciones.

Los indicadores de exposicidon son pardmetros que permiten evaluar el
promedio de la exposicién en el detector, es decir, sobre laimagen completa,
0 en una parte de la misma previamente escogida como anatémicamente re-
levante, o en una ROI (Region Of Interest) escogida arbitrariamente. Una limi-
tacion compartida por varios indices de exposicion es la sensibilidad frente a
los procesos matematicos usados para identificar los limites de colimacién y
segmentacion de los datos anatémicamente relevantes. La determinacién
de la ROI es un paso clave en la obtencién del indice de exposicién. Los al-
goritmos matematicos deberian ser lo suficientemente precisos como para
proporcionar una estimacion razonablemente exacta y fiable del indicador
de exposicion indepencientemente de los limites de colimacion, colocacién
anatémica, inclusion de cuerpos extranos, etc., pero este no es siempre el
caso. Ademas, si estos procesos se realizan junto con la segmentacién hecha
con objetivos de procesado de las imagenes, el indicador de exposicién de-
pendera de la selecciéon anatémica realizada.

Algunos fabricantes han implementado métodos para subsanar estas de-
ficiencias aunque de maneras muy diversas. Todos los sistemas actualmente
en uso comparten un resultado final comun: todos ellos proporcionan un va-
lor que refleja la sensibilidad del sistema para una exposicion dada. Este valor
puede ser utilizado para determinar la exposicion incidente en el detector de
imagen. El valor deberia ser exacto, consistente y reproducible, o por el contra-
rio puede ser el origen de una calidad de imagen inconsistente.

La mejor manera de asegurar que las imagenes se realizan de forma correc-
ta, es tener un estimador fiable de la exposicidon que pueda ser chequeado en
cada una de ellas, y que ademds permita el control de la dosis recibida por el
paciente. En este sentido, basandose en las recomendaciones del fabricante,
de la velocidad intrinseca del detector, y en los requerimientos de las distin-
tas exploraciones, el usuario puede establecer el rango aceptable del indica-
dor para las distintas aplicaciones clinicas garantizando que la dosis recibida
por el paciente es la minima compatible con una imagen diagnéstica.
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En los sistemas de RC se utilizan diferentes indicadores de exposicion de-
pendiendo del fabricante. En las tabla 1 y 2 se presenta la relacion de ellos,
junto con las respectivas condiciones de calibracion.

SISTEMAS RC

Nombre Dependencia con ..
. . s il Condiciones
Fabricante del Simbolo Exposicion (mR) de calibracién
Indicador Kerma aire (#Gy)
Fuji Sensibilidad S 200/S oo E(mR) 1mRa80kVp
CHR=3 mm Al
§=200
Kodak indice de EI EI=1000x 1g(E(mR))+2000 1 mR a80kVp
exposicion
0.5mm Cu+ 1.0 mm Al
EI=2000
Agfa Log de la lgM K(uGy) sC  20uGya75kVp
mediana del lgeM = 1.9607+lg?+lgm
histograma +1.5mm Cu
lgM = 2.56
Konica Valor § N 1/S o E (mR) 1mR a80kVp
OR=200
§=200
Alara Indicador EIV EIV+300=2E (mR) 1mR
del valor de
exposicion S5C200 RQAS*
EIV=2000

(*) RQA5: 70kV, + 21 mm Al, CHR=7.1 mm Al (IEC 61267:1994).

Tabla 1
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Tiempo entre

Sistema CR Indicador de exposicion Procesado exposicion
y lectura
Agfa IgM = 2log SAL — 3.9478 SC=200 2.5 min
SAL = 90-,/0.877-SC- E(mR) System
Scan Average Level diagnosis/flat field
Fuji _ 200 Semi-fixed L=1.0 15 min
§ =200 Emry
Sensivity number
Kodak EI = 1000 - log(E(mR)) + 2000 Pattern mode 10-15min
Exposure index
Konica 1/S o E (mR) QC S-value 10 min
Alara EIV+300=2FE (mR)
Tabla 2

Las condiciones de calibracion de los diferentes sistemas tienen como
objetivo definir un procedimiento sencillo y reproducible, que minimice su
dependencia con el kilovoltaje y la filtracion.

Como puede deducirse de la tabla anterior, no hay un consenso entre los
distintos fabricantes a la hora de definir el IE en relacidn a la exposicion que
recibe el detector ni del haz de RX utilizado en su calibracién. Desde algunas or-
ganizaciones (AAPM) se estdn tomando iniciativas en este sentido, y ya existen
algunas propuestas (Van Metter, R.; Yorkston, J. Proposal for a universal definition
of speed for digital radiography, RSNA 2005) para uniformizar todos estos valores
en un Unico indice, universal para todos los sistemas, que podria ser similar ala
sensibilidad definida para los sistemas analégicos de cartulina pelicula.

A continuacion se expone una panoramica general de la situacion actual
en los diferentes indicadores que los fabricantes han implementado.

El CR Agfa usa un indicador de exposicion conocido como “IgM” que se de-
termina a partir de la mediana de los valores logaritmicos de los valores de pixel
en el histograma (figura 1) dentro de una region de interés y se calcula para cada
imagen asociada con un examen determinado, estando definido como:

K(pGy)
25

SC
400

lgM = 1.9607 + Ig +1g

Donde K es el kerma en aire incidente, y SC (speed class).
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A Frecuencia del Lobulo principal
histograma del histograma
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y

Figura 1

A cada imagen se le adjudica una “velocidad” (Speed Class: SC) seleccionada
por el usuario que determina la ganancia con la cual la imagen sera tratada. A
causa de esto, la exposicion requerida para producir un valor de 1gM especifico
depende del “ajuste” de velocidad. Cuando el valor numérico de IgM cambia
0.301 unidades (el logaritmo de 2), esto indica una variacion en el kerma en aire
en un factor 2, si el SC se ha mantenido constante. Igual variacion se produciria
si manteniendo constante el kerma en aire incidente se duplicase el valor de SC.

El valor del IgM se calcula sobre la imagen bruta, y el valor no se recalcula
por colimaciones manuales, siendo de utilidad para comprobar si se esta utili-
zando de forma correcta el rango dinamico del sistema. Elegir un valor maximo
de 3.2767 para el 1gM puede parecer arbitario, pero se elige para tener una
relacion sencilla (x10000) para valores de pixel de 15bit logE que se usan inter-
namente. El rango de pixel correspondiente es (0.327676). Esta conversién nos
permite representar un rango de log de pixels de 32767. Esto es ligeramente
superior a lo que realmente se necesita para los actuales sistemas de conver-
sion analdgico digital, pero deja un margen para futuros sistemas.

El valor de 1gM indica la exposicién en el receptor (/P) mediante una rela-
cién matematica con el denominado Scan Average Level (SAL) que es el valor
promedio de la escala de grises. En una imagen de 8 bits de profundidad el
valor minimo del SAL seria cero y el maximo 256.

SAL = 90,/0.877 - ¢-SC-E(mR)

Siendo ¢ una constante caracteristica de los diferentes /P,

lgM = 2log SAL — 3.9478
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Para un kerma en aire de 20 Gy a 75kVp y filtracion afladida de 1.5 mm Cu,
con SC= 200 el valor del SAL es de 1800, lo que corresponde a un valor de 1lgM
de 2.56 para c=1, tal y como se indica en las condiciones de calibracién.

Todos los factores que influyen en la forma del histograma afectan al
lgM :Exposicion en el detector, SC elegida, Sistema ADC, técnica radiogréfica,
y caracteristicas del paciente por tanto su utilidad como valor absoluto es limi-
tada, pero si que es Util para comparar diferencias entre examenes del mismo
tipo utilizando la misma SC'y el mismo [P.

Agfa recomienda la obtencién de imagenes con valores de IgM compren-
didos entre 1.8 y 2.2 lo que supone, en términos de dosis a la entrada del /P, un
rango que va de 1.65 a 4.15 4Gy, para una SC de 400.

La “Sensibilidad” o parametro S de Fuji fue el primer indicador de expo-
sicién con una relacion inversa con la exposicién. De forma absoluta, el valor
numeérico del indicador no se corresponde exactamente con la definicion de ve-
locidad determinada en la norma ISO 9236-1, y para poder comparar la S de dos
exposiciones es muy importante que ningun otro pardmetro haya variado. Por
ejemplo, Para IP’s (Image Plate) de alta resolucion (HR) se necesita aproximada-
mente dos veces y media mas exposicion para obtener el mismo valor de S que
cuando se utilizan IP's de resolucion estandar (ST). Ademas en el software mas
reciente suministrado por Fuji se permite la posibilidad de modificar el valor de
S de forma retrospectiva, lo que pone en duda la validez de este parametro a la
hora de su utilizacion en estudios dosimétricos.

La lectura del /P determina tanto la latitud como el minimo y el maximo
valor de luminiscencia registrado. Para normalizar los datos de la imagen y ex-
traer el rango deseado se aplica un procesado de forma que la imagen final se
describe mediante 10 bits (1024 niveles de grises). En este proceso se registran
los valores maximo y minimo del Ig de los valores de luminiscencia (S, y S,en la
figura del histograma). Dentro de este rango se determina el valor de la media-
na, S, y se le asigna un valor de 511, correspondiente al valor medio del rango
digital de 10 bits. El nimero de sensibilidad se calcula como:

S=4x1004%

La relacién entre la exposicion media incidente en el /P y la sensibilidad .S
estd dada por la expresion

P 200 _ 1740
= Exposicion(mR) — Kermaaire( 1uGy)
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para los chasis del tipo ST-VI de radiologia general y condiciones estandar de
disparo (80 kVp, ~3.0 mm Al HVL)

Fuji recomienda la obtenciéon de imagenes con valores de S comprendidos
en los siguientes rangos:

50 - 250 para extremidades
200 - 800 para térax adulto
200 - 600 para columna lumbar

Que dosimétricamente representan una dosis en el /P de:

34.8 - 6.96 4Gy  paraextremidades
8.7 - 217Gy  paratérax adulto
87 - 294Gy  paracolumna lumbar

El significado del valor de S difiere del concepto de sensibilidad relativa o
velocidad usado en las combinaciones cartulina-pelicula. Sin embargo, el valor
de S se puede utilizar como un indicador que aproximadamente puede repre-
sentar una sensibilidad relativa, pero se debe tener en cuenta que:

» Manteniendo todos los demas factores constantes, el valor de S cambia
con el tiempo debido a posibles cambios en el funcionamiento del tubo
fotomultiplicador, lo que obliga a periddicas calibraciones y verificaciones.

» El valor de S cambia si el selector de exploracion cambia, aunque los
pardmetros de exposicion sean los mismos.

« Si el kilovoltaje utilizado varia, también lo hace el histograma y por con-
siguiente también S.

« Si el equipo de RX utilizado cambia, también lo hace S aun cuando los
pardmetros técnicos sean los mismos.

» Sielmenu del sistema cambia, cambian las condiciones de reconocimien-
to de exposiciones, por lo que los valores obtenidos de S con las nuevas
condiciones de funcionamiento no se pueden comparar con los previos.

» Elvalor de S también se ve afectado por el tiempo que transcurre entre
la exposicion del IPy su procesado.

Sélo cuando todos los factores relacionados anteriormente permanecen
constantes, S se puede utilizar como una medida relativa de la exposicién que
llega al receptor de imagen, de forma inversamente proporcional.
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Konica utiliza un parametro QR asignado de antemano en funcion de la
exploracion, y que tiene un significado equivalente al concepto de velocidad
en los sistemas cartulina-pelicula. Por ejemplo si E(mR) es la exposicién que
produce un valor de salida de 1535, y una densidad 6ptica en placa procesada
de 1.2D0, esa exposicidn se determina:

E(mR) = ZQL]g
De forma que:
OR =200 E=1mR
OR = 400 E=0.5mR

El digitalizador REGIUS de Konica de 12 bits, especifica el rango para el cual
las exposiciones pueden ser cuantificadas mediante un parametro denomina-
do QR (Quantization Range). Si E es la exposicion en el /P, ésta puede ser cuan-
tificada si estd comprendida entre:

200 -15, 200 25
OR x E(mR) x 10 y—QR x 10

Por ejemplo, si OR es igual a 200, el rango de cuantificacion va de 0.0316 a
316 mR. Konica presenta un valor denominado REX (exposicidn relativa) que
se genera a partir del valor de S (sensibilidad):

- E
S=ORx "}

E, es la exposicion en mR que produce un valor digital de 1535.
E es la exposicion promedio en la regién del plate usada para el calculo de S.

Para un valor de QR=200 el sistema esta calibrado para dar un valor digital
de 1535 con una exposicion en el plate de 1 mR a 80 kVp.

Asi para:
E=1mR S =200x 1M _ 200
1mR
_ 1 mR
E=2mR = LM _
m S 200><2mR 100
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Konica recomienda obtener imagenes con valores de S comprendidos en-
tre 150y 250 para extremidades y de 200 a 600 para el resto. Dosimétricamente,
estos valores de S representan un rango de dosis en el detector que va de los
11.6 a los 6.96 Gy para extremidades y de 8.7 a 2.9 Gy para el resto.

Kodak, para sus CR utiliza un indicador de exposicién conocido con el
nombre de indice de Exposicién (IE), que representa el valor medio de pixel
de la regién clinica de interés. También este indicador toma valores diferentes
para IP's de propdsito general y para IP's de alta resolucién.

El procesado inicial (shading) sobre la imagen bruta (imagen RAW) consiste
en reducir las variaciones en la sensibilidad de la guia de onda que recolecta
la luminosidad. La respuesta del sistema a estas condiciones estandar de irra-
diacion viene dada de forma algebraica por las férmulas que se muestran a
continuacion, cuyos valores pueden ser tabulados o mostrados graficamente.
En la figura 2 se presentan las graficas correspondientes al sistema Kodak CR
(cassette GP-25)

El= 1000-1g<£>+ c
Eo
Donde E (mR) es la exposicién incidente, y £ es 1.0 mR.
En caso de utilizar valores de kerma en aire (mGy)
= e K
EI= 1000 lg<K0>+ B

Los valores de Cy B definen la calidad del haz y dependen de las caracte-
risticas del mismo.

En la tabla 3, se presentan los valores de C'y B para los haces de RX de
acuerdo a ISO 9236-1, que representan la mayoria de los utilizados en la prac-
tica clinica.
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SISTEMA RC SISTEMA RD
HAZ DE RX Kodak Kodak
B C B C
ISO-I
Extremidades 839 1780 648 1589
IS,O_” 1059 2000 973 1914
Crdneo
ISO-III
Columna lumbar 1071 2012 1039 1980
150-V 1059 2000 1025 1966
Torax
80kVp, 0.5 mmCu+1mm Al 1059 2000 1059 2000
Condiciones de calibracion
Tabla 3
2500 T T
] STD, ISO 11, 111, IV g
] Iso1 =
,/ /4'
;g 200 /
= P P
£ e
3 /, L~
Z 1500 P P
ﬁ / //
9 P L~
%I ,/ //
= 100 ~
-
/
500
1 2 5 10 20

Detector Incident Air Kerma (¢Gy)

Figura 2

El valor de /E se incrementa en 300, cuando la exposicion en el detector se
multiplica por dos, por lo que las unidades de E/ son Kilobels. Kodak recomien-
da obtener las imagenes con un valor del indice de exposicion comprendido
entre 1800y 2000, lo que dosimétricamente representa un rango que vade 5.5
a 8.73 uGy en el detector.

229



Introduccion al Control de Calidad
en Radiologfa Digital

Con el fin de optimizar la dosis de radiacién, la calidad de imagen, y el uso
del rango dindmico del lector CR para una amplia variedad de estudios, el fabri-
cante de CR Alara proporciona la capacidad de cambiar la ganancia del sistema.
De forma analoga a los sistemas de combinacion cartulina/pelicula, a estos valo-
res de ganancia los correlaciona con el concepto de Clase de Velocidad (SC). En
la tabla 4 se muestra la exposicién nominal para cada Clase de Velocidad.

Clase de Velocidad Exposicion (mR)
50 4.00
75 2.67
100 2.00
200 1.00
300 0.67
400 0.50
800 0.25
Tabla 4

Para cadaimagen, el sistema calcula unindicador del valor de exposicion (E7V).
Para todas las clases de velocidad, o modos estandar o de alta resolucién, el obje-
tivo es obtener un EIV igual a 2000. El £/V esta relacionado logaritmicamente
con la energia depositada en el IP (cambios en el E/V de 300 unidades correspon-
den a cambios en la exposicion de un factor 2).

Para cada dispositivo de RC Alara, el EIV se calibra de forma individual
utilizando un espectro de RX definido por RQA5 (70 kV, 21 mm Al afadido;
HVL=7.1 mm Al; IEC 61267:1994). En este proceso de calibracién se determinan
las ganancias del tubo fotomultiplicador necesarias para alcanzar un valor digi-
tal, para cada una de las exposiciones nominales de la tabla anterior. Asi, para un
dispositivo concreto se genera una tabla de ajustes de voltajes del tubo fotomul-
tiplicador para cada clase de velocidad. En la instalacidn del sistema, a cada clase
de examen se le adjudica una clase de velocidad segun las preferencias de los
usuarios, de forma que al seleccionar el tipo de exploracion, automaticamente se
esta seleccionando la clase de velocidad con la cual se va a procesar la imagen.
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El valor de EIV se calcula en la imagen de 16-bits antes de su procesado de
forma lineal con la exposicién siguiendo los pasos siguientes:

1. Utilizando un analisis combinado (morfolégico y del histograma) se
identifican las partes de la imagen correspondientes al drea de colima-
cién, areas sin paciente y zonas sobreexpuestas.

2. En el resto de la imagen (zona anatémica de interés) se computa el
valor medio del pixel y se convierte a mR via la calibracion RQA5 men-
cionada anteriormente.

El valor de EIV se calcula mediante la relacion

EIV = 1000 - logio| ResScale - %WR)

Donde ResScale es un parametro de ajuste debido a la diferente respuesta
del sistema entre el procesado de alta resolucion y el estandar.

SC Clase de Velocidad del sistema.
X Media de la exposicién en el IP de la zona anatémica.

El valor de EIV es mostrado en la consola de control de forma numérica
y graficamente y es almacenado en la cabecera DICOM (0018,1405) (Relative
X-Ray Exposure).

La casa Alara, al igual que Agfa, también proporciona un software opcional
para el andlisis histérico de los valores de EIV'y sus tendencias.

En lo que respecta a los sistemas de radiologia Digital (DR) los fabrican-
tes han sido mas lentos a la hora de desarrollar sistemas indicadores de dosis.
Alguno de ellos no lo hicieron en un principio y otros desarrollaron sistemas
que no indicaban las exposiciones que llegaban a los detectores. Muchos de
ellos apostaron por la utilizacion del producto dosis—area (DAP) o producto
kerma-area (KAP) u otras magnitudes que representan una estimacién de las
dosis recibidas por los pacientes y no la exposicion en el detector. La utilizacién
de estas magnitudes permiten por una parte proporcionar informacién sobre
las dosis impartidas a los pacientes, tal y como requiere la IEC y las diferentes
recomendaciones sobre calidad diagnéstica. Sin embargo, los valores que pro-
porcionan no facilitan informacion sobre la adecuada exposicion del receptor
de imagen y, por consiguiente, una de las posibles causas de una imagen de
calidad deficiente.

A continuacion se presentan los diferentes sistemas de RD.
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Canon proporciona un indicador de exposicion llamado “Valor de
Exposicion Alcanzado” o “REX" (Reached Exposure Value). Este indice se deter-
mina a partir del grafico de la tabla LUT (Look Up table-Tabla de aspecto) que
relaciona el brillo en funcién del valor de pixel, y por tanto es una funcién
que depende del“brillo”y del “contraste” seleccionado por el operador.

Se presentan seis tablas:

» CHEST:especifica de exploraciones de Térax.

« LINEAR lineal.

« INV.LINEAR invierte la densidad de la imagen.

« STAN. CONTRAST caracteristica para examenes 4seos.

« BONE#l mantiene el contraste en areas de baja densidad, y el tejido
blando puede observarse en la zona de lata densidad.

» BONE#2La zona de baja densidad puede ser casi la misma que en
BONE#1, pero el tejido blando de la zona de alta densidad puede ob-
servarse mejor.

En la figura 3 se muestra el concepto del valor de REX para el caso de un
torax PA a partir de la representacion grafica en cuatro cuadrantes que nom-
brados en sentido contrario a las aguijas del reloj representan:

1° cuadrante.  La curva de escala de grises que muestra la relacion entre el valor de pixel y la densidad

20 cuadrante:  Se determina la posicion que se va a escoger para seleccionar el valor de pixel
y la densidad dptica que se ha especificado para dicho valor

3o cuadrante  Curva caracteristica del detector que muestra la relacién entre la exposicion
que ha recibido y el valor de salida

4° Cuadrante. Curva de conversion logaritmica que convierte el valor de salida del detector
(sensor Output, 14 bit), proporcional a la dosis de RX que haya recibido,
en un valor de pixel proporcional al logaritmo de la exposicién.

El sistema selecciona el valor maximo de pixel en la imagen como valor de
analisis en la grafica de salida del detector, y una densidad (D) para este valor
en la grafica LUT.

Se selecciona un valor de densidad en el eje de ordenadas de la gréfica LUT que
puede ser 0.75D si la impresora es lineal, y puede variar entre un valor méximo de
3.2D y un minimo de 0.2D. El valor seleccionado en el eje de ordenadas de la curva
LUT da un valor de pixel que se corresponde con un valor de salida del sensor en el
cuarto cuadrante y este es el indice REX. El valor de REX varia entre 1y 16383.
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Para comparar exposiciones deben utilizarse parametros idénticos tanto
para el modo de exposicion, como para el procesado de laimagen incluyendo
el indice REX.

El siguiente grafico muestra el concepto del indice REX de una imagen PA del térax
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Figura 3

General Electric retrasé la introduccion de un indicador de exposicion del
detector, a cambio de utilizar el producto dosis-area para las estimaciones de
dosis a pacientes. Sin embargo, en su tecnologia mas reciente ha incorporado
tres parametros adicionales que indican la exposicién en el receptor, incluido
un “Indice de Exposicion en el Receptor” o DEI (Detector Exposure Index), que
es un numero adimensional utilizado para comparar la exposiciéon en el detec-
tor con un valor de referencia.

Los sistemas Definium de radiografia digital de GE proporcionan al usua-
rio tres valores relacionados con la exposicion incidente en el detector digital
(Kerma en aire):

« Exposicion en el Detector No Compensada (UDExp) en uGy.
« Exposicion en el Detector Compensada (CDExp) en uGy.

« Indice de Exposicion en el Detector (DEI).
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El UDExp, CDExp,y DEI se muestran como anotaciones de imagen (opcio-
nales) en la estacién de trabajo de adquisicién y son almacenados en la cabe-
cera DICOM de laimagen.

Se realizan los siguientes pasos:

Segmentacion Anatémica: Como paso preliminar, las regiones anatémi-
cas son identificadas en la“imagen cruda”y a partir de ellas, se determi-
na el Valor de la Mediana Anatémica (4,,) en unidades de cuentas.

Sensibilidad del Detector: bien en fabrica, bien durante la instalacion del
sistema, se estiman dos valores de sensibilidad para el detector digital:

- La Sensibilidad del Detector no compensada, (USens), que se de-
fine como la eficiencia de conversion del detector en unidades
de cuentas/uGy a 80 kVP (con una filtracion estandar y sin rejilla
antidifusora).

- La Sensibilidad del Detector compensada, (CSens), que es igual a
USens después de que haya sido compensado por los kVp, la pre-
sencia de parrilla antidifusora, y por la posible filtracion de cobre
anadida por el usuario.

Exposicion de Detector: a partir de los valores de USens y CSens estima-
dos, se calculan dos valores de exposicion:

- Exposicion del detector no compensada: UDExp = 4,,/ USens
- Exposicion del detector compensada: CDExp = A4,/ CSens

indice de Exposicion en el Detector (DEI): Valor normalizado adimen-
sional obtenido de la relacién entre la mediana de los valores (en cuen-
tas) de la regién anatémica determinada en la segmentacion (4,) y el
valor (en cuentas) esperado para la técnica utilizada (kVp, filtraciéon y
parrilla antidifusora); este valor esperado es obtenido, utilizando el con-
trol automatico de exposicién (CAE), con maniquis acrilicos estandar
apropiados al rango de kVp.

De la descripcion realizada se deduce que el indice de exposicion en el de-
tector (DEI) puede ser usado de forma efectiva para indicar:

a) Sobre o subexposicion debida al incorrecto posicionamiento del pa-

ciente o a la incorrecta seleccion de las camaras del CAE.

b) Sobre o subexposicion debido a la seleccion de una técnica inapropiada.

¢) Sobre o subexposicién debido a otras causas relacionadas con el opera-

dor o con el propio sistema.
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Los valores de DEI se muestran en la consola de control para cada adqui-
sicién, junto con un valor limite superior y otro inferior, configurables por el
usuario para cada tipo de exploracion.

Para cada adquisicion realizada en el sistema, UDExp, CDExp, y DEI, junto
con los datos técnicos e informacion de la adquisicién, son registrados por el
sistema y pueden ser exportados a CD en cualquier momento.

Se puede destacar que UDExp, CDExp,y DEI

1. Son independientes del procesado y reprocesado de las imagenes. Los
valores, una vez calculados, son almacenados en la cabecera DICOM y
no pueden ser modificados por el usuario.

2. Pueden ser potencialmente afectados por errores en la identificacion
de las regiones anatémicas en la imagen, la identificacion de regiones
colimadas de la imagen, o la presencia de prdtesis o protectores que
ocupen gran parte de la imagen.

Imaging Dynamics ha introducido un unico indice llamado “f#". El valor de
f# es un numero adimensional que proporciona al operador informacién so-
bre optimizacién de la técnica utilizada comparada con un valor de referencia.
Valores negativos de f# representan subesposicion y positivos sobreexposicién.

Con este objetivo, para una imagen, se determina la exposicidon que debe
incidir en el detector para producir un rango medio de gris y se relaciona con
las caracteristicas de un sistema pantalla-pelicula que hubiese respondido de
forma similar.

Para calcular el indice de exposicién, representado con el simbolo f#, se
segmenta la imagen para excluir areas de exposicién directa y areas fuera de
la region expuesta, y de la region de interés se obtienen la mediana (/,,, ) del
histograma. Los datos experimentales han mostrado que la utilizacién del valor
de la mediana proporciona informacion util acerca del rango medio de la den-
sidad Optica de la imagen obtenida y que su valor no se ve afectado de forma
importante por pequeiios errores en el proceso de segmentacion, al contrario
de lo que le sucede a la media.

A partir del cociente senal de entrada/ sefal de salida R, y del valor de la
mediana /,,,, obtenemos la expresion

X

Med:I

Med.R

10
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Donde X, ,es la exposicion causante del rango de densidades obtenido
en laimagen. La velocidad efectiva del sistema S estara dada por la expresion

_ 200
SE B XMed

En la practica clinica, dependiendo del tipo de exploracion se seleccionan
diferentes velocidades. Asi, una combinacién de velocidad 400 se usa para ex-
ploraciones de térax, mientras que para extremidades se utilizan habitualmen-
te combinaciones de velocidad 100 debido a que los sistemas de velocidad
mas lenta proporcionan mayor detalle.

Este indice de exposicidn tiene en cuenta este concepto a la hora de rela-
cionar la velocidad efectiva del sistema §,. con una velocidad de referencia S,
La velocidad de referencia se determina de forma consensuada para cada tipo
de exploracién, y es almacenada en una base de datos de pardmetros anatomi-
cos para su utilizacion en funcion del tipo de exploracion realizada.

eve(3)

El indice resultante es un valor adimensional y se aplica de forma sencilla
sin tener en cuenta la velocidad de referencia, pues el operador debe procurar
que su valor sea lo mas proximo a cero posible. Una exposicion inferior en un
factor dos a la recomendada dara un valor de #/ igual a -1, mientras que si es
inferior en un factor cuatro #f serd igual a -2. Ilgualmente una sobreexposicién
dos veces superior a la recomendada dara un valor igual a 1, y si es cuatro ve-
ces superior #f serd igual a 2. En términos practicos, el operador debe tener
en cuenta que una imagen con un valor de f# comprendido entre -1y 1 cabe
esperar que sea de calidad aceptable.

Una ventaja de este sistema es su analogia con la nomenclatura utilizada
por el control automatico de la exposicion (CAE) que igualmente, en su espec-
tro de densidades, utiliza el valor 0 como seleccién ideal y ...-3. -2, -1, 0, +1,
+2, +3... como pasos adicionales para incrementar o reducir las densidades
obtenidas en la imagen.

Como se ha comentado anteriormente, muchos indices son significativamen-
te sensibles a la seleccién de la zona anatémica explorada pues la segmentacion
que se realiza depende de esta seleccion. En sus versiones mas recientes, Philips
ha mejorado este especto independizando el calculo del /E de la segmentacion.
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El sistema RD de panel plano de Philips (Philips Digital Diagnost flat-panel
DR) calcula un indice de exposicién (RD) para cada imagen que es inversamen-
te proporcional al Kerma en aire en el receptor de imagen y que se obtiene a
partir del valor “caracteristico” de pixel.

La escala del indice RD se define de forma andloga a la de la velocidad
pantalla-pelicula (ISO 9236-1):

RD=1000/K
donde K es el Kerma en aire a la entrada del detector expresado en 1Gy.

El Kerma (K) se obtiene a partir del valor caracteristico de pixel PV_y de la
sensibilidad SENS del detector expresada en unidades de numero digital por
1 Gy mediante la expresion:

K = PV,/ SENS

La sensibilidad del detector de panel plano después de aplicar las correccio-
nes pertinentes es SENS = 207 Gy, para una calidad de haz correspondiente a
RQA5 delalEC 61267 (70 kV, 21 mm Al de filtracion anadida y HVL = 7.1 mm Al).

Los valores que toma el indice de exposicion estan intencionadamente
confinados a valores que siguen la escala ISO R'10, igual que los valores de ve-
locidad pantalla-pelicula, de forma que los resultados se redondean a valores
de 100, 125, 160, 200, 250, 320, 400,... Cada paso corresponde a un factor 10°
(0 a un incremento de 25%).

La justificacion para tomar esta escala es sencilla:

« Este “redondeo” permite eliminar la dispersién en la reproducibilidad
del valor del indice RD debidas a variaciones en la evaluacién del histo-
grama de la imagen para cada examen.

» Los pasos de la escala ISO R'10 siguen una proporcionalidad con la ex-
posicién habitualmente utilizada por los operadores y que tiene una
correspondencia sencilla con los mAs de disparo utilizados.

La metodologia del valor caracteristico de pixel depende del software in-
cluido en el sistema. Por ejemplo, para sistemas con control automatico de ex-
posicion, el valo de PV, se calcula como la mediana del valor de pixel corre pon-
diente al area de medida del CAE; para imagenes con control manual, el PV se
determina como la mediana del valor de pixel correspondiente a un area igual
al 25% del 4rea total de laimagen, y centrada en ésta.

La relacion entre el valor de pixel y el kerma en aire incidente no se mantiene
constante para las diferentes calidades del haz. Este efecto es mas significativo
a bajos kVp, donde la sensibilidad del detector (valor de pixel/;Gy) puede llegar
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a ser tan sélo del 30% con respecto a la obtenida a 70 kVp. Para mitigar este efec-
to, el sistema a la hora de calcular el indice RD aplica un factor de correcciéon que
depende del kVp, y que se muestra en la figura 4.
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Figura 4

Siemens Medical Systems

Los sistemas AXIOM Aristos (FX, MX, TX, VX) de SIEMENS proporcionan un
indice de Exposicidn que se simboliza con las siglas EXI.

El campo de irradiacion es subdividido en una matriz 3 x 3, donde la seg-
mentacion central es definida como la region de interés.El indice de exposicidn
es calculado como el promedio de los valores de pixel originales en la segmen-
tacion central. El esquema de célculo es independiente del programa anatémi-
co seleccionado, el modo de exposicion, el campo de medida (cuando se usa el
CAE) y de los parametros de procesado de las imagenes.

El EXT es un valor relativo, directamente proporcional al kerma en aire, de
acuerdo a la relacion.

Kerma en aire [uGyl = c - EXI

La calibracién del sistema se realiza a 70 kV y 0.6 mm Cu de filtracién afa-
dida (de acuerdo con RQA5 de la IEC 61267:1994-09) para obtener un factor de
calibracion ¢ que viene documentado en el manual del sistema.
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Calidad de haz Sensibilidad relativa EX7 Exploracion
ISO| 55 Extremidades
ISO I 100 Créneo
Isoli 108 Columna Lumbar
ISO IV 110 Torax

Los valores que se obtienen dependen de la colimacioén, calidad del haz y
oérgano examinado, mientras que es independiente del nombre del programa
anatémico seleccionado, método de exposicién seleccionado (manual o auto-
matico) y del campo de medida seleccionado.

3. Sistemas de registro y control dosimétrico

El establecer un sistema de registro y control dosimétrico puede resultar
bastante laborioso, puesto que es necesario disponer de los datos completos
delaexploracién, del rendimiento del equipo (evaluado en controles de calidad
periédicos) y del indice de exposicién obtenido para cada imagen concreta. La
recopilacion de dichos datos puede estar automatizada cuando se trabaja con
equipos de rayos X que incorporan la posibilidad de conexién mediante puerto
serie a ordenadores personales y obtener asi de forma directa la informacién
técnica de las exploraciones. Pero en la mayoria de casos este proceso es com-
pletamente manual y sujeto a gran diversidad de errores. Una vez establecida
una base con todos los datos descritos es posible comparar los valores de dosis
estimados para cada exploracién individual con los valores medios de las N
anteriores exploraciones del mismo tipo y ver también la desviacion respecto
a un valor de referencia establecido. Segun el resultado de la comparacion se
“dispara” una alarma de aviso en caso de dosis excesiva y se inician los trdmites
de comprobacién, investigacién de causas y medidas correctoras de caracter
mas o menos inmediato. (Proyecto Europeo de investigacion DIAMOND (Digital
Imaging: Measures for Optimizing Radiological Information Content and Dose).

Para estos sistemas, es bastante habitual utilizar los indicadores de expo-
sicién (que se obtienen on-line) para establecer un control indirecto sobre las
dosis que recibe el paciente, considerando unos intervalos (diferentes para
cada fabricante) 6ptimos para la practica clinica y que ofrecen cierto equilibrio
entre dosis a paciente (minima dosis) y calidad de la imagen (maxima calidad).
El parametro que refleja la sensibilidad del sistema frente a una determinada
exposicion (mAs o mGy), y que permite determinar la exposicién incidente en
el detector de imagen, debe ser preciso, consistente y reproducible, para ase-
gurar que se mantiene la calidad de imagen.
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Algunos fabricantes sugieren la posibilidad de utilizar los sistemas RC, de-
bidamente calibrados, como “dosimetros” presentando un valor no-dimensional
que proporciona un nivel de actuacion relativo al adecuado para una explora-
cién concreta. Asi pues, una exposicion de —1 indicaria una ligera sub-exposicion
(imagen con cierto ruido extra) y una exposicién +1 indicaria una ligera sobre-
exposicion (dosis ligeramente superior a la recomendada), asi mismo pueden ha-
ber valores relativos de exposiciéon en -2, -3 o bien +2, +3; pero en cualquier caso
la intencion seria que el usuario trabajara con imagenes dentro del rango neutral
(cerca de 0) independientemente del tipo de exploracién. Con este sistema Uni-
camente se obtendria una valoracion relativa (frente a unos valores calibrados de
referencia) y no una dosis a paciente con valores absolutos.

La herramienta de Control Automatico de Exposicién (CAE), que incorpora
el propio equipo de rayos X, es basica cuando se trata de sistemas digitales de
imagen y es indispensable que esté debidamente ajustado (segun parametros
del fabricante) para tener asi un control, de la exposicién en el detector e indi-
rectamente de la dosis recibida por el paciente, con valores similares a las ob-
tenidas con un sistema convencional cartulina pelicula de velocidad 200-400.
Ademads de garantizar que la imagen obtenida tiene la calidad suficiente para
el diagndstico clinico, siempre que se procese adecuadamente (ver capitulo
Procesado de la imagen digital). Este control exige que se realicen verificaciones
periddicas y relativamente frecuentes del sistema de exposimetria automatica
ya que un desajuste del mismo podria no ser detectado en la imagen digital.

La incorporacion de un software de control es muy interesante desde el
punto de vista dosimétrico y de control de calidad. Es deseable que el sistema
digital esté dotado de la capacidad de registrar algun indicador de dosis en
todas las imagenes asi como de disponer de opciones de control del mismo
(valoracién respecto referencia, aviso de superacién de dosis...).

Para los sistemas de Radiografia Digital (RD) pocas veces se dispone de
indicadores de exposicién que realmente proporcionen informacién de la ex-
posicion en el detector. En su lugar estos sistemas digitales proporcionan el
Producto Dosis Area (PDA), el Producto Kerma Area (PKA) o incluso otras can-
tidades que representan una estimacion de dosis a paciente.

En algunos casos la informacién del PDA proporcionada por el sistema es
la correspondiente a un paciente ideal, por lo que no se puede relacionar el
pardmetro de dosis con la calidad de laimagen obtenida para un paciente con-
creto. Estos sistemas digitales integrados (sistema compacto de receptor de
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radiacién, procesado de laimagen y visualizacion de la misma) disponen direc-
tamente de la informacién que proviene del propio generador de la radiacién
(caracteristicas seleccionadas para la exploracién: tensidn, carga, distancia...),
de las condiciones del examen (campo de radiacién), y de los datos aportados
por el usuario respecto al paciente. También tienen las herramientas para esta-
blecer un calculo de la dosis a paciente bastante preciso, casi instantaneo y que
se almacenara informaticamente junto con el resto de la imagen y demas in-
formacion de la exploracién. Aprovechando la capacidad de almacenamiento
de datos y célculo que introducen estos sistemas, es posible registrar y a su vez
valorar, respecto a valores de referencia, la dosis recibida por el paciente, a par-
tir de la senal recibida por el sistema de deteccion de una forma casi inmediata.

Dispone de una herramienta dose-monitoring tool opcional en sus sistemas.
Se trata de un software que ofrece una evaluacion estadistica, a partir de un indica-
dor IgM de referencia, calculado segun las 100 imagenes aceptables previas de la
misma exploraciéon o introducido manualmente. Los niveles de exposicion de ex-
ploraciones posteriores se comparan con dicho indicador (estimando la desviacion
estandar) y en los textos de pie de pagina de cada imagen se muestra este valor de
referencia. Si una excede la tolerancia establecida, un mensaje de alarma (indica-
dor gréfico) se imprime en la imagen para informar al usuario. Este sistema permite
disponer de una indicacién en tiempo real de la calidad de las exposiciones.

El valor del 1gM no es aplicable como indicador de dosis absoluta al pacien-
te, ni tampoco se puede utilizar como indicador de la calidad de imagen. Si se
puede utilizar como indicador de la buena utilizacién del rango dindmico del
ADC. El 1gM ofrece tolerancias para sub y sobre exposiciones.

Las observaciones estadisticas del 1gM ofrecen la posibilidad de examinar
la consistencia de toda la cadena de imagen:

1. Calculando un valor de referencia del IgM para un examen especifico.

2. Calculando la desviacién Standard del valor de referencia del 1gM.

La evaluacion estadistica se realiza sobre el calculo del valor de referencia
del IgM basado en:

1. Digitalizador.

2. Grupo de estudio/tipo de estudio/Tipo de subestudio/Exposicién.

3. Clase de exposicion.

4. Tamano de chasis.

5. TipodeIP.
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4, Ajuste del control automatico de exposicion

A la hora de buscar un ajuste éptimo del CAE para un sistema digital pue-
den surgir basicamente dos problemas: el primero seria qué parametro usar
para realizar el ajuste, y uno segundo seria la distinta respuesta de los detec-
tores a la energia de los rayos X, con respecto a la respuesta que tienen los
sistemas pelicula-pantalla.

Con el fin de conseguir una optimizacion para el ajuste del CAE con los sis-
temas digitales, se requiere obtener un nivel de sefial constante en la imagen
resultante. Esta sefal esta directamente relacionada con el nivel de ruido, que
se puede considerar como un factor limitante para determinar si una imagen
es 0 no aceptable.

En primer lugar, se debe buscar un pardmetro, el cual sea posible usar
como referencia. La densidad optica en la pelicula (en caso de que la placa sea
impresa), en principio, no es un buen parametro. La razén principal radica en
el hecho que la densidad éptica que aparece en la placa no tiene por que estar
directamente relacionada con la sefal que produce el fésforo, principalmente
debido a conversiones intermedias que se hacen entre la lectura del fésforo
hasta la impresion de la placa. Se debe por tanto, buscar alguna variable alter-
nativa a la densidad éptica, y si es posible que esté ligada de alguna forma a la
calidad de imagen. Ademas, también es interesante que sea facil su medicién,
pues se debe recordar que se busca algo para utilizar de forma rutinaria en los
controles de calidad de los equipos.

Los parametros que primero se pueden ocurrir para usar como referencia, y
quizas los mas obvios serian los indicadores de dosis (o valores de pixel) de los
sistemas, o bien, la relacion sefal ruido, calculada como el valor de pixel en una
ROI centrada en laimagen, dividido entre su desviacion estandar. Ademas, tam-
bién es muy conveniente registrar la dosis que llega al detector (que esta rela-
cionada con el propio indice de dosis). Aclarar que, en principio la dosis no seria
un buen indicador, pues esta no se mantiene constante a lo largo del rango de
tensiones utilizadas. Para mantener constante el indicador de dosis, esta debe
aumentar al subir el kilovoltaje, debido a la pérdida de sensibilidad de los detec-
tores. Ademas, es de esperar que el valor de la dosis necesaria para conseguir
una buena relacion sefial-ruido, baje con el desarrollo de la tecnologia.

La gran pregunta, una vez que se ha decidido cual de los dos usar, es: ;cual
es el valor de referencia para el ajuste del sistema? Es evidente que la respuesta
correcta seria: “aquel valor que permita la suficiente calidad de imagen diag-
nostica con la menor dosis posible”.

El problema no estd resuelto. Hay algunas publicaciones en las que se dan
valores de referencia, para la dosis que recibe el detector en el punto de cali-
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bracién, a 80 kV. Pasar de dosis a indicador de exposicién, es sencillo median-
te las ecuaciones dadas. Asi Doyle y col. En sus trabajos han ajustado el CAE
con los CRs con una dosis de 2.7 #Gy a 80 kV como punto de partida, para los
hospitales del oeste de Escocia. Una vez hecho esto, han calculado el valor del
indicador de dosis correspondiente a cada casa comercial, y este es el que man-
tienen constante a todas las demas tensiones. La decisiéon de adoptar este valor
ha llevado el visto bueno por parte de los radiélogos. Esta era practicamente la
misma dosis que empleaban es un sistema pantalla-pelicula de velocidad 400.
Para sistemas de radiografia digital indirecta (paneles de silicio), han usado una
dosis de 2.0 1Gy.

Sensiblemente diferentes son los datos que dan Mazzocchi y col.: para
un sistema Agfa con un fésforo MD40, han escogido una dosis de 4.1 Gy
a 81 kV. Esto convierte el CR en un sistema algo mas lento que el sistema
de pantalla-pelicula tradicional de velocidad 400. El sistema para escoger
la dosis “absoluta” (y por lo tanto el indicador de dosis), ha sido parecido al
anterior: varios radiélogos puntuan las imagenes, variando la dosis.

La diferencia entre ambos articulos puede ser explicable en el hecho de que
en los dos primeros se presentan solo las imagenes con la dosis requerida, y en
ellas los radiélogos valoran si pueden diagnosticar sobre ella, aceptando el ruido
que estas presentan. En el segundo caso, a los radiélogos se le presentan varias
imagenes de distintas dosis para que las puntien, y parece bastante evidente el
hecho de que siempre tiendan a puntuar mas alto una imagen con mas dosis.

En segundo lugar se debe uno preguntar qué es lo que ocurre con la com-
pensacion con el kilovoltaje. De forma simplificada, el ajuste de un exposimetro
de un equipo con el espectro, consiste en elegir dos de las curvas que el equipo
trae predefinidas: una para kilovoltajes por debajo del punto de calibracién (80
o 81 kV), y otra para kilovoltajes por encima del punto de calibracion. El pro-
blema es que en la mayoria de los casos, estas curvas estan preparadas para los
tradicionales sistemas de pantalla-pelicula, y como ya se ha comentado, estas
son sensiblemente diferentes entre los dos sistemas. En el caso del CR lo ideal
seria medir la respuesta del detector que se quiere ajustar con el espectro e
intentar encontrar en el equipo de rayos X, una de las curvas de compensacion
parecida (figuras 5y 6).
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Figura 5. Curvas de respuesta de correccién de voltaje para un equipo Siemens Multix.
Consta de un punto de calibracion a 81 kV, y de una familia de curvas para kilovoltajes ma-
yores y otra para kilovoltajes menores. El ajuste del CAE consiste en elegir una de esas curvas
para cada rango de tensiones. Por cortesia de Siemens Medical Systems.

Sensibilidad relativa para un CR de Agfa
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Figura 6. Sensibilidad relativa para un CR de Agfa con respecto a la variacién del kilovoltaje.
Esta normalizado para la repuesta a 81 kV.
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Antes de terminar, se debe comentar los maniquis recomendados para utilizar
a la hora de simular a los pacientes. En principio, los mas indicados serian el agua
(20 cm), el PMMA (20 cm) o el aluminio (2 cm). No es recomendable utilizar ldminas
de cobre (2 mm). El espectro de rayos X resultante después de atravesar el primer
grupo de materiales se parece bastante entre si, por lo que la respuesta del fésforo
sera parecida para todos estos materiales. Sin embargo, con la Idmina de cobre se
obtiene un espectro distinto al anterior, y eso se nota en la respuesta del fésforo,
después de que el haz de rayos X sea atenuado por el cobre.
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Figura 7. Valores calculados para el ajuste relativo del CAE para a) CR y b) sistema indirecto
de panel plano, con cuatro materiales distintos usados para simular los rayos X transmitidos
a través de un paciente (MHRA 04132). Véase la diferencia existente entre las [aminas de
cobre y los demas materiales.

Por ultimo, se citan textualmente traducidas al castellano, unas recomen-
daciones de la MHRA publicadas en su documento “Radiation dose Issues in
Digital Radiography Systems”

]

1. La compania suministradora de nuevo equipamiento digital deberia
ofrecer informacién de las exposiciones recomendadas en el receptor,
que produzcan imagenes para el diagnéstico con la menor dosis posi-
ble al paciente para cada examen particular.
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2. Los sistemas digitales posiblemente tengan diferente respuesta a la
energia de los rayos X que los sistemas pantalla-pelicula. Por lo tanto,
las caracteristicas de compensacion de los generadores para el CAE,
deberian ser distintas de las usadas para los sistemas pantalla-pelicula.

Para los sistemas ya existentes, que han sido actualizados para usar
DDR o CR, las caracteristicas de la compensacion del CAE deben ser
reprogramadas. Los fabricantes de equipos de rayos X deberian estar en
posicién para suministrar alguna actualizacion de cambios del firmware
del generador, de soffware o de hardware.

3. Cada imagen, sea vista en pelicula o en pantalla, deberia idealmente
tener asociado un numero que indicase el nivel de exposicién a la que
es sometido el detector. Actualmente, todos los sistemas CR poseen un
indice de sensibilidad que se relaciona con la exposicion en el detector;
sin embargo, los sistemas DDR generalmente no se proporcionan con
esta caracteristica.

5. Dosimetria a pacientes

En la legislacién vigente en Espafia es preceptiva la evaluacién de las
dosis a los pacientes y de la calidad de la imagen radiolégica como parte
de los programas de garantia de calidad. Esta evaluacién, que puede sola-
mente reflejar una situacién puntual en un momento dado, puede resultar
insuficiente en una etapa de transicién de radiologia analdgica a digital,
donde las dosis a los pacientes pueden modificarse sustancialmente de-
pendiendo de las personas que operan los equipos y no estan restringidas
por el propio sistema como sucede en los sistemas de cartulina-pelicula.
Esta situacion persiste una vez implantada la radiologia digital, por lo que
es aconsejable una vigilancia mucho mas estricta de las dosis impartidas a
los pacientes, a fin de detectar desviaciones y tomar medidas correctoras
de manera inmediata.

Para ello es necesario:

1. Garantizar el ajuste correcto del CAE, estableciendo el parametro de
referencia, que sustituird la a la densidad 6ptica del sistema cartulina
pelicula, y las tolerancias para evaluar su variabilidad. ;Cudles?

2. Disponer de informacion suficiente acerca del disefio del RIS y PACS uti-
lizados en cada instalacion.
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. Incorporar a dicha base de datos los valores de dosis de referencia para

cada tipo de exploraciéon. Ademas del valor de referencia (Protocolo
Espanol - ICRP 73), también se incorporara el valor medio de la dosis
registrada en las ultimas N exploraciones de cada tipo (puede ser 10,
20 o 50) realizadas con el mismo equipo y el promedio para todos los
equipos de la misma modalidad asi como todos los del centro.

. También es interesante introducir los valores considerados como ade-

cuados para las distintas caracteristicas técnicas de cada exploracion asi
como el valor medio de los distintos parametros registrados en las ulti-
mas N exploraciones del mismo tipo.

. Con la informacién de la base de datos es posible calcular la dosis a la

entrada del paciente, y el producto dosis-drea en cada exposiciéon para
cada paciente.

. Cada nuevo valor de dosis calculado o proporcionado por el equipo (es-

timaciones) es comparado con los valores de referencia correspondien-
tes. Y también los valores utilizados de la técnica radiografica con los
valores establecidos como adecuados.

. Establecer un valor de tolerancia (+5% ;? respecto al valor de referencia

de la dosis) que indique nivel de alerta y nivel de actuacién para corregir
la técnica de forma inmediata asi como una sugerencia para dicha co-
rreccion y revisién de los valores de referencia. Es importante introducir
esta alarma en un campo de la cabecera DICOM de la imagen para su
posterior revision.

. Segun la frecuencia en la aparicion de las alertas y si estan o no relacio-

nados con la eleccion de las caracteristicas para la exploracién se debe
considerar la periodicidad de la formacién continuada.
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1. Introduccion

Las pruebas de aceptacion y de control de calidad son fundamentales para
el correcto funcionamiento de los equipos y para la obtencién de imagenes
Optimas para el diagnéstico clinico. En los sistemas digitales, estas cobran aun
mayor importancia, puesto que un mal ajuste de los sistemas, podrian des-
encadenar la aparicidon de ciertos problemas sin ser detectados, debido a las
particularidades de estos equipos. El ejemplo mas evidente seria el posible
aumento de la dosis a los pacientes sin ser conscientes de ello, puesto que la
calidad de imagen seria cada vez mejor. Esto no podria ocurrir en un sistema
de pantalla pelicula convencional, ya que esta quedaria saturada y se veria to-
talmente oscura.

En este capitulo se comentaran las pruebas recomendadas para el control
de calidad de los sistemas digitales de adquisicidn estatica, mas concretamen-
te a los sistemas de radiografia computarizada (CRs). Estos son, con diferencia,
los sistemas digitales mas extendidos en los hospitales.

Se tratard en un primer momento, los parametros con los que se pueden
encontrar en las distintas marcas mas conocidas de equipos CRs (AGFA, Konica,
Fujiy Kodak), para posteriormente comentar las pruebas minimas que se deben
realizar a un sistema digital, tanto en la aceptacién como de manera periédica.
Se pretende dar valores de tolerancias para todos los parametros medibles.

Por ultimo se hablara también de los distintos maniquies especificos que
tiene cada casa comercial (sobre los que se dispone de informacion), para po-
der hacer un control de calidad rapido y preciso de cdmo esta el sistema.
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2. Parametros de los sistemas digitales

Antes de empezar con esto, se debe tener en mente una cosa fundamental: es
importante una buena comunicacién con la casa comercial y deberia conseguirse
que estas ofreciesen la maxima informacién sobre su sistema. Cosas como el indice
de dosis o exposicién que usan, cual es su valor recomendado para que la calidad
de imagen sea la 6ptima, etc., deberian ser puestas a disposicion de los usuarios.

Por otra parte, aunque todos los vendedores manejan un indice de expo-
sicién que tiene en cuenta la dosis que llega al receptor, estos indices varian
entre las distintas compafiias; de esta forma el SAL o LgM de Agfa, no se pa-
rece en nada, por ejemplo, al EI que usa Kodak. Ademas, la forma de calibrar
cada uno de ellos es distinta. En este apartado se hard un resumen de todos los
indices que usan las casas comerciales de los sistemas CR.

EL indice de dosis que usa Agfa se denomina LgM (Log Median Value). Es
una relacién logaritmica de la exposicién media que llega al fésforo. Las sefales
“en bruto”del lector CR sufren en primer lugar una compresién del rango dina-
mico mediante un amplificador “tipo raiz cuadrada’, para después ser digitali-
zada a 12 bits. Estos valores “brutos” digitalizados son denominados SAL (Scan
Average Level). Este parametro puede ser medido mediante las herramientas
pertinentes en distintas regiones de interés de la imagen. De manera ideal, la
relacion del SAL con la dosis que llega al fésforo viene dada por la expresion:

SAL = 90-,/0.87-B-E(mR) (1)

siendo B la llamada clase de velocidad o clase de exposicion, y E la exposicidén
en mR que llega al fésforo. Otra forma de poner esta ecuacion es normalizando
la clase de velocidad a 200 y convertir la exposicidn a 1Gy. Asi queda:

_ | B E(uGy)
SAL = 1800 /—200 =5 )

Asi, queda claro que una exposicién al fésforo de 20 Gy, y seleccionando
una clase de velocidad de 200, produce un S4AL de 1800. La razén de ponerlo
asi es porque estas son, como se vera mas adelante, las condiciones recomen-
dadas por el fabricante para la calibracion del indicador (dos exposiciones de
10 Gy cada una, rotando el chasis 180°, con 75 kVp y 1.5 mm de Cu).

Se puede calcular el LgM como:

LgM = 2 -logio(SAL) — 3.9478 3)
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Para ver mas clara la relacién del LgM con la dosis, supongamos una clase
de velocidad de 200; combinando las ecuaciones (1) y (3), se obtiene:
LgM =22+ logm[E(mR)] (4)

Es decir, una exposicion de 1 mR al fésforo (aproximadamente 8.75 1Gy) equi-
vale aun LgM de 2.2. Doblar la dosis en el fésforo equivale a pasos de 0.3 de LgM.

Conviene también poner la ecuacién que relaciona el valor de pixel (P))
con el SAL (Samei 2201):

PV = 2499 - logio(SAL) — 4933 (5a)
PV frente a SAL
4500 =2499L 4933
4000 +—2— Ozgm(x% ___—
3500 L —
3000 .
N /
& 2500 —
2000 7
1500 7
1000 +—¥
500
0 T T T
0 1000 2000 3000 4000

SAL
Figura 1. El valor de pixel frente al SAL en un CR de Adfa.

Si sustituimos (2) en (5), suponiendo la clase de velocidad B, 200, se obtiene:

PV = 1249.5 -logi(E) + 1576.3 (5b)

Esta ecuacion se corresponde, como se vera mas adelante, con la ecuacién
tedrica de transferencia del sistema.

Por ultimo, es necesario hacer alguna aclaracion sobre la clase de exposi-
cion, B. Este parametro determinara de manera indirecta la maxima exposicién
que puede llegar al fésforo antes de que la imagen se sature. Si, por algin mo-
tivo, se quiere distinguir en la imagen, algun valor de exposicion (SAL) mayor
que el obtenido se deben usar menores B (reducir B a la mitad implica poder
aumentar al doble la exposicién que no satura la imagen).
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El indice que usa Kodak para determinar la exposicion que llega al receptor
se llama, precisamente, indice de exposicion, EI (Exposure Index del inglés). Se
define como:

EI = 2000 + 1000 - logio( Emedia) (6)

donde E

Jia €5 12 exposicion media recibida por la parte expuesta del receptor
media
en mR.

El valor de pixel relacionado con la exposicion para un CR de Kodak viene
dado por la expresion:

PV =1000- logm(E) + Co (7)

El parametro ¢, esigual a 2000 para las pantallas GPy 1700 para las pantallas
HR (Samei 2001).

Konica usa un valor de sensibilidad S, que viene dado por:

—orR-LL
S=0R- (8)

donde OR es el “rango de cuantizacion preseleccionado” (“Quantization Range”),
E, es la exposicion media en mR que produce en el fésforo un valor digital de 1535
y E es la exposicion que llega al fésforo. QR juega aqui un papel analogo al de Ben
el caso del CR de Agfa. De este modo, un valor de QR de 200, producira un valor
digital de 1535 si se expone el fésforo a 1 mR y a 80 kV. Estas son, como se verd mas
adelante, las condiciones de calibracién para el CR de Konica (Goldman 2004).

A OR=1000 QR=200 QR=50
4096

Signal Value

\/

1 |
0.0063  0.032 0.13 63 320
Log (x-ray dose arriving at Detector)

Figura 2. El rango de cuantizacién (QOR) y su efecto en la digitalizacion de la imagen.
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El valor de pixel en relacién con la exposicidon para el CR de Konica viene
determinado por la expresién [Jiménez Alarcén 2005].

E — 10a-PV+h (9)

siendo E la exposicion, PV es el valor de pixel y ay b son los pardametros del
ajuste, que dependen de la calidad del haz incidente en el detector y del pro-
cesado aplicado.

El indice de exposicion que usa Fuiji es el llamado “sensibilidad” o “nimero
S”. Se define, para los CR de Fuji de resolucién estandar, como:

200
= 1
S Emedia ( O)
donde E, . es laexposicion media en mR que llega al fésforo en condiciones

de referencia, es decir, 80 kVp sin filtracion.

El valor de pixel aparece en funcién de varios parametros: el propio nume-
ro S, la exposicion (E) y la latitud (L) del sistema (Samei 2001):

P = (1024) Jiog(E) + log (555 |+ 511 (11)

3. Pruebas de control de calidad

Pasamos ahora a la descripcién detallada de las pruebas que se han consi-
derado para realizar el control de calidad de los CRs.

La estructura que sigue cada apartado es el siguiente: nombre de la prue-
ba, material necesario para realizarla, el objetivo de ésta, el procedimiento y
por ultimo las tolerancias recomendadas para cada tipo de CR (en el caso de
que estén disponibles). Ademas, si se considera oportuno se afadiran unos co-
mentarios sobre ciertos aspectos de los tests. Las pruebas consideradas para el
control de calidad de lo CRs son las siguientes:

1. Inspeccién visual, identificacion y limpieza de fésforos y chasis.

Tiempo de lectura

2

3. “Dark noise” en el fosforo de los detectores.

4. Calibracion del indicador de dosis del detector.
5

Consistencia del indicador de dosis del detector.

255



Introduccion al Control de Calidad
en Radiologfa Digital

6. Uniformidad.

7. Linealidad y propiedades de transferencia del sistema.
8. Efectividad del ciclo de borrado.

9. Linealidad espacial y errores de escala.

10. Desvanecimiento de la imagen latente.

Ademas de éstas, se comentaran de forma mas general dos aspectos mas,
de considerable importancia, que se deben tener en cuenta a la hora de hacer
el control de los CRs:

11. Control de calidad de la imagen.
12. Ajuste del control automatico de la exposicion (CAE).

La periodicidad recomendada para las pruebas es hacerlas en la aceptacién
de los equipos digitales y posteriormente, al menos, una vez al afio, excepto en
la prueba del tiempo de lectura, la cual es suficiente con realizarla en la acep-
tacion. De forma mas especifica, se recomiendan para ciertos test las periodici-
dades expuestas en la siguiente tabla (KCARE 2004):

Prueba Periodicidad
Calibracién del indicador de dosis 1 -3 meses
Uniformidad 1 -3 meses
Umbral a bajo contraste (calidad de imagen) 3 -6 meses
Resolucion espacial (calidad de imagen) 3 -6 meses

En cuanto al tiempo necesario para llevar a cabo todas las pruebas, se es-
tima en aproximadamente unas cuatro horas, y cabe sefialar también que, en
algunas de ellas, es necesaria la transferencia de imagenes a través de la red,
para posteriormente poder ser analizadas.

Por ultimo, se debe dejar claro que todos los procedimientos y toleran-
cias dadas son a nivel indicativo y basados en la bibliografia (AAPM TG10
2006, Samei 2001, KCARE 2005, Goldman 2004, Seibert 2004, NHS 2005,
NHS 2006, MHRA 2004, Rampado 2006), por la propia experiencia y en los da-
tos facilitados por los fabricantes.
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En la figura 3, se establece una configuracion recomendada para las medi-
das. Evidentemente se debe tener una fuente de rayos X calibrada y reproduci-
ble. Seria ideal conseguir una distancia desde la fuente hasta el chasis de unos
180 cm (DFI), para asi minimizar las variaciones debidas al efecto talon. La dis-
tancia tendra que ser, en todo caso, mayor que 150 cm. Ademas si es posible, se
puede apoyar el chasis sobre unos espaciadores del suelo de unos 25 cm, para
poder descartar radiacion retrodispersa de este. Los colimadores del equipo de
rayos X se ajustaran de tal forma que el campo de radiacién sea al menos 5 cm
mayor que el fésforo.

Por ultimo, para medir la exposicion que llega al fésforo se procedera de la si-
guiente forma: en primer lugar se miden a una altura mayor de 30 cm por encima
del fosforo y en el eje de radiacion, cinco exposiciones consecutivas (para verificar
la reproducibilidad). A continuacién, se desplaza la camara lateralmente, de tal
forma que quede fuera del drea central del fosforo, y se vuelven a medir cinco
exposiciones mas. De esta forma se puede calcular el factor de fuera de eje (OA4R),
como el cociente entre la medida de la cdmara en el centro entre la medida de la
camara en la zona periférica. En esta posicion estara la cdmara cuando se realicen
exposiciones al fésforo. La razén de dejarla fuera de la regiéon central es porque
en ella se haran medidas en ROIs en el centro del fésforo. De esta forma, la exposi-
cién que llegue al fosforo serd, aplicando la ley del cuadrado de la distancia:

Eﬁi.xﬁ)ro = Epedida ( DFI >2 -OAR

DFC
A A @ <«<— Foco
--#---%—--—<———— Filtracion adicional
>180cmi DFC y
; Camara

M e

i >30crh Chasis
i Espaciador (>25 cm

(| L]

Figura 3. Configuracién de medidas para la exposicion de los chasis.
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Todos los chasis.

Comprobar el estado general de los chasis y fésforos, asi como ver si todos
tienen una identificacién Unica.

Comprobar que el estado de los chasis y fésforos es bueno. Comprobar
también que los fésforos estan identificados de manera univoca por software
(y que al imprimir una placa este niUmero aparezca en ella). El chasis debe tener
en el exterior algun tipo de etiqueta en la que se sefiale el modelo y tipo de
fésforo que contiene. Ademas, si es posible, también deberia aparecer en la
etiqueta externa, un numero que identifique al conjunto chasis-fésforo.

Los fésforos deben estar identificados de alguna forma.

Es importante el tener identificados todos los chasis y fésforos, para asi po-
der estudiar un posible problema de una forma 4gqil y rapida. El tipico ejem-
plo de esto seria la aparicion de algun tipo de artefacto en alguna placa; si este
es debido a un chasis y estd identificado, la solucién es inmediata.

Lector de CRs, minimo 4 chasis.

Determinar el numero de chasis por minuto que el sistema es capaz de
procesar, para comprobar si se ajusta a las especificaciones establecidas por
el fabricante.
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1. Identificar los cuatro chasis que se van a utilizar para la prueba y expo-
nerlos usando 80 kVp y unos 20 1Gy. Realmente la técnica es indiferente.

2. Usar un método de procesado y postprocesado tipico en condiciones
clinicas.

3. Poner los chasis listos para su lectura y comenzar a contar el tiempo una
vez que el sistema coja al primero.

4, Detener el cronémetro cuando la ultima imagen aparezca en la esta-
cion de trabajo.

5. A partir de la medida de tiempo, calcular los chasis que el sistema es
capaz de leer en una hora.

10% del tiempo que esta especificado para ese sistema o las especificadas
por el fabricante.

El uso de cuatro chasis posiblemente pueda subestimar el tiempo de procesa-
do, debido a que el primero no le ocurre lo mismo que a los demas, que ya estan
puestos “en cola” para ser leidos. En el caso de que no se cumplan especificaciones
se puede repetir el proceso con diez chasis, puesto que el error sera menor.

Lector CR, varios chasis.

Determinar el ruido inherente a los propios fésforos, sin ningun tipo de
exposicion.

1. Antes de comenzar se deben borrar todos los fésforos, puesto que pueden
tener algun tipo de sefal debido posiblemente a la radiacién de fondo.

2. Una vez borrados, coger varios chasis al azar y leerlos. Si es posible, ha-
cerlo con todos los fosforos.
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3. Conlasimagenes obtenidas se evaluard el ruido, mediante una ROI que
ocupe aproximadamente el 80% de la imagen. Usar los siguientes para-
metros de lectura:

AGFA: S = 800, tipo de examen: “System Diagnosis’, método de proce-
sado: “Flat Field"

KODAK: modo “Pattern”
KONICA: modo de lectura: “Fix". Si es un Regius 190: “QC-S Value”.
FUJI: modo de lectura: “Fixed”, S = 10000, L = 1.

TOLERANCIAS: las imagenes no deben mostrar artefactos y la imagen
debe ser uniforme. Ademas deben cumplirse los siguientes criterios:

AGFA: SAL < 130 (equivale a LgM < 0.0522).
KODAK: EI < 80 para fosforos GP'y EI < 380 para fésforos HR.

KONICA: PV > 3975, si se elige la curva fotométrica 2 en el host o
PV <120 i se elige la curva fotométrica 1.

FUJI: PV < 280 o PV > 744 si la escala de gris es inversa.

Se sugiere tomar también un limite para la desviacién estandar del va-
lor de pixel de un 5% (Samei, 2001).

Puede ocurrir que en algunos fésforos aparezcan artefactos tipo “bandas”
(por ejemplo, este es el caso de Konica), debidas a correcciones que el lector
hace para compensar variaciones propias del fésforo. Si esto ocurre, las bandas
deberian ser iguales para todos los fosforos.

Equipo de rayos X calibrado, chasis, lector de CRs, filtros de cobre y alumi-
nio, cdmara para medida de dosis.

Determinar la exactitud del indicador de dosis que proporciona el CR,
comparandolo con el valor calculado a partir de la exposicién dada.
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1.
2.

Situar un chasis de 24 cm x 30 cm siguiendo la configuracion de la figura 2.

Exponer los fésforos a una dosis aproximada de 10 xGy (20 4Gy en el
caso de Agfa'). Usar las siguientes condiciones de referencia:

Sistema de CR kVp Filtracion
Agfa 75 1.5 mmde Cu
Kodak 80 0.5mmdeCu+1mmdeAl
Konica 80 Sin filtracion
Fuji 80 Sin filtracion

Tabla 1. Pardmetros de calibracion de los equipos.

3.

5.

Leer los fésforos tal y como se describe a continuacion:

AGFA: no esperar tiempo entre la exposicién y la lectura, $=200, tipo de
examen: “System Diagnosis’, método de procesado: “Flat Field".

KODAK: esperar 15 minutos entre la exposicion y la lectura del fésforo.
Utilizar el modo “Pattern”.

KONICA: Test 1, G=4. Cambiar a G=2 y F=0 (segun fabricante). Si es un
Regius 190:“QC-S Value”. Esperar 2 minutos entre la exposicion y la lec-
tura del fésforo.

FUJI: esperar 10 minutos entre la exposicion y la lectura del fésforo.
Modo de lectura“Semi-auto’, L=1.

En cada imagen medir el indice de exposicién correspondiente.
Despejando la exposicion en las ecuaciones (2), (6), (9) y (10), se obtiene
la exposicidn para cada CR dependiendo de su indice de exposicion,
en 1Gy, tal y como estan en el grupo de ecuaciones (13). Este valor debe
compararse con el medido por la camara.

EAgfa == 61 . 10_6 (SAL)2 (-I 3)
(EI- 2000%

Exodax = 8.75-10 1000

EKonica = 200 . 1(’;’;—R)

Epys — 1750

S

Hacer esto para todos los lectores.

1 Segun comunicacién privada de Agfa.
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La exposicion indicada y la medida deben coincidir dentro de un +20%. En
el caso de Konica, se debe tomar un +25%, segun sus especificaciones.

Se han expuesto aqui los procedimientos recomendados por cada fabri-
cante. Lo ideal seria realizar la calibracién de los distintos CRs usando la mis-
ma calidad de haz independientemente de la casa comercial que se tenga.
Desafortunadamente, actualmente eso todavia no es posible.

Equipo de rayos X, lector de CR, todos los chasis, 1 mm de Cu, cdAmara para
la medida de dosis.

Comprobar la homogeneidad del indicador de dosis entre los distintos
detectores.

Situar un chasis de 24 cm x 30 cm a una distancia aproximada de 1.80 m
del foco.

Realizar una exposiciéon usando la misma configuracién que en la prue-
ba anterior. En este caso, dar la mitad de los mAs necesarios primero con
el chasis en un sentido, y después rotandolo 1800, para asi minimizar el
efecto “talon”. Esto serd util para poder utilizar las mismas imagenes en
la prueba de uniformidad.

Leer el fésforo usando los mismos parametros de la prueba anterior.

Anotar el valor del indice de exposicion y calcularlo teéricamente segun
las ecuaciones (13).

Repetir el procedimiento para todos los chasis.

La variacién entre las exposiciones indicadas (o bien los indices de exposi-
cién), no debe diferir en mas de un 10% entre todos los fésforos.
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Esta prueba permite comprobar que la “velocidad” de todos los fésforos sea
la misma, esto es, que la sefal que se obtienen en cada conjunto chasis-fésforo
es lamisma, si la exposicién incidente también lo es. En caso de que alguin fosfo-
ro del grupo no cumpla las especificaciones, seria recomendable su sustitucion
por parte del fabricante.

3.7. Uniformidad

Equipo de rayos X, lector de CR, todos los chasis, cAmara para medir dosis.

Determinar la respuesta uniforme de los fésforos después de haber sido
expuestos a una alta exposicion uniforme.

1. Se pueden utilizar las imagenes de la prueba anterior.

2. Leer el SAL (AGFA) o el valor de pixel en cinco regiones del chasis: la
central, y los cuatro cuadrantes. Se sugiere hacerlo como en la siguiente
figura, aunque otras configuraciones son igualmente validas.

Figura 4. Regiones para medir el VP en la prueba de uniformidad.
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3. Se puede tomar el tamafo de las ROl de 4 cm x 4 cm.

4. Los valores de pixel obtenidos deben introducirse en las ecuaciones de
transferencia para obtener los valores de dosis a partir de ellas. A conti-
nuacion se le calcula la media y la desviacion estandar. Este es el méto-
do que propone “KCare”.

Laimagen debe estar libre de artefactos. El cociente de la desviacién estan-
dar con la media antes calculada, esto es, el coeficiente de variacion, deberia
ser menor que el 10%.

Evidentemente, hay mas criterios para establecer la uniformidad de un de-
tector. Se propone otra forma de realizar el analisis de este test en [1] y [4]. Se
sugiere establecer una ROI centrada que ocupe el 80% del tamano de la ima-
gen, y analizar la desviacién estandar del valor de pixel. Da como valor de refe-
rencia una desviacién estandar del valor de pixel menor que 25. Por supuesto,
cualquiera de los dos métodos es valido.

Equipo de rayos X calibrado, chasis, 1 mm de Cu, lector de CRs, cdmara para
medida de dosis.

Establecer la ecuacion de transferencia del sistema, es decir, la relacion de
la dosis que recibe el fésforo y el indice de exposicién o valor de pixel.

1. Situar el chasis de 24 cm x 30 cm siguiendo la configuracion de la figura 2.

2. Exponer el fésforo usando una técnica de 70 kVp y 1 mm de Cu, ajustan-
do los mAs para dar una dosis aproximada de 1 xGy.
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3. Dejando pasar el menor tiempo posible antes de revelar el fésforo, leer-
lo con los siguientes parametros:

AGFA: S = 200, tipo de examen: “System Diagnosis’, método de proce-
sado: “Flat Field".

KODAK: modo de lectura “Pattern”.
KONICA: OC S-Value.
FUJI: modo de lectura “Semi-Auto’, L=1.

4. Hacer una ROI de un tamano aproximado de 3 cm x 3 cm? en el centro
de la imagen y, mediante las herramientas de analisis, obtener el valor
de pixel. En el caso de AGFA también se puede hacer con el S4L. Para los
CRs de Konica, puede hacerse con S.

5. Repetir los pasos anteriores para dosis del orden de 10 xGy, 50 1Gy,
100 1Gy.

6. Representar en una grafica el valor de pixel frente a la dosis medida en
el receptor (figura 5). Obtener la ecuacién de ajuste para esta gréfica,
que debe coincidir aproximadamente con las dadas en el apartado 2.
Esta es la llamada ecuacién de transferencia del sistema CR.

Ecuacion de transferencia del sistema

4500

5500 ssa— -
3500 —

" y=1225.7Log(E) + 1638.4

3000
5500 // R?=0.9998

2000
1500
1000

500

0 T T T T
0 20 40 60 80 100 120

Valor de pixel

Dosis (#Gy)

Figura 5. Ecuacion de transferencia para un CR Agfa.

7. Esta prueba deberia realizarse para todos los lectores.

2 Segun CEl, el tamafio deberia ser de 100 x 100 pixeles. Se ha optado en este texto por un tamafno de ROI mayor
por considerarse mas significativo.
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El coeficiente de correlacion debe ser mayor que 0.95. Ademas, se calculara el
cociente de la exposicion calculada (usando la ecuacién tedrica del fabricante) y la
exposicion medida. Este cociente no debe diferir en mas de un 10% de la media.

En principio, la relacién entre la dosis y el valor de pixel deberia ser lineal
para los sistemas digitales. Esto es, porque el detector produce en cada posi-
cién de la imagen, una carga que es simplemente proporcional a la radiacién
absorbida en cada posicion. Lo que rompe esta linealidad es el hecho de que
el preamplificador del equipo y el convertidor digital del sistema, convierten
esta carga recogida a un voltaje, que a su vez es convertido a valores digitales,
que son los que representan los datos “raw” de la imagen. Los sistemas digitales
transforman los valores de carga recogida a un nimero que es proporcional al
logaritmo de la exposicién (o la raiz cuadrada) que incide sobre el fésforo. De
esta forma, se consigue que un rango de 10 exposiciones incidentes puedan
ser expresadas con un sistema de 12 bits de niveles de gris.

En cuanto a la exposicion, Seibert en [4], 0 Samei y otros en [1], proponen
usar 80 kVp con 0.5 mm de Cuy 1 cm de Al. Cualquier configuracion es valida.

Equipo de rayos X, chasis, lector CR, lamina de plomo.

Comprobar que en el fésforo no queda una imagen residual después de
una lectura y posterior borrado de éste.

1. Realizar una exposicion al fésforo a una distancia aproximada de 180 cm
(>150 cm), con 80 kVp y unos 30 mAs. Situar una lamina de plomo en el
centro del chasis.

2. Revelar el chasis.

3. A continuacién, volver a hacer una imagen pero ahora con 1.5 mAs y
quitando la lamina de plomo.
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4. Revelar el fésforo usando los siguientes pardmetros:

AGFA: S = 200, tipo de examen: “System Diagnosis’, método de proce-
sado: “Flat Field".

KODAK: modo de lectura “Pattern”.
KONICA: modo “Semi-fix”, g=1. Si es un Regius 190:“QC-S Value”.
FUJI: modo de lectura “Fixed”, L=1.

5. Comprobar, en la segunda imagen, que no hay restos de la imagen an-
terior. En caso de que aparezca algo (debido a una ventana de visualiza-
cion extrema), realizar medidas del indice de exposicién o del valor de
pixel, para descartar posibles interferencias de una imagen en la otra.

Modificando el valor de los niveles de gris hasta una ventana muy estrecha,
no deberia de verse la imagen residual del bloque de plomo en la segunda
imagen. En caso de que aparezca, se debe hacer un andlisis de ROIs, usando el
SAL en el caso de Agfa o el valor de pixel en los demds CRs. Para ello, calcular
el valor de exposicion que da la ecuacion de transferencia para las dos regiones
(regién con imagen residual y sin ella). La diferencia debe ser menor que el 5%.

La prueba asi realizada es buena para determinar si el ciclo de borrado
es correcto.

Hay otra alternativa en el procedimiento que consiste basicamente en dar
todavia mas dosis en la primera imagen (unos 50 mR). A continuacion se hace
la segunda exposicién con 1 mR aproximadamente, y se revela una tercera vez.
En esta ultima imagen se aplicarian los mismos criterios que la prueba 3.4 [1].

Equipo de rayos X, lector CR, un chasis, rejilla, una regla plomada o similar.

Comprobar que el barrido del laser no presenta distorsiéon. Chequear que
el software mide de forma correcta las distancias.
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Colocar unarejilla encima de un chasis y efectuar una exposicion de unos
50-60 kVp y 10 mAs, aproximadamente a 1 metro de distancia del foco.

Leer el chasis utilizando lo mismos parametros de lectura que en el
apartado 3.4.

Repetir el procedimiento, pero ahora con una regla plomada, ponién-
dola en las dos direcciones.

Se debe comprobar en la primera imagen que no presenta cortes ni dis-
torsiéon. Deben verse rectas. Comprobar también si existe algun efecto
tipo “difuminado”

En la segunda imagen deben compararse las medidas que se realizan
con el software con las medidas reales indicadas por la regla.

Es interesante realizar la prueba para todos los lectores.

La imagen de la rejilla debe verse libres de distorsiones, asi como de dis-
continuidades.

Las distancias medidas deben estar de acuerdo en un 3% si se hacen en el
centro del fésforo, y de un 5% si se hace en los bordes. Es decir, el cociente de
aspecto deben estar entre 1’00 + 0’03 en el centro del fésforo y de 1'00 + 0’05
en los bordes.

En caso de observar algun tipo de discontinuidad en la rejilla, posiblemente
sean debidos a una incorrecta alineacién del laser. Seibert propone en [4] que
s6lo haya alguna discontinuidad en la rejilla de 1 pixel y de forma ocasional.

Equipo de rayos X, lector de CR, algunos chasis.

Comprobar la pérdida de senal en el fésforo cuando no es leido inme-
diatamente.
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1. Exponer un chasis a 80 kVp y 10 Gy, aproximadamente.

2. Leerlo en el CR al cabo de un minuto. Los parametros de lectura son
irrelevantes en esta prueba.

3. En el centro del chasis, obtener el SAL o valor de pixel para una ROI
centrada de aproximadamente 3 cm x 3 cm.

4. Volver a exponer el chasis con la misma técnica.

5. Esperar unos 10 minutos y volver a leerlo, también con los mismos pa-
rametros que se utilizaron anteriormente.

6. Repetir el paso c).

Las que establezca el fabricante.

Es interesante realizar esta prueba con los chasis que van a ser utilizados en
equipos portatiles, puesto que desde que se realiza la radiografia hasta que es
leida pueden pasar varios minutos, incluso horas.

Equipo de rayos X, laminas de cobre, maniquis de contraste y resolucion, ma-
niqui de borde o de rendija, filtros de aluminio, software de andlisis de imagen.

Comprobar que la calidad de imagen es suficiente para el diagnéstico médico.

Al'igual que en la siguiente prueba, no es el objetivo del texto dar un pro-
cedimiento exhaustivo de la misma forma que se ha hecho anteriormente. Si se
pretenden comentar brevemente algunas de las opciones que hay para medir
la calidad de imagen de un sistema digital. Estos test deberian hacerse para
todos los lectores.
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Establecidas por el fabricante o referencias para pruebas de constancia.

Para medir la calidad de imagen de un sistema digital, se debe pensar en
enfocarlo de dos formas distintas: en primer término, de una forma “sencilla’,
que pueda realizarse de una manera rutinaria, para poder incorporarla al con-
trol de calidad de forma regular, y, en otro término, medirlo de una forma mas
elaborada, la cual requiere mds tiempo y “precisiéon”.

Centrémonos antes de nada en la primera opcion. Para realizarlo asi, es ne-
cesario el uso de maniquis tanto de contraste como de resolucién, pero adap-
tados a los equipos digitales. Para la medida de la resolucién se puede hacer
con un patrén de barras tipo Hittner. Otros maniquis permiten la obtencion de
curvas de contraste-detalle. Ejemplos de estos maniquies podrian ser el objeto
de test TO20 (o equivalente) y el CDRAD 2.0.

CORAD 05023

Figura 6. El maniqui CDRAD 2.0 para la medida de curvas contraste-detalle.

Este dltimo maniqui presenta objetos en los que va disminuyendo el
contraste (en una direccién) y la resolucién (en la direccién perpendicular).
Ademas, en cada cuadricula aparecen dos objetos, uno colocado en el centro
y otro en una de las cuatro esquinas, de forma aleatoria, para asi asegurarse de
que el observador no pueda conocerse el maniqui e intentar ser un poco mas
objetivo a la hora de ver los objetos.

Es recomendable tomar una imagen de referencia cuando el equipo esta
en condiciones 6ptimas (en la recepcidn por ejemplo), para después todas las
imagenes que se tomen en el futuro, sean comparadas con esta.
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Debe quedar claro que todos estos tests pueden servir como pruebas de
constancia de la calidad de imagen, y siempre deben realizarse en las mis-
mas condiciones, en lo referente a la técnica utilizada, dosis en el fésforo y uso
de los mismos algoritmos de procesamiento de la imagen.

Siempre que sea posible, las imagenes deberian ser evaluadas al menos
por dos observadores distintos, y siempre sobre el soporte en el que el radidlo-
go ve la radiografia. Por supuesto, en el caso de los monitores, esta permitido el
uso de todo tipo de herramientas de andlisis que estos posean, y sean usados
por los propios radiélogos.

En la bibliografia se proponen sistemas de puntuacién para las imagenes
obtenidas, basdndose en la cantidad de objetos observados. Véase por ejem-
plo (Kcare 2005).

En cuanto a la forma elaborada de medir la calidad de imagen, es evidente
que nos estamos refiriendo a la determinacién de la Funcién de Transferencia
de Modulacién, MTF, y la Eficiencia Cudntica de Deteccién, DQE (M.J. Buades
2006, Norma CEI 2003, J.T. Dobbins llI, U. Neitzel 2004E. Samei 2003 , 2006
E. Samei 2006).

Para llevar a cabo estas medidas es necesario disponer de un dispositivo de
rendija o bien de borde. En la bibliografia existen numerosos trabajos, en los
cuales se comprueban las diferencias de usar un procedimiento frente a otro
(E. Samei 2006, J.T. Dobins Ill 2006).

Recientemente, se ha publicado la Norma CEI 62220-1 en la cual se explica
con todo lujo de detalles, el procedimiento recomendado por este organismo
para la determinacién de la DQE. En ella se recomienda utilizar un borde como
dispositivo de ensayo para las medidas. Ademas de esto, también se estable-
cen las calidades de haz recomendadas para las medidas. De esta forma se po-
dran intercomparar resultados entre distintos equipos e instituciones.

Todos estos métodos ya estan explicados de forma precisa en el tema 1 del
presente libro.

Equipo de rayos X, dosimetro, planchas de metacrilato, agua o similar.

Consegquir el correcto funcionamiento del CAE.

271



Introduccion al Control de Calidad
en Radiologfa Digital

Este no es un control propiamente dicho de los CRs, sino que deberia ser
un control del equipo de rayos X. El hecho de comentarlo aqui es porque, debi-
do a que la respuesta de los fosforos del CR al espectro, con respecto a las peli-
culas es totalmente distinto, el ajuste del CAE debe hacerse de forma distinta.
No se pretende dar aqui un procedimiento rigido, sino que se comentaran las
posibles formas de como calibrar el CAE, tratando a su vez, de resolver el pro-
blema de la compensacién con la tensién. Todo lo dicho en este apartado sirve
para cualquier sistema digital.

No establecidas.

Debido al potencial riesgo del aumento injustificado de las dosis a los pa-
cientes, es de vital importancia tener el control automatico de exposicion ajus-
tado de forma correcta en un equipo digital.

A la hora de buscar un ajuste éptimo del CAE para un sistema digital pue-
den surgir basicamente dos problemas: el primero seria qué parametro usar
para realizar el ajuste, y uno segundo seria la distinta respuesta de los fésforos
a la energia de los rayos X, con respecto a la respuesta que tienen los sistemas
pelicula-pantalla.

Con el fin de conseguir una optimizacién para el ajuste del CAE con el CR,
se requiere obtener un nivel de sefal constante en laimagen resultante. Esta se-
Aal estd directamente relacionada con el nivel de ruido, que se puede conside-
rar como un factor limitante para determinar si una imagen es o no aceptable.

En primer lugar, se debe buscar un parametro, el cual sea posible usar como
referencia. La densidad optica en la pelicula (en caso de que la placa sea impre-
sa en ella), en principio, no es un buen parametro. La razén principal radica en
el hecho que la densidad éptica que aparece en la placa no tiene por que estar
directamente relacionada con la sefal que produce el fésforo, principalmente
debido a conversiones intermedias que se hacen entre la lectura del fésforo
hasta la impresion de la placa.

Se debe por tanto, buscar alguna variable alternativa a la densidad 6pitica,
y si es posible que esté ligada de alguna forma a la calidad de imagen (Doyle
2005). Ademas, también es interesante que sea facil su medicién, pues se debe
recordar que se busca algo para utilizar de forma rutinaria en los controles de
calidad de los equipos.
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Los pardmetros que primero se pueden ocurrir para usar como referencia, y
quizas los mas obvios serian los indicadores de dosis (o valores de pixel) de los
sistemas, o bien, la relacién sefal ruido, calculada como el valor de pixel en una
ROI centrada en la imagen, dividido entre su desviacion estandar. Cualquiera de
los dos puede ser bueno (Samei 2001, Doyle 2005, Doyle 2006). Ademds, también
es muy conveniente registrar la dosis que llega al detector (que esta relacionada
con el propio indice de dosis). Aclarar que, en principio la dosis no seria un buen
indicador, pues esta no se mantiene constante a lo largo del rango de tensiones
utilizadas. Para mantener constante el indicador de dosis, esta debe aumentar al
subir el kilovoltaje, debido a la pérdida de sensibilidad de los fésforos con el au-
mento de la energia. Ademas, es de esperar que el valor de la dosis necesaria para
conseguir una buena relacién sefal-ruido, baje con el desarrollo de la tecnologia.

La gran pregunta, una vez que se ha decidido cudl de los dos usar, es: ;cual
es el valor de referencia para el ajuste del sistema? Es evidente que la respuesta
correcta seria: “aquel valor que permita la suficiente calidad de imagen diag-
nostica con la menor dosis posible”.

El problema no esta resuelto. Hay algunas publicaciones en las que se dan
valores de referencia, para la dosis que recibe el fésforo en el punto de calibra-
cién, a 80 kV. Pasar de dosis a indicador de exposicién, es sencillo mediante
las ecuaciones dadas en el apartado 8.2. Asi en (Doyle 2005, Doyle 2006) han
ajustado el CAE con los CRs con una dosis de 2.7 Gy a 80 kV como punto de
partida, para los hospitales del oeste de Escocia. Una vez hecho esto, han cal-
culado el valor del indicador de dosis correspondiente a cada casa comercial, y
este es el que mantienen constante a todas las demas tensiones. La decision de
adoptar este valor ha llevado el visto bueno por parte de los radiélogos. Esta era
practicamente la misma dosis que empleaban es un sistema pantalla-pelicula
de velocidad 400. Para sistemas de radiografia digital indirecta (paneles de sili-
cio), han usado una dosis de 2.0 1Gy.

Sensiblemente diferentes son los datos que se dan en (Mazzocchi 2006):
para un sistema Agfa con un fésforo MD40, han escogido una dosis de 4.1 4Gy
a 81 kV. Esto convierte el CR en un sistema algo mas lento que el sistema de
pantalla-pelicula tradicional de velocidad 400. El sistema para escoger la dosis
“absoluta” (y por lo tanto el indicador de dosis), ha sido parecido al anterior:
varios radiélogos puntuan las imagenes, variando la dosis.

La diferencia entre ambos articulos puede ser explicable en el hecho de que
en los dos primeros se presentan sélo las imagenes con la dosis requerida, y en
ellas los radidlogos valoran si pueden diagnosticar sobre ella, aceptando el ruido
que estas presentan. En el segundo caso, a los radiélogos se le presentan varias
imagenes de distintas dosis para que las puntien, y parece bastante evidente el
hecho de que siempre tiendan a puntuar mas alto una imagen con mas dosis.
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En segundo lugar se debe uno preguntar qué es lo que ocurre con la com-
pensacion con el kilovoltaje. De forma simplificada, el ajuste de un exposimetro
de un equipo con el espectro, consiste en elegir dos de las curvas que el equipo
trae predefinidas: una para kilovoltajes por debajo del punto de calibracion
(80 o 81 kV), y otra para kilovoltajes por encima del punto de calibracién. El
problema es que en la mayoria de los casos, estas curvas estan preparadas para
los tradicionales sistemas de pantalla-pelicula, y como ya se ha comentado, es-
tas son sensiblemente diferentes entre los dos sistemas. Lo ideal seria medir la
respuesta del CR que se quiere ajustar con el espectro e intentar encontrar en
el equipo de rayos X, una de las curvas de compensacién parecida (figuras 7
y 8). Este método depende de la casa comercial del equipo de rayos X. Hay en
el mercado casas comerciales que permiten realizar este ajuste punto a punto,
es decir, se fija un punto de referencia, normalmente a 80 kV, y después se van
metiendo los valores relativos de respuesta para cada tension.
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Figura 7. Curvas de respuesta de correccidon de voltaje para un equipo Siemens Multix.
Consta de un punto de calibracion a 81 kV, y de una familia de curvas para kilovoltajes mayo-
res y otra para kilovoltajes menores. El ajuste del CAE consiste en elegir una de esas curvas
para cada rango de tensiones. Por cortesia de Siemens Medical Systems.
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Sensibilidad relativa para un CR de Agfa
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Figura 8. Sensibilidad relativa para un CR de AGFA con respecto a la variacidn del kilovolta-
je. Estd normalizado para la repuesta a 81 kV. Esta curva se corresponde con la dada por Agfa
en una comunicacion privada.

Antes de terminar, se debencomentar los maniquis recomendados para
utilizar a la hora de simular a los pacientes. En principio, los mas indicados se-
rian el agua (20 cm), el PMMA (20 cm) o el aluminio (2 cm). No es recomendable
utilizar laminas de cobre (2 mm). El espectro de rayos X resultante después de
atravesar el primer grupo de materiales se parece bastante entre si, por lo que
la respuesta del fésforo sera parecida para todos estos materiales. Sin embargo,
con lalamina de cobre se obtiene un espectro distinto al anterior, y eso se nota
en la respuesta del fésforo, después de que el haz de rayos X sea atenuado por
el cobre.
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Figura 9. Valores calculados para el ajuste relativo del CAE para a) CR y b) sistema indirecto
de panel plano, con cuatro materiales distintos usados para simular los rayos X transmitidos
a través de un paciente (P. Doyle 2006). Véase la diferencia existente entre las laminas de

cobre y los demds materiales.

Por ultimo, se citan textualmente traducidas al castellano, unas recomen-

daciones de la MHRA (MHRA web):

1. La compania suministradora de nuevo equipamiento digital deberia
ofrecer informacién de las exposiciones recomendadas en el receptor,
que produzcan imagenes para el diagndstico con la menor dosis posi-
ble al paciente para cada examen particular.

3. Los sistemas digitales posiblemente tengan diferente respuesta a la
energia de los rayos X que los sistemas pantalla-pelicula. Por lo tanto,
las caracteristicas de compensacion de los generadores para el CAE,
deberian ser distintas de las usadas para los sistemas pantalla-pelicula.
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4.

Para los sistemas ya existentes, que han sido actualizados para usar
DDR o CR, las caracteristicas de la compensacién del CAE deben ser
reprogramadas. Los fabricantes de equipos de rayos X deberian estar en
posicion para suministrar alguna actualizacién de cambios del firmware
del generador, de software o de hardware.

Cada imagen, sea vista en pelicula o en pantalla, deberia idealmente
tener asociado un nimero que indicase el nivel de exposicion a la que
es sometido el detector. Actualmente, todos los sistemas CR poseen un
indice de sensibilidad que se relaciona con la exposicién en el detector;
sin embargo, los sistemas DDR generalmente no se proporcionan con
esta caracteristica.
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Anexo 1

Todos los fabricantes disponen de ciertos maniquis u objetos de prueba
para realizar de forma rapida y eficaz el control de calidad de sus CRs. Es im-
portante el disponer de estos maniquis en los centros, pues puede simplificar
mucho el proceso de control de calidad, o poder controlar ciertos pardmetros
con una mayor frecuencia.

Su principal ventaja es que de una forma relativamente rapida (menos de 1
hora) se puede hacer un chequeo bastante completo del sistema CR. El proble-
ma bdsico es que para poder utilizarlos, normalmente se requiere del pago de
una licencia o la compra del propio maniqui, que a veces las direcciones de los
centros hospitalarios no estan dispuestas a asumir.

Se pasara a continuacién a comentar como son los maniquis de los que se
dispone de informacién.

A1.1. Maniqui de control de calidad del CR de Agfa.

El paquete de Agfa para el control rutinario de sus CRs se denomina Auto
QOC Software. Dispone de dos objetos de prueba (basicamente uno de resolu-
cién y otro de contraste) que se pasaran a describir brevemente, puesto que
en el propio manual de los objetos se explica con todo lujo de detalles su uso,
y de un software de analisis de datos a partir de las imagenes obtenidas. Agfa
recomienda hacer estas pruebas con una periodicidad mensual.

Ademas, el software permite hacer las clasicas comparaciones de resulta-
dos de pruebas anteriores, ver desviaciones entre pruebas...

El objeto de prueba de resolucion es el que se muestra en la figura:

Figura A.1.1. Objeto de prueba de resolucién de Agfa.
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Este objeto de prueba permite realizar las siguientes medidas:

Proporcion de aspecto de pixeles. Sirve para determinar si el pixel es
cuadrado o no, importante para la realizacién de medidas de distancias.

La anchura explorada correspondiente a la anchura de la placa leida. El
software conoce la distancia real entre ciertas marcas y la compara con
la que él mide.

La linealidad del barrido, permite detectar pequeias desviaciones en el
barrido del laser.

La SWR (Square Wave Response) tanto horizontal como vertical, a partir
de los patrones de barras.

Con este objeto de prueba se podran realizar los siguientes tests:

Rango dindmico, definido como la relacién entre el nivel maximo de expo-
siciony el nivel minimo, escalén 1y escalén 8 de la cuiia, respectivamente.

Nivel medio de exploracion del escalon 2 de la cuia: esto permite ver
la calibracion del sistema, pues el objeto estd hecho de tal forma que el
SAL de este paso tenga que ser un valor ya conocido.

Desviacion de sensibilidad del escalén 2: permite ver la variacion del
valor de ese escalén con respecto a la referencia.

La SNR, que se calcula a partir de la desviacion estandar del valor de SAL.

La imagen del objeto de contraste es la que sigue:

Figura A.1.2. Objeto de prueba de contraste de Agfa.
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A1.2. Software de control de calidad del CR de Konica

Los CRs de Konica disponen de una herramienta de analisis de imagenes.
En la figura A.1.3 se puede observar la pantalla de presentacion de esta.

Figura A.1.3. El software de Konica para control de calidad de sus CRs.

Posee unas utilidades en las cuales es posible obtener el NPS (Noise Power
Spectrum) de una imagen plana (botén WS, Wiener Spectrum), analizar la ho-
mogeneidad de una imagen (botén Image) y obtener la MTF a partir de un
patrén de barras (botén MTF).

Se muestran a continuacién unas capturas de como el sistema presenta los
distintos datos antes comentados.

T

Figura A.1.4. Célculo del espectro de Wiener segun el sistema de Konica.

1280



Tema 8:
Control de calidad en sistemas de adquisicion estética

Figura A.1.6. Ejemplo de obtencién de la MTF.

A1.3. Software de control de calidad del CR de Kodak

El conjunto de herramientas de las que dispone Kodak para el control de
calidad del CR se denomina “Kodak Direct View Quality Tool”. Basicamente, di-
cha herramienta contiene:

« El software de andlisis y de generacién de informes.
» Un maniqui de 35 x 43 para realizar los test.
« Una bandeja para poder alinear los chasis con el maniqui de los tests.

« Un kit de filtros de cobre y aluminio
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Disefno del maniqui:

El maniqui consiste en unalamina de cobre de 1 mm de espesor, con una
serie de aberturas colocadas de forma precisa. Se puede usar con 5 ta-
mafos de chasis distintos: 35 cm x 43 cm, 35 cm x 35 cm, 24 cm x 30 cm,
18cmx24cmy 15 cmx 30 cm.

18)‘(24cn“1-

35x35cm
R 15x30cm
el b |

Figura A.1.7. Imagen del maniqui de Kodak.

En el maniqui, la localizacion de las aperturas permite obtener referen-
cias para las medidas de tipo geométrico, como por ejemplo el tamafio
de pixel, la relacion de aspecto y la linealidad del escaneo.

Las dos areas oscuras representan regiones de alta atenuacién. La aper-
tura cuadrada ligeramente inclinada en la zona central del maniqui
permite la obtencién de la funcién de transferencia de modulacién en
las dos direcciones (la direccion del laser y la de arrastre del chasis), los
bordes también sirven como referencia para inspeccionar la funcién del
haz del laser y por ultimo, la region abierta (sin atenuacién) se usa para
medir la exposicién sin ninguna atenuacion.

Las areas cuadradas encerradas por las lineas punteadas son regiones
atenuadas por un milimetro de cobre que también se usa para hacer
medidas de de ruido y de exposicion.

Con esta construccion, se pueden hacer medidas de respuesta a la ex-
posicion y de ruido con tres niveles de atenuacién del haz haciendo una
Unica exposicion. De esta forma, si la exposicion incidente es de 10 mR,
se obtiene en el fosforo la propia exposicion de 10 mR (regién sin ate-
nuar), de 2.11 mR y de 0.19 mR.
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Anexo 2

Tablas resumen de las pruebas de control
de calidad de los CRs

Agfa

Kodak

Konica

Fuji

Tipo de
exposicion

Procesado
Postprocesado

Medidas a
realizar

Criterios
visuales

Criterios
medibles

Exponer 4 fosforos a 80kVp y unos 20 uGy

Condiciones clinicas

Condiciones clinicas

El tiempo entre que entra el primer chasis y se obtiene laimagen del dltimo.
Asi, el nUmero de chasis por hora: CPH=60-4/t, t en minutos

Ninguno

10% del tiempo nominal o el especificado por el fabricante

Tabla 5.1. Realizacion y criterios de aceptacion de la prueba de tiempo de lectura de los fésforos.

Agfa Kodak Konica Fuji
Tipo de No se exponen; se debe borrar y proceder a su lectura
exposicion
Procesado “System Pattern Fix Fixed,
Diagnosis’, S'=10000,
“Flatfield”, clase L=1
de velocidad 200
Postprocesado Ninguno Datos “originales” Ninguno Ninguno
Medidas a IGM, SAL EI VP VP
realizar
Criterios Imagen uniforme, Aparecen bandas Aparecen bandas Imagen uniforme,
visuales sin artefactos en la direcciéon en la direccion sin artefactos
del fosforo del fosforo
Criterios SAL < 100 EI<80 VP > 3975 VP < 280
medibles 1GM 2 (fésforos GP) o o
<005 VP <120
EI<380 VP> 744
(fésforos HR) (depende (escala de
de curva gris inversa)

sensitométrica)

Tabla 5.2. Realizacién y criterios de aceptacién para la prueba de “Dark Noise” en los fésforos.
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Agfa Kodak Konica Fuji

Tipo de 70 kVp, 1 mm de Cu, 180 cm, cuatro exposiciones con 112Gy, 10 .Gy, 50 Gy
exposicion y 100 1Gy.
Procesado “System Pattern Fix Semi-auto, L =1

Diagnosis”,

“Flatfield”, clase
de velocidad 200
Postprocesado Ninguno Datos “originales” Ninguno Lineal
Medidas a IGM, SAL, EI, exposicion VP, exposicion VP, exposicion
realizar exposicion
Criterios Representacion gréfica de la ecuacion de transferencia del sistema
visuales
Criterios Parametro de ajuste a la ecuacion correspondiente R? > 0.95
medibles . i
k=E, icada’ Emedida < 10% de sumedia

Tabla 5.3. Realizacién y criterios de aceptacidn para la prueba de Linealidad y propiedades
de transferencia del sistema.

Agfa Kodak Konica Fuji
Tipo de Exposicion a 80 kV , 30 mAs, 180 cm con lamina de Pb. A continuacién leer y
exposicion volver a irradiar con 80 kVp, 1’5 mAs y sin [amina de Pb.
Procesado “System Pattern Semi-fix, g =1 Fixed, L =1
Diagnosis’,
“Flatfield”, clase
de velocidad 200
Postprocesado Ninguno Datos “originales” Ninguno Lineal
Medidas a IGM, SAL EI, exposicion VP, exposiciéon VP, exposicion
realizar
Criterios No debe verse imagen residual de la [dmina.
visuales
Criterios <5% entre el valor de pixel calculado con la ecuacion de transferencia
medibles entre la region de imagen residual y la region libre.

Tabla 5.4. Realizacidn y criterios de aceptacion para la prueba de efectividad del ciclo
de borrado.
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Agfa Kodak Konica Fuji
Tipo de 20 4Gy, 75 kV,, 10 4Gy, 75 kV,, 10 4Gy, 80 kV,, 10 1Gy, 80 kV,
exposicion 1.5 mmde Cu, 0’5 mm de Cu sin filtracion, 2 sin filtracion,
leer al momento +1 mmdeAl, minutos para la 10 minutos para
15 min para la lectura la lectura
lectura
Procesado “System Pattern QC S-Value Semi-auto, L =1
Diagnosis’,
“Flatfield”, clase
de velocidad 200
Postprocesado Ninguno
Medidas a IGM, SAL, EI exposicion VP, S, exposicion VP, S, exposicion
realizar exposicion
Criterios Ninguno
visuales
Criterios + 10% de la exposicion indicada usando las ecuaciones (13) y la medida
medibles

Tabla 5.5. Realizacién y criterios de aceptacidn para la prueba de calibracién de dosis en

el detector.
Agfa Kodak Konica Fuji
Tipo de 20 4Gy, 70kV,, 10 4Gy, 70 kV,, 1 mm de Cu.
exposicion 1 mmde Cu
Procesado “System Pattern QC S-Value Semi-auto, L =1
Diagnosis’,
“Flatfield”, clase
de velocidad 200
Postprocesado Ninguno
Medidas a IGM, SAL, EI exposicion VP, S, exposicion VP, S, exposicion
realizar exposicion
Criterios Ninguno
visuales
Criterios + 20% de diferencia entre todos los fosforos
medibles

Tabla 5.6. Realizacién y criterios de aceptacién para la prueba de consistencia del indicador
de dosis.
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Agdfa Kodak Konica Fuji
Tipo de 20 4Gy, 70kV,, 10 4Gy, 70kV,, 1 mm de Cu.
exposicion 1 mm de Cu
Procesado “System Pattern QC S-Value Semi-auto, L =1
Diagnosis’,

“Flatfield”, clase
de velocidad 200

Postprocesado Ninguno

Medidas a IGM, SAL, EI, exposicion VP, S, exposicion VP, S, exposicion
realizar exposicion

Criterios No artefactos

visuales

Criterios Coeficiente de variacion < 10% entre las cinco regiones del fésforo
medibles

Otra propuesta es desviacion estandar del valor de pixel < 25 para una RO/
que ocupa el 80% de la imagen

Tabla 5.7. Realizacién y criterios de aceptacion para la prueba de uniformidad.

Agfa Kodak Konica Fuji
Tipo de 12 exposicion con rejilla, 50 - 60 kV , 10 mAs a 1 m del foco.
exposicion 22 exposicidn con regla plomada en las dos direcciones.
Procesado “System Pattern Fix Semi-auto, L =1
Diagnosis’,

“Flatfield”, clase
de velocidad 200

Postprocesado Ninguno Datos “originales” Ninguno Lineal
Medidas a Distorsion en las lineas. Aparicion de cortes en estas
realizar ) . . ) . .

Medidas de distancias en las dos direcciones mediante software
Criterios No cortes ni distorsién en las lineas
visuales
Criterios Diferencia de distancias: 3% en el centro de laimagen y 5% en los bordes
medibles

Tabla 5.8. Realizacién y criterios de aceptacion para la prueba de linealidad y errores
de escala.
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Agfa Kodak Konica Fuji
Tipo de 80 kVp, 10 1Gy aproximadamente, leer el chasis al momento.
exposicion Volverlo a exponer y leer al cabo de 10 minutos
Procesado Condiciones clinicas
Postprocesado Condiciones clinicas
Medidas a SAL, VP EI VP |44 VP
realizar
Criterios Ninguno
visuales
Criterios Establecido por el fabricante
medibles

Tabla 5.9. Realizacién y criterios de aceptacion para la prueba de desvanecimiento de la
imagen latente.
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1. Introduccion

Los sistemas digitales denominados de paneles planos llevan integrados el
equipo de rayos X y el detector de manera que forman una unidad compacta
cuyo funcionamiento global se ve influenciado por ambos dispositivos. Los pa-
rametros que determinan el buen funcionamiento del equipo emisor de rayos X
deben ser chequeados de forma similar a como tradicionalmente se ha venido
haciendo, pero sin dejar de tener presente su influencia sobre los resultados ob-
tenidos en aquellos pardmetros que se van a utilizar para determinar el correcto
funcionamiento del sistema de digitalizacién de la imagen radiolégica.

En este capitulo se comentan las pruebas relacionadas con los nuevos sis-
temas digitales integrados que pueden ser chequeadas y cuyo control periédi-
co permite determinar el correcto funcionamiento del sistema digitalizador y
garantizar una 6ptima calidad.

No se pretende que sea un protocolo de control de calidad sino mas bien un
texto en el que se describan los diferentes parametros a controlar y los procedi-
mientos a implementar para determinar el funcionamiento del sistema digital. No
se especifica la obligatoriedad o no de controlar los diferente parametros sino el
grado de importancia de su control y la informacién derivada de los resultados
obtenidos. Los valores de las tolerancias especificadas en algunos parametros
pretenden ser meramente orientativos (su determinacidon debe basarse en una
amplia experiencia y en el consenso de los grupos afectados por las mismas). Las
periodicidades, preparacién técnica del personal que realiza las pruebas asi como
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los tiempos requeridos para la ejecucién de las mismas deben ser especificadas
tras la puesta en comun de las experiencias adquiridas por equipos de trabajo.

A continuacién se hace una breve descripcién de los conceptos mas impor-
tantes que se deben tener presentes a la hora de realizar las diferentes pruebas
para pasar a describir los diferentes pardmetros a controlar y los procedimien-
tos llevados a cabo para su control.

2. Tipos de sistemas integrados:
caracteristicas de funcionamiento

Los diferentes sistemas integrados existentes en el mercado vienen especi-
ficados por el tipo de detector utilizado, que pueden ser de conversidon directa,
conversién indirecta y recuento de fotones.

Este tipo de detectores se denominan asi porque se basan en un fotocon-
ductor que convierte directamente los fotones de rayos X en pares electrén-
hueco. La carga generada es recolectada y medida como una sefial electrénica.

Los detectores de panel plano que se fabrican con selenio amorfo (a-Se)
como material fotoconductor son los mas extendidos. El haz de rayos X incide
sobre la capa de selenio amorfo generando pares de electrén-hueco. La carga
generada es recolectada aplicando un campo eléctrico intenso entre un par de
electrodos situados en las superficies superior e inferior de la capa de selenio y
es leida por una matriz activa de electrodos del tipo TFT (Thin Film Transistors)
en contacto directo con la superficie inferior del selenio, lo que minimiza la
dispersion lateral proporcionando imagenes de gran nitidez.

En este tipo de detectores, inicialmente los fotones X son convertidos en
fotones de luz y éstos en una senal eléctrica. Existen en la actualidad dos tec-
nologias distintas:

2.2.1. Dispositivos de cargas acopladas (CCD)

Los CCDs estan acoplados a un cristal de centelleo que convierte los fo-
tones de rayos X en fotones luminosos. El acoplamiento puede ser éptico o a
través de fibras épticas que guian la luz hacia los CCDs. La interaccion de los
fotones luminosos con los CCDs libera carga que es recolectada constituyendo
la sefial eléctrica. Este tipo de detectores tienen como principal ventaja la me-
jora del contraste de las imagenes.
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2.2.2. Detectores de panel plano

En este tipo de detectores el material centelleante es ICs:Tl que esta aco-
plado a una capa de silicio amorfo depositada sobre una matriz de 7FT. En la
deteccidn de laimagen tienen lugar dos procesos de conversién: en el primero,
los fotones de rayos X son convertidos en fotones luminosos en el ICs; en el
segundo, los fotones luminosos se convierten en carga eléctrica que es reco-
lectada por la matriz de transistores.

2.2.3. Detectores de Recuento de fotones

Los detectores de recuento de fotones presentan unas caracteristicas de
funcionamiento muy peculiares, con una filosofia de trabajo distinta de la vista
hasta ahora. Se basan en el recuento individual (fotén a fotén) de los fotones
de rayos X incidentes. El detector es de estado sélido (silicio cristalino), que ab-
sorbe directamente los fotones de rayos X incidentes. Existen otros detectores
de este tipo que utilizan un gas noble a muy alta presién como material detec-
tor. Los iones generados en el gas se utilizan para producir el pulso.

Las ventajas de este tipo de detectores son las importantes reducciones de
las dosis impartidas y del ruido que esta Unicamente asociado con las fluctua-
ciones del nimero de fotones que interaccionan con el detector y no con los
procesos de conversion.

3. Preprocesado, procesado y presentacion de laimagen

En todos los sistemas digitales, se aplica un procesado inicial (preprocesado)
alaimagen cuyo objetivo es uniformizarla (flat-fielding) equilibrando la respuesta
de los detectores elementales (dels) (uniformizacién del campo (flatening)) y, en
algunos casos, supliendo los elementos defectuosos o muertos. Posteriormente
la imagen es nuevamente procesada con el objetivo de optimizarla y favorecer
un diagnéstico mas fiable. Una vez que la imagen procesada es presentada en
pantalla, el usuario dispone de distintas herramientas (inversion de contraste,
zoom, brillo, contraste, etc.) que posibilitan su manipulacién en funcion del tipo
de lesién que se quiera analizar o detectar.

El andlisis de los parametros que precisan de imagenes obtenidas por el
sistema debe hacerse sobre imdgenes crudas (sin procesar) o con un minimo
de procesado (preprocesadas). Ante la falta de informacion por parte de algu-
nos fabricantes que facilite la obtencién de imagenes con estas caracteristicas,
la alternativa es utilizar el procesado realizado por los programas de control de
calidad incorporados en el propio sistema.
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4, Calidad de imagen

El control de la calidad de las imagenes proporcionadas por el sistema se
evalua utilizando maniquies disefiados especialmente para radiologia digital,
mas sensibles a las diferentes variaciones de los pardmetros que intervienen
en la obtencion de imagen. Actualmente, la tendencia es utilizar maniquies
contraste-detalle (CDRAD) que posibilitan evaluar la calidad de la imagen en
funcién del umbral de contraste asociado a objetos circulares con distintos dia-
metros. La valoracién de la calidad de imagen debera hacerse sobre monitores
adecuados, preferiblemente sobre los utilizados habitualmente para el diag-
néstico clinico cuyo correcto funcionamiento y calibracién segun el estandar
DICOM hayan sido verificados. En el caso de utilizar software que analiza de
forma automadtica las imagenes adquiridas, éste debe ser calibrado previamen-
tey ajustar los parametros de sensibilidad de forma que se garantice una capa-
cidad de deteccion similar a la del ojo humano.

5. Programas de control de calidad y maniquies
propios del sistema

Muchos de los sistemas actuales y cada vez con mayor asiduidad se pro-
porcionan con software y maniquies propios que permiten de una forma au-
tomatica y rapida chequear el funcionamiento del equipo de una forma con-
creta. Estos sistemas permiten controlar la estabilidad del funcionamiento del
equipo y constituyen una herramienta util como pruebas de constancia. Sin
embargo, este tipo de controles no debe sustituir a los que se realizan de forma
periddica con maniquies independientes del equipo, utilizando parametros de
exposicion y reconstruccion definidos el los procedimientos redactados para
cada prueba y cuyos resultados pueden ser comparados con los obtenidos en
diferentes sistemas.

6. Consideraciones previas a las medidas

Las medidas relativas al funcionamiento del detector y a la calidad de imagen
han de realizarse sobre imagenes crudas (sin procesar) o con un minimo de proce-
sado (preprocesadas). Ante la falta de una informacion adecuada por parte de los
fabricantes, una opcién para anular al maximo el procesado es utilizar los progra-
mas de control de calidad instalados en el propio sistema. Una vez adquiridas, las
imagenes pueden analizarse utilizando el software instalado en el sistema (esta-
cién de adquisicién o estacion de trabajo) o exportandolas para su posterior ana-
lisis con software adecuados que se pueden descargar de la red sin ningun coste.
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Para medir la exposicidon que llega a los detectores y definir las técnicas de
disparo necesarias para algunas pruebas, se procederd segun la figura siguiente:

4 '.‘ <«— Foco

i >150cm
H II. '\\
/ Camara
;
A !
i >30cm ! Detector
A / i

Figura 1. Configuracién las medidas dosimétricas.

1. Ladistancia foco-detector debera ser mayor de 150 cm (preferiblemente
entorno a 180 cm) y se deberd anotar para reproducirla posteriormente.

2. Lacamara se debera posicionar a una distancia por encima del detector
superior a 30 cm para reducir al maximo la radiacion retrodispersa.

3. Se debera proteger el detector cubriéndolo con una plancha de plomo
o delantal plomado.

4. Elcampo de radiacién se colimara a las dimensiones de la camara.

5. Con la ayuda de los resultados de las medidas y aplicando la ley del
cuadrado de la distancia, se determinaran las técnicas necesarias para
obtener en el detector una dosis de 10 Gy, usando 70 kVp y 1.0 mmCu
de filtracién anadida.

6. Con las mismas condiciones de disparo, se determinaran los mAs nece-
sarios para obtener 1 Gy, 4 4Gy 12 4Gy y 50 4Gy en el detector.
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7. Pruebas de control de calidad

Las pruebas que se han tenido en cuenta para la realizacion del control de
calidad de paneles planos son las siguientes:

1
2
3
4
5.
6.
7.
8.
9.

Ruido de fondo de los detectores.

Calibracién del indicador de dosis del detector.
Consistencia del indicador de dosis del detector.
Propiedades de transferencia.

Uniformidad y constancia del receptor de imagen.
Ruido.

Elementos defectuosos del detector sin corregir.
Errores de escala.

Remanencia de la imagen.

Finalmente al igual que en los sistemas CR, se hardn unas consideraciones
sobre el control de calidad de laimagen y el control automatico de la exposicién.

Software de tratamiento de imagenes.

Determinar el ruido inherente del sistema, sin ningun tipo de exposicion.

Si es posible, quitar la parrilla antidifusora.

Cerrar los colimadores al maximo, cubrir el detector con un delantal plo-
mado y realizar una exposicién con la técnica mas baja posible (50 kVp y
0.5 mAs) que nos permita asegurar una dosis efectiva cero en el detector.

Registrar el valor del indicador de dosis indicado por el sistema'y el valor
de pixel de laimagen.

Registrar el valor del indicador de dosis del detector y el valor de pixel.
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1. Lasimagenes no deben mostrar artefactos extrafos que podrian mani-
festar un mal funcionamiento de los detectores.

2. Los valores obtenidos serviran de referencia para controles posteriores,
aunque deberian ser iguales o0 muy préximos a cero.

3. Elvalor de ruido de fondo debera coincidir con el obtenido en la prueba
de la funcion de respuesta.

Equipo de rayos X calibrado, filtros de cobre, cAmara para medida de dosis.

Determinar la exactitud del indicador de dosis que proporciona el sistema,
comparandolo con el valor calculado a partir de la exposicién dada.

1. Obtener cinco imagenes tal y como se describe en el apartado
“CONSIDERACIONES PREVIAS A LAS MEDIDAS” con los mAs necesarios
para irradiar al detector con 1 Gy, 4 4Gy, 10 4Gy, 12 uGy y 504Gy

2. En cadaimagen obtener el indice de exposicion correspondiente indi-
cado por el equipo. Despejando la exposicién en las ecuaciones que de-
finen el indice de exposicion proporcionadas por el fabricante, se obtie-
ne la exposicion para cada imagen, en 1Gy,. Este valor debe compararse
con el medido por la cdmara.

La exposicion indicada y la medida deben coincidir dentro de un £20%.

1 mm de Cu, cdmara para la medida de dosis.
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Comprobar la reproducibilidad del indicador de dosis entre exposiciones
similares y establecer un estado de referencia para la sensibilidad del sistema.

1. Sies posible, quitar la parrilla antidifusora

2. Realizar una exposicién sobre él con 70 kVp y T mm de Cu, dando una
dosis aproximada de 10 x#Gy tal y como se describe en el apartado
“CONSIDERACIONES PREVIAS A LAS MEDIDAS”

3. Anotar el valor del indice de exposicién
4, Repetir el procedimiento tres veces mas

5. También se puede repetir para exposiciones de 1 4Gy y 12 4Gy

Dosimetro, software de tratamiento de imagenes.

Establecer la ecuacion de transferencia del sistema, es decir, la relacién
entre la dosis que recibe el detector y el valor de pixel. También nos permite
comprobar que el indicador de dosis del sistema responde de acuerdo con las
especificaciones del fabricante (lineal, logaritmica, ...) con aumentos de dosis.

1. Sies posible, quitar la parrilla antidifusora del sistema.

2. Abrir los colimadores de forma que se exponga la superficie completa
del detector. Se debera realizar una exposicion en las mismas condicio-
nes que en las “consideraciones previas a las medidas” con la que se ob-
tenia una dosis en el detector de 1 1Gy.

3. Registrar el valor del indicador de dosis.

4, Repetir el disparo con las técnicas apropiadas para obtener dosis de
4 Gy, 12 4Gy y 50 1Gy.
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5. Registrar el valor de pixel en el centro de cadaimagen obtenido con una
ROIde3cmx3cm.

6. Representar en una gréfica el valor de pixel frente a la dosis medida en
el receptor. Obtener la ecuacién de ajuste para esta gréfica. Esta es la
llamada ecuacidn de transferencia del sistema y debe ser del tipo:

Dosis = f(valor de pixel)
Donde f'es una funcién arbitraria (logaritmica, lineal, cuadratica, ...)

La ordenada en el origen de la funcién corresponde al valor “offset” del pixel,
que debera coincidir con el valor obtenido en la prueba del ruido de fondo.

El coeficiente de determinacién R2 debe ser mayor que 0.95.

La funcién de respuesta de los detectores se define como el intervalo de
valores de la exposicion que es adecuado para obtener la imagen. Los detec-
tores digitales presentan una respuesta que es lineal, logaritmica o cuadratica
para un amplio intervalo de exposiciones con un rango dindmico de 3 a 4 6rde-
nes de magnitud. La funcién de respuesta debe ser monétonamente creciente
o decreciente. Estas relaciones se verifican siempre que el valor del pixel se mida
sobre imagenes crudas o preprocesadas (Cooper, 2003; Burguess, A., 2004).

La determinacion de dicha funcién durante las pruebas iniciales tiene por
objeto verificar las especificaciones de fabricante y nos sirve también para ob-
tener el valor offset del pixel o valor que se afade para evitar pixeles con valo-
res negativos.

Dosimetro, software de tratamiento de imagenes.

Determinar la respuesta uniforme de toda la superficie del detector des-
pués de haber sido expuesto a una exposicién uniforme.
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1. Sies posible, quitar la parrilla antidifusora del sistema.

2. Abrir los colimadores de forma que se exponga la superficie completa
del detector. Se debera realizar una exposicién en las mismas condicio-
nes que en las “consideraciones previas a las medidas” con la que se ob-
tenia una dosis en el detector de 10 1Gy.

Obtener también una imagen con 1Gy y otra con 12 4Gy

4. Enlaimagen cruda, medir el valor medio del pixel (V¥MP) y la desviacion
estandar (DEP) de un ROI de 4 x 4 cm o 10000 pixels situdndolo en dis-
tintos puntos de la imagen, tal y como se muestra en la figura.

Figura 2

5. Medir el VMP de laimagen cruda completay calcular el valor medio de
la RSR de todos los ROI's individuales.

6. Comparar el VMP y la RSR de cada uno de los ROI's con el VMP de la
imagen global y el valor medio de la RSR.

7. Si se detectan inhomogeneidades fuera de tolerancias, girar el maniqui
180°y repetir el proceso para descartar que sean debidos del efecto talon.

8. Comparar la RSR de la imagen completa con los resultados obtenidos
en controles anteriores.
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La desviacion maxima VMP de los ROI’s individuales con respecto al VMP
de toda laimagen deberian ser <+10%. La desviacion maxima RSR de los ROI's
individuales con respecto al valor medio de la RSR deberia ser <+20%

La falta de homogeneidad puede deberse a distintos factores tales como la
falta de uniformidad en la respuesta de los “del” en los detectores de panel pla-
no, efecto anddico, falta de uniformidad del haz de rayos X como consecuencia
de las distintas trayectorias que siguen los fotones de rayos X a través del aire y
de los distintos elementos del equipo (rejilla, compresor, filtro), etc. Todas estas
inhomogeneidades suelen eliminarse realizando un aplanamiento del campo
(flat fielding). Por tanto, en el caso de que un determinado sistema no verifique
las tolerancias, ademas de establecer el origen del fallo, sera necesario realizar
dicho aplanamiento.

La RSR se debe mantener constante a lo largo del tiempo. Una disminucion
de la misma denota desgaste o malfuncionamiento del detector.

Dosimetro, software de tratamiento de imagenes.

Determinar la linealidad entre la RSR2 y la dosis de entrada en el detector.

1. Utilizando las medidas del valor medio de pixel y la desviaciéon estandar
del valor de pixel realizadas para determinar la Funciéon de Respuesta, se
calcula la relacién sefal ruido (RSR) y la RSR2.

2. Representar el RSR2 en funcién de los valores de kerma-aire 0 mAs.

3. Estimar la linealidad a partir del mejor ajuste de los valores medidos y
calcular el coeficiente de determinaciéon R2.

4. Estimar la ordenada en el origen (offset).

La falta de linealidad y/o un valor del offset distinto de cero denotan la pre-
sencia de otras fuentes de ruido distintas a las del ruido cuantico.
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Rejilla de contacto pantalla pelicula.

Determinar la existencia de elementos del detector sin respuesta.

1. Obtener unaimagen de la rejilla de contacto utilizando el CAE.

2. Analizar la imagen en busqueda de grupos, columnas o filas de pixeles
sin respuesta.

3. Comparar con el mapa de pixeles que mas recientemente haya aporta-
do el fabricante. Dicho mapa de pixeles ha de estar siempre disponible.
Refleja los valores de los pixeles que no se basan en la lectura directa de
su propio del.

4, Algunos sistemas disponen de sus propias herramientas para realizar
esta evaluacion.

5. Los resultados también deben compararse con las medidas previas he-
chas en otros controles.

6. La proporciéon o nimero de dels muertos o defectuosos admisibles de-
pende del fabricante.

Dosimetro, software de tratamiento de imagenes.

Determinar la existencia de elementos defectuosos o sin corregir.

Si es posible, quitar la parrilla antidifusora del sistema.

Abrir los colimadores de forma que se exponga la superficie completa del
detector. Se deberd realizar una exposicidon en las mismas condiciones que en
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las “consideraciones previas a las medidas” con la que se obtenia una dosis en el
detector de 10 #Gy. Obtener cuatro imagenes en estas condiciones.

Analizar las imagenes crudas siguiendo la metodologia descrita en la eva-
luacién de la homogeneidad.

En cada posicion del ROI verificar si existen pixeles cuyo valor se desvie en
un 20% del valor medio del pixel en el ROI. Pixeles que presenten dicha des-
viacién en las cuatro imagenes pueden ser considerados pixeles defectuosos
asociados a elementos “del” en mal estado o mal ajustados.

Puede utilizarse el software proporcionado por el fabricante.

Objeto de test que muestra una cuadricula en la imagen, regla radiopaca.

Comprobar la exactitud del software de medicién de distancias y chequear
posibles distorsiones de las imagenes

1. Quitar la parrilla antidifusora.

2. Colocar el objeto de test directamente sobre el detector junto con la
regla y posicionar el tubo de RX a una distancia de 150 cm.

3. Exponer el detector con una técnica de 50 — 60 kVp, sin filtracién adicio-
naly 10 mAs

4. Utilizando la herramienta de sofware para medir distancias, medir las
longitudes de los cuadrados de la imagen en las direcciones x e y con-
céntricos. Calcular los cocientes x/y.

5. Repetir las medidas con cuadrados colocados en las esquinas de la ima-
geny calcular los cocientes a/b.
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Figura 3

6. Con la ayuda de un software de visualizacién apropiado, también se
puede medir la dimensidn de pixel sin mas que dividir una distancia
(10 cm por ejemplo) por el nimero de pixels indicados por el sofware
contenidos en la misma, en el ejexy en el y.

El tamano real de pixel debe ser comparado con el indicado por el fabri-
cante. La diferencia entre las distancias medidas y las reales no deberian ser
superiores al 3% en el centro de la imagen y al 5% en las esquinas. Todos los
cocientes calculados deberian tener valores de 1 +/- 0.03

Plancha de cobre o de plomo de 5 x5 cm.

Comprobar que cualquier seial residual detectable (ghost) remanente en
imagenes posteriores es minima.

1. Sies posible, quitar la parrilla antidifusora del receptor de imagen y no
afnadir filtracién adicional.

2. Colocar el tubo de RX a una distancia de 180 cm del detector.

3. Cerrar los colimadores, cubrir el detector con un delantal plomado y
seleccionar una técnica de disparo baja (50 kV y 0.5 mAs) para obtener
una imagen.
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4. Abrir los colimadores para cubrir todo el detector y colocar la plancha
de plomo o cobre de forma que cubra parte del campo. Hacer una ex-
posicion a 70 kV y los mAs necesarios para obtener una exposicién en el
detector de 4 Gy aproximadamente.

5. Transcurrido 1 minuto, obtener otra imagen en condiciones similares a
las del apartado 3.

6. Inspeccionar visualmente la imagen para detectar cualquier remanen-
cia de la imagen. En caso de apreciar dicha remanencia, medir el valor
de pixel en la zona anteriormente cubierta por la plancha de plomo o
cobre y en la zona sin atenuar, y comprobar su diferencia.

La imagen remanente no debe ser visible cuando se utiliza un ancho de
ventana pequeno. En caso contrario, la diferencia de valores de pixel entre am-
bas regiones debe ser inferior a 5% del valor de fondo.

La valoracién de la calidad de las imagenes obtenidas con sistemas de pa-
neles planos no difiere de la realizada para sistemas de CR.

La calidad de imagen de define en términos de resolucién espacial, detec-
tividad de contraste, MTF y/o DEQ.

Los procedimientos a utilizar son similares a los empleados para los sis-
tema CRy las tolerancias para los paneles planos deben ser tales que garan-
ticen imagenes de calidad igual o superior a la obtenida con los sistemas de
pantalla-pelicula o los CR.

Dado que la explicacion realizada para los sistemas CR es perfectamente
extrapolable a los paneles planos, no nos extenderemos en reiterar laimportan-
cia asi como las dificultades de un correcto ajuste del exposimetro automatico.

Unicamente cabe advertir que la mayoria de los sistemas integrados ac-
tuan seleccionando los factores de exposicion en funcién del protocolo de
exploracion seleccionado y de las caracteristicas particulares del paciente. La
misién del CAE en estos sistemas es asegurar que la relacion sefal ruido (RSR)
es la adecuada para garantizar una aceptable imagen radioldgica con valores
de dosis acordes con los recomendados.
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En los equipos digitales que llevan el detector integrado (DR), el exposime-
tro automatico puede concebirse como un sensor formado por multiples ele-
mentos. Ell detector actia simultdneamente como CAE y muestrear la imagen
de rayos X transmitida posibilitando la optimizacién de la amplitud de la seial.
En unos casos, el CAE actua de forma que identifica dosis mas baja que llega
al detector y se asegura de que dicha dosis supere un valor determinado, de
forma similar a como trabajan los sistemas tradicionales. En otros sistemas, el
CAE funciona manteniendo la relacion sefal-ruido (RSR) o la relacién contraste-
ruido (RCR) por encima de unos determinados valores. Los valores de ambos
parametros dependen del tipo de detector y de la calibracién realizada durante
su instalacion. La RSR esta relacionada con la cantidad de energia que alcanza el
detector y su medida es importante en las pruebas de constancia. Sin embargo,
en el caso de la compensacién con el espesor, lo que se persigue es verificar que
la calidad de imagen proporcionada por el sistema es adecuada independiente-
mente del espesor del paciente. En este caso, el parametro a medir es la RCR por
estar estrechamente vinculada con la visibilidad de los objetos.

El amplio rango dindmico de los sistemas digitales evidencia la importan-
cia de que estén equipados con CAE asi como la necesidad de asegurar que
este dispositivo opere manteniendo la RCR y los valores de dosis dentro de
valores razonables y comparables con los de los sistemas de cartulina-pelicula.
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1. Introduccion

Los departamentos de radiologia totalmente digitales y sin pelicula han
reemplazado rapidamente a los departamentos basados en pelicula-pantalla.
Los PACS (Picture Archiving and Comunication Systems) se han introducido a un
ritmo rapido. Los sistemas de registro digital de la imagen y los dispositivos de
visualizacion digitales sustituyen a los sistemas convencionales de combinacion
pelicula-pantalla y negatoscopios. Los sistemas de visualizacién mdas comunes
son los monitores CRT'y LCD, los cuales tienen unas caracteristicas de imagen
bastante diferentes de los negatoscopios, basados en la retro-iluminacién de
una pelicula. Es importante destacar que en los sistemas digitales las funciones
de deteccién y visualizacion son independientes, por lo que ambas pueden ser
optimizadas por separado.

La transicion de la radiologia basada en pelicula a la radiologia digital re-
quiere la consideracion de los factores psicofisicos que conlleva la visualizacién
eficiente de imagenes radioldgicas digitales. Algunos de estos factores se re-
fieren a las caracteristicas especificas del comportamiento de los sistemas de
visualizacién CRT'y LCD, mientras que otros estén relacionados con las carac-
teristicas inherentes al sistema visual humano. Los principales factores psicofi-
sicos que afectan a la interpretacion de las imagenes médicas son el contraste,
laresolucidny el ruido. La visualizacién 6ptima de radiografias digitales se con-
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sigue teniendo en cuenta estos factores y usando interfaces intuitivas, rapidas
y especificas para cada usuario.

Los sistemas de visualizacién pueden ser susceptibles de variaciones con
el hardware, calibracion y degradacién en el tiempo, por lo que se necesita
realizar pruebas de aceptacién y controles de calidad para mantener un nivel
adecuado de la calidad de la imagen mostrada. Las pruebas de aceptacion y
los controles de calidad se llevan a cabo empleando tanto métodos subjetivos
como objetivos.

Es necesario destacar que a pesar de llevar mas de una década de expe-
riencia con imagenes digitales y PACS, las consecuencias clinicas de un com-
portamiento degradado de un monitor no estan bien establecidas. La capaci-
dad diagnéstica de una imagen en pantalla frente a una imagen impresa con-
tinva siendo objeto de debate, debido fundamentalmente al nivel bajo del
brillo mdximo L 'y resolucion espacial limitada para CRT y al nivel alto

max

del brillo minimo L. y el alto nivel de ruido estructural para los LCD.

2. Imagen Médica y Calidad de Imagen

La imagen médica es una ciencia visual. La labor del radiélogo es diagnos-
ticar enfermedades en pacientes y seqguir la evolucion de las mismas, con la
ayuda principalmente de imagenes anatdémicas creadas por diferentes proce-
sos fisicos y fisiolégicos.

En radiografia convencional, como ejemplo, la modalidad de imagen mé-
dica mas antigua, el principal proceso fisico es la atenuacién de los rayos X
en funcion de los coeficientes de atenuacion masicos totales /o, la densidad
masica o y el espesor t con diferentes energias en los 6rganos enfermos, teji-
dos y huesos del paciente. [1] En la imagen por resonancia magnética (MRI),
una de las mas recientes modalidades de imagen médica, el fundamento fisico
es la resonancia magnética de los diferentes tejidos del cuerpo y sus tiempos
de relajacion asociados 71y 72. [1] Otras imagenes médicas estan basadas en
ultrasonidos (US) y en el uso de radiofarmacos (medicina nuclear). Existen mas
procesos fisicos y fisioldgicos que conducen a imagenes anatémicas que per-
miten el diagndstico y el estado de las enfermedades.

Las imagenes médicas resultantes son representaciones de la distribucién
de diversas propiedades del cuerpo humano, las cuales muestran la estructu-
ra y/o el funcionamiento de los érganos, tejidos y huesos que son objeto de
estudio. La diversidad de posibles estructuras y funciones relevantes para el
diagnéstico clinico, provoca la necesidad de disponer de un amplio rango en
la exigencia de cualquier sistema de imagen y con ello en la calidad de imagen
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resultante. Por ejemplo, la deteccién de microcalcificaciones en mamografia
requiere que se mantenga un alto detalle en la imagen, por lo que se necesita
un alto contraste y alta resolucién espacial. Sin embargo, la identificacion de
hemorragias en tomografia computarizada (7C) de cabeza requiere sensibili-
dad a pequenas diferencias en contraste, pero no necesita frecuentemente una
elevada resoluciéon espacial. Mantener sélo un detalle muy fino sin embargo,
no es suficiente para el diagnéstico de cdncer de mama en mamografia, de he-
cho se necesita visualizar ademas 3 rasgos anatémicos. Por ello, un mamografo
con una alta calidad de imagen debe de ser capaz de producir mamografias en
las que se visualicen los cuatro aspectos del cancer de mama: (1) La morfolo-
gia caracteristica de una masa; (2) los bordes y la configuracién espacial de las
calcificaciones; (3) la distorsion de la arquitectura normal del tejido mamario; y
(4) la asimetria entre las imagenes de la mama izquierda y derecha [2].

Cualquier definicién de la calidad de imagen debe tener en cuenta la efec-
tividad con la que dicha imagen puede ser usada con el propésito deseado. De
hecho, debe entenderse que el analisis y el control de calidad de la imagen tie-
nen sentido Unicamente en el contexto de cada modalidad [2, 3, 4].La calidad de
imagen esta afectada tanto por la adquisicién de la imagen como por la forma
de mostrarla. En los sistemas digitales, donde estas dos funciones estan clara-
mente diferenciadas, el analisis de la calidad de imagen puede hacerse en dos
etapas. Esta separacién, que afnos atras, antes de que los ordenadores jugaran
un papel tan importante en laimagen médica, no era apreciada como una nece-
sidad, es ahora fundamental en el caso de los sistemas digitales. Cada etapa del
sistema de imagen puede ser evaluada por la medida o el calculo de la habilidad
de un observador determinado para llevar a cabo una determinada tarea, como
son el diagnéstico y la cuantificacién de una enfermedad particular.

En este capitulo, no tendremos en cuenta la tecnologia de los sistemas de
adquisicion y nos concentraremos en los dispositivos de visualizacién, debido
a que la primera se ha visto anteriormente. Basta con sefalar que para conse-
guir una percepcién efectiva de la imagen por el observador, los datos proce-
dentes del detector de imagen en el dispositivo de visualizaciéon pueden ser
y de hecho son normalmente modificados, empleando diferentes técnicas de
procesamientos de imagen.

Esta claro que la calidad de imagen es de una importancia primordial para
la imagen médica. De hecho, entre todos los componentes de la cadena de
imagen, el dispositivo de visualizacién es el mdas importante: es el sistema en
el que se muestra la imagen y el mas préoximo al observador. Es en este dispo-
sitivo donde se focalizan todos los procedimientos de control de calidad de la
imagen.[2, 3,4,5, 6, 7].
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Figura 1. El dispositivo de visualizacion es el componente del sistema de imagen de mayor
importancia, donde los “Bits” llegan al cerebro.

Es importante también cuantificar la calidad de imagen. Esta magnitud
puede ser descrita en términos anatomicos y hasta ahora eso es lo que hemos
hecho en esta seccién. Sin embargo, en el drea de las Ciencias y la Ingenieria, la
calidad de los sistemas de imagen se describe frecuentemente en términos de
magnitudes fisicas que caracterizan diversos aspectos de su funcionamiento.
Estas cantidades incluyen medidas de la sefial en unidades de voltaje en la ima-
gen de un tejido o un equivalente de tejido (como la curva caracteristica), la na-
turaleza detallada de la resolucién espacial del sistema (funcién de transferen-
cia de modulacion, MTF) y la cantidad y el tipo de ruido de laimagen (espectro
de potencias de ruido, NPS) que esta relacionado con la relacion senal ruido
(SNR). Una medida del rendimiento de un sistema dependera basicamente de
estos parametros fisicos: sefial, MTF, ruido y NPS [6,8].

En este sentido, la figura 1 describe el proceso global de formacién de la
imagen en unos términos muy simples: la imagen de un objeto aa sobre un
fondo aB se obtiene con una densidad de flujo ¢x y un contraste C con un de-
tector de imagen con eficiencia cuantica 7x,D. La relacién sefal ruido del dis-
positivo de visualizacion (S/N) ,detector debe ser tal que la relacién sefal rui-
do en el cerebro del radidlogo sea igual a la relacién sefal ruido del detector de

imagen: (S/ N)aO,cerebro = (S/N)ao,deteCtor'

El resultado final del proceso clinico sin embargo también estara influido
por factores psicofisicos como el contraste, la resolucion y el ruido, relaciona-
dos igualmente con la persona que interpreta los resultados. En particular el
diagnéstico dependera de las complejidades de las imagenes (debido a su va-
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riabilidad, la superposicién de tejidos y estructuras anatémicas) y de la forma
en que la informacién que se obtiene del sistema de imagen es percibida por
el observador [5,6,7].

El resultado del proceso de formacién de imagenes en radiologia se cuanti-
fica comunmente con la probabilidad de percepcién, también llamada proba-
bilidad de deteccion PD. Este valor es un evento aleatorio, que depende de las
caracteristicas especificas de la funcién de densidad de probabilidad relaciona-
das con las tareas particulares de formacién de imagen. [4, 9, 10, 11].

Un modelo elemental de la vision humana se basa en la relacién de la pro-
babilidad de deteccién con la calidad de imagen: PD = f(SNR). Este modelo de
vision humana se conoce como modelo de Rose. En particular, para imagenes
simples como son las de prueba, sila SNR en laimagen es 3, el modelo de Rose
predice una probabilidad de deteccion del 50% [12, 13, 14].

1.0

091
c Theorically
) 08 predicted curve for
3 k=3
g 07r
e
o L
2 06 ¢ The individual points are measured
e 05 data based on best estimate of threshold for
8 ’ A rectangular images of size
o °
S 04f o 4x4
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S 03} A 4x128
5 and
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Figura 2. Ejemplo para la deteccidn de un objeto simple sobre un fondo uniforme seguin
el modelo elemental de la vision humana, el modelo de Rose. El umbral de la relacién senal
ruidoes 3[12].
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La figura 3 es un ejemplo del efecto de un tipo de ruido mas complicado y
realista que aparece en la deteccién de objetos, como es el ruido de una pan-
talla de LCD. Se observa que a medida que la magnitud de ruido aumenta, la
probabilidad de deteccién decrece [15].

Un factor adicional en la probabilidad de deteccién PD es la calibracién
DICOM de la pantalla. El efecto principal de la calibracion DICOM es la estanda-
rizacion de la respuesta en escala de grises de todas las pantallas en una sala
de lectura[16, 17, 18].

Tan importante como la propia probabilidad de deteccién es el hecho de
que la calibracién DICOM convierte a los monitores en perceptivamente linea-
les, lo que quiere decir que incrementos iguales en el nivel de la sefal digital de
la imagen conlleven a incrementos iguales en cuanto a la percepcion.

Background corrected
for spatial noise

1 —
3 >
5 0.8 n
2 4 Background containing
& / app. twice the spatial noise
7 06
S} 4
O
Y
5]
> 0.4 -
3 .
©
S
a 0.2 —
o T I T I T I T I

4 6 8 10 12
Amplitude of Gaussian (DDL)

Figura 3. Probabilidad de deteccidon de un objeto gaussiano colocado sobre un fondo de
ruido espacial de amplitud equivalente. El observador humano se ve légicamente afectado
en su percepcién del objeto gaussiano por el ruido espacial.
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Figura 4. GSDF (curva de brillo o luminancia definida en la norma DICOM a la que deben
ajustarse los sistemas de visualizacién). La funcién se define para un intervalo de luminancia
de 0.05 a 4000 cd/m?. La diferencia minima detectable se define para objetos con una apertura
relativa al ojo del observador de dos grados con una modulacién sinusoidal de 4 ciclos/grado
y se calcula con el modelo de Barten de la respuesta del ojo humano al contraste. [16, 17, 18].

3. Control de la Calidad de los Sistemas de Visualizacion

La obtencion de una radiografia o mamografia digital requiere multiples
etapas. Inicialmente las imagenes se adquieren digitalmente. Las imagenes
se procesan por métodos de post-procesado que tratan de reducir loa ar-
tefactos del detector y optimizar la presentacion de las imagenes para uso
clinico. Las imagenes se archivan electrénicamente y finalmente son envia-
das a una estacion de visualizacién para ser examinadas por un radiélogo.
Aunque sigue siendo posible mostrar las imagenes digitales en una placa ra-
diogréfica o en papel, es evidente que las ventajas de la imagen digital no se
obtienen completamente sin su visualizacién sobre un monitor. Los sistemas
de visualizacién electrénicos son la clave de cualquier técnica radiolégica o
mamodgrafica digital.

Cualquier operacion de calidad de imagen depende de la calidad de cada
uno de los componentes de la cadena. En imagenes digitales de rayos X, la
adquisicion digital, el procesado y la visualizacidon debe funcionar a un nivel tal
que ningln componente pueda comportarse como un “cuello de botella”en la
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calidad de imagen. Si no es asi la capacidad diagndstica de la imagen se vera
comprometida, debido a que un sistema de imagen es tan bueno como lo sea
el mas débil de sus elementos.

En muchas situaciones, es muy posible que sea el sistema de visualizacion
el “elemento débil’, [19-23] cuando éste no esta configurado de forma 6ptima
en comparacioén con la placa radiografica convencional [24]. En primer lugar,
esto es debido a que una imagen digital se puede mostrar en una gran varie-
dad de sistemas de visualizacién distintos. Dentro de los monitores se emplean
principalmente dos tecnologias diferentes para visualizar imagenes médicas,
los monitores de tubo (CRT) y las pantallas planas de cristal liquido (LCD). En
ambas tecnologias el rendimiento del monitor puede cambiar considerable-
mente dependiendo de la marca, modeloy tipo del dispositivo. La facilidad con
que es posible ver una imagen médica en una amplia variedad de soportes de
muy distinta calidad, hace que en ocasiones se utilicen monitores no adecua-
dos para mantener la calidad de imagen necesaria. Por ejemplo, en los ultimos
anos, ha habido iniciativas para visualizar imadgenes en ordenadores portatiles
e incluso en ordenadores de bolsillo (PDA) con una calidad cuestionable.

En segundo lugar, el rendimiento de un monitor particular puede degra-
darse con el tiempo debido a su propia naturaleza electrénica. La visualizaciéon
de unaimagen en un monitor es una presentacién dindmica de la imagen digi-
tal archivada, con una actualizacidn constante de los datos. La calidad de ima-
gen es susceptible entonces a cambios temporales. Para la mayor parte de los
monitores, se estima una vida util de entre 20000 y 50000 horas de encendido.
(2-10 afnos dependiendo de su uso y del tipo de monitor). Sin embargo, a lo
largo de este periodo, la calidad también se puede degradar. El deterioro del
monitor puede conllevar cambios en el brillo, contraste y en las caracteristicas
de resolucién del mismo.

La degradacion de la calidad del monitor puede reducir la efectividad total
de la informacidn diagnéstica por imagen. En el mejor de los casos la degra-
dacién de la imagen puede llevar a convertir este proceso en ineficiente por
el tiempo que se requiere en interpretar una imagen. En el peor de los casos,
puede llevar a un mal diagnéstico, produciendo falsos positivos o negativos.
Estos errores pueden permanecer durante todo el proceso clinico, provocando
decisiones clinicas inconsistentes. Por lo tanto, es esencial para el buen funcio-
namiento de un sistema digital y el cuidado del paciente, especificar la calidad
deseada de los monitores de visualizacién en funcion de los diferentes usos
clinicos. Los criterios de calidad, una vez operativos, tendran que ser vigilados
y mantenidos en el nivel que asegure la constancia de la calidad del dispositivo
durante su vida util.
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Monitorizar y mantener la calidad de un dispositivo de visualizacién re-
quiere que las configuraciones se acojan a estandares profesionales y espe-
cificos para que se pueda apreciar una calidad aceptable facilmente. Ha ha-
bido numerosos estandares para evaluar el funcionamiento de un monitor.
Los mas importantes son los de SMPTE [25], DICOM [26], DIN [27] y VESA [28].
Generalizando, estos estandares son distintos (no estandarizados), tendiendo
a ser o muy subjetivos o muy complicados, y son limitados en los aspectos del
rendimiento del monitor que deben asegurar. Pero es mdas importante el hecho
de que a menudo no indican criterios de aceptacion, con lo que adn no han
sido completamente aprobados por la comunidad médica.

Un desarrollo mas reciente en estandares de calidad de monitores ha
sido la iniciativa del Grupo de trabajo 18 (TG18) de la American Association
of Physicists in Medicine (AAPM),) para desarrollar directrices para pruebas de
aceptacion y control de calidad de monitores de imagen médica. El propési-
to del TG18 fue desarrollar métodos de prueba que sean objetivos ademas de
simples para poder llevarlos a cabo en los monitores en el entorno clinico. Las
directrices del TG18 definen los requisitos minimos en cuanto a calidad de ima-
gen que sean generales y mensurables y que aseguren una utilizacién “segura”
del monitor para propdsitos médicos. Este capitulo presenta métodos para la
evaluacion de la calidad en los monitores médicos basados en las directrices
del TG18.

3.1.1. Objetivos y Requisitos

El objetivo del control de calidad del monitor debe quedar claro desde el
principio. EITG18 sugiere cuatro tipos de controles: pruebas de aceptacién, con-
troles de calidad anuales, mensuales y diarios. Las pruebas de aceptacién y los
controles anuales son mas complicados y cuantitativos, mientras que los contro-
les de calidad mensuales y diarios se basan en métodos visuales de evaluacion.

EITG18 define ademas dos tipos de dispositivos de visualizacion, primarios
y secundarios. Los primarios son aquellos que se emplean en el diagnéstico cli-
nico, mientras que los secundarios se utilizan para la visualizacion de imagenes
en las que el diagnéstico ya ha sido llevado a cabo de una manera oficial. Los
criterios de calidad en ambos casos son diferentes y la persona que vaya a ver
las imagenes deberd tenerlo en consideracion. Es fundamental por tanto que
estos dispositivos de visualizacién primarios y secundarios sean correctamente
identificados como tal.
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Para cada tipo, el nivel de luz ambiental que incide en la parte frontal del mo-
nitor (pantalla) debera de ser menor que el nivel considerado seguro para el uso
Optimo de éste (ver mas abajo). El dispositivo debe de estar situado de forma tal
que en las orientaciones normales de visién no existan reflejos especulares de ob-
jetos brillantes o fuentes de luz. El dispositivo debe de estar calibrado mediante
la curva DICOM (siguiendo el modelo de Barten) usando los métodos recomen-
dados por el fabricante y teniendo en cuenta la magnitud de la luz ambiental en
cada caso (ver mas abajo). Por ultimo, la pantalla debera estar limpia y encendida
desde al menos 30 minutos antes de empezar con el control de calidad.

La evaluacién del monitor requiere la disponibilidad de herramientas espe-
cificas para cada parametro a determinar. Todas las pruebas requieren el uso de
los objetos de ensayo del TG18. Estos objetos deberdn cargarse en el monitor
como una imagen mas, o de lo contrario, ser generado por el propio sistema
de visualizacién, siempre que pueda verificarse que la escala de grises que re-
produce el visor empleado sea la misma que la que usa el software que utiliza
el médico para ver las imagenes clinicas. El equipamiento necesario incluye un
fotdmetro, un medidor de iluminancias, una fuente de luz uniforme, cinta mé-
trica, gonidémetro, lupa, un dispositivo especial de iluminacién, un cono, y op-
cionalmente una camara CCD de alta calidad equipada con macro lentes para
medir resolucion y ruido. Las especificaciones técnicas de este equipamiento
pueden consultarse en el documento del TG18.

3.1.2. Métodos para evaluar el brillo y contraste

La luminancia (brillo) y el contraste son dos de los aspectos mds importan-
tes de la configuracién de una pantalla. Un monitor debe ser capaz de presen-
tar el contraste presente en la imagen de la manera mas efectiva’. Aunque la
luminancia maxima es importante, lo es mas aun el contraste maximo que el
dispositivo es capaz de mostrar, normalmente caracterizado en términos del
cociente entre las luminancias méxima y minima, teniendo en cuenta la con-
tribucion de la luz ambiente. En este rango de luminancias, el dispositivo debe
ser capaz de mostrar al menos 256 valores de gris. Los factores de brillo altos
normalmente requieren un nimero mayor de niveles de gris.

En cuanto a los valores de brillo entre los extremos méaximo y minimo, el
monitor debe tener también un comportamiento determinado. Para que exista
consistencia con la apariencia de laimagen, el estandar DICOM ha definido una

T Normalmente es dificil separar las funciones de procesado y de visualizacion. Las imagenes a veces son post-procesadas
en la estacién de adquisicion antes de ser mostradas en el monitor. Asumiendo que el proceso de formacién de laimagen
se ha hecho correctamente y de forma 6ptima, aqui nos centramos solo en la presentacién de la imagen en el monitor. Sin
embargo, el lector debe recordar que la calidad de la imagen final visualizada esta determinada por ambas funciones: el
procesado y la visualizacion en el monitor.
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funcién estandar de representaciéon basada en el modelo de Barten de sensibi-
lidad al contraste [30,31]. A pesar de sus defectos, este modelo es de hecho el
estandar para los monitores de visualizacidén médicos y es importante asegurar
el cumplimiento del mismo.
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Figura 5. La respuesta en brillo (a) y contraste (b) de un monitor medida usando los objetos
de prueba del TG18-LN. Tres de los patrones se muestran como ejemplos.

323



Introduccion al Control de Calidad
en Radiologfa Digital

Measured Contrast Response for 256 display values
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Figura 6. La respuesta en contraste de un monitor medida en todos los valores de pixel de
8 bits posibles.

3.1.3. Evaluacion cuantitativa de la luminancia

El brillo de un monitor debe ser medido usando un medidor de luminancia
y los objetos de ensayo TG18-LN (figura 5a), ampliados hasta cubrir totalmente
la pantalla. Idealmente, se debe medir el brillo en todos los niveles de gris de
forma automatizada, o sino, se deben medir al menos 18 niveles discretos. Las
medidas deben realizarse en oscuridad total y se debe afadir el nivel de ilumi-
nacion ambiental (L, ,) a todas las medidas realizadas (ver el método de medi-
dade L, mas adelante). Debido a que las medidas con niveles bajos de brillo
son muy susceptibles de inexactitud e imprecision, se necesitara tomar varias
medidas. El cociente de luminancias debe ser superior a 250 para monitores
primarios, y superior a 100 para los secundarios. La luminancia maxima debe
ser mayor de 170 cd/m? para monitores primarios y de 100 cd/m? para secun-
darios. Finalmente, la luminancia minima (sin incluir la iluminacién ambiental
L., debe ser mayor de 3L , idealmente, a no ser que la calibracion DICOM
haya tenido en cuenta especificamente L . De todas formas, bajo ninguna
circunstancia L, , puede ser menorque L, .

Para la evaluacién de la respuesta en luminancia, los valores medidos de-
ben encajar en el espacio JND del modelo de Barten, estando expresados en
términos de contraste, AL/LWg por JND, como se describe en el documento del
TG18 [29]. La desviacion del contraste medido del modelo de Barten no debe
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superar el £10% para monitores primarios y el +20% para los secundarios (ver
figura 5b). Si la respuesta esta caracterizada en todos los niveles de brillo, se
debe calcular el numero de JND por valor de pixel, o intervalo de luminancia
(figura 6). La media de esta cantidad debe ser menor que 3.0 con una desvia-
cién maxima de 2.0 y con una desviacion estandar para la media de 1.0%

3.1.4. Uniformidad espacial de la luminancia y dependencias angulares

La verificaciéon de la respuesta en luminancia descrita anteriormente solo
evallia el comportamiento del monitor en la posicion central. Sin embargo,
la respuesta puede variar en funcion de la posicion debido a las propiedades
geométricas de los CRT, por falta de uniformidad del sistema de iluminacién
de los LCD ("backlight”) o en funcién del dngulo de visualizacién. Para la uni-
formidad del brillo, se debe medir en la pantalla del monitor en cinco posi-
ciones distintas empleando los objetos de ensayo TG18-UNL. Debido a que
realizar una caracterizacién completa de toda la curva de brillo en mas de un
punto conllevaria un tiempo excesivo para el control de calidad en el entorno
sanitario, se pueden realizar las medidas en sélo los niveles de brillo correspon-
dientes a un valor de pixel del 10% y 80% respecto del maximo (figura 7). El
valor madximo observado de AL/ng debe ser inferior al 30% en ambos niveles.

(@) (b)

TG18-UNL8O Pattern TG18-UNL10 Pattern
Version 80, 12 Version 8.0, 12/01
Copyright © 2001 by AAPM Copyright © 2001 by AAPM

easurement areas

Figura 7. Los objetos de ensayo18-UNL10 (a) y TG18-UNL8O (b) y 4reas de medida para el
control de calidad de la uniformidad del brillo. (Los patrones del TG18 en ésta y en las si-
guientes figuras estan reproducidos con permiso).

2 Observar que los valores de desviacion son iguales en magnitud a la desviacién del modelo Barten de AL/LM por
JND, el cual es mas sencillo de calcular.
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Measured Contrast Response for 17 display values
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Figura 8. La respuesta en contraste en un monitor de LCD como funcion del angulo de vi-
sualizacién en la direccidn diagonal medida empleando instrumentacién éptica de Fourier.
Las tolerancias corresponden a una desviacién de +20% respecto al modelo de Barten.

La evaluacion de la respuesta angular del brillo de un monitor esta indica-
da para los monitores de LCD, ya que éstos se caracterizan por una elevada de-
pendencia angular. La figura 8 muestra los resultados tipicos de la evaluacion
del contraste obtenido para un LCD para imagen médica. Existe un cambio
significativo en el contraste en la regién de bajo brillo. Sin embargo, la meto-
dologia para la evaluacién no es facil de llevar a cabo en un entorno clinico. Lo
mas conveniente es emplear instrumentos dpticos de Fourier, con los cuales
se obtienen medidas de brillo angular de forma rapida para multiples angulos
de visualizacién. Alternativamente, se puede usar un medidor de luminancias
convenientemente apantallado y colocado sobre un tripode para medir la res-
puesta del monitor para distintos angulos. Estas medidas pueden usarse para
determinar el intervalo de dngulos de visualizacién donde el contraste medido
se comporta correctamente y no se desvia del modelo de Barten mas de un
+20% en monitores primarios y un £40% en los secundarios. Los instrumentos
que se requieren para realizar estas medidas son costosos. En ausencia de las
herramientas necesarias, la evaluacion de la respuesta angular se puede llevar
a cabo mediante el procedimiento visual descrito a continuacién para la res-
puesta del brillo desde multiples dngulos de visualizacion.
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3.1.5. Evaluacion visual de la luminancia de un monitor

La evaluacion visual del brillo requiere dos objetos de ensayo especificos,
TG18-CT y TG18-MP, ambos ampliados hasta cubrir toda la pantalla. El objeto
TG18-CT (figura 9a) contiene 16 areas de distinto brillo grabadas con detalles de
bajo contraste. Para un dispositivo correctamente calibrado todos los detalles de-
bendeservisiblesdesde unadistanciacercana (porEj., 30 cm).Elobjeto de ensayo
TG18-MP (figura 9b) contiene multiples rampas de niveles de grises, corres-
pondiendo cada nivel a una fraccién de 1/16 del intervalo de valores de pixel
del monitor. Las transiciones entre el valor de pixel de 8 y 10 bit esta marcada.
Cuando se visualiza desde una distancia cercana, el patréon no deberia mostrar
discontinuidades inusuales en las transiciones de la escala de grises que no sean
las lineas de contorno de las transiciones de 8 bits, si el dispositivo es de 8 bits.
Lineas de contorno muy acusadas, valores de contraste inverso, o contornos de
linea a distancias mayores de las transiciones de 8 bits indican un posible trun-
camiento de bits o errores en la cuantizacién en la respuesta de brillo.

a) b)

Figura 9. Objetos de ensayo TG18-CT (a) y TG18-MP (b) para la evaluacion visual del brillo.
Partes de estos objetos se magnifican y se realza el contraste para una mejor visualizacion.

Métodos para el control del velo luminoso y la reflexion

Los términos de velo luminoso y reflejos se emplean muchas veces indis-
tintamente para referirse al impacto de luz externa en la calidad de la imagen
mostrada. Sin embargo, se refieren a dos caracteristicas distintas del monitor.
Las reflexiones en el monitor se refieren a las caracteristicas de la respuesta a las
condiciones ambientales externas en las que el monitor se estd usando. El velo
luminoso, en cambio, se refiere a los procesos internos en un monitor que ori-
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ginan una dispersion de la sefial luminosa de la imagen representada. Los dos
procesos, sin embargo, tienen algunos efectos similares. Ambos conllevan una
reduccion global del contraste, similar al efecto de la dispersidon de rayos X, prin-
cipalmente en las regiones mas oscuras de laimagen mostrada. Como el contras-
te es un aspecto importante de la calidad de imagen, es necesario determinar el
velo luminoso y la reflexion de la luz ambiental. En el caso de la reflexion, hay que
minimizar su impacto para mantener la fidelidad de las imdgenes mostradas.

3.1.5.1. Medidas del velo luminoso

El velo luminoso en los monitores esta causado por la dispersion de la luz
en la pantalla, y en los CRT, ademas, por la luz de fuga y la retrodispersién
de electrones (mas importantes en dispositivos a color). Estos procesos llevan
a una degradacién en bajas frecuencias del contraste de la imagen, que de-
pende en gran manera del tipo de imagen visualizada. La degradacién es de
mayor importancia en areas oscuras que estén rodeadas por areas brillantes
(figura 10). El velo es un factor méas importante en CRT comparado con los
LCD, ya que los LCD emplean una tecnologia diferente y pantallas mucho
mas finas. Hay estudios que muestran que se puede reducir el velo en un CRT
colocando capas antirreflectantes y absorbentes de luz en el monitor.

Figura 10. Una mamografia digital, mostrando areas brillantes sobre una regién oscura,
cuya visualizacion puede verse afectada por la reduccién del contraste provocada por el
velo luminoso del monitor.
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El velo luminoso de un monitor puede ser cuantificado en términos del
factor de velo usando un medidor de luminancias convenientemente apan-
tallado (figura 11a) y los objetos de ensayo TG18-GQ, TG18-GQN y T4G18-GBQ
(figura 11b). Los objetos se deben mostrar de forma que el circulo central mida
aproximadamente 1 cm de didmetro.

a)
! )
b)
TG18-GQ TG18-GQN TG18-GQB

Figura 11. El método de medida a partir de luminancias (a), objetos de ensayo, areas de
medida, y cantidades (b) para el control de calidad del velo luminoso.

El brillo se mide en el centro del circulo oscuro de forma secuencial en los
tres objetos de ensayo, L,, L,, y L El factor de velo se calcula entonces como
(Lg-L\)/(L-L,) (figura 11b). Para esta medida es importante tener valores fia-
bles en los niveles de bajo brillo. Para aumentar la exactitud de estos valores se
puede necesitar tomar varias medidas. ldealmente, el factor de velo debe ser
mayor de 1000, valor especificado para una placa puesta sobre un negatos-
copio. El TG18 recomienda que este factor sea superior a 400 para monitores
primarios y superior a 100 para los secundarios. Sin embargo, la mayor parte de
los CRT no alcanzan el umbral de 400. El requerimiento para el factor de velo
es menos importante si las imagenes se procesan mediante una ecualizacién
de la escala de grises.
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La reflexion tiene una importancia capital en los monitores. Se caracteriza
frecuentemente por dos componentes, especular y difusa. La reflexién especu-
lar se refiere al reflejo de objetos similar a la que se produce en un espejo, don-
de las caracteristicas del objeto que se refleja se pueden observar en la imagen
reflejada. La reflexion difusa, sin embargo, se refiere a la reflexion de objetos o
fuentes de luz donde las caracteristicas espaciales del objeto que se refleja no
se preservan. Los fotones de luz se dispersan de forma difusa provocando un
aumento general en la iluminacion de fondo del dispositivo3. Ambos tipos de
reflexiéon conllevan una reduccién en el contraste, como se muestra en la figu-
ra 12. La degradacion del contraste de laimagen es mas importante en las dreas
oscuras, ya que el contraste en estas zonas se ve mas afectado por la luz anadida.

Figura 12. La reduccion del contraste de la imagen (imagen de la derecha) debido a re-
flexion especular (visible como sombras de objetos brillantes) y reflexion difusa (manifesta-
da como un reduccidn en el contraste global de la radiografia de térax).

Los absorbentes de luz en las pantallas de los monitores CRT y las capas
antirreflectantes en monitores de CRTy LCD se emplean para reducir los refle-
jos producidos por la luzambiente. Sin embargo, las reflexiones pueden alterar
todavia la calidad de imagen de forma notable. Existe la necesidad de caracte-
rizar las propiedades de la reflexién en el monitor, y de esta forma, determinar

3 Existe también una tercera componente especular conocida como neblina, muy comun en los dispositivos de

panel plano. La neblina se aprecia como reflexiones especulares que son algo difusas, y que no mantienen las pro-
piedades exactas de la fuente de luz que esta siendo reflejada. Para dispositivos de visualizacién médicos, la neblina
se puede separar en sus componentes especulares y difusas, y por tanto ser tratado como parte de los dos tipos de
reflexiones descritas anteriormente.
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el nivel maximo de iluminacién ambiental en el que éste puede usarse sin pro-
vocar una perdida en el contraste de laimagen.

La reflexion en un monitor puede ser caracterizada en términos de los coefi-
cientes de reflexion especular y difusa. El coeficiente de reflexién especular puede
ser medido mediante el brillo Z , de la reflexion a 15° de una pequefia fuente de luz
uniforme desde el monitor (con el monitor apagado) usando un medidor de lumi-
nancias apantallado (figura 13a). El medidor de luminancias y la fuente de luz de-
ben estar a la misma distancia, D, del monitor. La factor de reflexion especular, que
es una magnitud adimensional, R, es la relacion entre L _y el brillo de una medida
directa de la fuente de luza una distancia 2D, L,,. Para la medida de la reflexion difu-
sa, seilumina el monitor con un dispositivo de iluminacién proporcionando unailu-
minacién uniforme sobre el monitor (figura 13b). El coeficiente de reflexion difusa,
R, es la relacion entre la medida del brillo en el monitor, L,y la iluminacién a la
que el dispositivo esta sometido, £, y sus unidades son cd/m? por lux o sr'.

a) Displa
e Light source

Telescopic %

Luminance-meter L, L,

R=L/L,

Display Illuminator
[

Light sources

I L0 D)L

Telescopic
Luminance-meter

E R~L/E

Figura 13. Los procedimientos experimentales para la medida de los coeficientes de re-
flexion (a) especular y (b) difusa.
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Los coeficientes de reflexion especular y difusa por si solos no son de una
importancia primordial, por lo que no existen requerimientos especiales sobre
ellos. Sin embargo, se pueden usar para determinar el nivel maximo de ilumina-
cién ambiental en el que se puede usar el monitor de forma correcta. Para la re-
flexion especular, idealmente, el contraste de objetos brillantes* reflejados debe
ser menor que el umbral de contraste en las zonas oscuras de laimagen (L~L . ).
Asumiendo que los objetos brillantes son aquellos que tienen un 90% de reflecti-
vidad, la maxima iluminacién ambiental debido a la reflexién especular, ES, debe
ser menor de 7CtL, , /0.9RS, donde Ct es el contraste umbrala L, [29]. Para la
reflexién difusa manteniendo una pérdida de contraste inferior al 20% en las re-
giones oscuras de laimagen (L~ L, . ), la maxima iluminacién ambiental debido a
la reflexion difusa, E , deberia de ser menorde 0.25L . /R, [29]. Por tanto, para un
valor dado de luminancia minima, la iluminaciéon maxima puede ser calculada de
forma sencilla como se ilustra en la figura 14 para varias combinacionesde R y R .

También es importante caracterizar la reflexion de un dispositivo de visualiza-
cion en funcion de lailuminacién ambiente, L, ,, 0 el brillo sobre el monitor proce-
dente de la reflexiéon ambiental, cuando éste se encuentra apagado. Como ya se ha
indicado, L ,,, deber ser anadida a todos las medidas de brillo. Este valor se debe
medir directamente con un medidor de luminancia apantallado. Estos resultados
son muy dependientes de la posiciéon y pueden cambiar incluso en funcién de la
ropa del observador. Sin embargo, en estas medidas, es importante asegurarse de
que el nivel de iluminacién ambiental sobre el monitor del dispositivo de visuali-
zacién no cambia de forma brusca como funcién de la posicion o del angulo de
visualizacion. Si esto es asi, la fuente de esta reflexion debe ser eliminada.

Ademas de una medida direccional, se puede obtener una estimacién mas
constante de L, , a partirde R y R L, . = E(R,+ 0.9R /7). Basandonos en
los términos descritos anteriormente, y expresandolo en funciéonde L, , enton-
ces L, , debe ser menor que Bme, donde 5= 0.25+7Ct/0.9, el cual se sitda en
el intervalo 0.36-0.32 para L, en el rango 0.5-2.0 cd/m?2 Como regla general,
entonces, L . debe ser idealmente menor que un tercio de L, . . En aquellas
situaciones en que la calibracién DICOM del monitor tenga en cuenta especifi-
camente la iluminacién ambiental, este requerimiento puede ser menos estric-
to. Sin embargo, el nivel de iluminacién ambiental puede variar en un area de
lectura con fuentes de luz adicionales, pantallas, objetos reflectantes o incluso al
abrir y cerrar la puerta. Es por tanto muy recomendable que se cumpla la regla
L <L . /3incluso sila calibraciéon del monitor ha tenido en cuenta la ilumina-

amb ~~min

cién ambiental. Bajo ninguna circunstancia L, debe ser mayor que L

min®

4 Notar que la reflexién de las fuentes de luz se deben eliminar completamente colocando correctamente el moni-
tor. La preocupacién aqui por tanto, es la debida a objetos brillantes, no a fuentes de luz.
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Figura 14. Maxima iluminacién permitida para varias combinaciones de factores de re-
flexion especular y difusa para (a) 0.5 cd/m?, (b) 1.5 cd/m? (c) valores de brillo minimos.
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Se pueden evaluar también visualmente el velo y la reflexiéon usando ob-
jetos de ensayo especificos. Para la evaluacion visual del velo luminoso de
un monitor, se debe usar el objeto de ensayo TG18-GV (figura 15). Este obje-
to es idéntico al empleado para las medidas cuantitativas del velo, TG18-GQ
(figura 11b) excepto por la presencia de cinco patrones de bajo contraste en
el centro del objeto. El objeto de ensayo se debe mostrar en el monitor de
forma que el punto central oscuro mida aproximadamente 1 cm de didmetro.
Examinando el area central con ayuda de un cono, que evita que el resto de
la imagen brillante deslumbre al observador (figura 15), se deben distinguir,
al menos, 3y 5 patrones para los monitores primarios y secundarios respecti-
vamente. Estos umbrales son consistentes con lo criterios cuantitativos des-
critos anteriormente.

Figura 15. El objeto de ensayo TG18-GV para la evaluacién visual del velo luminoso. La zona
central del objeto esta amplificada y el contraste optimizado para distinguir mejor los patrones.

Para la evaluacion visual de la reflexiéon de un monitor, no se debe observar
ninguna reflexién especular sobre el monitor con éste apagado. Para la reflexion
difusa, se debe mostrar en el monitor el objeto de ensayo TG18-AD de forma
que llene toda el area del monitor. El objeto consiste en una serie de pares de
linea horizontales de bajo contraste a la mitad de la frecuencia de Nyquist y con
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diferentes valores de contraste (figura 16). Cuando se examina a una distancia
pequena (~30 cm), el umbral de detecciéon no debe variar de cuando lo obser-
vamos a oscuras respecto a cuando lo observamos con la luz ambiental que
consideramos adecuada. Si esto no ocurre, se debe reducir la luzambiental.

Figura 16. El objeto de test TG18-AD para la evaluacion visual de la reflexién difusa. Una
parte del objeto se magnifica y se realza el contraste para una mejor visualizacion.

3.1.6. Métodos para la evaluacion de la resolucion y el ruido

Tradicionalmente, el ruido y la nitidez se han considerado como los fac-
tores principales de la calidad de imagen en un sistema de imagen. Ademas
de un contraste global para toda la pantalla, caracterizado en términos de la
curva de respuesta de brillo descrita anteriormente, un monitor debe ser ca-
paz de dar un contraste adecuado para la visualizacion de pequeiios detalles.
El contraste para pequefios detalles normalmente se describe en términos de
nitidez o resolucién. Yendo un paso mas alla, este contraste por si solo no es
adecuado para describir la detectabilidad de detalles. El factor determinante
en la detectabilidad de las caracteristicas de la imagen es la relaciéon contraste
(o sefial) ruido, ya que los objetos se deben distinguir a pesar de variaciones
no deseadas en la imagen, como el propio ruido del monitor. Por lo tanto, para
que la evaluacién de un monitor sea apropiada, deberd de incluir la evaluacién
de las propiedades de resolucion y ruido del monitor.
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Figura 17. El incremento gradual de la anchura a mitad de altura (FWHM,) de los pixeles de
un CRT debido a la pérdida de eficiencia del fésforo (y el incremento asociado de la corrien-
te de los electrones) para algunos de los monitores CRT comerciales equipados con fésforo
P45y p104 calculado a partir de los datos del fabricante.

Las propiedades de resolucion y ruido de los monitores varian mucho entre
las dos tecnologias: CRT'y LCD. En los CRT, los pixeles son aproximadamente
circulares, con un perfil de brillo casi Gaussiano, muchas veces extendiéndose
mas alld del tamafo nominal de pixel. Los perfiles de pixel varian en forma y
amplitud como funcién de la direccion (mas acusado en la direccién horizon-
tal), brillo (mayor a niveles de brillo elevados) y la posicion en el monitor (mas
acusado lejos del centro). Su tamafio también aumenta a medida que el mo-
nitor envejece debido a cambios en el cainén del catodo y el aumento gradual
de la corriente de electrones que se aplica frecuentemente para compensar
la pérdida de la eficiencia del fésforo por el paso del tiempo (figura 17). En
cuanto al ruido, los CRT muestran una componente espacial de ruido debido
a la granularidad del fosforo, y una componente temporal, que predomina en
las regiones de bajo brillo del monitor. Los LCD, sin embargo, normalmente
dan una respuesta muy nitida, debido a que el tamafo del area de brillo que
origina cada pixel coincide mejor con el tamafo del drea nominal, si se excep-
tla los efectos de borrosidad producidos por saltos de sefal entre pixeles o
variaciones de sefial entre los sub-pixeles. El ruido del brillo generalmente es
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muy bajo también en los LCD. Sin embargo, estos dispositivos tienen un ele-
vado ruido estructural debido a su estructura de pixel y sub-pixel. La influencia
del ruido estructural en la informacién diagnéstica no esta bien establecida.

3.1.6.1. Medidas de resolucion y ruido

La resolucion de un monitor puede ser determinada cuantitativamente to-
mando una Unica imagen de alta resolucién y muy amplificada de un objeto
con un patrén de lineas de bajo contraste (objetos de test TG18-RV y TG18-RH,
mostrados en la figura 14) y mostrandola en el monitor en el modo “tamafno
verdadero’, es decir, que cada pixel del monitor represente un pixel del objeto.
Una imagen de este tipo puede capturarse con una cdmara CCD de alta cali-
dad equipada con lentes de macro [32].

Figura 18. El objeto de ensayo TG 18-RV50 para la medida de la MTF. La porcién central
del objeto de ensayo se amplifica y se incrementa el contraste para mejorar la visualizacion.

Los datos de la imagen se procesan mediante analisis de Fourier para
obtener la funcidn de dispersién de linea (LSF) y la funcién de transferencia
de modulacién (MTF) en la direccién perpendicular a la linea (figura 19).
Los detalles de dicha metodologia se encuentran en el documento TG18.
Las MTF resultantes deben de ser superiores al 35% y al 25% a la frecuencia
Nyquist para monitores primarios y secundarios respectivamente. La eva-
luacién cuantitativa del ruido espacial en un monitor se debe llevar a cabo
empleando una aproximacion similar®. Se captura con una camara CCD de
alta calidad (y bajo ruido) una imagen digital muy amplificada de un objeto

5 Nétese que alin no se ha desarrollado la metodologia para el control de calidad del ruido temporal de un monitor
que puede ser implementada de forma sencilla en un entorno clinico.
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uniforme y se procesa mediante analisis de Fourier para obtener el espectro
de potencias de ruido (NPS). Actualmente no hay ningun criterio cuantita-
tivo recomendado para la caracterizaciéon del NPS en un monitor para ima-
genes médicas.
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Figura 19. La funcién de dispersion de linea medida LSF (a) y la MTF (b) de un monitor CRT
medidas en las dos direcciones axiales.

3.1.6.2. Evaluacién visual de la resolucién y el ruido

Los métodos descritos anteriormente, a pesar de ser cuantitativos y objeti-
vos, pueden ser dificiles de realizar en un entorno clinico debido a la necesidad
de disponer de equipamiento que permita capturar imagenes digitales de alta
calidad de un monitor. La resolucién y el ruido de un monitor se pueden eva-
luar de forma visual empleando los objetos de ensayo TG18-CX y TG18-AFC. El
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objeto de ensayo TG18-CX (figura 20) estd compuesto de pequefios patrones
“CX" sobre un fondo negro. El objeto de ensayo debe mostrarse en el monitor
en“tamano verdadero” (pixel 1a 1).

Figura 20. el objeto de ensayo TG18-CX para la evaluacién visual de la resoluciéon de un
monitor. Para mejor visualizacién se encuentran amplificados un patrén CX'y la referencia
para la puntuacion.

R
1

Figura 21. El objeto de ensayo TG18-AFC para la evaluacién visual del ruido del monitor. Se
amplifica y se aumenta el contraste de cuatro areas del objeto para visualizarlo mejor.
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El examinador debe observar la borrosidad de los patrones “CX"y puntuarla
en funcién de la escala proporcionada con el maniqui. [29,30]. Cada grado corres-
ponde a un tamano particular de borrosidad Gaussiana, y se refiere al concepto
bien establecido de la razén entre la FWHM del brillo del pixel y el tamafio nomi-
nal del pixel. (R4R Resolution Addressability Ratio) La puntuacién CX debe estar
entre 0 y 4 para dispositivos primarios y entre 0 y 6 para los secundarios. Estas
puntuaciones se traducen en RAR menores de 1.15y 1.47 respectivamente.

El objeto de ensayo TG18-AFC (figura 21) esta compuesto de un fondo de
luminancia intermedia uniforme con cuatro cuadrantes divididos en cuadra-
dos con objetos de bajo contraste grabados en su interior, desarrollo basado
en un trabajo anterior de Hangiandreou et al.[34]. En monitores primarios se
deben visualizar como minimo, los detalles de los cuadrados de los tres cua-
drantes con objetos de mayor definicién. En monitores secundarios se deben
visualizar al menos las dos regiones de mayor definicién.

Figura 22. El objeto de ensayo TG18-QC para la evaluacién general de la calidad de un monitor.

3.1.7. Otras caracteristicas de los monitores

Ademads de las caracteristicas importantes descritas anteriormente, existen
también otros elementos en la calidad de un monitor que deberian estar in-
cluidos en un protocolo completo para su evaluacién. Las distorsiones geomé-
tricas han sido clasicamente un problema en los CRT debido a la desviacion
no corregida del haz de electrones. Estas distorsiones se deben determinar me-
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diante medidas lineales de un objeto de ensayo geométrico como el TG18-QC
(figura 22). Las medidas realizadas dentro de cada uno de los 4 cuadrantes de la
imagen y en la imagen completa no deben desviarse mas del 2% en monitores
primarios y un 5% en los secundarios. Es importante destacar que las modifica-
ciones en los parametros geométricos de un CRT pueden alterar la respuesta en
brillo, y por esto, es mejor que se realicen las medidas de distorsién geométricas
(y posibles correcciones) antes de las evaluaciones relacionadas con el brillo.

La cromaticidad, o el tinte de color y la uniformidad de color de un monitor
cuando se muestra una escala de grises, también es un factor que afecta a la
calidad. Aunque ningun estudio sugiere un impacto mensurable en la eficiencia
diagndstica, los médicos normalmente tienen grandes preferencias. El color de
un monitor puede caracterizarse con la ayuda de un colorimetro. Medida y ex-
presada en funcion de las coordenadas CIE (1, v°) [37], la desviacion del valor del
color en un monitor primario (medido en cinco posiciones similares a aquellas
de uniformidad de brillo) debe ser menor de 0.008°. En estaciones con multiples
monitores, la diferencia del valor del color entre ellos tampoco debe de superar
este umbral. No existen criterios cuantitativos para monitores secundarios.

Ademas, existen artefactos especificos de cada tecnologia que se deben
tener en cuenta al evaluar el comportamiento de un monitor. Para los CRT, se
pueden tener artefactos de video como sombras, anillos y remanencias. Para
los LCD, puede haber problemas con el efecto de memoria de la pantalla (re-
fresco de la imagen) o defectos de pixel. EI TG18 sugiere metodologias especi-
ficas para estos factores de calidad misceldneos [29].

Para una evaluacion de la calidad de un monitor, y mas importante para
el control de calidad diario (descrito mas adelante), existe frecuentemente la
necesidad de caracterizar la configuracion completa del monitor empleando
un Unico objeto de ensayo. El objeto de ensayo TG18-QC se puede usar con
este propésito (figura 22). Este objeto contiene multiples elementos con los
que se puede caracterizar la respuesta en brillo, la resolucion, la detectabilidad
a bajo contraste, las distorsiones geométricas y los artefactos dependientes de
la tecnologia empleada en el monitor. Se anima a los lectores a consultar el
documento TG18 para obtener una descripcion completa de estos elementos y
sus métodos para la evaluacién visual [29]. Un especialista puede usar también
los objetos de ensayo anatémicos para realizar un control de calidad diario.

El TG18 ofrece cuatro maniquies anatdomicos especificos basados en una ra-
diografia de alta calidad de un térax, en una radiografia de alta calidad de una ro-
dillay en dos mamografias de alta resolucién (figura 23). La naturaleza anatémica

6 Silas medidas solo se pueden realizadas en las antiguas CIE (x,y), las coordenadas (u’,v’) se pueden calcular
como u=4x/(2x+ 12y +3),yv’ =9y /(-2x + 12y + 3).
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de estos hace mas sencillo para los especialistas visualizar posibles problemas de
calidad en el monitor. Usando estos objetos (asi como el TG18-QC) durante un
largo periodo de tiempo, el examinador puede desarrollar una sensibilidad es-
pecial a pequenas variaciones en la presentacion de estos objetos en un monitor
de alta calidad. De esta manera, los problemas, pueden ser reconocidos de forma
conveniente y eficiente y se puede actuar de la manera mas acorde.

w 3
L

r

.v -.h.:l,‘

Figura 23.Los 4 objetos de ensayo anatémicos del TG18.a) Térax b) Rodilla ) Mammografia 1
d) Mammografia 2.
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Es necesario realizar un control de la calidad de imagen en la sala de lec-
tura, debido a que hay muchas pardmetros que pueden desviarse: (1)Cambio
en la luminancia de los monitores (tanto CRT como LCD), (2) la resolucion es-
pacial de los CRT puede cambiar al hacerlo el brillo, debido a que la MTF esta
relacionada con el brillo por el espesor del haz de barrido de los electrones,
(3) el monitor puede estar colocado incorrectamente... una gran cantidad de
problemas. Esto debe ser evaluado cuantitativamente en la Sala de Lectura.

En la Universidad de Arizona se ha desarrollado una cdmara CCD de bajo
coste bajo el soporte de un programa NIH SBIR en colaboracién con Image-
Smiths Inc. para la evaluacién cuantitativa del Control de Calidad de la Imagen
en la Sala de Lectura. Esta se describe en las referencias [35,36].La figura 24
muestra la cdmara sostenida manualmente sobre un monitor CRT.

La calidad de un monitor para imagenes médicas es susceptible de varia-
ciones con el hardware, con la calibraciéon y con la degradacién en el tiempo.
Por ello, son necesarias pruebas de aceptacién estdndar y métodos para el con-
trol de calidad para mantener una calidad minima en el monitor. Las directrices
desarrolladas por la TG 18 de la AAPM proporcionan procedimientos estandar
y criterios de aceptacion para dispositivos de visualizacion médicos de forma
que se puedan implementar en un entorno clinico.

Figura 24. Camara con sujeciéon manual para andlisis cuantitativo en la sala de lectura.
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4, Procedimientos de calibracion en imagen médica
y control de calidad (QC)

Los procedimientos de calibracién y su valor o necesidad se entienden bien
en el caso de muchos de los elementos que forman la cadena de formacién
de imagen radioldgica. Fuentes de radiacion, reveladoras de pelicula e impre-
soras laser tienen un largo historial de calibracién, que simplemente consiste
en el proceso de medir la respuesta de un componente del sistema, y si fuera
necesario realizar las acciones correctivas para restaurar el sistema a los resul-
tados esperados. Es por esto por lo que el control de la calidad de la imagen
estd jugando un papel de importancia creciente en un departamento de radio-
diagnéstico. Durante afios el American College of Radiology (www.acr.org) [38]
ha ofrecido guias sobre la calidad de imagen deseable en diversas areas de
la imagen, como negatoscopios, y maniquies simulando tumores incipientes.
Durante algun tiempo, los organismos de acreditacion en los hospitales, han
exigido mantener un registro de las tareas de monitorizacion y de las acciones
correctivas realizadas. Es natural que el proceso se extienda hasta incluir en el
mismo a los monitores de las estaciones de trabajo.

Como se menciond en la introduccién, El departamento totalmente di-
gitalizado, sin pelicula, ha reemplazado rapidamente al departamento con-
vencional basado en la radiologia de pelicula - cartulina. Los sistemas de
Almacenamiento y Comunicacién de imdagenes, PACS, se han introducido ra-
pidamente. En este entorno, se emplean sensores digitales de imagen y moni-
tores digitales en lugar de los sensores y monitores tradicionales como nega-
toscopio y pelicula. Los monitores mas comunes son los del tipo CRT'y LCD.
Se describen en las referencias [39, 40]. De hecho en la actualidad los LCD son
practicamente los Unicos que se utilizan. Tienen caracteristicas de imagen mar-
cadamente diferentes de los sistemas de visualizacion con pelicula. El detector
y el monitor pueden optimizarse por separado. Esta situaciéon permite llevar a
cabo procedimientos de calidad de imagen y de calibracién optimizados.

El primer maniqui practico y de éxito fue desarrollado por la “Society of
Motion Picture and Television Engineers” (SMPTE) [41]. Pronto se hizo evidente
que un programa de control de calidad bien desarrollado puede alcanzar tres me-
tas: (1) reduccién de dosis al paciente, (2) diagndstico mejorado, y (3) reduccion
de costes [42].

En lo que a estandarizacion respecta el avance mds importante ha sido el es-
tandar DICOM. Ha sido desarrollado por “Digital Imaging and Communications
in Medicine” (DICOM) [43]. La parte mas visible de DICOM es la DICOM 14
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“Grayscale Standard Display Function” (GSDF) que basicamente determina la
funcién de representacion. La funcion elegida por DICOM se basa en el modelo
de Barten y ofrece la ventaja adicional de la linealizacién perceptual [44]. Hoy
por hoy es inconcebible utilizar monitores para diagnéstico médico sin calibra-
cion DICOM adecuada. Un paso mas alla con respecto al control de calidad de
la imagen fue el desarrollo por parte de la asociacién americana de fisicos en
medicina (AAPM) del “Task Group 18" (TG18) [45]. Sus guias de calidad de moni-
tores son aplicables en particular en pruebas de aceptacion y control de calidad
de monitores radiolédgicos monocromos. Ser discuten en detalle mas tarde.

El maniqui SMPTE que fue de uso predominante para asegurar la cali-
dad de imagen durante muchos anos ha sido sustituido por uno de los mani-
quies del TG18. Existen varias organizaciones que han desarrollado y evaluado
guias para la verificacion de la calidad de imagen y de las prestaciones de los
monitores. Los mas relevantes se resumen brevemente a continuacién. La mas
notable de todas es la formulada por DICOM [43,44].

Otras organizaciones estandar relacionadas con la calidad de imagen de
los monitores en radiologia son:

1. El instituto aleman para estandarizacion (Deutsches Institut fuer
Normung [DIN]) [46].

2. Laasociacion de estandares de video electrénico http://www.VESA.org [471.

3. Organizacion internacional para estandarizacién. Requisitos ergonémi-
cos para el trabajo de oficina con terminales con monitores de visuali-
zacion: parte 3: requisitos de los monitores de visualizacion (ISO 9241-3).
Ginebra, Suiza:“International Organization for Standardization; 1992. [48].

4, LalEC (Comision electrotécnica internacional) http://www.iec.org [49].

5. La asociacién de industrias japonesas de sistemas radioldgicos.
JESRAX-0093-2005 [50].

6. Asociacion americana de fisicos en medicina (AAPM) Task Group 18
(TG18)[45].

Como se ha indicado antes la ultima es la mas completa de todas.

Es importante tener en cuenta que la funcién de monitor generada por
DIN[46] es diferente de la GSDF, generada por DICOM 14, particularmente en
valores de luminancia bajos [51].
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4.1.1. Optimizacion y Control de Calidad de Imagen siguiendo
las recomendaciones del TG18 de la AAPM.

La AAPM a través de su Task Group 18 ha generado un minucioso progra-
ma bajo el titulo de “Assessment of Display Performance for Medical Imaging
Systems” [45], algunos de cuyos detalles se han analizado antes.

Una parte importante de las recomendaciones del TG18 es la elaboracién
de especificaciones técnicas para monitores. Estas son criticas para definir la
calidad de las imagenes representadas por el sistema. Algunas de las mas im-
portantes se describen en la tabla 1 de la referencia [45]. Aunque las especifi-
caciones varian, inicialmente, los monitores de radiodiagnéstico se clasificaron
en dos grupos: primario y secundario. Aparatos secundarios son los utilizados
por los TER para visualizar y probablemente procesar las imagenes después
de la adquisicion y aquellos otros aparatos utilizados para la visualizacion de
imagenes que ya han sido informadas. Loa aparatos primarios son los emplea-
dos para interpretaciones primarias de las imagenes. Cuando se adquiere un
sistema de visualizacién, el usuario debe evaluar cuidadosamente las especifi-
caciones del mismo para asegurarse de que las caracteristicas del monitor son
como minimo, si no exceden, las necesarias para llevar a cabo la tarea deseada.

Los monitores de uso clinico deberian ser evaluados de una manera regu-
lar para asegurar que mantienen un nivel de prestaciones minimo. En funcion
de la frecuencia de los controles se recomiendan diversos niveles de verifica-
cién en términos de profundidad y minuciosidad. Gran parte de este material
se ha obtenido de la referencia [52].

4.2.1. Control de Calidad Diario

Se recomienda que el procedimiento de Control de Calidad Diario sea rea-
lizado por el usuario del sistema. Estd basado en una evaluacién visual del ma-
niqui TG18-QC con una duracién inferior al minuto. A continuacién se detallan
las caracteristicas a inspeccionar de una manera rapida:

1. Distorsiéon geométrica: Verificar que los bordes y las lineas del maniqui son
visibles y rectas y que el maniqui esta centrado en el drea activa del monitor.

2. Calidad de imagen general y artefactos: Evaluacion de la apariencia ge-
neral de la imagen. Prestar atencién a cualquier no uniformidad o arte-
facto especialmente en las transiciones blanco-negro y negro-blanco.
Verificar que las rampas aparecen continuas sin artefactos de contorno.
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3. Luminancia, reflexion y ruido: Verificar que los 16 objetos de luminancia son
distinguibles y que los objetos de bajo contraste del 5% y 95% son visibles.
Evaluar la apariencia de las letras de bajo contraste y confirmar la visibilidad
de los cuadrados de las esquinas de todos los objetos de luminancia.

4, Resolucion: Evaluar la apariencia de los objetos CX en el centro y en las
esquinas puntuandolos segun la referencia. Las puntuaciones deberian
ser inferiores a 5 en los primarios e inferiores a 7 en los secundarios.
Verificar también la visibilidad de los maniquis de pares de lineas a la
frecuencia de Nyquist en el centro y en las esquinas del maniqui.

Cualquier desviacion debera ser notificada al fisico médico responsable del
control de calidad de los monitores de la instalacion. Se realizard una evalua-
cién mas detallada que se verd complementada, en caso de ser necesario, por
la correspondiente accidn correctora del problema.

4.2.2. Control de Calidad Mensual/Trimestral

Las inspecciones mensuales o trimestrales son mas completas que las dia-
rias. No obstante se basan en comprobaciones menos costosas en tiempo que
las pruebas de aceptacion. Los procedimientos que seran realizados por un fisi-
co médico o por un TER duraran alrededor de 20 minutos. Se recomienda una
frecuencia inicial mensual. Una vez verificada la estabilidad del sistema los test
se pueden llevar a cabo con una frecuencia menor (bimensual o trimestral).

Antes de comenzar las pruebas se deben realizar una serie de pasos pre-
paratorios, incluyendo la medida y posible reajuste del nivel de luz ambiente
como se indicé en los métodos de pruebas de aceptacion. Los resultados de las
pruebas de aceptacién y de las inspecciones previas deberan estar disponibles
como referencia.

La distorsién geométrica se evalla visualmente mediante inspeccion de las
lineas rectas del maniquiTG18-QC. Las lineas deberan aparecer rectas con igual
longitud en las direcciones perpendiculares. La evaluacion de los efectos de la
luz ambiente y de la reflexién, también es visual. La reflexion especular debera
ser lo suficientemente baja como para que los objetos blancos (como las batas)
no sean visibles en el monitor cuando éste esté apagado o hibernando. La eva-
luacion visual de la reflexion difusa se basa en la visibilidad de los objetos de
bajo contraste sobre fondo oscuro incluidos en el maniqui TG18-AD. El maniqui
consta de patrones de lineas de bajo contraste a la mitad de la frecuencia de
Nyquist incrustados en un fondo negro. El resultado de la evaluacion deberia
ser el mismo independientemente de la existencia o no de luz ambiente.

Para la respuesta en luminancia se recomienda llevar a cabo el método cuan-
titativo descrito en las pruebas de aceptaciéon. No obstante este test también se
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puede llevar a cabo visualmente mediante la evaluacién de la visibilidad de las
esquinas de bajo contraste incluidas en los objetos para la evaluacion de la lumi-
nancia del TG18-QC. Todos los objetos deben ser distinguibles. La uniformidad de
la luminancia también puede realizarse cuantitativamente o cualitativamente me-
diante la evaluacién visual de la uniformidad del brillo de los maniquis TG18-UNL.
Por ultimo la evaluacién de la resolucién se realiza inspeccionando los objetos CX
de los maniquis TG18-QC 6 TG18-CX. Ruido, velo luminoso y uniformidad del color
no se evaluan en las pruebas de calidad mensuales/trimestrales.

Los resultados de cada una de las evaluaciones se compararan con los de
las inspecciones previas, test de aceptacion y criterios de aceptacion. Una des-
viacién significativa debera ser seqguida de una investigacion mas minuciosa y
de la correspondiente accion correctora.

4.2.3. Control de Calidad anual

Es necesario llevar a cabo una inspeccién anual de los sistemas para reali-
zar una comparacion a fondo con los resultados de las pruebas de aceptacion.
Segun esto las pruebas anuales son practicamente idénticas a las pruebas de
aceptacién. De nuevo una desviacion significativa debera verse correspondida
por la accion correctora adecuada.

El ACR ha puesto en marcha, recientemente, una iniciativa en términos
de calidad de imagen para monitores de diagnéstico en mamografia publica-
do en el ejemplar de agosto de 2006 del “Journal of the American College of
Radiology”. [54]. Esta referencia presenta explicitamente los mds importantes
pardmetros de los monitores recomendados para mamografia.

Como especificos de los monitores de mamografia la ACR ha establecido
los siguientes valores:

4.3.1. Luminancia del monitor

Elcociente L, /L, . deunmaniquide mamografia debera estarentre 250
y 650 (incluyendo la luz ambiente). Dado que siempre hay un nivel minimo de
L., €l rango necesario de cocientes de luminancias exige a menudo que la lu-
minancia maxima sea como minimo de 250 cd/m? pero idealmente debera su-

perar las 450 cd/m? (hay pocos datos para valores superiores a 450 cd/m?) [45].
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4.3.2. Profundidad de Bits

Es necesaria una resolucién minima de 8 Bits para evitar la presencia de
artefactos de contorno o de pérdida de contraste. Es mejor, sin embargo, tener
profundidades de Bits superiores, 9 6 10, para los cocientes de luminancia mas
altos. Por lo general a mayor cociente de luminancia se hace necesaria mayor
profundidad de Bits. Esto puede ser de especial importancia en mamografia si
lo comparamos con otras areas del cuerpo, a causa de los sutiles cambios de
gris que aparecen en la representacion del tejido blando de la mama.

4.3.3. Resolucidn espacial

La resolucion de un monitor de mamografia debera posibilitar la discri-
minacién de los pequeinos patrones espaciales asociados a cancer de mama
sin utilizar una magnificacién excesiva. Siguiendo las recomendaciones del
TG18 de la AAPM, la funcién de transferencia de modulacién a la frecuencia de
Nyquist debera ser superior al 35%.

4.3.4.Ruido

El ruido del monitor hace referencia a las fluctuaciones de luminancia (es-
paciales o temporales) afiadidas a la imagen por el sistema de visualizacién. En
mamografia digital, el ruido promedio esta en torno al 2%-2.5% (suponiendo
una SNR ideal de 46.052 mm2 mR™, exposicién promedio en el detector de
10 mR por mama, DQE de 0.7 a la frecuencia 0 y un tamano de pixel de entre
0.07 y 0.1 mm.) [56].

El NEQ se ve influido por las etapas de adquisicién y procesado de la ima-
geny por lo tanto puede ser apropiado medirlo en ambos pasos. La medida del
NEQ exige la determinacion de la MTF y del espectro de potencia del ruido y
debe relacionarse con la dosis utilizada para adquirir la imagen.

El fésforo de la superficie del CRT, es una fuente adicional de ruido. El rui-
do espacial como el ruido del fésforo o ruido estructurado se suma al nivel de
ruido cuantico ya presente en la mamografia. Esto puede afectar a la detecta-
bilidad de las lesiones de bajo contraste. Considerar un monitor que no anhada
mas de una tercera parte del ruido total de una mamografia tipica, limita el
ruido relativo del monitor, a un valor entre el 0.6% y el 0.8%. Utilizando el mo-
delo de Rose con un umbral de SNR de 3, este nivel de ruido se corresponde
a un umbral de contraste de entre 0.02 y 0.03 mm. en términos de producto
didmetro-contraste [57].
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4.3.5. Velo luminoso

El velo luminoso de un monitor es un fendmeno de dispersion de luz que
reduce el contraste en las regiones oscuras de la imagen, rodeadas por un con-
torno brillante. Ni la respuesta en luminancia ni la MTF del monitor reflejan el
velo luminoso. Para un monitor de mamografia el velo luminoso se describe en
términos del cociente de velo que deberd ser superior a 250 [45].

4.3.6. Reflexion

La reflexién de la luz ambiente por el monitor, puede afectar significativa-
mente al contraste de la mamografia. Para minimizar el impacto la calibracion
del monitor en escala de grises debera tener en cuenta la reflexion de la luz am-
biente. Consecuentemente y bajo ninguna circunstancia la luminancia minima
intrinseca del monitor L, debera ser menor que L, ,. Para asegurar la calidad
L, . debera ser como minimo 2.5 veces L

amb*

5. Conclusion

El uso creciente de los procedimientos de calibracién y de control de ca-
lidad no esta restringido Unicamente a radiologia si no que se aplican a otras
especialidades como telemedicina y patologia. Se prevén tareas de calibracién
y estandarizacion en areas de funcion del monitor y fidelidad del color. La aten-
cion a la calibracion del color se genera por la aparicion reciente de monitores
de color en los mercados médico y comercial [58].

Hoy por hoy, desde la introducciéon de muchas modalidades de imagen di-
gital que permiten llevar a cabo procedimientos cuantitativos, es virtualmente
imposible poner en marcha un departamento de radiologia sin un programa
de control de calidad adecuado.
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Aliasing

Andlisis de
Puntuacién Visual:

Artefacto:

CAE

Calidad de imagen

Calidad de
radiacion
CCD

CEI
CMOS

CNR

Cociente contraste
ruido

Artefacto de la imagen que consiste en un patrén de moiré
producido por un muestreo insuficiente de la imagen. Las
altas frecuencias se mezclan con las bajas dando lugar a una
reconstruccion incorrecta del objeto original. Puede ser espacial
y/o temporal.

Método que permite comparar la calidad de dos imagenes en base
a que el observador puntua la visibilidad de ciertas estructuras
anatomicas siguiendo unos criterios clinicos previamente
establecidos.

Irregularidad del valor de pixel en la imagen no relacionada
con las propiedades del objeto. Puede estar producida por
dispositivos del equipo que estdn dentro del haz de rayos X,
suciedad sobre los detectores, electricidad estatica, procesado
de laimagen, manipulacion de las IPs, etc.

Acrénimo de control automatico de exposicion. Sistema que
controla la cantidad de radiacién que alcanza al receptor de
imagen mediante el uso de sistemas de medida de la radiacion.

Medida de lo adecuada que resulta la imagen para un correcto
diagndstico.

Caracteristica de un haz de radiacion obtenido con una filtracién
anadida de aluminio fija y variando el kilovoltaje hasta conseguir
una capa hemirreductora especificada en CEl 61267:1994.

Acrénimo de “Charge Coupled Device”
Acrénimo de Comision Electrotécnica Internacional.
Acrénimo “Complementary Metal Oxide Semiconductor”

Acrénimo de relacion “Contrast to Noise Ratio”.
Ver razon contraste -ruido.

Ver razén contraste-ruido.
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Colimacion

Contraste
de Michelson

Contraste umbral

Contraste Weber

CR

CRT

cuantizacion

Curva caracteristica

del detector

Curva TCDD

Curva umbral

de sensibilidad
contraste-tamarno
del detalle

Curvas Operativas
Caracteristicas del
Receptor (ROC)

Datos linealizados

Datos originales

Datos procesados

Dispositivo que limita laincidencia del haz de radiacion mediante
la interposicion de materiales absorbentes de la radiacion.

Tambien definido como modulaciéon. Para una magnitud L
Modulacion=(, —L, )/ (L, +L,.)

min max min

Contraste de la imagen de un patrén simple que produce
una respuesta arbitraria pero definida en el observador.
Habitualmente se elige como valor de respuesta el punto medio
entre la probabilidad de acertar por azary 1, aunque hay articulos
en los que se escoge un valor fijo sin tener en cuenta el nivel base
(en este caso, se toma, a menudo, el valor correspondiente al 75%
de aciertos).

Contraste definido para una magnitud L como C= (L )/ L

max " min min

Acronimo de Computed Radiography. Véase Radiografia
Computarizada.

Acrénimo del inglés“Cathodic Rays Tube". Tubo de rayos catodicos.

Sustituciéon del valor real de una sefial continua por uno redondeado
con una determinada precision dada por la profundidad de bits.

Grafica que representa los valores de pixel de un receptor de imagen
frente a Kerma en aire a la entrada de dicho receptor de imagen
para una region de interés de dimensiones definidas. A la ecuacién
asociada se le denomina ecuacién de transferencia del sistema

Acrénimo de Threshold Contrast Detail Detectability. Véase Curva
umbral de sensibilidad contraste-tamario del detalle.

Gréfica que representa el contraste que necesita tener un objeto
patrén para poder detectarlo en funcién de su tamano.

Gréfica que representa la sensibilidad frente a (1-especificidad)
conforme se varia el umbral del criterio de decisién del observador.
Proporciona una medida de la probabilidad de que un observador
detecte correctamente una patologia en la imagen.

Datos originales a los que se les ha aplicado la inversa de la
ecuacion de transferencia del sistema .

Datos sin procesar pero a los que se les aplica correcciones por
pixeles erréneos o defectuosos, de campo planoy

Datos originales sometidos a una transformacién para obtener la
imagen sobre la que se realiza el diagnéstico.
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Datos sin procesar

DDL

Del

Densidad dptica (DO)

Detector de panel
plano

Detector digital

DICOM

Direccién fastscan
Direccidn scan
Direccién slowscan
Direccién subscan

DOE

DR

Efecto anddico

Efecto de retardo

Efecto taldn
o tacon:

Valores de pixel leidos directamente después de la conversiéon
analdgica-digital del detector de rayos X sin correcciones de
software

Acrénimo del inglés “Digital Driving Level” Valor digital de
entrada a un sistema de visualizacién.

Cada unade las unidades elementales que componen el detector
en sistemas de paneles planos

D.O. = log(%)

donde ], es la intensidad de la luz incidente en la pelicula e 7 la
intensidad de la luz transmitida por ella.

Denominacién que recibe un tipo de detector utilizado en
radiologia digital debido a su forma y tamafo.

Detector de radiologia que proporciona una imagen digital.
Aungque el detector es sélo una parte del sistema de adquisicién
de la imagen, para el control de calidad resulta practico
considerar como detector la carcasa de proteccion y todos
aquellos elementos no desmontables facilmente (tablero mesa/
bucky, cdmaras del exposimetro automatico, etc.).

Acrénimo de la norma NEMA Digital Imaging and Communica-
tions in Medicine que establece el formato que han de tener
las imagenes médicas al objeto de que exista compatibilidad
entre los distintos sistemas de obtencidn, visualizacién e im-
presién de imagenes

Direccién de lectura del laser en un CR.

Véase Direccién fastscan

Direccién de desplazamiento de la /P en un CR.
Véase Direccion slowscan

Acronimo de Detective Quantum Efficiency. Véase Eficiencia
Cuantica de Deteccion.

Acrénimo de “Digital Radiography”

Efecto producido porque parte del haz de rayos X atraviesa en su
recorrido de salida parte del anodo.

Influencia de una imagen previa sobre la actual

Ver efecto anddico.
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Eficiencia Cudntica
de Deteccién

Ergddico

ESF

Especificidad

Espectro de
Potencia de Ruido

Espectro de
Potencia de Ruido
Normalizado

Espectro de Wiener

Factor de llenado
Falso negativo
Falso positivo

Fast scan

FET
FFP

Filtracion.

Filtro de paso alto

Flat Field

Fluencia de foton

Cociente entre los cuadrados de las razones sefial-ruido a la salida
y a la entrada del receptor de imagen expresado en funcién de la
frecuencia espacial.

Aquel sistema en que los valores esperados se pueden
determinar equivalentemente por promedios del conjunto opor
promedio espacial.

Acrénimo de Edge Spread Function. Véase Funcidn de Dispersiéon
de Borde.

Probabilidad de
negativo.

identificar correctamente un verdadero

Modulo de la transformada de Fourier de la funcién de
autocovarianza del ruido expresado como una funciéon de
frecuencias espaciales.

NPS dividido por el cuadrado del valor de kerma en aire en la
superficie de entrada del detector.

Véase Espectro de Potencia de Ruido.

Fraccién del area del pixel sensible a la radiacién.
Eleccién de la hipétesis nula siendo cierta la hipétesis alternativa.
Rechazo de la hipotesis nula cuando en realidad es cierta.

Direccién de barrido rapido. Por lo general en un sistema digital
direccion de rastreo o medida vertical.

Acrénimo de Field Effect Transistor
Fraccién de falsos positivos (Ver curva ROC)

Cantidad de material interpuesto a la salida del haz. Se especifica
indicando material y espesor o en equivalencia a espesor de un
material determinado.

Es un tipo de filtro electrénico en cuya respuesta en frecuencia
se atenulan las componentes de baja frecuencia pero no las de
alta frecuencia, éstas incluso pueden amplificarse en los filtros
activos.

Matriz corregida por ganancia relativa de cada uno de los
elementos que la forman.

Numero medio de fotones por unidad de area

362



Glosario

Fluencia
Equivalente en
Ruido

Frecuencia de
Nyquist

Frecuencia espacial

FROC

Funcion de
conversion

Funcién de
Dispersion de Borde

Funcién de
Dispersion de Linea

Funcién de
Dispersioén de Punto

Funcién de
Transferencia de
Modulacion

Funcion de
Transferencia de
Modulacién de pre-
muestreo

Funcion
psicométrica

FVP

Ganancia

Fluencia que daria en un detector ideal la misma SNR que la
medida en el detector bajo estudio.

Maxima frecuencia espacial del objeto que el sistema de imagen
digital puede reproducir correctamente. Corresponde a 1/2p
siendo p el espaciado del muestreo.

Inversa del periodo de un fendmeno espacial repetitivo. Tiene
dimensiones de inversa de longitud

Véase Curva caracteristica del detector.

Distribuciéon de los valores de pixel a lo largo de un eje
perpendicular a la imagen de un borde radio-opaco.

Distribuciéon de los valores de pixel a lo largo de un eje
perpendicular a laimagen de una rendija (cdmara de ranura, UNE
20-666-90: 1990).

Distribucion de los valores de pixel en la imagen de un orificio
puntual (cdmara de micro-orificio, UNE 20-666-90: 1990).

Médulo de la funcion de transferencia optica del sistema,
generalmente compleja, expresado como una funcién de
frecuencias espaciales. (def. literal de IEC 62220-1) Es una medida
de la reduccion del contraste asociado al objeto en el proceso de
formacién de la imagen sobre todo el espectro de frecuencias
espaciales. (def. del Protocolo de Control de Calidad)

Funcién de transferencia de modulacion de la parte analdgica
del sistema previa al muestreo espacial.

Funcion que describe la dependencia de la respuesta de un
observador con alguna magnitud fisica del estimulo, por
ejemplo, la relacién entre el contraste de un estimulo visual y la
habilidad de un observador para detectarlo.

Acrénimo de Fraccion de Verdaderos Positivos.

Razén entre los valores de salida y entrada de una misma
magnitud (razéon adimnesional) o dos magnitudes diferentes
que caracteriza la amplificacién de sefal de un sistema.
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GSDF

Histograma

Imagen analdgica

Imagen DICOM

Imagen digital

Imaging Plate

Indicador de dosis

Indicador de
exposicion

Indice de
detectabilidad

IP

JND

Kerma en aire

Kernel

Latitud

LCD

Acrénimo de “Gray-scale Standar Display Function”. Funcién
para la visualizacion estandar de la escala de grises. Cuando dos
sistemas de visualizacién se han calibrado segun la GSDF, las
imagenes tienen un aspecto semejante.

Representacion gréfica de una variable en forma de barras. En
radiologia digital representacién de la abundancia o frecuencia
de cada intervalo arbitrario de valores de gris.

Representacién continua del patrén de fluencia que incide sobre
la superficie del detector.

Imagen en un formato aceptado por la norma DICOM

Representacién del patrén de fluencia después de un muestreo
espacial y una cuantizacién de los valores de intensidad.

Término inglés con el que designa a las placas de radiografia
computarizada. (def. literal del borrador de CC en mamo)

Parametro que permite una estimacién del kerma en aire a la
entrada del receptor de imagen mediante el empleo de una
expresion bien definida. En la actualidad se ha definido como
indicador de dosis el indice de exposicién (El, Exposure Index)
IEC 62494.

El, Exposure Index definido como EI=100.Ka donde Ka es el
Kerma en aire a la entrada del receptor para una calidad de haz
de radiacion definida (RQA5) (IEC 62494).

Transformacién matematica de la proporcién de respuestas
correctas en un experimento MAFC, o del drea bajo la curva ROC,
para conseguir que cambios iguales en SNR produzcan cambios
aproximadamente iguales en la detectabilidad.

Acrénimo de Imaging Plate. Véase Imaging Plate.

Acrénimo de Just Noticeable Difference. Véase minima diferencia
detectable

kerma medido en aire sin retrodispersiéon en la interseccién
del eje del haz de radiacién con el plano correspondiente a la
superficie de entrada del objeto irradiado

Nucleo de convolucién o matriz de convolucion

Rango de exposiciones sobre el que la pélicula responde dentro
de la gama de grises util para el diagnéstico.

Acrénimo de Liquid Cristal Display
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Glosario

LSF

LuT
MAFC

Maniqui

Maniqui de calidad
deimagen

Métodos
psicofisicos

Métrica:
MHRA
Minima diferencia

detectable
Modelos de
observador
MTF

MTFpre

Muestreo de una
senal

MUSICA

Nemadtica

NEQ

Acrénimo de Line Spread Function. Véase Funcion de Dispersion
de Linea.

Acrénimo de “Look-up table” Ver tabla de visualizacion
Acrénimo de eleccion forzada de alternativa multiple

Objeto que se comporta esencialmente en la misma manera que
el tejido humano en relacién a la absorcién y difusiéon del haz de
radiacion.

Maniqui disefado especialmente para evaluar la calidad de
la imagen. Contiene objetos de ensayo que permiten una
valoracién objetiva y/o subjetiva de la misma.

Disefno de los experimentos psicofisicos que buscan determinar si
el sujeto puede detectar un estimulo, identificarlo o diferenciarlo
de otro y describir la magnitud o naturaleza de esta diferencia.

Conjunto de medidas para evaluar una caracteristica (por
ejemplo, la calidad de imagen) de un detector de rayos X.

Acrénimo de “Medicines and Healthcare products Regulatory
Agency”.

Minimo cambio de luminancia que provoca un cambio en el
contraste percibido por un observador

Modelos matematicos sobre los mecanismos que utiliza un
sujeto para diferenciar entre la sefial y el ruido de fondo.

Acrénimo de Modulation Transfer Function. Véase Funcion de
Transferencia de Modulacion.

Acronimo de Presampling Modulation Transfer Function. Véase
Funcién de Transferencia de Modulacion de pre-muestreo.

Proceso por el que se convierte una sefal continua en discreta.
La funcion continua que representa la sefal se sustituye por
su valor en puntos discretos. Puede ser muestreo espacial y/o
temporal.

Acrénimo de “Multi Scale Image Contrast Amplification”

Fase del cristal liquido en la que los centros de masas de las
moléculas estdn colocados como en un liquido (sin orden de
largo alcance) y al menos uno de los ejes principales de las
moléculas apunta, en promedio, a lo largo de una determinada
direccién (llamada director)

Acrénimo de Noise Equivalent Quanta.Véase Fluencia Equivalente
en Ruido.
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NNPS

NPS

Offset

Panel plano

Pixel

Post-procesado

Pre-procesado

Procesado de la

imagen

P-Value

Profundidad de bits

PSF

Psicofisica

PV

Radiografia
Computarizada

Radiologia
convencional o
analdgica

Radiologia digital.

Rango dindmico

Razdn de
sobremuestreo

Acrénimo de Normalized Noise Power Spectrum. Véase Espectro
de Potencia de Ruido Normalizado.

Acrénimo de Noise Power Spectrum. Véase Espectro de Potencia
de Ruido.

Presencia de salida en ausencia de entrada.

Denominacién que recibe un tipo de detector utilizado en
radiologia digital debido a su forma y tamafo.

Cada uno de los elementos de la matriz que constituye la imagen
digital.

Transformaciones aplicadas a la imagen para realzar

determinadas caracteristicas que ayuden al diagndstico.

Transformaciones aplicadas a los datos originales que no
incluyen las de presentacién de la imagen.

Conjunto de transformaciones aplicadas a una imagen en bruto
para obtener una imagen procesada

Valor de presentacién
Niveles de cuantizacidn expresados como 2".

Acrénimo de Point Spread Function. Véase Funcién de Dispersion
de Punto.

Disciplina de la psicologia que investiga la relacién entre un
estimulo fisico y su percepcion.

Acrénimo de Pixel Value. Ver valor de pixel

Tecnologia usada en radiologia digital que hace uso de placas de
fésforos fotoestimulables con luz l&ser.

Rama de la radiologia en la que laimagen se presenta en formato
analégico sobre diversos tipos de soporte como pelicula,
intensificadores de imagen, etc.

Rama de la radiologia en la que la imagen en bruto o procesada
se almacena en formato digital para su posterior presentacién an
formato analdgico.

Relacién entre el mayor y menor valor de kerma en aire (o
exposicion) para los que existe una dependencia funcional entre
el VP y el kerma.

Cociente entre las resoluciones de la sefial sobremuestreada y la
sefal original.
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Glosario

Razoén contraste -
ruido

RC

Region de Interés

Relacién Senal-
Ruido

Resolucién espacial

ROC

ROI

RQA

Ruido
SAL

Segmentacion

Sensibilidad de
contraste

Sistemas dindmicos

Slow scan.

SNR
Sobreexposicion

Sobremuestreo

Se calcula segun la siguiente expresién para un objeto de test
especifico. CNR=(VMP(senal) - VMP(fondo))/(STD(sefal)? + STD
(fondo)?)'2

Acrénimo de “Radiografia Computarizada”

Zona definida en una imagen que presenta un interés especial
por alguna causa concreta.

Cociente entre la amplitud de una sefial y el ruido de la misma.
Para una ROI especifica se puede calcular seguin: SNR = (VMP -
Voffset) / STD

Capacidad de un sistema de formacion de imagen para resolver
dos estructuras muy préximas entre si.

Acrénimo de Receiver Operating Characteristics. Véase Curvas
Operativas Caracteristicas del Receptor.

Acronimo de Region Of Interest. Véase Region de Interés.

Acrénimo de Radiation Quality Aluminium. Define la calidad
de un haz mediante el valor en mm de aluminio de su capa
hemirreductora

Fluctuaciones del valor esperado de un proceso estocastico.

Acrénimo de “Scan Average Level” Valor de pixel de la imagen
en bruto que en determinadas condiciones de exposicidn es una
funcion de Dosis y Speed Class en los lectores de CR de AGFA.

Particion de una imagen digital en diversas regiones en funcién
de un criterio determinado. Su objetivo es por lo general detectar
objetos de interés.

Capacidad del sistema para mostrar diferencias minimas de
contraste.

Sistemas radiolégicos de adquisicion de la imagen que varia
temporalmente.

Direccién de barrido lento. Por lo general en un sistema digital
direccion de rastreo o medida vertical

Acrénimo de Signal-to-Noise Ratio. Véase Relacion Sefial-Ruido.
Exposicién del detector de imagen excesiva.

Muestreo de una sefal con una frecuencia de muestreo superior
a 2 veces la frecuencia Nyquist. Para una imagen existen
técnicas de sobremuestreo que permiten obtener funciones
unidimensionales muestreadas a una resolucién mayor que el
espaciado entre pixeles a partir de la informacién bidimensional.
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STP

Subexposicion

Tabla de
visualizacion

ICDD
TFT

Umbral de contraste

Valor de pixel
Valor medio de pixel

Valor de
presentacion.

Velo:

Velocidad.
Verdadero negativo
Verdadero positivo

VGA andlysis

VMP
VOI LUT

vP

Acrénimo de “System Transfer Properties” propiedades de
transferencia del sistema. Ecuacién que relaciona la dosis con el
valor de pixel en un sistema digital.

Exposicion del detector de imagen que no ha entregado la
cantidad necesaria de radiacién que proporciona una calidad de
imagen suficiente.

En inglés Look-up table. Transformacién de la escala de grises
que permite una mejor visualizacion .

Acronimo de Treshold Contrast Detail Diameter
Acrénimo de Thin Film Transistor

Para un tamano de detalle dado, es el minimo contraste
detectable por un sistema.

Valor discreto asignado a un pixel.
Promedio del valor de pixel sobre una region de interés.

Valor del pixel después de aplicar una tabla de transformacién o
ajuste de nivel y de anchura de ventana de visualizacién.

Fondo uniforme producido por la difusion del laser en la unidad
de imagen de un CR.

Enradiologia propiedad de la pélicula o en general de los sistemas
de deteccién de la radiacién relacionada con la cantidad de
radiacién necesaria para alcanzar un valor de sefal determinado.

Eleccidn de la hipétesis nula cuando ésta es cierta.

Rechazo de la hipétesis nula cuando es cierta la hipotesis
alternativa

Acrénimo de Visual Grading Andlisis. Véase Analisis de Puntuacion
Visual.

Acrénimo de Valor Medio de Pixel. Véase Valor medio de pixel.

Del inglés “Value of Interest Look - up table” Define una
transformacién por lo general no lineal que transforma los
valores de pixel originales en valores de pixel que proporcionan
una presentacion de la imagen interpretable.

Acrénimo de Valor de Pixel. Véase Valor de pixel.
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