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Resumen

Los sistemas hibridos de adquisiciéon de imagenes son cada vez mdas importantes para la
investigacion preclinica, ya que permiten obtener informacién anatémica y funcional de
modelos biolégicos basados en animales pequefios. En la Tomografia Optica de
Luminiscencia estimulada por Rayos X (TORX), se introducen nanoparticulas luminiscentes
en el sujeto de estudio, las cuales emiten fotones épticos cuando son irradiadas con un haz
colimado de rayos X. Esta técnica combina la alta sensibilidad de las imagenes 6pticas y la
alta resolucién espacial de las imagenes de rayos X. El uso de esta técnica requiere la
determinacion de la dosis administrada al sujeto. Ademads, un conocimiento preciso del
mapa de depésito de energia en el interior del sujeto es util para la optimizacién del modelo
optico de formacién de imagenes utilizado en la reconstruccién tomografica. Sin embargo,
el uso de un haz angosto de rayos X de baja energia complica el uso de los métodos
tradicionales para la determinacién de la dosis absorbida. En esta tesis se presenta la
simulacién Monte Carlo de un prototipo TORX, la cual se realiza con el fin de estudiar las
propiedades de formacién de imagen en este tipo de sistemas. Para realizar el calculo del
mapa de distribucién de la energia depositada se utilizé el conjunto de subrutinas
PENELOPE v.2008 con espectros de un tubo de rayos X en un rango de energia de 30 a 90
kVp para un blanco de W y un filtrado adicional de 1.0 mm de Al. Los resultados muestran
que la dosis y la sefal 6ptica se incrementan linealmente con el kVp para una concentraciéon

de nanoparticulas luminiscentes y tasa de kerma en aire fijas, y que la relacion de dosis para
un inserto de 3 mm de diametro que contiene 10 mg/ml de Gd202S:Eu3* incrustado en un

maniqui de agua de 30 mm de didmetro es 6:1. Esta relacién se reduce a menos de 2:1 para
una concentracién de 1 mg/ml. La calidad de imagen del sistema ha sido evaluada
utilizando un maniqui basado en el protocolo NEMA NU4, asi como de un maniqui tipo
micro-Derenzo. Los resultados indican que la intensidad de sefal éptica de las particulas
luminiscentes se deteriora conforme se disminuye el tamafio del objeto, hasta en un 80%
cuando se tienen objetos que van de 5 a 1 mm de didmetro a una concentraciéon de 1 mg/ml.

La resoluciéon espacial 6ptica obtenida utilizando un tamafio de paso lineal de 1 mm y un



paso angular de 10 grados es del orden de 2 mm utilizando el método de retroproyecciéon
filtrada (FBP, por sus siglas en inglés) para la reconstrucciéon de la imagen. Se implementé
un método iterativo para la reconstruccion de las imagenes, obteniéndose una mejor
calidad de imagen con los mismos pardmetros de adquisicién, y una resolucién espacial de
1.25 mm.

También se estudio el efecto del ruido en la calidad de las imagenes de TORX reconstruidas
con FBP y SART (Simultaneus Algebraic Reconstruction Technique) y se mostré
cualitativamente que éste deteriora visiblemente la calidad de las imagenes reconstruidas
con SART mientras que no causa grandes alteraciones a las imagenes reconstruidas con
FBP. Se encontré que el cociente sefial-ruido disminuye con el nimero de iteraciones; que
existe una relacidn lineal entre el contraste en las imagenes y el ruido, y que el contraste en
objetos de 1mm de didmetro es menor al ruido por lo que el sistema no detecta objetos de
este tamafio o menores.

Por otra parte se realizaron simulaciones Monte Carlo de transporte de luz para cuantificar
la fluencia de fotones emitidos por una fuente puntual de luz como funcién de la distancia
radial a la fuente y la direccién angular en la que es detectada.

Por ultimo se compararon los valores de tono de gris como funcién de la concentracién de
Gd20:S:Eu3* obtenidos de la simulacién Monte Carlo con los obtenidos experimentalmente,

los cuales resultaron iguales dentro de su intervalo de incertidumbre.



Capitulo 1

Introduccion

1.1. Técnicas de tomografia en investigacion preclinica

1.1.1. Clasificacion de las imagenes

Las imagenes se pueden clasificar en dos categorias: en imdagenes planas (o
bidimensionales) y en tridimensionales.

Las radiografias son un ejemplo de imagenes planas; estas son obtenidas por atenuaciéon de
los rayos X en un objeto de estudio. El contraste en la imagen bidimensional depende de la
atenuacidn relativa de los componentes del mismo. Para un haz de rayos X monoenergético,
la intensidad de la radiacién I, disminuye al atravesar un medio de acuerdo con la ley de
atenuacién exponencial (también conocida como la ley de Beer-Lambert), que se describe

como:
I = Ioe'u'x, (11)

donde I es la intensidad del haz de radiacién después de atravesar el medio, 1t y x son el
coeficiente lineal de atenuacion y el espesor del medio. El coeficiente lineal de atenuacién
estd relacionado con la composicién quimica del medio material y con los diferentes
procesos con los que el haz de radiacion interacciona con el medio pero su significado sera
discutido mas adelante en el capitulo 3.

La proyeccién de los rayos X que atraviesan un objeto sobre un detector genera una imagen
bidimensional en la que se pueden diferenciar estructuras de diferentes materiales tales
como hueso, tejido blando e implantes metdlicos. Sin embargo, las imagenes reflejan la
superposicion de las estructuras por las que atravesaron los rayos X, dificultando la

visualizacion individual de las mismas.



Godfrey Newbold Hounsfield resolvié este problema en 1973 con el desarrollo de la técnica
de Tomografia Computarizada (CT, por sus siglas en inglés) (Hounsfield G.N. 1973); la cual
basicamente consiste en adquirir imagenes bidimensionales por rayos X a diferentes
angulos del sujeto y mediante un algoritmo de reconstrucciéon inversa se obtiene una
imagen tridimensional del mismo. Dicha imagen representa un mapa de la distribucién
espacial de los coeficientes lineales de atenuacién del objeto.

Por otra parte, los sistemas de adquisicion de imagenes se pueden clasificar en dos tipos de
acuerdo a la informacién que proveen: informaciéon estructural (CT; IMR, Imagen de
Resonancia Magnética y Ultrasonido) y funcional (PET, Tomografia por Emisiéon de
Positrones; SPECT, Tomografia por Emisién de Fotén Unico). Las primeras proveen
informacién anatémica y las segundas permiten medir cambios en las funciones biolégicas
que pueden ser metabolicas, cambios de flujo sanguineo y procesos bioquimicos. Cada
sistema de adquisicién de imagen se caracteriza por su resolucién espacial y temporal, su
contraste, su sensibilidad a las propiedades que miden y demds caracteristicas que
determinan la calidad de la imagen.

Los sistemas multimodales o duales buscan combinar las caracteristicas favorables de dos
sistemas de adquisiciéon de imagen y al mismo tiempo eliminar las desfavorables, con la
finalidad de mejorar la calidad de la imagen obtenida y asi mejorar el diagndstico,
seguimiento terapéutico y la investigaciéon preclinica.

El mayor logro obtenido con los sistemas duales ha sido la obtencién de imagenes que
presentan informacién funcional y estructural, lo cual se ha conseguido de distintas formas,
que van desde la fusiéon de imagenes que fueron obtenidas de manera independiente con un
sistema de cada grupo de los dos mencionados, hasta la adquisicién simultdnea de
imagenes utilizando un sistema dual que combina dos modalidades, como por ejemplo los
sistemas PET/CT o SPECT/CT. En estos sistemas se ha logrado mejorar el contraste y la
resolucién espacial de las imagenes obtenidas con PET (con energias de 511 keV de las
gammas de aniquilacién) y SPECT (con la energia correspondiente a los emisores gamma
utilizados, por ejemplo de 140 keV para el Tc?°™m) realizando una correccién por atenuaciéon
utilizando los mapas de coeficientes de atenuacién obtenidos con CT (con un espectro de

energia de rayos X de entre 25y 120 keV).
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Existen muchos casos en los que es crucial contar con informaciéon anatémica y metabdlica,
por ejemplo, para la ubicacién de anomalias funcionales con el fin de determinar de manera
precisa la zona de tratamiento a través de radiacién ionizante o cirugia; para localizar
dentro del cuerpo células especificas; en estos casos se utilizan los sistemas duales. Por lo
anterior, dichos sistemas han sido ampliamente aceptados y sistemas similares estan en
desarrollo para su uso en la investigacion preclinica en modelos de animales pequefios, asi
como en el desarrollo de nuevas técnicas para el diagnéstico de cadncer de mama (Cherry et
al., 2009).

Un enfoque diferente es presentado por los sistemas hibridos; en estos sistemas también se
obtienen imagenes con informacién funcional y anatémica pero su adquisiciéon va mas alla
de la superposicion de dos imagenes obtenidas de manera independiente o con dos equipos
que operan de manera simultinea. En estos sistemas se combinan dos técnicas
complementarias que dependen una de la otra, de tal manera que durante la adquisicién de
la informacién anatémica se genera informacién a priori que sera utilizada para la
reconstruccion de la imagen funcional. Entre estos sistemas se encuentran la Tomografia de
Fluorescencia de Rayos X (TF-RX) y la Tomografia Optica de Luminiscencia estimulada por
Rayos X (TORX). En estos sistemas la fluorescencia y luminiscencia detectadas provienen de
atomos y nanoparticulas centelladoras, respectivamente, ubicados necesariamente en la
trayectoria del haz colimado de radiacién que desencadena estos procesos, por lo que esta
informacioén a priori puede resolver en gran medida el problema de la dispersién de luz en
el medio, reemplazando una mala resolucién espacial de las técnicas é6pticas (5-10 mm) por
una alta resolucién de la CT (1 mm). Ademads de que esta informacién se puede utilizar en el
algoritmo de reconstruccién para obtener una imagen de mayor calidad (Levin et al.,1999;

Derenzo et al.,1993).

Entre las modalidades hibridas mas utilizadas de imagenes funcionales obtenidas por rayos
X se encuentran aquellas basadas en los procesos de interacciéon de los rayos X con la
materia que se enlistan a continuacion:

1. Atenuacion con medio de contraste

2. Fluorescencia de rayos X

3. Luminiscencia

11



En los tres procesos los rayos X incidentes proporcionan informacién de diferente manera.
En el primero, los rayos X son absorbidos o dispersados por el medio, disminuyendo el
numero de rayos X transmitidos, en el segundo, son absorbidos por un atomo del medio y
parte de su energia es re-emitida como rayos X de fluorescencia; en el tercero, los rayos X
son absorbidos por un material centellador y su energia es re-emitida en forma de luz, lo
que se conoce como luminiscencia. A continuacién se resume las técnicas mas utilizadas de

CT que proveen informacién estructural y funcional.

1.1.2. Tomografia Computarizada (CT) con Medio de Contraste

Las estructuras anatémicas del sujeto en estudio poseen un contraste debido a su
composicion particular, es decir, a los coeficientes de atenuacion de los distintos tejidos u
organos que lo constituyen. En esta técnica se administra por via intravenosa una o mas
sustancias que poseen coeficientes de atenuacién mayores a los tejidos, con la finalidad de
distinguir unas de otras. A la sustancia administrada también se le conoce como “medio de
contraste”. Estas sustancias pueden ser marcadas quimicamente para unirse a blancos
moleculares especificos como tejidos, érganos e incluso moléculas expresadas en la
superficie de las células. De este modo se puede obtener informacién funcional, ya que la
imagen presentara un mayor contraste en las regiones en las que el medio de contraste se
ha concentrado, indicando la localizacién especifica de los blancos moleculares de estudio.
Uno de los principales retos es el desarrollo de medios de contraste especificos para

tumores y que ademads sean capaces de permear a través de los vasos sanguineos.

1.1.3. Tomografia de Fluorescencia de Rayos X (TF-RX)

Esta técnica tomografica combina los principios de formacién de imagen de la técnica de CT
con la medicién simultanea de rayos X de fluorescencia provenientes de la muestra. En este
caso, la muestra es irradiada con un haz colimado de rayos X y la deteccién de los rayos X de
fluorescencia se realiza utilizando un detector de dispersién colocado a 90° del haz
incidente para minimizar la deteccién de los fotones Compton dispersados. La energia de
los rayos X de fluorescencia es determinada utilizando un espectrémetro de rayos X.

La TOF-RX produce una imagen tridimensional mediante la reconstruccién a partir de

imagenes bidimensionales generadas por la atenuacién de los rayos X; estas distribuciones
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bidimensionales ya incluyen la correccién respectiva a la atenuacion de los rayos X de
excitacion y de fluorescencia (Cheon et al., 2010).

Mediante esta técnica es posible obtener informacién funcional de un tejido a través de la
cuantificacion de iones metalicos, recientemente se ha demostrado que un tejido con cancer
acumula hasta un 40% mas de iones de hierro comparado con un tejido sano (Pereira et
al,2011), lo anterior permite diferenciar entre un tejido sano y otro con cancer.

Por otra parte, existen técnicas de reconstruccion de imagenes tomograficas que no
involucran el uso de radiacién ionizante, como son las técnicas de tomografia 6ptica. Entre

las mas utilizadas encuentran las siguientes:

1.1.4. Técnicas de tomografia dptica

La Tomografia Optica Proyectada. Esta técnica es muy similar a la CT, sélo que en esta se
utiliza un haz de luz en lugar de un haz de rayos X. La luz transmitida a través de la muestra
es proyectada utilizando lentes épticos en el chip de una camara (Sharpe et al., 2002).

Otra técnica es la Tomografia Optica Difusa. En esta modalidad la muestra es iluminada
utilizando luz laser en el infrarrojo cercano (650-900 nm) de alta frecuencia de modulacién.
La luz se dispersa dentro de la muestra y cuando emerge es detectada por un conjunto de
detectores 6pticos. El tiempo de difusién, que es el tiempo transcurrido entre la iluminacién
de la muestra y la deteccién de la luz emergente, puede ser deducido del desplazamiento de
fase de la luz transmitida respecto de la incidente (Boas et al., 2001).

La medicién simultanea de la intensidad de la sefial y la fase a diferentes proyecciones
permite reconstruir un mapa espacial de los coeficientes épticos de absorcién y dispersion
utilizando un modelo avanzado de propagacion de fotones.

Esta técnica permite medir la concentracion de oxigeno en la sangre debido a las diferencias
en los coeficientes 6pticos de absorcion de la desoxihemoglobina y la oxihemoglobina, lo
que permite diferenciar a los tumores del tejido sano, ya que en un tumor se presenta una
disminucién en la concentracién de oxigeno (hipoxia) .

En la Tomografia Optica de Fluorescencia (TOF) la luz incidente se dispersa en el tejido de
manera similar a la técnica TOD, pero en su camino es absorbida por particulas
fluorescentes que re-emiten la energia absorbida en forma de luz de menor frecuencia, la

cual también se dispersa en el medio antes de emerger y ser detectada. Cuando en lugar de
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particulas fluorescentes se utilizan particulas biolégicas auto fluorescentes, la técnica es
llamada “tomografia de bioluminiscencia”.

La Tomografia Optica Coherente (TOC) es conceptualmente analoga a la técnica de
imagenes por ultrasonido. En esta técnica se hace incidir un haz de luz de baja coherencia
sobre el objeto y se mide la intensidad de la luz dispersada o retro-reflejada por las
estructuras internas del objeto, asi como el tiempo transcurrido entre la emisién de la luz y
la deteccién de la luz reflejada (tiempo de eco), esto ultimo se logra midiendo las
diferencias de fase entre la luz retro-reflejada y la luz que ha seguido un camino de longitud
conocida en un interferometro de Michelson.

A continuacidn se describe la técnica de tomografia 6ptica utilizada en la presente tesis.

1.1.5. Tomografia Optica de Luminiscencia estimulada por Rayos X (TORX)

Esta técnica es semejante a TF-RX ya que involucra dos procesos fisicos. En el primero se
obtiene una tomografia de rayos X a partir de la muestra y simultdneamente se detecta la
luz visible proveniente del material centellador incorporado en la misma. Al igual que en la
técnica de TF-RX se utiliza un haz de rayos X colimado, el cual es atenuado por la muestra y
en su camino incide sobre particulas centelladoras. El material centellador absorbe la
energia de los rayos X y la re-emite en forma de luz, la cual es detectada por fotodetectores
colocados a 90° del haz incidente. Actualmente existen nanoparticulas centelladoras que se
pueden incorporar a un maniqui y detectarse con una alta resolucion espacial de hasta 1
mm (Pratx, et al. 2010). La alta resolucién en esta técnica se debe a que la luminiscencia
s6lo puede ser producida en la trayectoria del haz colimado de rayos X. Existen evidencias
que demuestran que las nanoparticulas pueden marcar procesos bioldgicos in vivo de
manera especifica, de modo que las nuevas nanoparticulas luminiscentes representan
potenciales marcadores moleculares a nivel metabélico, anatémico y funcional, lo cual
incrementa las aplicaciones de esta técnica para obtener informacién clinica de un paciente,
con una alta resolucién espacial.

La TORX es una técnica hibrida de adquisicién de imagenes que se encuentra en desarrollo
para su uso en investigacion preclinica (Carpenter et al,2010; Cong et al,2013; Li et al,
2013; Chen et al, 2013; Liu et al, 2013). Estos sistemas combinan la técnica de

microtomografia de rayos X (microCT) con la deteccion simultdnea de luz visible
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proveniente de nanoparticulas luminiscentes incorporadas en el sujeto de estudio, las
cuales son excitadas por un haz colimado de rayos X. Actualmente existen prototipos que
utilizan un micro-CT con una geometria similar a la de los tomoégrafos de primera
generacion (Pratx et al., 2010), en la que el sujeto de estudio se coloca en medio de una
fuente colimada de rayos X en forma de “haz de lapiz” y un detector de rayos X
diametralmente opuestos, que se trasladan en sincronia adquiriendo medidas sucesivas del
sujeto estando paralelos el uno del otro. Una vez barrido el grosor del sujeto, la fuente y el
detector rotan simultdneamente un dngulo pequefio alrededor del sujeto para nuevamente
realizar la traslacion rectilinea emitiendo y detectando una serie de haces paralelos, las
rotaciones se realizan hasta cubrir un total de 1802. En los sistemas de TORX se propone
que al sujeto se le incorporen moléculas marcadas con particulas centelladoras de tamafios
que pueden ser micrométricos e incluso nanométricos.

Cuando el haz colimado de rayos X incide sobre una particula centelladora o luminiscente,
se desencadena un proceso molecular de excitacién en la que la energia del fotén incidente

es absorbida y re-emitida en forma de luz infrarroja (NIR).

Fotodetector
(EMCCD) Detector de RX

N

Filtro 1 mm de Al

Tubo de RX l

% o Gd,0,S:Eu
Maniqui > jf
) Motor
‘ rotatorio
Colimador

Motor de pasos

Fig.1.1 Geometria de adquisicién de las proyecciones en un sistema TORX.

En la Fig.1.1 se muestra el disefio de un prototipo de TORX en la cual se muestra cémo la

luminiscencia generada por las particulas de Gd20,S:Eu3* es detectada por un fotodetector.
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Con esta técnica se obtienen simultdneamente dos sinogramas, uno correspondiente a la
sefial luminiscente y otro correspondiente a la imagen CT.

El primer reporte en el que se estudié un prototipo TORX mediante la emisién de luz de
nanoparticulas luminiscentes estimuladas con rayos X se realiz6 en el 2010 (Carpenter et
al, 2010). En éste se encontr6 que el campo cuantico de luminiscencia, definido como el
cociente del nimero de fotones emitidos entre el nimero de fotones de rayos X absorbidos,
es proporcional a la dosis absorbida. Ademads en ese trabajo se propuso la aplicacién de las
nanoparticulas centelladoras en la formacién de imagenes de animales pequeios, asi como
la utilizacién de las camaras CCD (en inglés charge coupled device) para su deteccidn, las
cuales son los fotodetectores mas utilizados actualmente en técnicas dpticas de formacién
de imagen.

Los centelladores de oxisulfuro de tierras raras como los M20;S2:Ln, donde M puede ser
Itrio (Y) o Gadolinio (Gd), y Ln (de Lantanidos) puede ser alguno de los siguientes: Cerio
(Ce), Prasedodimio (Pr), Europio (Eu), Tulio (Tm) o Terbio (Tb); los cuales son
centelladores cerdmicos prometedores por su mejor absorcién de rayos X, mayor densidad
y alta eficiencia de conversiéon de rayos X en luz, aproximadamente 60, 000 fotones
emitidos por fotén de rayos X de 1 MeV (Dorenbos et al., 2002; Feldmann et al., 2003).
Comunmente estos centelladores son utilizados en pantallas intensificadoras para
radiografias planas e imagenes por CT, no obstante, recientemente se han sintetizado a
escalas micrométricas e incluso nanométricas con la finalidad de aprovechar su potencial
uso como marcadores moleculares (Hossain et al.,2010). Estas particulas son especialmente
atractivas debido a su estabilidad quimica, foto-estabilidad, una amplia seccién transversal
de absorcién de rayos X, eficiencia de centelleo y relativamente baja toxicidad,
especialmente después de ser encapsuladas con silica.

Entre las ventajas previsibles de la TORX respecto a otras técnicas que también proveen
informacién funcional y anatémica como los sistemas duales PET/CT, SPECT/CT o los
sistemas hibridos TF-RX se encuentran las siguientes:

La informacién funcional adicional obtenida mediante la ubicacién de las nanoparticulas
centelladoras no requiere de un incremento en la dosis como en el caso de las técnicas de

medicina nuclear, ya que los rayos X utilizados en la formacién de la imagen de CT al mismo
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tiempo inducen la luminiscencia de las nanoparticulas. Ademas, el costo de estos sistemas
podria ser mucho menor que el de los sistemas PET/CT y SPECT/CT.

La eficiencia de conversién de rayos X en luz de la TORX es de aproximadamente 60,000
fotones por rayos X de 1 MeV (o0 4800 a 40 keV) (Chen et al. 2012; Carpenter et al. 2010) en
contraste con la baja eficiencia de la técnica de FT-RX, que es del fotén para materiales de
alto ndmero atémico Z.

Con la modalidad de TORX, se obtiene informacién a priori de la ubicacién de las
nanoparticulas al ser detectadas en la trayectoria del haz de rayos X, lo que resuelve el
problema de todas las técnicas dpticas: la gran difusiéon de la luz en el medio. Esta
informacién adicional puede ser utilizada en el algoritmo de reconstruccion, mejorando la
calidad de la imagen.

En resumen, esta técnica podria permitir obtener una imagen funcional y anatémica con
una alta sensibilidad, contraste y resoluciéon espacial, reduciendo la dosis y el costo
econdmico del sistema. Ademads, dado que los centelladores de nanoparticulas pueden ser
dopados con diferentes elementos quimicos (lantdnidos) que presentan distintas longitudes
de onda de emision, esto permitiria estudiar diferentes sitios moleculares de manera
simultanea.

Entre las principales desventajas y desafios de esta técnica se encuentran las siguientes:

La penetrabilidad de la luz infrarroja emitida por las nanoparticulas centelladoras en el
tejido biolégico es de algunos milimetros por lo que hasta ahora sélo se podrian utilizar
como marcadores en tumores subcutdneos o poco profundos. Uno de los mayores desafios
radica en el desarrollo de nuevos fotodetectores mas sensibles y con una mayor eficiencia
de deteccion.

Otro parametro a mejorar es la reduccion del tiempo durante la adquisicion de los datos en
un sistema CT de primera generacion, teniendo en cuenta que para obtener la informacién
a priori de la ubicacién de las nanoparticulas con una alta resolucién espacial es necesario
utilizar un haz colimado de rayos X, asi que para disminuir el tiempo se requiere optimizar

la geometria y el proceso de adquisicién de datos (Pratx et al., 2010; Li et al., 2013).
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Capitulo 2

2.1. Transporte de luz en tejidos bioldgicos

2.1.1 Modelos de transporte

Durante las ultimas dos décadas ha habido avances en el desarrollo de modelos de
transporte de luz a través del tejido biolégico. Estos avances se deben principalmente al
desarrollo de las técnicas de tomografia 6ptica, las cuales dependen de la precision del
modelo en la descripcion de las interacciones de la luz con el tejido biologico.

Estas técnicas emplean luz en el infrarrojo cercano (NIR, por sus siglas en inglés), con
longitudes de onda en el intervalo de 600-900 nm con el fin de obtener informacién
fisiologica del tejido.

Los modelos de transporte de radiacién (RT) se introducen en los llamados algoritmos
iterativos para la reconstruccion de la imagen, que tipicamente constan de dos partes:

(1) un modelo de la propagacion de la luz (modelo directo) y (2) un modelo de
reconstruccion inverso (modelo inverso).

El modelo directo predice qué lecturas se obtendrdn en los detectores Opticos en la
superficie del tejido, dando una distribucién de las propiedades 6pticas dentro de éste. Por
otra parte, el modelo inverso determina los parametros 6pticos que caracterizan al tejido
en su interior, a través de las lecturas obtenidas por el detector, asi como las predichas en la
superficie del tejido (frontera). Ambos modelos son empleados iterativamente con un
método de optimizacién, comparando continuamente las lecturas predichas con las lecturas
medidas por el detector, para construir una funcién objetivo, tales como, la norma de la
funcién error y2. Esta funcién se minimiza con un método de optimizacién de funciones no
lineales, como lo es el gradiente conjugado o métodos cuasi-Newton (aproximaciones del
método de Newton). Los pardmetros dpticos obtenidos en el minimo de la funcién error son
considerados la solucién del problema de inversion, el cual se aborda con mayor detalle en
el siguiente capitulo. En el presente capitulo se estudian los modelos directos del transporte

de luz.
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2.1.2. Teoria del transporte de radiacion

Existen dos teorias para resolver los problemas de dispersién multiple de la luz. La primera
es la teoria analitica y la segunda es la teoria de transporte (RT). En la primera se emplean
las ecuaciones de onda de Maxwell en la segunda se introduce las propiedades de absorcién
y dispersion de las particulas y se obtienen las ecuaciones diferenciales de las propiedades
estadisticas del ensamble. Esta teoria es matemadticamente rigurosa y en principio se
pueden incluir los efectos de difraccion e interferencia sin embargo en la practica no es
posible incluir todos estos efectos y las soluciones a estas ecuaciones son todas
aproximaciones.

En la teoria de transporte no se utiliza la ecuaciéon de onda. En ésta se calcula el flujo de
energia a través del medio que contiene particulas. La cantidad fundamental en el modelo
RT es la intensidad especifica, I(#,§,t), (por su relacién con el vector de Poynting y la
funcién de coherencia mutua), la cual se define en la siguiente relacién (Ishimaru et al,

1997):

dP = I(#,8,t)dQdA, (2.2)

donde dP es la potencia de la luz al tiempo t y en el punto 7 dirigido en un cono de angulo
sélido d() orientado en la direccién definida por el vector unitario $, desde una superficie de
area dA normal a § (Fig.2.1). Asi, I(#,3,t) es la potencia de la luz por unidad de area por
unidad de angulo sélido (W m=2 srl Hz1l). Geométricamente, la intensidad especifica
representa el nimero de fotones por segundo que pasan a través del punto 7 dentro del
cono.

De manera analoga a lo que ocurre con la radiacién ionizante, la probabilidad de interaccién
de los fotones de luz con la materia esta determinada por los coeficientes de absorcion y
dispersion wa y u, que se definen como la probabilidad de que un fotén sea absorbido o
dispersado por unidad de longitud en la trayectoria. El coeficiente de extincién, también
conocido como el coeficiente de interacciéon total u; combina los efectos de absorcion y

dispersion en una cantidad que viene dada por la siguiente ecuacion:
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He = Ugq t+ Us. (3.2)

dQ

~i

dA

0

Fig 2.1 Diagrama del flujo de energia a través de un elemento diferencial de
drea dA con un elemento diferencial de dngulo sélido d).(Tomada de Wang
2007).

El camino libre medio total se define como el reciproco del coeficiente de extincion:

lp =—= ) 2.4
T ue matas (24)

y representa la trayectoria media que recorre un fotdn entre una interaccién y otra.
Cuando la luz pasa a través de un medio pierde intensidad debido a que es absorbida y
dispersada. La atenuacion de la luz en el medio obedece la ley de atenuacién exponencial de

la ecuacion (1.1).

En el modelo RT se supone que las particulas son esféricas. La probabilidad de que un fotén
de luz que incide en la direccion § sea dispersado en la direccion §’ esta dada por la funcién
de fase p(§-§") también conocida como la funcion de distribuciéon angular. Por la simetria
de la particula se sabe que el patrén de dispersién debe ser constante en el angulo azimutal

¢, y simétrico en el angulo 6, esto implica que la funciéon de fase se expresa como una
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~ )

funcién de S - 8" = cos 6. La funcién de fase puede expresarse en términos de la derivada de
la seccion eficaz de dispersion:

4w dos ;o A
/s US(S'S).

Ogqtog di) (2:4)

p(8-3) =
La integral de la funcién de fase sobre todo el angulo sélido es la fraccién de la seccién
eficaz total correspondiente a la dispersion.
La distribucion de probabilidad del cos # es cominmente dada por la aproximacién a la

funcién de fase propuesta por Henyey-Greenstein (Henyey & Greenstein, 1941), la cual

originalmente fue usada para explicar la dispersion de la luz en las galaxias:

1- gz
2(1 + g% — 2gcos)3/?

p(cosf) = (2.5)

Esta formulacién es muy conveniente ya que se encuentra dada en términos del factor de
anisotropia g, el cual esta definido como el coseno ponderado medio <cosf>, cominmente
conocido como coseno promedio de dispersién. Los valores del factor g se encuentran entre
-1 y 1. Un valor de cero indica una dispersion isotrépica, una valor cercano a -1 indica una
predominancia de la retrodispersion, mientras que un valor cercano a 1 indica que

predomina la dispersién hacia delante.

2.1.3. Ecuacion de transporte de radiacion

La ecuacién que describe la propagacion de la luz en el modelo de transporte de radiacién
es la ecuacion de RT, también conocida como la ecuacion de Boltzmann, la cual describe el
cambio en el tiempo de la intensidad especifica. En este modelo la luz es tratada como un
paquete de fotones (particulas).

Si consideramos un paquete de fotones con intensidad especifica I(#, §,t) que incide en un
volumen de definido que contiene particulas, estas absorben y dispersan a los fotones
incidentes disminuyendo su intensidad especifica. Por otra parte existe una contribucién a
la intensidad especifica debida a la porcién de esta cantidad que incidié en el volumen

desde otra direccion y se disperso en la direccion de $. Este proceso esta cuantificado por la
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ecuacion conocida como la ecuacién de RT, la cual se deduce en (Ishimaru, 1997; Wang,

2007 ):

0 ~ A 'm A~ , A 2.6
al(r,s,t) = —c,, S VI +%f4np(s -§) 1dQV —cpuel + ¢, Q(1, 8, 1), (2.6)

donde el cambio en la intensidad respecto al tiempo estd dado por la suma de cuatro
términos.

El primer termino representa la perdida de la intensidad debido a la divergencia del haz de
fotones, donde c,, es la velocidad de la luz en el medio. y Q(r, §, t) representa una fuente.

El segundo término es conocido como la integral de colisién y ésta representa el nimero de
fotones en un volumen dado que viajan en una direccién § y que son dispersados en otra
direccion §’. El penultimo término representa la intensidad de los fotones que son
dispersados fuera del volumen de interés. Y el ultimo término Q(r,$,t) representa una
fuente (produccién de fotones).

En principio, con la teoria de transporte puede calcularse la dispersion de la luz, pero en la
practica no es posible resolver la ecuacion de transporte de radiacién de manera analitica,
aun para las geometrias madas sencillas. Para solucionar el problema se realizan
aproximaciones, la aproximacion de difusion es de las mas utilizadas. En esta aproximacion
la luz es tratada como una concentracién de energia luminosa que se difunde (dispersa)
siguiendo un gradiente de concentracién. Sin embargo, la aproximacién de difusion se
puede utilizar sélo en casos de geometrias sencillas, como en un medio homogéneo, pero no
en regiones cercanas a la fuente, ni tampoco cuando hay estructuras dentro del medio que
separan zonas de diferentes coeficientes de absorcién, dispersién y anisotropia. Para
problemas mdas complicados la Unica solucién posible es utilizar métodos numéricos.
Actualmente se utilizan principalmente dos: el método de Monte Carlo y el método de
elementos finitos.

En el primero, la luz es tratada como fotones balisticos, cada uno con una direccién de viaje
que puede ser redirigida por una interaccién de dispersion. En el segundo se realiza una
aproximaciéon para resolver ecuaciones diferenciales parciales. La aproximaciéon esta

basada en la solucién de la ecuaciéon como si estuviera integrada de un niimero arbitrario de
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elementos discretos, llamados funciones bases. Los elementos se unen entre puntos
discretos llamados nodos, resultando en un sistema lineal de ecuaciones, las cuales pueden

ser resueltas por métodos matriciales.

2.2. Propiedades opticas del tejido biologico

2.2.1. Comportamiento general de la luz en tejido bioldgico

Para el estudio de los fenémenos &pticos en los sistemas bioldgicos es necesario
comprender las caracteristicas que influencian su interaccién con la luz, ya que, a diferencia
de los materiales inertes, los sistemas biolégicos son dinamicos y heterogéneos. Los tejidos
biolégicos poseen una gran dispersién Optica y una pobre absorciéon en la regiéon del
espectro de 400 a 1300nm. A partir de tejidos normales se han obtenido algunos
parametros 6pticos, tales como el indice de refraccion n, el coeficiente de absorcion y, y el
coeficiente de dispersion ug ubicandolos en los intervalos de 1.33-1.55, 0.02-122 mm1 y
1.2-167 mm-1, respectivamente (Duck, 1990) y el factor de anisotropia de dispersién g= 0.8.
El camino libre medio entre eventos de dispersion esta en el orden de 0.1 mm mientras que
el de absorcion se extiende de 10 a 100 mm (Wang, 2007). Durante las dltimas décadas, con
el fin de mejorar los sistemas de diagndstico por imagen, se han desarrollado diferentes
materiales que mimetizan la composiciéon y estructura de los tejidos bioldgicos, los
llamados “maniquies” son usados para varios propdsitos, incluyendo: optimizar el
coeficiente sefial a ruido (SNR, por sus siglas en inglés) de los sistemas existentes, realizar
un control de calidad de rutina de los sistemas de imagen, comparar el desempefo entre

sistemas, etc. (Pogue et al.,, 2006).

2.2.2. Fisica basica de la luminiscencia

La luminiscencia es todo proceso de emisién de luz sin elevacién de la temperatura. Una vez
que una molécula ha absorbido energia en forma de radiacién electromagnética, existen
varias rutas por las cuales puede retornar a su estado fundamental (el estado de energia
estadisticamente mas comun para las especies quimicas a temperatura ambiente). La Fig.
2.2 se conoce como el diagrama de Jablonski y muestra algunos de estos procesos

(Jablonski. A., 1933). Los estados se encuentran agrupados verticalmente de acuerdo a su
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energia relativa y horizontalmente de acuerdo a la multiplicidad de espin. Las transiciones
radiativas involucran la absorciéon de un fotén (hva) o radiacién electromagnética, si la
transicion se produce hacia un nivel mayor, o la emision, en caso contrario, las emisiones
son indicadas por medio de flechas onduladas. Las transiciones no radiativas a un estado de
menor energia se indican por medio de flechas rectas y punteadas.

Si el fotén de emisién ocurre entre estados del mismo espin, se le llama fluorescencia (hvr).
Si los niveles de energia entre los estados del espin inicial y final son diferentes, la emision
es llamada fosforescencia (hvp). Los eventos fluorescentes son estadisticamente mas
probables que los de fosforescencia. El tiempo de vida de los estados fluorescentes son muy
cortos (1x10> a 1x108 segundos) comparados con los estados fosforescentes (1x10-*
segundos a minutos o incluso horas).

Existen tres procesos de transiciéon no radiativa, en las cuales la energia es emitida en forma
de calor: conversién interna, cruce entre sistemas y la relajacion vibracional. La conversion
interna es la transicidn entre estados energéticos del mismo estado de espin. El cruce entre
sistemas es la transicion entre diferentes estados de espin. Finalmente, la relajaciéon
vibracional, el mas comun de los tres para la mayoria de la moléculas, ocurre muy rapido (<
1x10-12 segundos) y es aumentado por contacto fisico de una molécula excitada con otras
particulas con lo cual la energia, en forma de vibraciones y rotaciones, puede ser transferida
a través de colisiones. Esto significa que la mayoria de las moléculas en estado excitado
nunca emiten energia alguna, porque en muestras liquidas el disolvente o, en muestras en
fase gaseosa, otras moléculas en fase gaseosa que estan presentes “roban” la energia antes

que otro proceso de transicién pueda ocurrir.
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Fig. 2.2 Diagrama de energia de Jablonski. Excitacion y mecanismos de relajacion

vibracional permitidos. (Modificada de Wang 2007)
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Capitulo 3

3.1. Simulaciones Monte Carlo de transporte de radiacion

3.1.1. Método de Monte Carlo

En este capitulo se describe el método de Monte Carlo, el cual fue utilizado en el presente
trabajo de tesis para calcular el transporte de radiacion, tanto de luz como de radiacién
ionizante. En este modelo la “historia” de una particula es vista como una secuencia
aleatoria de vuelos libres que terminan con un evento de interaccion, donde la particula
cambia su direccién de movimiento, pierde energia, produce particulas secundarias y
finalmente después de cada interaccién las particulas estan localizadas.

En este contexto, el método de Monte Carlo se utiliza para simular trayectorias aleatorias de
particulas individuales mediante niimeros pseudo-aleatorios generados por un algoritmo
computacional, los cuales son empleados para muestrear valores a partir de una funcién de
distribucién de probabilidad (PDF, por sus siglas en inglés) que contiene la fisica que
describe el proceso de interaccién de las particulas con el medio. Una vez que las PDF son
conocidas, se pueden generar historias aleatorias utilizando métodos de muestreo. Si el
numero de historias generadas es suficientemente grande, se puede obtener informacién
cuantitativa del proceso de transporte de radiaciéon, promediando sobre las historias
simuladas.

En las simulaciones Monte Carlo de transporte de radiacidn, se considera que el medio en el
que interactda la radiacién es homogéneo, isotrépico y amorfo, con una composicion y
densidad conocidos; que las interacciones de la radiacién son con un solo atomo y que toda
la fisica del proceso de interaccién esta contenida en las secciones eficaces de los atomos
del medio.

Para explicar el concepto de seccion eficaz, considérese una particula que incide sobre los
atomos de un medio en el que existen varios mecanismos de interacciéon que compiten

entre si y a cada mecanismo es asociado una seccién eficaz ;. La suma de todas las
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secciones eficaces es la seccién eficaz total oy. El cociente o; / o7 se define como la
probabilidad de que la particula incidente interaccione con el medio por el proceso de
interaccion i, la suma de las probabilidades de todos los procesos de interacciéon posibles
debe ser 1, lo cual asume que la particula va a interaccionar con el medio con una
probabilidad del 100% (Tavernier S., 2010).

Geométricamente, la seccidn eficaz representa el area efectiva para la colision, esta area es
perpendicular al haz de particulas incidentes y es atravesada por un nimero de particulas
que son las mismas que son dispersadas a un cierto dngulo y pierden una fracciéon de
energia E entre E'y E+dE. Las dimensiones de las secciones eficaces estan dadas en unidades

de area por unidad dngulo solido y energia.

El conjunto de secciones eficaces para los mecanismos de interaccién relevantes que

determinan las PDF de las variables aleatorias que definen la historia de cada particula son:

1) Camino libre medio entre eventos de interaccidn.
2) Tipo de interaccion.
3) Energia perdida y deflexién angular en cada interaccion.

4) Estado inicial de las particulas secundarias emitidas (si las hay).

En el caso de transporte de radiacion ionizante existen bases de datos numéricas de las
secciones eficaces para cada proceso de interaccion como el fotoeléctrico, produccién de
pares, Compton, etc. (Berger and Hubbell 1987; Cullen et al. 1997); asi como de los poderes
de frenado para electrones y positrones (ICRU Reporte 73) y de los espectros de rayos X
(emision de radiacién de frenado Bremsstrahlung) (Kissel et al. 1995).

Estas bases de datos son obtenidas generalmente de aproximaciones tedricas y proveen
solo informacién parcial.

En la Fig.3.1 se muestra una grafica de los coeficientes masicos de atenuacién asociados a
los tres procesos principales de interacciéon de los fotones con la materia a bajas energias.
Cabe mencionar que las secciones eficaces dependen de la composicién del material y de la

energia de los fotones incidentes, por lo que se muestran en el rango de energias en el que
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se realizé la simulacién MC para este trabajo de tesis y en el material correspondiente a

agua.
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Fig 3.1 Coeficientes mdsicos de atenuacion para el agua.

A la suma de los coeficientes de atenuaciéon parciales correspondientes al efecto
fotoeléctrico 7, dispersion Compton o, (interaccién incoherente), dispersion Rayleigh og
(interaccion coherente) y produccion de pares k, se le llama coeficiente lineal de atenuacién

o coeficiente masico de atenuacidn si estd normalizado por la densidad (Attix F.H, 1986).

U =T+ o;+ op +K. (3.1)

Los coeficientes masicos de atenuacion u/p se relacionan con la seccién eficaz mediante la

siguiente ecuacién:

u/p = or/ul, (3.2)

donde u es la unidad de masa atémica, A esla masa atémica del elemento y la seccién eficaz

esta dada en unidades de barns por atomo.
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Seleccion del tipo de interaccion de los fotones

Para seleccionar un tipo de interaccién de los fotones en una simulacién, se genera un
numero pseudoaleatorio & distribuido uniformemente entre 0 y 1. Si se cumple la condicién
de que ¢ < t/u, entonces se lleva a cabo una interaccion fotoeléctrica, si no se cumple
entonces se evalda si se cumple la condicién é < (7 + a;)/u, si se cumple entonces se lleva
a cabo una interaccién Compton y si no se cumple se evalda si se cumple la siguiente
relacion & < (t + o + gg)/u, la cual determinara si se lleva a cabo la interaccion Rayleigh.
Si ninguna de las relaciones anteriores se cumple entonces se simulard la produccién de

pares soélo si la energia del fotén es mayor a 1.022 MeV.

En el caso de los fotones sélo existen dos procesos de interaccién, la absorcion y la
dispersion por lo que las cantidades fisicas requeridas son los coeficientes de absorcion y
dispersion, u, y pus o sus correspondientes secciones eficaces, asi como la funcién de fase
p(5-5), idénticas a las requeridas para resolver la ecuaciéon de transporte vista
anteriormente. Estas cantidades estdn determinadas para cada medio material y para cada

longitud de onda de la luz incidente.

A continuacién se describen dos métodos de muestreo para determinar el camino libre
medio entre eventos de interaccién de una particula, el tipo de interaccién y el dngulo en
que se dispersa a partir de las PDF. También se describe el método de finalizacién de la
historia de una particula, la cual acaba cuando esta es absorbida o cuando abandona el
medio de estudio. Todo esto es aplicable tanto para el transporte de fotones como de

fotones de luz.

Definicion del problema

El problema a resolver comienza con una haz infinitamente colimado, que incide
perpendicularmente en un medio compuesto de varias capas paralelas e infinitamente
largas. Se define un sistema global de coordenadas cartesiano (x),z) para rastrear las
particulas. Se define también un sistema global en coordenadas cilindricas (r,¢’,z), el cual
comparte el eje z con el sistema cartesiano de coordenadas. Este tltimo es utilizado para

registrar la absorcién de particulas como una funcién de ry z. La distribucién de absorcién
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de particulas tiene simetria cilindrica debido a la homogeneidad de cada capa y la
alineacion axial del haz.

Por ultimo, se define un sistema local movible de coordenadas esféricas, considerando que
el plano xy coincide con la superficie del medio y el eje z coincide con el eje del haz, el cual
es alineado dindmicamente con la direccién de propagacion de la particula.

La direccion inicial de los cosenos directores es (u, =u, =0, u, = 1), después la

direccion es determinada por los dngulos polar 8 y azimutal ¢p como sigue:

wu, = senfcosg, (3.3)
u, = senfseng, (3.4)
u, = coso. (3.5)

Este sistema es utilizado para muestrear los angulos de dispersién. Una vez que el angulo
polar y azimutal son muestreados, estos son convertidos a cosenos directores en el sistema

global de coordenadas cartesianas.

3.1.2. Muestreo de una variable aleatoria

Meétodo de distribucion inversa

La funcién de densidad de probabilidad (PDF) p(x) define la distribucién de x en el
intervalo (a,b).

Para muestrear y, se utiliza un valor reproducible basado en su PDF. Primero, se genera
utilizando una computadora, un ndmero pseudoaleatorio § que esté uniformemente

distribuido entre 0 y 1. Después yx es muestreada al resolver la siguiente ecuacion:

PGO = [FpGodx =¢. (3.6)

El lado izquierdo de la ecuaciéon representa la funcién de distribucién acumulada (CDF, por

sus siglas en inglés) P(x), luego entonces:
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P(x)=¢. (3.7)

Esta ecuacion significa que si P(x) es muestreada uniformemente por § entre 0 y 1, y la
funcién P(x) es invertible, la transformacién inversa muestrea correctamente X, como se
ilustra en la Fig. 3.2.

Este método de muestreo es conocido como el método de la distribucion inversa (IDM, por

sus siglas en inglés).

PE&)

p (&)

g ax b

Fig 3.2 Ilustracién del método de distribucion inversa (IDM) para muestrear una
variable aleatoria y basado en un numero aleatorio & uniformemente distribuido
entre 0 y1. (Tomada de Wang 2007).

De lo anterior se concluye que:

La demostracidn de esta aseveracidn se encuentra en la referencia (Morin, 1988).

Meétodo de rechazo

En muchos casos las CDF son funciones no invertibles por lo que no se puede utilizar el
método de distribucién inversa. En estos casos uno puede utilizar el método de rechazo.
Este método consiste en la generacion de dos numeros aleatorios &; y &,. El primero se

utiliza para generar un valor de x en el intervalo [b — a] a partir de la siguiente relacién:
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x=a+& (b —a). (3.9)

El segundo &, se utiliza para decidir si el valor muestreado x serd aceptado. Esto se decide
evaluando la funcién PDF(x) y sié, < PDF(x) entonces x es aceptado y tomado como un
valor de la distribucién, de lo contrario, un nuevo valor de x debera ser generado mediante
el mismo procedimiento.

Los siguientes son ejemplos de cdmo muestrear una variable aleatoria a partir de una PDF.
En el primero (tamafio de paso entre eventos de dispersion) la CDF es invertible y se utiliza
el método de distribucién inversa. En el segundo (dispersién Compton) se utiliza un método

mixto que combina los dos métodos antes mencionados.

3.1.3. Tamaio de paso entre eventos de dispersion de un paquete de fotones

La distancia entre eventos de dispersion se puede calcular a partir de la ecuaciéon que
describe la ley de atenuacién exponencial (ecuaciéon 1.1) y representa la probabilidad de
que una particula viaje una distancia x antes de sufrir una interaccién. Para interpretar esta

ecuacion como una distribucién de probabilidad se requiere normalizarla:

fooer‘“txdx = [—%e‘“t"]o (3.10)
= #it =1. (3.11)

Si suponemos que existen dos procesos de interaccidn entre las particulas incidentes y el

medio, la constante de normalizacién es:

A== (Ug+ 1) =1 (3.12)

Esta ecuacion se puede generalizar para cualquier nimero de procesos de interaccion, en
este caso son dos, absorcion y dispersion, donde 1, y U corresponden al proceso de

absorcion y dispersién, respectivamente. También podria utilizarse en esta ecuacion el
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coeficiente lineal de atenuacién definido en la ecuacion (3.1) cuando se trate de transporte
de radiacién ionizante. La PDF para muestrear la distancia que viaja una particula antes

interaccionar es:

p(x) = pe #, (3.13)

Ahora se utilizara el método de la funcién de distribucién acumulada (CDF) para obtener un

valor de la distancia de viaje que satisfaga esta funcion de distribucién de probabilidad.

P(s) = j ue *xdx (3.14)
0

= [—e #¥]}! (3.15)

=1—eH51, (3.16)

Entonces se iguala a un nimero aleatorio § entre 0 y 1, el valor de s sera un nimero

aleatorio con la distribucion de probabilidad dada por la ecuacién (1.1) es:

E=1- e K51 (3.17)
donde
—In(1-¢§)
1= T (3.18)

Y como § es un nimero aleatorio entre 0 y 1, (1- §) también lo es, y la ecuacion (3.18) es

equivalente a
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s, = &) (3.19)

Si ahora consideramos un medio compuesto de muchas capas en donde las particulas
experimentaran un camino libre medio de muchas capas antes de que ocurra una

interaccidn, entonces tendremos que la ecuacion (3.17) generalizada sera:

P{s > s:} = exp(— X; 1;S;), (3.20)

donde los segmentos que la particula ha atravesado antes de interaccionar son sumados; p;;
y s; son el coeficiente de atenuacién y la longitud del segmento i-ésimo y s; es el tamafio del

paso. Igualando la ecuacién (3.20) a ¢ obtenemos la ecuacion:

Xils; = —In(§). (3.21)

La ecuacion (3.21) es usada para muestrear el tamafio del paso en MC, donde el tamano del
paso es adimensional y es inicializado en el valor de —In(¢). En una interaccion, el paquete
de fotones experimenta la absorcion y dispersion. Como el tamafio del paso es modelado, la

simulacién estd intrinsecamente resuelta en el tiempo.

3.1.4. Dispersion Compton

La interaccién Compton se lleva a cabo cuando un fotén interactia con un electrén de un
atomo. El fotén pierde energia y se dispersa. La energia del foton dispersado hv’ depende
de la energia con la que incide el foton hv y el dngulo de dispersion 6 (relativo a la direccién

de incidencia) de acuerdo con la siguiente relacion:

hv

hv' = 1+ (hv/m,c?)[1 — cosB]

(3.22)

Un método muy utilizado para muestrear la energia y direccién del fotén Compton es el

desarrollado por Kahn (Kahn et al. 1956). Este método esta basado en la siguiente ecuaciéon
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para la seccién eficaz de Klein-Nishina (Brunetti et al. 2004), en la cual se asume que el

electron se encuentra libre y en reposo durante la interaccion.

d.o(0)  (ri (hv’)2 (hv N hv’ 29) (3.23)
a0 \2)\w) \m T |

Donde r, es el radio del electrén.

Una manera de muestrear el angulo polar a partir de la ecuacién anterior se describe en
detalle en (Fulea D. & Cosma C., 2008), el cual consiste en calcular el pardmetro w mediante

la siguiente relacion:

=1+ (W)z W 20 (3.24)
w = W W Sin .

El maximo valor que puede valer w es 2. Posteriormente se toma la variable auxiliar

u =1 — cos@, con valor maximo de 2, y a partir de la ecuacion (3.22) se obtiene:

2

m,C hv \"
u= (1+2 ) —1 (3.25)
hv m,c?

Donde r es un nimero pseudoaleatorio uniformemente distribuido entre 0 y 1.

Se calcula el valor para u y se obtiene el angulo polar 6 de la ecuacion:

6 = acos(1 — u). (3.26)

Finalmente, si se cumple que w > 2r, entonces el valor 6 es aceptado, de lo contrario se

repite el proceso.
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El angulo azimutal ¢, el cual se asume esta uniformemente distribuido en el intervalo

(0,2m), es muestreado con otro nimero pseudoaleatorio ¢:

¢ = 2né. (3.27)

Una vez que los angulos polar y azimutal son muestreados, la nueva direcciéon de
propagacion del paquete de fotones puede ser calculada (Schulz, G. et al. 1960) en el

sistema global de coordenadas como:

senf (uxuzcosqb — uysenqb)

Uy = + u,cos6 (3.28)
¥ V1—uz *
senf(uw,u,cosp — u,seng
w, = (uys - ad ) + 1y, cos6 (3.29)
V1 —us
y w, = —/1 —uisinbcos¢p + u,coso. (3.30)

Note que los cosenos directores estan en el sistema global de coordenadas, mientras que los

angulos polar y azimutal estan en el sistema de coordenadas esféricas local.

3.1.5. Movimiento de una particula
Una vez que el tamafio de paso s; ha sido determinado, la particula se mueve a través del
paso. Las coordenadas de la particula son actualizadas por:

X < X+ U,Sj, Yy <Y+ uyS; y Z < Z+ Uu,Ss;, (3.31)

donde las flechas indican cantidades sustituidas. Las variables a la derecha de la flecha son

los nuevos valores.
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Absorcidn de las particulas

El efecto de absorcidn se incluye utilizando la ley de atenuacién exponencial y el nimero de
pasos entre eventos de dispersion. La probabilidad de que una particula sea absorbida en
una distancia d es de u,d, por lo tanto, la probabilidad de que la particula no sea absorbida
es de 1 — u,d. Cada particula tiene un peso W que corresponde a la intensidad propagada o
a la fracciéon transmitida. El peso de cada particula se inicializa en 1 y va disminuyendo su
valor en cada interaccién, debido a la absorcion y a los coeficientes de Fresnel en la
transicion entre diferentes medios. Entonces multiplicando el peso por el factor 1 — u,d se

toma en cuenta la absorcion y el peso debe ser actualizado:

AW =1 — u,d)W (3.32)

W <W—AW. (3.33)

El peso es la contribucién que cada particula hace a la intensidad total dispersada, cuando el
peso es muy pequeio la contribucién a la intensidad total puede ser insignificante por lo
que se tiene que decidir hasta que punto se va a seguir la trayectoria de la particula. Para
calcular que peso debe asignarse a las contribuciones relativamente pequefias, se utiliza
una rutina llamada “Ruleta rusa” el cual determina cuando deben dejar de seguirse dichas

particulas.

3.1.6. Método de la ruleta rusa

Si el peso de una particula ha sido suficientemente disminuido por muchas interacciones, la
propagacion de la particula lleva poca informacién util.

La técnica de la Ruleta rusa es usada en MC para dejar de seguir una particula cuando el
peso cae a un valor menor a un umbral Wy, (por ejemplo, W, = 0.0001). Esta técnica
permite que la particula sobreviva con un peso dado por mW, (por ejemplo, m = 10). En
otras palabras, si la particula no sobrevive la Ruleta rusa, esta es finalizada con un peso
igual a cero, y si sobrevive, la particula incrementa su peso de W a mIWW. Esta técnica se

resume matematicamente de la siguiente manera:
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1
mW, fS;

W « (3.34)

1 -
0,f>;

donde ¢ es un numero pseudoaleatorio uniformemente distribuido entre 0 y 1. Este
método finaliza las particulas de una manera imparcial y al mismo tiempo se conserva la

energia.
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Capitulo 4

4.1. Reconstruccion Tomografica

En la técnica de TORX, se obtienen simultdneamente dos imagenes, una correspondiente a
la reconstruccién CT y otra a la reconstruccion de la sefial de luminiscencia, por lo que pasa
por dos procesos de reconstruccion diferentes, ya que en la primera se tiene una sefal de
transmision y en la segunda de emision. Debido a que el proceso de deteccion y obtencion
de las proyecciones o el sinograma de la senal luminiscente es similar al de otras técnicas de
imagen de emisidn, en este trabajo se utilizaron algoritmos que se emplean en la

reconstruccion de imagenes en medicina nuclear como PET y SPECT.

4.1.1 Problema matematico de la reconstruccion tomografica

La reconstruccion de imagenes tomograficas, es el proceso matematico para obtener la
distribucién tridimensional de coeficientes lineales de atenuacién del sujeto de estudio a
partir de las proyecciones medidas. Una proyeccién es la medida mediante detectores de la
transmision de una serie de rayos que pasan a través del sujeto en una misma direccién en
un momento dado. La geometria mas simple es la geometria de haces paralelos en la cual
todos los rayos son paralelos unos a otros.

Matematicamente se define a la proyeccién en CT pg () como:

pe(x) = —In Iglﬂ (4.1)

donde I, es la intensidad del haz incidente e I (x) es la intensidad transmitida al angulo de
proyeccién 6, en la posicién lineal x del haz de rayos X (Natterer, 1986).

Al proceso de colocar todas las proyecciones en un arreglo bidimensional se le llama:
Transformada de Radén Bidimensional y a dicho arreglo se le conoce como sinograma

(Bushberg, 2010).
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El objetivo de la reconstruccién tomografica en CT es invertir la transformada de Radén
para obtener la distribucién de los coeficientes lineales de atenuacién, suponiendo que se
tiene un haz de rayos X monoenergético.

La reconstruccion tomografica representa un problema debido a la presencia de ruido en
las proyecciones y al proceso de digitalizacién que se lleva a cabo, por lo que se dice que el
problema estd mal planteado o mal condicionado (ill-posed). Este hecho tiene tres posibles

consecuencias:

1. Que no exista solucion alguna, debido a la posible degradacién de las proyecciones
por el ruido.

2. Que exista solucion, pero que no sea unica. El hecho de disponer solamente de un
conjunto finito de proyecciones (conjunto de datos discreto) implica que la
reconstruccién no sea Unica.

3. Que tenga soluciéon pero que el ruido en las proyecciones genere una imagen

reconstruida muy ruidosa (amplificacion del ruido) (Demoment et al., 1989).

A pesar de lo anterior, cada método de reconstrucciéon tiene sus métodos de regularizacion,

para garantizar que la solucién encontrada se aproximara a la solucién ideal.

4.1.2. Métodos de reconstruccion tomografica

En esta seccidn se describe de manera general los métodos de reconstruccion existentes y

las ventajas y desventajas de unos y otros.

Basicamente, los métodos de reconstruccion se clasifican en tres grupos:

1. Métodos analiticos: La imagen es considerada como una funcién analitica.

En este caso, el problema se resuelve mediante el teorema de la rebanada central,
tiene solucién exacta si se tiene la proyeccion para todos los valores de la variable
angular. No obstante, en la practica se dispone sb6lo de un numero finito de
proyecciones, afectadas ademas por la presencia de ruido, y al aplicar el teorema de
la rebanada central para la reconstruccién de este tipo de proyecciones se obtiene
una solucién aproximada. El ruido en las proyecciones puede ser tratado de distintas

maneras; ya sea antes de la reconstruccion y a través del filtrado de las
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proyecciones, o posteriormente, con algoritmos de correcciéon sobre la imagen
reconstruida. Por lo anterior, éste método de reconstruccion es denominado de
retroproyeccion filtrada (FBP, Filtered Back Projection).

2. Métodos algebraicos: En este caso, se invierte un sistema lineal de ecuaciones
mediante algin método algebraico iterativo. Estos métodos reciben el nombre
genérico de métodos de reconstruccion algebraicos (ART- Algebraic Reconstruction
Techniques).

3. Métodos estadisticos: En este tipo de método, se busca resolver un sistema lineal de
ecuaciones mediante un método estadistico. El método habitual es el de maxima
verosimilitud de la imagen (imagen que tiene la mayor probabilidad de generar las

proyecciones obtenidas).

El método de FBP tiene algunas limitaciones, como la apariciéon de artefactos en la imagen
en forma de rayas, en particular en las estructuras muy densas en el caso de la CT o con una
alta actividad en PET. En principio los métodos analiticos permiten obtener proyecciones
que corresponden perfectamente al objeto de imagen sin embargo en la practica esto no es
cierto debido a la presencia de ruido y a factores fisicos como la atenuacién. Por el contrario
los métodos iterativos (algebraicos y estadisticos) son capaces de modelar el ruido y
disminuirlo en la imagen reconstruida. Ademas es posible manejar modelos fisicos mas
complejos como los procesos de emisién y deteccién, incluyendo la variacién en la
atenuacién debida a la posicion o la resolucion dependiente de la distancia. En general los
métodos iterativos reducen el ruido y los artefactos de rayas en las imagenes.

La principal desventaja de los métodos iterativos es su velocidad de computo, ya que esta es
mucho menor a la del método FBP, sin embargo con algoritmos de aceleracién y con
computadoras mas veloces es posible obtener reconstrucciones en un tiempo aceptable

para su uso clinico. (Zaidi, H.,2005).

4.1.3. Métodos analiticos

Existen numerosos métodos analiticos de reconstruccién pero el mas utilizado es el FBP.
Este método consiste basicamente en revertir los pasos de la adquisicién, es decir, durante

la adquisicion los datos de atenuacion a lo largo de la trayectoria del haz colimado de rayos
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X son integrados por un detector y durante la retroproyeccién los valores « de la

proyecciéon se “embarran” en la direccién de la proyeccién original. Como los datos
provienen de una gran namero de rayos retroproyectados en la matriz de imagen, areas de
alta atenuacién tienden a reforzarse unas a otras, construyendo la imagen en la
computadora. Para el caso discreto en el que se cuente con M proyecciones y N detectores,
el sinograma discreto obtenido sera una matriz de MXN elementos. Para un objeto puntual,

la funcién de esparcimiento a un impulso (psf) esta dada por:

b(r) = 1 (4.2)
r

La imagen se obtiene al realizar la convolucién de las proyecciones con b(r).
Las imagenes asi obtenidas presentan borrosidad, por lo que deberan ser filtradas para
contrarrestar la borrosidad consecuencia del esparcimiento de la sefial generada al sumar
las retroproyecciones. La operacion de convolucion definida en el espacio de coordenadas
se transforma en una multiplicacién en el espacio de Fourier. Multiplicando la transformada
de Fourier de b(r), B(kx, ky) = 3{b(r)} por un filtro adecuado en el espacio de Fourier y
luego calcular la transformada inversa de Fourier, se puede reducir la borrosidad en la

imagen reconstruida.

S{ulx,y)} = 3{b(r)}xfiltro, (4.3)

S{ulx,v)} = 3{b(r)}xAk. (4.4)

donde A es una constante, por lo que el filtro es una recta en el espacio de Fourier

(Bushberg, 2011).

4.1.4. Métodos algebraicos

El método algebraico estd basado en el método de Kaczmarz y utiliza el método de sobre-
relajacion sucesiva el cual es muy conocido en algebra lineal numérica (Ekstrom, M. P. et al.
1984).

Los algoritmos de reconstruccion algebraicos resuelven el problema de la reconstruccion,
tratandolo como un sistema lineal de ecuaciones que se puede expresar de forma matricial

de la siguiente manera:
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A% = b + 1. (4.5)

La reconstruccion de la imagen es la inversion de dicho sistema, es decir determinar %, la
cual es una version discreta del objeto cuya imagen se desea reconstruir. El término
independiente b representa las proyecciones medidas, es decir, el sinograma ordenado en
modo lista (como vector), fi es el ruido en las proyecciones y A es la matriz del sistema, que
se explicara en la siguiente seccion. El principal problema de la reconstruccién es que las
proyecciones tienen dos componentes: la sefial y el ruido, y que éstas no se pueden separar
antes de aplicar el método inverso.

Una aproximacién inicial es ignorar la presencia de ruido. Entonces, el sistema de

ecuaciones (4.5) se sustituye por el sistema:
Az = b. (4.6)

El principio bdasico de un algoritmo iterativo es encontrar una solucién haciendo
estimaciones sucesivas. Las proyecciones de la imagen estimada son comparadas con las
proyecciones de la imagen medida. El resultado de dicha comparacién es utilizado para
corregir la estimacién anterior, generandose una nueva estimacion.

Las técnicas de reconstruccion algebraica (ART, por sus siglas en inglés) en su forma

aditiva, estan descritas por el siguiente algoritmo (Bruyant, P. P.,2002):

h—3 N £
fUetD) _ 500 | Ptz d , (4.7)
j j N

S(k+1)  o(k o S . .
donde xj( )yxj( ) son la dltima y anterior imagenes estimadas, respectivamente; N es el

/. . . 7 s ~(k . . s
numero de pixeles a lo largo del i-ésimo haz (rayo); 2?’:1 xj(i ) es la suma de la contribucién a

la imagen de los N pixeles a lo largo del i-ésimo haz, para la k-ésima iteracion; y b; es la

proyecciéon medida a lo largo del i-ésimo haz.
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En la ecuaciéon anterior podemos observar dos cosas: (1) la nueva imagen estimada es
obtenida al sumar un término de correccion y (2) el método de comparacién consiste en
restar las proyecciones de la imagen estimada a las proyecciones medidas.

Es importante hacer notar que cuando las proyecciones de la imagen estimada son mas
parecidas a las proyecciones medidas, el factor de correccion tiende a cero.

Los algoritmos existentes difieren en la forma en que las proyecciones medidas y estimadas
son comparadas y el tipo de correccién aplicada al resultado de la ultima iteracion. El
proceso se inicia con una imagen arbitraria que puede ser de ceros o unos, dependiendo del
tipo de correccion que serd aplicada, en forma aditiva o multiplicativa.

Otra variacion del método algebraico es la técnica de reconstruccion iterativa simultdnea
(SIRT, por sus siglas en inglés). Esté método consiste en corregir de manera
simultdneamente cada voxel por todos los rayos que pasan a través de él, es decir que las

correcciones son hechas utilizando todas las proyecciones simultaneamente.

Matriz del sistema

La matriz del sistema A, también conocida como el “operador de proyeccién”, debido a que
cuando se multiplica por la imagen reconstruida se obtienen las proyecciones y con ellas el
sinograma.

El calculo de la matriz del sistema consiste en determinar la contribucién de cada uno de los
pixeles de la imagen a la sefal detectada en cada pixel del detector y para cada angulo de
proyecciéon. En el caso de las imagenes de emisién, como la formada a partir de la luz
emitida por nanoparticulas luminiscentes, se puede interpretar a cada elemento de la
matriz como la probabilidad de medir la luz generada en un pixel de la imagen en un
detector colocado a un cierto angulo de rotacion.

El calculo de la matriz del sistema puede realizarse de distintas maneras.
Experimentalmente se colocan fuentes puntuales en la posicidon de cada uno de los pixeles
de la imagen y se mide la respuesta de los detectores (Gimenez et al.2006). Con éste método
es posible obtener informacién del proceso de deteccion que resulta imposible con los otros
métodos. Otra manera de calcular la matriz es mediante simulaciones Monte Carlo,
modelando la geometria del sistema y utilizando también fuentes puntuales en distintas

posiciones.
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La matriz del sistema contiene informacién de la probabilidad de deteccién debida a la

geometria del sistema, la respuesta del detector y otros parametros fisicos.

Cdlculo de la matriz del sistema por geometria

Una forma de calcular los elementos de la matriz del sistema considerando una geometria
de haces paralelos es trazando lineas paralelas de deteccidn entre los centros de los pixeles
y los detectores para cada angulo de rotacidn, tal como se muestra en la Fig. 4.1, donde se
tiene una imagen discreta de 3x3 pixeles y un arreglo de 3 detectores, se muestra la
adquisicion de dos proyecciones (a 0 y 45 grados), ny = 2, utilizando un ntimero de haces
paralelos n, = 3, en este caso se tienen un nimero de bines n,;, = 6, que corresponden a las
posiciones en las que los detectores miden la sefial proveniente del objeto imagen (matriz

de 3x3 pixeles). En general el nimero bines se calcula mediante la siguiente expresion:

Npin = Ng * Ng. (4.8)

Nyt
j=1
2\ \\ Pixel ]
3 \\
.
Bin: N

Fig.4.1 Cdlculo de la matriz del sistema por geometria (izquierda). Probabilidad de que el pixel j-
ésimo contribuya a la sefial medida en el bin i-ésimo (derecha).

El elemento a;; de la matriz A esta localizado en la i-ésima fila y la j-ésima columna, y se

puede calcular como la proporcién de linea que intersecta al pixel j-ésimo ( Fig.4.1). De esta

manera a;; se puede interpretar como la probabilidad de que el pixel j-ésimo contribuya a la

sefial detectada en el bin i-ésimo, con a;; =0 si la linea no intersecta el pixel j-ésimo.
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Cada renglén de la matriz A corresponde al sinograma ordenado en forma de vector
(vectorizado) obtenido de la sefial proveniente de una fuente puntual colocada en uno de
los pixeles del objeto imagen, (en la Fig. 4.1 se representa como un 1 en el primer pixel).
Por lo anterior, el nimero de renglones de la matriz A es igual al nimero de pixeles del
objeto imagen, y el nimero de columnas es igual a la longitud del sinograma vectorizado

que es igual al ndmero de bines.

dim(A) = ny;, Xn2, (4.9)

dim(A) = (ng *x ng)xn2. (4.10)

El uso de ceros y unos en la matriz A puede ser interpretado como una decisién binaria, 1 si
un pixel contribuye y 0 si no contribuye a la sefial detectada en algin bin. Sin embargo, para
tener un modelo mas realista es deseable modular dicha contribucién, para ello los
elementos aj; no necesariamente son iguales a 0 y 1, pero pueden tener valores reales entre
0 y 1. Estos valores deben ser elegidos cuidadosamente para tomar en cuenta la geometria
de cada adquisicion, la respuesta del detector y los fendémenos fisicos como la atenuacién y
la dispersién. La capacidad de considerar fenémenos fisicos en un sistema de imagen no

ideal es una ventaja de los métodos iterativos respecto al método de FBP.

Meétodos de regularizaciéon y parametro de relajacion

A continuacién se expone como afecta el mal condicionamiento de la reconstruccién
tomografica en los métodos de reconstruccién algebraicos y qué medidas de regularizaciéon
pueden ser adoptadas.

En primer lugar, se prescinde del ruido bajo la suposiciéon de que si el ruido es pequefio, la
solucién del sistema, de la ecuacién (4.5) serd parecida a la solucién del sistema de la
ecuacion (4.6). Sin embargo, por ser un problema mal condicionado, esto no es
necesariamente asi. El sistema aproximado de la ecuacién (4.6) puede no tener soluciéon y,

si la tiene, no necesariamente sera parecida a la de la ecuacién (4.6).
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Otro pardmetro a determinar es el numero de iteraciones que deben realizarse, los
diferentes métodos iterativos de reconstruccién tomografica suelen mostrar una
convergencia parcial a la imagen ideal, con un acercamiento en las primeras iteraciones y
un distanciamiento posterior si es que el nimero de iteraciones crece indefinidamente. Se
ha observado que la mejor calidad de imagen se obtiene con alrededor de 16 iteraciones
(Afie R.P, 2008) y que a partir de este nimero el ruido en las imagenes aumenta con el
numero de iteraciones. Por lo anterior, debe ser determinado en cada caso, el instante
preciso para detener el proceso iterativo y obtener los mejores resultados.

Se han incorporado tratamientos del ruido para garantizar que la imagen reconstruida no
presente una amplificaciéon del ruido, conocidos como métodos de regularizacion. El
problema se redefine mediante la introduccién de un funcional estabilizador y se busca la
funcién que minimice este funcional en los alrededores de la solucién, como, por ejemplo, la
minimizacién de la norma de la solucion.

Diversos métodos iterativos de busqueda del minimo de un funcional son aplicables a este
tipo de problemas, ejemplos de ello son el método del gradiente conjugado (CG: Conjugate
Gradient) o el método de Landweber (Strand et al. 1974).

La solucién consiste en hacer mas lento el proceso de convergencia mediante un factor
conocido como parametro de relajacion. La relajaciéon de un método iterativo consiste en
afiadir a los pixeles de la imagen solo una fraccién de la correccién correspondiente en cada

iteracion, determinada por el parametro de relajacion w:

N (K
bim2ja X5 (4.11)

D = xj(k) + w *

J

El parametro de relajacion debe estar comprendido entre 0 y 1, y puede variar de iteraciéon
a iteracion. Si es préximo a cero, se habla de relajacién fuerte o sobre-relajacién y si es
proximo a 1, de relajacién débil o sub-relajacién. Debido a que el algoritmo converge
lentamente, es posible diferenciar el punto en que el ruido empieza a amplificarse y detener

en ese momento el proceso iterativo de reconstruccion.
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3.1.5. Métodos estadisticos

Estimacion de la Mdaxima Verosimilitud (MLEM)

Uno de los métodos estadisticos empleados para resolver el problema de la reconstrucciéon
de imagenes con algoritmos iterativos, es el de Estimacién de la Maxima Verosimilitud
(MLEM, por sus siglas en inglés: Maximum Likelihood Expectation Maximization).

El objetivo de este algoritmo es encontrar una solucién que sea la mejor aproximacién a x,
para el conjunto de proyecciones medidas b, esto es, debe encontrarse la distribucion de la
sefial luminosa promedio X del objeto imagen que genere otro conjunto de proyecciones
con la mayor verosimilitud a las proyecciones b. Esto puede hacerse utilizando la
distribucién de Poisson que nos permite calcular la probabilidad de medir un cierto nimero
de fotones, dado el nimero promedio de emisiéon de fotones por unidad de tiempo. Cada
iteracion del algoritmo se divide en dos partes: en la etapa de expectaciéon (E), la formula
mide la verosimilitud de una imagen reconstruida dadas las proyecciones medidas, y la
etapa de maximizacién (M), se encuentra la imagen que genera las proyecciones con la
mayor verosimilitud a las proyecciones medidas.

El algoritmo de MLEM se describe matematicamente como:

_(k)

(k+1) X N bi

X; = i a;i, (4.12)
J Z;V=1 aij =1 294:1 ai]'*fjgk) Y

donde el factor bi/Zngl a;; * ij(k) es el cociente de las proyecciones medidas (sefial medida)

y la estimacion final del nimero de fotones promedio en el bin i.

La ?’=1(bi/2§w=1 a;; * fj(k))al-j es la retroproyeccion del cociente anterior para el pixel j-

ésimo. La ecuacion (4.4) aplicada pixel por pixel, puede extenderse a toda la imagen e

interpretarse como (Bruyant, P. P.,2002):

ProYmedidas >

Imagen®*V = Imagen® x Retroproyeccién normalizada de
Proylmagen(k)

(4.13)
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El algoritmo de EM puede verse como un proceso en el que en cada iteracién se genera una
nueva imagen, se simulan sus proyecciones y se comparan con las proyecciones medidas, y

el cociente entre estas es utilizado para corregir la imagen y obtener una nueva imagen.

Estimacion de la Mdxima Verosimilitud con Subconjuntos Ordenados (OSEM)

Este método es una variacién del algoritmo de Estimacién de la Maxima Probabilidad
(MLEM, por sus siglas en inglés: Maximum Likelihood Expectation Maximization) que
acelera el proceso de reconstruccion, con este, el conjunto de proyecciones se divide en
subconjuntos de proyecciones igualmente distribuidas alrededor del objeto imagen, por
ejemplo si se tienen 8 proyecciones, cada 452 en 3609 se puede dividir en dos
subconjuntos, cada uno con 4 proyecciones equiespaciadas en 902. El algoritmo de MLEM es
aplicado en cada subconjunto y la primera iteracion es completada cuando ambos
subconjuntos sean procesados. En este ejemplo se disminuy6 el tiempo del proceso a la
mitad, cuando el conjunto original de proyecciones se divide en mas subconjuntos se

reduce considerablemente el tiempo de computo (Kontaxakis, G. et al. 2002).
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Capitulo 5

Materiales y métodos

5.1. Simulaciones Monte Carlo

La simulacién del sistema de Tomografia Optica estimulada por rayos X se realizé en dos
etapas: la primera para el transporte de radiacién ionizante en un maniqui y la segunda

para el transporte de luz generada por particulas luminiscentes.

5.1.1. Transporte de radiacion

La primera parte del trabajo consisti6 en la simulacién del transporte acoplado de
electrones y fotones (rayos X) en un maniqui de agua. Para ello se utiliz6 el cédigo
PENELOPE en su version 2008 (Salvat et al. 2008), el cual permite simular el transporte de
radiacién en materiales arbitrarios y en un amplio rango de energia, desde centenas de eV
hasta 1 GeV. El transporte de fotones es simulado bajo el esquema estandar de simulacién
detallada (evento por evento), mientras que en el transporte de electrones y positrones las
historias son generadas combinando dos procedimientos: “evento por evento” para las
colisiones fuertes, e “historia condensada” para las colisiones suaves. A esta combinacién se
le conoce como de Clase Il (Berger & Hubbell, 1987), e incluye una serie de pardmetros que
el usuario puede ajustar en el programa principal que utiliza las subrutinas de PENELOPE.
PENELOPE cuenta con un paquete llamado PENGEOM, el cual se encarga de establecer la
geometria del sistema y de realizar el seguimiento de las particulas que generan cascadas
de electrones y fotones generados aleatoriamente a través de diferentes medios materiales,
constituidos por objetos homogéneos limitados por superficies cuadraticas (planos, esferas,
cilindros, etc), llamados “cuerpos”.

En este trabajo se utiliz6 un programa principal que utiliza las subrutinas de PENELOPE, el
cual fue desarrollado previamente (Rodriguez et al. 2011). Este programa se utiliz6 para

calcular:
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1. La distribucién de energia depositada por fotones y electrones (en keV) en los
diferentes maniquies disefiados. La dosis depositada (en mGy) se obtuvo como la
energia depositada por unidad de masa. La masa se calculé como el producto del
volumen de los micro-voxeles por la densidad del material que contiene.

2. La contribucioén a la dosis total de la radiacién primaria y la dispersada.

3. Losrayos X transmitidos que inciden en el detector de rayos X.

Este programa requiere cuatro archivos de entrada:

1. Los espectros de energia del tubo de rayos X, para realizar el muestreo de la
radiacién incidente en el maniqui.

2. El archivo de geometria, en el que se define la forma, dimensiones y materiales del
maniqui, mediante superficies cuadraticas y una serie de indices que se vinculan con
el archivo de materiales.

3. El archivo de materiales, para cada cuerpo que constituye la geometria del maniqui
se define un material mediante las secciones eficaces o coeficientes lineales de
atenuacién de sus componentes, en el rango de energias utilizadas.

4. El archivo de pardmetros del micro-CT, en el cual se puede modificar: la energia
maxima de los rayos X, las energias de corte, el tamafio de voxel, el nimero de
historias, de proyecciones angulares, escaneos lineales, geometria del micro-CT y

nombre de los archivos de salida.

Espectros de energia de rayos X

Los espectros de rayos X utilizados en la simulacién fueron generados usando el modelo
semi-empirico de Birch y Marshall (Birch & Marshall, 1979) los cuales fueron comparados
con los espectros obtenidos de dos tubos de rayos X de Oxford Instruments, Apogee serie
5000y Ultrabrigth (Moya et al. 2010), en un intervalo de operacién de los tubos de rayos X
de 30 a 90 kVp, un anodo de tungsteno (W) y un filtrado adicional de 1.0 mm de aluminio
Fig.5.1. Se utilizé un haz de rayos X gaussiano altamente colimado (pencil beam), con un

valor de FWHM de 1mm.
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Fig. 5.1 Espectros de rayos X utilizados para la simulacién (Birch, 1979).

Cadlculo de la distribucion de energia y dosis

Se simul6 un sistema como el mostrado en la Fig.1.1, en el cual se muestra un micro-CT de
primera generaciéon, compuesto por un tubo de rayos X, y un detector de panel plano
colocado a una distancia de 30 cm del tubo de RX y una distancia fuente-objeto de 20.5 cm.
El objeto de estudio es un maniqui cilindrico de agua, de 30 mm de didmetro y 60 mm de

alto, el cual contiene insertos cilindricos llenos con diferentes concentraciones de
Gd20,S:Eu3* en agua. Los coeficientes de atenuaciéon del maniqui de agua y de los insertos
cilindricos fueron calculados a partir de los coeficientes de atenuacién de sus componentes,
tomando en cuenta la fraccién por peso para cada concentracién de Gd20,S:Eu3*. Para cada
escaneo lineal y posicion angular se calcul6 la energia depositada en el maniqui (en keV) y
la dosis absorbida (en mGy) se obtuvo como la energia depositada por unidad de masa,
utilizando voxeles de 250 wm3, una energia de corte de 5 eV y 100,000 historias por
posicion lineal del haz. En todas las simulaciones se realizaron adquisiciones de 36
proyecciones cubriendo un arco de 1802 en incrementos angulares de 102, o de 3602 en

incrementos de 52. Se simularon 35 escaneos lineales para cada angulo de proyeccién, en

incrementos de 1 mm, en un tiempo aproximado de un minuto por proyeccién angular.
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Para cada posicion del haz, l1a contribucién a la dosis total absorbida en el maniqui debida a
la radiacién primaria y dispersa fue calculada y registrada, asi como la distribucién de los

rayos X que llegan al detector de panel plano.

5.1.2. Transporte de luz

La segunda parte de la simulacién consiste en obtener el sinograma 6ptico, correspondiente

a la sefal luminiscente. El esquema de la simulacién se resume en la Fig.5.2.

Atenuacion de Distribucion
RX

Gd,0,S:Eu

Sinograma
Optico

Posicion lineal

Angulos de
proyeccion

Energia

depositada
Simulacién
Mont: @ Integracién
c:'r‘I: de la
luz

Fig.5.2. Esquema de la obtencién del sinograma dptico. Los mapas de distribucién de energia
depositada y de distribucion de la muestra son combinados para obtener la localizacién de la luz
producida, ésta es integrada y asighada a la posicion lineal i y angular j del sinograma dptico.
(Modificada de Pratx, 2010)

En esta Figura Fig.5.2, se muestra que para obtener la ubicacién de la produccién de luz se
requiere conocer el mapa de distribuciéon de energia, el cual se obtuvo, a partir de la
simulacién de transporte de radiacion y la distribucion de las particulas luminiscentes en el

maniqui, ya que como se explicé anteriormente la luz es producida solo donde se encuentra

la muestra de Gd202S:Eu3*, tal como se muestra en la Fig.5.2 para un haz colimado de rayos

X, la luz se genera donde éste se intersecta con la muestra de Gd20,S:Eu3*. Posteriormente,
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la luz generada es integrada y se asigna este valor a la posicion lineal i y a la posicién
angular correspondientes en el sinograma éptico.

En la técnica de TORX, toda la luz que sale del objeto irradiado es integrada, asi que s6lo nos
interesa calcular la produccién de luz en el maniqui a partir de la energia depositada, y
también cuantificar la fraccién de luz que sale del maniqui, y de aquella que emerge cuanta

es medida por el fotodetector.

Cdlculo de la produccion de luz

Para realizar estos calculos se hicieron varias suposiciones e idealizaciones.

Se asumi6 que el numero de fotones de luz emitida por las particulas luminiscentes es
proporcional a la energia depositada en los insertos. Se consideré una produccién de luz de
60 fotones por keV (Carel W.E & van Eijk, 2002), con una eficiencia de produccién de
aproximadamente 10 % y una longitud de onda A =623 nm, que fue la longitud de onda
medida a la que se tuvo el pico mas alto en el espectro (Fig. 6.13).

Para calcular la fraccién de luz que emerge del maniqui se modificaron los programas
escritos en lenguaje de programaciéon C: mcxyz y mc321 (Keijzer et al. 1998), en el cual se
realiza la simulacién del transporte de luz a partir de una fuente puntual e isotrépica, en un
medio infinito y homogéneo. Con este programa se obtuvieron graficas de fluencia como
funcién de la distancia a la fuente, para un determinado nimero de historias o de fotones de
luz lanzados, y con esta informacién se logr6 determinar la fraccion de fotones que emergen
de la superficie del maniqui de los que son lanzados inicialmente. Para el calculo anterior, se
toma como premisa que todos los fotones que emergen de la superficie del maniqui son
detectados, lo cual es una idealizacién del sistema, ya que el proceso de interaccién de la luz
cuando cambia de un medio a otro es mas complejo, debido a la refraccion de la luz, por lo
que en este calculo se considera que la luz es detectada con fotodetectores que se acoplan
perfectamente a la superficie del maniqui evitando de este modo definir fronteras, lo cual
experimentalmente podria aproximarse mediante el uso de fibras épticas acopladas a la

superficie del maniqui utilizando grasa éptica.
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5.1.3. Diseiio, elaboracidon de maniquies y adquisicion de datos

Para realizar la validacién de las simulaciones Monte Carlo de la cual se hablara mas
adelante, se requiri6 disefiar y construir maniquies, para ello se eligieron como materiales
de estudio, el polietileno y el gel de agarosa, lo anterior por dos razones principales:

1. Los coeficientes de atenuacién de rayos X de estos materiales son similares a los del
agua, lo cual se comprobé mediante la adquisiciéon de una imagen de CT del maniqui
de calibracién, el maniqui fue llenado con un gel de agarosa al 1% en agua y agua
pura. Al comparar el valor de las unidades Houndsfiel (HU) obtenidas para cada
material resultaron ser practicamente iguales dentro de su intervalo de
incertidumbre, las imagenes CT fueron obtenidas con el micro-CT del laboratorio de
Fisica Médica del IFUNAM (Martinez, 2010).

2. Los geles de agarosa mezclada con intralipid y tinta china se han utilizado
ampliamente en otros trabajos (Li et al. 2013) como modelo de estudio para el
transporte de luz, debido a que esta combinaciéon tiene propiedades Opticas

similares a las del tejido biologico.
Las pruebas iniciales se realizaron con microparticulas de Gd20,S:Eu3* disueltas en

distintos disolventes tales como etanol, metanol, acetona, dimetilsulf6xido y agua, en la
mayoria de ellos la solubilidad fue parcial para la concentraciéon de una disolucién stock que
se planeaba utilizar, resultando una mezcla homogénea solo por un periodo de tiempo de
aproximadamente un minuto, después del cual las particulas suspendidas en el agua se
precipitan al fondo del recipiente. Por lo anterior, se decidié utilizar agua como disolvente
en combinacién con 1% de agarosa (un polimero de azucares soluble en agua a 60°C que

gelifica cuando la temperatura disminuye) con el fin de proporcionar una matriz semisélida
donde se encuentren distribuidas homogéneamente las microparticulas de Gd202S:Eu3* a

las concentraciones deseadas. Se construyé un maniqui cilindrico de polietileno con 8
cavidades igualmente cilindricas, en el cual el eje de las cavidades se encontré a la misma
distancia radial del eje del cilindro principal. El maniqui de polietileno fue fabricado en el

taller mecanico del IFUNAM. Cada una de las cavidades de 0.35 cm3, fueron llenadas con

Gd20,S:Eu3* a concentraciones de 10,8, 6,4, 2,1y 0 mg/ml en geles de agarosa al 1%. Una
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de las 8 cavidades fue llenada con agua, a este maniqui se le llamé de calibracién, ya que fue

disefiado para realizar la curva de calibraciéon en unidades Hounsfield de las diferentes

concentraciones de GdzOzS:Eu3+.

La preparacion del gel de agarosa con las diferentes concentraciones de Gd20,S:Eu3* se

describe a continuacion:

Preparacion de maniqui de Gd,0,S:Eu** con matriz de agarosa

Una masa de 200 mg de Gd20,S:Eu3* (UKL63/UF-RI), de tamafo medio 2.5 um, sintetizadas

por Phosphor Technology Ltd, London, fue pesada y disuelta en 2 ml de agua desionizada
ultrapura para obtener una disolucién stock a concentraciéon de 100 mg/ml. Por otra parte
se preparé una disolucién al 1% m/v de agarosa (UltraPure™ Agarose, Cat. no. 16500-500
Invitrogen) usando agua desionizada ultrapura como disolvente. Para favorecer la
disolucion de agarosa se procedié a calentar la disolucién en bafio de agua a 60°C durante 5
minutos. Se prepararon seis diferentes disoluciones a concentraciones decrecientes tal
como indica la Tabla 1. Cada disolucion se deposit6 en uno de los seis pozos del cilindro de
polietileno perfectamente identificados. La gelificacion total de la agarosa se obtiene 30

minutos después.

C]_V]_ == C2V2. (51)
Donde C; y V;, son la concentracion y el volumen de la disolucion stock, y C, y V,, son la

concentracion que se desea obtener y el volumen que se debe extraer de la disolucidon stock,

respectivamente.

Tabla 1. Voliimenes utilizados de agarosa al 1% y de la disolucion stock de Gdz02S:Eu3+.

No. cil. | Vol. Agarosa 1% (ul) | Vol. Stock (ul) Vol. Final (pl) Gd,0,S:Eu’” [mg/ml]
1 720 80 800 10
2 736 64 800 8
3 752 48 800 6
4 768 32 800 4
5 784 16 800 2
6 792 8 800 1
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Medidas del espectro de emision de luz

Para realizar las simulaciones de transporte de luz fue necesario determinar el valor de la
longitud de onda (A) de la luz emitida por las particulas luminiscentes, ya que las
propiedades opticas de la luz dependen de su A. Se utilizé un espectrémetro Ocean Optics

USB4000 para medir el espectro de emisién de una muestra de microparticulas de
Gd20,S:Eu3*. La muestra se coloc6 en un cuvette éptico de plastico Ependorff acoplado a la

fibra 6ptica del espectrometro (Fig.5.3). La muestra fue irradiada por un haz de rayos X
durante 2 s a 50 KV y 1 mA, en condiciones de oscuridad, la luz emitida se pudo observar a
simple vista, sin embargo, no se obtuvo una sefial en el espectrémetro debido al ruido en la

sefial. Se utilizaron diferentes maniquies de los descritos anteriormente, a diferentes
concentraciones de Gd20,S:Eu3* en la matriz de agarosa, en recipientes de polietileno y de
vidrio. Se determin6 la mayor cantidad de luz era emitida cuando se utilizaba inicamente el
polvo de Gd20,S:Eu3*. Posteriormente, se repitio el experimento en las mismas condiciones

pero ahora utilizando una lampara compacta de luz ultravioleta (UV) UVGL25 115V,4 W, la

cual fue utilizada en la modalidad de longitud de onda larga, de 365 nm. Al estimular la
muestra de Gd20:S:Eu3*con la luz UV se obtuvo el espectro de emisiéon de la muestra

(Figura 6.13). La resolucion de longitud de onda del espectrémetro es de = 1.5 nm.

Fig.5.3. Medida del espectro de emision de la muestra de Gd20,S:Eus*,
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Adquisicion de imdgenes en un micro-CT

La imagen de microtomografia del maniqui de calibracién (Fig.5.4) descrito anteriormente
se obtuvo utilizando el micro-CT construido en el laboratorio de Fisica Médica del IFUNAM.
Este consta de un tubo de rayos X Oxford Instruments con dnodo de tungsteno, y filtrado
adicional de 1.0 mm de Al, un detector de panel plano de 5x10 cm de area, con un tamafio
de pixel de 50um. Este cuenta con una pantalla de Gd20.S:Tb (Oxisulfuro de gadolinio
dopado con Terbio) sobre los fotodiodos. El detector se encuentra a una distancia de 30 cm
del tubo de rayos X. Un motor rotatorio colocado entre el tubo de rayos X y el detector a una
distancia de 5cm del detector se utiliza para rotar la muestra a una velocidad controlada
mientras que el detector y tubo de rayos X permanecen fijos. La adquisicién de las imagenes
se controla mediante una computadora con una interfaz grafica, programada en LabVIEW
(Martinez, 2010) que envia las sefiales de control a los dispositivos y permite almacenar las
imagenes obtenidas. Los pardmetros principales a definir son la corriente y el voltaje de
operacion del tubo de rayos X, el angulo de la érbita que recorrera el objeto (de 02 a 3602) y

el nimero de proyecciones que se tomaran.

Fig.5.4. Maniqui de calibracién con concentraciones decrecientes de Gd20:S:Eus",

Se adquirieron 360 imagenes del maniqui de calibracién con pasos de 1 grado con un haz de
50 kVp y 1 mm de Al de filtrado adicional. Se realiz6 la reconstruccién tomografica
utilizando el método de Feldkamp (Feldkamp et al. 2009) usando un filtro de corte tipo

Hanning con frecuencia de corte de 0.7.
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5.1.4. Reconstruccion y analisis de las imagenes de TORX

A partir de los sinogramas obtenidos de la simulacién, se realizé la reconstruccién de las
imagenes utilizando los métodos: Retroproyeccién filtrada FBP y la técnica de
reconstruccion algebraica (SART) los cuales fueron explicados en el Capitulo 4. Los

programas de reconstruccion de las imagenes fueron realizados en Matlab.

Andlisis de imdgenes con imageJ

Las imagenes reconstruidas a partir de los sinogramas obtenidos tanto de las simulaciones
como de los datos experimentales fueron analizadas utilizando el software libre image/
1.46r (Ferreira & Rasband, 2012). Este programa es utilizado para realizar procesamiento
de imagenes asi como para analizarlas y medir la calidad de la imagen, ya que es posible
sustraer, sumar o promediar dos o mas imagenes. Este programa permite medir varios
parametros, entre ellos, el valor promedio, la mediana, el maximo, el minimo, la desviacién
estandar, etc., de la intensidad de los pixeles contenidos en una regién de interés (ROI, por
sus siglas en inglés), la cual puede ser circular, rectangular o de forma arbitraria. Lo

anterior se puede hacer sobre una imagen o varias imagenes.

Con la finalidad de obtener una relacién de la dosis absorbida en un blanco de Gd202S:Eu3*
como funciéon del voltaje se obtuvieron las imagenes de un maniqui cilindrico de agua con
un inserto cilindrico de Gd202S:Eu3* a una concentracién de 10 mg/ml, a diferentes voltajes
de operacion de un tubo de rayos X. Las imagenes fueron analizadas utilizando un corte
transversal del maniqui. Tomando una ROI circular dentro del inserto de Gd202S:Eu3* se

obtuvo el valor promedio y se realizé una grafica del promedio de la sefial en el inserto
como funcion del voltaje al que fueron obtenidas las imagenes.

Para obtener la relacion de dosis absorbida como funcién de la concentracion de
Gd20,S:Eu3*, se adquirié la imagen del maniqui de calibracién descrito anteriormente a un

voltaje de 50 kVp, se tomaron ROI’s circulares dentro de cada inserto y con el valor

promedio de la dosis se realizé una grafica de estos como funcién de la concentracion de

Gd202S:Eu3*.
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5.1.5. Validacion de las simulaciones Monte Carlo

A partir de la imagen tomografica del maniqui de calibraciéon adquirida con el micro-CT

antes mencionado se calcul6 el valor promedio de tono de gris utilizando el programa
Image] en las regiones de interés correspondientes a cada concentraciéon de Gd202S:Eu3*.
Con los valores obtenidos se realizé6 una grafica de tonos de gris como funcién de la
concentracién de Gd20,S:Eu3*. La misma grafica se realizé con los valores de tono de gris

de la imagen obtenida de la simulacién del mismo maniqui y con las mismas
concentraciones.

Aunque el programa de simulacion Monte Carlo utilizado en esta tesis ya ha sido validado
previamente (Rodriguez et al. 2011), en este trabajo se compararon los valores de tono de
gris de una imagen adquirida experimentalmente con los de la imagen obtenida de la
simulacién del mismo maniqui y a las mismas concentraciones. Los valores de tonos de gris
de ambas imagenes fueron normalizados respecto al valor de tono de gris del agua.

Los resultados muestran una correspondencia entre los datos experimentales y los de la

simulacién (Fig. 6.6).

5.1.6. Evaluacion de la calidad de imagen del sistema de TORX

Con la finalidad de evaluar la calidad de imagen esperada en un sistema de TORX se
midieron distintos parametros en las imagenes obtenidas a partir de la simulacién como
son la resolucién espacial, el contraste, los coeficientes de recuperacion (RC, por sus siglas

en inglés) entre otros.

Determinacion de los parametros de calidad de imagen

La medida del contraste (diferencia entre sefiales) en las imagenes se realiz6 siguiendo la

siguiente ecuacidén:

Io—If
Iy

la cual describe en la intensidad relativa al fondo, donde I, y Ir son la intensidad promedio

C =

) (5.2)

en el objeto de estudio y en el fondo, respectivamente.
Una manera comun de cuantificar el nivel de ruido en una imagen es mediante el cociente

Senal-Ruido, Signal to Noise Ratio (SNR), en este trabajo se midié mediante la ecuacion:

60



I
SNR = P (5.3)

en donde oy es la desviaciéon estandar de la sefial promedio en el fondo, la cual es una
estimacion del ruido.
El problema con el SNR es que este no revela nada acerca del efecto del ruido en nuestra
capacidad de distinguir objetos en una imagen, porque la visibilidad depende del contraste.
Un parametro mas ntil es el cociente Contraste- Ruido, Contrast to Noise Ratio (CNR):

Io—1I f

CNR = 7 (5.4)

En esta expresion el ruido es medido como la desviacién estandar en la region del fondo y el

contraste como la diferencia de intensidades promedio entre el objeto y el fondo.
Actualmente existen diferentes expresiones para calcular el SNR y el CNR en una imagen, en
esta tesis se utilizaron las definidas en (Bourne R et al. 2010).

El criterio de Rose (Rose, 1973) demuestra que para que un objeto pueda distinguirse en
una imagen el SNR debe ser mayor o igual a 5 y que la visibilidad del objeto se pierde
conforme el SNR tiende a cero.

Para estimar la resolucién espacial del sistema se simulé un maniqui micro-Derenzo. Este
es basicamente un cilindro de 30 mm de didmetro, con insertos cilindricos de diferentes
didmetros (2.5, 2, 1.5, 1.25, 1.0 y 0.8 mm) y 60 mm de alto. La separacion entre los insertos

cilindricos es de dos veces su diametro (ver Fig. 6.12a).
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Capitulo 6

Resultados y discusion

6.1. Simulaciones MC de transporte de radiacion

6.1.1. Mapas de distribucion de dosis
En la Fig.6.1 se muestran los mapas de distribucién de dosis en un maniqui cilindrico de
agua con un inserto de Gd202S:Eu3*a una concentracién de 1 mg/ml en agua, generados por

un haz de rayos X de 50 keV. Se muestra por separado la contribucién de los rayos X

primarios y la de los dispersados.

% Dosis

(mGy)
100
75
50
25
0

% Dosis

(mGy)
100
75
50
25
0

Fig. 6.1 Distribucién de dosis de un haz colimado de rayos X, (arriba) contribucién de la radiacién
primaria y dispersa (abajo). La escala de intensidad esta normalizada con respecto al mdximo valor de
dosis obtenido de 137 mGy.

Primarios

Dispersados

En esta imagen se observa que existe una mayor dosis en el inserto que en la zona
circundante (fondo), lo que se indica con una mayor intensidad en la escala de color en el

inserto. El cociente entre la dosis medida en el inserto y la dosis medida en el fondo fue
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menor a 2 para una concentracion del inserto de 1 mg/ml de GdzOzS:Eu3+y éste cociente se

incrementé a 6 a una concentraciéon de 10 mg/ml.

Ademas, en la Fig.6.1 se observa que a pesar de que el haz primario ain no cruza por el
inserto de Gd202S:Eu3*, éste ya esta absorbiendo dosis debido a la radiacién dispersa. Esta

ultima observacién motivo el estudio de la contribucién dispersa a la dosis absorbida en el

inserto y su repercusién en la calidad de las imagenes obtenidas con ésta técnica.

6.1.2. Relacion de la dosis y senal luminiscente como funcidn del voltaje.

En la Fig.6.2 se muestra el grafico de la dosis absorbida en el inserto (en mGy) como
funcién de la energia del haz de rayos X a la que fue obtenida la distribucién de dosis. Aqui
se muestra la dosis debida a la contribucién de los rayos X primarios en rojo y la de los

secundarios o dispersados en azul, asi como de la suma de ambos, indicado como total en
negro para una concentracién fija de Gd20,S:Eud*de 1 mg/ml y un kerma de aire a la

entrada del haz de 1 mGy. Los valores de la pendiente de los ajustes lineales para primarios,

dispersados y total fueron de 1.562 + 0.1149, 0.655 + 0.0589y 2.217 + 0.1742 mGy/KkV.
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Fig. 6.2 Dosis al blanco (inserto) como funcién del voltaje del tubo de rayos X.

En la Fig.6.2 se puede observar que la dosis absorbida por el inserto se incrementa
linealmente en funcién del voltaje. El incremento de la dosis como funcién del voltaje ya ha
sido reportado en otros estudios (Bushberg et al. 2011). Este comportamiento se explica

debido a que a estas energias predomina el efecto fotoeléctrico, de tal manera que la mayor
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parte de la energia del foton es transferida a un fotoelectron. Al aumentar la energia del haz
de rayos X, se aumenta con ello la energia del fotoelectrén. Ademas, éste electrén tiene un
mayor alcance, lo cual incrementa la ionizaciéon en el medio a través de la generacion de
electrones secundarios de menor energia y por consiguiente deposita una mayor dosis en el
medio. Dado que la luz generada por las particulas luminiscentes es proporcional a la dosis
depositada, esta también se incrementa linealmente con el voltaje. En este sentido, se
encontr6 que la contribucién de la dosis de radiacién dispersa a la dosis total fue
incrementandose desde un 25% hasta un 28% en funcién del voltaje, lo cual concuerda con
lo esperado tedricamente, ya que es sabido que a menor energia existe una mayor
probabilidad de efecto fotoeléctrico y que al aumentar la energia se incrementa la
probabilidad de interacciones Compton. Dicha contribucién resulta importante pues podria
limitar o tener un efecto en la resolucion espacial de la técnica, ya que la radiacion dispersa
que interactua con el inserto genera luminiscencia relativamente lejos de la trayectoria del
haz primario. En esta técnica, la luz es integrada y asociada a la posicién lineal y angular del
haz primario; por lo tanto la luz generada por la radiaciéon secundaria contribuye durante
el proceso de reconstruccion de la imagen con la presencia de sefial de fondo en regiones
fuera del inserto.

En trabajos experimentales de dosimetria en micro-CT con animales pequefios se han
reportado medidas del Indice de Dosis en Tomografia Computarizada (CTDI) en maniquies
de ratén (30 mm de diametro), con valores de entre 150 y 250 mGy, aproximadamente,
dependiendo de la regiéon anatémica de que se trate (Vrieze et al. 2012). Tanto en trabajos
experimentales como en calculos realizados con Monte Carlo se han reportado dosis en
micro-CT en el rango de 17-760 mGy por estudio, dependiendo de los parametros de
adquisicion. En esta tesis se reportan dosis promedio al blanco, de entre 102.3 + 103 y
239.9 £+ 13.5 mGy, la cual es similar a la reportada en los trabajos referidos anteriormente.
Actualmente permanece en discusién si los valores altos de dosis en micro-CT afectan los
resultados de los estudios en radiobiologia. La dosis impartida con esta técnica de imagen
es relativamente alta, en consecuencia en el futuro debera ponerse atenciéon en los
parametros de adquisiciéon para que la dosis sea tan baja como razonablemente sea posible

(principio ALARA) con respecto a la calidad de imagen y de este modo evitar posibles
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efectos adversos que interfieran con los pardmetros biologicos estudiados, sobre todo en

estudios longitudinales con el mismo animal.

6.1.3. Relacion de la dosis y sefal luminiscente como funcion de la concentracion

de particulas luminiscentes.

En la Fig.6.3 a) y Fig.6.3 b) se muestra la reconstruccion de las imagenes CT y de TORX de
un maniqui de calibracién, el cual es un cilindro de agua con 8 cavidades cilindricas llenas

de Gd20,S:Eu a concentraciones de 10, 8, 6,4, 2,1, 0.1 y 0.01 mg/ml en agua.

a)

Fig. 6.3 Reconstruccién CT (a) y de la sefial de luminiscencia (imagen TORX) (b) utilizando FBP con
una geometria de haz paralelo. (c) Reconstruccion CT utilizando una geometria de haz de abanico.

La imagen de CT fue reconstruida utilizando una geometria de primera generaciéon con 35

haces paralelos y en 36 proyecciones angulares, cubriendo un intervalo angular de 3602. En
estas figuras se observa que todos los insertos de Gd202S:Eu3* son visibles en la imagen de

TORX, mientras que en la imagen de CT las ultimas dos concentraciones 0.1 y 0.01 mg/ml
ya no son visibles. Cabe sefialar que la imagen de CT Fig.6.3a presenta artefactos que son
debidos a que durante la simulacién se utiliz6 un numero relativamente pequefio de
historias, asi como pocas proyecciones. Por lo anterior, se realizé otra reconstruccion CT del
mismo maniqui utilizando una geometria de haz de abanico para incrementar la fluencia de
fotones y ver si esto mejoraba la detectabilidad de los insertos con menor concentraciéon en
la imagen, lo cual no ocurrié. Aunque mejoro6 la calidad de la imagen, no se incrementé la
detectabilidad, lo cual demuestra que la TORX tiene una mayor sensibilidad que la micro-

CT.
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En la Fig.6.4 se muestra que la sefial luminiscente se incrementa linealmente como funcién
de la concentracién de Gd20,S:Eu3* a un voltaje de operacion del tubo de rayos X de 50 kVp
y una fluencia de 105 fotones/mm?. Este resultado es debido a que, a concentraciones de
GdzOzS:Eu3+mayores, los insertos presentan una mayor atenuacion de los rayos X, por lo

que reciben una mayor dosis. Del ajuste lineal se obtuvo una pendiente de 0.0744 + 0.0027

UAml/mg.
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Fig. 6.4 Curva de calibracion de la sefial luminiscente como funcién de la concentracién a un voltaje
fijo de 50 kVp a una fluencia constante de 105 fotones/mm?.

6.1.4. Validacion de la simulacion Monte Carlo utilizando un maniqui de

calibracion

Aunque el programa de simulacion Monte Carlo utilizado en esta tesis ya ha sido validado
previamente (Rodriguez et al. 2011), en este trabajo se realiza por primera vez un estudio
sistematico de su aplicacion en la evaluacién de la técnica de imagen de TORX. Por lo
anterior, es necesario comparar los resultados obtenidos con la simulacién con los medidos
experimentalmente.

En la Fig.6.5 se muestran las imagenes reconstruidas del maniqui de calibracién a partir de
los datos obtenidos experimentalmente en el micro-CT con que se cuenta en el laboratorio y

los obtenidos de la simulacion Monte Carlo.
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Fig. 6.5 Imdgenes del maniqui de calibracién reconstruidas a partir de los datos obtenidos
experimentalmente en el micro-CT (a) y de la simulacién Monte Carlo (b).

En la Fig.6.6 se muestra la seflal (tono de gris) como funcién de la concentracién de

Gd20,S:Eu3* de las dos imagenes reconstruidas. Los valores obtenidos fueron normalizados

respecto a el valor maximo de tono de gris para poder comparar los resultados. En esta
grafica se muestra que la relaciéon es lineal, con una pendiente de 0.06681 + 0.0054
UAml/mg para los datos de simulaciéon, y de 0.06998 + 0.0059 UAml/mg para los datos

experimentales.
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Fig.6.6 Tono de gris como funcidn de la concentracion de Gd20,S:Eu3*de medidas experimentales
(azul) y de imdgenes obtenidas mediante simulaciéon MC (rojo) .

Estos resultados son consistentes con calculos Monte Carlo realizados previamente (Li et al.

2013). A esta funcién se le llamé curva de calibraciéon debido a que mediante una imagen de
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micro-CT se podria determinar mediante el valor de tono de gris en una regién, a que

concentracién de Gdz0,S:Eu3* corresponde.

6.1.5. Correccion de artefactos

En la Fig.6.7 se observa la reconstruccion de TORX de una secciéon del maniqui de calidad

de imagen NEMA NU4 utilizando el método de reconstrucciéon de FBP. En este maniqui se
tienen insertos de una misma concentracién de 1 mg/ml de GdzOzS:Eu3+pero de diferentes

didmetros. La imagen se obtuvo a un voltaje de 50 kVp.

En la Fig.6.7a se puede observar que la imagen presenta una distorsion, ya que los insertos
que deberian verse circulares se observan alargados, este es un efecto muy similar al
observado en las imagenes de SPECT, en las cuales se presentan distorsiones debidas a las
diferencias de atenuacion de la radiacién dependiendo de la cantidad de tejido entre la
fuente de emisién y el detector (gamma cdmara). La correccién de estos artefactos se
realiza utilizando el método de imagenes conjugadas, para lo cual se requiere adquirir
imagenes en proyecciones opuestas cubriendo un intervalo angular de 3602 alrededor del
objeto. En la Fig.6.7b se muestra la imagen corregida utilizando el método de imagenes
conjugadas (Cherry et al. 2012), en el cual se aplic6 el promedio geométrico de la sefial para

reducir los efectos de atenuacion de la sefial luminiscente.

a) b)

Fig.6.7 Reconstruccién TORX del maniqui de calidad de imagen NEMA-NU4. Muestra el efecto de
distorsion por atenuacion (a) y su correccién utilizando el método de imdgenes conjugadas (b).

La razon por la cual se presenta el efecto de atenuacién en la imagen TORX es que, debido a
la atenuaciéon y endurecimiento del haz de rayos X al atravesar el medio, la distribuciéon del

deposito de energia en el medio (maniqui) para cada haz de rayos X no es homogénea, y
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dado que la cantidad de luz producida esta ligada a la cantidad de energia depositada, la
cantidad de luz producida en proyecciones opuestas no es la misma atin cuando en ambas

proyecciones el haz atraviese la misma cantidad de particulas luminiscentes.

6.1.6. Algoritmos de reconstruccion iterativa y calidad de imagen

Como se explico en el Capitulo 5, los métodos iterativos presentan grandes ventajas
respecto a los métodos analiticos en cuanto a la calidad de las imagenes sin embargo, uno
de los factores que determinan la calidad de las imagenes reconstruidas por este método es
el nimero de iteraciones que se realizan.

En esta seccion se presenta el andlisis de un método de reconstruccion de imagen iterativo
llamado SART y se compararon las imagenes obtenidas con las reconstruidas utilizando

FBP.
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Fig. 6.8 Cociente Sefial-Ruido (SNR) como funcién del niimero de iteraciones en las imdgenes
reconstruidas con el método de SART.

En la Fig.6.8 se muestra el cociente sefial a ruido (SNR) como funciéon del ntimero de
iteraciones. El SNR fue calculado tomando una ROI en el inserto de 5 mm de didmetro del
maniqui de calidad NEMA-NU4 y otro en el fondo. En la grafica se puede observar que el
SNR disminuye conforme se incrementa el nimero de iteraciones, debido a que en cada
iteracion se incrementa la sefial pero también el ruido. El ruido crece mas rapido que la

sefial por lo que el cociente SNR disminuye en cada iteracion. Este es un resultado esperado
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en la reconstrucciéon de imagenes con un método iterativo dado que en cada iteracién se
introducen frecuencias espaciales de frecuencia creciente, hasta introducir altas frecuencias
que se superponen con las que describen el objeto.

En la Fig.6.9 se presenta el contraste en las imagenes como funcién del nimero de
iteraciones, para los 5 diferentes didmetros de los insertos en el maniqui de calidad NEMA-
NU4. En esta figura se observa que el contraste en las imagenes crece linealmente con el
numero de iteraciones para todos los tamafos y que el contraste es mayor para objetos
grandes (5 mm) que para los chicos (Imm), lo cual es consecuencia del efecto parcial de
volumen (PVE) discutido anteriormente.

En resumen podemos concluir que conforme aumenta el nimero de iteraciones aumenta el

ruido generado por el proceso de reconstruccién pero también el contraste en la imagen.
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Fig. 6.9 Contraste como funcidn del niimero de iteraciones en las imdgenes reconstruidas con el
método iterativo SART.

La mejor imagen reconstruida con el método de SART fue obtenida realizdndose 14
iteraciones y con un parametro de relajacion de 0.0344. El nimero de iteraciones éptimo se
determiné visualmente al comparar las imagenes generadas con diferentes nimeros de
iteraciones y este resultado se confirmé cuantitativamente utilizando el de principio de

discrepancia (Bonesky et al. 2009). Este método consiste en minimizar un funcional que
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evalda la diferencia entre la imagen medida y la estimada y detiene el proceso de iteraciéon
cuando dicho funcional es menor a una cierta tolerancia.
A continuacién se hace un analisis mas cualitativo de la calidad de imagen tanto de

imagenes reconstruidas con FBP como con el método SART.

6.1.7. Evaluacion de la calidad de imagen

En la Fig.6.10 se muestran las imagenes reconstruidas del maniqui NEMA NU4 utilizando
FBP (a) y SART (b), en estas se observa que en la imagen reconstruida con el método
algebraico la sefial luminiscente es mas uniforme que la reconstruida con FBP. En ésta
ultima se observa una perdida de intensidad en la sefal conforme disminuye el tamafio del
inserto.

Para comparar la calidad de estas dos imagenes, se realiz6 un andlisis similar al que se lleva
a cabo para obtener los Coeficientes de Recuperacion (CR) en sistemas de Tomografia por
Emisién de Positrones (PET, por sus siglas en inglés), en los cuales se hace una grafica del
cociente de la actividad medida en el sistema de imagen y la actividad real como funcion del

tamafo de los objetos (NEMA NU4, 2008).

a)

Fig. 6.10 Reconstruccién TORX del maniqui de calidad de imagen NEMA-NU4, utilizando el método de
FBP (a) y el método iterativo SART (b).

En la Fig.6.11 se muestra la intensidad promedio normalizada al valor maximo en funcién
del didmetro del inserto de Gd202S:Eu3*. A los valores obtenidos se les llamara coeficientes

de recuperacién por su analogia con los obtenidos en PET.
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Fig. 6.11 Sefial de luminiscencia promedio como funcion del didmetro del objeto, comparando dos
métodos de reconstruccién de imagen.

Idealmente se esperaria que la sefial se mantuviera constante para una misma
concentracion de GdzOzS:Eu3+, sin embargo debido al efecto parcial de volumen, en ambas

imagenes se observa una perdida de intensidad con el tamafio. Este decremento es mayor
en la imagen reconstruida con FBP, reduciéndose a un 20% del valor obtenido en el inserto
de mayor tamafo, mientras que en la imagen obtenida con SART se reduce a poco menos
del 40%.

En sistemas de tomografia de emision tales como PET y micro-PET se han reportado
coeficientes de recuperacién de la actividad medida que disminuyen hasta en un 80% del
objeto de mayor tamaifo al de menor tamafio (Bao et al. 2009). Esta disminucién se asocia
en ambos casos al efecto parcial de volumen (PVE, por sus siglas en inglés), el cual se debe a
dos fenémenos fisicos diferentes: (1) la borrosidad introducida en la imagen debido a la
resolucién espacial finita de los sistemas de imagen, limitada por el tamafio de los
detectores, produciéndose el fendmeno conocido como spillover entre regiones, esto es
parte de la sefial de la fuente de emision se esparce a regiones adyacentes. El segundo
fenbmeno que causa PVE es el muestreo en la imagen, ya que este se hace un una malla de
voxeles y el contorno de los mismos no se ajusta al contorno de las fuentes de emision, por

lo que contienen diferentes tipos de tejido y la intensidad de la sefial en cada voxel es el
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promedio de las intensidades de los tejidos incluidos en ese voxel. Este efecto es conocido
como el efecto de fracciéon de tejido. (Soret et al. 2007).

Por lo anterior, en la técnica de imagen de TORX, se presenta un efecto de pérdida de la
sefial como funcién del tamafio del objeto, similar a la que ocurre en los sistemas de micro-

PET. Lo cual puede mejorar aumentando la resolucién espacial del sistema.

a) b) c)

Fig. 6.12 Reconstruccién CT del maniqui microDerenzo (a) y de la sefial de luminiscencia (imagen
TORX) utilizando FBP (b) y SART (c).

Finalmente en la Fig.6.12 se muestra la reconstrucciéon CT y de TORX de un maniqui micro-
Derenzo lleno con una concentracién de 1 mg/ml de Gd202S:Eu3*. La reconstruccién CT,

Fig.6.12a, fue realizada utilizando una geometria de abanico, ya que al igual que la
reconstruccion CT del maniqui de calibraciéon Fig.6.3a la reconstruccién con la geometria
de primera generacion se observan artefactos. En las Fig.6.12a y Fig.6.12b se observa que
la resolucién espacial es mejor cuando la imagen es reconstruida con el método algebraico,
y es del orden de 1.25 mm, esto es, ligeramente mayor al tamafio de paso lineal con el que

se obtuvieron los datos (1 mm).
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6.2. Simulaciones MC de transporte de luz

En esta seccién se describen los resultados obtenidos utilizando los programas mcxyz y
mc321 (Keijzer et al 1998), los cuales fueron modificados para adecuarlos a las
caracteristicas de nuestro sistema de imagen.

Antes de realizar las simulaciones debia conocerse la longitud de onda de la luz que emiten
las muestras de GdzOzS:Eu3+por lo que ésta se midié para asegurar que se tratara de este

compuesto (ver seccion 5.5.2).

6.2.1. Medida del espectro de emision de luz
En la Figura 23 se muestra el espectro de emisiéon de luz de una muestra de Gd20,S:Eu3* en

polvo. Las longitudes de onda (A) de la luz emitida por la muestra de Gd20,S:Eu3* son de

623 + 1.5y 703 + 1.5 nm coinciden con lo reportado en la literatura (Li et al. 2013), lo cual
corresponde a la regién del rojo. El pico a 362 + 1.5 nm corresponde a la regién del
ultravioleta cercano. Esta parte del espectro corresponde a la luz emitida por la ldampara UV

y a su dispersion en la muestra.

623 nm
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0.8+
0.6 614 nm
0.4+ 703 nm

362 nm 592 nm
0.2- “Ld
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Fig. 6.13 Espectro de emision de luz de una muestra de Gd20,S:Eu3* en polvo.
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6.2.2. Fluencia de fotones de luz como funcion de la distancia

En la Fig.6.14 se muestra la fluencia de fotones de luz producidos por una fuente puntual
en el origen de un sistema de coordenadas cilindrico como funcién de la distancia radial, la
simulacién se realiz6é utilizando 100,000 historias y tres valores de coeficiente de

dispersion (ug = 100 cmL, g =200 cm 'ty pgs = 300 cm1).

1.0x10%5 — p,=100cm’”
: — g =200cm’™
— u,=300cm
('? 00— g——— R N B B B 1
g 1.0x10 1 : ; 1
=1 radio (cm)
S
g 05
T 1.0%10°054
100t~

Fig.6.14 Fluencia de fotones como funcién de la distancia radial para tres valores de coeficiente de
dispersion p..

En esta grafica se puede observar que la fluencia decrece exponencialmente con la
distancia, tal como se describe teéricamente (Jaques et al. 2008) y que a mayor dispersion
la fluencia de fotones decrece mas rapidamente como funcién de la distancia radial.

Con los resultados de esta simulaciéon se puede conocer la fracciéon de fotones de luz que
pueden ser detectados a una cierta distancia de la fuente de luz. En particular nos permite
estimar la fraccion de fotones que se pueden detectar sobre la superficie de un maniqui
cilindrico cuando la luz se produce dentro del maniqui y como depende la cantidad de luz

medida del coeficiente de dispersion u; del material en el que se transporta.
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6.2.3. Fluencia de fotones de luz como funcidon del angulo polar

En la Fig.6.15 se muestra la fluencia de fotones de luz producidos por una fuente puntual a
diferentes distancias del origen de un sistema de coordenadas cilindrico como funcién del
angulo de deteccion de la luz. El intervalo angular de la grafica sélo se muestra de 0 a 1809,

ya que de 1802 a 3602 la sefial es simétrica debido a que es una fuente puntual e isotrépica.

1.0
i,
<
=) — =0
(4]
o] — r=0.2
g 0.5+ 0.25
o — r=05
=)
(T — r=0.75
0.0 T T T T
0 30 60 90 120 150 180

Angulo polar (grados)

Fig.6.15 Fluencia de fotones como funcién del dngulo de deteccion para cuatro posiciones radiales de
la fuente puntual de luz.

En esta Figura se observa que para r = 0, es decir, cuando la fuente esta en el origen del
sistema de coordenadas, la fluencia de luz detectada es la misma en cualquier direccién
angular, pero cuando la fuente es colocada a unos cuantos milimetros del origen, la fluencia
decrece rapidamente conforme se incrementa el angulo de deteccidn, alcanzando el minimo
en la direccion opuesta a la fuente (1809).

En la Fig.6.16 se muestran las imagenes obtenidas de una simulacién MC de la fluencia de
luz que sale de un maniqui cilindrico que contiene una fuente de luz en su interior, colocada
a 3 mm de su superficie. La imagen ilustra los resultados anteriores y nos permite visualizar
los cortes sagital y axial del cilindro, cualitativamente podemos decir que se observa como
si la fluencia de fotones proviniera de una fuente puntual en el interior del cilindro, lo cual

coincide con lo esperado tedricamente (Jaques et al. 2008).
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Fig.6.16 Fluencia de fotones emergiendo de una fibra éptica en el interior de un cilindro, colocada a 3
mm de la superficie del cilindro. A la izquierda se presenta un corte sagital y a la derecha un corte axial
o transversal.

Debido a la geometria cilindrica del sistema, con ésta informacién se puede construir una
matriz del sistema para ser usada en métodos de reconstruccidn iterativa mas precisos que
SART, tales como el MLEM y OSEM. Se pueden utilizar los mapas de fluencia aqui generados
con una fuente puntual en las coordenadas radial y angular; y mediante rotaciones
reproducir los mapas de fluencia para otras fuentes colocadas al interior de un maniqui
cilindrico en otra posicion radial y angular. Con los mapas de fluencia obtenidos se podria
evaluar la respuesta de detectores colocados en forma de anillo rodeando al cilindro, como
por ejemplo fibras épticas y calcular la contribucién a la sefial de cada fuente puntual en

cada uno de los detectores.
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Capitulo 7

Conclusiones

En la presente tesis se utilizaron métodos de simulacién Monte Carlo para realizar un
primer estudio sistematico de la calidad de las imagenes que se obtendrian con un sistema

de tomografia 6ptica de luminiscencia estimulada por rayos X, asi como de la dosis que
reciben maniquies de agua con particulas luminiscentes de Gd20,S:Eu3*. Ademis, se

desarroll6 un programa para la reconstrucciéon de imagenes tomograficas con dos métodos
diferentes, uno iterativo (SART) y otro analitico (FBP).

En la primera parte del estudio se demostré que la dosis absorbida por las particulas de

Gd20,S:Eu3* y la intensidad de la sefial luminiscente emitida se incrementa linealmente con

la concentracién de Gdz02S:Eu3* y con el voltaje del tubo de rayos X.

Por otra parte, la dosis promedio al blanco calculada con esta simulacién es relativamente
alta, con un intervalo de dosis entre 102.3 £ 10.3 y 239.9 + 13.5 mGy. Por lo tanto, para
estudios futuros con animales sera necesario seleccionar los parametros de adquisiciéon
adecuados, de tal forma que, la dosis sea lo suficientemente baja, tanto como sea posible
respecto a la calidad de imagen. De esta manera se podrian evitar efectos adversos sobre los
tejidos y 6rganos a consecuencia de la radiacidn, lo cual puede interferir con los parametros
bioldgicos estudiados, principalmente en estudios longitudinales con un mismo animal.

La simulacién Monte Carlo permitié cuantificar la contribucién de la radiacién dispersa a la
sefial en la imagenes de TORX, la cual resulté ser una contribucién importante y
corresponde a un porcentaje del 25% de la radiacién total (primaria y dispersa), a un
voltaje de 30 kV, incrementandose a 28% a 90 kV; esta impone una limitaciéon en la
resolucién espacial y el contraste que pueden ser obtenidas con esta técnica, y requiere
mayor investigacion.

La segunda parte de este trabajo consisti6 en evaluar la calidad de las imagenes
reconstruidas con dos métodos diferentes. Se encontré que existe un efecto parcial de

volumen de las imagenes obtenidas con TORX sobre la intensidad de la sefial, disminuyendo
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la senal mientras menor sea el volumen. Este efecto se acentio en las imdagenes
reconstruidas con FBP, reduciéndose a un 20% del valor relativo al inserto de mayor
tamafo, mientras que en las imagenes reconstruidas con el método de SART solamente se
reduce a un 40% de la sefial del inserto de mayor tamafo, lo cual podria mejorarse
incrementando la resolucién espacial del sistema TORX.

Los resultados obtenidos demuestran que el método de imagenes conjugadas corrige
adecuadamente los efectos de atenuacién de la senal luminiscente cuando las imagenes son
reconstruidas utilizando el método de FBP, por lo que se requieren protocolos de
adquisicion que cubran el intervalo angular de 360° y no de 180° como los que se utilizan
comunmente en tomografia de primera generacion.

El efecto del ruido (debido al proceso de reconstruccién) en la calidad de las imagenes de
TORX reconstruidas con FBP y SART fue estudiado encontrandose que existe un deterioro
cualitativo en la calidad de las imagenes reconstruidas con SART mientras que no causa
grandes alteraciones en las imagenes reconstruidas con FBP. Dentro de los parametros
estudiados se encontré que el cociente sefial-ruido disminuye con el nimero de iteraciones
y que existe ademds una relacion lineal entre el contraste en las imagenes y el nimero de
iteraciones. Finalmente, se estimé que la resolucién espacial de la sefial luminiscente es de
1.25 mm para un incremento lineal (paso) de 1mm del haz de rayos X.

A través de simulaciones MC de transporte de luz se logré cuantificar la fluencia de fotones
de luz emitidos por una fuente puntual en tejido biolégico como funcién de la distancia
radial y de la direccién angular en la que es detectada, encontrandose que dicha fluencia
disminuye exponencialmente respecto a la distancia radial y disminuye en menor medida

conforme se incrementa el angulo polar de deteccion.
Finalmente, los valores en tono de gris como funcién de la concentracion de Gd20,S:Eu3*

obtenidos de la simulacion Monte Carlo resultaron consistentes con los obtenidos
experimentalmente, lo cual valida las simulaciones y ofrece una herramienta util para el

estudio de la tomografia 6ptica de luminiscencia estimulada por rayos X.
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