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Resumen

La resta por energia-dual con medio de contraste (MC) es una aplicacion preclinica
prometedora. Esta permite realzar el contraste de tejido blando a partir de la resta pesada
entre dos imagenes adquiridas con espectros de rayos-x diferentes. El propodsito de este
trabajo es optimizar la resta por energia-dual con medio de contraste yodado, para su

aplicacion en estudios preclinicos usando un equipo comercial de microCT.

Las imagenes se adquieren en un equipo Albira ARS, siguiendo una técnica previamente
optimizada para realzar la visualizacion de MC yodado en imdgenes 2D. Se utiliza un
método independiente de reconstruccion volumétrica, seleccionado entre tres disponibles
a través de una comparacion en términos de calidad de imagen. A lo largo de un periodo
de un mes, se verifica la estabilidad del microCT a partir de tres magnitudes: la no-
uniformidad, el ruido y la HU del agua. Se determinan dos factores de peso () a través
del estudio de las mezclas hueso-tejido blando y yodo-tejido blando. Se propone un
método de deteccion automadtica de yodo, el cual se optimiza para maximizar la suma de
la sensibilidad y la especificidad. Se realizan pruebas de la metodologia propuesta en

ratas con modelos tumorales.

Se establecieron valores de referencia y niveles de tolerancia para la no-uniformidad el
ruido y la HU del agua. El método independiente de reconstruccion garantizé la
linealidad entre la intensidad del MC en la imagen CT y su concentracion y mejor6 la
visualizacion de estructuras Oseas. Se escogieron dos valores de a para formar las
imagenes de energia-dual: uno que maximizo la relacion contraste ruido (CNR) del yodo
mezclado con resina equivalente a agua y otro que minimizo6 la CNR entre hidroxiapatita
y resina equivalente a tejido blando. La sensibilidad del método automatico de deteccion
en imagenes de maniqui con MC fue 78% y la especificidad en imagenes de ratas sin MC
fue de 94%. Las pruebas efectuadas en ratas evidenciaron la capacidad de la técnica para

diferenciar entre MC y estructuras calcificadas.

La técnica de substraccion por energia-dual fue optimizada para mejorar la identificacion
y cuantificacion de MC yodado en estudios preclinicos de microCT, usando un equipo

comercial.



Abstract

Contrast-enhanced dual-energy subtraction has emerged as a promising preclinical
application. It provides improved soft-tissue contrast by performing a weighted
subtraction between two images acquired with different x-ray energy spectra. The
purpose of this study is to optimize a dual-energy subtraction technique to be used in

preclinical studies with a commercial microCT system.

Images are acquired in an Albira ARS microCT, following a radiological technique that
was previously optimized to improved iodine visualization in 2D images. Volumes are
reconstructed using an independent method. Baseline values for non-uniformity, noise
and water HU are established. Weighting factors are determined from contrast analysis of
mixtures of bone - soft-tissue and iodine - soft-tissue. An automatic iodine detection
method is proposed. A pilot test of the optimized protocol is performed in three rats with

tumor models.

Independent reconstruction method guaranteed linearity between iodine intensity and its
concentration; it also improved bone visualization. Two subtraction weight factors were
determined: one that maximized the contrast-to-noise ratio (CNR) of iodine mixed with
soft-tissue-equivalent resin and another that minimized CNR between bone-like rods and
soft-tissue-equivalent material. Automatic iodine detection method showed 78%
sensitivity with phantom images and it reached 94% specificity with rat images without
CM. Pilot test exhibited a good differentiation between iodine CM and calcified

structures.

Dual-energy subtraction technique was optimized to improved iodine quantification in

preclinical studies with a commercial microCT.
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| Introduccion

La micro-tomografia de rayos-x es una modalidad imagenologica no invasiva con amplio
uso preclinico.' Una de sus aplicaciones cuantitativas prometedoras son los estudios de
energia-dual con medio de contraste (MC). La técnica utiliza medio ex6geno de contraste
y la dependencia energética del coeficiente lineal de atenuacion para mejorar la
discriminacion de estructuras blandas y cuantificar algunas funciones bioldgicas. A
grandes rasgos, consta de tres etapas: administracion del medio de contraste; adquisicion
de dos estudios usando diferentes espectros de radiacion, estudio de alta y baja energia; y
formacion de la imagen de energia-dual (DE por sus siglas en inglés). Existen varios
métodos para formar la imagen DE,”™* en este trabajo se obtuvo de la resta pesada entre

las imagenes de alta y baja energia (resta por energia-dual).

La técnica de energia-dual puede ser utilizada para reducir ruido estructurado en la
imagen de microCT, incrementando la detectabilidad del medio de interés; aumentar la
sensibilidad a la presencia del contraste, o para separar tres sustancias diferentes que se
encuentras superpuestas dentro de un volumen conocido.”® Sus aplicaciones preclinicas
incluyen: el analisis de la red vascular en tumores con diferente grado de agresividad;’ la
visualizacion del cambio en la distribucion del MC como funcion del ciclo cardiaco;8 la
estimacion del volumen vascular, tisular y la fraccion de aire en pulmones de roedores;’
la cuantificacion de estenosis en vasos sanguineos;10 la determinaciéon de la

permeabilidad vascular de un modelo murino de tumor de pulmén:™"

y la medicion de la
funcién cardiaca de un ratén.'” Esta tesis contribuye a un proyecto de investigaciones
biomédicas, que contempla el estudio del proceso de formacién de nuevos vasos en un
modelo murino de tumor de mama. Junto a sus potencialidades, la obtencion de las

imagenes de energia-dual constituye un reto.

Las iméagenes de micro-CT poseen una mayor cantidad de ruido que las de un CT clinico,
de la misma forma que gozan de una mayor resolucion espacial. Este ruido es
amplificado durante el proceso de obtencion de la imagen DE, disminuyendo la
detectabilidad del medio de interés o la precision de la cuantificacion. Para reducir este

efecto se ha recurrido al uso de filtros bilaterales previo a la formacion de la imagen DE,



con resultados positivos en la preservacion de la relacion senal ruido, sin afectar

oo . . . 18,1113
significativamente la resolucion espacial.™

La posible falta de correspondencia espacial entre las imagenes de alta y baja energia (HE
y LE por sus siglas en inglés, respectivamente) causaria artefactos en la imagen DE, que
pueden ser incorrectamente interpretados como MC. Existen tres esquemas de
adquisicion de los estudios HE y LE que condicionan su grado de registro espacial:
secuencial con una sola fuente de rayos-x, simultdnea con dos fuentes de rayos-x y
simultanea con una sola fuente de rayos-x que alterna entre dos potenciales diferentes
(kV). Clark y cols.'" concluyeron que la alternancia entre kV ofrecia los mejores
resultados en su microCT, recurriendo a un registro rigido que resultd en una rotacion de
solo 0.5° alrededor del centro de rotaciéon. Ashton y cols.” aplicaron una transformacion
afin para registrar las imagenes adquiridas en un microCT de dos tubos de rayos-x.
Castillo y cols.'* combinaron una transformacion global afin con una transformacion no

lineal del volumen de interés para registrar estudios adquiridos de forma secuencial.

La cinética del MC es otro de los elementos que puede limitar el desempeno de la técnica
de energia-dual. Los agentes convencionales (MC clinico), de bajo peso molecular, son
eliminados rapidamente por los roedores, lo que requiere tiempos de adquisicion muy
cortos. En su lugar, se prefieren los agentes de permanencia en sangre y los compuestos

’ . e . 1
de nanoparticulas, los cuales poseen un tiempo de transito mayor.

Para este proyecto de tesis se disponia de una unidad comercial de microCT, cuyas
imagenes reconstruidas originales no poseen las caracteristicas necesarias para aplicar la
técnica de energia-dual con propdsitos cuantitativos. Los valores de los voxeles (Ilamados
unidades de CT por el software del microCT) no coinciden con la definicion de las
unidades Hounsfield (HU) y como consecuencia, las unidades de CT no son una funcion
lineal de la concentracion de MC yodado. Ademads, como usuario no se tiene acceso al
método de reconstruccion ni al proceso de post-procesado. Los resultados cuantitativos
también son afectados por la capacidad del microCT para producir imagenes iguales en
adquisiciones idénticas. Berumen y colaboradores,”” quienes realizaron un anélisis
detallado de las imdgenes 2D producidas por el mismo microCT, encontraron variaciones

temporales en las respuesta del equipo y propusieron un protocolo de adquisicion que las



redujo significativamente. Sin embargo, el impacto de estas variaciones sobre las

imagenes reconstruidas no formo parte del alcance de su investigacion.

El objetivo de este trabajo fue optimizar la técnica de resta por energia-dual con medio de

contraste yodado, para su aplicacion preclinica usando una unidad comercial de microCT.
Para alcanzar el objetivo se plantearon las siguientes metas:

1. Optimizar un método independiente de reconstruccion volumétrica.

2. Verificar la estabilidad del microCT para iméagenes 3D.

3. Optimizar la resta por energia-dual para las mezclas de interés preclinico MC

yodado-agua y hueso-agua.

4. Proponer un método automatico de deteccion y cuantificacion de MC yodado

basado en la resta por energia-dual.

5. Aplicar la metodologia propuesta en ratas con modelos tumorales.



Il Marco Teorico

[I.1 Técnica de resta por energia-dual

La técnica de energia-dual consiste en adquirir dos imagenes del mismo objeto usando
espectros distintos de rayos-x y luego combinarlas para generar una imagen con
propiedades optimizadas. El contraste en una imagen radiografica estd dado por la
relacion entre los coeficientes de atenuacion (1) de las sustancias que componen al objeto
de estudio. Para cada sustancia, x4 varia con la energia del espectro de rayos-x de forma
diferente (Fig. IL.1). La técnica de energia-dual usa esa variaciébn para obtener
informacion adicional del objeto. Dependiendo de su complejidad, la nueva informacion
se puede utilizar para cuantificar o para realzar el contraste de una sustancia especifica. Si
las discontinuidades de u son despreciables, una tercera imagen no aportaria nueva

. ., ;g . . 2
informacion, pues seria linealmente dependiente de las anteriores.

Figura I1.1. Coeficientes lineales de atenuacion de sustancias con interés clinico.

Existen diferentes métodos para combinar las dos imdgenes. La mayoria han sido
. 2-4 Ly .,

desarrollados para estudios en 2D,” ™ pero son validos para las imagenes de CT al

cambiar la formulacion de espesor equivalente de material a concentracidon masica de

sustancia. El proposito de cada uno es dar solucién al siguiente sistema de ecuaciones:

9



IHE(i)zFHE(Jli'GZ’GS) [H-l]

1,.())=F,;(0,,0,,03) [11.2]

(o2 (o2 (o2
91,02 ,9

P P2 P

=1 [1L.3]

donde /,,(i) e I,,(i) son las intensidades del voxel i en la imagen obtenida con el
espectro de rayos-x de mayor (HE) y menor energia (LE), respectivamente; o, y p; son
la concentracion en mg/ml y la densidad en mg/ml de la sustancia j en el voxel i,
respectivamente; y las funciones F,,; y F,,forman la imagen. Estas dos funciones son
muy complejas y, en sentido estricto, dependientes de la composicion de todos los

voxeles, si se considera el endurecimiento del haz y la deteccion de rayos-x dispersos.

Para dar solucion al sistema de ecuaciones, F se ajusta a una forma analitica a través de
q : s , . iy 11
una calibracion, siendo la funcion lineal la mas sencilla y utilizada.” Con esta

aproximacion el sistema de ecuaciones se reduce a:

FT, FT, FT,
FT,, ()=—"lo + 25 + 3 5 [11.4]
P P P
FT, FT, FT,
FT, () =—"lo +— 20, + 0, [11.5]
| P> P

O (o2 O
%1,9 %
P P2 Ps

=1 [1.6]

donde FT,,. (i) y FT,,(i) son los factores efectivos de atenuacion del voxel i en las
imagenes de alta y baja energia, respectivamente; y F7T,, . y FT,,, son los factores

efectivos de atenuacion en las imagenes de alta y baja energia, de un voxel compuesto
exclusivamente por la sustancia j. Los ultimos se obtienen a partir de imagenes de

muestras con concentraciones conocidas de las sustancias de interés (calibracion). La

10



solucion de este sistema, voxel por voxel, es una de las técnicas de energia-dual. La resta
pesada es otra de las técnicas.”'® Esta también se deriva de la solucion del sistema

anterior (apéndice A), pero es operativamente mas sencilla:
Ipp =1y —al )y [1L.7]

donde /,, es la imagen de energia-dual; /,, e /,, son las imagenes de alta y baja energia;

y «aes un factor de peso que, por ejemplo, se puede calibrar para eliminar el contraste
entre dos sustancias deseadas, produciendo una imagen exclusivamente dependiente de la
concentracion de la tercera sustancia. Existe libertad para que alfa cumpla otros
propositos.'” Siguiendo la nomenclatura del sistema (I.4 - IL.5), el factor de peso que
elimina el contraste entre las sustancias 2 y 3, es decir, que iguala el valor de voxel de las
sustancias 2 y 3 en la imagen restada, tiene la forma:

FTHE,2 _FTHE,3

a= [1L.8]
FTLE72 _FTLE,3

Se han reportado varias vias para calibrar « . Arvanitis y Speller'® usaron la ecuacién I1.8
con coeficientes de atenuacion medios, pesados por el espectro de rayos-x y la respuesta
del detector. Gang y cols.® sugirieron un ajuste de o basado en la inspeccion visual de
estructuras en la imagen de energia-dual, para considerar variaciones con respecto a las
condiciones de calibracion en términos de cantidad de radiacion dispersa y respuesta del
detector. Palma y cols." lo calcularon como la razén entre el valor medio en la imagen de
HE y la imagen de LE, para una misma region de interés, observando gran variacion con
la seleccion de la region. En este trabajo de investigacion la calibracion se realizo a través

de la optimizacion de la relacion contraste ruido (CNR) en la imagen de energia-dual.

En la imagen de energia-dual las concentraciones se calculan a partir de curvas de
calibracion que dependen de las sustancias de interés y de « . Cuando la cuantificacion se
realiza sobre una mezcla de tres medios (en un mismo voxel), « debe cumplir la
ecuacion IL.8 y el resultado es equivalente a resolver el sistema 1.4 - I1.6. Sin embargo,
en microCT son més comunes las mezclas con solo dos sustancias dentro de un mismo

voxel. En esos casos surge una sobre-determinacion en el sistema I1.4 - I1.6, que es

11



discutida y resuelta en el anexo B. En éste se demuestra que la resta pesada conduce a la
soluciéon con mayor probabilidad de satisfacer 1.4 - I1.6 y menor desviacion estandar,
s6lo cuando:

_ onp FTips —FTg,

a = 2 [11.9]
Ok FTHE,z —FTyp

donde o,; y o, son las desviaciones estandares de los valores de intensidad, en

unidades de atenuacion, para las imagenes de alta y baja energia. Este resultado sugiere

ampliar la formulacion de la resta pesada, para incluir factores de peso negativos.

Existen ejemplos de aproximaciones de segundo y tercer orden para el sistema de
. 4.2 . . . J
ecuaciones 1.1 - I1.3.**° Sin embargo, para las concentraciones y sustancias utilizadas en

este trabajo, la aproximacion lineal reprodujo bien a los resultados experimentales.

[1.2 Reconstruccién volumétrica para haz de cono en 6rbita
circular

En geometria de haz de cono el tubo de rayos-x y un detector plano giran alrededor del
objeto adquiriendo imagenes 2D (proyecciones), a diferentes angulos (Fig. I1.2). El
proceso de reconstruccion consiste en determinar, a partir de las proyecciones, la
distribucion volumétrica de coeficientes de atenuacion dentro del objeto de interés.
Cuando la orbita recorrida por el tubo de rayos-x es circular, la informacion en las
proyecciones no es suficiente para reconstruir de forma exacta todo el volumen de
interés.”' En esta geometria, el método aproximado de reconstruccién mas popular es el
propuesto por Feldkamp, Davis y Kress:** las proyecciones son pesadas con un factor
geométrico; cada fila en las proyecciones es convolucionada con el filtro rampa que se
aplica en la solucién exacta para un haz de abanico; y retroproyectadas usando la
direccion de los rayos originales. Este método ofrece una solucién exacta en el corte
central y aproximada para el resto de los cortes. Los artefactos aumentan con el angulo de
apertura del cono en la direccion axial. El tiempo de ejecucion del método es corto en

.y 7 . . 21
comparacion con los métodos iterativos de reconstruccion.

12
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Figura I1.2. Esquema de la adquisicion de una micro-tomografia con haz de cono.

La formulacion de los métodos iterativos de reconstruccion es poco dependiente de la
geometria de adquisicion: haz de cono, haz de abanico, haz paralelo, etc.” Se dividen en
dos categorias, los métodos estadisticos y los algebraicos. Los primeros, buscan la
distribucion de coeficientes de atenuacion con la mayor probabilidad de haber producido
las proyecciones medidas. Para ello utilizan la fisica que subyace a la formacion de las
imagenes e informacion a priori del objeto de estudio (Ej.: que esta compuesto en su
mayoria por regiones uniformes). Los segundos, se basan en la solucion del siguiente

sistema de ecuaciones lineales:
P=M(i,;)-1 [11.10]

donde P e [ son las proyecciones y la distribucion de coeficientes de atenuacion
expresada en forma vectorial, M(i, j)es un factor que considera cudnto influye el
coeficiente de atenuacion del voxel j sobre el valor del pixel i en las proyecciones. En
estos métodos es necesario conocer el camino de los rayos-x que forman las
proyecciones. Los términos en la matriz M (matriz de proyeccion) se pueden calcular
siguiendo diferentes criterios geométricos: la longitud, el 4rea o el volumen del rayo, que
es interceptada por el voxel. Existen diferentes vias para solucionar el sistema de
ecuaciones II.10, en esta tesis sOlo se utilizd la técnica simultanea e iterativa de
reconstruccién tomografica (SIRT por sus siglas en inglés),” en la que se llega a la

solucion siguiendo la siguiente ecuacion:
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10 =19 4 CM'R(P-M - 1) [IL11]

donde 7”7 e I“"" son las soluciones en la iteracion ¢ y #+1; M es la matriz de

proyeccion y M" es la de retroproyeccion, P es el vector de proyecciones;
C( 7 j)= l/sz(i, j) y R(i,i)= I/ZiM(i, j) son matrices diagonales que corrigen por

el nimero variable de rayos que interceptan un mismo voxel y por el nimero variable de

voxeles que interceptan un mismo rayo, respectivamente.

I1.3 Registro de imagenes de energia-dual

El registro consiste en encontrar la transformacion geométrica que relaciona el contenido
espacial entre una imagen “movil” y una de referencia, de forma biunivoca.”’ La mayoria
de las técnicas de registro poseen tres elementos principales: una métrica de la calidad del
registro (funcion de costo), un tipo de transformacién geométrica y una estrategia de
optimizacion.

La funcién de costo se selecciona teniendo en cuenta la relacion esperada entre las
intensidades de las imagenes (tabla II.1). Si dicha relacion es una funcién conocida,

I,=f (1 M) mas ruido gaussiano, la funcién objetivo alcanza su minimo cuando
I,—f (I v ): 0. Cuando f (I M) no existe, o es muy compleja, se usan rasgos (bordes,

curvas, etc.) o criterios de similaridad como la entropia conjunta y la informacion

2
mutua. 6

Tabla II.1. Funciones de costo mas comunes para imagenes de una misma modalidad.

Funcion de costo Relacion esperada entre las intensidades
Minimos cuadrados f1,)=1,

Desviacion de la razon f (I v ) =al,,

Coeficiente de correlacion f (] Iy ): al,, +b

Existen muchos modelos de transformacién geométrica,” en este trabajo de investigacion
solo se utiliz6 la transformacion afin y el algoritmo de deformacion libre (FFD) basado
en B-splines.”® La deformacion afin conserva el paralelismo entre linea rectas; expresada
en coordenadas homogéneas es una matriz de 4x4, con 12 parametros libres que incluyen

una transformacion global rigida en el espacio de tres dimensiones y escalamiento.” El
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algoritmo FFD realiza deformaciones locales no rigidas a través de la manipulacion de
una malla subyacente de puntos de control. La resolucion de la malla define el alcance de
las deformaciones, a menor resolucion, menor alcance. La deformacion consiste en
desplazar los puntos de control, a partir de los cuales la funcién de transformacion B-
spline genera la nueva posicion del resto de los voxeles. El algoritmo conserva la

continuidad hasta la segunda derivada en el mapa de deformacion (B-spline cubico).

El registro es una transformacion geométrica que no debe modificar la intensidad. Sin
embargo el re-muestreo de la imagen modificada para que se ajuste a una matriz cuadrada
requiere interpolacion. Para las aplicaciones con interés cuantitativo, como la técnica de
energia-dual, la interpolacion B-spline clbica ofrece un buen balance entre exactitud y

. . 2
tiempo de procesamiento.”

En sentido estricto, la relacion entre las intensidades (HU) de las imagenes de energia-
dual depende de la composicion del objeto de estudio (ver apéndice B para detalles). Las
funciones de costo de la tabla II.1 deben ser usadas de forma restringida. Para un registro
global, donde el medio con mayor presencia es el agua, se puede usar la desviacion de la
razén considerando solo las intensidades similares a la del agua (-300 a 300 HU). Para
volumenes de interés (VOI por sus siglas en inglés) donde predomine la mezcla de dos
medios (hueso-agua o MC-agua) la funcion de costo adecuada seria el coeficiente de

correlacion.

El microCT usado en este trabajo realiza las adquisiciones de energia-dual una a
continuacion de la otra, tomando entre 8 y 25 minutos por estudio. En condiciones
preclinicas, la rata permanece sedada todo el tiempo, limitando los desplazamientos
globales entre las dos imdagenes. Sin embargo, se esperan deformaciones locales

producidas por el llenado de la vejiga con MC y otros movimientos internos.
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lIl Materiales y Métodos

[11.1 Adquisicion de imagenes de energia-dual y maniquies

Las imagenes fueron adquiridas en la secciéon microCT de un escaner trimodal Albira
ARS4 (ONCOVISION). Esta posee un tubo de rayos-x con anodo de tungsteno, filtro
interno de 500 um de aluminio y un detector de panel plano con centellador de CsI(T1),
cuyo tamafio minimo de pixel es de 50 um.*’ La técnica de adquisicién por energia-dual,
fue previamente optimizada para mejorar el contraste de resinas yodadas, en imagenes
2D." De acuerdo a dichos resultados, los parametros de adquisicién para LE y HE usados
en este estudio fueron [30 kV, 0.8 mA] y [45 kV + 25 um de Mo como filtro externo, 0.8
mA], respectivamente. Las adquisiciones se realizaron una a continuaciéon de la otra,
comenzando por la de HE. El microCT pasa por un proceso de calibracion de cada
técnica (HE y LE), que consiste en tomar imagenes sin objeto. Los posibles errores en el
proceso de calibracion, como uso inadecuado del filtro externo, afectaran a todas las

imagenes adquiridas a continuacion.

El nimero de proyecciones se ajusto a los requisitos de cada adquisicion, considerando la
duracion del estudio (tabla III.1). El tamafio del pixel en cada proyeccion fue de 100 um,

excepto para las consideradas de alta resolucion (HR), en las cuales fue de 50 um.

El valor de voxel en las imagenes reconstruidas con el software del microCT no sigue la
definicion de unidades Hounsfield.”® En su lugar se utiliza una tabla de conversion de
unidades de transmision de radiacion a “unidades de CT”, previamente establecida por el
fabricante a través de una calibracion inaccesible para el usuario.

Tabla III.1. Numero de adquisiciones permitidas por el software del microCT.
Numero de proyecciones 120 250 400 600 1000

Tamaiio del pixel en cada
proyeccion (pum)

Duracion del estudio (min) 6 8 12 20 25

100 100 100 100 50

En el trabajo de investigacion se utilizaron los cuatro maniquies descritos a continuacion.

Maniqui rellenable con agua — Es un cilindro de acrilico (40 mm @ X 50 mm)

rellenable con agua (Fig. IIl.1.a). Se utilizd en la determinacion de la funcion de
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transferencia en modulacion (MTF), la no-uniformidad, el ruido y la HU del agua.

Maniqui CIRS 090 — Este maniqui aproximadamente cilindrico (20 mm @ x 60 mm),
contiene once barras de hidroxiapatita (HA) mezclada con una resina equivalente a
tejido blando (Fig. I11.1.b).*° La concentracion de HA se encuentra en el intervalo 0 —
750 mg/ml. En el centro tiene una seccion equivalente a pulmén. Se utilizoé en el

estudio con energia-dual de la mezcla hueso-tejido blando.

Resinas de yodo — Son cuatro resinas, con forma de ortoedro (10 x 10 x 40 mm®),
calibradas con concentraciones de yodo en el intervalo 0 — 3 mg/ml (Fig. IIL.1.c).*° Se

utilizo en el estudio con energia-dual de la mezcla yodo-tejido blando.

Cilindros de yodo — Es un maniqui fabricado para este trabajo, que consta de siete
muestras de medio de contraste clinico lomeron 400 (PATHEON) disuelto en agua
(Fig. III.1.d). La concentracion de yodo se encuentra en el intervalo 0 — 5 mg/ml. Se

utilizo en el estudio con energia-dual de la mezcla yodo-tejido blando.

(b)

(c) (d)
Figura III.1. Corte axial de estudios con HE de los maniquies utilizados en este trabajo: (a)
maniqui rellenable con agua, (b) CIRS 090, (¢) resinas de yodo y (d) cilindros de yodo.
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[11.2 Optimizacion de la reconstruccion volumétrica

[11.2.1 Alineacion entre el sistema de coordenadas de adquisicion y el
de reconstruccion

La posicién relativa entre el foco de rayos-x, el detector y el eje de rotacion del tubo
conforma la geometria de adquisicion. Para simplificar la descripcion, el centro del
sistema de coordenadas se ubica en el centro del campo de vision del microCT, con el eje
x en la direccién del eje de rotacion. Idealmente, el detector es paralelo al plano xy, con el
centro del detector y el foco de rayos-x ubicado en el eje z (Fig. I11.2.a). En los sistemas
reales, las desviaciones con respecto a la geometria de adquisicion ideal deben ser

consideradas dentro del algoritmo de reconstruccion.

z Z)

Foco # Foco e

(a) (b)

Figura II1.2. Geometria de adquisicion ideal (a) y real (b). Detces el centro del detector; dpc es la
distancia entre el eje de rotacion (Ejeg) y el centro del detector, en el plano del detector; y dg: es la
distancia entre el eje de rotacion y el foco, en el plano del detector.

Existen varios métodos indirectos para determinar las posiciones reales del detector y el

31,32
foco de rayos-x.”"

En este trabajo se combind informacion proveniente del fabricante
con mediciones. Las distancias foco - eje de rotacion y foco - detector, asi como las
rotaciones del detector (despreciables) fueron proporcionadas por el fabricante. Las
distancias entre el centro del detector, el eje de rotacion y el foco, en el plano del detector

(Fig. II1.2.b), fueron aproximadas usando una prueba de centro de rotacion.”® Esta fue
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implementada con una aguja de insulina (apéndice D); se adquirieron 400 proyecciones
con la técnica de alta energia. Se realizdé un ajuste fino de las distancias para que se
maximizara la desviacion estandar en el corte central de la aguja reconstruida. Como la
aguja es muy fina la desviacion estandar es un descriptor de la resolucion espacial. La
desviacion estandar se calculd en una region de interés que cubria la aguja y la

reconstruccion se realizo con el método SIRT 2D que se describe en la proxima seccion.

[11.2.2 Métodos de reconstruccion independiente

Se consideraron tres métodos de reconstruccion independiente: FDK, SIRT 2D y SIRT
3D; implementados usando el toolbox de Matlab ASTRA.*** Los algoritmos se
ejecutaron en una tarjeta grafica Tesla™ M2090 (NVIDIA), la cual posee 512 nucleos de
procesamiento y 6 GB de memoria. Los detalles de la implementacion se describen a

continuacion.

FDK — Se utiliz6 el método FDK CUDA del toolbox ASTRA, el cual supone una
geometria de adquisicion ideal. Las proyecciones se trasladaron para corregir el
desplazamiento dpg, el desplazamiento del foco (drg) no se tuvo en cuenta. Usa filtro
rampa truncado en la frecuencia de Nyquist, definida por el tamafio de pixel, sin filtro

para atenuar las altas frecuencias.

SIRT 2D — Las proyecciones son pesadas con un factor geométrico derivado del FDK
y cada corte se reconstruye como si correspondiera a un haz de abanico con distancia
foco — eje de rotacion y eje de rotacion — detector igual a R y d, respectivamente. Para
la reconstruccion por cortes se utilizd el método iterativo SIRT CUDA del toolbox
ASTRA. La direccion de los haces de radiacion se ajustd para considerar los

desplazamientos dpg y drg (Fig. 111.2).

SIRT 3D — Se genera una matriz de proyeccion con el método opTomo del toolbox
ASTRA, considerando el haz de cono y los desplazamientos dpr y dre La
reconstruccion se realiza de forma iterativa usando el método SIRT descrito en el

epigrafe I1.2 (ecuacion 11.11).

El valor de voxel en las imagenes reconstruidas se convirtié a unidades Hounsfield (HU)

usando la expresion:
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FT(i)-FT,

HU(i)=1000 [1IL1]

w

donde HU(i) es el valor del voxel i expresado en HU; FT(i) es el factor efectivo de
atenuacion del voxel i; y FT,, es el factor efectivo de atenuacion de un voxel formado

exclusivamente por agua.

[11.2.3 Evaluacion de la reconstruccion independiente

Los tres métodos independientes de reconstruccion se compararon en términos de calidad
de imagen y capacidad para manejar proyecciones de alta resolucion. La calidad de
imagen se evalud a través del indice O, que combina la influencia del ruido y la

resolucion espacial en un solo valor:>®

0-c/ ! - [111.2]

donde ¢ es una constante para que Q sea adimensional, f [pl//mm]es la frecuencia a la

que la funcion de transferencia en modulacion (MTF) alcanza el 10%, o es la desviacion
estandar calculada sobre una region uniforme, S es el ancho del corte y D es la corriente
integrada del tubo de rayos-x (mAs). Como la evaluacion se realiza sobre algoritmos de
reconstruccion aplicados a un mismo conjunto de proyecciones, S y D se excluyen del

calculo porque permanecen constantes. Por lo tanto:

.
I
3}

[111.3]

A~

donde ¢ =mm’HU? . Un valor mayor de Q significa mejor calidad de imagen.

La MTF se obtuvo de la funcion de respuesta a borde en la interface acrilico-aire del
maniqui rellenable con agua,”” o se determiné en un volumen de interés (27 mm’)
ubicado en el centro del maniqui. Se adquirieron 250 proyecciones en 360°, usando las

técnicas LE y HE. Los volimenes se reconstruyeron con voxeles de lado 100 pm.
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El método independiente de reconstruccion que presentd el mejor desempefio, fue
comparado con la reconstruccion que realiza el software del microCT en términos de
linealidad entre el valor de voxel y la concentracion de yodo, resolucion espacial y ruido.
La linealidad se estim6 usando el maniqui de resinas de yodo, del que se adquirieron
estudios en tres dias diferentes y se promediaron los resultados. La resolucion espacial se
calcul6 a partir de la MTF obtenida previamente. El ruido fue evaluado de forma
cualitativa, porque las unidades de valor de voxel en las imagenes reconstruidas con el
software del microCT y el método independiente son diferentes y se desconoce la funcion

de conversion entre ellas.

[11.3 Verificacion de la estabilidad del microCT

La estabilidad del microCT se estudié a lo largo de un periodo de un mes evaluando tres
magnitudes: la no-uniformidad, el ruido y la HU del agua. Se adquirieron 13 estudios de
250 proyecciones del maniqui rellenable con agua con ambas técnicas (HE y LE). Los
vollimenes se reconstruyeron usando el método independiente. Se seleccioné un VOI en
el centro del maniqui y otros cuatro cerca de la frontera (27 mm’ cada uno). La HU del
agua y el ruido se determinaron como el valor medio y la desviacion estandar en el VOI
central. La no-uniformidad se estim6 como la méxima diferencia entre el valor medio en
el VOI central y el valor medio en los VOI periféricos. Los resultados permitieron

establecer valores de referencia para cada magnitud.

Adicionalmente, se analizo la estabilidad del microCT en adquisiciones continuas de 10

imagenes de LE, una hora y tres horas después de encender el microCT.

[11.4 Registro de imagenes de energia-dual

El registro entre las imdgenes de energia-dual fue previamente optimizado para
maximizar la informacion mutua normalizada.' Siguiendo las recomendaciones de dicho
trabajo, se realizd una transformacion afin global, mas una transformaciéon no lineal del
volumen de interés (tumor) utilizando el algoritmo FFD. La imagenes de HE se tomaron
como fijas. La transformacion afin se efectud con el software AIR,”® funcion de costo
desviacion de la razon, y restriccion en las intensidades a la region entre -300 y 300 HU.

La transformacion FFD fue determinada usando el toolbox de Matlab MIRT, funcién de
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costo coeficiente de correlacion, 3 voxeles de tamaino de mallado, y condicion de

finalizacion en 100 iteraciones.

[11.5 Optimizacion de la resta por energia-dual

La determinacion del factor de peso (a) se realizé para dos mezclas: hueso-tejido blando
y yodo-tejido blando. La primera se estudié usando el maniqui CIRS 090. La relacion
entre HU y concentracion de hidroxiapatita (HA) se ajusté al modelo lineal y se
determino el factor & que minimizaba la CNR entre la HA y el material equivalente a
tejido blando. Para la segunda mezcla se obtuvieron imagenes del maniqui de resinas de
yodo. La relacion entre HU y concentracion de yodo también se ajust6 al modelo lineal y
se determind el factor & que maximiz6 la CNR. La CNR se calcul6 usando su expresion

estandar:

V. Vi

\Joi +o,

donde V,, V,, o, y o, corresponden al valor medio de HU y la desviacion estandar de

CNR(C,,a)= [1IL.4]

las resinas con concentracion de yodo C, y 0 mg/ml, respectivamente. En este trabajo se

obtuvo una expresion para la CNR explicitamente dependiente de a, la cual se derivo de
la ecuacion anterior, usando la definicion de resta pesada y asumiendo linealidad entre las

HU y la concentracion de yodo:

V,=m,.C, +n,, —a(mLEC, +nLE) [1I1.5]
Vo=np, —o-ny [111.6]

CNR(C,,a) = Mz~ 1 C, [111.7]

) 2
\GHE+0{O'LE

donde m,, y m,, son las pendientes de las relaciones HU concentracién de yodo para

r e 2 2 2 2 2 2 .
las técnicas HE y LE, oy =0, + 0o Y OLp =0z, 0., son las varianzas
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combinadas de las resinas con y sin yodo para las técnicas HE y LE, respectivamente. La
ecuacion I11.7 fue validada con valores de CNR obtenidos de aplicar la ecuacion I11.4 en
las imagenes de energia-dual. El limite de detectabilidad se establecid6 en CNR >S5,

segun el criterio de Rose.”

Los valores obtenidos de a se compararon con los calculados usando la ecuacion I1.8 y

los factores efectivos de atenuacion obtenidos en el apéndice C.

[11.6 Deteccidn automatica de medio de contraste yodado

La deteccion automatica se efecttia sobre el histograma conjunto de intensidades de la
imagen HE y LE, suponiendo que el MC yodado siempre estd mezclado con material
equivalente a agua. Dentro del marco de validez de la aproximacion lineal (ecuaciones
I1.4-11.6), las mezclas de dos sustancias se ubican en segmentos cuyos extremos son las
sustancias puras. Se establecid una region de clasificacion alrededor del segmento agua-
yodo definida por dos limites: la distancia eliptica (d,) al segmento y la concentracion
equivalente de yodo (0,). La obtencion de cada uno se describe en el anexo B. El
segmento del agua-yodo se determind a partir de mediciones con el maniqui de cilindros
de yodo (epigrafe III.1). Los limites de deteccion se seleccionaron tal que se maximizara
el indice J del método (sensibilidad mas especificidad menos uno). La sensibilidad se
determind como el numero de voxeles detectados correctamente entre el nimero de
voxeles con MC yodado en el maniqui de cilindros de yodo. La especificidad se
determind en un estudio de energia-dual de una rata sin MC, como:

N 400 — FP

Especifici dad = [1IL.8]

-400

donde N _,,, es el nimero de voxeles con valores de HU mayores que -400, considerados

voxeles de interés; FP es el nimero de falsos positivos: voxeles que el algoritmo

identificd errobneamente como yodados.

El resultado (o “salida”) del método de deteccion es una imagen de concentracion de

yodo, con las mismas dimensiones que la original. La cuantificacion se evalud a través de
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la diferencia cuadratica media entre la salida del método y las concentraciones de

referencia. La promediacion se realizo por el numero de voxeles con yodo.

El desempefio del método automatico se compard con el del método tradicional de la
resta pesada, optimizado en el epigrafe IIL.5. Para determinar la sensibilidad y la
especificidad de la resta pesada, se estableci6 como criterio de deteccion una

concentracion equivalente de yodo mayor que cero.

[11.7 Aplicaciéon de la metodologia propuesta en ratas con
modelos tumorales

Se realizo una prueba de concepto de la técnica optimizada de energia-dual en una rata
Sprague Dawley con un modelo de tumor de mama, inducido a través de la
administracion intraperitoneal de 50 mg/kg de I-metil-1-nitrosourea.** EI MC clinico
Iomeron 400 (PATHEON) fue inyectado de forma continua (20 pl/min) durante los 50
minutos que duro el estudio. Los parametros de adquisicion de las imagenes de baja y alta
energia fueron [30 kV, 0.8 mA] y [45 kV + 25 um de Mo como filtro externo, 0.8 mA],
respectivamente; el nimero de proyecciones en cada estudio fue 1000 y el tamafo de

voxel fue 50 um.

Se observo la cinética de excrecion del MC Omnipaque 300 (GE HEALTHCARE) en
dos ratas Wistar con un modelo tumoral de glioma, inducido a través de la inoculacion
subcutanea de células de la linea C6.*' Cada rata fue inoculada con tres y seis millones de
células en su costado izquierdo y derecho, respectivamente. El estudio se realiz6 nueve
dias después de la implantacion de los tumores. Se inyectaron 40 ul de MC diluido en
solucioén salina (40 mg/ml de yodo) en cada tumor y en una region de referencia bajo la
piel, similar a la que alberga los tumores. A cada rata se le efectuaron cuatro estudios
continuos de energia-dual. Las imagenes HE y LE se obtuvieron usando las técnicas
radioldgicas descritas en el parrafo anterior; el nimero de proyecciones en cada estudio
fue 250 y el tamafio de voxel fue 100 um. Se cuantificé la masa de yodo en cada region
como el valor medio de concentracion de yodo multiplicado por el volumen de la misma,

el resultado se grafico como funcién del tiempo de inyeccion.
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La dosis absorbida media en cada rata producto del estudio de energia-dual, se estimo a
partir de las tablas de dosis obtenidas por Berumen.** El grosor promedio de las ratas

(didmetro de un cilindro equivalente) se asumi¢ igual a 40 mm.
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IV Resultados y discusién

V.1 Optimizacion de la reconstruccion volumétrica

La figura IV.1 muestra el resultado de la prueba de centro de rotacion aplicada con la
aguja de insulina. El ajuste a la funcion sinusoidal ubicd el centro de rotacion en la
posicion 560 pixeles en coordenadas del detector, coincidiendo con su centro. Existen dos
posibles explicaciones para las pequenas diferencias entre las mediciones y el ajuste en
las proyecciones cercanas a 0°. La primera es que el sistema tubo de rayos-x detector se
desvie ligeramente de la oOrbita circular. Este efecto es comin en equipos con
componentes pesados (SPECT y LINAC), pero poco probable en equipos con
componentes pequeiios como el microCT. La segunda, y mds probable, es la incapacidad
del modelo sinusoidal para describir completamente el resultado de la prueba (ver

apéndice D).

Figura IV.1. Resultados de la prueba de centro de rotacion.

En la figura IV.2 se muestra el criterio de calidad (desviacion estandar) en la

reconstruccion, utilizado para hacer el ajuste fino de las distancias entre el centro del
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detector, el eje de rotacion y el foco, en el plano del detector. La correlacion entre las
distancias que maximizan la desviacion estandar es consistente con los resultados de Yi
Sun y cols.** Ellos demostraron que toda desviaciéon de la proyeccion del foco con
respecto a la posicion ideal, puede ser convertida a desplazamientos del centro del
detector. Esto permite seleccionar el valor de una y calibrar el de la otra. En este trabajo
se decidi6é asumir como cero la distancia entre el foco y el eje de rotacion en el plano del
detector, quedando fija en 0.38 mm la distancia entre el centro del detector y la

proyeccion del eje de rotacion.

Figura IV.2. Desviacion estandar del corte axial de una aguja reconstruida variando los
parametros geométricos distancia centro del detector — proyeccion del eje de rotacion y
proyeccion del foco — proyeccion del eje de rotacion.

La figura IV.3 muestra las MTF determinadas para cada método de reconstruccion con
ambas técnicas de adquisicion (HE y LE). Los métodos iterativos obtuvieron los peores
valores de resolucion espacial, pero su desempefio general (indice Q) fue mejor al incluir
el manejo de ruido (tabla IV.1). El método SIRT 2D obtuvo el mayor indice de calidad de
imagen para ambas técnicas de adquisicion. Ademas, fue el tnico capaz de reconstruir las

proyecciones de alta resolucion, los otros dos métodos rebasaban la memoria de la tarjeta

27



grafica. Por lo tanto, se selecciond el algoritmo SIRT 2D para realizar la reconstruccion

independiente.

En los volimenes reconstruidos usando SIRT 2D, los cortes axiales a menos de 20 mm
del centro del campo visual no revelaron artefactos por la divergencia del haz. Los
primeros aparecieron en hueso a partir de los 30 mm, aproximadamente. Los maniquies y
las ratas estudiadas fueron colocados con sus volumenes de interés dentro de la region

libre de artefactos.

Figura IV.3. Funcion de transferencia en modulacion (MTF) de los tres algoritmos
independientes de reconstruccion y del software de reconstruccion del microCT, para las técnicas
de adquisicion HE y LE.

Tabla IV.1. indice de calidad Q de los métodos de reconstruccion independiente, para las
técnicas de adquisicion HE y LE.

Técnica | Algoritmo Frecuencia l),esviaci(m Indice de calidad
(pl/mm) estandar (HU) Q (u.a.)

LE FDK 3.2 248 5.0E-03
SIRT 2D 1.6 57 1.3E-02

SIRT 3D 1.5 75 6.0E-03

HE FDK 33 163 1.3E-02
SIRT 2D 1.5 37 2.3E-02

SIRT 3D 1.5 52 1.4E-02

28



La figura IV.4 muestra el valor de voxel como funcion de la concentracion de yodo. Las
imagenes de HE reconstruidas con el software del microCT no siguen rigurosamente el
modelo lineal esperado, lo que podria afectar la cuantificacion del yodo en las imagenes
de energia-dual. Esta fue la principal razén para usar un método independiente de
reconstruccion, pero no la unica. Algunas regiones uniformes (resinas de yodo, tejido
blando, etc.) en las imagenes de HE, exhibieron ruido estructurado con intensidades hasta
cinco veces mayores que su fondo, el cual no se aprecid en la reconstrucciones con SIRT
2D (Fig. IV.5). Ademas, se encontrd un pronunciado artefacto de anillo en las imagenes
de HR reconstruidas con el software del microCT, causado por pixeles muertos del
detector no corregidos (Fig. IV.5). En el analisis de la MTF, el software del microCT
mostrd mejores resultados que el SIRT 2D, obteniendo un valor de resolucion espacial
tres veces mayor. Sin embargo, dicha superioridad no se reflejo en la resolucion de
estructuras internas en las imagenes de las ratas, como el hueso vertebral en la figura

IV.S.

Figura IV .4. Intensidad del yodo como funcion de su concentracion en imagenes reconstruidas
con el software del microCT y el método SIRT 2D. Las tres rectas son ajustes lineales, la curva
color rosa es una guia visual.

En la funcién de respuesta a un borde de la reconstruccion del microCT se observo una

deformacion que es consistente con la aplicacion de filtros de realce de bordes. Esto
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podria explicar el haber obtenido una MTF superior a la de aplicar el algoritmo FDK
usando exclusivamente el filtro rampa, sin suavizado de altas frecuencias. El ruido
estructurado en las imagenes de HE, es similar a los residuos de un filtro de preservacion
de bordes. La técnica HE no esta contemplada por el fabricante del microCT (incluye un
filtro externo de Mo), por lo que los métodos de post-procesamiento no estan optimizados

para usarla y probablemente son éstos los que causan artefactos.

El método SIRT 2D no incluye correcciéon por endurecimiento del haz de radiacion,
permitiendo la formacion de artefactos alrededor de los huesos grandes en imagenes de
LE (Ej. hueso HR, LE en la figura IV.5); los cuales son menos intensos en las imagenes

reconstruidas por el software del microCT.

En el resto del trabajo, todas las imagenes utilizadas se reconstruyeron con el método
SIRT 2D.

hueso (HE)
hueso (HR, LE)

hueso (HE)
hueso (HR, LE)

3 mg/ml de yodo
(HE)
tumor de rata(LE)
3 mg/ml de yodo
(HE)
tumor de rata(LE)

(a) (b)
Figura IV.5. Imagenes reconstruidas con: (a) el software del microCT y (b) el método SIRT 2D.

IV.2 Verificacion de la estabilidad del microCT

La tabla IV.2 muestra los valores de referencia de la no-uniformidad, el ruido y la HU del
agua para las técnicas HE y LE. Las incertidumbres estan expresadas con un factor de
cobertura (k) de 3 y sirven como criterio de aceptaciéon de la prueba. El apéndice E
contiene las graficas con la evolucion temporal de cada magnitud. En general las tres
magnitudes se mantuvieron estables (+3c), excepto por una medicidon en la técnica de

baja energia de la HU del agua que super?6 las 5¢. La desviacion pudo haber sido causada
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por una variacion local en la respuesta del microCT o por una mala calibracion de la
técnica (ver epigrafe III.1). La prueba de estabilidad también da trazabilidad entre la
calibracion de la técnica de energia-dual y su aplicacion. Por lo que se recomienda su

aplicacion previo a cualquier estudio de energia-dual con interés cuantitativo.

Tabla IV.2. Valores de referencia para la no-uniformidad, el ruido y la HU del agua, para las

técnicas de adquisicion HE y LE.

Valor de referencia (k=3)
Magnitud HE (HU) LE (HU)
No-uniformidad 42.8£8.0 43.5+£8.0
Ruido 43.6+3.5 56.7+3.0
HU del agua -1+8.8 1.9+83

A partir de los resultados de la tabla IV.2 se establecen incertidumbres de tipo B para el
valor medio de las HU en un VOI (tabla IV.3).* La incertidumbre debido a la
inestabilidad del microCT se asumi6 igual a la desviacion estandar en la HU del agua,
para la no-uniformidad se asumidé una variacion lineal con la distancia al centro de

rotacion y una funcion de distribucion de probabilidad uniforme.

Tabla IV.3. Incertidumbres de tipo B para el valor medio de HU dentro de un VOI.

Incertidumbre estindar (k=1)
Fuente de incertidumbre LE (HU) HE (HU)
Estabilidad 2.8 3.0
No-uniformidad 10.2 10.1
Incertidumbre combinada 10.6 10.5

Una hora después de que el microCT se encendid, la HU del agua en las imagenes de baja
energia disminuy6 hasta 8 unidades conforme se incrementd el nimero de imagenes
adquiridas (Fig. IV.6). Tres horas después de encendido, la HU del agua permanecio
constantes (+1%) entre adquisiciones continuas, sugiriendo una espera de tres horas para

que el microCT alcance estabilidad en la respuesta.
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Figura IV.6. Diferencia en la HU del agua en imagenes adquiridas de forma continua, con el
valor de la primera imagen una hora y tres horas después de que el microCT fue encendido.

IV.3 Optimizacién de laresta por energia-dual

La figura IV.7 muestra los valores de CNR en la imagen de energia-dual para diferentes
concentraciones de yodo, como funcion del factor de peso a. También incluye la CNR de
hidroxiapatita (HA) promediada sobre el intervalo de concentracion 0 — 750 mg/ml. Las
curvas representan la CNR calculada usando la ecuacion explicitamente dependiente de a
(ecuacion II1.7). La méxima CNR de las resinas de yodo se alcanz6 con a = -04 y
disminuy6 con el incremento de a hasta alcanzar un punto critico (a = 1.7), en el que el
yodo fue indistinguible de la resina que lo rodeaba. La mezcla HA — tejido blando
presentd su comportamiento critico en una vecindad estrecha alrededor de a = 0.74,

proporcionando una herramienta para diferenciar yodo de hueso.

La expresion propuesta para la CNR (ecuacion III.7) fue capaz de predecir las
principales caracteristicas de la figura IV.7: existe un valor maximo y minimo para la
CNR de la mezcla yodo — tejido blando en la imagen DE y se alcanzan con valores de a
independientes de la concentracién de yodo. El valor maximo posee especial interés

practico y se consigue cuando:
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coincidiendo con el valor de o para el cual el método de la resta pesada conduce a la

concentracion de yodo mas probable y de menor desviacion estandar (ver apéndice B).

Figura IV.7. CNR medida en la imagen DE para diferentes concentraciones de yodo, CNR de
hidroxiapatita promediada por la concentracion y predicciones de la ecuacion II1.7 (curvas). Los
valores de contraste corresponden a la combinacion yodo o HA con tejido blando.

Los resultados anteriores condujeron a o = -0.4 £ 0.3 si el MC se encuentra embebido en
tejido blando y a = 0.74 £ 0.01 si se sospecha la presencia de hueso o de estructuras
calcificadas. Ambos son valores de referencia para comenzar el analisis con DE. Se
esperan desviaciones leves dependiendo de la respuesta del microCT, la variaciéon en la
cantidad de radiacion dispersa (consecuencia del tamafio de la rata) y las no-
uniformidades, entre otras. Por lo tanto, se recomienda un ajuste fino basado en la

inspeccion visual de estructuras conocidas como la columna o muestras de yodo.

El limite de deteccion del MC mezclado con tejido blando fue 3.4 mg/ml (imagen de DE

con a = -0.4), significativamente menor que los 20 mg/ml (CNR = 3) obtenido por Badea
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y cols.,* pero mayor que los 2.3 mg/ml (CNR = 5) obtenidos por el mismo grupo de
investigacion al incluir filtros bilaterales.'’ Esto sugiere que la resta pesada propuesta,

todavia posee potencial para reducir el limite de deteccion a través del filtrado del ruido.

En la tabla IV.4 se muestran los valores teéricos de o calculados usando la ecuacion II. 8.
Las mediciones de a coinciden en orden de magnitud con los calculos. El uso de
hidroxiapatita en lugar de hueso tuvo un impacto menor al 0.5% en a, al igual que la
sustitucion de tejido adiposo por tejido blando. Este resultado es consistente con el bajo

contraste que existe entre ambas sustancias en las imagenes de CT.

Tabla IV.4. Valores de alfa calculados y medidos para diferentes mezclas de sustancias.

Alfa
Sustancias mezcladas Tedrico Medido
hidroxiapatita - tejido blando 0.8667| 0.74 +0.01
hueso - tejido blando 0.8675 -
hueso - tejido adiposo 0.8652 -
yodo - tejido blando 1.614 1.7+0.1
yodo - tejido adiposo 1.611 -

IV.4 Deteccion automatica de yodo

Cada punto en la figura V.8 representa el valor de intensidad (HU) para la misma region
de los maniquies en las imagenes LE y HE, eje x e y, respectivamente. En la grafica se
observan dos segmentos bien diferenciados, correspondientes a medio de contraste
(mezcla agua-yodo) y a hueso con diferente densidad (mezcla hidroxiapatita-tejido
blando). El ruido y la no-uniformidad causaron dispersion en los valores de intensidad,
dando una impresion de continuidad a pesar de que los maniquies tienen concentraciones
discretas. La pendiente de ambos segmentos coincide con los valores de o segin la
ecuacion IL.8. La resina de yodo de 3.0 mg/ml marca el inicio del segmento de MC,
ligeramente por encima del segmento de hueso, con valores de intensidad cercanos a cero
por su baja concentracion. El método de deteccion automética de yodo se basod en la

identificacion de los voxeles “cercanos” al segmento del MC.
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Figura IV.8. Relacion de las HU (a partir del histograma conjunto de energia-dual) para MC
yodado y el maniqui equivalente a hueso. La linea roja es el segmento de la mezcla yodo-agua
determinado a partir del maniqui cilindros de yodo.

La figura IV.9 muestra la grafica ROC del método de deteccion de yodo, la cual se formo
al graficar sensibilidad como funcién de (1 - especificidad). Cada curva representa la
respuesta del método para una misma distancia eliptica (d,), variando el umbral de
deteccion o, (concentracion equivalente de yodo) en el intervalo 0.5 — 3.0 mg/ml. El
indice de calidad J alcanzé su maximo (J = 0.71), para d. = 64 HU y 0, = 0.5 mg/ml,
mostrando una mayor dependencia con o,. El método de la resta pesada exhibio mayor
sensibilidad que la deteccion automatica, pero baja especificidad, obteniendo un indice de

calidad significativamente menor (J = 0.21).

La figura IV.10 muestra la imagen HE y la de concentracion equivalente de yodo, para el
maniqui de cilindros de yodo. La no-uniformidad dentro del campo de vision caus6 una
disminucién de los valores de intensidad (HU) en el cilindro central, que se ve reflejada

en la deteccidn automatica como una disminucion en la sensibilidad del 4%.
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Figura IV.9. Curva ROC del método de deteccion automatica de yodo para diferentes distancias
elipticas (d,), usando la concentracion equivalente de yodo como umbral de deteccion.

(2) (b)

Figura IV.10. (a) Imagen HE del maniqui de cilindros de yodo etiquetada con la concentracion

en mg/ml. (b) Imagen de concentracion de yodo (mg/ml) generada por el método automatico de
deteccion, las etiquetas corresponden a los valores medios.

La diferencia cuadratica media entre la concentracion estimada con el método automatico

y la de referencia, fue de 1.53 mg/ml; mientras que para el método de la resta pesada fue
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de 1.48 mg/ml. Ambos valores se consideraron similares, porque su diferencia relativa es
inferior a la incertidumbre de la concentracion del maniqui (10% aproximadamente). El
método automatico utiliza la misma estructura tedrica sobre la que se formula la resta
pesada, agregando un criterio de deteccion para mejorar su especificidad. Por lo que

ambos métodos poseen la misma capacidad de cuantificacion.

IV.5 Aplicacion de la metodologia propuesta en ratas con
modelos tumorales

La tabla IV.5 contiene un resumen de las pruebas efectuadas en ratas. La prueba de
concepto realizada en la rata con el modelo tumoral de mama no mostr6 incorporacion de
MC en el interior del tumor (Fig. IV.11). Los puntos brillantes fueron considerados
estructuras calcificadas, porque desaparecen en la imagen resta con o = 0.9. La dosis total
al cuerpo entero asociada al estudio de DE se considera alta (0.75 Gy), pero no excedi6 a

. . 1
los valores descritos en la literatura.

Tabla I'V.5. Resumen de las pruebas efectuadas en ratas.

Rata Modelo Tipo de | Concentracion Volumen Probésito
tumoral inyeccion de I (mg/ml) | inyectado (ul) P
intravenosa Observar incorporacion
! fmama continua 400 1600 de MC al tumor
2y3 gllor{la 1ntr2’1tu.moral 40 50 Observar la eliminacion
subcutaneo unica del MC del tumor

ir;lagen HE h irﬁagen LE | ‘irﬁagen DE ((;c = -0.4) imagen DE (a = 0.9)

Figura IV.11. Imagen de HE, LE, DE (o =-0.4) y DE (a = 0.9) del modelo tumoral de mama,
rata 1. Las tres primeras imagenes se visualizan en la misma escala de grises.

La figura IV.12 muestra la masa de yodo como funcion del tiempo post-administracion

del MC en ratas 2 y 3. Las mediciones se ajustaron a funciones exponenciales con
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desplazamientos en la variable dependiente, para considerar la variacion del fondo en los
diferentes volumenes de cuantificacion. El tiempo medio de excrecion arrojado por el
ajuste tiene poco valor cuantitativo, pues se usaron cuatro mediciones para determinarlo
entre tres parametros libres. Sin embargo, las curvas mejoran el andlisis cualitativo del

proceso.

La figura IV.13 muestra una comparacion entre la imagen HE y las imagenes de
concentraciones de yodo producidas por la resta pesada y el método automético de
deteccion; en un mismo corte axial de la rata 2 en las diferentes adquisiciones post-
inyeccion de MC. Las escalas de grises de las dos imagenes cuantitativas fueron ajustadas
al intervalo 0-15 mg/ml. Se puede apreciar la mayor especificidad del método automético
de deteccion, pues excluye el interior del hueso vertebral. Sin embargo, también refleja su
menor sensibilidad al descartar algunos voxeles con MC en la primera adquisicion. Esto
se debe a que la primera imagen posee concentraciones de yodo mucho mayores que las
usadas para calibrar el método y el histograma de energia-dual se aleja un poco del

modelo lineal como consecuencia del endurecimiento del haz (ver figura I'V.8).

Figura IV.12. Masa de yodo como funcién del tiempo post-inyeccion en dos tumores y una
region subcutanea, para las ratas 2 y 3. Ajuste al modelo exponencial de excrecion con fondo
remanente (curvas).
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Figura IV.13. Imagen HE e imagenes de concentraciones de yodo producidas por la resta pesada
y el método automatico de deteccion. Es un mismo corte axial de la rata 2 a diferentes tiempos
post-inyeccion de MC. Las flechas sefialan la presencia de tumores a la derecha y a la izquierda

del animal.
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V Conclusiones

La técnica de resta por energia-dual fue optimizada para mejorar la identificacion y
cuantificacion de medio de contraste yodado en estudios de microCT, usando un equipo

comercial.

Se optimizé un método independiente de reconstruccion volumétrica que permitid aplicar
la técnica de sustraccion por energia-dual con propositos cuantitativos, superando las
limitaciones impuestas por el software del microCT. Se verifico la estabilidad de la
unidad Hounsfield del agua, el ruido y la no-uniformidad en las imdagenes 3D

reconstruidas con el método independiente.

El método de la resta pesada por energia-dual se formuld para maximizar la exactitud y la
precision de la concentracion de yodo cuantificada. Se determinaron factores de peso
para maximizar la visualizacion del MC mezclado con tejido blando y para diferenciarlo
de estructuras calcificadas. La especificidad de la técnica mejord al incluir un criterio

automatico de deteccion de yodo.

La prueba de concepto efectuada en una rata con un modelo de tumor de mama, mostro la
capacidad de la técnica para diferenciar MC y estructuras calcificadas. También se
visualizo el proceso de eliminacion del MC en un modelo tumoral de glioma, al que se le

aplic6 una administracion in situ del MC.
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Apéndice A. Formulacion de la resta pesada

La técnica de resta pesada por energia-dual es formulada en este trabajo a partir de la

solucion del siguiente sistema de ecuaciones:

FT FT FT
FT,,()=—" o + 25 + " 5 [A.1]
P P> P
FT FT FT
FT,,()=—""0,+ "0, + "0, [A.2]
P P> Ps3

91,9,% [A.3]

P P Ps
donde FT,, (i) y FT,,(i) son los factores efectivos de atenuacion del voxel i en las
imagenes de alta y baja energia, respectivamente; FT,, . y FT,,; son los factores

efectivos de atenuacion en las iméagenes de alta y baja energia, de un véxel compuesto

exclusivamente por la sustancia j; o, y p; son la concentracion y la densidad de la

sustancia j en el voxel i. En forma matricial el sistema se escribe como:
FT (i) FTHE,I FTHE,z FTHE,3 Xy

FT,; (@) |= FTLE,I FTLE,2 FTLE,3 X, [A.4]
1 1 1 1 X,

O .
con x; = — . Simplificando el sistema a dos ecuaciones se obtiene:
Pj

(FTHE(I.)_FTHE,SJZ[FTHE,I _FTHE,3 FTHE,2 _FTHE,3j[xl]=M(xlj [A 5]
FTLE(i)_FTLE,3 FTLE,I _FTLE,3 FTLE,z _FTLE,3 X, X,
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cuya solucion es:

[xlj 1 ( FTLE,z _FTLE,3 _(FTHE,z _FTHE,3)J(FTHE(i)_FTHE,3

= . [A.6]
‘M‘ (FTLE,I _FTLE,3) FTygy = FTyg 5 FT,; (i) — FT 5

X,

que se puede escribir como:

M o +N FT —FT
‘ ‘ 1/,01 = FTy; @) - 2 — FT, (@)= Iy —od [A.7]
(FTLE,z _FTLE,3) FTLE,Z _FTLE,S

donde /,,e I,,son las imagenes de alta y baja energia, con la intensidad expresada en
unidades de atenuacion; N = FT,, ,FT,,, —FT,; ,FT,;;;y aes el factor de peso que

hace que las sustancias 2 y 3 muestren la misma intensidad en la imagen resta. Las
soluciones para las sustancias 2 y 3 se obtienen de permutar los indices en la ecuacion
A.7. Si la intensidad de 7 es expresada en unidades Hounsfield alfa toma la siguiente
forma:

FTHE,2 _FTHE,3 FTLE,W

FTLE,Z _FTLE,3 FTHE,W

donde FT,;,y FT,;, son los factores efectivos de atenuacion del agua en las imagenes

de alta y baja energia, respectivamente.
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Apéndice B. Eliminacién de la sobre-determinacion en la técnica

de energia-dual con dos sustancias

FEl sistema de ecuaciones 11.4 - I1.5 con sélo dos sustancias se reduce a:

FT FT
FT,: () = — o, t+ — o,
P P>
FT FT
FT,, (i) = LE1 o, + LE2 o,
P P>
P P2

[B.1]

[B.2]

[B.3]

donde FT,, (i) y FT,.(i) son los factores efectivos de atenuacion del voxel i en las

imagenes de alta y baja energia, respectivamente; F7,, . y FT,,, son los factores

efectivos de atenuacion en las imégenes de alta y baja energia, de un voxel compuesto

exclusivamente por la sustancia j; o, y p; son la concentracion de la sustancia j en el

voxel i y su densidad.

FTHE,z

FT,

HE,1

FTLE,I FTLE,Z

Figura B.1. Representacion del sistema de ecuaciones 1-3 en el histograma conjunto de

intensidades.
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En un histograma conjunto de intensidades ( 7, ; FT,, ) los valores de intensidad para

E>
los que el sistema de ecuaciones B.1-B.3 tiene solucion se encuentran en el segmento
MM, (Fig. B.1), donde M, =(FT,,;FT,.,) vy M,=(FT,;,;FT,;,). Como las
imagenes contienen ruido, el punto B=(FT e (D) FT (i)) puede no encontrarse en
M M, , haciéndose incompatible el sistema. Para resolver la incompatibilidad se
determina la solucién a la que B tiene la mayor probabilidad de pertenecer. Suponiendo
una distribucion de probabilidad de Gauss alrededor de cada punto de MM, , la

probabilidad de que B e (FT,,;FT,;) es:

1 exp[— (FTLE —FTLE(i)) _ (FTHE _FTHE(i)) J [B.4]
270, (FT, ;)0 1 (FTyy)

20,,(FT;;)* 20, (FT, )
donde o, (FT,;) y o0,,(FT,;) son la desviacion estandar para las intensidades FT,, y

FT,., en las imagenes de alta y baja energia, respectivamente. En las imagenes 2D
(proyecciones) o ;(FT,)~ JFT; siguiendo la distribucion de Poisson. Sin embargo, en

las imagenes reconstruidas con el método SIRT 2D (epigrafe 11.2.2), se observo una

relacion aproximadamente lineal o, (FT;) ~ mFT, +n;, donde la pendiente (~0.02)no

dependia de la técnica de adquisicion (HE o LE), mientras que el intercepto si lo hacia.
Dado que la pendiente tiene un valor pequefio, se puede hacer la aproximacion
Oy (FTy:)=0.6+03 y o,,(FT,;,)=13+0.7, que es valida para el intervalo de
intensidades presente en el maniqui CIRS 090, el cual incluye materiales equivalentes a
pulmon, tejido blando y hueso de diferentes densidades. Con la forma de la funcion de
distribucion de probabilidad independiente de la intensidad, el problema es equivalente a

encontrar el punto en M, M, que maximice la funcion B.4 centrada en B. Para ello se

define la distancia eliptica (d,) como:

d = (FTLE_FTLE(i))z + (FTHE _FTHE(i))z

‘ \ GLE(FTLE)z GHE(FTHE)z [BS]
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y el problema se convierte en encontrar el punto en M, M, que se encuentra a la menor
distancia eliptica de B, definido como proyeccion eliptica de B en M M, (S, en la

figura B.1). Para S, se cumple:

S — ml,zsl _mB,xSZ [B.6]

X
m, —mg,

donde S, y S, son los vectores de intensidad para los que el sistema B.1-B.3 tiene
soluciones iguales a las de los sistemas de solo dos ecuaciones (B.1; B.3) y (B.2; B.3),

respectivamente; m,, y my,, son las pendientes de los segmentos MM,y BS, .

Aplicando la condicion de tangencia entre el elipse de iso-probabilidad definido por la

ecuacion B.5 y el segmento M, M, se obtiene:

dl:_FTLE_FTLE(i) O

=m B.7
dx  FTy,—FT,.G) o7, [B7]
de donde se puede separar m,  como:
O_2
my, =——"1" [B.8]
M0 g

Sustituyendo la ecuacion B.8 en B.6 se puede calcular la soluciéon compatible a la que B

tiene la mayor probabilidad de pertenecer:

1 1 1
o Sl + (m o )2 Sz W 1 ‘6 ‘2 Sz
_ Oue 120 L _ |9 2
S = 0 0 = 0 0 [B.9]
O ug (ml,zaLE )2 ‘61 ‘2 ‘62 ‘2

donde o, = (O'HE /ml’z;O'HE) y 6, = (O'LE m O'LE) son los vectores desviacion estandar

de S, y S,. La ecuacion B.9 es un resultado razonable, pues coincide en formulacion con
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el promedio pesado que posee la menor varianza, asumiendo que las variables son
independientes y se distribuyen de forma normal.*> Las concentraciones se obtienen de

resolver el sistema B.1-B.3 para S . Si no es posible suponer que la forma de la

distribucién de probabilidad es independiente de la intensidad, la solucion compatible
debe ser encontrada maximizando directamente la funcién B.4 dentro M, M, . En este

trabajo solo se utiliz6 la ecuacion B.9.

A partir de la ecuacion B.9 se puede derivar la forma del vector desviacion estandar de

S .

X

(S, )=06, = ! (im,,) [B.10]

x 12+ 12 \/lerf2
o] o]

2 . . .y . .
El 6 | coincide en formulacion con la menor varianza alcanzable con un promedio

pesado.

El método de la resta pesada es en si mismo una forma de solucionar la sobre-
determinacion, porque reduce el nimero de imagenes y por consiguiente el de

ecuaciones. La solucion compatible (S, ) producida por el método de la resta pesada es

funcion del factor de peso:

_ FTHE(i)_aFTLE(i)_(FTHE,I _aFTLE,l)

. +FT ), [B.11]
m,—a

FT,.())—aFT,.(i)—\FT,,., —aFT
S —m,, HE() LE() ( HE,1 LE,l)_}_FTHE,l [B.12]

a,HE
m,, — o

La desviacion estandar de S, derivada de B.11- B.12 es:
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o(S,)=0, =\£ GHfOJ { 1 J (1;m,,) [B.13]

En general la solucion de la resta pesada no coincide con la mas probable. Sin embargo

2 2 ;o . ,
para o =—0y, /m1 ,0.ps¢e cumple S, =Sy o, alcanza su valor minimo igualandose

con o, .
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Apéndice C. Célculo de factores efectivos de atenuacion para
las técnicas de alta y baja energia

Fl factor efectivo de atenuacion se calculd como:

FT = [(E)exp (- gt Jr(EVE

) [w(EW(EYE

[C.1]

donde FT., u, y t, son el factor efectivo de atenuacion, el coeficiente lineal de

atenuacion y el grosor de la sustancia x; ‘I’(E) es el espectro de fluencia de energia
generado por el tubo de rayos-x y atenuado por todas las sustancias que atraviesa hasta

antes de llegar al detector (exceptuando la sustancia x); y 7(E)=1-exp(- z,(E)-t.,,) es

la eficiencia de deteccion del cristal centellador de CsI(Tl) del detector.

El célculo asume que no se detecta radiacion dispersa y que el tubo de rayos-x tiene una
distribucion espectral dada por la parametrizacion propuesta por Moya y cols.,*
determinada para un tubo de rayos-x similar al del microCT. El espectro de fluencia de
energia de la fuente es modificado por el filtro interno de aluminio, el filtro externo de
molibdeno (s6lo en HE) y el aire entre el tubo de rayos-x y el detector. La densidad del
aire se corrige para considerar condiciones atmosféricas similares a las de Ciudad México
(590 mm de Hg y 25 °C). La muestra de interés se considera un voxel de lado 0.1 mm

flotando en el aire. La composicion y extension de cada medio se retine en la tabla C.1.

Tabla C.1. Composicion y extension de los medios que modifican el haz de radiacion.

Identificacion | Material | Densidad (kg/m3 ) | Espesor (mm)
filtro interno Al 2698 0.500
filtro de Mo Mo 10280 0.025
aire aire seco 0.9 425.000
detector Csl 4510 0.200
hidroxiapatita HA 2950 0.107
hueso hueso 1920 0.107
yodo I 4930 0.107
agua H,O 1000 0.107
tejido adiposo T. Adip. 950 0.107
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Los coeficientes de atenuacion se extrajeron del sitio del Instituto Nacional de Estandares
y Tecnologia (NIST).*’ Las integrales fueron calculadas usando el método recursivo de
Simpson implementado en MATLAB. El error en su determinacion fue menor que 107°.
Para las mezclas de dos sustancias (HA-tejido blando y yodo-tejido blando), el

coeficiente lineal de atenuacion ( u,, ) se calculdé como:

C C
My =ty -+ = [C.2]

1 2

donde y,, C, y p, son el coeficiente lineal de atenuacion, la concentracion en la mezcla

y la densidad de la sustancia i.

La tabla C.2 muestra los factores efectivos de atenuacion para varias sustancias y mezclas
de interés, asi como el valor esperado en HU. Los valores de HU se encuentran en el
mismo orden de magnitud que los observados en imagenes reales. Se considera que la
principal fuente de discrepancia es la modelacion del haz. En las imagenes reales el haz
cambia su distribucion espectral al pasar por el maniqui producto del endurecimiento y de

la incorporacion de radiacion dispersa.
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Tabla C.2. Factores efectivos de atenuacion y HU esperadas para varias muestras de interés.

Factor efectivo de

HU esperadas

atenuacion
Baja energia | Altaenergia | Bajaenergia | Alta energia
hidroxiapatita 0.1348 0.0655 11036 9565
hueso 0.1022 0.0499 8125 7048
tejido blando (agua) 0.0112 0.0062 0 0
tejido adiposo 0.0072 0.0044 -357 -290
yodo 1.2029 1.0708 106402 171710
mezcla I - H,O (I mg/ml)
0 0.0112 0.0062 0 0
1 0.0116 0.0064 30 40
3 0.0122 0.0069 91 120
5 0.0129 0.0074 151 200
20 0.0180 0.0111 602 797
50 0.0281 0.0185 1498 1988
80 0.0380 0.0259 2387 3175
150 0.0610 0.0429 4433 5928
200 0.0772 0.0550 5873 7883
250 0.0932 0.0671 7296 9827
300 0.1090 0.0791 8702 11762
350 0.1246 0.0910 10093 13687
400 0.1401 0.1029 11469 15602
mezcla HA - H,O (HA mg/ml)
0 0.0112 0.0062 0 0
50 0.0135 0.0072 199 170
100 0.0157 0.0083 396 339
250 0.0223 0.0114 985 845
500 0.0332 0.0166 1958 1683
750 0.0440 0.0218 2921 2514
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Apéndice D. Prueba de centro de rotacién en geometria de haz
de cono

La prueba de centro de rotacion (COR por sus siglas en inglés) permite obtener la
proyeccion del COR sobre el detector, a partir de las proyecciones de un objeto puntual.
La misma fue disefiada considerado una geometria de haz paralelo (Fig. D.1.a), donde la

posicion del objeto puntual en el detector es dada por la expresion:
P,(0)=R,cos(8)+C, [D.1]

donde P, y C,, son las coordenadas de las proyecciones del objeto puntual y del centro
de rotacion sobre el detector; R, es la distancia centro de rotacion - objeto puntual; y 0 es
el angulo de la proyeccion. C,, se obtiene de ajustar P, (6) a una funcion sinusoidal.

La geometria de irradiacion del microCT no es de haz paralelo (Fig. D.1.b), por lo que la

posicion del objeto puntual en el detector esta dada por la expresion:

sen(p—0) R, sen(¢)+d
sen(go) R, sen((/)) -R, sen(@)

P,(0)=R, +C,—dcos(p)  [D2]
donde R,, R, y d son las distancias del centro de rotacion al objeto puntual, el foco de

radiacion y el detector, respectivamente; y ¢ es el angulo entre el vector director del foco

y el eje y. La ecuacion D.2 converge a la ecuacion D.1 cuando R, tiende a infinito y
@p=m/2. El término que modula a sen((p—é?) tiene una variacion lenta cuando
R, >> R, , entre 1.48 y 1.54 en el montaje utilizado, por lo que puede ser aproximado a
constante. El cos((p) es cercano a cero, desvidndose poco de la geometria ideal de

adquisicion (foco, COR y centro del detector alineados). Por lo tanto, se puede obtener

una buena aproximacioén de C,, al ajustar P, a una funcion sinusoidal.

En este trabajo se utiliz6 una aguja fina de insulina (~0.3 mm ©) orientada en la direccion

del eje de rotacion para producir un objeto aproximadamente puntual. La prueba de COR
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se realiz6 con la informacion correspondiente al plano axial que divide al detector por la

mitad. El centro de masa determind la posicion del objeto puntual en el detector.

COR

/7r Pto.
4
y
P, detector

(a)

V4

COR

P, detector

(b)

Figura D.1. Geometria de adquisicion de la prueba de centro de rotacion para (a) haz paralelo y
(b) haz de abanico. El eje x del sistema de coordenadas esté alineado con el eje de rotacion.
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Apéndice E. Evolucion temporal de la no-uniformidad, el ruido y
la HU del agua para las técnicas LE y HE

Las figuras E.1, E.2 y E.3 muestran la evolucién temporal de la no-uniformidad, el ruido
y la HU del agua en imagenes adquiridas con las técnicas HE y LE. Las magnitudes
fueron calculadas en imagenes del maniqui rellenable con agua (epigrafe III.1) siguiendo

la metodologia descrita en el epigrafe I11.3.

Figura E.1. Evolucion temporal de la no-uniformidad en imagenes adquiridas con las técnica de
alta energia (HE) y baja energia (LE).
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Figura E.2. Evolucion temporal del ruido en imagenes adquiridas con las técnica de alta energia
(HE) y baja energia (LE).
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Figura E.3. Evolucion temporal de la HU del agua en imégenes adquiridas con las técnica de alta
energia (HE) y baja energia (LE).
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