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Resumen

La Radioterapia Mediada por Agentes de Contraste (RMAC) es una técnica de
tratamiento que hace uso de haces de rayos-x con energias en el orden de kilovoltaje
en conjunto con un agente de contraste de un alto ntimero atémico embebido en
el tumor para aumentar la dosis absorbida. En RMAC es importante conocer la
distribucién del agente de contraste dentro del paciente ya que esto puede afectar la
calidad del tratamiento. Para conocer esta distribucion se hace uso de un sistema de
obtencién de imagenes como la Tomografia Axial Computarizada (TAC).

En el presente trabajo de tesis se pretende conocer, haciendo uso de simulaciones
Monte Carlo, el impacto que tienen las principales caracteristicas de un equipo de
TAC, como lo son el tamano y nimero de detectores, la energia del haz de radiacion,
y el tamano de la matriz de reconstruccién de imagen, en la calidad de las imagenes
y una posterior cuantificacion del agente de contraste.

Se crearon dos modelos de objeto a irradiar con el software PENELOPE, basados
en fantomas utilizados en la practica clinica. El primero es un fantoma de resolucién
espacial, el segundo es un fantoma de resolucién de concentracion, estos se utilizaron
para cuantificar la calidad de las imagenes obtenidas. Ademas se utilizo el fantoma
Zubal de pelvis para simular un paciente al cual se le administré agente de contraste.

En este trabajo se observé que un tomégrafo con un tamano de detector de 0.256
mm, energia del haz de radiacién de 110 kVp y una matriz 1024 x 1024 pixeles puede
observar esferas con una concentracién de agente de contraste de hasta 7 mg-Au/ml
y tamano de 1 mm, ademds todos los tomégrafos probados tienen una capacidad
de diferenciaciéon de 3 mg-Au/ml. Por dltimo se mostré que el agente de contraste
embebido en la prostata del paciente en conjunto con los huesos de la zona pélvica,
provocan artefactos en la imagen que no permiten realizar una cuantificacién del

agente de contraste.
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Abstract
Contrast-enhanced radiotherapy (CERT) is a treatment technique that uses kilo-

voltage x-ray beams together with a contrast agent of high atomic number deposited
within the tumor to increase the absorbed dose. In CERT is important to know the
contrast agent distribution within the patient because this can affect the treatment
quality. One way to know this contrast agent distribution is through a medical image
system like Computed Tomography (CT).

This thesis project tries to determine, through Monte Carlo simulations, the im-
pact of the CT system’s main features such as the size and number of detectors,
x-ray beam energy, and size of the reconstruction matrix, on the ability to quantify
the presence of contrast agent via this imaging modality.

Two test objects were created with PENELOPE software, the two models were
based on phantoms used in clinical practice. The first one is a spatial resolution
phantom, the second one is a low-contrast resolution phantom both of them were
used to quantify the quality of the images obtained. Lastly, a Zubal phantom of
the pelvis zone was used to simulate a patient with a prostate tumor into which a
contrast agent was administered.

This thesis project showed that a CT scan with detector size of 0.256 mm, x-ray
beam energy of 110 kVp, and a matrix reconstruction of 1024 x 1024 pixels can detect
spheres with 7 mg-Au/ml concentration of contrast agent and 1 mm of diameter
size, also every CT scan probed in this work has shown a differentation capacity of 3
mg-Au/ml. Lastly, it was shown that a contrast agent within the patient’s prostate
together with the pelvic bones causes artifacts in the image therefore it is not possible

to quantify the contrast agent in the CT image.



Capitulo 1

Introduccion

1.1. Radiacion en la medicina

Desde el decubrimiento de los rayos-X en 1895 por el profesor W. Rontgen, el
uso de la radiacién en la medicina ha sido de alto impacto para la deteccion de
ciertas enfermedades como la neumonia, fallos en el corazén, deteccién de huesos
rotos, algunos tumores, asi como en la odontologia, de igual manera los raxos-X se
han usado en la medicina como terapia para tratar distintos tumores [1].

En el area del diagnéstico, en especifico en cuanto a las imagenes se refiere, las
primeras de ellas utilizadas en la medicina son las llamadas 'radiografias’, para pro-
ducir estas imagenes se hace pasar radiacién a través del cuerpo para posteriormente
impactar en una placa radiosensible. A medida que la radiaciéon pasa a través de las
distintas estructuras del cuerpo, va a interactuar con ellas, produciendo una reduc-
cion en la intensidad de la misma, de manera que entre mayor sea la reducciéon del
haz de radiacién por alguna estructura del cuerpo, la imagen presentard un mayor

contraste en esta darea [2]. Esta reduccién es proporcional a la densidad y tamano



de las estructuras que esté atavesando, de esta manera la radiacion que atraviesa
estructuras 6seas, tendra una mayor disminucion en su intensidad comparado con la
misma radiaciéon que atraviesa estructuras de tejido blando del mismo tamano que
la estructura dsea, y como resultado observaremos que el hueso muestra un mayor
contraste que dicho tejido blando en la imagen.

Otro tipo de imégenes que son obtenidas mediante el uso de rayos-X son las
tomadas por un escaner de Tomografia Computarizada (TC). En estas imagenes es
posible obtener informacion mas detallada sobre la estructura interna del cuerpo
humano, no solo de los huesos, sino también de los 6rganos. Tanto las radiografias
como las imédgenes de tomografia utilizan métodos no invasivos de obtencién de
imagen, la principal diferencia entre ambos es que con el sistema de tomografia es
posible obtener imagenes corte a corte del paciente, dichos cortes pueden ser axial,
coronal o sagital, el hecho de contar con imagenes corte a corte del paciente es muy
importante, pues de esta manera es posible hacer una reconstruccién en 3D de la

estructura interna del cuerpo del paciente [2]. La figura 1.1 muestra una comparacién

entre estos dos tipos de imagenes.

Figura 1.1: Recuperado de: http://radiopedia.org/cases/normal-ct-chest



La imagen tomada por los escaneres de TC brinda més informaciéon sobre la
estructura del pulmon, asi como de los huesos que los rodean.

Aunque en esta imagen de TC se muestra un corte coronal, es utilizado mas a
menudo el corte axial, de ahi que se le conozca como Tomografia Axial Computari-
zada. Otra diferencia entre ambas técnicas estd en las maquinas utilizadas, ya que
mientras las radiografias convencionales utilizan un tubo de rayos-X y detectores fijos
para obtener la imagen, el aparato de TC utiliza un tubo de rayos-X que se mueve
alrededor del cuerpo en un anillo y sus detectores acoplados captan la radiacion que
atraviesa el cuerpo y reconstruyen la imagen.

Desde el uso de la TC se han realizado una gran cantidad de desarrollos tec-
nolégicos para la obtencién de una mejor calidad en las imégenes ya sea mediante
la modificacion del hardware utilizado (detectores, tubo de rayos-X, etc.) o la imple-
mentacién de nuevos algoritmos de reconstruccion de imagenes, esto con el objetivo
de presentar imagenes con una mejor resolucion espacial, asi como la disminuciéon en
el tiempo de adquisicién de los datos y reduccion en la dosis impartida en el paciente.

Esta area es muy extensa y compleja y es por eso que intervienen una gran
cantidad de personas en la construccién, mantenimiento y funcionamiento de los
equipos médicos, estos equipos de trabajo suelen estar conformados por ingenieros,
en sus muchas variantes, mecanicos, de software, biomédiocos, entre otros, asi como
fisicos, programadores, médicos, etcétera. Todos aportando sus conocimientos para
obtener equipos médicos de diagnéstico y tratamiento de la mas alta calidad para
ofrecer los mejores resultados a los pacientes.

Como se mencioné anteriormente, el uso de las radiaciones se ha extendido en la
medicina, no solo al drea de diagndstico si no también al drea de la radioterapia. La
radioterapia se define como el uso de radiaciones de alta energia en forma de rayos-x,

rayos-v, neutrones, protones para matar células cancerigenas. Existen dos formas de



clasificar la radiacion cuando esta es absorbida por un material, directamente ioni-
zante e indirectamente ionizante, la radiacién directamente ionizante corresponde a
todas aquellas radiaciones de particulas cargadas por ejemplo electrones, protones,
particulas a y otras particulas cargadas pesadas, que al ser aceleradas interactuan
con material biolégico pudiendo causar cambios biolégicos y quimicos en los atomos
y moleculas que lo conforman, causandoles dano. Por otra parte las radiaciones in-
directamente ionizantes son las que corresponden a particulas sin carga, por ejemplo
los fotones y neutrones, ellas no producen cambios quimicos o bioldgicos por ellas
mismas, si no que al momento de ser absorbidas por el material, le dan su energia
cinética a las particulas cargadas, provocando que estas ganen energia cinética y co-
miencen a causar dano en la estructura del material bioldgico danando el ADN de
las células [3].

Existe una amplia variedad de técnicas de radioterapia, dos de las modalidades
mas utilizadas de manera reciente es la Radioterapia Guiada por Imagenes o IGRT
(Image-Guided Radiation Therapy) y la Radioterapia de Intensidad Modulada o
IMRT (Intensity-Modulated Radiation Therapy) la cual también es una modalidad
guiada por imagenes [3]. La IMRT es una técnica de radioterapia que hace uso de
un colimador multihojas, para modificar el perfil del haz de radiacion con el cual
se irradia al paciente de tal manera que se pueda crear el contorno del tumor y se
optimice la distribucién de dosis en el paciente. La figura 1.2 muestra de manera
simple el concepto de la Radioterapia de Intensidad Modulada.

Dentro de la técnica IMRT existen 2 estilos de tratamiento distintos predominan-
tes, la tomoterapia y la IMRT convencional. La tomoterapia consiste de un haz de
megavoltaje estrecho (de 0.5 a 5 cm de ancho) que va rotando alrededor del pacien-
te y a medida que gira, las laminas o moduladores de intensidad, se mueven para

obtener el perfil de intensidad deseado en cada punto alrededor del paciente. Por
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Figura 1.2: Ilustracion del principio del IMRT donde se colocan distintos perfiles de radiacion a

distintos dngulos alrededor del paciente [4].

otra parte la IMRT convencional consiste de un haz de megavoltaje cuya apertura
es lo suficientemente grande para cubrir toda el drea de tratamiento, en este tipo
de IMRT podemos encontrar dos modalidades, la primera conocida como ’Step and
Shoot’ en donde el haz es estatico y una vez que ha impartido la dosis al paciente,
se mueve a otra posicion para continuar con el tratamiento, la segunda modalidad
es conocida como "Arc-Therapy’ en donde el haz de radiacion esta girando durante
el tratamiento y los colimadores se mueven durante el recorrido [5].

La IGRT se refiere al uso de un sistema de imagen, antes y durante el tratamiento
de radioterapia, es decir desde la adquisicién de los datos del paciente, el plan de
tratamiento, la simulacion del tratamiento y la localizacion del tumor antes y du-
rante el tratamiento, esto se hace con la idea de obtener los margenes del objetivo
lo méas cercanos a el, para impartir una dosis lo mas cercana posible a la prescri-
ta a través del monitoreo de la posiciéon del tumor y evitar danar en la medida de
lo posible las estructuras sanas circundantes [6]. Los sitemas de imagen utilizados
en este tipo de radioterapia pueden ser los de radiografia digital, los escaneres de

Tomografia Computarizada, escaneres de Tomografia Computarizada de haz cénico



(CBCT), sistemas de ultrasonido, sistemas de Resonancia Magnética Nuclear. Una
gran ventaja de este tipo de radioterapia es la posibilidad de monitorear el ciclo
respiratorio del paciente cuando se estan tratando tumores en la zona toracica, ab-
dominal o pélvica, que son las zonas con mayor movimiento durante el tratamiento.
Esto permite reducir los margenes de los volumenes a irradiar y por lo tanto reducir
la dosis absorbida recibida por los 6rganos sanos alrededor del tumor.

Algunos de los sistemas utilizados en este tipo de radioterapia son: el sistema de
fluoroscopia de la universidad de Hokkaido, el sistema ExacTrac/Novalis, el siste-
ma CyberKnife, estos son algunos de los sistemas que ya se encuentran disponibles
de manera comercial [6], mientras que otros se siguen desarrollando para ser imple-
mentados en un futuro, tal es el caso de la Radioterapia Mediada por Agentes de

Contraste, de la cual se hablara a continuacion.

1.2. Radioterapia Mediada por Agentes de Con-
traste (RMAC)

La radioterapia convencional utiliza haces de radiacion con energias en el orden de
Megavoltaje (MeV) para tratar tumores a profundidad, asi mismo se utiliza radiacién
con energias en el orden de kilovoltaje para tratar tumores mas superficiales. Esto es
debido a que los haces de radiaciéon con mayor energia poseen un poder de penetracién
mayor a comparacion de la radiacién con energias de kilovoltaje, de esta manera la
radiacién de MeV puede tratar tumores a profundidad, tales como aquellos que se
encuentran en pulmones, prostata, tracto digestivo, entre muchos otros, de manera
mas eficiente, evitando danar estructuras mas cercanas a la superficie o incluso la

piel ya que con ellas existe muy poca interaccion.



Se ha demostrado que la administracion de un agente de contraste, el cual es
una sustancia que posee un alto nimero atomico, a un tumor a profundidad en
conjunto con un haz de radiacién con energia en el orden de kilovoltaje (20-500
keV) mejora significativamente la dosis depositada en dicho tumor [7], este tipo de
radioterapia experimental es conocido como Radioterapia Mediada por Agentes de
Contraste (RMAC). Los agentes de contraste utilizados de manera rutinaria en la
préactica clinica son compuestos a base de lodo o Gadolinio, pero durante los tultimos
anos se ha investigado el uso de nanoparticulas de oro (con didmetro alrededor de 2
nm) como agente de contraste [8].

Es por esto que el uso de agentes de contraste en conjunto con radiaciéon en el
rango de kilovoltaje se ha mostrado como una alternativa a la radioterapia conven-
cional, pues no solamente mejoran la dosis impartida al tumor también reducen la
dosis en tejidos cercanos o alrededor del tumor que se prentende tratar. La figura 1.3
muestra las curvas de los coeficientes de atenuacién de materiales biolégicos como
tejido suave y hueso, asi como también la curva de coeficientes de atenuacion del oro,
aqui es posible observar parte del principio utilizado en RMAC pues los coeficientes
de atenuacién del oro, en un rango de energia de alrededor de los 100 keV es casi
dos o6rdenes de magnitud mayor a los del tejido suave y el hueso, por tanto absorben
una mayor radiaciéon a través del efecto fotoeléctrico.

El punto principal en RMAC es administrar agente de contraste en el paciente,
permitir que este circule en él y posteriormente se acumule en la region tumoral por
medio del Efecto de Permeabilidad y Retencién Mejorada o EPR (Enhanced Permea-
bility and Retention effect). En este efecto las particulas de tamafnios muy pequenos
como los liposomas o nanoparticulas tienden a acumularse en tejido tumoral maés
que en tejido normal debido a la angiogénesis provocada por las células tumorales,

estas nuevas rutas sanguineas que llegan a las células tumorales suelen tener una po-
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Figura 1.3: Coeficientes de absorcion de tejido suave, hueso y oro dependientes de la energia [9].

bre estructura ya que las células epiteliales que las conforman no poseen una buena
alineacién, dejando vacios en los vasos sanguineos formados. Gracias a estos vacios
es que las particulas llegan a los tejidos tumorales.

Uno de los problemas que ha mostrado este tipo de radioterapia es que, la do-
sis impartida en un punto del paciente depende de la concentracién del agente de
contraste en ese punto asi como la concentraciéon en puntos vecinos de dicho punto,
entonces si no se conoce con precisiéon dicha concentracion en el punto, la calidad del

tratamiento puede verse degradada de manera significativa [10].

1.3. Tecnologia RMAC

La tecnologia necesaria para efectuar tratamientos de RMAC se encuentra en la

patente US Patent B8,681,937 "Apparatus and Method to carry out Image Guided



Radiotherapy in the Presence of a Constrast Agent’ [11] presentado por nuestro

laboratorio. Las caracteristicas de este prototipo son las siguientes:

= El sistema permite la obtencién de imagenes anatomicas del paciente, antes y
durante el tratamiento, esto con la idea de poder monitorear en tiempo real
tanto la posicién del tumor como las estructuras que lo rodean, un tipo de
sistema parecido al funcionamiento descrito y que se utiliza en radioterapia es
conocido como Radioterapia Guiada por Imagenes (IGRT), con la diferencia de
que el mecanismo descrito permitird tomar imagenes durante todo el tiempo
de tratamiento no tnicamente antes y después de aplicar la radiacion como es
el caso de IGRT. Para obtener las imégenes se puede hacer uso de un sistema

de obtencién de imagenes como lo es el TAC.

= El sistema permite la cuantificacion espacial del agente de contraste presente
en el sujeto a irradiar, esto significa que el sistema es capaz de determinar la
distribucién tridimensional de agente de contraste, ademas dicha cuantificacion

debera realizarse en tiempo real durante todo el tratamiento.

= El sistema contara con una variedad de haces de rayos-x los cuales seran guiados
por el sistema para irradiar al paciente de tal manera que cumplan con las
distribuciones de dosis solicitadas por el médico radio-oncélogo de acuerdo a la
distribucién de dosis cuantificada. Estos haces ademés deberan presentar una
variedad de espectros de energia para ofrecer un mayor rango de alternativas

al momento de seleccionar los haces de radiacién.

= El sistema serd capaz de llevar a cabo tratamientos en un rango de tiempo
razonable, dos o tres minutos, asi como también serd capaz de reducir la dosis

en la superficie y en las estructuras déseas del paciente.



El prototipo para implementar tratamientos de RMAC se parecia en la figura 1.4.

Figura 1.4: Prototipo del sistema para llevar a cabo tratamientos de RMAC. Se muestra la variedad
de haces de rayos-x encargados de impartir radiacion con energia en el orden de kilovoltaje, asi como

el sistema de imagen encargado de guiar dichos haces [11].

1.4. Planteamiento del problema

Se ha demostrado que una mala cuantificacién del agente de contraste en tra-
tamientos de RMAC puede dar lugar a una pobre administracién de la dosis en el
paciente, esto es debido a que la distribucién de la dosis impartida en un punto en
el paciente depende de la concentracion de agente de contraste en dicho punto asi
como en puntos alrededor de este [10]. Es por esto que en RMAC es muy importante
conocer la concentracién de agente de contraste embebido en el paciente, por lo que
dentro del método de cuantificacion de agente de contraste del prototipo mencionado

anteriormente, existen una serie de preguntas relevantes:
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1. ;Cual es la resoluciéon espacial minima a la cual se puede determinar la presencia
de agente de contraste?, es decir, jcudl es el volumen minimo en el cual una
concentracion dada de agente de contraste puede ser resuelta por los equipos

de TAC de generacién actual?

2. ;Coémo depende esta resolucion espacial de la energia del haz de rayos-x emplea-
do y las caracteristicas de los equipos de TAC (tamano y nimero de detectores,

matriz de reconstruccién de imagen, etc.)

3. (Cuadl es la resoluciéon minima en términos de concentracién de agente de con-
traste que puede ser discernible con los equipos de TAC de generacién actual?

. Es funcién del volumen a examinar?

4. ;Cémo depende esta resolucién de la energia de haz de rayos-x y de las carac-

teristicas de los equipos de TAC?

5. ;Qué caracteristicas de los equipos de TAC tendrian que modificarse para au-
mentar la resolucion espacial de tal manera que sea posible visualizar la vascu-

latura tumoral con agente de contraste embebido en ella?

1.5. Objetivos

1.5.1. Objetivo general

Determinar la precisién con la cual los equipos TAC actuales pueden cuantificar
la presencia de agente de contraste y, de ser factible, la geometria de la vasculatura

tumoral.
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1.5.2. Objetivos particulares

1. Determinar el efecto que los parametros de energia del haz de rayos-x, tamano
de detectores, nimero de detectores y tamano de pixel de la imagen recons-
truida tienen sobre la resolucién espacial con la cual puede cuantificarse la

presencia de agente de contraste.

2. Determinar el efecto que los parametros de energia del haz de rayos-x, tamano
de detectores, nimero de detectores y tamano de pixel de la imagen recons-
truida tienen sobre la resolucién de concentracion espacial con la cual puede

cuantificarse la presencia de agente de contraste.

3. Para los parametros que de acuerdo a los puntos 1 y 2 anteriores son los 6ptimos
en cuanto a la maximizacién de la resolucion espacial y de concentracion de
agente de contraste se refiere: Determinar cudl es la resolucién en concentracién
de agente de contraste que puede discernirse cuando el agente de contraste se

encuentra en un modelo de paciente.

4. Para los parametros que de acuerdo a los puntos 1 y 2 anteriores son los 6ptimos
en cuanto a la maximizacién de la resolucion espacial y de concentracion de
agente de contraste se refiere: Determinar si es factible visualizar la vasculatura

tumoral en un modelo de paciente real.
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Capitulo 2

Marco Teorico

2.1. Radiacién electromagnética

La radiacion en general es energia que viaja a traves del espacio y la materia,
algunos ejemplos de radiacién electromagnética son las ondas de radio, la luz visible,
los rayos-y y los rayos-x. La radiacién electromagnética puede ser descrita de dos
formas, la primera es como una onda que como cualquier otra se caracteriza por su
longitud de onda (\), frecuencia (v) y energia (E), viaja a una velocidad constante
de acuerdo al material por el cual se propague, pero no necesita de un material para
propagarse, es decir puede viajar en el vacio a una velocidad constante maxima de
2,99 x 108m/s. Matematicamente se describe de la siguente forma, donde ¢ representa

la velocidad de la onda en m/s [12]:
c= v (2.1)

La segunda forma de describir la radiacién electromagnética es como una particu-
la discreta, o paquetes de energia llamados fotones, esto es conocido como duali-

dad onda-particula. Matematicamente se decribe con la siguiente ecuacién donde la
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energia se expresa en keV:

E =hv = he/\ (2.2)

2.1.1. Radiacidon ionizante

Este tipo de radiacién se caracteriza por su capacidad para excitar y ionizar los
atomos de la materia con la que ésta interactua. La ionizaciéon es el fenémeno en el
cual la radiacién expulsa un electréon del dtomo con el que interactua, dando lugar a
un ion, es decir, un atomo cargado eléctricamente por su exceso o falta de electrones.
Por otra parte el fenémeno de excitacién se describe como la elevacion de la energia
del electron del atomo, esta elevacion de la energia se produce por la interaccién de
la radiacién con el electréon [13][14].

Algunos tipos de radiacion ionizante son los rayos-x, los rayos-v, o las particulas
cargadas, como electrones o particulas mas pesadas. La unidad que se emplea de
manera tipica en la fisica de radiaciones es el electrén-Volt (eV), que se puede definir
como la energia cinética que adquiere un electréon al ser acelerado a través de una
diferencia de potencial de 1 Volt. Los rayos-x se pueden clasificar de acuerdo a la

energia que posean, esto se decribe en el cuadro 2.1

Energia (keV) Tipo de radiacion
0.1-20 Rayos-x de baja energia o suaves
20-120 Rayos-x de diagnostico
120-300 Rayos-x de ortovoltaje
300-1000 Rayos-x de energia intermedia
>1000 Rayos-x de megavoltaje

Cuadro 2.1: Rangos de energia de los rayos-z
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2.2. Produccion de Rayos-X

El tubo de rayos-X es una de las partes mas importantes en todos los sistemas de
tomografia, este consiste en su forma mas basica de un catodo y un dnodo como se
muestra en la figura 2.1. El catodo es un pequeno filamento, usualmente de tungsteno,
que es calentado para emitir electrones a través de un fenémeno conocido como
emision termoiodnica, en la cual los electrones son empujados hacia la superficie del
metal a través de la fuerza electroestatica provocada por la energia térmica aplicada
al filamento. El anodo por su parte consiste de una placa gruesa de cobre acoplado
a un pequeno objetivo, el cual debe ser de un alto niimero atémico, es por esto por

lo que comunmente se utiliza el tungsteno [6].

Figura 2.1: Esquema de un tubo de rayos-z en el que se muestran las partes mds importantes como
el cdtodo y el dnodo. Se muestran los electrones producidos en el filamento y como son acelerados

hacia el dnodo [15].

Cuando un alto voltaje es aplicado entre estos dos materiales, los electrones del
catodo son acelerados hacia el danodo para ser impactados en el objetivo. Los elec-
trones acelerados interactian con el nicleo de los dtomos del objetivo a través de

interacciones electromagnéticas y generando rayos-X a través de dos mecanismos:
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radiacién de frenado (o bremsstrahlung) y rayos-X caracteristicos, ambos procesos
son ilustrados en la figura 2.2.

En el proceso de la radiacion de frenado el electron acelerado interactia con el
nucleo del atomo a través de las fuerzas de Coulomb, cambiando la trayectoria de
este y disminuyendo su energia cinética produciendo asi una radiacién con energia
dada por la diferencia de energias cinéticas entre el electréon antes y después de la

interaccién (hv = Ey — Ey).

Electran
expulsado
AE-Ex
. 4
Electramn
orimario Radiacidn
. d lllll .H IHiEus E > caracteristica

Electrén primario
después de la
colisidn. Eg-AF

Figura 2.2: Mecanismos de produccién de rayos-X [6].

El segundo mecanismo llamado rayos-X caracteristicos se puede describir como
la expulsién de un electrén orbital del atomo objetivo debido a la interaccién con
un electrén acelerado a una energia FEy. El electrén primario tendrda una energia
Ey—AFE, en donde AF es la energia dada al electron orbital, mientras que el electron
expulsado, por decir, de la capa K tendra una energia AFE — E}, donde E}, es la energia
con la que el nicleo mantiene ligado al electrén en su orbital K. Una vez que ocurre
todo esto, se genera una vacancia en el orbital del cual el electron fue expulsado,
la cual serd llenada por un electrén de un orbital superior, siguiendo con el ejemplo
anterior, un electrén del orbital L ocupara la vacancia que dejo el electréon expulsado

de la capa K, como la energia del electrén en el orbital L. es mayor a la energia que
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tendra en el orbital K, debe liberar este exceso de energia y lo hace en forma de
rayos-x, estos rayos-x liberados por las transiciones de los electrones entre las los

orbitales de un dtomo son los rayos-x caracteristicos [6].

2.3. Interacciéon de los rayos-X con la materia

2.3.1. Efecto fotoeléctrico

Este fenémeno es descrito como la absorcion de un fotén por parte de un atomo
y como resultado un electréon de la capa K, L, M o N, es expulsado, en este proceso
toda la energia del fotén es entregada al electrén expulsado (ahora llamado foto-
electrén), y acarreard una energia Ey — E, en donde, Ej es la energia de enlace del
electron al atomo. Como el electrén es expulsado del atomo, se crea una vacancia
que sera llenada por un electréon de una capa mas externa, produciendo asi, rayos-X
caracteristicos. Ademas de esto, es posible generar otros electrones en esta cascada
de eventos, conocidos como electrones Auger, los cuales son producidos cuando un
rayo-X caracteristico es absorbido por un electréon de una capa mas externa y es

expulsado del atomo. Esto se ilustra en la figura 2.3.

17



Rayos-X
caracteristicos

Electrames
Auger

Fotoelectron

Figura 2.3: Efecto Fotoeléctrico [6].

Efecto Compton

En este fenémeno el fotén interactia con un electrén del atomo considerado libre
ya que la energia de enlace del electrén es mucho menor a la energia del fotén. En
este tipo de interaccion el electron recibe una parte de la energia de la radiacion y es

dispersado a un angulo 6 a la vez que el fotén pierde energia y es dispersado a otro

angulo ¢. Este fendmeno se describe en la figura 2.4.

Electran Compton
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Figura 2.4: Efecto Compton [6].
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2.3.3. Produccion de pares

Para que este fenémeno tenga lugar, el foton debera de tener una energia mayor
a 1.022 MeV, de esta forma el fotén interactiia fuertemente con el campo electro-
magnético del nicleo del atomo produciendo un par electrén-positron. Se necesita un
minimo de 1.022 MeV ya que la masa en reposo de cada una de las particulas es de
0.511 MeV. Si el fotén posee una energia superior a este umbral, entonces la energia
sobrante se repartird a ambas particulas como energia cinética [6]. Dicho fenémeno

se observa en la figura 2.5.

e (electron)

hv=1.02 Mev
Photon

.
.
Y

e (positron)

Figura 2.5: Produccién en pares [6].

2.3.4. Dispersion coherente

Este fenémeno también conocido como dispersién coherente o dispersion de Ray-
leigh, ocurre cuando un fotén de muy baja energia es absorbido por un electrén del
atomo de tal manera que este electron es excitado pero para volver a su estado base
de energia, debe liberar la energia que ha absorbido y lo hace emitiendo un rayo-x
con la misma energia pero en una direccién distinta del que absorbié en el proceso

anterior. Este fenomeno se observa en la figura 2.6.
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Figura 2.6: Dispersion coherente o dispersion Rayleigh [6].

2.4. Tomografia Computarizada

La Tomografia Computarizada (TC) es un método no invasivo de obtencién de
imégenes que hace uso de rayos-X con energias en el rango de kilovoltaje (20 a 150
keV) para obtener informacién sobre las estructuras interas del cuerpo humano en
cortes axiales. En la TC la fuente de rayos-X gira alrededor de la persona en un anillo,
emitiendo radiacion que atraviesa el cuerpo humano y es captada por un sistema de
detectores, esta informacion es almacenada y utilizada para la reconstruccion de

iméagenes a través de algiun algoritmo disponible.

2.4.1. Coeficiente de atenuacion lineal

El coeficiente de atenuacion lineal (1) es la capacidad que tiene algin material
para absorber o dispersar la radiacion que lo atraviesa debido a las distintas interac-
ciones de los rayos-X con la materia, este coeficiente es directamente proporcional al
numero atémico del material que atraviesa la radiacion e inversamente proporcional
a la energia [16].

Este coeficiente se relaciona de manera exponencial con la intensidad incidente y
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transmitida de los rayos-X a través de la ley de Beer-Lambert.

I = Ipe * = Lye~(THoton)ar (2.3)

En donde I es la intensidad transmitida, Iy es la intensidad incidente, Az es el es-
pesor del material, 7, o y o, son los coeficientes de atenuacion del efecto fotoeléctrico,
Compton y de dispersién coherente respectivamente [17]. Debido a que las distintas
interacciones de la radiacion con la materia tienen preferencia a ocurrir en distintos
rangos energéticos, como se ilustra en la figura 2.7, estos coeficientes de atenuacion

lineal son dependientes tanto de la energia del haz como del nimero atémico del

material que atraviesan.

% interaction

150

enargy (keV)

photoelectric Compton  ===== coherent scaller

Figura 2.7: Se muestra el porcentaje de cada tipo de interaccion como funcion de la energia en

agua [17].
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2.4.2. Medicién de las proyecciones

Cuando el haz proveniente del tubo de rayos-X ha interactuado con los tejidos
del cuerpo humano y ha alcanzado los detectores, estos convierten las senales reci-
bidas en informacion que sera utilizada para reconstruir la imagen. Debido a que la
radiacién pasa a través de estructuras o tejidos con distintas densidades, se puede
obtener el coeficiente de atenuacién lineal final dividiendo el objeto en secciones lo
suficientemente pequenas, llamadas voxeles, para que cada una sea de una densidad
uniforme, tal como se ilustra en la figura 2.8, de manera que la ecuacion 2.3 queda

de la siguiente forma.

J = [Oef(m+u2+---+mv)Aw = Ipe~ SNy A (2_4)
. " " LY M . , . , :\- ‘.\. .
I [= ‘;”H Ay ! 1 I = ‘qu [ gy +=tpty A
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Figura 2.8: Se muestra un objeto dividido en secciones muy pequenas de tal manera que cada

seccion tenga un coeficiente de atenuacion distinto [17].

Dividiendo la ecuacion 2.4 por I, a ambos lados de la ecuacion y tomando el
logaritmo negativo, se obtiene una nueva forma, esto es a lo que se le conoce como

las proyecciones.

p= —ln([io) = ZﬂnAiC (2.5)

n=1

Si el espesor Az se hace infinitamente pequeno, la sumatoria se convierte en una
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integral a lo largo de la longitud del objeto.

1

p= _ln(]_o) = /,u(x)dm (2.6)

De manera que las mediciones que obtenemos del tomodgrafo son en realidad las
integrales de linea, a partir de estas mediciones es que se deben hacer las reconstruc-

ciones de imagenes.

2.5. Reconstruccion de imagenes

El reto de la reconstruccion de imagenes es conocer el valor correspondiente a cada
voxel a partir de las mediciones de las integrales de linea, de manera que la ecuacion
2.6 es fundamental en las técnicas de reconstruccién. Los métodos de reconstruccion
de imagen se dividen en dos grandes grupos: los métodos de reconstruccion analiticos
y los métodos de reconstruccion iterativos. En las siguientes secciones se hablara
sobre ambos métodos de reconstruccién por separado, empezando con los métodos

analiticos.

2.5.1. Teorema de corte central

En la seccion anterior se hablo sobre las mediciones detectadas por el tomdgra-
fo y se llegd a la ecuacion 2.6 la cual relaciona las proyecciones y los coeficientes
de atenuacion lineal que constituyen al objeto a reconstruir, estas proyecciones son
conocidas como la transformada de Radon. Como se discutié anteriormente estas
proyecciones son tomadas alrededor del cuerpo del paciente, por tanto, son depen-
dientes del dngulo () en el que son tomadas, ademds cada proyeccion es descrita por
la distancia al iso-centro o centro de rotacién (t), tal como se muestra en la figura

2.9.
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M=)

Figura 2.9: Muestra la proyeccion p(t,0) de un objeto f(z,y) tomada a un dngulo 6 [17].

De manera que podemos escribir la ecuacion 2.6 de la siguiente forma.

plt.0) = —m(I%) - / u(z)dz 2.7)

El teorema de corte central nos dice que la transformada de Fourier de las pro-
yecciones paralelas de un objeto f(z,y) tomadas a un dngulo 6, es igual a una linea
de la transformada de Fourier en 2D del objeto f(x,y) tomada al mismo angulo [17].

Esto se puede comprobar seleccionando un sistema de coordenadas rotado en el
cual el eje s sea paralelo a la trayectoria del haz de la proyeccion tomada a un angulo
0. De modo que el objeto f(z,y) puede ser representado por f’(z,y) en el sistema de
coordenadas rotado, tal como se muestra en la figura 2.9. Ademas, los dos sistemas

coordenados se relacionan a través de las siguientes ecuaciones.

t = xcost + ysind

s = —xsinb + ycost
De modo que las proyecciones p(t, 6) es la integral de la funcién f'(s,t) a lo largo
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del eje s.
pl6) = [ 700 (2.8)
Aplicando la transformada de Fourier sobre t a la proyeccion se obtiene lo si-

guiente.

—+o00 400 o0 )
Pw,0) = / p(t,0)ds / F(s, B)e 2 s (2.9)

—00

Posteriormente se hace una transformacion de coordenadas utilizando el set de

ecuaciones y se llega a la siguiente ecuacion.
+o0 +o0 ) )
P(w, 9) — / f(.%', y)efQﬂ"Lw(a:cosHersznG)dxdy (210)

Por otra parte si al objeto f(z,y) se le aplica la transformada de Fourier en 2D,
se obtiene lo siguiente.
+oo oo
Flu,v) = / F(@, ) e~ 2riluye)dady (2.11)
Si a la ecuacion 2.11 se hace la sustitucién u = wcosfl y v = wsinf, se obtiene
el mismo resultado del lado derecho que la ecuacién 2.10. Entonces se llega a la

siguiente relacion.

F(wcos,wsinf) = P(w,0) (2.12)

Las ecuaciones u = wcos y v = wsinf representan una linea recta que pasa por
el origen con una inclinacién 6 respecto a u en el espacio de Fourier. Como se muestra
en la figura 2.10 [17].

Entonces si por cada proyeccion obtenemos una linea de la transformada de Fou-
rier en 2D, recolectando una gran cantidad de proyecciones del objeto es posible
llenar el espacio de Fourier del objeto y posteriormente aplicando una transformada
de Fourier inversa a esta coleccién de datos, se puede llegar al objeto que se quiere

reconstruir.
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Figura 2.10: Cuando la medicién de una proyeccion se le aplica la transformada de Fourier, el
resultado es una linea en el espacio de Fourier que pasa por el centro, correspondiente al dngulo en

que se tomo la proyeccidn [17].

2.5.2. Retroproyecciéon Filtrada (FBP)

Como se mencioné anteriormente utilizando directamente la transformada inversa
de Fourier sobre la transformada de Fourier de las proyecciones, se puede recuperar el
objeto f(z,y), a este proceso se le conoce como retroproyeccion simple y se muestra

en la ecuacién 2.13.

2 +o0
f(.CE, y> _ / / P(w, 9)62#iw(zcos€+ysin9)wdwd9 (213)
0 —0o0

El problema con las imagenes obtenidas a partir de la retroproyeccion simple es
que se observan borrosas, tal como se muestra en la figura 2.11, en ella se muestra
un fantoma muy conocido llamado fantoma de Shepp-Logan, este efecto borroso es
debido a que la transformada de Fourier de las proyecciones cae en un plano polar,
como se observa en la figura 2.10, de tal manera que en el centro existe una gran
cantidad de informacién en comparacién con las partes mas externas.

Debido a este problema es que se necesita una funcién que pueda filtrar las
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Fantoma Original Fantoma Reconstruido

Figura 2.11: Muestra el fantoma Shepp-Logan original, asi como el fantoma reconstruido por

retroproyeccion simple o directa sin filtrado [18].

proyecciones antes de ser retroproyectadas, por esto dentro de las integrales de la
ecuacion 2.13 se multriplicara la funcién P(w, ) y |p|, esta tltima funcién es el filtro.
Recordando que en el espacio de Fourier la multiplicacién de dos funciones es la
convolucién de ambas. Haciendo uso del set de ecuaciones de transformacion de ¢ y

s se puede escribir la ecuacion 2.13 de la siguiente forma.

2m +00
flz,y) = / / P(w, 0)|w|e*™ wdwdd (2.14)
0 —00

Este proceso de filtrar la funciéon obtenida al aplicar la transformada de Fourier
a la medicion de las proyecciones antes de retroproyectar, es lo que se le conoce
como retroproyeccion filtrada. De manera que aplicando este filtro es posible obtener
imagenes como la que se muestra en la figura 2.12, comparandola con la figura 2.11
es evidente la mejora en la calidad de la imagen reconstruida a través del porceso de

retroproyeccion filtrada.
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Fantoma Original Fantoma Reconstruido

Figura 2.12: Muestra el fantoma Shepp-Logan original, asi como el fantoma reconstruido por

retroproyeccidén simple o directa, con filtrado [18].

Una forma de mostrar los datos obtenidos de las proyecciones es mediante el
sinograma, figura 2.13, en el cual el eje vertical muestra las intensidades medidas por

los detectores y el eje horizontal muestra el angulo en el cual fueron tomadas.
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0°<@<180°

Figura 2.13: Sinograma del fantoma Shepp-Logan [18].

2.5.3. Reconstruccion iterativa

A pesar de que hoy en dia la retroproyeccion filtrada es el método estandar
de reconstruccion de imagenes de TC existe otro grupo, estos son los métods de
reconstruccion iterativos (IR). Estos métodos como su nombre lo indican, se basan
en una serie de aproximaciones sucesivas, empezando con una imagen elegida de
manera arbitraria, usualmente una matriz de ceros, y realizando correcciones en la
misma de tal manera que las mediciones de las proyecciones tomadas en esta nueva
imagen se acerquen a la medicion de las proyecciones originales tomadas del objeto
hasta alcanzar cierto criterio tal como un numero fijo de iteraciones del proceso o
hasta que la diferencia entre las correcciones aplicadas sea muy pequena [19].

En principio esta técnica de reconstruccion de imagenes se desarrolld con el

proposito de reducir el nimero de proyecciones tomadas y por tanto la dosis im-
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partida al paciente, ya que con un menor nimero de proyecciones es posible obtener
iméagenes con la calidad semejante a las creadas a través de la retroproyeccién filtrada,
ademas con las técnicas IR existe una reduccion significativa del ruido.

Aunque existen distintas técnicas de IR, una de las primeras técnicas es la llama-
da Reconstruccién Algebraica (ART), esta técnica surgié incluso antes de la FBP,
pero debido a que en ese momento la capacidad computacional era muy limitada a
comparacion de lo que se tiene hoy en dia, fue rapidamente reemplazada por la FBP
[19].

Este método de reconstruccion puede ser visto como un problema de algebra

lineal a través de la siguiente ecuacion.
P=W.¢ (2.15)

En donde P representa el vector columna de las proyecciones tomadas, W es la
matriz de ponderacion, la cual contiene el peso de cada pixel para los diferentes haces
que pasan sobre €l, esto es debido a que distintos haces a distintos angulos interactiian
de manera diferente en el pixel, esto se muestra en la figura 2.14 , aqui cada uno
de los haces (p;,pi_1 y piy1) pasan a través de los pixeles de maneras distintas, asi
mismo se muestra un ejemplo de ponderacién de un pixel dado (wy) [20].

Entonces la medicion de la proyeccion en p; serd la suma de los valores de cada
uno de los pixeles que atraviesa este haz, de manera que el método consistira en
asignar valores a cada pixel tal que la suma de ellos asemeje a la proyeccion, este
proceso de asignar valores se repite hasta cumplir los requisitos de convergencia.

Asi como este método, existen muchas otras técnicas de reconstruccion iterativa,
que se pueden dividir a grandes rasgos en métodos de reconstrucciéon en el dominio de
la imagen, métodos de reconstruccion en el dominio de los datos y métodos hibridos,

los cuales combinan la reconstruccién en el dominio de la imagen como en el domino
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Figura 2.14: Muestra que el haz p; pasa solo por una parte del pizel, dando un peso especifico de

este haz sobre ese pizel en particular [20].

de los datos.

2.5.4. Numeros de Hounsfield

El cuadro 2.2 muestra los coeficientes de atenuacion de varios materiales biolégi-
cos como grasa, sangre, huesos, entre otros. Recordando las secciones anteriores, el
coeficiente de atenuacién lineal es dependiente tanto de la estructura atomica del
material asi como de la energia del haz de radiacion que atraviesa dicho material,
para reducir la dependencia a la energia del haz se les aplica una transformacion a
estos valores y asi poder ser representados en una escala de grises conocida como

escala de Housfield con la siguiente ecuacién.

HU = 2 Hagua 1000 (2.16)
Hagua
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En donde p es el coeficiente de atenuacién lineal del objeto dado por el sistema de
TCy ptagua €s el coeficiente de atenuacién lineal del agua, de esta forma los coeficientes
de atenuacién lineal se amplifican por un factor de 1000 [17], de modo que esta nueva
escala es una transformacion lineal de los coeficientes de atenuacién lineal tal que el
coeficiente de atenuacion lineal del agua a presion y temperatura ambiente es definido
a 0 HU. Las imédgenes mostradas resultantes del sistema de tomografia son entonces
un mapa de coeficientes de atenuacion de los distintos tejidos presentes en el corte

de la imagen, mostrados en la escala de Hounsfield.

Tejido Coeficiente de atenuacién lineal(cm ™)
Aire 0.0003
Grasa 0.162
Agua 0.180
Liquido cefalorraquideo 0.181
Materia blanca 0.187
Materia gris 0.184
Sangre 0.182
Hueso 0.46

Cuadro 2.2: Coeficientes de atenuacion lineal para varios materiales bioldgicos con un haz de

rayos-x con energia de 125 kVp [21].
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2.6. Componentes principales del sistema de TC

A pesar de que el sistema de TC estd compuesto por una enorme cantidad de

dispositivos electronicos y mecénicos, se puede dividir en cuatro componentes prin-

cipales:

Tubo de rayos-X

Sistema de detectores

Gantry o anillo de rotacion

Software

Tubo de rayos-X Consola de

N Generador de -
W It: vnlla 13 eperaciany
. e d muestra
EEIEAR \—u (‘omplmdora

FERRR R * * de control

S ueraLlundI
’ ! 4 [3A% [
[ A |
Generacidn de

. o=

imagen
Detector de

rayos-x
Tabla de paciente

Figura 2.15: Componentes principales de un sistema de Tomografia Computarizada [17].

2.6.1. Tubo de rayos-X

El tubo de rayos-X es uno de los principales componentes de todo sistema de TC
yva que es a través del cual se genera la radiacién que es utilizada para obtener la
informacion de la estructura interna del cuerpo humano. Este componente esta cons-

tituido, en su forma mas basica, de un catodo y un anodo; el catodo es el responsable
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de suministrar los electrones que seran acelerads e impactados en el anodo, que sirve
como objetivo. En la seccién 2.2 se hablé sobre cémo es la produccion de los rayos-X

a través de este componente.

2.6.2. Sistema de detectores

El sistema de detectores es igual de importante que el tubo de rayos-X en TC,
pues es ahi donde los fotones seran captados y brindaran la informacion para la
reconstruccién. Desde que se implementé la tomografia computarizada, el desarrollo
de los detectores se ha incrementado de manera exponencial, los primeros detectores
utilizados son los detectores de camaras de ionizacién, los cuales consisten en una
variedad de placas delgadas de tungsteno dentro de una camara llena de xenén a alta
presion.

En estos detectores, cuando un fotén pasa a través de la camara, ioniza el gas
provocado que los ntcleos de xendén se dirijan a las placas intermedias, mientras
que los electrones libres se dirigen hacia las placas cargadas produciendo una senal
de corriente, esto se ilustra en la figura 2.16. La gran desventaja de este tipo de
detectores es la baja eficiencia de deteccion debida a la poca densidad que presenta
el gas, ya que es altamente probable que algunos fotones pasen a través del gas sin
interactuar, perdiendo informacion para la reconstruccién de imagenes.

Otro tipo de detectores son los centelladores o de estado sélido los cuales no
presentan las desventajas que muestran las camaras de xendn, estan constituidos
de materiales de estado sélido tales como el tungstato de cadmio (CdWOy) o el
oxisulfuro de gadolinio (Gdy05S), recubierto de un material reflejante y acoplado a
un fotodiodo. Estos materiales presentan una alta densidad, alto niimero atomico y

un tiempo de decaimiento primario bajo. Estas caracteristicas son fundamentales en
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Figura 2.16: Cuando el fotén (rayo-X) ioniza el zendn, provoca que los nicleos del dtomo se dirijan

a la placa central, mientras que los electrones hacia las placas externas, provocando la creacion de

corrientes electricas [17].

este tipo de detectores ya que son las que presentan una gran ventaja en comparacion
con las cdmaras de xenén|22].

El funcionamiento de estos detectores empieza cuando el fotén interactia con
el material excitando los electrones del atomo, cuando estos electrones regresan a
su estado base emiten radiacién caracteristica en el rango de la luz visible, esta
nueva radiacién llega al fotodiodo produciendo senales eléctricas que son finalmente

la informacién que utiliza [17].

2.6.3. Gantry

El gantry es basicamente el esqueleto de todo el sistema de TC, contiene el tubo de
rayos-X, el sistema de detectores, el sistema de alto voltaje, el sistema de enfriamiento
del tubo de rayos-X, entre otros. Todo esto en conjunto tiene un peso alrededor de

los 500 kg [17] y debe de mantener una alta velocidad de ratacién para una toma
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de obtencién de datos correcta, es debido a esto que el gantry es un componente

fundamental de los sistemas de TC.

2.6.4. Computadoras de reconstruccion

Esta parte del sistema de TC hace referencia a todo el equipo de cémputo que
realiza el preprocesamiento (calibracién), la reconstruccién de la imagen y el post-
procesamiento (filtrado de la imagen, reduccién de artefactos, etc.). Las primeras
computadoras utilizadas para la reconstruccion de las imagenes estaban muy limita-
das, tanto que este proceso de reconstruccion podia tardar hasta 2 horas en terminar.
Hoy en dia los grandes avances tecnoldgicos permiten que estos procesos sean tan

rapidos que solo se necesitan 0.1 segundos para terminar la reconstruccién [17].

2.7. Parametros de desempeno en escaneres de

TC

El sistema de TC es un sistema de imagenes que al igual que cualquier otro
(como cdmaras fotograficas) su desempenio puede ser evualuado a traves de distintas
métricas, tal como la funciéon de transferencia de modulacién y la resolucién de
bajo contraste, para determinar la calidad de las imagenes que arroja el sistema. La
primera de las métricas es la llamada funcion de transferencia de modulacién la cual
mide la resolucién de alto contraste, es decir, la capacidad del sistema para resolver
objetos muy pequenos u objetos colocados a distancias muy cercanas unos a otros.
Por otra parte se encuentra la resolucién de bajo contraste, la cual es la capacidad

que tiene el sistema para diferenciar objetos de la imagen con el fondo de la misma.
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2.7.1. Funcidén de transferencia de modulacién (MTF)

La funcién de transferencia de modulacién es una forma a través de la cual se
evalia el desempeno de los componentes de un sistema de imégenes en conjunto,
en terminos de la resolucion espacial. Mide la respuesta que tiene un sistema a
distintas frecuencias [23]. Existen distinas formas de medir la funcién de transferencia
de modulacién, a través de la funcién de dispersién de punto (PSF), funcién de
dispersién de linea (LSP) o a través de un sistema ciclico de barras paralelas. Para
este caso nos centraremos en el sistema de barras paralelas. La ecuacion empleada
por [24] para medir la MTF a partir de las imdgenes dadas por el escaner de TC es
de la siguiente forma
V2 M(f)

4

N (2.17)

En donde M y M, representan la desviacién estandar en una region de interés

MTF(f) =

(ROI), dentro y fuera del patrén de barras paralelas respectivamente. Estas se cal-

culan a partir de las siguientes ecuaciones

M =vM?Z=N? (2.18)

2 2
_ N2+ N2

N2
2

(2.19)

En estas ecuaciones M’ representa la medicién de la desviacion estandar en un
ROI dentro del patréon de barras paralelas, IV representa el ruido de la imagen y se
calcula a partir de la medicién de la desviacién estandar en zonas iinicamente de agua
(Ny) y zonas unicamente del material (N,). De esta manera la modulacién M(f) se

corrige del ruido existente en la imagen. Finalmente M, se calcula de la siguiente

forma
ning

n2
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En esta ecuacion C'T} y C'Ts son las mediciones de las HU del ROI tinicamente en
el material y inicamente en el agua respectivamente, ny y ny representan el niimero de
pixeles dentro del ROI del material y agua respectivamente, y n = ny +no. Haciendo
uso de estas ecuaciones es posible determinar la funcién de transferencia para el
sistema de TC solo haciendo uso de las imagenes resultantes. De este modo [24]
obtuvieron curvas de la funcién de transferencia de modulacién y la compararon con
el método convencional de medir esta funcién, obteniendo resultados sin diferencia

estadistica a los del método convencional. Esto se muestra en la figura 2.17.

—— Conventional Method
® Modulation M Method

04+

o_zt \
N

MODULATION TRANSFER FUNCTION
T

| N

0 1 1 1 1 1 1 1

o 1 2 3 4 5 & T 8
SPATIAL FREQUENCY (cycles.cm™1)

(a) Fantoma de lineas par.

(b) Funcion de transferencia de modu-

lacion.

Figura 2.17: Curva de MTF obtenida por [24], a partir de imdgenes de TC.

2.7.2. Deteccion de bajo contraste

El contraste en las imagenes radiograficas hace referencia a la diferencia en la

escala de grises encontrada en distintas areas de la imagen, estas diferencias en la
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escala de grises de la imagen se dan por la atenuacién del haz de radiacién cuan-
do atraviesa al paciente [13].La resolucion de bajo contraste es también otro de los
parametros de calidad de imagen fundamentales que son utilizados de manera recu-
rrente al momento de hacer una calibracion de equipos de tomografia. Este se define
como la capacidad del sistema para diferenciar objetos de bajo contraste del fondo de
la imagen. En general se utilizan fantomas para medir la capacidad de resolucion de
bajo contraste del sistema, pero usualmente esta forma de medir dicha capacidad es
meramente cualitativa [17]. La capacidad de deteccién de bajo contraste del sistema
no solo depende de la diferencia del contraste del objeto con el fondo, si no también
del tamano del objeto mismo.

Una forma de poder cuantificar el desempeno de un sistema de imagen en cuanto
a la capacidad de deteccion de bajo contraste se refiere, es aplicando el método
estadistico para la deteccién de bajo contraste, este método supone que las HU de
los pixeles en una region uniforme de la imagen presentan una distribucion normal,
si se mide el valor promedio de HU en una regién de interés (ROI) de la imagen, esta
va a ser diferenciable del fondo con un 95 % de confianza si cumple con el siguiente

criterio [25].

En donde piror se refiere a la media cuantificada en la region de interés, fifondo s€
refiere a la media cuantificada en el fondo de la imagen y o es la desviacién estandar

medida en el fondo.
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Figura 2.18: Se muestra las distribuciones de dos regiones en una imagen, se observa que si las
medias estan separadas por un valor de 3.29tondo €s posible asequrar con un 95 % de confianza

que el objeto es distinguible del fondo [25].

2.8. Simulacién de transporte de radiacién por méto-

do Monte Carlo

El método de Monte Carlo es un conjunto de algoritmos computacionales los
cuales utilizan niimeros aleatorios para obtener una solucién numérica a problemas
que son dificiles de resolver. Hoy en dia se utiliza para resolver problemas tanto
matematicos como fisicos, por ejemplo, es 1til al resolver sistemas con muchos grados
de libertad tales como los fluidos, la cinética de gases, estructuras celulares, entre
otros.

La interaccién de la radiacién con la materia esta descrita por ecuaciones que
llevan a soluciones probabilisticas, ejemplo de esto es la ecuacion de Klein-Nishina
descrita en secciones anteriores. Entonces todo el transporte de la radiacién dentro de
un material estd descrito en base a probabilidades, es por esta razon que se utilizan

los métodos Monte Carlo para simular estos fenémenos y obtener una descripcién
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acertada del mismo.

Entre las caracteristicas que son simuladas en la interaccién de la radiacién con la
materia se encuentra el camino libre medio, el mecanismo de dispersion, el cambio en
la direccion de la radiacion y la perdida de energia, todos estos pardmetros poseen su
propia funcién de densidad de probabilidad y son utilizados para seguir la trayectoria
de cada uno de las particulas simuladas, en este caso supondremos que las particulas
a simular son fotones. La informacion a cada paso del fotén es guardada en una
historia y se va siguiendo dicho fotéon hasta que ha perdido toda su energia y es
absorbido o hasta que sale de una regién de interés [26]. Existen una variedad de
codigos que llevan a cabo esta tarea de simular el transporte de radiacién algunos

ejemplos de esto son ETRAN [27], EGS4 [28], PENELOPE [26] o MCNP [29].
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Capitulo 3

Materiales y métodos

Debido a que no es posible modificar las caracteristicas de un equipo de Tomo-
grafia Computarizada como con el que se cuenta en el Laboratorio de Rayos-X e
Imagenologia del CINVESTAV Unidad Monterrey, el estudio debe de efectuarse em-
pleando un modelo computarizado del mismo. La figura 3.1 muestra el equipo de

TAC del Laboratorio, dicho equipo presenta las siguientes caracteristicas:

Tubo de rayos x de blanco de tungsteno con una energia variable entre 80 keV

y 140 keV.

Sistema de detectores con una cantidad de 888 detectores y tamano de 1.024

mm cada uno.

Capacidad para obtener 984 proyecciones en una vuelta alrededore del paciente

(360).

Distancia fuente-detector de 949.075 mm.

Distancia fuente-eje de rotacién de 541 mm.
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» Matriz de reconstruccién de imégenes de 512x512 pixeles.

Tubo de Rayos X

Detectores

Figura 3.1: Equipo de TAC General Electric Hi Speed Advance.

En este trabajo, se empleard un modelo de equipo TC con las principales com-
ponentes incluidas y efectuando transporte de radiacién a través del método Monte

Carlo para que el modelo sea lo mas apegado a la realidad [30].

3.1. PENELOPE

PENELOPE es un algoritmo de Monte Carlo y cdédigo computacional abierto
utilizado para simular el transporte de fotones, electrones y positrones. El nombre
PENELOPE es un acréonimo de ’Penetration and ENErgy LOss of Positrons and
Electrons’. Dicho algoritmo de simulacién estda basado en un modelo de dispersién
que combina bases de datos numéricas y modelos analiticos de secciones transversales
para los distintos mecanismos de interaccién de la radiacién con la materia y abarca
un amplio rango de energias (desde unos cientos de eV hasta energias cercanas a 1

GeV) [26].
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PENELOPE puede ser codificado en un set de subrutinas en FORTRAN que
se encarga de realizar y seguir las interacciones de la radiacién con la materia. El
usuario puede definir distintas caracteristicas geométricas de los materiales de interés
en una de las subrutinas del codigo conocida como pengeom’ haciendo uso de un

archivo de entrada el cual especificara las caracteristicas de la geometria.

3.2. Modelo de equipo TC

La figura 3.2, muestra el modelo de equipo de TC implementado en nuestro

laboratorio para ser empleado con el cédigo PENELOPE. El modelo contiene:

1. Una fuente puntual emisora de rayos-X con espectro de energia variable y de

acuerdo con las necesidades del usuario.

2. Filtros de tipo ”"bowtie”de aluminio o cobre, de acuerdo a especificaciones de

diversos fabricantes de este tipo de equipos.
3. Soporte de paciente a base de fibra de carbono.

4. Anillo de detectores con tamano y numero de detectores variable a ser selec-

cionado por el usuario.

En la figura 3.2 se muestra también un objeto a ser escaneado el cual contiene
diversos compartimentos internos donde se ha colocado agente de contraste u otros
materiales de interés radiologico. Estos objetos pueden ser disenados por el usuario
de acuerdo con lo que se desee estudiar: resolucion espacial, concentracién de agente

de contraste, etc.
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Figura 3.2: Muestra la geometria que se utilizard para simular el sistema de TC. 1) Filtros

"bowtie”, 2) Anillo de detectores, 3) Soporte del paciente, 4) Objetos a escanear.

3.3. Modelo de objetos a irradiar

Lo primero que se tiene que llevar a cabo es la construccién de los modelos de
objetos que se van a irradiar. Dichos modelos seran utilizados para observar la calidad
de las imagenes resultantes de los distintos sistemas que serdn probados, los modelos

a utilizar son los siguientes:

» Fantoma de resolucion espacial. Este fantoma es utilizado de manera rutinaria
en la practica para calibrar los sistemas de imagen y cuantificar el desempeno
de estos en cuanto a resolucion espacial se refiere. Este modelo consiste de
un cubo de acrilico al cual se le han realizado cortes a distintas frecuencias

espaciales que van desde las 0.25 hasta las 8 lIp/cm.

» Fantoma de resolucion de concentracién. Este fantoma consiste de un cubo de

agua con medidas de 15x15x2 cm al cual se le han colocado esferas con tamanos
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que varian desde 10 mm de didmetro y hasta 0.01 mm de didmetro, asi mismo
se varian las concentraciones del agente de contraste desde 10 mg-Au/ml hasta

Img-Au/ml.

= Modelo de paciente. El modelo que se va a utilizar en este trabajo es el fanto-
ma Zubal [31], el cual es un fantoma antropomorfico voxelizado de un paciente
masculino real, reconstruido a partir de imdgenes tomograficas de dicho pacien-
te. Cada uno de los voxeles esta representado por un nimero, de tal manera

que cada nimero representa un érgano en particular, por ejemplo, la piel estéd

representada por un valor de 1.

Figura 3.3: Ejemplos de A) fantoma de resolucion espacial con una variedad de frecuencias espa-

ciales. B) Fantoma de resolucidon de concentracion.

Cabe destacar que los modelos de fantomas de resolucion espacial y de resolucién
de concentracion al igual que el modelo computarizado del sistema TAC, fueron

creados con las subrutinas 'pengeom’ del paquete de PENELOPE. Dicha subrutina
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permite crear geometrias a partir de planos, circunferencias, esferas, cilindros y una
variedad de superficies geométricas, asi mismo permite la rotaciéon de dichas figuras,
lo cual provee al usuario con una extensa variedad de posibilidades de creacion de
figuras, todo esto se genera a partir de un script que es leido por la subrutina en
donde se colocan las coordenadas y demés parametros necesarios para la creacion
de las figuras, ademas dicha subrutina permite observar las figuras creadas, con un
visualizador en dos dimensiones llamado ’gview2d’ esto le da una mejor manejabilidad
de dichas geometrias al usuario.

En la figura 3.4 se muestra el fantoma Zubal voxelizado, dicho fantoma representa
el area de la pélvis del paciente; como se mencionaba anteriormente, cada nimero re-
presenta un 6rgano en particular pues en el codigo de PENELOPE a dichos ntimeros
se les asigna una composicién y densidad segun el érgano o tejido que estos repre-
senten. En dicho modelo se seleccionaran voxeles al azar en la préstata que seran

reemplazados de manera aleatoria por valores que representen una composicion de

tejido y concentraciones de 1 a 10 mg-Au/ml de agente de contraste.

Figura 3.4: Fantoma Zubal de pelvis [31].
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3.4. Simulaciones para la obtencién de las proyec-

ciones de TC

Una vez creados los modelos de fantomas, el siguiente paso es colocar este fanto-
ma dentro del modelo computarizado de TAC, para comenzar a simular el funciona-
miento del tomografo virtual y obtener las proyecciones para hacer la reconstruccién
correspondiente de las imagenes. Para obtener la combinacion de parametros que op-
timicen la cuantificacion del agente de contraste, se efectuaron las simulaciones con
los distintos tomografos mostrados en el cuadro 3.1, en este cuadro se muestran las
caracteristicas de cada uno de los distintos tomégrafos probados, comenzando con el
tomdgrafo que muestra las caracteristicas del equipo TAC General Electric Hi Speed
Advance. A partir de aqui se varia tanto el tamano como el nimero de detectores de
cada sistema de tal manera que en todos y cada uno de los sistemas planteados se
mantenga el mismo angulo sélido, de este modo si aumentamos al doble el nimero
de detectores, el tamano de de estos debera disminuir a la mitad. También se varia
el espectro de energia de dichos tomografos, desde los 110 kVp hasta los 140 kVp. El
ultimo parametro que se varia es la matriz de reconstrucciéon de imagen, desde los

512x512 pixeles hasta los 2048 x2048 pixeles.
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Tomégrafo 1

Tomégrafo 2

Tomografo 3

Tomografo 4

Energfa (kVp)

140

140

140

110

Tamano de de- | 1.024 0.512 0.256 0.256
tectores (mm)
Numero de de- | 888 1776 3552 3552
tectores

512x512 512x512 512x512 512x512
Matriz de

1024x1024 1024x1024 1024x1024 1024x1024
imagen

2048x2048 2048x2048 2048x2048 2048x2048

Cuadro 3.1: Caracteristicas de los distintos tomdgrafos probados en este estudio.

3.5. Reconstruccion de las imagenes a partir de las

proyecciones calculadas mediante simulacién

Monte Carlo

Una vez llevado a cabo las simulaciones del transporte de radiacién con el cédigo
PENELOPE para reproducir el funcionamiento de un sistema TAC real, se procede a
realizar la reconstruccién de las imagenes de los fantomas, empleando los algoritmos
implementados por Jeffrey Fessler [32] que se encuentran disponibles en:

https://web.eecs.umich.edu/ fessler/irt /fessler.tgz.

Se cuenta con los scripts necesarios para tomar los resultados arrojados por el
cédigo PENELOPE y alimentarlos directamente a las subrutinas encargadas de efec-
tuar la reconstruccién. Los algoritmos de reconstruccion permiten variar el tamano
del pixel de la imagen reconstruida a través de la variacion del nimero de pixeles
usados en el procedimiento de la reconstruccién por lo que esta es otra variable que

se evaluard en este trabajo de tesis. Para cada una de las simulaciones de la tabla
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1 anterior se procedera a efectuar la reconstruccién de la imagen empleando las ma-
trices de imagen de 512x512, 1024x1024 y 2048 x2048 pixeles, de tal manera que el
efecto de este parametro sobre la capacidad de discernir la presencia y distribucion
espacial del agente de contraste por parte de los equipos TC modelados sea también

evaluado.

3.6. Calculo de la Funcion de Transferencia de

Modulaciéon (MTF)

Una vez obtenidas las imédgenes del fantoma de resoluciéon espacial, se realiza el
calculo de la funcién de transferencia de modulacién con el método propuesto por

Droge & Morin [24]. Esto se lleva a cabo de la siguiente forma:

1. Se coloca un ROI dentro del patron de lineas paralelas de la imégen y con el

software ImageJ [33], se calcula el valor de la desviacion estandar en dicho ROL.

2. Se coloca un ROI en una region uniforme dentro del fantoma de lineas paralelas
y se calcula el valor promedio y la desviacion estandar de las intensidades dentro

de esa region.

3. Se coloca un ROI en una regién uniforme fuera del fantoma de lineas paralelas y
se calcula el valor promedio y la desviacién estandar de las intensidades dentro

de esa region.

4. Se colocan estos valores en las ecuaciones 2.17, 2.18, 2.19 y 2.20, para hacer el

calculo del valor de MTF en esa frecuencia espacial en especifico.

Este proceso se observa en la figura 3.5 y se repite para cada una de las frecuencias

espaciales.
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Figura 3.5: 1) Cadlculo de la desviacion estandar en ROI, 2) Cdlculo de promedio y desviacion

estandar en ROI, 8) Cdlculo de promedio y desviacion estandar en ROI [24].

3.7. Calculo de deteccién de bajo contraste

Con las imagenes de TAC del fantoma de resolucion de concentraciones se pro-
cede a tomar los valores promedio y desviaciones estandar en regiones uniformes del
fondo del fantoma como se muestra en la figura 3.6, posteriormente se procede a
tomar los valores promedio dentro de cada una de las esferas con agente de contraste
embebido en ellas. Esto mostrara la capacidad de distincién del sistema de imagen,
es decir, cuales son las concentraciones y tamanos de esferas que es capas de resolver
y distinguir respecto al fondo. Si la intensidad de la esfera que se estd analizando
difiere por un valor de 3.29 veces la desviacion estandar medida en el fondo, se podra
decir que dicha esfera es diferenciable respecto al fondo con un 95 % de confianza.

En la figura 3.6 solo se muestran algunas regiones de interes dentro de la imagen,
es importante recordar que se toman los valores de todas y cada una de las esfe-
ras presentes en la imagen, de igual manera, se toman los valores de intensidad en
regiones de interes del fondo del fantoma para obtener un valor promedio.

Posteriormente se compararan los valores de intensidad de esferas con un mismo
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Figura 3.6: Ejemplo de imagen de TAC del fantoma de resolucién de contraste. A) Se toma el
valor promedio de los distintos ROI’s en el fondo del fantoma. B) Se toma el valor promedio y la

desviacion estdndar en cada una de las distintas esferas de la imagen.

tamano pero distinta concentracion para determinar la capacidad del sistema para
distinguir entre concentraciones similares, por ejemplo, se comparara la intensidad
medida en la esfera de 1 ¢cm de didmetro y concentraciéon de 10 mg-Au/ml con las
esferas de 1 cm de didmetro y concentraciones de 9 a 1 mg-Au/ml. Este proceso se

repetird con las esferas de tamanos menores.
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Capitulo 4

Resultados y discusion

La calidad de imagen en radiodiagnodstico es un punto fundamental al momento de
la deteccién de enfermedades o problemas en el paciente, por esto es que la calidad de
las imédgenes medicas no esta relacionado a lo bien que se muestran, si no mas bien en
la informacién que estas pueden aportar al médico para que este pueda interpretarlas
y dar un diagnéstico preciso del paciente. Y ademads de esto, las imagenes que son
adquiridas a partir de radiaciones ionizantes deben de encontrar un equilibrio entre

la optimizacion de la calidad de imagen y la dosis entregada al paciente.

4.1. Fantomas de resolucion espacial y resolucién
de concentracién

La construccién de los fantomas que fueron utilizados en este estudio se llevaron
a cabo con la subrutina 'pengeom’ del paquete de PENELOPE.
La figura 4.1 muestra los fantomas creados para este estudio, en la figura a) se

muestra el fantoma de resolucion espacial creado con ’pengeom’, con una variedad
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de frecuencias que van desde 0.25 hasta las 8 Ip/cm, la figura b) muestra el fantoma
de resolucion de concentraciones creado con 'pengeom’. Las imagenes mostradas se

obtuvieron con el visualizador de PENELOPE ’"gview2d’.

L
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® @
L
®
*
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Figura 4.1: a) Modelo de fantoma de resolucion espacial. b) Modelo de fantoma de resolucion de

concentracion.
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4.2. Calculo de la funcion de transferencia de mo-
dulacion

La figura 4.2 a) muestra la imagen de TAC reconstruida del fantoma de resolucién
espacial con el tomdgrafo 1 y una matriz de reconstruccién de 512x512, de igual
manera se muestra en b) las regiones de intéres tomadas para hacer el célculo de la

funciéon de transferencia de modulacién.

(a) Imagen de TAC del tomdgrafo (b) ROI’s utilizados para hacer el
1 reconstruida con matriz de ima- calculo de la funcion de trasnferen-
gen de 512x 512 pizeles. cta de modulacion.

Figura 4.2: Imagen obtenida a partir de la simulacién del transporte de radiacion con el tomdgrafo

virutal.

Con los valores promedio de HU y desviacion estandar medidos en cada uno
de los ROI’s se calculé la funcién de transferencia de modulacién de dicha imagen,
los resultados se muestran en la figura 4.3 a) se puede observar como a frecuencias
bajas (de cero a una linea-par/cm) el tomégrafo transmite de manera eficiente la
senal de entrada, de igual manera se puede observar que a medida que se aumenta

la frecuencia espacial, el sistema de imagen pierde poco a poco la capacidad de
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cion disponibles.

Figura 4.3: Curvas de MTF obtenidas del tomdgrafo 1.

resolucion de objetos cada vez mas pequenos, este es un comportamiento totalmente
normal de cualquier sistema de imagen. En este estudio es importante observar cuales
sistemas presentan un mejor desempeno al momento de resolver objetos cada vez mas
pequenos.

Este proceso se repite para cada una de las matrices de reconstrucciéon disponibles,
en la figura 4.3 b) se observa la comparacién del desempeno de cada una de las
matrices de reconstruccién con los datos obtenidos con el tomégrafo 1. En ella se
observa que para la mayoria de las frecuencias, las tres matrices de reconstruccién
presentan un desempenio idéntico, excepto para la frecuencia méas alta (8 Ip/cm) en
donde la matriz de 1024x1024 presenta un mejor desempeno a comparacion de las
demsés.

La figura 4.4 muestra las resultados obtenidos de calcular el MTF con los datos

del primer tomégrafo y con cada una de las matrices disponibles. La imagen estéd
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reconstruida en una matriz de 1024 x1024 pero las graficas de las curvas muestran
los resultados obtenidos con la reconstruccién de las distintas matrices disponibles,
estos resultados presentan una gran similitud con los obtenidos por [34] en donde

d™ VCT, dicho tomégrafo tiene

midieron el MTF para el escaner GE LightSpee
detectores con tamano de 0.55 mm, una energia de haz de 120 kVp y una matriz de
reconstruccion de 512x512 pixeles, para el cual encontraron que la resolucion espacial
limite fue de 6.72 lp/cm, comparando este resultado con el de la grafica 4.4 b) se
observa que la resolucion espacial limite para el tomoégrafo virtual ronda los 6.5-6.7
Ip/cm con las matrices de reconstruccién de 512 x512 y 2048x 2048, excepto con la

matriz de 1024x1024 la cual muestra una resolucion espacial limite por encima de

las 7 Ip/cm.

Tomografo 1

Tomdgrafo 1

512x512
— — —1024x1024
......... 2048x2048

MTF

RN
02F T

NN .

0ar \\“: ~~_8

o] 1 2 3 4 5 6 7 8

frecuencia lp/cm

(a) Imagen reconstruida con los datos (b) Comparacion de las curvas de MTF de las distintas
disponibles del primer tomdgrafo. matrices de reconstruccion disponibles del tomégrafo 1.

Figura 4.4: Imagen y curvas de MTF obtenidas a partir de los datos disponibles del primer

tomdgrafo.
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En las figuras 4.4, 4.5, 4.6 y 4.7 es posible observar que las distintas matrices
disponibles afectan poco en el desempeno del sistema de imagen pues en cada uno
de los distintos tomdgrafos, las curvas de MTF correspondientes a las matrices de re-
construccién, presentan variaciones muy pequenas entre si, se puede observar incluso

que la desviacion estandar en frecuencias altas se superponen entre si.
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Figura 4.5: Imagen y curvas de MTF obtenidas a partir de los datos disponibles del segundo

tomdgrafo.
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Figura 4.6: Imagen y curvas de MTF obtenidas a partir de los datos disponibles del tercer tomdgra-
fo. 29
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Figura 4.7: Imagen y curvas de MTF obtenidas a partir de los datos disponibles del cuarto tomégra-

fo.

Luego en la figura 4.8 se muestra la comparacion de las curvas de MTF obtenidas
con todos los tomografos y todas las matrices de reconstruccién disponibles. Aqui se
puede observar que las curvas que presentan un MTF més alto a mayores frecuen-
cias espaciales corresponden a los tomografos tres y cuatro, donde practicamente se
superponen entre si. De aqui podemos hacer notar que la principal caracteristica del
sistema de imagen que mejora la deteccién de altas frecuencias, es decir de objetos
muy pequenos en la imagen, es el tamano y nimero de detectores.

A partir de estos resultados es posible definir cual de los tomdégrafos presento
un mejor desempeno al momento de presentar las imégenes, de manera general los
tomografos con detectores més pequenos (0.256 mm) son los que presentaron un

mejor desempeno al momento de detectar frecuencias méas altas en conjunto con una
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Figura 4.8: Curvas de MTF de cada una de las imdgenes obtenidas con los tomdgrafos y las

matrices de resolucion disponibles.

matriz de reconstruccién de 512x512 pixeles.

Si se comparan los tomografos 2, 3 y 4 con sus distinas matrices de reconstruccién
disponibles, todos presentan un mejor desempeno en cuanto a resolucién espacial se
refiere respecto a los resultados obtenidos por [34] con el tomdgrafo GE LightSpeed ™
VCT. Si ahora se comparan dichos tomografos virtuales con el tomégrafo Canon
Aquilion Precision™, el cual posee detectores con tamaiios de 0.25 mm, similares a
los tomografos 3 y 4, un nimero de detectores de 1792 y una matriz de reconstruccion
de 1024 x1024 pixeles, no es posible definir con certeza cual presenta una resolucion

espacial limite superior ya que los resultados de este trabajo se limitaron a frecuencias

espaciales de 8 Ip/cm sin embargo es claro que en ninguno de estos casos se alcanzé
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la resolucién espacial limite, sin embargo segin [35], el tomdgrafo Canon Aquilion

Precision™ puede llegar a tener una resolucién espacial limite cercana a las 17 Ip/cm.

4.3. Calculo de detectabilidad de bajo contraste

Como se menciond en las secciones anteriores, la detectabilidad de bajo contraste
es un punto importante al hablar sobre el desempeno de un sistema de imagen, pues
nos da informacién sobre la capacidad del sistema para detectar ligeras variaciones en
la densidad de distintos materiales biolégicos. El estudio de este parametro de calidad
de imagen se separd en dos partes, en la primera parte se estudi6 la capacidad de
deteccién de esferas con distintas concentraciones de agente de contraste respecto al
fondo de la imagen, posteriormente se estudié la capacidad del sistema para detectar

las distintas concentraciones de agente de contraste.

4.3.1. Detectabilidad de esferas respecto al fondo

La figura 4.9 a) muestra la imagen TAC reconstruida a partir de los datos del
tomografo 1. La grafica de la figura 4.9 b) muestra el valor de intensidad medido
en la imagen resultante, respecto al tamano de las esferas encerradas en el cuadro
azul en a). Asi mismo se muestra el valor promedio medido en el fondo y el valor
de 3.29 veces la desviacion estandar del fondo, de tal manera que todos aquellos
valores de intensidad medidos por encima de este ultimo valor se considera que
son diferenciables del fondo con un 95 % de confianza, de tal manera que todos los
puntos azules, que corresponden a las esferas con concentraciones de 10 mg-Au/ml,
son diferenciables del fondo de la imagen.

Este mismo anélisis se repite con cada una de las esferas de la figura 4.9, dan-
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(a) Imagen del fantoma de resolucién
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Figura 4.9: Andlisis de la imagen reconstruida con los datos del tomdgrafo 1.
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do lugar a la grafica de la figura 4.10, los puntos de un mismo color en la grafica
representan esferas de una misma concentracion, ademas se observa que los puntos
caen en una misma linea vertical pues las esferas de cada concentracién presentan la

misma variacion en tamano.
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Figura 4.10: Valores de intensidad de cada una de las esferas presente en la imagen.

En la figura 4.10 se puede observar que a medida que la concentracién de agente
de contraste baja, la intensidad de la senal captada también se ve disminuida. En
la grafica se puede observar que todas las esferas de 1 cm de didmetro y 0.8 cm de
didmetro pueden ser distinguibles del fondo con 95 % de confiabilidad, pero a partir
de las esferas de 0.6 cm de didmetro y concentraciones méas bajas, 1y 2 mg-Au/ml,
comienzan a caer por debajo de este nivel de confianza de deteccion y el patrén sigue

asi con esferas mas pequenas, lo cual va de acuerdo a la idea de que el parametro
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de detectabilidad de bajo contraste depende tanto del tamano del objeto a detectar
como de su densidad comparado con la densidad del objeto de fondo.

Uno de los puntos principales a observar en estas imédgenes son las esferas mas
pequenas que el sistema pudo detectar. En este caso en particular el sistema detecto
esferas de 1 mm de didmetro y concentraciones de 10, 9 y 8 mg-Au/ml siendo tnica-
mente la esfera de 10 mg-Au/ml la que pudo ser detectada con un 95 % de confianza.
Es importante recordar que los datos mostrados en la figura 4.10 corresponden a la
imagen reconstruida con los datos del tomégrafo 1 y una matriz de reconstruccién
de 1024 x 1024, pero el estudio fue llevado a cabo con las tres matrices disponibles
en donde los resultados para este caso en particular fueron muy similares.

Los andlisis se llevaron a cabo con los cuatro distintos tomodgrafos disponibles
en conjunto con las tres matrices de reconstruccion de imagen disponibles. Las fi-
guras 4.11, 4.12, 4.13, 4.14 muestran los resultados obtenidos para cada uno de los
tomografos, tanto en a) como en b) se muestran los resultados obtenidos con la ma-
triz de reconstruccion de 1024 x1024 ya que es la que mostré una mejor deteccion

de esferas, en este analisis.
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Figura 4.11: Imagen reconstruida y resultados obtenidos de la deteccion de esferas con agente de

contraste del primer tomdgrafo.
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Figura 4.12: Imagen reconstruida y resultados obtenidos de la deteccion de esferas con agente de

contraste del sequndo tomdgrafo.
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Figura 4.13: Imagen reconstruida y resultados obtenidos de la deteccion de esferas con agente de

contraste del tercer tomadgrafo.
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Figura 4.14: Imagen reconstruida y resultados obtenidos de la deteccion de esferas con agente de

contraste del cuarto tomdgrafo.

Comparando los resultados obtenidos en las figuras 4.11 b), 4.12 b), 4.13 b) y
4.14 b) se puede observar que en el tomégrafo dos existe una ligera mejoria en la
deteccién de las esferas mas pequenas, es decir las esferas de 1 mm de didmetro, pero
sin llegar a cumplir con el criterio de deteccién del 95 % de confianza, ademéas de
que la deteccién de concentraciones mas pequenas que se logré obtener con un 95 %
de confianza fue de 2 mg-Au/ml. Posteriormente para el tomégrafo nimero tres, la
deteccién de esferas de 1 mm de didmetro mejor6 a comparacién de los tomografos
anteriores ya que en este tomdégrafo en particular fue posible detectar esferas de 1
mm y concentraciones de hasta 8 mg-Au/ml de agente de contraste con 95% de
confianza, ademds de detectarse una esfera de 7 mg-Au/ml sin llegar a cumplir con
el criterio para ser distinguible del fondo. Por tultimo el tomégrafo ntimero cuatro

mostro el mejor desempeno en cuanto a la deteccion de esferas, pues logré detectar
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esferas de 1 mm de didmetro y concentraciones de hasta 7 mg-Au/ml con 95 % de
confianza, ademads de detectar esferas de 1 mm de diametro y concentraciones de
6, 5 y 4 mg-Au/ml de agente de contraste aunque sin llegar a ser de un 95% de
confianza, comparando estos resultados con los experimentos realizados por [36] en
donde hacen uso de un fantoma Catphan 504 y un escéaner Philips 256 iCT multi-
slice, se puede observar que el desempeno de los escaneres virtuales es muy similar
a los de dicho experimeto, pues en ambos casos los objetos més pequenos que se
observan son esferas de 1-2 mm de didmetro, aunque en el fantoma utilizado por [36]
no se utilizan agentes de contraste.

El cuadro 4.1 muestra los resultados obtenidos del andlisis de deteccién de bajo
contraste en las imégenes de cada uno de los cuatro tomégrafos disponibles, como se
mencion6 anteriormente el tomografo con un tamano de detector de 0.256 mm y una
energia de haz de rayos-x de 110 kVp, mostré una mejor deteccion de bajo contraste
pues logro resolver esferas con menor concentracién, en comparacion con los demas
tomografos. Posteriormente en la tabla 4.2 se muestra los resultados de los anélisis
de deteccién de bajo contraste, en donde la concentraciéon mas pequena que se logro
detectar y diferenciar con un 95 % de confianza fue de 1 mg-Au/ml en las esferas de
8 v 10 mm de didmetro en el tomodgrafo 1, mientras que en los tomoégrafos 2, 3 y 4 la
concentraciéon mas pequena detectable con un 95 % de confianza fue de 2 mg-Au/ml
en la esfera de 10 mm de diametro en todos los casos; la concentracion mas baja de
oro detectada concuerda con los resultados reportados por [37] donde observan una
concentracion limite de 1 mg-Au/ml dentro de esferas de 1.5 cm de didmetro, aunque
las energias del haz de radiacion utilizadas en su investigacién se encuentran entre
30-100 kVp lo cual permite obtener un mayor contraste en los agentes de contraste
que utilizan, a diferencia de ete trabajo en el cual los rangos de energia estan por

encima de los 110 kVp.

69



(1.024  mm, | (0.512 mm, | (0.256 mm, | (0.256  mm
140 kVp) 140 kVp) 140 kVp) 110 kVp)

Tomografo 1 | Tomégrafo 2 | Tomoégrafo 3 | Tomografo 4

Y

Didmetro 1 mm 1 mm 1 mm 1 mm

minimo

Au/ml Au/ml

Concentracién | 10 mg-Au/ml | 10 mg-Au/ml | 10, 9 y 8 mg- | 10,9, 8 y 7 mg-

Cuadro 4.1: Resultados obtenidos de deteccion de los tomdgrafos utilizados, destacando el didmetro

minimo observado junto a la concentracion con la cual fue detectado.

4.3.2. Detectabilidad de concentracion de esferas

El segundo analisis llevado a cabo con el fantoma de resolucién de concentracion,
en el cual se comparan las intensidades medidas en las esferas de concentraciones
similares y tamanos de esfera iguales, se observa en la figura 4.15 en donde a) corres-
ponde a la imagen tomografica reconstruida con los datos del tomografo 1, asi como
los ROI's tomados en todas las esferas de 1 cm de didmetro. La grafica b) muestra
los valores de intensidad medidos en los ROI’s en a), mientras que las barras de error
mostradas corresponden al valor de 3.290 de tal manera que si el valor promedio de
una concentracion se encuentra dentro de las barras de error de otra concentracion,
entonces las concentraciones no pueden ser distinguibles una de la otra con un 95 %
de confianza, pero si el valor promedio de intensidad de una concentracion cae fuera
de las barras de error de otra concentracién, entonces estas si son diferenciables una
de la otra con un 95 % de confianza sin importar que las barras de error de ellas se
superpongan.

Por ejemplo, si tomamos la concentracién de 8 mg-Au/ml y la comparamos con
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rresponden al valor de 3.290 (desviacion estandar).
de 1024x1024.

Figura 4.15: Comparacion de los valores de intensidad medidos en las esferas de 1 cm de didmetro.
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Tomografo 1 | Tomégrafo 2 | Tomoégrafo 3 | Tomografo 4
(1.024  mm, | (0.512 mm, | (0.256 mm, | (0.256  mm
140 kVp) 140 kVp) 140 kVp) 110 kVp)

Y

Concentracién | 1 mg-Au/ml 2 mg-Au/ml 2 mg-Au/ml 2 mg-Au/ml

minimo

Didmetro 8 mm 10 mm 10 mm 10 mm

Cuadro 4.2: Resultados obtenidos de deteccion de los tomdgrafos utilizados, destacando la con-

centracion minima observada junto al didmetro de la esfera con la cual fue detectada.

las concentraciones de 9 y 7 mg-Au/ml, la intensidad medida en estas dos tltimas
cae dentro de las barras de error de la concentracién de 8 mg-Au/ml por lo tanto
no pueden ser diferenciables con la concentracién de 8 mg-Au/ml con un 95% de
confianza, pero si ahora la comparamos la concentraciéon de 8 mg-Au/ml con la
concentracién de 5 mg-Au/ml se puede observar que el valor de intensidad promedio
de esta tltima cae fuera de las barras de error de la de 8 mg-Au/ml por lo tanto
pueden ser diferenciables entre si con un 95 % de confianza sin importar que las barras
de error de una se superpongan con la otra, pues lo importante es que las intensidades
promedio esten separadas por un valor de 3.29 veces la desviacion estandar. En la
grafica 4.15 b) se puede observar que en general se puede obtener una capacidad de
diferenciaciéon de + 3 mg-Au/ml de una concentracién a otra.

Este proceso se repite con las esferas de los demés tamanos, tal como se observa
en la figura 4.16 a) en donde las esferas con un mismo tamano presentan ROI’s
de un color correspondiente a los mostrados en la grafica b), en dicha grafica se
muestran los valores de intensidad medidos de cada esfera asi como las barras de error

correspondientes a 3.29 veces la desviacién estandar de cada ROI, al igual que en las
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esferas de 1 cm de didametro, se realiza la comparaciéon entre las concentraciones con
las esferas de 8 y 6 mm, dichos valores presentan un comportamiento muy similar a las
esferas de 1 cm de diamtero, es decir, el sistema posee una capacidad de diferenciacién

de + 3 mg-Au/ml en esferas de menor tamano.

[E=140 kVp, Detector=1.024 mm, 1024x1024
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(a) Imagen del fantoma de resolu- (b) Grdfica de intensidades medidas en las esferas de
cion de concentracion recontruida con el 10, 8 y 6 mm de didmetro. Las barras de error mostra-
tomdgrafo 1y matriz de reconstruccion das corresponden al valor de 3.290 (desviacion estan-
de 1024x1024. dar).

Figura 4.16: Comparacién de los valores de intensidad medidos en las esferas de 10, 8 y 6 mm

de diametro.
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Posteriormente se repite el proceso de medicion de la intensidad de la senal con

las imagenes reconstruidas de cada uno de los cuatro tomografos disponibles. La

figura 4.17 a) muestra las imdgenes reconstruidas con los cuatro tomdégrafos luego

en b) se muestran las intensidades de senal medidas en dichas imégenes. Esta figura

muestra los resultados de las imagenes reconstruidas en una matriz de 1024 x1024,

sin embargo cabe recordar que los analisis se llevaron a cabo con cada una de las

matrices disponibles, en donde cada una de las imagenes mostré un comportamiento

similar, de esta manera se puede decir que la capacidad de diferenciacion de los

sistemas probados es de + 3 mg-Au/ml.

Tomégrafo 1 Tomdgrafo 2
| SSTPR— | A —

Tomégrafo 3

Tomdgrafo 4

b aescd

(a) Imdgenes reconstruidas de los datos

de cada uno de los tomdgrafos disponi-

bles.

260

240

Intensidad
5]
S

200

180

260

240

Intensidad
5]
S

200

180

Tomeégrafo 1, 1024x1024

D 1em
T 08Bem
06em

1§t

i

Intensidad

s
-]
=]

o
4
o

o
N}
=

N
=]
=]

=
S

Tomografe 2, 1024x1024

T t1em
T OBon
06an

[pig8:

@«

2 4 6 8
Concentracion (mg/ml)

Tomégrafo 3, 1024x1024

& 1em
T 0B8ecn
0.6am

10

Intensidad

260

240

220

200

180

o

2 4 6 8 10
Concentracion (mg/ml)

Tomégrafo 4, 1024x1024
D 1em

T 08acn
06an

I &% =

TT”

Concentracion (mg/ml)

10

2 4 6 8 10
Concentracion (mg/mil)

(b) Grdficas resultantes de la medicion de las intensi-

dades de senal en cada una de las imdgenes reconstrui-

das.

Figura 4.17: Comparacién de las mediciones obtenidas con cada uno de los tomdgrafos disponibles.
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4.4. Fantoma de pelvis

Con el fantoma Zubal ya construido y al cual se le colocaron concentraciones de
1-10 mg-Au/ml de agente de contraste en diferentes regiones dentro de la préstata, se
llevé a cabo la simulacion del transporte de radiacion con el software PENELOPE, se
colocé el fantoma dentro del tomografo virtual. Las siguientes caracteristicas son las
correspondientes al tomodgrafo que mostré un mejor desempeno a la hora de realizar
la reconstruccion de las imagenes pero también se modelaron otras energias del haz

de radiacion y tamano de detectores:

Energia del haz de radiacién de 180 kVp.

Tamano de detector de 1.024 mm

Numero de detectores de 888

Numero de proyecciones de 984

Con los datos obtenidos de cada tomografo modelado se llevo a cabo la reconstruccion
de las imédgenes con el algoritmo implementado por Fessler. La figura 4.18 a) muestra
el sinograma de los datos obtenidos con el tomégrafo que tiene una energia de haz de
220 kVp y un tamano de detector de 0.256 mm, la figura 4.18 b) muestra la imagen
reconstruida del fantoma Zubal de pelvis con dicho tomégrafo.

La figura 4.19 a) muestra el sinograma de los datos obtenidos con el tomdgrafo
virtual con energia de 220 kVp y un tamano de detector de 1.024 mm, la figura 4.19
b) muestra la imagen reconstruida del fantoma Zubal de pelvis con dicho tomégrafo,
aqui podemos observar una reduccién en los artefactos de la imagen.

La figura 4.20 a) muestra el sinograma del fantoma en donde se muestra tanto

el niimero de proyecciones como la cantidad de detectores del tomografo. Luego en
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Figura 4.18: Imdgenes obtenidas a partir de las proyecciones del tomdgrafo virtual con energia de

haz de radiacion de 220 kVp y tamano de detector de 0.256 mm.

la figura 4.20 b) se muestra la imagen ya reconstruida del fantoma Zubal de pelvis,
dicha imagen es una reconstrucciéon de 1024 x 1024 pixeles, asi como también se
muestra la intensidad de la senal de cada pixel.

En la figura 4.20 b) se puede observar que se siguen observando lineas que atravie-
san la imagen desde un costado hasta otro, esto podrian ser artefactos en la imagen
provocados tanto por los huesos pelvicos como por los agentes de contraste que se
encuentran en la préstata, esto puede provocar que la senal del tomdgrafo sea afec-
tada. Este tipo de artefactos se suelen observar en pacientes que tienen protesis de
titanio, aunque dichas imagenes se muestran con mayor error, pues las protesis son
objetos mucho mas grandes comparados en este caso con el agente de contraste, el
cual consta de nanoparticulas de oro.

Debido a esto, es complicado obtener una correcta medicién de la intensidad de
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virtual.

Figura 4.19: Imdgenes obtenidas a partir de las proyecciones del tomdgrafo virtual con energia de

haz de radiacion de 220 kVp y tamano de detector de 1.024 mm.

la senal del agente de contraste presente en el paciente, tal como se habia estado
haciendo en los fantomas de las secciones anteriores en los cuales no se tiene la
presencia de hueso, donde a partir de la imagen obtenida se podia hacer la medicién
de la intensidad de la senal.

Es importante senalar que las caracteristicas del tomégrafo utilizado para obtener
estas imagenes del fantoma Zubal de pelvis se obtienen en primer lugar pensando en
que la energia del haz utilizado clinicamente para obtener imagenes de pelvis en un
paciente es de 220 kVp, esto debido justamente a que es necesaria una energia de haz
alto para que las radiaciones logren atravesar todo el hueso pélvico del paciente, ya
que con menores energias del haz, una gran cantidad de radiacion se quedaria dentro
del paciente y no llegaria a los detectores del tomégrafo dando lugar a una pobre

imagen de TAC, pero por otra parte una energia de haz tan alta tendria una menor
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Figura 4.20: Imdgenes obtenidas a partir de las proyecciones del tomdgrafo virtual con energia de

180 kVp y tamano de detector de 1.024 mm.

interaccién con los atomos de oro presentes en el agente de contraste, recordemos
que la mayor diferencia entre los coeficientes de atenuacién del hueso y el oro se
encuentra alrededor de los 100 kVp por ello, a mayor energia de haz utilizada, menor
serd la diferencia de dichos coeficientes y por tanto mas dificil se vuelve la deteccion
del agente de contraste en el paciente.

Por tltimo se realizé una reconstruccién de las imagenes del fantoma Zubal pero
en este caso haciendo una reduccion de la cantidad de proyecciones a la mitad, es
decir, en lugar de realizar 984 proyecciones, se realizaron 492, esto con el fin de tratar
de obtener una mejor imagen. La figura 4.21 muestra el sinograma de obtenido de las
simulaciones con unicamente 492 proyecciones y los mismos 888 detectores, mientras

que la figura 4.21 muestra la imagen TAC obtenida de la reconstruccion del fantoma
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Zubal con las 492 proyecciones, como se observa en dicha figura, los artefactos que

cruzan de un costado a otro siguen apareciendo en la imagen.

Sinograma TAC

IMAGEN TAC DE FANTOMA

1 1024

(a) Sinograma del fantoma Zubal de pelvis
(b) Imagen TAC del fantoma Zubal de pelvis

obtenido a partir de las 492 proyecciones del

, . obtenida con el tomdgrafo virtual.
tomdgrafo virtual.

Figura 4.21: Imagenes obtenidas a partir de las proyecciones del tomdgrafo virtual, con la mitad

de las proyecciones del las simulaciones anteriores.
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Capitulo 5

Conclusiones

En el presente trabajo de investigacion se mostré la relacion existente entre la
capacidad de deteccién de distintas concentraciones de agente de contraste en base a
las distintas caracteristicas de un tomégrafo. Se mostraron las curvas M'TF obtenidas
a partir de la modificacion de las caracteristicas del tomografo tales como el tamano
de detectores, el nimero de detectores y la energia de haz utilizada. Las cuales
mostraron que las caracteristicas del tomégrafo que mostré mejor desempeno es el
que posee un tamano de detectores de 0.256 mm, un nimero de detectores de 3552,
un haz de radiacion de 140 kVp en conjunto con una matriz de imagen de 512 x 512
pixeles.

Por otra parte se lograron detectar esferas de hasta 1 mm de didmetro con con-
centraciones de agente de contraste de entre 10-7 mg-Au/ml para el tomégrafo con
un tamano de detector de 0.256 mm, 3552 detectores y haz de radiacion de 110 kVp.
De igual manera se lograron detectar esferas de hasta 1 mg-Au/ml de concentracién
de agente de contraste y 10 mm de diametro para tomdgrafos con un tamano de

detector de 1.024 mm y energia de haz de 140 kVp, estos valores obtenidos en base
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a los criterios planteados en el desarrollo del trabajo.

Por 1ltimo se pudo observar que hacer uso de agentes de contrase en un fantoma
de pelvis de paciente real puede llegar a crear artefactos en la imagen de TAC al
momento de hacer uso de las distintas caracteristicas de los tomografos modelados
como lo son el tamano de detector de 1.024 mm y 0.256 mm, el nimero de detectores
de 888 y 3552 respectivamente, y las energias del haz de radiacién de 180 y 220 kVp,
estos artefactos pueden tener lugar debido a la combinacién del agente de contraste en
la prostata del paciente y los huesos del area pélvica, esto es un problema importante
pues al no poder cuantificar el agente de contraste en el tumor se da lugar a errores

en el calculo de la dosis absorbida.
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Capitulo 6

Perspectivas

Realizar simulaciones para la obtencion de imagenes del fantoma Zubal de pelvis
variando la energia de los haces de radiaciéon del tomégrafo por encima de los 180 kVp
para determinar si es posible reducir los artefactos y de ser posible una cuantificacién
adecuada de la concentraciéon del agente de contraste en la prostata.

Llevar a cabo simulaciones para la obtencion de imagenes y cuantificacién de la
concentracion de agente de contraste para otros tipos de cancer como lo puede ser
el de pulmoén, variando las caracteristicas del tomdgrafo, como la energia del haz de

radiacién, el tamano y nimero de los detectores y la matriz de reconstruccién.
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