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Resumen

RESUMEN

Objetivos: EIl objetivo de este estudio es evaluar los efectos de las
reconstrucciones virtuales monoenergéticas a varios niveles de energia
sobre la calidad de imagen objetiva y subjetiva de la tomografia
computarizada de doble energia (TCDE) de las arterias cerebrales.

Materiales y métodos: Se incluyeron en este estudio ciento
cuarenta pacientes (73 hombres, 67 mujeres, edad media 54,3 = 16,9
afios) que se sometieron a angiografia por TC con doble energia de
las arterias cerebrales entre el 9 de Septiembre de 2009 y el 31 de
diciembre de 2014. Los datos se adquirieron con técnica de energia
dual a 80 y 140 kVp utilizando una TC de doble fuente y se
postprocesaron posteriormente para calcular los conjuntos de datos
monoenergeéticos desde 40 keV a 150 keV (a intervalos de 10 keV por
paciente). Se calculé la densidad y el ruido en la arteria, en la
musculatura paraespinal, en el aire y en la protuberancia. Se
calcularon posteriormente las relaciones sefial-ruido (RSR) vy
contraste-ruido  (RCR). Dos radiologos valoraron de forma
independiente cada serie de iméagenes utilizando una escala de
calificacion de 5 puntos evaluando subjetivamente la calidad general
del poligono de Willis, el realce arterial, el ruido de la imagen vy el
artefacto sobre la protuberancia.

Resultados: Los valores de densidad en Unidades Hounsfield
aumentaron cuando el pico de voltaje iba aumentado de 40 a 150 keV
(densidad en la arteria carotida: 734.11- 87.34 H; en el musculo:
58,39-46,08; en el aire: -994,46--997,64; en la protuberancia: 56,99-
30,36).

El ruido disminuy6 a medida que la energia fotdnica aumentaba
desde 40 keV, pero en los valores monoenergéticos superiores se
producia nuevamente un aumento (en la arteria carétida el ruido mas
bajo fue de 14,6 HU a 110 keV, en el mdsculo era 9,87 HU a 80 keV,
en el aire 3,99 a 70 keV y en la protuberancia 12,23 HU a 80 keV)
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La RSR fue mayor fue a 70 keV (14,58 HU) y la RCR optima fue
a 60 keV (59,19 HU).

La concordancia interobservador fue muy alta (0,96). El analisis
subjetivo del poligono de Willis fue mayor para la serie 70 keV. Para
el realce arterial las series a 60 y 70 keV fueron similares entre si y
mas altas que en los demas niveles monoenergeéticos estudiados. El
ruido de la imagen fue menor en la serie 70 keV. El artefacto en la
protuberancia fue inferior en la serie de 40 keV.

Conclusiones: Las reconstrucciones virtuales monoenergéticas
del TCED de las arterias cerebrales a 60 keV y 70 keV mejoran
significativamente el realce arterial, la RSR, la RCR y la calidad de
imagen subjetiva.

Palabras clave: TC de doble fuente; TC de energia dual; TCED;
imagenes monoenergéticas virtuales; angiografia por TC.
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Abstract

ABSTRACT

Objectives: The aim of this study is to evaluate the effects on
objective and subjective image quality of virtual monoenergetic
reconstructions at various energy levels of dual-energy computed
tomography (DECT) in the cerebral arteries.

Materials and Methods: One hundred and forty patients (73
men, 67 women, mean age 54.3 + 16.9 years) underwent dual energy
CT angiography of the cerebral arteries from September 9th 2009 to
December 31th 2014 and were included in this study. Data were
acquired with 80 and 140 kVp tube using dual-source CT technology.
Images subsequently were used to calculate Kkiloelectron volt
monoenergetic image data sets ranging from 40 keV to 150 keV (at
10-keV intervals per patient). Vessel, soft tissue, air attenuation and
image noise were measured in various regions of interest. Signal-to-
noise (SNR) and contrast-to- noise (CNR) ratios were subsequently
calculated. Two independent blinded radiologists subjectively rated
each image series using a 5-point grading scale regarding overall
circle of Willis image quality, arterial enhancement, streak artefact
and image noise.

Results: CT values increased as photon energy increased from 40
to 150 keV (CT value in the carotid artery: 734.11- 87.34 H; in the
muscle: 58.39 — 46.08; in the air: -994.46 — -997.64; in the pons: 56.99
—30.36).

Noise decreased as photon energy increased from 40 keV but in
the higher photon energies it increased again (in the carotid artery the
lowest noise was 14.6 HU at 110 keV, in the muscle it was 9.87 HU at
80 keV, in the air 3.99 at 70 keV and on the pons 12.23 HU at 80 keV)

The calculated SNR was highest was at 70 keV (14.58 HU) and
the optimal CNR were higher at 60 keV (59.19 HU).

Inter-rater agreement was very high (0.96). Subjective image
analysis was highest for the 70 keV series regarding overall image

11
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quality of the circle of Willis. For arterial enhancement 60 and 70 keV
series were similar and higher than the other datasets. Image noise was
rated superior in the 70 keV series. Streak artefact on the pons was
rated inferior in the 40 keV series.

Conclusions: Virtual monoenergetic reconstructions of DECT
data at 60 keV and 70 keV significantly improve arterial
enhancement, SNR, CNR and subjective overall image quality.

Key Words: Dual-source CT; dual-energy CT,; virtual
monoenergetic imaging; image quality; CT-angiography.
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representan la media de los valores. A la derecha, diagrama de cajas
A2 o1 1= 00 (=Y 189

Todas las figuras incluidas en esta tesis han sido elaboradas en su
integridad por el doctorando.
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ABREVIATURAS






Abreviaturas

AngioTC: angiografia con tomografia computarizada
Cr: creatinina

ED: energia dual

kVp: kilovoltaje pico

FG: filtrado glomerular

FOV: field of view, campo de vision
HSA: hemorragia subaracnoidea
IED: indice de energia dual

keV: kiloelectronvoltios

kV: Kilovoltios

kVp: pico de kilovoltaje

mAs: miliamperios segundo

MAV: malformacion arteriovenosa
MeV: megaelectronvoltios

mGy: miliGray

mSv: miliSievert

PACS: Picture Archiving and Communication System (sistema de
archivado y transmision de iméagenes)
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RCR: relacion contraste-ruido

RIS: Radiologic information systems (sistemas de informacion
radioldgica)

ROI: Region of interest (region de interés)
RSR: relacién sefial-ruido

SPECT: Single-photon emission computed tomography (tomografia
computarizada de emisién monofotdnica)

TC: Tomografia computarizada
TCED: tomografia computarizada con energia dual

UH: unidades Hounsfield
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1.INTRODUCCION

1.1 BASES FISICAS DE LA TC CON ENERGIA DUAL

El desarrollo tecnoldgico de la TC ha alcanzado practicamente la
cima en cuanto al estudio de estructuras anatomicas. Por lo tanto los
nuevos desarrollos de la TC ya no tienen el objetivo primordial de
mejorar la calidad de imagen sino que deben aportar otros valores
afiadidos. Gran parte de la investigacion se centra en dos aspectos:

« conseguir una disminucion de la dosis de radiacion y

« el desarrollo de equipos que determinen la composicion de los
materiales que se muestran en la imagen.

1.1.1 Principios fisicos de la TC convencional

Un equipo de TC esta basado en el principio fundamental de que
la densidad de un tejido atravesado por un haz de rayos X puede ser
medida a partir del calculo del coeficiente de atenuacion *®.

El emisor es un tubo de rayos X que estd compuesto por un
catodo, un anodo y una fuente de energia. El catodo es, generalmente,
un filamento de tungsteno, que se calienta y eleva la energia de los
electrones lo suficiente para que se liberen del &tomo. Los electrones
libres se aceleran hacia el anodo, gracias a la diferencia de potencial
que existe entre éste y el catodo, y, por consiguiente, adquieren una
significativa cantidad de energia cinética (del orden de keV y MeV).
Cuando estos electrones chocan con la placa de tungsteno que hay en
el &nodo, frenan bruscamente y pierden su energia cinética, emitiendo
radiacion electromagnética con un espectro de energias entre 15y 150
keV, que es lo que se conoce como rayos X &7,
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La forma en la que la radiacion en forma de fotones interacciona
con la materia es un mecanismo complejo, siendo el resultado de
varios procesos. Cuando el haz de rayos emite radiacion para hacer
una imagen de un paciente pueden ocurrir las tres situaciones que se
describen a continuacion (figura 1):

q EFECTO EFECTO

) FOTOELECTRICO COMPTON

Figura 1. Posibles formas de interaccion de los fotones con el tejido

1. Puede que el foton llegue a atravesar al paciente, que durante
toda su trayectoria no colisiones con los a&tomos. Este foton alcanzara
la placa pero no tendra ningun efecto en el paciente (en la figura 1 se
representa como una linea azul).
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2. Puede colisionar con los atomos que hay en los tejidos del
paciente, y cuando esto pasa pueden ocurrir dos situaciones:

a. que toda la energia sea cedida al atomo y sea completamente
absorbido, por lo que el fotdn desaparece: es el conocido como Efecto
fotoeléctrico ®

b. que ceda solo parte de la energia al colisionar con alguno de los
electrones corticales. El fotdn entonces continla su camino pero
cambia de direccion e interacciona con la materia que se encuentre en
su trayectoria: es el conocido como Efecto Compton ©.

Por tanto son fundamentales los dos procesos en la absorcion: el
efecto fotoeléctrico y el efecto Compton.

1.1.1.1. Efecto fotoeléctrico

Como se ha comentado se produce cuando un foton incidente
colisiona con un electron cortical de un dtomo del paciente. El foton
invierte toda su energia en arrancar un electron de la capa K (el
80%de las interacciones se producen en esta capa) y le proporciona
energia cinética. Este efecto hace que se pueda obtener una buena
imagen desde el punto de vista radiolégico. Sin embargo puede tener
un posible efecto bioldgico sobre el paciente, dafiando el ADN.

En este &tomo sobre el que ha impactado el foton pueden ocurrir
los dos siguientes supuestos:

- Que la energia del foton incidente tenga menos energia que
aquella que mantiene ligado al electron en esa Orbita en la que se
encuentra (K edge o limite K) (figura 2). Esto hace que el foton se
absorba y desaparezca. El electron perdera esta energia cedida por el
foton al impactar con el a través de un fendOmeno de excitacion y
volvera a su situacion original.
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R

Figura 2. Fenémeno de excitacion del efecto fotoeléctrico: el foton cede a un
electron de la corteza del atomo su energia, sin conseguir arrancarlo de su
orbital puesto que la energia del foton es menor que la energia de ligadura (K-
edge).

- Que la energia del foton incidente sea mayor a la energia que ata
a ese electron a su orbita (K edge o limite K) (figura 3). Esto hace que
el electrén pueda ser deslocalizado de su oOrbita, que sale disparado y
se dirige hacia cualquier direccion, generando un fotoelectrén. Al
ocurrir esto quedara un hueco en la orbita del atomo. Esta situacion es
inestable y el hueco generado tiende a volver al estado de menor
energia ocupandose por electrones situados en capas mas externas.
También se produce la absorcion completa del foton que sufre el
efecto fotoeléctrico, pero para el paciente puede haber consecuencias
deletéreas para su salud al producirse ionizacion por este fotoelectron.
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o

NONAY A

Figura 3. Efecto fotoeléctrico: el foton que incide con el electréon orbital tiene
mas energia que la energia de ligadura (K-edge), por lo que el fotén arranca al
electrén de su orbital, dejando un hueco dentro de la o6rbita, y generando un
fotoelectron.

La energia que liga los electrones a cada una de las drbitas dentro
de un &omo (k edge) por tanto condiciona las consecuencias que va a
tener el foton sobre el electron y el efecto fotoeléctrico. Este k edge es
especifico de cada elemento de la tabla periodica. Este fendmeno es el
responsable de la atenuacion en radiologia, puesto que depende de la
interaccion de los fotones con la materia y esto varia segin los
atomos y por tanto seguin la composicion quimica que se exponga al
haz de rayos.®.

La probabilidad de que se produzca una interaccion fotoeléctrica:

- Es proporcional al nimero atémico (Z), por lo que cuando
aumenta el numero atdmico es mayor ya que aumentan los electrones
corticales y esto hace mas probable que el foton choque contra ellos y
se produzca su absorcion.

- Depende de los fotones del haz de rayos, tanto de su energia
como de su longitud de onda: cuando la energia es mayor sobrepasa el
k edge de los atomos ocurre el fendmeno de excitacion, y cuando
disminuye la energia consigue arrancar el electron ocasionando el
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efecto fotoeléctrico haciendo que mas fotones se absorban al
atravesar la materia a estudiar (el paciente en nuestro caso).

- Es directamente proporcional a la densidad del medio: cuanto
mas denso es el tejido mas efecto fotoeléctrico se produce.

Esta interaccion fotoeléctrica es la base fisica para adquirir una
imagen en radiologia.

1.1.1.2. Efecto Compton
Ocurre debido a la interaccion de los rayos X o de un fotdn

gamma con los electrones de las capas orbitales mas externas (con los
electrones atdmicos poco ligados) (Figura 4).

L

Y

Figura 4. Efecto Compton. El foton de radiacion choca con los electrones de las
capas mas externas. Es un efecto no deseado pero inevitable en las energias
que se suelen utilizar en las diferentes técnicas radiologicas.
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Como consecuencia de esta interaccion Compton:

- El foton incidente no se absorbe, varia su trayectoria
colisionando en varias ocasiones provocando numerosos cambios de
direccion. Esto ocasiona radiacion dispersa, disminuye la calidad de la
imagen radioldgica, y aumenta la radiacion del personal .

- Estos cambios de direccion tienen efecto sobre los atomos
adyacentes, interaccionando con los tejidos de vecindad. Esta es la
base que explica los efectos secundarios indeseados producidos por la
radiacion ionizante @,

El efecto Compton es inevitable y con las energias que se
emplean en radiologia para diagnostico médico esta siempre presente.

1.1.1.3. Produccidn de rayos

Los electrones proyectil (los que viajan desde el catodo hasta el
anodo) interaccionan con los electrones que se encuentran en los
orbitales de los &tomos del blanco o con los nicleos de dichos atomos.
Las interacciones dan lugar a la transformacion de la energia cinética
en energia térmica (calor) y en energia electromagnética (rayos X).

El espectro de los rayos X consta de la suma de dos mecanismos:
una parte continua, producida por la radiacion de frenado (o
Bremsstrahlung, en aleman); y una parte discreta en forma de picos,
gue se superponen a la anterior, que corresponden a la radiacion
caracteristica. El origen de las radiaciones de frenado y caracteristica
reside en los procesos de interaccion de los electrones acelerados en el
interior del tubo con el material del &nodo .

1.1.1.3.1. Espectro caracteristico

Como se ha explicado previamente un foton puede llegar a
deslocalizar un electron que se encuentre localizado en las capas méas
profundas de un atomo, y esto deja un hueco en este orbital,
volviéndose inestable. Una vez que ocurre esto un electron de la capa
externa ocupa la vacante para volver al estado de minima energia, y al
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hacer esto emite un foton que es caracteristico del atomo del que
procede. Esto a su vez genera que la capa méas externa del que partié
este electron se vuelva a su vez inestable, y esta nueva vacante
generada tiende a rellenarse con otro electron de una capa mas externa
todavia, emitiendo otro fotdn que tendra menos energia.

Este fendmeno se repite hasta que se ocupa la Ultima capa del
electron, volviendo el atomo al estado de reposo.

La teoria cuantica muestra que el movimiento de los electrones
en los orbitales no es libre, no pueden ocupar cualquier estado
energético ni cualquier orbital vacio, ya que existen transiciones
prohibidas © 01D,

En este proceso de relleno de los orbitales inferiores se generan
fotones, y su representacion grafica se denomina serie espectral.

El pico més intenso es el que se genera con el electrén de la capa
méas profunda y recibe el nombre de a. Luego siguen un orden
descendente, cada vez con menos intensidad, y, se denominan f, y, € y
212 (figura 5).
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Figura 5. Transiciones de los electrones por las diferentes capas.

Los elementos quimicos més ligeros, H y He, solo tienen dos
electrones por tanto una Unica capa de electrones, por lo que no
presentan picos de rayos X. Los demés elementos que existen en tabla
periddica si tienen estos picos caracteristicos.

Estos picos tienen una intensidad que depende de varios
factores:1. de la composicién quimica que tenga el anodo de la fuente
de rayos X, 2. de la energia del haz de rayos X, y 3. del detector.

Cuando la energia del haz de rayos es superior a 40 keV se
generan por cada elemento entre 2 y 10 picos.

1.1.1.3.2. Espectro de frenado

Cuando un electron proyectil pasa lo suficientemente cerca del
nucleo del &tomo blanco como para caer bajo su influencia existe entre
ellos una fuerza electroestatica de atraccion. Cuanto mas cerca del
nucleo llegue el electrén proyectil, méas se vera influido por el campo
electroestatico del nucleo (disminuird su velocidad y cambiard su
curso, reduciéndose su energia cinética y modificandose su direccion).
Constituye el espectro continuo del haz de rayos X.
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El 85% de los rayos X del haz son de frenado.
Por tanto el espectro de rayos X contiene dos partes (figura 6):

- una parte continua, producida por la radiacion de frenado o
Bremsstrahlung, que comienza en una longitud de onda minima
rigurosamente determinada por el voltaje del acelerador, aumenta de
intensidad al aumentar la longitud de onda, alcanza un maximo y
luego decrece lentamente.

- una parte discreta en forma de picos que se superponen a la
anterior, que se producen cuando se producen vacantes eneln =10
capa K del atomo y los electrones caen desde arriba para llenar los
vacios.

Asi pues el origen de la radiacion de frenado y de la radiacion
caracteristica reside en los procesos de interaccion de los electrones,
acelerados en el interior del tubo, con el material del &nodo. (Figura
6).
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Figura 6. Representacion grafica de la emision de rayos X.

1.1.2. Principios fisicos de la energia dual

El término “TC energia dual” o “TCED” se refiere a la TC que
utiliza dos espectros de fotones, por lo que también a veces se
denomina “TC espectral”. Se generan dos espectros diferentes de
fotones y se obtiene la informacion de la absorcion de la radiacién de
los tejidos con estos dos rayos™® (figura 7).
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Figura 7. Representacion grafica de la emision de rayos X.

Este fendmeno fisico era conocido desde los origenes de la TC.
Los primeros intentos de utilizar la informacion espectral fueron a
finales de los afios 70 por los autores Millner et al. 1979 “9" Avrin et
al. 1978 ™. Chiro et al. 1979 *®" Genant y Boyd, 1977 ", pero en
ese momento la tecnologia no permitia montar en un gantry dos tubos
emisores de rayos X, y la Unica forma que habia de realizar un estudio
a dos niveles de energia diferentes era adquiriendo dos scanners
consecutivos, cada uno a un kilovoltaje, y posteriormente postprocesar
los datos. Sin embargo, los valores de densidad de CT no eran
estables, los tiempos de anélisis eran tan largos que a menudo el
paciente se movia entre las exploraciones, la resolucion espacial era
limitada y el postproceso era dificil, motivos por los que no logré una
amplia aceptacion clinica (Kelcz et al. 1979 “®). Ademés, como habia
que adquirir ambas exploraciones por separado, el uso de material de
contraste y su diferenciacion por energia dual o el analisis espectral
era imposible.
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En 2006 se pudo montar en el gantry dos tubos de rayos X,
apareciendo asi la TC de doble fuente, que hizo posible la adquisicion
de dos exploraciones en espiral de forma simultdnea con diferentes
espectros de rayos X mediante la emision de rayos X a diferentes
voltajes de tubo (Flohr et al. 2006 ¥ . Johnson et al. 2007 ®%). Desde
entonces, la TC de energia dual ha experimentado un renacimiento y
subsecuentemente también lo ha hecho el éxito en la aplicacion
clinica.

Desde el inicio del estudio con TC se sabe que la atenuacion de
un material (cuantificada en Unidades Hounsfield, UH) depende:

- de los &tomos que componen el material que se estudia

- de la energia que tenga el haz de radiacion con la que se
estudie, es decir, la atenuacion de un mismo objeto va a ser diferente
si se estudia con rayos X de 80 kVp que si se estudia con 140 kVp.

La base de las técnicas de energia dual es el estudio del
comportamiento de la materia por el efecto fotoeléctrico debido a la
variabilidad de los umbrales de la capa K a diferentes niveles de
energia. El término limite K se refiere al pico en la atenuacion de un
componente que ocurre a ciertos niveles de energia por el incremento
en la absorcion fotoeléctrica (figura 8).
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- Elemento A

Elemento B
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Figura 8. Atenuacion de los elementos A y B en funcién del nivel energético.

Los limites K varian dependiendo del elemento quimico y se
elevan proporcionalmente al numero atomico del elemento. En la
técnica actual de energia dual, las dos energias mas frecuentemente
utilizadas son 80 kV y 140 kV. Los atomos que fundamentalmente
estan en los tejidos biolégicos son el hidrégeno, el carbono, el
nitrégeno y el oxigeno. Todos ellos tienen un limite K entre 0.01 y
0.53 keV. Estos valores son muy diferentes de las energias que
empleamos al realizar un estudio de TC (habitualmente 80 kVp y 140
kVp) (tabla 1).
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Tabla 1. Numero atémico y su correspondiente umbral de la capa K de los
elementos presentes con mayor frecuencia en los tejidos biolégicos y de los
medios de contraste empleados

Numero

Elemento K edge atémico
Hidrégeno 0.01 1
Carbono 0.28 6
Nitrégeno 0.40 7
Oxigeno 0.53 8
Calcio 4.00 20
Yodo 33.20 53
Bario 37.45 56
Gadolinio 50.20 64

Otros elementos también presentes en el cuerpo humano aunque
en menor cantidad como el calcio y sobre todo el yodo tienen un K
edge mas cercano a estos valores empleados en los estudios de TC.
Estos elementos tienen el limite K mas cerca de 80KVp que de 140
kVp: esto hace que efecto fotoeléctrico sea méas llamativo al estudiaros
a 80KVp (mas préximo a su umbral K) que a 140KVp, que esta mas
alejado de su umbral K. Por este motivo al estudiar estos dos
elementos (I y Ca) a 80 kVp y a 140 kVp se obtienen distintas
atenuaciones; esto quiere decir, diferentes valores de Unidades
Hounsfield (UH).

El yodo tiene un umbral K de 33 y el calcio de 4. Por este motivo
al estudiar estos dos elementos a 80 kVp el yodo tendra mas efecto
fotoeléctrico que el calcio.

Esta es la forma en la que por las caracteristicas fisicas de los
elementos la energia dual es capaz de diferenciar distintos materiales.
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1.1.3. Requisitos de la energia dual

Hay tres requisitos para hacer un estudio de energia dual: la
fuente de rayos X, la tecnologia del detector y las propiedades del
tejido a estudiar 2.

- Fuente de Rayos X

La base fundamental es tener una fuente de rayos X capaz de
emitir diferentes niveles de energia.

Al utilizar un dnodo de tungsteno el espectro tiene dos partes: una
continua (también llamada “Bremsstrahlung™) y a esta se superponen
los picos discretos que representan los electrones de los niveles
energéticos del atomo de tungsteno. La figura 7 mostrada previamente
es una representacion grafica del espectro obtenido por el tungsteno a
80 y 140K V132,

Cuando aumenta el espectro energético se vera mayor afectacion
por los picos caracteristicos del tungsteno presente en el anodo. Si el
espectro es menor, estara formado en su mayoria por radiacion de
frenado o continua. Es mejor que la superposicion entre estos dos
espectros sea la menor posible. Esta es la razon por la que deben
usarse los niveles de energia mas bajo y alto que permita el TC. Con
niveles inferiores a 80kV se produce una importante absorcién de la
radiacion, y por tanto no es recomendable. Con niveles superiores a
140kV disminuiria mucho el contraste entre los tejidos.

- Tecnologia del detector

Ademas de diferentes niveles energéticos, el detector tiene que
tener la capacidad distinguir las distintas energias. Hay algunos
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scanners que su base fisica estd en utilizar un detector “sandwich”
para obtener la energia dual, como se explicara mas adelante.

La forma de obtener una imagen a dos kV diferentes son las
siguientes:

-- Disponer de fuentes independientes de radiacion y que cada una
de las cuentes tenga su detector

-- Hacer dos adquisiciones diferentes en puntos temporales
separados

-- Detector: se utilizan sensores espectrales de dos capas (llamado
“sandwich”

- Propiedades del tejido a estudiar
Sélo se pueden distinguir espectralmente entre si los elementos
con numero atomico muy diferente. Esto se puede conocer con el

indice de energia dual (IED):

Xgo — X140
Xg0 + X140 + 2000 HU

IED =

donde xgo es el valor CT en HU a 80 kV y Xi4 €s el valor del
mismo voxel a 140 kv 322,

Segiin Alvarez y Macovski (1976) @ 2 la interaccion
fotoeléctrica con la capa K es proporcional a la tercera potencia del
namero atémico (Z). Por lo tanto, se aplican los valores altos para los
valores Z de 53 (yodo) o 54 (xendn). Los elementos de los que el
cuerpo humano estd compuesto, es decir, el hidrégeno (Z = 1) , el
oxigeno (Z = 8), carbono (Z = 6) y nitrégeno (Z = 7), tienen un
namero Z bajo y, por tanto, no tienen un efecto fotoeléctrico suficiente
ni un(zggomportamiento espectral que permita la diferenciacion entre
ellos .
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El hueso con su alto contenido en calcio (Z = 20) y la grasa, que
solo consiste en hidrogeno y carbono, representan tejidos que difieren
de otros tejidos del cuerpo de manera significativa, o que también
explica su buena diferenciacion en la CT estandar. Esta caracteristica
también se ha empleado en enfoques para la cuantificacion de la
obesidad o para la identificacion de calcificaciones en los nodulos
pulmonares ?® 2" La aplicacién clinicamente més Gtil de la TC de
energia dual se puede esperar para la diferenciacion de yodo (Kruger
et al. @®: Mistretta y Riederer 1977 ®; Nakayama et al. %), que se
utiliza generalmente en CT como un agente de contraste y cuya
distribucion puede ser enmascarada por el tejido subyacente.

1.1.4. Métodos de adquisicion de la energia dual

Hay diferentes formas de adquirir un estudio on de energia dual:
doble fuente, cambio rapido del voltaje, detector en capas y
adquisicion secuencial. Se detallan y discuten una por una.® 2.

1.1.4.1. Dable fuente

En el gantry se colocan dos tubos de rayos X cada uno con su
detector. Estos haces de rayos son capaces de emitir radiacion a un
determinado voltaje independiente del otro tubo.

Sobre el tubo que emite radiacion a mas alto voltaje se puede
emplear un filtro, y de esta forma endurecer el espectro de alta energia
ya que de esta forma se consigue una mejor separacion espectral y
ademas se reduce la dosis.

La corriente en cada tubo se puede variar en cada estudio. Sin
embargo esta ventaja supone un esfuerzo en hardware importante,
haciendo més caros estos scanners.
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Dentro del gantry los detectores no pueden estar en el mismo sitio
fisicamente, esto hace que el field of view (FOV) en este tipo de
equipos esté limitado (figura 9).

() sokv
@ 1ok

Figura 9. Adquisicion de energia dual con doble fuente.

1.1.4.2.  Cambio réapido de voltaje

El voltaje del tubo va variando, aplicando alternativamente un
voltaje alto y posteriormente bajo. En cada proyeccion los datos se
recogen dos veces, como se ha explicado una a alto y otra a bajo
voltaje.

Para poder recoger los datos de los dos tubos la rotacion del tubo
se tiene que reducir a menos de la mitad. Esto hace que la adquisicion
sea mas lenta. Otra limitacion es que el voltaje y la corriente pueden
no estar perfectamente coordinados..

El tener que adaptar la corriente ocasiona que la sefial a bajo y
alto voltaje sea diferente e inferior a bajo voltaje (figura 10).
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Figura 10. Representacion grafica de obtencion de estudios de energia dual
utilizando la técnica de cambio rapido de voltaje.

1.1.4.3. Detector en capas

La separacidon espectral se hace en el detector, que tiene dos capas
cada una de las cuales tiene una sensibilidad maxima para las distintas
energias de fotdn. Esta sensibilidad se consigue gracias al material del
que esté hecho el detector (cada capa tiene una composicion diferente,
la composicion mas frecuentemente utilizada tiene ZnSe o Csl en la
capa superior y Gd,O,S en la inferior).

Como la separacion se hace en el detector, se necesita s6lo un
tubo, sin embargo la eficiencia en baja dosis es menor (figura 11).
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Figura 11. Adquisicion de estudios de energia dual en equipos con detectores
de dos capas.

1.1.4.4.  Adquisicion secuencial

Se realizan dos adquisiciones consecutivas, una a continuacion
de la otra, cada una a un voltaje diferente. Esto hace que
temporalmente hay un tiempo entre ambas adquisiciones, con el
consiguiente problema para la fase de los contrastes y los posibles
artefactos de movimiento que pueda haber (tanto respiratorio como
cardiaco) (figura 12).
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Figura 12. Solucién de adquisicion de energia dual con adquisicion secuencial.

1.1.5. Aplicaciones de la energia dual
Hay descritas maltiples ventajas de la energia dual.

En general, existen dos métodos para extraer informacién de los
datos adquiridos.

- Restar proyecciones equivalentes y aplicar una retroproyeccion
filtrada para reconstruir la diferencia como informacion espectral.

- Reconstruir imagenes CT estandar que consta de voxel en
unidades Hounsfield y luego utilizar algoritmos de proceso posterior
para extraer informacion espectral especifica de la diferencia entre los
voxel correspondientes.

Actualmente el método mas cominmente utilizado es el segundo,
con el sistema de reconstruccion de imagenes que proporciona
imagenes de bajo y alto kilovoltaje y una serie de imagenes promedio
ponderadas. La serie obtenida de esta forma integra ambas
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adquisiciones obteniendo imagenes con un bajo nivel de ruido para la
evaluacion clinica inmediata.

Se utilizan fundamentalmente tres tipos principales de algoritmos.
El primer tipo optimiza las imagenes, el segundo identifica el tipo o
diferencia a ciertos materiales, y el tercer tipo cuantifica una sustancia
en el conjunto de datos.

1.1.5.1. Algoritmos de optimizacién de la imagen

Son algoritmos que permiten hacer reconstrucciones especificas
para optimizar la visualizacion o el estudio de una determinada
estructura. Son dos: las imagenes monoenergéticas y los algoritmos de
mezcla no lineal.

- Las iméagenes monoenergéticas 0 monocromaticas®" ¥ %%
permiten reconstruir virtualmente las imagenes a todo el rango de
kilovoltajes desde 40 keV hasta 190 keV permitiendo optimizar la
relacién sefial-ruido y la relacion contraste-ruido para la estructura que
se desee estudiar (figura 13).
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Figura 13. Con los datos obtenidos a dos kilovoltajes diferentes se pueden
extrapolar datos para reconstruir virtualmente las imagenes a un amplio rango
de energias.

Las aplicaciones clinicas de las  reconstrucciones
monoenergeéticas van por dos caminos diferentes:

- Por una parte, en los estudios vasculares se
intenta visualizar la imagen a un pico de voltaje lo mas
préximo posible al limite K del yodo (que es 33), es decir,
se intenta utilizar una reconstruccion monoenergética a un
nivel energético bajo que permita ver con mayor densidad
los vasos. Esto se ha hecho en multiples regiones
anatémicas con buenos resultados ©¥.

- Por otra parte, en los estudios de TC con
implantes metalicos (en columna ©, en estudios
musculoesqueléticos ©®, en estudios faciales o en estudios

oncoldgicos ©”) las reconstrucciones a picos de voltaje
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mas altos reducen de forma significativa el artefacto
metalico.

La principal limitacion de las reconstrucciones monoenergéticas
es que la descomposicion es sensible al ruido en los dos conjuntos de
datos (de 80 kV y 140 kV) utilizados en la doble energia, resultando
en una degradacion de la calidad de las imagenes.

- Los algoritmos de mezcla no lineal

Con una base similar a la de las reconstrucciones
monoenergeticas, los algoritmos de mezcla no lineal combinan el alto
contraste de yodo y bajo nivel de ruido, lo que se conoce como "el
mejor contraste" o ‘“el contraste Optimo” para una determinada
estructura anatémica 9,

1.1.5.2. Algoritmos de diferenciacion de
materiales

La descomposicion en dos materiales en base a su densidad
arbitraria se describié hace tiempo (Hawkes et al ©9) . La
descomposicion en tres materiales en base a su densidad conocida fue
propuesta mas adelante, en 1990 (van Kuijk et al. “%).

1.1.5.2.1. Diferenciacion de dos materiales
El algoritmo se utiliza para diferenciar dos materiales entre si. La
pendiente define la separacion basada en la diferencia en las

densidades de dos materiales en unidades Hounsfield. Los dos
materiales estan codificados por color en rojo o azul (figura 14).
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Figura 14. Algoritmo de diferenciacién de dos materiales.

De esta forma en la practica clinica lo que ocurre es lo que
esquematiza en la siguiente figura (figura 15)



1. Introduccion

Oxalato

Hidroxiapatita @

—
T
=
o
>
=
=
®
©
-
@
o
w
c
@
(=]

0 360
Densidad a 140 kVp (UH)

Figura 15. Algoritmo de descomposicion de dos materiales.

A partir de la medida de la densidad de los materiales a los dos
kilovoltajes empleados (por ejemplo, 80 kV y 140 kV) se traza la
bisectriz, y a partir de ahi los materiales que se vayan encontrando se
codifican con un mapa de colores; de esta forma, si un material tiene
mayor nimero atémico, se quedard por encima de la bisectriz y se
codificara con el color azul, mientras que si tiene un menor nimero
atébmico quedara por debajo de la bisectriz y por tanto se codificara de
color rojo (figura 16).
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Figura 16. Algoritmo de descomposicion de dos materiales con el cédigo de
colores en funcion del nimero atomico: azul para los elementos con mayor
nimero atomico y rojo para los de menor numero atomico. Esto permite
distinguir las litiasis renales de acido urico de las de oxalato calcico.

Con este algoritmo se pueden hacer estudios de eliminacion de
hueso, del estudio de una placa de ateroma, caracterizacion de las
litiasis renales, visualizacion de tendones y estudio de gota.

- Eliminacién de hueso en la angiografia por TC

Por la diferencia en el nimero atémico entre el calcio y del yodo,
ambos materiales se pueden diferenciar. Esto hace que se pueda
sustraer el calcio de la imagen adquirida tras la administracién de
contrastes yodados. Se ha estudiado que la diferenciacion espectral
para sustraer hueso funciona mejor que los métodos basados en
densidades. Una limitacion en este tipo de estudios son los artefactos
ocasionados por implantes o material protésico metélico o al

(bloor)ning que aparece en las placas de calcio que tienen una densidad
41, 42
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- Placa de ateroma calcificada: diferenciacion del calcio de la
placa del contraste del vaso

En los estudios vasculares ayuda a diferenciar una placa del
contraste yodado, y esto podria ayudar a distinguir la composicién de
la placa de ateroma.

- Caracterizacion de las litiasis renales: calcificadas vs. acido
arico

La energia dual es capaz de diferenciar los calculos renales que
tienen composicién de calcio y que son de acido drico por el diferente
comportamiento espectral que tienen ambos materiales “* 44,

- Visualizacion de tendones

-Los tendones tienen composicién quimica rica en colageno. El
colageno tiene wunos indices de energia dual que permiten
descomponer el colageno del resto de los tejidos circundantes “°.

- Estudio de gota

La adquisicion con energia dual permite detectar acido drico, que
es el responsable de la artropatia gotosa, y esto permite diagnosticar
sin biopsia a estos pacientes. También puede ayudar en el diagnostico
de pacientes poco sintomaticos y  monitorizar la eficacia del
tratamiento “6 7).

1.1.5.2.2. Diferenciacién de tres materiales

Este algoritmo se utiliza para la descomposicién de los tres
materiales. Dos componentes basicos definen una pendiente, y la
inclinacion de la segunda vertiente se define por efecto fotoeléctrico
del iodo. El contenido de yodo puede ser cuantificado y se asigna un
cddigo de colores por el desplazamiento del par medido de los valores
de densidad a lo largo de la segunda pendiente. La densidad sin
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contraste virtual esta representada por la interseccion de las dos
vertientes (figura 17).
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Figura 17. Algoritmo de descomposicion de tres materiales.

Las principales aplicaciones son la aplicacion sin contraste
virtual, la diferenciacion entre sangre y contraste y los algoritmos de
cuantificacion de yodo.

- Sin contraste virtual

Esta aplicacion es una de las mas empleadas en los estudios
abdominales. Adquiriendo una Unica hélice con contraste permite la
obtencion de un estudio sin contraste virtual. Esto supone un
importante ahorro en dosis ya que se puede obviar la adquisicion sin
contraste.
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- Diferenciacion entre sangre y contraste

En los estudios cerebrales es importante la diferenciaciéon entre
contraste y hemorragia; de esta forma en un estudio con un hematoma
parenquimatoso cerebral se podria detectar si hay una lesion
subyacente responsable del hematoma o bien si hay extravasacion del
contraste (siendo un dato de mal prondstico). Ademas, al igual que en
los abddémenes, se puede obtener una imagen ‘sin contraste virtual’ en
el caso de no tener un estudio basal previo y asi ahorrar radiacion al
paciente “®),

1.1.5.2.3. Algoritmos de cuantificacion

Utilizan una descomposicion de tres materiales para la
cuantificacion de uno de los tres materiales. Una pendiente se define
por la densidad de dos componentes basicos (por ejemplo, tejido
blando y grasa para el higado, o tejido blando y aire para el pulmon), y
una segunda pendiente se define por el efecto fotoeléctrico del
material de contraste que va a ser cuantificado (es decir, yodo). Los
valores de densidad medidos en ambas energias son interpretados
como un desplazamiento de la primera pendiente a lo largo de la
segunda (es decir, como un incremento del realce de yodo en un
organo que consta de los dos componentes basicos). Este incremento
se codifica con un cddigo de colores o también se puede restar de la
imagen.

Son fundamentalmente tres: el mapa de yodo de la perfusién
pulmonar, la cuantificacion del yodo tumoral y la cuantificacion del
yodo en diferentes oOrganos, aunque con mas frecuencia estan
apareciendo articulos en la literatura articulos que intentan cuantificar
el yodo en distintas patologias.
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- Mapa de Yodo en el estudio de las arterias pulmonares

La evaluacion de la perfusion hacer un mapa que con un cddigo
de colores muestre la distribucion de yodo en un determinado tejido,
por ejemplo en el parénquima pulmonar. También permite colorear los
vasos que tienen diferente cantidad de yodo en su interior.

Ademés de la perfusion, utilizando xenén como material de
contraste se puede estudiar la ventilacion pulmonar.

Cuando se evaltan nodulos pulmonares la energia dual permite
diferenciar el calcio del realce con yodo “° 9 siendo fundamental en
el diagnostico diferencial.

- Cuantificacion del realce de yodo tumoral

La TCED permite cuantificar el yodo. Esto supone que se puede
cuantificar el volumen de yodo que hay en una estructura o en una
lesion. Esto hace que se pueda estimar la vascularizacién de una
estructuray, asi, en caso de lesiones de etiologia tumoral valorar la
respuesta al tratamiento tradicional de quimio y radioterapia antes de
que aparezcan cambios morfoldgicos o la respuesta a los farmacos
recientemente aparecidos antiangiogénicos, o para hacer el

complicado diagnéstico diferencual entre resto tumoral y necrosis ©*
52)

- Cuantificacion del yodo del miocardio

La perfusion de miocardio y su correlacion con el SPECT es
motivo de estudio en los ultimos afios. Este estudio de perfusién
miocardica en los TC es un valor afiadido a los tradicionales estudios
cardiacos, ya que en el mismo estudio se pueden valorar dos
estructuras fundamentales  en estos pacientes cardiopatas: la
perfusion miocardica y las arterias coronarias 2.
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1.2 ANGIOGRAFIA POR TC DE LAS
ARTERIAS CEREBRALES

La red de arterias, capilares y venas por las cuales circula la
sangre en el cuerpo pueden presentar anomalias en su conformacion o
bien participar en la irrigacion de diferentes lesiones. La angiografia
es una exploracion diagnostica que permite visualizar los vasos. Para
esto, se realiza un estudio de TC tras la administracion de un contraste
yodado, que se ve hiperdenso en tomografia computarizada, para
opacificar los vasos y poder asi visualizarlos con mayor claridad.

1.2.1. Indicaciones

Las indicaciones para la realizacion de una angioTC de arterias
cerebrales son las siguientes %

Hemorragia subaracnoidea aguda y hemorragia subaracnoidea
con AngioTC inicial negativo.

Aneurisma cerebral.

Malformacion arteriovenosa cerebral.

Fistula dural arteriovenosa

Hemorragia intracerebral en los pacientes con datos demograficos
atipicos, hemorragias en localizaciones poco usuales, sospecha de
fistulas de pequefio tamafio, malformaciones arteriovenosas, trombosis
de senos venosos, aneurismas micéticos.

Sospecha de diseccion.

Estenosis severas intracraneales

Infarto  agudo, fundamentalmente para trombolisis o
trombectomia
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Vasculitis cerebral.
Embolizacion tumoral prequirdrgica.
1.2.2. Contraindicaciones

Las principales contraindicaciones del estudio estan vinculadas a
los efectos adversos del contraste y a la funcion renal del paciente.

Existen protocolos de premedicacion para la prevencion de
reacciones alérgicas. En caso de antecedente de alguna reaccion leve,
hidrocortisona y/o difenhidramina via intravenosa antes de comenzar
el estudio.

Para determinar la funcion renal del paciente, se debe contar con
el valor de creatinina sérica, con lo cual si el valor sugiere disfuncion
renal, no deberia llevarse a cabo el estudio.

En el caso de pacientes diabéticos que toman Metformina
(Biguanidas), si la creatinina sérica es normal, se puede realizar la
exploracién y suspender la toma de Metformina desde el estudio. El
uso de Metformina no se debe retomar en 48hs y solo se debe
reanudar si la funcion renal (la creatinina sérica) se mantiene en el
rango normal, aunque en las Ultimas guias de la ESUR parece que esto
debe revisarse.
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1.3 ANGIOTC DE ARTERIAS CEREBRALES
CON ENERGIA DUAL

La técnica de energia dual se puede aplicar también a los estudios
angiogréficos de las arterias cerebrales en un intento de obtener un
mejor contraste de los vasos.

Con la adquisicion de TC de energia dual de forma simultanea se
adquiere los datos a dos niveles de energia diferentes (a 80 y 140 kVp)
y se realiza una reconstruccion virtual a 120 kVp que es una
combinacion de las series de 80 y 140 kVp. Esta reconstruccién no es
totalmente equivalente a una adquisicion policromética a 120 kVp,
pero simula la adquisicion estandar de 120 kVp en cuanto a la
resultante de calidad de imagen ®®. Esta reconstruccion virtual a 120
kVp se hacia porque es la que tradicionalmente se hace en todos los
estudios de TC, es decir, es la imagen a la que los radiélogos estan
acostumbrados. Sin embargo, la atenuacion del material de contraste
es mayor a 80 que a 120 o a 140 kV, aunque la utilizacion de técnicas
de bajo pico de voltaje se asocia a un incremento del ruido ©®.

Como se ha descrito en varios articulos en la literatura, en
términos simplificados, la disminucion de la energia del tubo se
traduce en un aumento de la atenuacion a expensas de un aumento del
ruido; es decir, al disminuir los keV aumenta la densidad de los
materiales a estudiar, fundamentalmente del yodo, lo que es de
especial importancia en los estudios vasculares ©?. Las
reconstrucciones monoenergeticas basadas en TC con energia dual
pueden ofrecer varias ventajas en comparacion con las
reconstrucciones tradicionales. La atenuacién de los vasos con
contraste aumenta con la disminucién de las energias de rayos x hasta
el limite K (k-edge) del yodo, que es de 33 keV ®® %)y ademas se
puede realizar una imagen “mezcla” que, al estar formada por
informacién de los dos tubos, (80 y 140 kV) puede tener menos ruido
que una adquisicion policromatica a 80 kV al coger parte de la
informacion del tubo de 140 kV.
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Por la tendencia observada en los articulos publicados hasta ahora
en la literatura, la energia dual con el postproceso monoenergético en
los estudios vasculares puede mejora la calidad de las imagenes puesto
que con las reconstrucciones monocromaticas el realce arterial es
mayor, sin que el ruido suponga una limitacion para su utilizacion ¥,

La reconstruccion que se hacia automaticamente hasta ahora en
los scanners para simular una serie de 120 kVp se ha visto que puede
ser mejorable, ya que el yodo tiene una densidad mayor en las
reconstrucciones a menores picos de voltaje, pero, ¢cual es el pico de
voltaje 6ptimo?

La hipdtesis diagndstica del presente trabajo de investigacion es
evaluar el nivel de energia de reconstruccién monocromaética de las
angioTC de las arterias cerebrales obtenidas con energia dual que
permita ver los vasos cerebrales con mas contraste y con menor ruido
y con la mejor calidad subjetiva con el fin de aumentar la capacidad
diagnostica del radiélogo al mejorar la visualizacion de las estructuras
vasculares intracraneales.
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2.0OBJETIVOS
2.1 JUSTIFICACION DE LA TESIS

La justificacion del presente trabajo de investigacion es evaluar el
nivel de energia de reconstruccion monocromatica de las angioTC de
las arterias cerebrales obtenidas con energia dual, que permita ver los
vasos cerebrales con mas contraste, con menor ruido y con la mejor
calidad subjetiva, con el fin de aumentar la capacidad diagnoéstica del
radidlogo al mejorar la visualizacion de las estructuras vasculares
intracraneales.

2.2 OBJETIVO PRINCIPAL

Determinar el nivel de energia 6ptimo de las reconstrucciones
monoenergeéticas virtuales de las arterias cerebrales en los estudios
angiogréaficos con tomografia computarizada de doble fuente con
energia dual.

2.3 OBJETIVOS SECUNDARIOS

1. Evaluar los parametros objetivos de calidad de la imagen,
cuantificando la densidad y el ruido de las reconstrucciones
monoenergéticas a diferentes niveles de energia en las arterias,
las partes blandas, el aire y la protuberancia.

2. Calcular la relacion sefial-ruido y la relacion contraste-ruido a
cada uno de los kiloelectronvoltajes.

3. Realizar una valoracion subjetiva a cada uno de estos niveles
de energia estudiados.

4. Comparar los parametros cuantitativos de calidad de imagen
con los datos cualitativos de la valoracion subjetiva.

5. Proponer valores &ptimos de Kkilovoltaje en estudios de
angioTC con energia dual.
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10.

Valorar el artefacto del endurecimiento del haz en la
protuberancia a cada nivel de energia.

Estudiar la reduccion del artefacto metélico generado por clips
y coils con energia dual.

Estudiar la dosis de radiacion recibida.

Dentro del subgrupo de pacientes que presentan dispositivos
intracraneales metalicos (clips o coils) para tratamiento de
lesiones vasculares, valorar la importancia de la reduccion del
artefacto metalico con energia dual.

Cuantificar el efecto del contraste yodado sobre la funcion
renal.
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3.MATERIAL Y METODO

3.1 DISENODEL ESTUDIO

Estudio de corte transversal con evaluacion consecutiva
prospectiva, observacional, unicéntrico (en el Hospital Povisa, en
Vigo, Pontevedra, Espafia), descriptivo.

ESTUDIO OBSERVACIONAL ANALITICO

El estudio fue aprobado por el Comité de Etica de investigacion
de Galicia y se hizo teniendo en cuenta la declaracion de Helsinki de
la Asociacion Médica Mundial y la ley de proteccién de datos.

3.2 PACIENTES

Se incluyeron todos los pacientes que entre el 09/09/2009 vy el
31/12/2014 se realizaron una tomografia computarizada (TC) de
arterias cerebrales con técnica de energia dual (ED).

El grupo de estudio consistia en todos los pacientes a los que se
les realizd una angiografia por TC de las arterias cerebrales con
técnica de energia dual por indicacién facultativa y todos firmaron un
consentimiento informado.

Las contraindicaciones para realizar una angiografia por TC con
energia dual fueron la alergia a contrastes yodados, embarazo, edad
inferior a 18 afios y alteracion de la funcién renal (definida como la
presencia de unos valores de creatinina mayores de 1,2 mg/dL o un
filtrado glomerular < 30mL/min/1,73 m?) excepto cuando el paciente
estaba en dialisis.
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Preparacion del paciente:

- El paciente debia acudir en ayunas de al menos 6 horas para
minimizar el riesgo de broncoaspiracion en caso de reaccion alérgica.

- El técnico superior de radiodiagndstico le explic6 a cada
paciente en qué consistia la prueba que se iba a realizar. La
cooperacion del paciente debia ser asegurada antes del procedimiento.

- Tras esto se pasaba al paciente al vestuario. El &rea de examen
debia estar libre se metal y otros materiales radiopacos, por lo que
antes de pasar a la sala de examen debian retirarse todas las protesis de
la cavidad oral, pendientes, piercings y cualquier objeto radioopaco
que pudiera llevar el paciente en la cabeza y cuello.

- Una vez retirado todo el material radiopaco se paso a cada uno
de los pacientes a la sala de exploracion.

- Todos los estudios se realizaron en decubito supino sobre la
camilla de exploracion con el cabezal especifico de cabeza y cuello,
entrando en el gantry primero la cabeza. Se explicaba a los pacientes
la importancia de evitar el movimiento durante la realizacion de la
prueba.

Para el manejo y archivo de los examenes se asigno
aleatoriamente a cada paciente un niumero de orden.
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3.3. EQUIPAMIENTO

Todos los equipos y softwares utilizados en este estudio son
equipos y programas comerciales.

3.3.1. TC de doble fuente
El scanner en todos los casos fue realizado en una TC de doble

fuente de 128 detectores (SOMATOM Definition Flash®; Siemens
Healthcare Sector, Forchheim, Alemania) (figura 18).

Figura 18. Scanner utilizado en este estudio: TC de doble fuente de 128
detectores (SOMATOM Definition Flash®; Siemens Healthcare Sector,
Forchheim, Alemania)

Las especificaciones técnicas de este equipo son las recogidas en
la tabla 2.
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Tabla 2. Especificaciones técnicas del TC de doble fuente SOMATOM
Definition Flash® de Siemens Healthcare Sector.

Detectores 2 x Stellar detector
NUmero de canales 2x128

Tiempo de rotacion del tubo 0,28 segundos

Resolucion temporal 75 milisegundos

Generador 200 kW (2 x 100 kW)

Pasos de kV 70, 80, 100, 120, 140 Kv
Resolucion isotrdpica 0,33 mm

Méxima velocidad de adquisicion 458 mm/s con Flash Espiral
Maxima carga de la mesa 307 kg / 676 lbs

Apertura del Gantry 78 cm

Este equipo esta equipado con dos tubos de rayos X y los dos
correspondientes detectores que estan orientados en el gantry con un
angulo de 94°.

Los dos tubos pueden operar de forma independiente en cuanto al
voltaje y a la corriente del tubo (amperaje).

El equipo puede funcionar con uno de los tubos o con ambos
tubos. Cuando funcionan ambos tubos, pueden hacerlo con un voltaje
similar o con picos de voltajes diferentes, siendo esta Ultima forma de
adquirir las imagenes una adquisicion dual: el tubo A funciona a 140
kVp y tiene un filtro de estafio de 0,1 mm; el tubo B a 80 kVp.

Para reducir la dosis de radiacion que recibe el paciente, la
corriente del tubo puede ser modulada independientemente en ambos
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tubos en funcion del diametro del paciente y el angulo del tubo,
utilizando el sistema comercial CARE-Dose4D®. La amplitud de
modulacion es mayor con 80 que con 140 kV debido a la mayor
absorcion de energia que se produce a bajos fotones de energia.

Los dos paneles tienen 64 detectores, lo cual unido al z-Sharp
hace que se consigan 128 cortes por rotacion. El panel detector de
mayor tamario (A) tiene 736 columnas y el de menor tamafio (B) tiene
480 columnas; esto equivale a que el detector A adquiere un didmetro
(FOV, field of view) de 500 mm y el B de 332 mm.

3.3.2. Administracién de contraste

Se definieron unos protocolos de adquisicion de angiografia por
TC de las arterias cerebrales que se mantuvieron fijos a lo largo de
todo el estudio.

3.3.2.1. Via de administracién

Se canalizé en todos los pacientes con un catéter de 18 o 20-
Gauge una vena antecubital, generalmente la derecha por comodidad
del técnico.

3.3.2.2. Medio de contraste

En todos los casos se administrd un contraste no iénico de baja
osmolaridad (lopromida), donde 1 mL de solucién inyectable contiene
623 mg de lopromida, equivalente a 300 mg de yodo. Se utiliz6
Ultravist 300®, Bayer®, con una concentracion de 300 mgl/mL. Los
demés componentes son: edetato de calcio y sodio, trometamol, acido
clorhidrico (diluido al 10%) y agua para preparaciones inyectables.
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3.3.2.3. Inyectora

El equipo utilizado en todos los pacientes para la inyeccion
automatica de contraste fue una inyectora que presenta doble cabezal
(Medrad Stellant® dual syringe spike CT injection system).(Figura
19).

Figura 19. Inyectora Medrad Stellant® dual syringe spike CT injection system
utilizada en este estudio.

Esta inyectora consta de un sistema mecanico que consiste en dos
pistones, uno para cargar contraste y otro para cargar Suero
fisiolégico, y un sistema eléctrico que conecta los pistones a un panel
de control con conexion a una estacién remota, lo cual permite
controlar:

- El volumen de contraste: en todos los pacientes
se administraron 90 mL de contraste.

- El flujo de contraste: en todos los casos se
administro el contraste a 4-5 mL/seg. Esta sujeto al calibre
del catéter y al tipo de estudio a realizar
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De esta forma se garantiz6 una inyeccién homogénea de flujo
constante para el contrastado éptimo de las estructuras a estudiar. En
todos los casos se respeto la esterilidad

3.3.2.4. Estacion de trabajo de la inyectora

Esta inyectora estd conectada con una estacion de trabajo,
Certegra®, Bayer Hispania, S.L., que es una plataforma informatica
que se vincula a la inyectora y que establece conexién con los
sistemas informaticos del hospital (PACS/RIS), capturando,
registrando y analizando los datos de la inyeccion de dosis de
contraste. Al conectarse con los sistemas que utiliza el servicio de
radiologia del hospital (PACS y RIS) permite que la informacion
pueda estar disponible en la historia clinica del paciente, con el
proposito de optimizar la calidad de la atencion sanitaria.
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3.4. REALIZACION DEL ANGIOTC

Todos los exdmenes fuero programados comenzando con una
radiografia de planificacion o “topograma”, desde el arco adrtico hasta
el vértex.

Para obtener una fase arterial se utilizd la técnica de bolus
tracking que determina el comienzo 6ptimo de la exploracion de TC.
Para ello se coloca una region de interés (ROI) en la aorta ascendente,
se administra el contraste intravenoso y se monitoriza cada segundo la
densidad en la region de interés. Cuando se alcanza el umbral
establecido del00 UH se produce un retardo de 6 segundos para
posicionar la mesa de exploracion y entonces se realiza la adquisicion.

Todas las adquisiciones helicoidales se realizaron en direccion
caudocraneal con doble energia, sin angulacion, con el campo de
vision (FOV) ajustado al tamafio del paciente, incluyendo desde C2
hasta el vértex.

3.4.1. Parametros de adquisicion de los angioTC

El voltaje de los tubos se fijo a 80 kV (tubo A) y 140 kV (tubo B),
con un filtro de Estafio en el tubo B (Sn140 kV). Para compensar la
salida de fotones de bajo nivel de energia del tubo A, la corriente de
referencia se fijo a 252 mAs para el tubo A y a 126 mAs para el tubo
B. En todos los pacientes se utilizo la modulacion automatica de dosis
(Care Dose 4D; Siemens). Los pardametros técnicos estan resumidos en
la tabla 2.

El tiempo de rotacion del tubo fue de 0,28 segundos, con un
grosor de corte de 1 mm y un pitch de 0.9. La adquisicién fue
caudocraneal.
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Tabla 3. Parametros de adquisicion del angioTC de arterias cerebrales.

TUBO A TUBO B
Voltaje 80 kV Sn140 Kv
Producto corriente del tubo tiempo 252 mAs 126 mAs
Pitch 0,9
Colimacion 64-128x0,6mm

Tiempo de rotacion

0,28

Modulacion automatica de dosis

Si en todos los pacientes

3.4.2. Parametros de reconstruccion de los angioTC

Los datos fueron reconstruidos

a 1 mm de grosor con un

incremento de 0,7 mm. Se utilizé un filtro de reconstrucciéon D20f

homogéneo (Siemens Healthcare Sector).

Se utilizo la ventana “CT angio” con un ancho de ventana de 350
UH y un nivel de ventana de 50 UH . FOV: 332 mm.

Los datos de la TCED de los tubos de 80 y 140 kV se
reconstruyeron a 120 kVp utilizando un 40% de los datos del tubo de
bajo kilovoltaje y un 60% de los datos del tubo de alto kilovoltaje.
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3.5. POSTPROCESO DE LAS IMAGENES

Todos los datos adquiridos por la TC se transfirieron a una
estacion de trabajo y se postprocesaron con Syngo Dual Energy,

version MMWP VE36A Syngo VE32D®; Siemens Healthcare (figura
20).

SIEMENS

I Hombre G
Mld | C7read o
01/10/1964

Carpeta de paciente X
v Datos del paciente
Apeliidos Fecha de nacimiento Sexo Hombre
Nombre 1D paciente Localiz. actual paciente
2° nombre
w Solicitar informacion
Meédico remitente Institucion

Méd exam. planificado

N° de acceso 2013955052500 ID procedimiento solicitado 2013955052500 Nombre del operador

Descripeion de procedimie... TC Artenas Cerebrales Prioridad de procedimiento soli Descripcion de paso de proc... ANGIO_CEREBRAL_Energ
Modalidad CT, SEG, SR Descripcion diagnéstico admisi
Descripcion del estudio TC Arterias Cerebrales

Fechay hora del estudio 14/01/2013 8:59:26

~ Flujo de trabajo
Flujo de rab3jo pegeripeion fiujo trabajo  Modalid... Organo examinado Asignado actuaimente CT Head
w 1,560, Sty SO -
CT Colon cT Abdomen, Abdome... £
CT Coronary cT Chest, Heart
CT Coronary + Ca cT Chest, Heart ]
CT DE + Vascular cT Abdomen, Chest,
[Abdomen, Chest, Colon, Wholebody, Extremity, Head, Heart, Neck, Pes, Shoulder, Splhel At
. s Curramin =

> Reasignar e iniciar

Figura 20. En todos los pacientes se utilizé Syngo VE32D®; Siemens Healthcare
seleccionando la aplicacion de energia dual
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En esta estacion de trabajo se realizO un postproceso de las
imagenes utilizando la aplicacion de Energia Dual (figura 21).

CT Dual Energy

# SN o e
[ ] |- o o]

Figura 21. Aplicacion de energia dual dentro de Syngo VE32D®; Siemens Healthcare
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Dentro de esta aplicacion, se activo la accion “mostrar imagen
monoenergética” (figura 22)

. Hombre X
Bl 'CT Dual Energy i
01/10/1964
"

CT Dual Energy

¥ Perfi de aplicacion

Figura 22. La aplicacion “mostrar imagen monoenergética” se activa en el menu
izquierdo, seleccionando el icono que muestra el espectro de rayos X (el icono
de la derecha de la imagen magnificada con el espectro representado en
amarillo).
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Esta aplicacion permite en la barra inferior del ment modificar
manualmente el keV de reconstruccion (figura 23), asi que se fueron
variando los keV manualmente en todos los pacientes obteniendo
reconstrucciones virtuales monoenergéticas desde 40 keV hasta 150

keV a intervalos de 10-keV (figura 2).

) Hombre X
A | o7 oual Energy 4
01/10/1964

CT Dual Energy

CT Dual Energy

Head (CA) > Perfil de aplicacion

Monoenergetic

- E ——m———
! - 190

40 70

Figura 23. En la aplicacion monoenergética se puede seleccionar manualmente el
keV al que se postprocesan las imagenes en la barra inferior, que muestra el nivel

de energia monoenergético desde 40 hasta 190 keV.

101



102

M2 ELOISA SANTOS ARMENTIA

: ’l:‘\“ . )"\}‘, 'J.‘

50 KeVv 60 KeV 70 KeV

, A , A ,
LT T-‘\" ¢

bl st .7

» °

90 KeV 100 KeV 110 KeV

., .4\ Y
~

!

120 KeV 130 KeV 140 KeV 150 KeV

Figura 24. Reconstrucciones a diferentes keV de un paciente en el mismo corte
anatémico sin modificar la ventana.
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3.6. ANALISIS CUANTITATIVO

Se comparé la calidad de la imagen en las reconstrucciones
monoenergeticas reconstruidas a 40, 50, 60, 70, 80, 90, 100, 110, 120,
130, 140 y 150 keV.

3.6.1. Efecto del pico del voltaje en la atenuacion

Se evalud el efecto del pico del voltaje (la reconstruccién
monoenergética a cada uno de los Kiloelectrolvoltajes) en tres tejidos
diferentes: en la arteria (para evaluar el realce arterial), en la
musculatura paraespinal y en el aire (para poder calcular las relaciones
sefial-ruido y contraste-ruido).

Para la evaluacion del efecto del pico de voltaje en la arteria dos
radidlogos (D.M.F., de 3 afios de experiencia, residente de 3° afio de la
especialidad de Radiodiagnostico, y E.S.A., de 12 afios de
experiencia, 8 afios de experiencia en neurorradiologia) en la estacion
de trabajo realizaron ROIs en el plano axial en el interior de la luz de
la carétida intracraneal. Se realizaron todas las medidas en la porcién
intracraneal de la carétida interna intentando realizar el ROI del mayor
tamano posible.

El ROI era circular y se colocaba individualmente intentando no
incluir estructuras anatomicas adyacentes, con un diametro
aproximado de 10-mm?. Se tuvo especial cuidado a la hora de colocar
los ROIs para no incluir zonas con artefactos por metal (por coils o
clips cerebrales o por material protésico metélico en la boca) ni
artefactos de movimiento. Para evitar incluir en la medicion placas de
ateroma calcificadas se ajustd la ventana en los keV mas bajos para
diferenciar el medio de contraste del calcio. ElI ROI, una vez situado
en la localizacion anatémica en la que la carotida presentaba un mayor
calibre y donde se evitaban todos los artefactos, se dejaba fijo y se
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iban cambiando los diferentes kiloelectronvoltajes en las
reconstrucciones monoenergeticas.

Por convenio se realizaron las medidas en el lado derecho, y en
caso de haber una estenosis, hipoplasia o extensa calcificacion se
realiz6 la medida en el lado izquierdo (figura 25).

Figura 25. Ejemplo de colocacion del ROI en la carétida intracraneal.
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Para la evaluacién del pico de voltaje en los tejidos blandos (en la
musculatura paraespinal) también se realizaron ROIs. Por convenio se
realizaron en la musculatura nucal en el lado derecho (Figura 26). En
caso de que en esta topografia existiera artefacto (por material
metalico en la boca) o atrofia significativa, se realiz6 la medida en el
lado izquierdo, y, en caso de no ser posible, en el trapecio. Los ROIs
fueron circulares en todos los casos con un didmetro aproximado de
20-mm?. Estos ROIs una vez situados en su localizacion anatémica se
dejaban fijos y se iban cambiando los diferentes kilovoltajes en las
reconstrucciones monoenergéticas.

Figura 26. Ejemplo de colocacion de un ROI en la musculatura paraespinal.
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Se analiz6 tambien el ruido de fondo cuantificando el ruido en el
aire con un ROI circular del mayor diametro posible intentando no
incluir estructuras anatomicas adyacentes, con un diametro
aproximado de 30-mm? (figura 27). Estos ROIs una vez situados en su
localizacion anatomica se dejaban fijos y se iban cambiando los
diferentes kilovoltajes en las reconstrucciones monoenergéticas.

Figura 27. Ejemplo de colocacién de un ROI en el aire.
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En todos estos ROIs realizados en la arteria, en el muasculo y en el
aire se media la intensidad de sefial, que corresponde con la
atenuacion en UH, y el ruido (la desviacién estandar de la intensidad
de sefial en UH) ®Y.

La relacién sefial-ruido (RSR) se calculé segun la siguiente
formula ©2:

RSR= atenuacion yaso/ruido yaso

Donde la atenuacién del vaso corresponde con el nimero de TC
(en UH) y el ruido del vaso a la desviacion estandar.

La relacion contraste-ruido (CCR) se calcul6 con la siguiente
formula ®? ;

RCR= (atenuacion yaso — atenuacion mgscuio)/ruido aire

3.6.2. Artefacto en fosa posterior

En la regidn interpetrosa de la fosa posterior, en el punto de
méaximo artefacto se realizaron ROls de 200 mm?, midiendo el ruido
(desviacion estandar), reflejando la cantidad de perturbacion de los
valores de atenuacion por los artefactos de endurecimiento del haz y
“streak” ® (figura 28).
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Figura 28. Ejemplo de colocacién de un ROl en la protuberancia, en la zona de
maximo artefacto entre los pefiascos.
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3.7. ANALISIS CUALITATIVO

Dos radidlogos (E.S.A. y N.S.P, con 11 y 7 afios de experiencia
respectivamente) realizaron de forma independiente el anélisis
cualitativo de las imégenes en el plano axial en el mismo monitor y en
el mismo momento. Después se realiz6 una lectura en consenso.

Los pacientes se mostraron en el orden en el que habian sido
introducidos en la base de datos, que era el orden cronolédgico de
realizacion del estudio. Antes de comenzar la evaluacion se informé a
los lectores de los criterios para la puntuacion de las imagenes y se
realizaron 10 casos de prueba que no estaban incluidos en el estudio
para afianzar los criterios.

La ventana fue fijada en todos los casos a una ventana estandar
para la valoracién de vasos (anchura = 700UH, nivel, 80 UH), pero los
evaluadores podian variar libremente la ventana.

Se evaluaron las arterias intracraneales con las siguientes
puntuaciones:

- valoracion subjetiva de la nitidez y definicion de las paredes de
las todas las arterias del poligono de Willis en su conjunto (tabla 4):

Tabla 4. Puntuacion de la valoracion subjetiva del poligono de Willis.

Switwis = 1 No diagnostica
Switus = 2 Pobre

Swius = 3 Suficiente
SwiLus = 4 Buena

SwiLus = 5 Excelente

El realce de las arterias (tabla 5):
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Tabla 5. Puntuacion de la valoracion subjetiva del realce arterial.

SarTeria = 1 Mala
SARTERIA = 2 Pobre
SarTeRiA = 3 Normal
SarTeRIA= 4 Buena
SarTERIA = 5 Excelente

El ruido (tabla 6):

Tabla 6. Puntuacion de la valoracion subjetiva del ruido.

Sruipo = 1 Importante, impide la valoracion del estudio
Sruipo = 2 Sustancial

Sruibo =3 Moderado, aceptable

Sruipo = 4 Menor

Sruibo =5 No hay ruido

El artefacto del endurecimiento del haz producido por el pefiasco
en la protuberancia se valoré como (tabla 7):
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Tabla 7. Puntuacion de la valoracion subjetiva del artefacto del
endurecimiento del haz en la protuberancia.

SproTuserancia = 1

El artefacto es importante e impide la valoracion de
la arteria basilar

SproTUBERANCIA = 2

El artefacto es importante pero no impide la
evaluacion de los vasos adyacentes (arteria basilar)

SproTuBERANCIA = 3

Discreto artefacto

SproTusERANCIA = 4

Minimo artefacto

SPROTUBERANCIA =5

No hay artefacto
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3.8. REDUCCION ~ DEL ARTEFACTO
METALICO CON ENERGIA DUAL DE LOS
DISPOSITIVOS VASCULARES INTRACRANEALES

El artefacto metalico se evalué de forma objetivamente a través
de la cuantificacion de ruido (UH). Para hacerlo se realiz6 una ROI
que se posiciono en la zona de maximo artefacto metélico en el area
de maximo artefacto. Todas las ROIs fuero circulares y tenian 1 cm de
didmetro. La medicion se realizo en los 12 niveles energéticos. En la
ROI la cuantificacion del ruido correspondia con desviacion estandar
de la media al medir la atenuacion.

La valoracion subjetiva del artefacto se realiz6 de la siguiente
forma: dos radidlogos, uno de ellos en formacion ( residente de de
tercer afio) y un neurorradidlogo con 10 afios de experiencia
valoraron cada uno de los pacientes en cada nivel de energia de forma
independiente el artefacto que generaba el metal utilizando la
siguiente escala arbitraria de 5 puntos (tabla 8).

Tabla 8. Puntuacién de la valoracién subjetiva del artefacto ocasionado por
los dispositivos metalicos vasculares intracraneales.

Metal =1 Artefacto importante que impide la visualizacion

Metal = 2 Artefacto importante donde la visualizacion de las
estructuras vasculares es muy dificil

Metal = 3 Hay artefacto que permite la visualizacion
Metal = 4 Artefacto escaso
Metal = 5 No hay artefacto
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En este mismo grupo de estudio se hizo un subgrupo en el que se
incluyeron aquellos pacientes con dispositivos  metalicos
intracraneales, generalmente clips y coils metélicos para tratamiento
de aneurismas. En estos casos se valoro objetiva y subjetivamente por
ambos radiélogos el ruido (medido como la desviacion estandar en
UH). Se compararon los artefactos generados en los dos grupos (clips
y coils).

3.9. DOSIS DE RADIACION

En todos los pacientes se utilizd la modulacion automatica de la
dosis.

3.9.1. CTDlyo.

El CTDI,, es una cuantificacion de la radiacion teniendo en
cuenta los tres ejes del paciente. Esto supone que su medicion no
representa de forma exacta la radiacion a la que es expuesto un
paciente al realizar la TC ya que no tiene en cuenta la longitud de la
hélice 0%V,

El CTDIyo se muestra por normativa junto con todos los demas
pardmetros que se han empleado en cada paciente en particular para
hacer esa exploracién. Las unidades de medida del CTDlI,q son los
miliGrays (mGy).

3.9.2. DLP

Es el resultado de multiplicar el CTDl,q por la longitud de la
exploracién. El resultado de esta multiplicacion da la radiacién total
absorbida®?,

Ambas medidas (el CTDI,q Yy la lobngitud) las da el scanner.
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La DLP se define como:

DLP (mGy x cm) = CTDIvol (mGy) x Longitud de la exploracion
(cm).

En el equipo empleado se muestra el DLP y los demas
pardmetros empleados de exploracién (CTDlyo y DLP).

Las unidades de DLP son miliGrayscm (mGycm)
3.8.3. Dosis efectiva

Los pardmetros CTDI y DLP no incluyen datos especificos del
paciente tales como su sexo, edad, tamafio, regién irradiada y
radiosensibilidad de los 6rganos expuestos. Para eso se utiliza la dosis
efectiva.

La dosis efectiva tiene en cuenta las distintas radiosensibilidades
de los 6rganos en una determinada area irradiada. Permite efectuar la
comparacion de riesgo de los efectos estocasticos en una exposicion
no uniforme con informacion conocida sobre exposicién a radiacion
de una determinada poblacion ©3 8.

La dosis efectiva se estima comUnmente en Tomografia
Computada utilizando el pardmetro DLP multiplicado por un
coeficiente de conversion de dosis:

Dosis efectiva (mSv) = DLP (mGy x cm ) x E [mSv (mGy % cm)]

En esta ecuacion E es una constante que tiene en cuenta la region
anatomica y la edad del paciente.
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Dado que en este estudio se analizan las arterias cerebrales
(cabeza) y todos los pacientes incluidos son mayores de 10 afios se
utiliza el factor de conversion 0,0021 ©5 6667

La unidad de medida de la dosis efectiva es el miliSievert (mSv).
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3.0. FUNCION RENAL

Se hizo una busqueda en su historia clinica, recogiendo los
pardmetros de funcion renal (cifras de creatinina y de filtrado
glomerular). Se recogieron los datos:

- de la analitica realizada en un intervalo anterior a 30 dias antes
de realizar la prueba y

- de la analitica de control desde 24 hasta 72 horas después.

Los que no tuvieran datos de funcién renal en ese periodo de
tiempo se desestimaron.
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3.10. ANALISIS ESTADISTICO

El anélisis estadistico se realizé utilizando los programas SPSS
250y R.

Las variables categoricas se representan como frecuencias o
porcentajes. Las variables continuas se expresan como media +
desviacion estandar.

Con un grafico Q-Q y con el test de Shapiro-Wilk se comprobé la
distribucion normal de las variables. La t de Student se utilizd para
comparar las variables con distribucién normal.

- Anélisis cuantitativo

Para la evaluacion de cada uno de los cuatro medios estudiados
(arteria, musculo, protuberancia y aire) se elabord una tabla tanto de la
densidad como del ruido, representados con la media + desviacion
tipica y los valores minimo y maximo.

Los diagramas de cajas y bigotes se utilizaron para representar
graficamente la densidad y del ruido en las cuatro regiones de la
anatomia estudiadas. El diagrama de caja muestra los cinco
estadisticos: la linea central es la mediana, los extremos superior e
inferior de la caja son los cuartiles Q3 y Q1 y en la parte superior e
inferior aparecen una serie de simbolos (circulos y asteriscos); el
circulo representa los valores atipicos, mientras el asterisco representa
los valores extremos.

Los diagramas de lineas se utilizaron para representar la media de

la densidad, del ruido, de la relacion sefial-ruido, de la relacién
contraste-ruido y la valoracién subjetiva de los lectores.
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Para la evaluacion de las relaciones sefial-ruido y contraste-ruido
también se elaboraron tablas representados con la media + desviacion
tipica y los valores minimo y maximo, diagramas de cajas y diagramas
de lineas.

En el estudio de las relaciones sefial-ruido, contraste-ruido y
artefacto del endurecimiento del haz en la protuberancia, se hicieron
comparaciones para comprobar si existian diferencias significativas
entre los niveles de energia (desde 40 hasta 150 keV). Para esto se
hizo la prueba t para muestras relacionadas con la correccion de
Bonferroni (el habitual p<0,05 dividido por el numero de
comparaciones, y como se compararon 12 niveles de energia,
12x11/2=66 comparaciones; 0.05/66 = 0,0007575), es decir, se
considero significativa cualquier diferencia con un p < 0,0007575.

- Anélisis cualitativo

Para cada lector se realiz6 para la evaluacion del realce arterial,
del poligono de Willis, del ruido y del artefacto del endurecimiento
del haz, una tabla representando los resultados con la media *
desviacion tipica y los valores minimo y maximo.

Los diagramas de lineas se utilizaron para representar las
valoraciones subjetivas del realce arterial, poligono de Willis, ruido y
artefacto del endurecimiento del haz para cada uno de los lectores.

El coeficiente de correlacion de Spearman se utiliz6 para calcular
la correlacion interobservador.

- Relacién entre los datos cuantitativos y cualitativos
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Se analizaron los diagramas de linea de los datos cuantitativos y
cualitativos, comparando:

o El realce arterial en UH con la lectura en
consenso de la valoracion subjetiva del realce arterial

o Las relaciones sefial-ruido y contraste-ruido con
la valoracion subjetiva de la lectura en consenso del
poligono de Willis

o El ruido en UH medido en cada uno de los
cuatro medios estudiados con la inversa de la gréfica de la
lectura en consenso del ruido.

o) El artefacto del endurecimiento del haz (ruido
en la protuberancia) medido en UH con la inversa de la
gréfica de linea de la lectura en consenso del artefacto del
endurecimiento del haz.

- Modulacion automatica de dosis

Se dan los resultados en media £ desviacion tipica.
- Dosis de radiacion

Se dan los resultados en media + desviacion tipica

- Efecto del medio de contraste yodado sobre la funcion renal

Se utiliz6 la prueba t para muestras relacionadas, considerando
estadisticamente significativo un valor de p < 0,05.
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3.11. ASPECTOS ETICOS

El autor declara no tener ningun conflicto de intereses para la
realizacion de este estudio, sin haber recibido ninguna financiacion.

Todas las tablas y figuras han sido elaboradas manualmente, con
ejemplos de la literatura pero integramente realizadas por el autor de
esta tesis.

Para realizar la presente tesis doctoral se solicitd autorizacion al
Comité de Etica de Investigacion de Galicia, siendo este
FAVORABLE con el cédigo de registro 2016/005, que se adjunta a
continuacion
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4. RESULTADOS
4.1 POBLACION

Entre enero de 2010 y diciembre de 2014 se realizaron 146
angioTCs de arterias cerebrales con técnica de energia dual. 2 de estos
angioTCs se excluyeron debido a que por problemas técnicos con la
inyectora el contraste en los vasos era muy escaso, dando lugar a
estudios de una calidad insuficiente para el diagnostico. 3 se
excluyeron porque no estaban disponibles todas las series (no estaban
almacenadas las series de 80 y 140 kV con filtro D) para hacer las
reconstrucciones monoenergéticas. Un angioTC se excluyé porque por
problemas técnicos el estudio era de calidad deficiente, obteniendo en
todos los valores de energia (keV) unos valores extremos. El tamafio
muestral final fue de 140 angioTCs.
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Periodo de recogida de datos = 5 afios

146 angioTC

2: estudio técnicamente no valido

144 angioTC

3 : ausencia de la serie D para reconstruccion

141 angioTC

1: estudio con valores extremos

140 angioTC

Figura 29. Diagrama de flujo que muestra la poblacion de estudio.

Estos angioTCs se le realizaron a 130 pacientes, ya que:

- a121 se les realiz6 una Unica exploracion,

- a 8 pacientes se les realizaron 2 angioTCs, 5 pacientes por
aneurismas, 2 por un hematoma parenquimatoso, 1 por una
malformacion arteriovenosa (MAV),

- a1 paciente se le realizaron 3 angioTCs por aneurisma.
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140 130

angioTC pacientes

¢ 1 exploracion

121

| L
O

e 2 exploraciones

L

¢ 3 exploraciones

Figura 30. Poblacién de estudio

La media de la edad de los pacientes fue de 54,25 + 16,87 afios,
con un rango de 22 a 87 afos.

Setenta y tres de los pacientes (52,1%) fueron hombres y 67
(47,9%) fueron mujeres.

Los motivos por los que se realizaron los angioTCs estan
resumidos en la tabla 9.
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Tabla 9. Motivo de realizacion de los angioTCs incluidos en este estudio.

Acufeno 2 1,43%
Amaurosis 1 0,71%
Aneurisma 27 19,29%
Aneurisma tratado con clip 4 2,86%
Aneurisma tratado con coil S 3,57%
Angioma venoso 1 0,71%
Antecedentes familiares de aneurisma 1 0,71%
Bucle vascular en RM 1 0,71%
Cavernoma gue ha sangrado 1 0,71%
Cefalea 18 12,86%
Cefalea de esfuerzo S 3,57%
Descartar trombosis venosa 1 0,71%
Diplopia 8 5,71%
Estenosis carotidea 2 1,43%
Fistula carotidocavernosa 1 0,71%
Fitula dural 2 1,43%
Hematoma epidural 2 1,43%
Hematoma intraparenquimatoso 21 15%
Hemorragia subaracnoidea 10 7,14%
Infarto 11 7,86%
Masa orbitaria 1 0,71%
Malformacién arteriovenosa 7 5,00%
Neuritis Optica 1 0,71%
Ocupacion de la cisterna supraselar 3 2,14%
Sindrome PHACE 1 0,71%
Poliquistosis hepatorrenal 2 1,43%
Vasculitis 1 0,71%
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4.2 ANALISIS CUANTITATIVO
42.1. Densidad
421.1. Arteria

La densidad en la arteria se midio en la carétida derecha en 135
angoTCs y en la izquierda en 5 estudios por presencia de una extensa
ateromatosis (en 2 casos) y por artefacto metalico por coils/clips (en 3
estudios).

La densidad media de la arteria (medida en Unidades Hounsfield)
para cada keV fue la siguiente (tabla 10):

Tabla 10. Medidas de densidad (en UH) en el interior de la arteria carétida
interna a los diferentes niveles de energia.

MEDIA _ DESVIACION TIPICA __ MINIMO MAXIMO

culed 734,11 213,08 315 1620
30 keV 494,17 134,75 214 1084
ke 353,70 91,16 187 758
70 keV 265,43 66,26 114 558
ke 204,87 50,94 89 429
90 keVv 169,61 37,91 73 343
H b 143,38 30,86 62 284
110 kev 124,91 26,30 54 242
LAy ey 110,51 23,74 29 211

130 kev 100,27 20,94 35 188
Lt by 93,28 18,84 41 171

150 keV 87,34 17,63 38 157
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La méxima densidad se obtuvo a 40 keV, donde la densidad fue
de 734,11 + 213,08 UH, produciéndose un descenso progresivo de la
densidad a medida que se iba disminuyendo el keV, siendo la
densidad minima para 150 keV (87,34 £ 17,63 UH).

Estos datos, representados en un diagrama de cajas y bigotes y
con un diagrama de linea (donde cada punto representa la media de
densidad medida en UH), adquieren una forma parabdlica (figura 31).

DENSIDAD EN LA ARTERIA

+ .« o \
i‘, 'I'-I--I-,, S \
= |
40 50 60 70 80 90 100 110120130140 150 40 50 60 70 80 90100 110120130 140150

keV keV

Figura 31. A la izquierda, diagrama de cajas y bigotes de la densidad de la
arteria (medida en UH) a cada uno de los niveles de energia. A la derecha,
diagrama de linea de la densidad de la arteria (medida en UH), donde cada
punto representa la media de la densidad a cada uno de los niveles de energia.

4.2.1.2. Musculatura paraespinal

Los ROIls se realizaron en la musculatura de la region nucal
derecha en 125 angioTCs, y hubo que realizarlos en el lado izquierdo
en 15 casos por artefactos metalicos de implantes dentales.
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La medida de la densidad (medida en UH) en la musculatura
paraespinal fue la siguiente (tabla 11):

Tabla 11. Medida de la densidad (en UH) de la musculatura paraespinal a
los diferentes niveles de energia.

MEDIA DESVIACION MINIMO MAXIMO
TiPICA
ke 58,39 23,16 5 128
50 keV 53,49 15,86 5 99
el 50,78 11,54 8 82
70 kev 49,46 8,67 15 71
drley 48,47 7,67 16 65
90 kev 46,74 8,53 10 62
ke 46,69 7,56 17 61
110 keV 46,89 6,63 17 60
vy 46,51 6,76 17 60
130 keV 45,69 7,93 10 60
ke 46,19 6,62 18 61
150 kev 46,08 6,64 18 61
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La maxima densidad en la musculatura paraespinal se obtuvo
cuando se realizaron las mediciones a 40 keV (58,39 + 23,16 UH), y a
medida que se disminuia el keV se producia una disminucion de la
densidad, obteniendo el valor minimo a 150 keV (46,08 £ 6,64 UH).

Representado en un diagrama de cajas y bigotes y con un
diagrama de linea (donde cada punto representa la media de densidad
medida en UH), se obtuvieron los siguientes graficos (figura 32):

DENSIDAD EN LA MUSCULATURA PARAESPINAL
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- c
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40 50 60 70 80 90 100 110120130140 150 40 50 60 70 80 90100110 120130 140 150
keV keV

Figura 32. A la izquierda, diagrama de cajas y bigotes de la densidad en la
musculatura paraespinal (medida en UH) a cada uno de los niveles de energia. A
la derecha, diagrama de linea de la densidad de la musculatura paraespinal
(medida en UH), donde cada punto representa la media de la densidad a cada
uno de los niveles de energia.

Donde se puede observar como se produce un descenso de la
densidad a medida que aumentan los keV, con una forma parabolica
de la curva.
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4.2.1.3. Aire

Los resultados de las medidas de la densidad en el aire se recogen
en la siguiente tabla (tabla 12):

Tabla 12. Medida de la densidad (en UH) del aire a cada uno de los niveles

de energia.
MEDIA DESVIACION TIPICA MINIMO MAXIMO
40 keV -994,46 9,62 -1022 -965
50 keV -996,54 5,99 -1020 -983
60 kev 996,96 3,36 1012 989
70 keV -997,22 2,23 -1004 -992
80 keV -997,30 2,26 -1005 -992
90 keV -997,43 2,65 -1006 -990
100 keV -997,61 2,87 -1007 -989
110 keV -997,60 3,20 -1008 -988
120 keV -997,63 3,45 -1008 -987
130 keV -997,68 3,54 -1007 -986
140 keV -997,71 3,75 -1009 -986
150 keV -997,64 4,12 -1009 -977

El valor maximo de densidad en el aire se obtuvo cuando se
realizaron las mediciones a 40 keV (-994,46 £ 9,62 UH), y a medida
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que se disminuia el keV se producia una disminucién de la densidad,
obteniendo el valor minimo a 140 keV (-997,71 £ 3,75 UH).

Estos resultados representados con un diagrama de cajas y bigotes
y con un diagrama de linea (donde los puntos representan la media de
densidad en UH para cada keV) serian los siguientes (figura 33):

| DENSIDAD EN EL AIRE |

970 =

.980 =

B : ++++++++++

-1010 =

UH

-1020 = o]

40 50 60 70 80 90 100 110120130140 150 40 50 60 70 80 90100110 120130 140 150
keV keV

Figura 33. A la izquierda, diagrama de cajas y bigotes de la densidad en el aire
(medida en UH) a cada uno de los niveles de energia. A la derecha, diagrama de
linea de la densidad en el aire (medida en UH), donde cada punto representa la
media de la densidad a cada uno de los niveles de energia.

132



4, Resultados

4.2.1.4. Protuberancia

Las medidas de la densidad en la protuberancia para cada keV
estan recogidas en la siguiente tabla (tabla 13):

Tabla 13. Medida de la densidad (en UH) en la protuberancia.

MEDIA _ DESVIACION TIPICA __ MINIMO MAXIMO
ALy 56,99 26,04 4 130
50 kev 47,32 15,81 14 94
ke 41,27 9,91 18 73
70 keV 37,64 6,64 21 59
Hkay 35,26 5,26 23 51
90 kev 33,69 4,89 21 47
H b 32,57 5,14 17 47
110 kev 31,82 5,50 16 48
LAy ey 31,19 5,72 16 48
130 keV 30,91 5,76 16 48
Lo b 30,56 5,95 15 48
150 keV 30,36 6,29 14 48

El valor maximo de densidad en el aire se obtuvo cuando se
realizaron las mediciones a 40 keV (56,99 = 26,04 UH), y a medida
que se disminuia el keV se producia una disminucion de la densidad,
obteniendo el valor minimo a 150 keV (30,36 * 6,29 UH).
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Se representaron estos resultados con un diagrama de cajas y
bigotes y con un diagrama de linea (donde los puntos representan la
media de densidad en UH para cada keV) (figura 34):

DENSIDAD EN LA PROTUBERANCIA

i

ecasmnsn

40 50 60 70 80 90 100 110120130140 150 40 50 60 70 80 90100110120130140150

keV keV

Figura 34. A la izquierda, diagrama de cajas y bigotes de la densidad en la
protuberancia (medida en UH) a cada uno de los niveles de energia. A la
derecha, diagrama de linea de la densidad en la protuberancia (medida en UH),
donde cada punto representa la media de la densidad a casa uno de los niveles
de energia.

En resumen, en todos los materiales estudiados (figura 35) la
densidad tiene un comportamiento practicamente similar, con unos
valores maximos a los keV mas bajos y con descenso progresivo a
medida que aumentan los keV.
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Figura 35. Comportamiento de cada material a los diferentes niveles de energia.
En los cuatro medios estudiados se puede ver como se produce un descenso de
la medida de la densidad (en UH) a medida que disminuye el keV.

4.2.2. Ruido
4.2.2.1. Arteria

Los resultados de la medicion del ruido, medido en UH, se
recogen en la siguiente tabla (tabla 14):
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Tabla 14. Medida del ruido (desviacion estandar) de la arteria, en UH.

MEDIA DESVIACION MINIMO MAXIMO
TiPICA
AVLEy 75,34 26,766 30 168
50 keV 46,96 17,641 13 109
ey 30,20 12,390 6 76
70 keV 21,23 8,940 7 51
Jwley 16,77 6,604 6 41
90 kev 15,03 5,212 4 37
LoD Ly 14,60 4,536 ” 34
110 keV 14,59 4,343 2 33
Al 14,75 4,229 2 28
130 keV 15,09 4,468 3 31
VL Ly 15,24 4,647 3 31
150 kev 15,65 4,632 3 31

El valor méximo de ruido en la arteria se obtuvo cuando se
realizaron las mediciones a 40 keV (75,34 + 26,77 UH), y a medida
que se disminuia el keV se producia una disminucion de la densidad,
obteniendo el valor minimo a 130 keV (15,09 + 4,47 UH), momento a
partir del cual comenzaba de nuevo a aumentar el ruido.

Estos datos representados con un diagrama de cajas y bigotes con
un diagrama de linea (donde los puntos representan la media de
densidad en UH para cada keV), son de la siguiente forma (figura 36):
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RUIDO EN LA ARTERIA

g
s — —rr— 77—
40 50 60 70 80 90 100 110120130140 150 40 50 60 70 80 90100110120130 140150

keV keV

Figura 36. A la izquierda, diagrama de cajas y bigotes del ruido de la arteria
(medida en UH) a cada uno de los niveles de energia. A la derecha, diagrama de
linea de ruido de la arteria (medida en UH), donde cada punto representa la
media de la densidad a cada uno de los niveles de energia.

4.2.2.2. Musculatura paraespinal

La medida del ruido en la musculatura paraespinal a diferentes
niveles de energia en UH se recoge en la siguiente tabla (tabla 15):

Tabla 15. Medida del ruido (en UH) de la musculatura paraespinal.
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MEDIA _ DESVIACION TIPICA __ MINIMO MAXIMO
VLG 34,61 7,36 20 55
50 kev 20,54 4,71 12 36
ke 13,09 3,51 7 28
70 kev 10,24 3,05 5 24
kel 9,87 2,89 5 23
90 kev 10,43 2,65 6 2
o ey 11,10 2,56 7 21
110 keV 11,66 2,55 7 21
120 ke 12,18 2,52 8 21
130 key 12,61 2,54 8 21
viley 12,84 2,52 8 21
150 keV 13,09 2,54 8 21

El valor maximo de ruido en la musculatura paraespinal se obtuvo
cuando se realizaron las mediciones a 40 keV (34,61 + 7,36 UH), y a
medida que se disminuia el keV se producia una disminucién de la
densidad, obteniendo el valor minimo a 80 keV (9,87 + 2,89 UH),
momento a partir del cual comenzaba de nuevo a aumentar el ruido.

Y esto, representado en un diagrama de cajas y bigotes y con un
diagrama de linea (donde los puntos representan la media de densidad
en UH para cada keV), se obtiene el siguiente grafico (figura 37):
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Figura 37. A la izquierda, diagrama de cajas y bigotes del ruido en la
musculatura paraespinal (medida en UH) a cada uno de los niveles de energia. A
la derecha, diagrama de linea del ruido en la musculatura (medida en UH),
donde cada punto representa la media dela densidad a cada uno de los niveles
de energia.

4223. Aire

Las medidas de ruido en el aire a diferentes keV en UH se
recogen en la siguiente tabla (tabla 16):

Tabla 16. Medida del ruido (en UH) del aire.
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MEDIA  DESVIACION TIPICA MINIMO MAXIMO

ke 15,77 3,40 4 25
50 keV 9,53 2,10 4 19
wley 5,37 1,12 2 9
70 kev 3,99 0,69 2 6
80 keV 4,21 0,82 2 8
90 kev 4,96 0,96 4 10
S ) 1,14 4 11
1M0keV ¢ o4 1,19 4 12
e 1,24 4 13
130keV ¢ 1,30 4 13
ROy 1,32 5 13
150keV 704 1,34 5 14

El valor maximo de ruido en el aire se obtuvo cuando se
realizaron las mediciones a 40 keV (15,77 + 3,40 UH), y a medida que
se disminuia el keV se producia una disminucion de la densidad,
obteniendo el valor minimo a 70 keV (3,99 + 0,69 UH), momento a
partir del cual comenzaba de nuevo a aumentar el ruido.

Representado en un diagrama de cajas y bigotes y con un
diagrama de linea (donde los puntos representan la media de densidad
en UH para cada keV) se obtuvo el siguiente grafico (figura 38):
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Figura 38. A la izquierda, diagrama de cajas y bigotes del ruido en el aire
(medida en UH) a cada uno de los niveles de energia. A la derecha, diagrama de
linea del ruido en el aire (medida en UH), donde cada punto representa la
media de la densidad a cada uno de los niveles de energia.

En resumen, el comportamiento del ruido en los cuatro medios
estudiados tiene un comportamiento similar y esta resumido en la
figura 39.
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Figura 39. Estudio del ruido de cada material a los diferentes niveles de
energia. En los cuatro medios estudiados se puede ver como se produce un
descenso de la medida de la densidad (en UH) a medida que disminuye el keV
hasta un nivel minimo que ocurre entre 70 y 80 keV, donde vuelve a ascender.

4.2.2.4. Protuberancia

Los resultados de la medicién del ruido en UH a los diferentes
niveles de energia se recogen en la siguiente tabla (tabla 17):
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Tabla 17. Medida del ruido (en UH) en la protuberancia.

MEDIA DESVIACION TIPICA  MINIMO MAXIMO

Ly 60,88 9,75 40 92
50 kev 34,87 5,81 2 53
ke 20,31 3,59 12 30
70 keV 13,69 2,15 9 19
80 keV 12,23 1,48 8 17
90 keV 13,04 1,41 10 18
gy 14,38 1,58 11 19
110 keV 15,59 1,76 12 21
LAy 16,63 1,89 13 23
130 keV 17,41 2,04 13 24
rilet 18,01 2,04 14 25
150 keV 18,54 2,20 14 26

El valor maximo de ruido en la protuberancia se obtuvo cuando se
realizaron las mediciones a 40 keV (60,88 + 9,75 UH), y a medida que
se disminuia el keV se producia una disminucion de la densidad,
obteniendo el valor minimo a 80 keV (12,23 + 1,48 UH), momento a
partir del cual comenzaba de nuevo a aumentar el ruido.

En un diagrama de cajas y bigotes y con un diagrama de linea

(donde los puntos representan la media de densidad en UH para cada
keV) se obtuvo el siguiente grafico (figura 40):
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RUIDO EN LA PROTUBERANCIA
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Figura 40. A la izquierda, diagrama de cajas y bigotes del ruido en la
protuberancia (medida en UH) a cada uno de los niveles de energia. A la
derecha, diagrama de linea del ruido en la protuberancia (medida en UH),
donde cada punto representa la media de la densidad a cada uno de los niveles
de energia.

Al realizar la t para muestras relacionadas con la correccion de
Bonferroni, las diferencias entre los grupos fueron las siguientes
(donde + significa que la diferencia es estadisticamente significativa)
(tabla 18):
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Tabla 18. Estudio de las diferencias estadisticamente significativas del
nivel del ruido en la protuberancia (en UH) entre los diferentes niveles de
energia.

40 | 50 | 60 | 70 [ 80 | 90 | 100 | 110 | 120 | 130 | 140 | 150

40 + + + + + + + + + + +
50 + + + + + + - + + +
60 + + + + + + + + +
70 + + + + + + + +
80 + + + + + + +
90 + + + + + +
100 + + + + +
110 + + + +
120 + + +
130 + +
140 +
150

Viendo la tabla se observa que hay diferencias estadisticamente
significativas en cuanto al artefacto del endurecimiento del haz al
comparar todos los niveles de energia entre si excepto al comparar 50
keV con 120 keV, donde la diferencia no llega a ser estadisticamente
significativa (p = 0,0022 con la correccién de Bonferroni, p = 0,15 sin
la correccion)

4.2.3. Relacion sefial-ruido (RSR)

Se calculd la relacion sefial-ruido (RSR) con la siguiente formula:
RSR= atenuacion yaso/ruido yaso
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Donde “atenuacion v~ €s la medida en UH de la densidad en el
interior de la arteria cardtida interna y “ruido vaso” €s la desviacion
estandar de la medida de densidad en UH en el mismo ROI de
medicion de densidad. Se obtuvieron los siguientes resultados (tabla
19):

Tabla 19. Relacion sefial-ruido en UH) a cada uno de los niveles de energia.

MEDIA DESVIACION TIPICA  MINIMO  MAXIMO

40 keV 10,90 5,01 3,00 27,17
50 kev 11,97 5,77 3,74 42,15
SOy 13,75 7,39 4,09 62,83
70 keV 14,58 6,72 4,62 39,18
80 kev 13,94 6,28 4,73 43,00
90 keV 12,58 5,38 4,77 40,50
ket 10,99 6,18 4,38 69,00
110 keV 9,54 5,35 3,38 60,00
120 keV 8,36 4,83 2,64 54,00
130 keV 7,37 3,39 2,19 32,67
140 keV 6,92 3,68 2,16 30,33
150 keV 6,20 2,89 1,90 28,33

El valor maximo de relacion sefial - ruido se obtuvo cuando se
realizaron las mediciones a 70 keV (14,58 + 6,72 UH), y a medida que
se disminuia el keV se producia una disminucion de la RSR,
obteniendo el valor minimo a 150 keV (6,2 + 2,89 UH) (figura 41):
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Figura 41. A la izquierda, diagrama de cajas y bigotes de la RSR (medida en UH)
a cada uno de los niveles de energia. A la derecha, diagrama de linea de la RSR
(medida en UH), donde cada punto representa la media de la densidad a cada
uno de los niveles de energia.

Al realizar la t para muestras relacionadas con la correccién de
Bonferroni, las diferencias entre los grupos fueron las siguientes
(donde + significa que la diferencia es estadisticamente significativa)
(tabla 20):
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Tabla 20. Representacion de las diferencias estadisticamente significativas
de la RSR a los distintos niveles energéticos.

40 [ 50 | 60 | 70 | 80 | 90 | 100 | 110 | 120 | 130 | 140 | 150

40 + + + + + - + + + + +
50 + + + - - + + + + +
60 + - + + + + + + +
70 + + + + + + + +
80 + | o+ + + + + +
90 + + + + + +
100 + + + + +
110 + + + +
120 + + +
130 + +
140 +
150

Obteniendo  diferencias estadisticamente significativas al
comparar todos los niveles excepto los siguientes (se muestra la p tras
la correccion de Bonferroni):

- 40-100 keV (p =0,80)

- 50-90 keV (p = 0,16)

- 50-100 keV p =0,08)

- 60-80 keV (p = 0,69)

Estos resultados se pueden explicar facilmente analizando la
curva, ya que se ve en el diagrama de linea que el punto maximo esta
a 70 keV, pero que los puntos a 60 y 80 keV estan exactamente a la
misma altura, al igual que el punto de la media a 50 keV estéa entre los
puntos de las medias a 90 y 100 keV.
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4.2.4. Relacién contraste-ruido (RCR)

Se calculé la relacion contraste-ruido (RCR) con la siguiente
formula:

RCR= (atenuacion yaso — atenuacion masculo)/ruido aire

Donde “atenuacion v~ €s la medida en UH de la densidad en el
interior de la arteria carotida interna, “atenuacion mgseulo €S la medida
de la densidad en la musculatura paraespinal y “ruido .~ es la
desviacion estandar de la medida de densidad en UH en un ROI en el
aire. Se obtuvieron los siguientes resultados (tabla 21):

Tabla 21. RCR (en UH) en los diferentes niveles energéticos.

MEDIA DESVIACION MINIMO __ MAXIMO
TiPICA
bl 45,73 21,32 10,33 160,00
30 keV 48,72 19,56 10,53 130,13
kel 59,19 24,57 24,67 179,50
70 kev 56,08 21,9 13,40 173,67
Sley 38,72 16,44 11,25 131,00
90 keVv 25,69 10,15 6,00 77,00
ety 18,42 7,953 3,50 62,50
110 kev 13,50 5,91 2,17 41,60
Lle 10,43 4,88 A,71 35,40
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130 key 8,62 4,20 2,17 31,00
140 keV 7.22 3,79 13 27,60
150 keV 6,14 3,34 13 24,80

El valor maximo de relacion contraste - ruido se obtuvo cuando se
realizaron las mediciones a 60 keV (59,19 + 24,57UH), y a medida
que se disminuia el keV se producia una disminucion de la RCR,
obteniendo el valor minimo a 150 keV (6,14 + 3,34 UH)(figura 42):
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Figura 42. A la izquierda, diagrama de cajas y bigotes de la RCR (medida en UH)
a cada uno de los niveles de energia. A la derecha, diagrama de linea de la RCR
(medida en UH), donde cada punto representa la media de la densidad a cada
uno de los niveles de energia.
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Al realizar la t para muestras relacionadas con la correccion de
Bonferroni, las diferencias entre los grupos fueron las siguientes
(donde + significa que la diferencia es estadisticamente significativa)
(tabla 22):

Tabla 22. Estudio de las diferencias estadisticamente significativas de la
RCR a los distintos niveles energéticos.

40 | 50 | 60 [ 70 | 80 | 90 | 100 [ 110 | 120 | 130 | 140 | 150

40 + + + + + + + + + + +
50 T + + + + + + + + +
60 + + + + + + + + +
70 + + + + + + + +
80 + + + + + + +
90 + + + + + +
100 + + + + +
110 + + + +
120 + + +
130 + +
140 +
150

Existiendo diferencias estadisticamente significativas en la
comparacion de todos los niveles de energia.
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4.3. ANALISIS CUALITATIVO
4.3.1. Lector 1

Los resultados obtenidos por el lector 1 fueron los siguientes
4.3.1.1. Valoracion del realce arterial

Los resultados de la valoracién subjetiva del realce arterial se
resumen en la siguiente tabla (tabla 23):

Tabla 23. Resultados de la puntuaciéon que asigné el lector 1 de la
valoracion subjetiva del realce arterial.

MEDIA DESVIACION TIPICA MINIMO  MAXIMO

40 keV

4,95 0,23 4 5
50 kev 4,96 0,19 4 5
kel 4,96 0,19 4 5
70 keV 4,96 0,19 4 5
b 4,86 0,40 3 5
90 kev 4,33 0,74 2 5
LUy by 3,35 0,83 1 5
110 kev 2,32 0,87 1 4
120 keV 0,63 1 3
130 keV 1,09 0,34 1 3
et by 1,00 0,00 1 1
150 kev 1,00 0,00 1 1

152



4, Resultados

El lector 1 valordé con la maxima puntuacién el realce arterial
cuando se realizaron las mediciones a 50, 60 y 70 keV (4,96 = 0,19
UH), y a medida que se disminuia el keV se producia una disminucién
de la puntuacion de la valoracion subjetiva del realce arterial,
obteniendo el valor minimo a 140 y 150 keV (1 + 0 UH)

4.3.1.2. Valoracion del poligono de Willis

Los resultados de la valoracion subjetiva del poligono de Willis se
resumen en la siguiente tabla (tabla 24).:

Tabla 24. Valores de la puntuacion que asigno6 el lector 1 de la valoracion
subjetiva del poligono de Willis.

MEDIA DESVIACION TIPICA  MINIMO  MAXIMO

40 keV

2,79 0,59 1 4
50 keV 3,95 0,67 2 5
b 477 0,46 3 5
70 kev 4,95 0,23 4 5
ke 479 0,45 3 5
90 keV 4,09 0,71 2 5
LUy by 3,12 0,85 1 5
110 keV 2,07 0,68 1 3
LAg 1,32 0,54 1 3
130 kev 1,04 0,19 1 2
Ry 1,00 0,00 1 1
150 keV 1,00 0,00 1 1
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El lector 1 valor6 con la maxima puntuacion el poligono de Willis
cuando realiz6 la evaluacion a 70 keV (4,95 * 0,45 UH), y a medida
que se disminuia el keV se producia una disminucion de la
puntuacion, obteniendo el valor minimo a 140 y 150 keV (1 + 0 UH).
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4.3.1.3. Valoracion del ruido

Los resultados de la valoracion subjetiva del ruido se resumen en
la siguiente tabla (tabla 25).

Tabla 25. Valores de la puntuacion que asign6 el lector 1 de la valoracion
subjetiva del ruido.

MEDIA DESVIACION TIPICA  MINIMO MAXIMO

40 ke 1,16 0,41 1 3
50 keV 2,72 0,62 2 5
60 ke 4,28 0,62 3 5
70 kev 4,91 0,29 4 5
80 keV 4,53 0,54 3 5
90 keV 3,74 0,58 2 5
100 keV 2,77 0,68 1 4
110 keV 1,98 0,72 1 3
120 keV 1,23 0,42 1 2
130 keV 1,04 0,19 1 2
140 keV 1,02 0,13 1 2
150 keV 1,00 0,00 1 1
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El lector 1 valor6 con la méxima puntuacién el ruido cuando
realizd la evaluacion a 70 keV (4,91+ 0,29 UH), y a medida que se
disminuia el keV se producia una disminucion de la puntuacion,
obteniendo el valor minimo a 150 keV (1 + 0 UH)
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4.3.1.4. Valoracion del artefacto en la protuberancia

Los resultados de la valoracion subjetiva del artefacto del
endurecimiento del haz en la protuberancia se resumen en la siguiente
tabla (tabla 26).

Tabla 26. Media de los valores de puntuacion del lector 1 del artefacto del

endurecimiento del haz en la fosa posterior.

MEDIA __ DESVIACION TIPICA MAXIMO
VLG 3,75 0,83 5
50 kev 4,04 0,50 5
wlhey 4,11 0,36 5
70 keV 4,32 0,47 5
b 4,65 0,48 5
90 kev 4,88 0,33 5
L L 4,95 0,22 5
110 kev 4,95 0,22 5
AUy 4,95 0,22 5
130 ke¥ 4,88 0,33 5
Ll 4,81 0,40 5
150 kev 4,79 0,41 5

El lector 1 valoré con la maxima puntuacion el artefacto del
endurecimiento del haz cuando realizé la evaluacion a 100, 110 y 120
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keV (4,95 = 0,23 UH), y a medida que se disminuia el keV se
producia una disminucién de la puntuacion, obteniendo el valor
minimo a 40 keV (3,75 + 0,83 UH).
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4.3.2. Lector 2

La valoracion subjetiva de los pacientes a los diferentes niveles de
energia por el lector 2 se detalla a continuacion.

4.3.2.1. Valoracion del realce arterial

Los resultados de la valoracion subjetiva del realce arterial se
resumen en la siguiente tabla (tabla 27):

Tabla 27. Valores de la puntuaciéon que asign6 el lector 2 de la valoracion
subjetivo del realce arterial.

MEDIA DESVIACION TIPICA  MINIMO MAXIMO

ey 4,75 0,91 1 5
50 keV 4,96 0,19 4 5
)l 4,96 0,27 3 5
70 kev 4,95 0,29 3 5
Awley 4,86 0,40 3 5
90 kev 4,37 0,79 2 5
ke 3,35 0,95 1 5
110 keV 2,33 0,89 1 4
vy 1,58 0,68 1 3
130 keV 1,11 0,31 1 2
el 1,02 0,13 1 2
150 kev 1,00 0,00 1 1
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El lector 2 valordé con la maxima puntuacion el realce arterial
cuando se realizaron las mediciones a 50 y 60 keV (4,96 = 0,19 y
4,96 + 0,27, respectivamente), y a medida que se disminuia el keV se
producia una disminucién de la puntuacion de la valoracion subjetiva
del realce arterial, obteniendo el valor minimo a 150 keV (1 £ 0)

4.3.2.2. Valoracion del poligono de Willis

Los resultados de la valoracion subjetiva del poligono de Willis se
resumen en la siguiente tabla (tabla 28).

Tabla 28. Media de los valores de puntuacion del lector 2 de la valoracion
subjetiva del poligono de Willis.

MEDIA DESVIACION TIPICA  MINIMO MAXIMO

40 keV

2,95 0,48 1 4
50 keV 4,21 0,62 2 5
ey 4,91 0,29 4 5
70 kev 4,96 0,19 4 5
drley 4,86 0,40 3 5
90 kev 411 0,67 2 5
L 3,12 0,80 1 5
110 keV 2,05 0,72 1 3
vy 1,26 0,44 1 2
130 keV 1,00 0,00 1 1
el 1,00 0,00 1 1
150 keV 1,00 0,00 1 1
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El lector 2 valor6 con la méxima puntuacion el poligono de Willis
cuando se realizaron las mediciones a 70 keV (4,96 + 0,19), siendo la
valoracion inferior en los niveles de energia tanto menores como
mayores, obteniendo los resultados minimos a 130, 140 y 150 keV (1+
0,0)

4.3.2.3. Valoracion del ruido

Los resultados de la valoracion subjetiva del ruido se resumen en
la siguiente tabla (tabla 29).

Tabla 29. Media de los valores de puntuacion del lector 2 de la valoracién
subjetiva del ruido.

MEDIA DESVIACION TIPICA  MINIMO MAXIMO

iy 1,05 0,23 1 ”
30 keV 2,77 0,57 2 4
ke 4,46 0,66 3 5
70 kev 4,88 0,38 3 5
ke 472 0,56 2 5
90 kev 3,96 0,65 2 5
L L 2,89 0,65 1 4
110 keV 1,93 0,65 1 3
AUy 1,23 0,423 1 2
130 kev 1,04 0,186 1 2
et by 1,02 0,132 1 2
150 keV 1,00 0,000 1 1

161



162

M: ELOISA SANTOS ARMENTIA

El lector 2 valor6 con la maxima puntuacion el ruido (es decir, las
imagenes eran menos ruidosas) cuando se realizaron las mediciones a
70 keV (4,88 = 0,38), siendo la valoracion subjetiva del ruido inferior
en los niveles de energia tanto menores como mayores, obteniendo los
resultados minimos a 150 keV (1£ 0,0)
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4.3.2.4. Valoracion del artefacto en la protuberancia

Los resultados de la valoracion subjetiva del artefacto del
endurecimiento del haz en la protuberancia se resumen en la siguiente
tabla (tabla 30).

Tabla 30. Media de los valores de puntuacion del lector 2 de la valoracion
subjetiva del artefacto del endurecimiento del haz.

MEDIA DESVIACION TIPICA  MINIMO MAXIMO

ke 3,54 1,09 1 5
50 keV 4,00 0,50 2 5
wley 4,11 0,36 3 5
70 kev 4,28 0,45 4 5
dley 4,58 0,50 4 5
90 kev 4,82 0,38 4 5
L 4,93 0,26 4 5
110 keV 4,95 0,23 4 5
vy 4,96 0,19 4 5
130 kev 4,89 0,31 4 5
rar ey 4,82 0,38 4 5
150 keV 4,79 0,41 4 5

El lector 2 valoré con la maxima puntuacion el artefacto del
endurecimiento del haz (es decir, el artefacto sobre la protuberancia
era menor) cuando se realizaron las mediciones a 120 keV (4,96 +
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0,19), siendo la valoracién subjetiva del ruido inferior en los niveles
de energia tanto menores como mayores, obteniendo los resultados
minimos a 40 keV (3,54 £+ 1,09).

4.3.3. Representacion grafica

4.3.3.1. Realce de la arteria

La representacion gréafica de los resultados del realce arterial se
resume en la siguiente figura (figura 43).
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| VALORACION CUALITATIVA DEL REALCE ARTERIAL |
| LECTOR 1 | | LECTOR 2
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Figura 43. A la izquierda, diagrama de linea del lector 1 de la valoracion
subjetiva del realce arterial a cada uno de los niveles de energia, donde cada
punto representa el valor de la media. A la derecha, diagrama de linea del
lector 2 de la valoracién subjetiva del realce arterial a cada uno de los niveles
de energia, donde cada punto representa el valor de la media.

4.3.2.2. Poligono de Willis

La representacién grafica de los resultados de la valoracion
subjetiva del poligono de Willis se muestra en la siguiente figura

(figura 44).
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VALORACION CUALITATIVA DEL POLIGONO DE WILLIS
LECTOR 1 LECTOR 2
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keV keV

Figura 44. A la izquierda, diagrama de linea del lector 1 y a la derecha,
diagrama de linea del lector 2 de la valoracion subjetiva del poligono de Willis a
cada uno de los niveles de energia, donde cada punto representa el valor de la
media.
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4.3.2.3. Ruido

La representacion grafica de los resultados de la valoracion
subjetiva del ruido se muestra en la siguiente figura (figura 45).

VALORACION CUALITATIVA DEL RUIDO

LECTOR1 LECTOR 2

3

VALORACION CUALITATIVA
VALORACION CUALITATIVA

T T T T T T T T T T T T | S S SR SN SN S S S S S

40 50 60 70 80 90 100 110120130140 150 40 50 60 70 80 90100110120130140150

keV keV

Figura 45. A la izquierda, diagrama de linea del lector 1 y a la derecha,
diagrama de linea del lector 2 de la valoracién subjetiva del ruido a cada uno de
los niveles energéticos, donde cada punto representa el valor de la media.

4.3.2.4. Artefacto del endurecimiento del haz
La representacion grafica de los resultados de la valoracion

subjetiva del artefacto del endurecimiento del haz en la protuberancia
se muestra en la siguiente figura (figura 46).
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VALORACION CUALITATIVA DEL ARTEFACTO EN

PROTUBERANCIA
LECTOR 1 LECTOR 2
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Figura 46. A la izquierda, diagrama de linea del lector 1 y a la derecha,
diagrama de linea del lector 2 de la valoracion subjetiva del artefacto del
endurecimiento del haz a cada uno de los niveles de energia, donde cada punto
representa el valor de la media.
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4.3.4. Correlacién interobservador

Se calculo el coeficiente de correlacion de Spearman para estudir
la concordancia interobservador. Cuando se evalué el conjunto de los
datos fue de 0,96.

Al analizar estos datos en cada una de las secciones (tabla 29):

- En el realce de la arteria fue de 0,96

- En la evaluacién de la definicion del poligono de Willis la
correlacion fue de 0.96

- Enlavaloracion del ruido fue de 0,96

- La correlacién en el artefacto de endurecimiento del haz sobre
la protuberancia fue de 0,93

Tabla 31. Coeficiente de correlacion de Spearman de la concordancia

interobservador.
COEFICIENTE DE SPEARMAN
CORRELACION DE TODO EL CONJUNTO DE DATOS 0,96
REALCE DE LA ARTERIA 0,96
POLIGONO DE WILLIS 0,96
RUIDO 0,96
ARTEFACTO DEL ENDURECIMIENTO DEL HAZ 0,93
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4.3.5. Lectura en consenso
La lectura en consenso en la valoracion del realce arterial, del
poligono de Willis, del ruido y del artefacto en la protuberancia tiene
unas graficas muy similares a las de los lectores 1 y 2 y se muestran
en la figura 47.

| REALCEEN ARTERIA | | RUIDO |

|\ |/

\ 1
.~ /
/
'-_ ¥ ¥ ¥ ¥ ¥ ¥ ¥ ¥ ¥ '\\l—_" y i : \M J
40 50 60 70 80 90 100 110 120130 140150 A;O ;0 5'0 7'0 8:7 95 10'0 1;0 1'20 130 1:301;0
keVv Kev
| POLIGONODE WILLIS | | ARTEFACTO EN PROTUBERANCIA

T ' = | > ‘\\\&
Y
/

i el

14 ) e
T T T T T T T T Mgy —p———
40 50 60 70 80 90 100 110 120130140150 40 50 60 70 80 90 100 110 120130140150

keV Kev

Figura 47. Grafica de la lectura en consenso de la valoracion subjetiva de cada
uno de los items valorados: realce arterial, ruido, poligono de Willis y artefacto
del endurecimiento del haz a cada uno de los niveles de energia estudiados.
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44. CORRELACION ENTRE LOS DATOS
CUANTITATIVOS Y LAVALORACION CUALITATIVA

4.4.1. Valoracion del realce arterial

Se representd con un grafico de linea la densidad media medida
en UH en la arteria y la media de la lectura en consenso de la
valoracion subjetiva del realce arterial, obteniendo el siguiente grafico
(figura 48), donde se observa cOomo cuantitativamente va
disminuyendo la densidad de la arteria a medida que disminuye el
nivel de energia (keV), mientras que en la valoracion subjetiva el
realce arterial se considera bueno (puntuacion 5) en una meseta hasta
70 keV, donde se produce un descenso de la puntuacién del realce.
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LECTURA EN CONSENSO
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Figura 48. Diagrama de linea, donde cada punto representa el valor de la
media. A la izquierda, medicién cuantitativa de la densidad de la arteria (en
UH), a la derecha, valoracion subjetiva de la lectura en consenso del realce
arterial.

4.2.2. Valoracion en conjunto del poligono de Willis

Se representd con un gréfico de linea la relacion sefial-ruido y la
relacién contraste-ruido en UH y la lectura en consenso de la
valoracion subjetiva del poligono de Willis, obteniendo el siguiente
resultado (figura 49): donde se ve que los graficos de relacion sefial-
ruido y de relacion contraste-ruido frente a la valoracion subjetiva del
poligono de Willis tienen una curva similar, con un maximo de
calidad entre 60 y 70 keV.
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RELACION SENAL-RUIDO
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Figura 49. Diagrama de linea, donde cada punto representa el valor de la
media. A la izquierda, arriba, RCR y abajo RSR; a la derecha, valoracién
subjetiva de la lectura en consenso del poligono de Willis.

4.4.3. Valoracion del ruido

Se representd con un gréafico de linea el ruido medido en UH de
forma objetiva (en la arteria, en la musculatura paraespinal, en el aire
y en la protuberancia) y la valoracion subjetiva del ruido en lectura en
consenso del ruido, representando el grafico con la escala invertida en
el eje de las ordenadas, obteniendo el siguiente grafico, donde se
observa gque cuantitativamente el ruido aumenta poco a poco a partir
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fundamentalmente de 70-80 keV, mientras que subjetivamente a partir
de 70 keV se produce un aumento importante de la valoracion del

ruido (figura 50).

| RUIDOEN LAARTERIA ||

RUIDO EN EL AIRE

{

------------

40 50 60 70 80 90 100 110 120130140150
keV

------------
40 50 60 70 80 90 100 110 120130140150
keV

RUIDO PROTUBERANCIA

LECTURA EN CONSENSO
DEL RUIDO

RUIDO EN EL MUSCULO ||
\ L J 1

40 50 60 70 80 90 100 110 120130140150

VALORACION CUALITATIVA
=S

"1 \ keV

UH
UH

........................

40 50 60 70 80 90 100 110 120130 140150 40 S50 60 70 80 90 100 110 120130140150
kev keV

Figura 50. Diagrama de linea, donde cada punto representa el valor de la
media. Arriba de izquierda a derecha; medicidon cuantitativa del ruido (en UH)
en la arteria, en la musculatura paraespinal, en el aire y en la protuberancia.
Abajo, valoracion subjetiva de la lectura en consenso del ruido.

4.4.4. Valoracion del artefacto en la protuberancia
Se representd con un grafico de linea el ruido en la protuberancia
y la lectura en consenso de la valoracion subjetiva del artefacto del
endurecimiento del haz con la escala invertida en el eje de las
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ordenadas, obteniendo el siguiente gréfico, donde se observa que
cuantitativamente el artefacto es menor a 80 keV mientras que en la
valoracion subjetiva el pico minimo se produce a 120 keV (figura 51).

RUIDO EN LA LECTURA EN CONSENSO
PROTUBERANCIA DEL ARTEFACTOEN
PROTUBERANCIA

2 3,75+
-

g §4.z5-
3
o 4,50 <
é o
o
< o

4(') 5(; 6(; 7(; 8(; 90' 10(') 11'01210 13'01;015:0 4'0 5'0 6'0 7:) SEJ 95101;11(;12;313(; 14(; 15(;
keV keV

Figura 51. Diagrama de linea, donde cada punto representa el valor de la
media. A la izquierda, mediciéon cuantitativa del ruido (en UH) en la
protuberancia. A la derecha, valoracion subjetiva de la lectura en consenso del
artefacto del endurecimiento del haz.
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4.5. REDUCCION DEL ARTEFACTO
METALICO CON LA ENERGIA DUAL DE LOS
DISPOSITIVOS VASCULARES INTRACRANEALES

451 EVALUACION OBJETIVA DEL RUIDO
GENERADO POR ARTEFACTOS METALICOS
En los 13 pacientes analizados el valor de ruido mas bajo tenido

fue a 130 keV (43 = 33 UH) y el mayor fue a 40 keV (179,3 £ 95 UH)
(p < 0,001) (figura 53). El ruido en los niveles energéticos mas bajos
(40-60 keV) eran mayores que en los niveles energéticos mas altos
(70-150 keV) (p < 0,05).

[4D60 keV] [70-150 keV]

o 8
° o ° [} o o
o
T T T T T L — T T T
0 s e 70 100 110 120 130 180 150
slor mon la reconstruccion (keV)

T T
80 90
noenergético de

Figura 52. Ruido (UH) en los diferentes niveles de energia. Hubo una diferencia
estadisticamente significativa entre los niveles monoenergéticos mas bajas (40-
60 keV) y los mas altos (70-150 keV).
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4.5.2 EVALUACION SUBJETIVA DEL RUIDO
EN PACIENTES CON DISPOSITIVOS METALICOS

En la valoracion del ruido la concordancia interobservador fue
buena (k = 0,72). Se muestra en la tabla 32 la valoracion subjetiva de
ambos radiologos evaluando la calidad de imagen de los pacientes con
clips y en la tabla 33 de los pacientes portadores de coils en los
distintos diferentes niveles energéticos. Estos resultados son similares
a los que se obtuvieron en la cuantificacion del ruido.

Tabla 32. Valoracion subjetiva por dos radidlogos (R1 y R2) independientes
entre si de la calidad de imagen en cada uno de los 12 niveles monoenergéticos
en pacientes con clips intracraneales.

150

40 50 60 70 80 90 100 110 120 130 140 KkeV

keV keV keV keV keV keV keV keV keV keV keV
R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2

11112 2 22 3 3 3 3 4444443333 33
111 1 1 2 2 2 2 2 3 3 3 3 444 4 4 4 4 4 4 4
111111222233 3333333331333
2 121 3 2 3 3 3 3 444445 45555555
1112112222333 333333132333
1111 2 3 2 3 3 4 4 4 4 45 45 45 4 4 4 4 4
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Tabla 33. Valoracion subjetiva por dos radidlogos (R1 y R2) independientes
entre si de la calidad de imagen en cada uno de los 12 niveles monoenergéticos
en pacientes con coils intracraneales

150

40 50 60 70 80 90 100 110 120 130 140 KkeV

keV keV keV keV keV keV keV keV keV keV keV
1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2 R1 R2
1111111111111 1111111 1111
11111111 1111111111111 111
1111111111111 1111111 1111

45.3 DIFERENCIAS OBSERVADAS EN
CUANTO AL TIPO DE DISPOSITIVO ANALIZADO

En el grupo de pacientes con coils el ruido fue mayor que en los
pacientes con clips (p < 0,001).

También se observo que la disminucion que se observaba al
aumentar el nivel energético fue mucho mas llamatico en los
pacientes portadores de clips que en los portadores de coils a medida
gue se aumentaba el nivel monoenergético. En este segundo grupo a
pesar incrementar progresivamente los niveles monoenergéticos la
disminucion del ruido no era significativa. Esta diferencia fue
estadisticamente significativa (p < 0,05).
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Tabla 34. Cuantificacion del para los pacientes con clips y coils en los niveles de

energia estudiados

CLIPS

COILS

40 keV

50 keV

60 keV

70 keV

80 keV

90 keV

100 keV

110 keV

120 keV

130 keV

140 keV

150 keV

252,5 (+87)
163,8 (+68)
106 (+48)
69,8 (+34)
47,6 (+24)
34 (+18)
26 (+13)
21,8 (29)
20,5 (+9)
19,8 (+5)
20,1 (24)

20,6 (+4)

116, 5(x41)
84,3 (+37)
70,3 (35)
64,7 (+34)

63 (+34)
62,8 (+34

63,2 (+34)

63,5 (+34)
64 (+34)

64,4 (+34)

64,5 (+34)

65 (+34)
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En las siguientes imagenes se muestra el comportamiento
radiologico a los diferentes valores monoenergéticos tanto de los clips
como de los coils, donde se puede observar con claridad que el
artefacto de los clips (figura 53) disminuye aumentando el nivel
monoenergeético, y los coils (figura 54) no se observa este fenGmeno
tan acusadamente.

70 keV

AL L
YO0 O e
P ‘a § 3 :

. o <, >

100 keV y 110keV

"h‘ | | "\“,

P

" AI c' ‘

130 keV 140 keV
’ "

'f-\‘~' 3 ’-\i‘v

< | <«

Figura 53. Paciente con un clip en la arteria carétida intracraneal interna
derecha. Se puede observar como el ruido va disminuyendo progresivamente al
incrementar el nivel monoenergético. A 140 keV el ruido era menor que en el
resto de los niveles.
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100 keVv

120 keV 140 keV 150 keV \
’l s /

Figura 54. Paciente con un coil localizado en la basilar: inicialmente se produce
una reduccion del artefacto metalico hasta aproximadamente 100 keV.
Posteriormente a pesar de incrementar el nivel de energia el ruido no
disminuye de forma significativa.

En la siguiente gréafica (figura 55) se muestra esta diferencia en el
comportamiento de los clips y de los coils en los diferentes
monoenergeéticos: los monoenergéticos con mayor keV (150 keV)
presentan menos ruido que los de menor keV (40 keV) de forma muy
Ilamativa en los clips pero poco Ilamativa en los coils.
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o de ruido (UH)

2l medi

Niv
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Figura 55. Representacion grafica del ruido medio (UH) a cada uno de los
niveles monoenergéticos en pacientes con clips (representado graficamente
con una linea continua) y coils (linea intermitente. En el estudio estadistico
estas diferencias fueron significativas [p < 0,05].

4.6. MODULACION AUTOMATICA DE DOSIS

Con el tubo de 80 kV (tubo A) los mAs de referencia fueron 252,
mientras que tras la modulacion automatica de dosis los mAs reales
fueron de 180,12 + 15,01 con un rango de 141 a 238 mAs (p < 0,01),
por lo que se produjo una reduccion de la corriente del tubo de un
28,57%.

Con el tubo de 140 kV (tubo B) con el filtro de estafio (Sn140kV),
los mAs de referencia fueron 126, mientras que tras la modulacion
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automatica de dosis fueron de 103,35 + 11,87, con un rango de 95-211
(p < 0,01), produciéndose por tanto una disminucion de la corriente
del tubo de un 18,7 % (tabla 35).

Tabla 35. Corriente de los tubos A (80 kV) y B (140 kV) en mAs.

Tubo A (80 kV) Tubo B (Sn140 kV)

mAs de referencia
252 126

mAs reales
180,12 + 15,01 103,35 + 11,87
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4.7. DOSIS DE RADIACION

La dosis de radiacion recibida por los pacientes se muestra en la
tabla 31.

4.6.1. CTDIvol

La media del CTDIvol que recibieron los pacientes fue de 6,62 +
0,45 mGy, con un rango de 5,98-11,1 mGy.

4.6.2. DLP

La media de DPL que recibieron los pacientes fue de 140,11 +
27,22 mGycm, con un rango de 108-314 mGycm

4.6.3. Dosis efectiva

La media fue de 0,29 + 0,06 mSv con un rango de 0,23-0,66.

Tabla 36. Dosis de radiaciéon que recibieron los pacientes.

MEDIA DESVIACION TIPICA MINIMO MAXIMO

CTDl,, (MmGy)

6,62 0,50 5,98 11,10

DLP (mGycm) 140,11 27,78 108 314
DOSIS EFECTIVA

(mSv) 0,29 0,06 0,23 0,66
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4.7. VALORES DE FUNCION RENAL

Solo se incluyeron para su estudio los pacientes que tenian
realizada una analitica con estudio de funcion renal 30 dias antes y 3
dias después del procedimiento, lo cual solo ocurrio en 25 pacientes.

El estudio de funcion renal previo al procedimiento se realizo
(figura 56)

- en 19 pacientes inmediatamente antes de administrar el
contraste

- en 1 paciente un dia antes

- en 2 pacientes 2 dias antes

- en 1 paciente 3 dias antes

- en 2 pacientes 6 dias antes

El estudio de funcion renal tras la administracion de contraste se
realizo

- en 18 pacientes a las 24 horas

- en 6 pacientes a las 48 horas

- en 1 paciente a las 72 horas
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MEDICION DE LA FUNCION RENAL PREVIA A LA ADMINISTRACION DE CONTRASTE |MEDICION DE LA FUNCION RENAL POSTERIOR A LA ADMINISTRACION DE CONTRASTE
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Figura 56. lzquierda, dias transcurridos entre la medicién de la funcién renal y
la administracion de contraste. Derecha: dias transcurridos entre la
administracion de contraste y la nueva evaluacion de la funcién renal.

4.7.1. Creatinina

Las cifras de creatinina antes y después del procedimiento se
muestran en la tabla 37.

Tabla 37. Valores de creatinina (en mg/dL) antes y después de la
administracion de contraste.

MEDIA DESVIACION TIPICA

CREATININA PREVIA mg/dL 0,93 0,39

CREATININA POSTERIOR mg/dL 0,95 0,43




Como se observa en
administracion de contraste fue de 0.93

la tabla,

4, Resultados

la creatinina previa a la

+ 0,39 mg/dL vy

posteriormente fue de 0,95 + 0,43 mg/dL, no siendo estas diferencias
estadisticamente significativas (p = 0,597) (figura 57).
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b

0,935

0930 =
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g
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PREVIA POSTERIOR

Figura 57. Representacion grafica de los valores de creatinina (en mg/dL) antes
y después de la administracion de contraste. A la izquierda, diagrama de linea
donde los puntos representan la media de los valores. A la derecha, diagrama
de cajas y bigotes.

4.7.2. Filtrado glomerular

Las cifras de creatinina antes y después del procedimiento se

muestran en la tabla 38.
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Tabla 38. Valores del filtrado glomerular (en mL/min/m2) antes y después
de la administracién de contraste.

MEDIA DESVIACION TIPICA

FILTRADO GLOMERULAR
PREVIO (mL/min/m? ) 57,60 7,05

FILTRADO GLOMERULAR
POSTERIOR (mL/min/m? ) 55,60 9,18

Como se observa en la tabla el filtrado previo a la administracion
de contraste fue de 57,6 + 7,1 mL/min/m® y posteriormente fue de
554 + 9,2 mL/min/m?, siendo estas diferencias estadisticamente
significativas (p = 0,039) (figura 58).
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Figura 58. Representacion grafica de los valores de filtrado glomerular (en
mL/min/m2) antes y después de la administraciéon de contraste. A la izquierda,
diagrama de linea donde los puntos representan la media de los valores. A la
derecha, diagrama de cajas y bigotes.
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5.DISCUSION

En este estudio se ha hecho una evaluacion de los TC con energia
dual de las arterias cerebrales desde dos puntos de vista diferentes:

1. Por una parte desde el punto de vista cuantitativo (midiendo la
densidad, el ruido y su relacién), donde se pone de manifiesto que la
RSR a 70 keV es lamés altay la RCR es méximaa 60 y 70 keV.

2. Por otra parte, desde un punto de vista subjetivo (valorando
cualitativamente las imégenes a los distintos niveles de energia). Los
dos lectores tuvieron una concordancia interobservador muy alta y que
el realce arterial era méximo a 40, 50 y 60 keV.

3. Se han comparado las curvas obtenidas en la evaluacion
objetiva y en la valoracion subjetiva, donde ambas curvas fueron
similares.

4. Por ultimo, en los pacientes con dispositivos metélicos
intracraneales (clips y coils) se ha puesto de manifiesto que en los
clips se disminuye significativamente el artefacto metalico al
aumentar el nivel monoenergético mientras que los coils se afecta
poco.

En los siguientes apartados se van a ir comentando uno por uno
estos puntos, con una parte de introduccién, comparacion con los
estudios de la literatura y con implicaciones clinicas en la practica
diaria. Por ultimo, se comentan las limitaciones de este estudio.

La capacidad de variar los niveles de energia del conjunto de
datos obtenidos con una TC con energia dual (TCED) constituye la
base de nuestra investigacion.
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Hasta hace poco, los equipos de TC que habia en el mercado
disponian de un Gnico tubo emisor de rayos x. En la literatura se habia
sugerido el uso de los potenciales de tubo bajos (en torno a 120 kV)
como un método para mejorar la calidad de imagen o la reduccion de
la dosis de radiacion &7,

Posteriormente se propusieron estrategias para seleccionar
automaticamente el potencial 6ptimo del tubo para la reduccién de la
dosis de radiacion .

Aunque la base teorica para la TC con energia dual se establecio a
finales de 1970 y Principios de 1980 por Alvarez y Macovski @y
Kalender et al. ', ha sido sélo a partir de 2006 cuando la TC de
energia dual ha hecho su camino en la practica clinica habitual. Esta
"resurreccion” de la TC de energia dual fue facilitada por la
introduccién comercial de la primera TC de doble fuente en 2006, que
permitia la adquisicion simultanea de imagenes con potenciales de
tubo diferentes.

Con la TC de doble energia y la sintesis de imagen
monocromatica se puede sintetizar la imagen en un amplio rango de
niveles de energia (en un rango de kiloelectronvoltios muy amplio)
por lo que con una Unica adquisicion, como se ha realizado en este
estudio, se pueden evaluar las imagenes reconstruyendo virtualmente
a todos los niveles de energia deseados desde 40 hasta 190 keV.

Una cuestion importante sobre el wuso de imagenes
monocromaticas obtenidas con una TC de doble fuente con energia
dual, que es el objetivo principal del presente estudio, es intentar
determinar la energia monocromatica Optima para maximizar el
contraste, para minimizar el ruido, o para maximizar la relacién
contraste-ruido en el estudio de las arterias cerebrales.
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En este sentido, hay estudios con fantomas que evallan esto,
como por ejemplo el de Yu et al ®.

Se ha demostrado en varios articulos, y también en esta tesis, que
las adquisiciones de energia a kilovoltajes mas bajos de los 120 kV
tradicionalmente empleados se puede traducir en una mejor calidad de
imagen e, incluso en los Gltimos afios, teniendo en cuenta la mejora en
la calidad de la imagen por el aumento de la densidad del yodo, se ha

propuesto una reduccion de la cantidad de contraste administrado
78,79, 80, 81)

En este estudio no se ha evaluado la reduccion de la
administracion de contraste, ya que se ha centrado Unicamente en la
calidad de la imagen con un protocolo estandar, que no ha variado a lo
largo del estudio, para conseguir una muestra homogénea, aunque en
un futuro probablemente haya que introducir como variable la
reduccion de la cantidad de contraste yodado administrado.

Respecto a la calidad de la imagen en esta muestra se ha podido
constatar que la densidad de los vasos con yodo efectivamente es
méaxima al menor nivel de energia estudiado, 40 keV (inmediatamente
por encima del limite K del yodo).

El principal problema que tienen los estudios con energia dual es
el ruido, que tiene un alto impacto en la calidad de las imagenes. De
hecho, ya desde los origenes de la energia dual en 1988, se proponen
técnicas para reducir el ruido en los estudios de TC con energia dual
®2)En este estudio se observa que el ruido va disminuyendo desde 40
keV hasta 70 keV, momento a partir del cual se produce nuevamente
un aumento del mismo. Este comportamiento se ha visto en todos los
estudios previamente publicados sobre energia dual y cuantificacion
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del ruido, y las explicaciones estan en el articulo de Pinho et al. ®. y
en el de Huda et al. ®*:

- El ruido de la imagen mas alto en la serie de 40 keV
podria atribuirse a que para obtener esta serie se eligen mas fotones
del haz del tubo de baja tension (del tubo de 80 kVp). La seleccién
preferencial del haz de baja tension del tubo contribuye
significativamente al ruido de la imagen y a los artefactos.

- Por el contrario, las imagenes reconstruidas a 70 keV
corresponden al valor medio de las dos adquisiciones a 80 y
140kVp. Ademas, en el software de reconstruccion de los diferentes
monoenergéticos estd integrado un sistema de supresién del ruido,
lo cual estda de acuerdo con los hallazgos experimentales de
Kalender et al. /.

En este estudio se ha hecho una evaluacion de los TC con energia
dual de las arterias cerebrales desde dos puntos de vista diferentes:

5. Por una parte desde el punto de vista cuantitativo (midiendo la
densidad, el ruido y su relacion).

6. Por otra parte, desde un punto de vista subjetivo (valorando
cualitativamente las imagenes a los distintos niveles de energia).

7. Por ultimo se han comparado las curvas obtenidas en la
evaluacion objetiva y en la valoracién subjetiva.

Un aspecto novedoso del presente trabajo es cotejar y contrastar
los resultados obtenidos en la evaluacion objetiva y la valoracién
subjetiva. En los articulos donde se efectia esta doble evaluacién
objetiva y subjetiva, como por ejemplo el de De Zordo et al. o el de
Wichmann et al. ®® se comentan los resultados objetivos y subjetivos
en tablas diferentes y no se intenta buscar la relacion entre ellos.
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5.1. VALORACION CUANTITATIVA

Respecto a los valores cuantitativos, en la medicion de la
densidad y del ruido se encontraron resultados similares a los de la
literatura.

5.1.1. VALORACION DE LA DENSIDAD

Las curvas de densidad en la arteria, en el aire y en la
protuberancia sufren desde 40 keV hasta 150 keV un descenso
continuo, con una curva parabélica como describen Apfaltrer et al. ©®
en el estudio que hacen de las arterias pulmonares. La curva que ellos
obtienen en su trabajo al medir la densidad en las arterias pulmonar es
muy similar a la obtenida en este estudio.

Se encontraron resultados similares en estudios angiograficos
pulmonares CT utilizando DECT, donde las reconstrucciones
monoenergeticas a bajos kiloelectronvoltajes permitieron la reduccién
de la carga de yodo al tiempo que mejoraba la atenuacién vascular y el
mantenimiento de la relacion sefial a ruido (RSR) en comparacion con
la clésica adquisicién de TC de energia tnica a 120 kv ©7:89).

En el trabajo de Hu et al. ® se obtienen también las curvas de
densidad de sefial en la aorta y en la porta (ya que estudian el
comportamiento del yodo en las arterias y en las venas) y también son
similares a las obtenidas en nuestro estudio.

En la publicacién de Schneider et al. ©? en la que se estudian las
arterias cerebrales y las arterias cervicales, los resultados son también
muy similares, tanto en la morfologia de la curva como en los valores
de densidad obtenidos.
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Los articulos publicados no muestran las curvas de densidad en la
musculatura paraespinal ni en el aire © % 8% %) gglo muestran las
gréficas de la relacion sefal-ruido y contraste-ruido, por lo que no
podemos cotejar nuestros resultados con los de la literatura.

Cuando analizamos el comportamiento de la densidad en los
cuatro medios se observa que el comportamiento es practicamente
similar al estudiar la densidad del yodo (en la arteria), en los tejidos
blandos (musculatura paraespinal), el ruido de fondo (en el aire) y en
la protuberancia. La diferencia que existe entre las curvas
probablemente pueda ser justificada por la diferencia del orden de
magnitud que hay entre los diferentes medios estudiados: por ejemplo,
a 80 keV las densidades fueron 734,11 + 213,08 UH, 58,39 + 23,16
UH, -994,46 + 9,62 UH y 56,99 + 26,04 UH respectivamente para el
yodo, la musculatura paraespinal, el aire y la protuberancia.

El comportamiento de las curvas del yodo y de la protuberancia es
mas predecible, siendo una curva parabdlica, mientras que para la
musculatura paraespinal y para el aire el comportamiento es algo
menos predecible, probablemente mas que por cambios en la densidad
de estos tejidos, sea justificado por artefactos de contaminacion
cruzada, que es como los define Li et al. ©©.

5.1.2. VALORACION DEL RUIDO

Las curvas de ruido son bastante similares entre si en este estudio;
en todos los casos el ruido es maximo a 40 keV, después se produce
un descenso progresivo y una vez alcanzado el minimo vuelve a
ascender el nivel de ruido. En la arteria el ruido minimo es a 100 keV,
momento a partir del cual vuelve a producirse un muy discreto
aumento. En el masculo el minimo se produce a 80 keV vy el ascenso
posterior es mayor. En el aire el minimo es a 70 keV con un ascenso
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de la parte final de la curva también mayor que el que se produce en la
arteria y similar al que se produce en la musculatura paraespinal. En la
protuberancia el minimo es a 80 keV y el descenso posterior es una
curva intermedia entre las curvas anteriores (entre la arteria, con
minimo aumento, y las de la musculatura y el aire, con mayor
aumento del ruido) (figura 57).

Las curvas de ruido obtenidas en este estudio en la arteria son
iguales a las curvas de otros autores sobre fantomas, como por
ejemplo en el estudio de Lifeng Yu et al. ®®, que calcularon que para
que el ruido fuera minimo las energias éptimas eran 68, 71, 74,y 77
keV para los fantomas pequefio, mediano, grande y extra grande
respectivamente.

Las curvas de ruido que hemos obtenido en este estudio también
son similares a los estudios con pacientes, como el de Schneider et al.
B2 en el estudio de las arterias cerebrales, observando una
disminucion del ruido desde 40 keV hasta 70 keV, momento a partir
del cual se produce nuevamente un aumento del mismo.

Respecto a las curvas de ruido en el aire y en la musculatura
paraespinal, normalmente no aparecen reflejadas en la literatura pero
los valores son similares.

La curva de ruido en la protuberancia si aparece reflejada en el
estudio de Pomerantz et al. ®® y es también similar a la obtenida en la
presente tesis. El estudio que hacen ellos no es de optimizacion de un
angioTC, sino del estudio de TC cerebral con energia dual, por lo que
es, hasta donde en esta tesis se ha revisado, el Unico articulo que
evalla este artefacto con energia dual.
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5.1.3. RELACION SENAL-RUIDOY
RELACION CONTRASTE-RUIDO

Con los datos cuantitativos hemos calculado las relaciones sefial-
ruido y contraste-ruido.

5.1.3.1. Relacion sefial-ruido (RSR)

La relacion sefial-ruido es la relacion de la sefial que contiene la
informacién con el ruido de la misma, y se calcula con la féormula ya
descrita anteriormente:

RSR= atenuacion yaso/ruido yaso

Asi que solo tiene en cuenta el vaso sanguineo que se va a
estudiar, sin valorar el resto de los tejidos circundantes.

En este estudio la mejor relacion sefial-ruido ha sido la obtenida a
70 keV, con diferencias estadisticamente significativas respecto a los
demaés niveles de energia estudiados.

Por el contrario, no se observaron diferencias significativas a
varios niveles de energia diferentes (40-100, 10-110....). La
explicacion de estos resultados la encontramos al analizar la curva: se
observa que la RSR es baja en 40 keV, va ascendiendo hasta el valor
de 70 keV y luego vuelve a bajar, pero los puntos de RSR estan a la
misma altura a 40 que a 100 keV, el de 50 keV esté entre los puntos
de las medias de 90 y 100 keV, etc. Es decir la curva exhibe forma de
campana y efectivamente hay varios niveles de energia que tienen la
misma RSR.

Los resultados estan acordes con los de la literatura, donde, en

practicamente todas las regiones anatomicas estudiadas hasta el
momento la RSR es mejor a 70 keV (por ejemplo, en los estudios de
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Schneider et al. ®? en las arterias cerebrales y en los estudios de
Apfaltrer et al. ®V en las arterias pulmonares).

Sélo hay una excepcion, que es el estudio de Scheske el at. ©? en
el que en el miocardio es maxima a 80 keV (aunque explican que es
alta desde 60 hasta 80 keV, sin especificar si hubo diferencias
estadisticamente significativas entre ellos), y la diferencia con nuestro
estudio probablemente radique en que nosotros hemos estudiado la
relacién sefial-ruido en el interior de un vaso y ellos en el miocardio,
que como realza menos que un vaso puede tener un valor energético
optimo diferente.

5.1.3.2. Relacion contraste-ruido (RCR)

La relacion contraste-ruido en nuestro caso obtuvo los méximos
resultados a 60 keV. Al hacer la comparacion con el resto de los
niveles de energia fueron todas las diferencias entre ellos
estadisticamente significativas tras hacer la correccion de Bonferroni.
La explicacion la ofrece nuevamente la grafica ya que, al analizarla, se
ve que los puntos de las medias no coinciden en altura (como ocurria
en la tabla de la relacion sefial-ruido).

El Gnico articulo publicado sobre las arterias cerebrales obtiene la
maxima RCR a 60y 70 keV (34 + 14 vs. 34 + 13 respectivamente), ©?
pero no especifican si hubo diferencias significativas entre ellos,
aunque por lo que parece en la grafica los resultados fueron bastante
similares.

En el estudio basado en un fantoma teérico, Yu et al. ®
demostraron que la energia monocromatica éptima depende de varios
factores del tamafio del paciente y también demostraron que para la
maxima relacion contraste-ruido del yodo, las energias Optimas eran
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66, 68, 70, 72 keV los fantomas pequefio, mediano, grande y extra
grande respectivamente.

En nuestro caso, el tamafio del area estudiada es menos
importante que en otros estudios ©" 8 % ya que como hemos
estudiado las arterias cerebrales, el tamafio de la cabeza varia poco (no
como ocurre en otras regiones de la anatomia como por ejemplo en el
abdomen, donde hay una importante variabilidad entre individuos),
por lo que las disquisiciones que se hacen en este articulo sobre el
tamafo del fantoma son poco relevantes cuando el tamafio del objeto
de estudio varia poco. De hecho, en otras regiones de la anatomia
cuando el didametro del paciente es grande, se realiza la exploracion
aumentando el kilovoltaje.

5.14. RESUMEN DE LA VALORACION
CUANTITATIVA

En la revision de la literatura hay varios estudios que evaltan los
niveles de energia de las adquisiciones duales, pero solo hemos
encontrado un estudio dirigido a evaluar las arterias cerebrales ©?,
articulo en el que se comparan las reconstrucciones monoenergéticas
desde 40 hasta 120 keV con la reconstruccion convencional a 120
kVp. Estos autores estudian tanto las arterias cervicales como las
cerebrales, y dentro del grupo de las arterias cerebrales incluyeron 34
pacientes, concluyendo que el mejor nivel de energia es a 60 keV.
Como se ha mencionado, al comparar las curvas que ellos obtuvieron
de intensidad de sefial en la arteria, de ruido en la arteria y de relacion
sefial-ruido y contraste-ruido, se ve que son muy similares a las que
observamos en este trabajo. La Unica diferencia es que en nuestro caso
la relacién sefial-ruido es mayor a 70 keV vy la relacién contraste-ruido
es mayor a 60 keV.
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Sudarski et al. ¥, en un estudio similar evaltan la aorta y las
arterias mesentérica superior e iliaca externa, obteniendo la mejor
relacion sefial-ruido a 70 keV.

Pomerantz et al. ®® en un estudio con energia dual del
parénquima cerebral (no de las arterias cerebrales) propusieron 65 keV
como el valor éptimo.

Por tanto, por la tendencia de todos estos estudios probablemente
los valores entre 60 y 70 keV sean Optimos para practicamente toda la
poblacion e incluso en préacticamente todas las anatomias.

Unicamente el estudio de Wang et al. ©¥, que hace la valoracién
de los monoenergéticos desde 50 hasta 70 keV de uno en uno keV
sobre la venografia hepatica con TCED, demuestran que la RCR es
maxima a 66-68 keV

Yu et al. ® con los fantomas concluyen que el nivel energético
Optimo es a 80 keV, pero su fantoma es de cuerpo, no de cabeza, por
lo que probablemente, como también ellos comentan, el tamafio del
volumen a estudiar haga que haya que individualizar el keV 6ptimo
por regiones anatémicas y en funcién del volumen del paciente.

Nosotros no hemos hecho una comparacién con la reconstruccion
a 120 kVp, puesto que esta reconstruccion se hacia tradicionalmente
para que la imagen obtenida se pareciera lo mas posible a las TC que
se hacian hasta ahora, pero dado que ya ha quedado demostrado por
otros autores, tales como Yu et al. ™ y Apfaltrer et al. ®® hemos
desestimado esta linea de investigacion
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5.2. VALORACION CUALITATIVA

La concordancia interobservador fue muy buena, tanto en el
estudio del conjunto de los datos como en cada uno de los items
evaluados, con unas graficas muy similares entre los dos lectores. Una
valoracion subjetiva siempre tiene el sesgo de la variabilidad entre los
observadores, pero al ser buena la concordancia entre los lectores da
fortaleza al estudio.

En la valoracion del realce arterial la puntuacion es maxima a 50
keV, 60 keV y 70 keV, siendo a partir de ahi inferior y con unos
valores minimos a 140 keV y 150 keV; es decir, que los dos lectores
consideran que el realce arterial es muy bueno (4,6 sobre 5) desde 50
hasta 70-80 keV, momento a partir del cual ya se produce un
importante descenso en la valoracion del realce arterial hasta 130-140-
150 keV donde es précticamente 1 (el minimo).

En cuanto al ruido, el mejor nivel de energia (es decir, el que tenia
subjetivamente menor ruido) fue a 70 keV. De 40 a 70 keV la curva
ascendia hasta el maximo y luego volvia a descender al nivel minimo
(puntuacion de 1) a 130, 140 y 150 keV.

La valoracion subjetiva de la definiciobn de los bordes del
poligono de Willis fue valorada por ambos lectores como méxima a
70 keV, siendo menor en los niveles de energia tanto inferiores como
superiores.

El artefacto del endurecimiento del haz en la protuberancia fue
menor a 100, 110 y 120 keV. EI méximo artefacto se produjo a 40
keV, fue progresivamente menor hasta 130 y luego volvié a empeorar
a partir de 140 keV. Estos datos estan de acuerdo con lo publicado
hasta ahora, donde se ha visto que la aplicacion monoenergética es
capaz de reducir este artefacto.
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En el estudio de De Zordo et al. ® hacen una evaluacién de las
arterias pulmonares con diferentes protocolos: con energia dual a
100/140 kV, con alto pitch a 100 y 120 kV y con una TC
convencional a 100 y a 120 kV. En una tabla resumen las valoraciones
subjetivas de cada uno de los TCs utilizados, pero no hacen una
valoracion de cada uno de los niveles de energia del monoenergético.

Wichmann et al. ®® realizan una valoracién subjetiva con dos
lectores de los monoenergéticos en los tumores de cabeza y cuello. La
concordancia interobservador la realzaron calculando la Kappa de
Cohen, con una concordancia moderada que variaba entre 0.39 y 0.49.
Obtuviero la calidad global de la imagen dptima a 60 keV, la lesion se
delimitaba subjetivamente mejor y los margenes erna méas nitidos a 60
keV, vy el ruido de la imagen era mayor a 100 keV. En el presente
trabajo se valoro el realce arterial (que estos autores no evallan puesto
que es un estudio de realce tumoral parenquimatoso) y el ruido.
Nosotros el méximo ruido lo vemos a 70 keVV mientras que ellos lo
tuvieron a 100 keV (aunque hay que decir que habia poca diferencia
entre 60, 80 y 100 keV), y esta diferencia puede ser debida a que su
estudio estd hecho en el cuello y quiza en nuestro caso por estar
evaluando una estructura intracraneal el ruido puede variar.

Chen et al. ©® realizaron también una valoracién subjetiva de la
angiografia por TC con energia dual de alto pitch, y ellos evaltan
Unicamente si es mejor administrar 40 o 50 ml de contraste con TC de
energia dual a 100/Sn140 kV no evaluando las iméagenes
monoenergeéticas sino que unicamente evaluaron la serie mezcla a 0,6,
por lo que nuestros resultados no pueden ser comparados con los
suyos.
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5.3. RELACION ENTRE LOS RESULTADOS
CUANTITATIVOS Y CUALITATIVOS

Dado que la concordancia interobservador fue muy alta los datos
cualitativos que se utilizaron para compararlos con los datos
cuantitativos son los datos de la lectura en consenso entre los dos
lectores.

En este trabajo lo que se ha denominado “valoracion subjetiva del
poligono de Willis” se ha comparado con las relaciones sefial-ruido y
contraste-ruido, porque estas relaciones en realidad consisten en una
combinacidn entre el realce y el ruido (o bien solo de la arteria o bien
teniendo en cuenta todos los tejidos de alrededor), y por tanto evaltan
el conjunto de datos de la imagen, que es lo que en realidad ha hecho
cada uno de los lectores en la valoracion subjetiva del poligono de
Willis.

Las otras comparaciones que se han realizado son mas directas.

La valoracion subjetiva del realce arterial se relaciona
directamente con las UH medidas en la arteria.

La valoracion subjetiva del ruido del conjunto de la imagen se
relaciona directamente con el ruido en la arteria, musculo,
protuberancia y aire (desviacion estandar de las UH). Lo Unico que se
ha hecho aqui es que para comparar las graficas se ha invertido el eje
de las ordenadas de la valoracion subjetiva para que sean
comparables; es decir, la valoracion cuantitativa del ruido mide la
desviacion estdndar de las unidades Hounsfield, por tanto, a menor
ruido, menor distorsion (y por tanto menor valor de UH), mientras que
en las escalas subjetivas se ha hecho la cuantificacion poniendo un
valor de 1 (Sruipo = 1) a “importante, el ruido impide la valoracion
del estudio” y un valor de 5 (Sruipo = 5) a “no hay grano”.
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La valoracion subjetiva del artefacto del endurecimiento del haz
en la protuberancia se ha comparado con el ruido en la protuberancia
(desviacion estandar de las UH). Aqui también se ha invertido el eje
de las ordenadas en la valoracion subjetiva para que sean
comparables; es decir, la valoracion cuantitativa del ruido mide la
desviacién estandar de las unidades Hounsfield, por tanto, a menor
ruido, menor distorsion (y por tanto menor artefacto de
endurecimiento del haz), mientras que en las escalas subjetivas se ha
hecho la cuantificacién poniendo un valor de 1 (SproTuserancia = 1) a
“el artefacto es importante ¢ impide la valoracion de la arteria basilar”
y un valor de 5 (SPROTUBERANCIA =5) a “no hay artefacto”.

En el dnico estudio que hay hecho sobre las arterias cerebrales de
Schenider et al. ©® no hacen una valoracién subjetiva de la calidad de
la imagen, probablemente por la dificultad para correlacionar los datos
cuantitativos con los cualitativos.

En este trabajo la comparacion entre los graficos obtenidos por las
valoraciones cuantitativas y cualitativas fueron muy similares, con los
siguientes matices:

- El realce arterial en las valoraciones cuantitativas va
disminuyendo poco a poco a medida que se aumenta el nivel de
energia, mientras que en la valoracion subjetiva se ve que la calidad es
optima (puntuacion de 5) hasta 80 keV, momento a partir del cual se
produce un descenso brusco de la puntuacion de la calidad hasta 130
keV, donde ya el realce es deficiente. En el estudio de Ertl et al. ©®
realizaron angioTCs de arterias cerebrales a 80, 120 y 140 kV, y los
lectores subjetivamente puntuaron de forma mas positiva el realce con
contraste a 120 y 140 kV que en el grupo de 80 kV, pese a que los
valores absolutos de densidad demostraban que el mayor contraste
entre el parénquima y los vasos se conseguia a los V mas bajos (a 80
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kV). Estas diferencias fueron mas pronunciadas en los vasos préximos
a estructuras vasculares, sobre todo en la carétida (en el segmento C2)
en el seno cavernoso. En el presente estudio no se ha estudiado la
porcién petrosa de la carétida, pero seria interesante en el futuro abrir
ahi una nueva linea de investigacion con energia dual, que hasta
nuestro conocimiento todavia no se ha publicado nada al respecto.

Esto también se observo en un estudio con un fantoma por Claves
et al. ©®” donde advirtieron que aumentaba el error de las medidas
vasculares cuando la atenuacion era inferior a 100 UH o superior a
250 UH; es decir, que una densidad demasiado alta en el interior del
vaso no se acompafia de una mayor puntuacién subjetiva, como ocurre
en el presente estudio. De hecho, ellos también concluyen que la
atenuacion de los tejidos blandos adyacentes a los vasos también
aumenta a los V mas bajos, por lo que se reduce el contraste entre el
vaso Y los tejidos adyacentes.

- En la valoracion del ruido, en las mediciones cuantitativas se
ve como desde 40 hasta 70 keV se produce un descenso progresivo del
ruido, con el minimo en 70 keV, momento a partir del cual aumenta
discretamente a medida que aumenta en nivel de energia. Sin embargo
en la valoracién subjetiva la primera parte de la curva es similar, sin
embargo luego se produce un mayor aumento del ruido de forma que
subjetivamente a 130 keV el ruido era similar a 40 keV. Por tanto,
aunque la medida del ruido es poco importante cuantitativamente, ese
aumento se acompafa de un detrimento de la calidad de imagen que
desde el punto de vista subjetivo tiene importante impacto visual.

- El artefacto del endurecimiento del haz es importante en las
TC de cerebro, donde la protuberancia debe ser evaluada lo mejor
posible; en los angio-TC cerebrales la protuberancia tiene menos
importancia, pero dado que la arteria basilar se localiza en la cisterna
perimesencefalica en este estudio también se ha evaluado. Al valorar
el artefacto del endurecimiento del haz en la protuberancia
cuantitativamente es menor a 80 keV mientras que la valoracion
subjetiva se evala como minimo a 120 keV.
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Este dato ha sido evaluado previamente en el estudio de
Pomerantz et al. ® quienes hicieron un estudio de la realizacion de
TC cerebrales con energia dual, realizando el estudio para maximizar
la diferenciacion entre sustancia gris y sustancia blanca y
minimizando el artefacto del endurecimiento del haz en la
protuberancia. El estudio es sélo cuantitativo, no hacen valoracion
subjetiva, y los valores cuantitativos de ruido en protuberancia son
similares aunque en nuestro estudio el minimo ruido se observa a 80
keV y en su estudio lo obtienen a 75 keV (nosotros hemos estudiado
los niveles de energia de 10 en 10). Sus los resultados quiza no son
totalmente comparables con los nuestros puesto que el TC que ellos
utilizan es de cambio rapido de voltaje y es un estudio de parénquima
cerebral, por lo que la corriente del tubo (los mAs) era superior a la
utilizada en nuestro estudio de las arterias cerebrales. De todas formas,
en ningun momento este artefacto impidid la visualizacion de la
arteria basilar. Tras este valor de 75 keV la curva que ellos obtienen,
al igual que la nuestra, vuelve a ascender.

Los autores ©¥ no efectuaron una valoracién subjetiva del
artefacto del endurecimiento del haz en la protuberancia, y dado que
en nuestro estudio hay diferencias entre los valores objetivos y
subjetivos (en la valoracion subjetiva el artefacto es menor a 120 keV)
quizd seria importante plantear en trabajos futuros una nueva
evaluacion de las iméagenes de energia dual para comprobar por qué se
produce esta diferencia y qué es mas importante, si la medicién
cuantitativa o la medicion subjetiva del ruido a este nivel.

Este artefacto se ha estudiado mucho porque es el responsable del
deterioro de la calidad de la imagen en muchas ocasiones. Donde mas
se produce este artefacto es ante la presencia de metal. Este artefacto
se produce porque el haz de rayos se endurece al atravesar un objeto
(la energia se incrementa porque los fotones de baja energia son
absorbidos antes que los de alta energia). A mayor endurecimiento,
mayor es la sefial del haz de rayos al alcanzar los detectores. Cuando
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existen muchas interfases (aire-liquido, aire-hueso, liquido-hueso)
pueden aparecer bandas oscuras al existir una gran variacion en el
grado de endurecimiento del haz al atravesar uno y otro objeto 52,

Una posible explicacion a este hallazgo podria ser que el ruido, en
general, se cuantifica como la desviacion estandar de la medicion de la
densidad en una determinada region. Es decir, mide la distorsion en la
imagen. Cuando hay artefacto aumenta la distorsion y, por tanto,
aumenta el ruido. En este caso particular se debe realizar una
valoracion cuantitativa y otra cualitativa:

- En la cuantificacion del ruido se miden todos los pixeles
incluidos en el ROI de la protuberancia; es decir, que analiza una
superficie de 200 mm?. Por tanto, en este ROI se estan midiendo dos
cosas a la vez: el parénguima encefalico y el artefacto del
endurecimiento del haz. En cuanto al parénquima encefalico, viendo
todos los resultados de este y de todos los demés estudios
mencionados en la bibliografia de este trabajo ©¥ , se ha demostrado
que en todos los tejidos estudiados va disminuyendo el ruido a medida
que aumenta el keV a partir de 70 keV, y por tanto en la protuberancia
también lo hard .A la vez, en la misma medida de distorsion, se intenta
cuantificar el artefacto del endurecimiento del haz. Este artefacto se ha
visto en otros estudios efectuados en otros niveles anatdmicos (y sobre
todo en estudios con implantes metalicos) que disminuye con el
aumento del nivel de energia monoenergético.

- En la valoracion subjetiva s6lo se tuvo en cuenta el artefacto
del endurecimiento del haz, es decir, se valoro solo el artefacto
tipicamente lineal que desde los pefiascos se dirigen hacia la
protuberancia, sin tener en cuenta el resto del parénquima que, por los
motivos previamente explicados, se sabe que la imagen sera cada vez
mas homogénea.

En esta tesis no se han comparado los resultados de las
reconstrucciones monoenergéticas con la reconstruccion virtual a 120
kVp que han hecho otros autores ©%3*%)  fundamentalmente por dos
motivos: el primero es porque los autores que previamente lo hicieron
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observaron que siempre fue superior la reconstruccion &ptima
(aproximadamente a 70 keV), por lo que es una linea de investigacion
ya evaluada, y el segundo es porque esta reconstruccion virtual a 120
kVp se ha visto que se puede ponderar a 0,3, 0,5 0 0,6 (es decir,
tomando un 30% del tubo de 80 y un 70% del tubo de 140 kV, un
50%-50% 0 un 40%-60%). Como Apfaltrer et al. ®® comentan, esta
ponderacién depende de la casa comercial y, al fin y al cabo, es
también una reconstruccion virtual ponderando los resultados de los
dos tubos, al igual que las reconstrucciones monoenergéticas.

Una nueva linea de investigacion abierta en el momento actual se
basa en una mejora de estas reconstrucciones monoenergéticas: En
nuestro conocimiento solo hay un articulo publicado en la literatura
sobre la aplicacién “Mono+ " por Grant et al. ®® | aplicacién en la
cual se reconstruye una imagen mezcla a partir del alto contraste de la
serie de 40 keV con la imagen de menor ruido (demostrado en varios
articulos que corresponde con la imagen de 70 keV) para mejorar la
relacion contraste-ruido, pero de momento no hay nada publicado en
pacientes.

5.4 REDUCCION DEL ARTEFACTO
METALICO DE LOS DISPOSITIVOS METALICOS
VASCULARES INTRACRANEALES

Adquirir las arterias cerebrales con energia dual puede ser de gran
ayuda. En este estudio y en otros territorios vasculares se ha
demostrado y publicado que a baja energia, es decir, evaluando los
monoenergéticos mas bajos, la opacidad de los vasos es mayor,
mejorando su visualizacion.
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Cuando hay elementos metalicos incracraneales sin embargo nos
podemos aprovechar de la reduccion que se produce en el artefacto
metalico en las reconstruccion de los valores de energia méas altos (a
altos keV). Esto ya habia sido descrito en pacientes intervenidos de la
columnay con fijaciones metalicas en traumatoldgica.

Como en el resto de los elementos metélicos estudiados, los
resultados demuestran que en los niveles energéticos mas altos se
disminuye el artefacto de estrella al valorar tanto los clips como los
coils. La valoracién subjetiva obtuvo una buena concordancia
interobservador. Los resultados entre la valoracion objetiva y
subjetiva fue concordante.

El menor ruido se observé en 70-150 keV. El nivel mas bajo fue a
130 keV, y en todos los casos el artefacto de estrella disminuyé de
forma mas llamativa en los pacientes con clips.

Al evaluar estos pacientes se vio que en el grupo de clips este
efecto era claramente Ilamativo, sin embargo en los coils este efecto
era menos llamativo.

El metal puede ocasionar mas o menos artefacto dependiendo de
varios factores: por una parte del metal que sea. EI mas empleado es el
titanio porque asi se puede utilizar en la resonancia. En este subgrupo
de pacientes la composiciéon es diferente: los clips son de titanio
mientras que los coils suelen ser un ovillo de platino. Otro factor que
influye es la orientacion del material metalico: el clip suele ser lineal
mientras que el coil se repliega sobre si mismo para conformar el
ovillo. Estos dos factores pueden estar colaborando al diferente
comportamiento en los niveles monoenergéticos, y que la forma del
coil replegada ‘‘en ovillo’> tenga mas artefacto y mas dificil de
solucionar con los monoenergeéticos que los clip, que tiene son linales.
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Teniendo en cuenta estos resultados seria recomendable que en
los centros con disponibilidad de TC de energia dual, en pacientes con
clips y/o coils intracraneales seria recomendable realizar los controles
con energia dual .

Este analisis tiene limitaciones. La principal, teniendo en cuenta
que se ha analizado un pequefio grupo de pacientes de todo el tamafio
muestral, hay un escaso numero de pacientes. La angiografia por
sustraccion digital sigue siendo el gold standard en pacientes con
aneurismas tratados, sin embargo es una técnica invasiva por lo que el
angio-TC y angio-RM son buenas alternativas para el control de estos
pacientes; se prefiere la angio-RM por su mayor sensibilidad par
detectar flujo en el interior del aneurisma y porque no utiliza
radiacion. Hay que sefialar que no hemos estudiado el resto de las
arterias intracraneales al variar el nivel monoenergético debido a que
es lo que se evalla en el resto de la presente tesis.

5.5 MODULACION AUTOMATICA DE DOSIS

La dosis de radiacion es siempre un factor a tener en cuenta en los
estudios que utilizan radiaciones ionizantes. La realizacion de una
radiografia de térax habitual, es decir, una proyeccion posteroanterior,
supone 0.02 mSv y esto es equivalente a 2,4 dias de radiacion
ambiental que recibimos del cosmos y de los elementos radioactivos
que naturalmente se encuentran en nuestro entorno.

Las radiaciones ionizantes pueden ocasionar dafio en los ndcleos
celulares a través de varios mecanismos. Los que ocasionan efectos
mas deletéreos son los que que afectan al acido desoxirribonucleico
(ADN, tales como formacion de radicales libres, aparicién de
mutaciones y fallos en la reparacién de la cadena de ADN @, Esto
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puede favorecer la aparicion de cancer. Lobrich et al. demostraron
que se habia producido dafio en las cadenas de ADN en pacientes in
vivo al realizarles una TC con unas dosis que oscilaban entre 4.8 a
17.4 mGy “Y. En el estudio BEIR VII se plantea que el riesgo de
padecer una neoplasia solida secundaria a la radiacion es
directamente proporcional a la dosis recibida. Sin embargo al estudiar
la leucemia el riesgo aumenta en forma cuadratica, por lo que el
riesgo de desarrollar una leucemia frente a una neoplasia sélida es
claramente mayor. Este modelo se origino a partir del Lifespan Study
(LSS) estudiando los efectos de la radiacion tras los ataques nucleares
en Hiroshima y Nagasaki estudiando a 93,000 supervivientes.
Después de este estudio han surgido otros que apoyan estos
resultados 1°?), pero hasta la fecha se le considera el més adecuado.
La edad es un factor importante, ya que el cuanto méas joven es el
paciente sometido a radiacion mayor es el riesgo de desarrollar una
neoplasia. Este riesgo decae a partir de la cuarta década. El sexo es
otro factor a tener en cuenta, ya que en todos los grupos de edad
estudiados las mujeres tuvieron mayor incidencia de neoplasias
solidas y de leucemia que los hombres.

Por tanto en los estudios de radiologia es fundamental el control
de la dosis de radiacion.

En este estudio la radiacién media que recibieron los pacientes
fue la siguiente: CTDI,o = 6,62 + 0,5 mGy; DLP = 140,1 + 27,78
mGycm, dosis efectiva = de 0,29 + 0,06 mSv.

Chen et al. ©® evalGan las arterias de cabeza y cuello con un TC
de doble fuente con energia dual y alto pitch. Tienen un tamafio
muestral de 54 pacientes que dividen en dos grupos aleatoriamente
para evaluar el realice con 40 y 50 ml de contraste intravenoso; en el
grupo | el CTDly, es de 6,2 £ 0,22 mGy y el DPL es de 294,5 + 20,7
mGycm, y en el grupo Il el CTDI,q es de 6,14 + 0,14 mGy y el DLP
es de 293,3 + 16,0 mGycm. No especifican en el material y metodo si
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utilizan la modulacion automaética de dosis, pero su estudio es de alto
pitch y el nuestro no, y aun asi la radiacion que hemos utilizado en
nuestro estudio es inferior al de estos autores, probablemente porque
ellos lo hacen con 100/Sn140 kV y nosotros con 80/Sn140 kV.

Schenider et al. ©®? también estudian las arterias de cabeza y
cuello con energia dual, pero no hablan en ningin momento de la
dosis de radiacion.

Waaijer et al. “® hicieron un estudio de la angiograffa por TC de
las arterias cerebrales adquiriendo el estudio a 90, 120 y 140 kVp en
un fantoma y en pacientes, y aunque no utilicen energia dual los
resultados en el fantoma son los siguientes: con 90 kVp la dosis
efectiva fue de 0,069 mSv, con 120 kVp fue de 0,150 mSv y con 140
kVp fue de 0,219 mSv , por lo que nuestros resultados son similares a
los de este articulo.

Una herramienta fundamental es la disminucion de la corriente
del tubo (mAs), ya que la corriente del tubo puede variarse
ajustandose a cada paciente sin variar los deméas parametros (el
kilovoltaje y el pitch). La de los miliamperios-segundo (mAs), reduce
la dosis de una forma directamente proporcional. Es esto significa que
si los mAs se reducen un 50%, la disminucion de la dosis también sera
de un 50%, pero se ocasiona un importante incremento en el ruido
(109 Las estrategias de modulacién automética de dosis consideran las
dimensiones externas de los pacientes y aparentemente el tamario,
analiza la anatomia del cruce-seccional en tiempo real y ajusta la dosis
emitida de rayos X (105). En este estudio se observa una reduccion de
dosis de un 28,57% con el tubo de 80 kV (tubo A) y de un 18,7 % con
el tubo de 140 kV (tubo B) respecto a los valores de referencia.
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5.6 VALORACION DE LA FUNCION RENAL
ANTES Y DESPUES DE LA ADMINISTRACION DE
CONTRASTE

La nefropatia inducida por contrastes yodados es la tercera causa
de insuficiencia renal aguda adquirida en el hospital, y representa
aproximadamente el 10 % de todos los casos. Todavia hay un debate
en curso en cuanto a su aparicion después de la administracion de
contraste intravenoso, porque la mayoria de los casos ocurren después
de la administracion intraarterial de contraste para procedimientos
angiogréficos, a pesar de que la incidencia es del 5% después de la
administracion de contraste intravenoso .

La definicion de la nefropatia por contraste se basa en un aumento
de los valores de valores de creatinina entre el 25 % y 50 % a la
analitica previa a la administracion de contraste (un aumento en los
valores absolutos de 0,5-1,0 mg / dL) 4%,

El pico de elevacion de la creatinina postcontraste se produce
entre las 48 y las 72 horas .tras la administracion de contraste 4°7.

En este estudio se ha observado una alteracion de la funcion renal
tras la administracion de contraste yodado. Aunque las diferencias no
fueron significativas, la media de la creatinina se elevo y el filtrado
glomerular disminuyd, esta vez si de forma estadisticamente
significativa, pero aunque sea significativo el descenso 57,6 a 55,6, es
decir, poco importante desde el punto de vista clinico.

5.7. LIMITACIONES DEL ESTUDIO
Este estudio tiene varias limitaciones.

En esta tesis solo se han investigado los niveles de energia entre
40 y 150 keV en intervalos de 10 keV. Por los resultados obtenidos en
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este estudio y los previamente publicados no hay indicios de que una
energia superior (mayor de 150 keV) podria dar mejores indices de
calidad, principalmente debido a que el efecto se basa en mayor
atenuacion de la luz con la disminucion de la energia. Sin embargo, se
ha demostrado que las energias mas altas pueden reducir los artefactos
de metal que puede resultar Gtil en la evaluacién de los vasos en
presencia de implantes dentales (normalmente este artefacto solo
afecta, por localizacién anatomica, a las aterias vertebrales o como
mucho a la parte méas inferior de la arteria basilar). Tampoco se han
evaluado los niveles de energia intermedios entre los intervalos de 10
keV, y por los resultados no se puede descartar que el valor éptimo
esté entre 60 y 70 keV.

Dado el resultado de previos investigadores, como Primak et al.
(108) en este estudio no hemos evaluado el efecto que tiene el filtro de
estafio sobre el contraste de energia dual.

La aplicacion clinica de este estudio también esta limitada por
nuestra Unica evaluacion de las estructuras vasculares. Los efectos de
variar las reconstrucciones monoenergéticas sobre las estructuras
extravasculares no se han estudiado, ya que Unicamente se ha valorado
como objetivo secundario de la tesis el artefacto del endurecimiento
del haz sobre la protuberancia; posiblemente, una interpretacion
Optima puede requerir una reconstrucciébn monoenergética para la
evaluacion vascular y un monoenergetico diferente o la reconstruccion
polienergética de las otras estructuras de interés.

Posteriormente a la realizacion de este estudio se han realizado

mejoras importantes en la tecnologia de los scanners que no se ha
podido aplicar en este estudio.
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Uno de los principales avances que se ha producido es la
incorporacion de la reconstruccion iterativa *° - E| objetivo de la
reconstruccion iterativa es producir datos de la imagen que realmente
corresponde a los datos de proyeccion medida. Esto significa que el
sistema de formacion de imagenes y el verdadero objeto, asi como el
ruido en los datos de proyeccion debe ser modelado.

El funcionamiento de las reconstruccion iterativa (completa) es el
siguiente:

* Primero se obtienen datos de proyeccidon y se reconstruye la
imagen del objeto como en la retroproyeccion filtrada, (el Ilamado
paso de reconstruccion hacia atras).

* Posteriormente, la imagen de TC se propaga nuevamente en el
dominio de los datos en bruto (paso hacia delante de la
reconstruccion), simulando una nueva adquisicion de TC.

» Se hacen correcciones de ruido sobre esos datos (se eliminan los
datos que aumentan ruido de la imagen) teniendo en cuenta detalles de
la informacion geométrica del scanner (tamafio de cada elemento
detector, dimension del punto focal, forma y tamafio de cada voxel de
imagen) e informacion estadistica del sistema (estadistica de los
fotones y ruido electrénico en el sistema de adquisicién). Este paso se
realiza porque la CT previamente ha simulado una imagen del objeto
"perfecta” libre de ruido y las correcciones de los datos en bruto
intentan eliminar aquella informacion que no forma parte de su
adquisicién, es decir, el ruido.

* Los datos se transforman en una nueva imagen con menor
cantidad de ruido.
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* Este proceso se repite numerosas veces hasta que se obtiene la
imagen deseada (aquella que simula la imagen que el CT ha simulado
previamente).

Con cada iteracion se actualiza la imagen con menor cantidad de
ruido, dando lugar a una imagen final optimizada. Este proceso
iterativo se puede realizar en el dominio de datos en bruto solo, en el
dominio de la imagen sola (sistemas iterativos menos avanzados como
IRIS), o en ambos dominios, dependiendo del tipo de reconstruccion
iterativa utilizada de cada fabricante. Mas iteraciones tienen como
resultado mejor calidad de imagen pero también precisan mayor
potencia de calculo y tiempo de procesado, por lo que la capacidad de
realizar las reconstrucciones iterativas depende en gran medida del
tiempo dispuesto a asumir por cada estudio y la capacidad de
procesado grafico de la consola del equipo TC.

El porcentaje de utilizacion de reconstruccion iterativa se
establece previamente, y esto indica la cantidad de datos reconstruidos
por métodos iterativos. El porcentaje restante, corresponderia a los
datos reconstruidos mediante retroproyeccién filtrada. Si utilizamos
un cero por ciento de reconstruccion iterativa, la imagen estaria
reconstruida en su totalidad por el método analitico convencional
(retroproyeccion filtrada), si usamos un 100% de reconstruccion
iterativa, obtendriamos una imagen con modificacion de la textura de
ruido que conllevaria una imagen demasiado difuminada e interferiria
en el diagndstico. Por tanto, debe de haber un equilibrio entre ambos
métodos reconstructivos para lograr una adecuada calidad del estudio.
Dicho porcentaje debe ser establecido previamente a la realizacion del
examen.

En el campo de la energia dual se ha utilizado mucho la
reconstruccion iterativa para disminuir la dosis de radiacion y menos

219



M2 ELOISA SANTOS ARMENTIA

ruido, por lo que los nuevos equipos tienen muchas ventajas en este
sentido, habiéndose publicado multiples articulos sobre esto. Stiller et
al. hizo un estudio entre los diferentes fabricantes®™* - Liao et al
(112 Estudié su utilidad en la reduccién del artefacto metélico en
cabeza, cuello y columna ™y Meier et al ¥ en los estudios
angiogréficos de las arterias pulmonares.

Otro avance que ha surgido han sido las mejoras en la técnica de
energia dual, es el llamado Mono+ o MonoPlus. En esta técnica se
mezclan dos iméagenes: las de alto contraste con alto ruido (40 keV) y
las de bajo contraste con bajo ruido (70 keV).

Los primeros articulos que figuran en la literatura son los de
Grant et al. * donde ya demostraron que la relacién contraste-ruido
mejoraba al compararlo con la energia dual.

Park et al. ™® realiz6 un estudio comparando TC cerebrales sin y
con esta reconstruccion Mono+, demostrando que la calidad de las
imagenes era mayor en las Mono+. También es una técnica que
incorporé Meier et al. * para el estudio de las arterias pulmonares.

En el equipo en el que se ha realizado esta tesis no se dispone de
ninguno de estos avances técnicos, por lo que no han podido ser
incorporados.

En el futuro se abre un amplio abanico de posibilidades de
estudio. Seria interesante realizar estudios similares de calidad
objetiva y subjetiva incorporando todos estos avances en diferentes
lugares de la anatomia. La reconstruccion iterativa permitira bajar la
dosis de radiacién significativamente manteniendo la calidad, y esto
permite paliar el efecto negativo de aumento de dosis que puede ir
aparejado a la utilizacion de la energia dual. Las nuevas aplicaciones
Mono+ mejoraran la calidad de los monoenergéticos y por tanto la
diferencia entre la densidad del yodo en el caso de los estudios
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arteriales. Ademas se pueden hacer estudios también de patologia no
solo arterial, sino también tumoral o de perfusion miocardica o
pulmonar, incorporando todas estas mejoras técnicas.

221



M2 ELOISA SANTOS ARMENTIA

6. CONCLUSIONES

222



6. Conclusiones

223



M: ELOISA SANTOS ARMENTIA

224

6. CONCLUSIONES

La utilizacion de la energia dual permite realizar una evaluacion
de la imagen espectral en los angioTC de arterias cerebrales.

La calidad de los estudios angiogréficos esta fuertemente
influenciada por el nivel de energia

La imagen espectral proporciona una serie de imagenes
monocromaticas para optimizar la calidad de la imagen e
incrementar la visibilidad vascular y mejorar las relaciones sefial-
ruido y contraste-ruido.

Los niveles de energia 6ptimos son inferiores a la serie de
imégenes que proporciona el tubo de 80 kVp. La utilizacion del
nivel monoenergético ptimo puede tener un importante beneficio
clinico.

La valoracion subjetiva de lectores independientes también esta
fuertemente influenciada por el nivel de energia y de forma similar
a como lo hacen los resultados cuantitativos.

La energia dual también puede contribuir a disminuir artefactos,
en el caso de las arterias cerebrales disminuye el artefacto del
endurecimiento del haz que producen los pefiascos en la
protuberancia.

La valoracion cualitativa tuvo una correlacion interobservador
excelente, valorando la reconstruccion a 70 keV con la méxima
puntuacion.

En los keV maés altos se produce una reduccién significativa del
ruido en los pacientes con dispositivos vasculares intracraneales
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metalicos, mas llamativo en los pacientes con clips y menos
acusado en los pacientes con coils.

9. Lamodulacién automatica de dosis contribuye a disminuir la
radiacion que reciben los pacientes, disminuyendo la intensidad de
la corriente del tubo.

10. El contraste yodado puede producir una alteracion en la funcion
renal, generalmente transitoria.
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La linea de investigacion que constituye el cuerpo principal de a
presente tesis se ha iniciado con anterioridad al desarrollo del
proyecto de tesis, y los trabajos derivados de dicha linea son:

1. ARTICULOS

1.1.

1.2.

1.3.

1.4.

EN PROCESO EDITORIAL EN ACTA RADIOLOGICA Santos
Armentia E, Silva Priegue N, Souto Bayarri M, Mera Fernandez D,
Trinidad Ldpez C, de la fuente Aguado J, vaamonde Liste A,
Oleaga Zufiria L. Dual-energy CT of the intracranial vessels:
Optimization of energy level, a quantitative and qualitative
evaluation.

Mera Fernandez D, Santos Armentia E, Bustos Fiore A, Villanueva
Campos A, Utrera Pérez E, Souto Bayarri M. Utilidad de la
tomografia computarizada de energia dual en la reduccion del
artefacto metalico generado por clips y coils intracraneales.
Radiologia 2018;60(4):312-3109.

Delgado Sanchez-Gracian C, Oca Pernas R, Trinidad Lopez C,
Santos Armentia E, Vaamonde Liste A, Vazquez Caamafio M,
Tardaguila de la Fuente G. “Quantitative myocardial perfusion with
stress dual-energy CT: iodine concentration differences between
normal and ischemic or necrotic myocardium. Initial experience”
European Radiology 2015Eur Radiol. 2016 Sep;26(9):3199-207.
doi: 10.1007/s00330-015-4128-Y.

Santos Armentia E, Tardaguila de la Fuente G, Castellon Plaza D,
Delgado Sanchez-Gracian C, Prada Gonzalez R, Fernandez
Ferndndez L, Tardaguila Montero F. Energia dual y angioTC de
cardtidas: calidad, eliminacién de hueso y dosis de radiacion de
80/140 kV frente a 100/140 kV Dual energy CT angiography of the
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carotid arteries: quality, bone subtraction, and radiation dosage
using tube voltage 80/140 kV versus 100/140 kV. Radiologia. 2014
May-Jun; 56(3):241-6.

2. COMUNICACIONES ORALES A CONGRESOS

2.1.

2.2.

2.3.

2.4.

2.5.

2.6.

“Valor del TC de energia dual con reconstrucciones virtuales
monoenergéticas en las reconstrucciones del artefacto metélico tras
tratamiento de aneurismas de arterias cerebrales ” 33 congreso de la
Sociedad espafiola de Radiologia médica (SERAM), Bilbao 2016.
“Reconstrucciones virtuales monoenergéticas con TC de doble
energia: optimizacion de imagenes en angio-TC cerebral”. 33
congreso de la SERAM, Bilbao 2016.

“Perfusion miocardica quantitativa con TC de doble energia en
estrés: diferencias en la concentracion de iodo entre el miocardio
normal, isquémico y con necrosis”. 33 congreso de la SERAM,
Bilbao 2016.

“Evaluacion del liquido cefalorraquideo en el TC basal frente a las
iméagenes reconstruidas son contraste virtual en el angioTC de
arterias cerebrales con energia dual con contraste”. XLI reunion
anual de la sociedad espafiola de neurorradiologia (SENR),
Alicante 2012.

“Energia dual en el angioTC de troncos supradrticos: evaluacion de
la calidad de los vasos, de la eliminacion de hueso y de la dosis de
radiacion utilizando 80/140 frente a 100/140 kV™. 31 Congreso de
la SERAM, Granada 2012.

Estudio de la angiografia por TC de troncos supradrticos con
energia dual: 80/140 frente a 100/140 kv. XL reunién anual de de
la SENR. Bilbao 2011

3. POSTER A CONGRESOS
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3.1. “Dual Energy CT: Technical Background and Applications from
Head to Toe”, aceptado como poéster electrénico en el Congreso
Norteamericano de Radiologia “RSNA” Chicago 2019.

3.2. “Impact of dual-energy ct with virtual monoenergetic imaging on
metal artifact reduction after treatment of cerebral aneurysms”.
European Congress of Radiology, Viena 2016

3.3. “Reconstrucciones virtuales monoenergéticas con TC de doble
energia: optimizacion de imagenes en angio-TC cerebral”. XI
Congreso Galego de Radioloxia. Pontevedra, 15-16 de mayo de
2015.

3.4. Calidad de imagen en TC de columna instrumentada: comparacion
en reconstruccién monoenergética vs 140 Kv. N. Silva Priegue, E.
Santos Armentia, M. Gonzélez VVazquez, A. Bustos, A. Grande
Astorquiza. 32 congreso SERAM, Oviedo 2014.

3.5. TC de columna lumbar instrumentada ¢Dual o no? 32 congreso de
la SERAM, Oviedo 2014.

3.6. Cerebral computed tomography angiography using dual-energy CT
versus conventional CT: image quality and radiation dose.
European Congress of Radiology, Viena 2012

3.7. Dual energy CTA of the supraaortic arteries: vessels quality and
bone removal with 80/140 versus 100/140 kV. European Congress
of Radiology, Viena 2011.

Ademas durante el periodo dedicado a la realizacion de la presente tesis
se me concedid el primer premio de la Sociedad a la actividad cientifica
durante el bienio 2017-2018, entregado en el XIII Congreso Galego de
Radioloxia celebrado en Vigo en Mayo de 2019.
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