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RESUMEN 

La cuantificación de la angiogénesis tumoral en pacientes proporciona información 

pronóstica y predictiva útil en el manejo clínico del cáncer. Sin embargo, su cuantificación 

histológica presenta limitaciones tales como la heterogeneidad espacial y temporal de los 

tumores, aunado a que la toma de la muestra es un procedimiento invasivo. Como 

alternativa para superar estas limitaciones se ha propuesto el uso de biomarcadores 

cuantificados en imágenes de rayos X realzadas por el uso de medios de contraste.  

La asociación entre los biomarcadores de imagen (BI) y los biomarcadores histológicos 

(BH) de angiogénesis se considera variable, debido probablemente a la falta de 

estandarización en la cuantificación de los BI. El objetivo de este trabajo fue estandarizar 

esta cuantificación de manera sistemática y rigurosa y evaluar la asociación entre los BI y 

los BH de angiogénesis en un modelo subcutáneo de glioma.  

Se optimizaron tres protocolos de imagen de rayos X realzada por contraste: estático de 

una energía (SE), estático de energía dual (DE), y dinámico de una energía (DCE). Se 

estandarizó la cuantificación del realce, concentración de yodo (CI) y volumen de sangre 

relativo (rBV) en imágenes SE y DE, y rBV y la constante de transferencia de volumen 

(Ktrans) en imágenes DCE. Se evaluaron el sesgo y precisión de CI cuantificada con los tres 

protocolos de imagen y se observó que el protocolo SE mostró un menor sesgo y mayor 

precisión. En el modelo animal, se encontró que el realce, CI, y rBV permitieron distinguir 

las regiones tumorales al compararlas con el músculo en imágenes SE y DE. Para el 

protocolo DCE, ni rBV ni Ktrans permitieron distinguir entre las regiones tumorales y el 

músculo de manera significativa. Se encontró concordancia en el rBV evaluado en músculo 

con los diferentes protocolos, y en realce y CI en músculo evaluado con los protocolos SE y 

DE. Se encontraron correlaciones significativas y positivas (r Pearson > 0.7, p < 0.05) entre 

un conjunto de BI y BH para el protocolo SE: realce y CI en la periferia tumoral se 

asociaron con la densidad de microvasos (MVD) y el porcentaje de necrosis (PN); realce y 

CI en el tumor completo, con la MVD; y rBV en la periferia tumoral, con la MVD. No se 

encontraron correlaciones significativas entre los BI y el índice de proliferación celular, ni 

tampoco entre los BH y los BI cuantificados en imágenes DE y DCE.  

En conclusión, en este trabajo se identificó un conjunto de BI para el protocolo SE que 

podría considerarse como descriptor de la angiogénesis tumoral y necrosis en el modelo 

animal evaluado. La falta de asociación entre los BH y los BI en imágenes DE y DCE 

podría deberse a su mayor sesgo y menor precisión, o a las limitaciones en el diseño 

experimental.  
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ABSTRACT 

The quantification of tumor angiogenesis in patients provides useful prognostic and 

predictive information in the clinical management of cancer. However, its histological 

quantification has limitations such as the spatial and temporal heterogeneity of the tumors, 

besides the fact that taking the sample is an invasive procedure. As an alternative to 

overcome these drawbacks, the use of biomarkers quantified in contrast-enhanced X-ray 

images has been proposed.  

The association between imaging biomarkers (IBs) and histological biomarkers (HBs) of 

angiogenesis is considered as variable, probably due to the lack of standardization in the 

quantification of IBs. The objective of this work was to standardize this quantification and 

to evaluate the association between IBs and HBs of angiogenesis in a subcutaneous glioma 

model.  

Three contrast-enhanced X-ray imaging protocols were optimized: a static single-energy 

(SE) protocol, a static dual-energy (DE) protocol, and a dynamic contrast-enhanced (DCE) 

protocol using a single-energy spectrum. The quantification of enhancement, iodine 

concentration (CI) and relative blood volume (rBV) was standardized in SE and DE images, 

and rBV and the volume transfer constant (Ktrans) in DCE images. The bias and precision of 

CI were evaluated for the three imaging protocols; it was observed that the SE protocol 

showed lower bias and higher precision. In the animal model, enhancement, CI, and rBV 

enabled to distinguish the tumor regions from muscle in SE and DE images. For the DCE 

protocol, neither rBV nor Ktrans allowed to significantly distinguish between tumor regions 

and muscle. An agreement was found in the rBV evaluated in muscle with the different 

protocols, and in enhancement and CI in muscle evaluated with the SE and DE protocols. 

Significant and positive correlations (Pearson r > 0.7, p < 0.05) were found between a set of 

IBs and HBs for the SE protocol: enhancement and CI in the tumor periphery were 

associated with the microvessel density (MVD) and the percentage of necrosis (PN); 

enhancement and CI in the complete tumor, with MVD; and rBV in the tumor periphery, 

with MVD. No significant correlations were found between the IBs and the cell 

proliferation index, nor between the HBs and the IBs quantified in DE and DCE images.  

In conclusion, we identified a set of IBs for the SE protocol that could be considered as a 

descriptor of tumor angiogenesis and necrosis in the evaluated animal model. The lack of 

association between the HBs and the IBs in DE and DCE images could be due to their 

higher bias and lower precision, or to the limitations in the experimental design.  
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1 ANTECEDENTES 

1.1 Angiogénesis tumoral 

Las células cancerosas, al igual que las células sanas, requieren de un lecho vascular y 

linfático que les provea de oxígeno y nutrientes y que les permita eliminar desechos (1). A 

nivel sistémico, las venas y arterias transportan oxígeno y dióxido de carbono, 

respectivamente, mientras que los vasos capilares permiten el intercambio de estos 

compuestos a nivel celular. Los vasos sanguíneos están formados por células endoteliales 

(EC, por sus siglas en inglés) en su pared interna, y están recubiertos por células de 

músculo liso (SMC, por sus siglas en inglés) y pericitos, como se ilustra en la Figura 1.1 

(a). Los pericitos y SMC contribuyen al transporte de sustancias en las venas y arterias al 

regular su constricción, además de que proveen estabilidad estructural y madurez a los 

vasos sanguíneos (2). 

La angiogénesis es un mecanismo de vascularización tumoral mediante el cual se 

generan vasos sanguíneos nuevos a partir de los vasos sanguíneos ya existentes cercanos a 

un tumor y es una característica esencial para el desarrollo del cáncer (1,3). En condiciones 

normales, los vasos sanguíneos tienen una estructura organizada, con vasos estables y 

maduros, como la mostrada en la Figura 1.1 (b). Los vasos angiogénicos se caracterizan por 

estructuras tortuosas y con alta permeabilidad, esta última debido a las fenestraciones 

ocasionadas por la pérdida de uniones entre las EC y a la ausencia o menor cantidad de 

pericitos y SMC en la pared exterior del vaso (4), como se muestra en la Figura 1.1 (c). 

 

 
Figura 1.1 (a) Esquema de la jerarquía de los vasos sanguíneos, modificado de Herbert y Stainier 

(2). Los vasos están formados por células endoteliales (EC), pericitos y células de músculo liso 

(SMC). Micrografías de la superficie luminal de (b) un vaso sanguíneo sano y (c) un vaso 

sanguíneo angiogénico, tomadas de Baluk et al. (4). 

1.1.1 Regulación de la angiogénesis 

En los adultos, la angiogénesis es un proceso fisiológico altamente regulado que ocurre 

en situaciones específicas, por ejemplo, durante la reparación de heridas (5). El proceso 

angiogénico fisiológico se esquematiza en la Figura 1.2; inicia con la proliferación de las 

EC a partir de un aumento en la cantidad de estímulos pro-angiogénicos comparada con una 
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menor cantidad de estímulos anti-angiogénicos, lo cual se denomina switch angiogénico. Si 

predominan los factores anti-angiogénicos, el switch angiogénico no se activa y las ECs 

permanecen quiescentes (5). El proceso angiogénico culmina con la estabilización y 

maduración de los nuevos vasos formados, el establecimiento de un flujo sanguíneo estable 

y el regreso de las EC a la quiescencia. En contraste, en la angiogénesis tumoral no se 

alcanza la etapa de estabilización y maduración, dando lugar a las estructuras irregulares y 

fenestradas mostradas en la Figura 1.1 (c). 

Se han identificado una gran variedad de factores pro- y anti-angiogénicos, los cuales 

pueden ser secretados por las células tumorales o por otras células presentes en el 

microambiente tumoral, o liberados por la matriz extracelular (ECM, por sus siglas en 

inglés) (2,6–8). Entre ellos se encuentran factores de crecimiento, moléculas de adhesión 

celular, citocinas, enzimas proteolíticas, fragmentos de proteínas que en su forma completa 

no son reguladores angiogénicos, y RNAs no codificantes. Para una descripción detallada 

de la regulación del proceso angiogénico se sugiere consultar las referencias (6–8). A 

continuación, se describirán los mecanismos más relevantes en la regulación de la 

angiogénesis. 

Los vasos sanguíneos se encuentran originalmente quiescentes, como se muestra en la 

Figura 1.2 (a). En un vaso quiescente, las EC forman una monocapa de células conectadas 

mediante uniones mediadas por VE-caderina que promueven la estabilidad del vaso al 

inhibir la expresión del receptor 2 del factor de crecimiento del endotelio vascular 

(VEGFR-2) (6). Esta inhibición es importante, ya que una de las funciones de VEGFR-2 es 

promover la proliferación de las EC al ser activado por alguno de sus ligandos, los factores 

de crecimiento del endotelio vascular A, C, y D (VEGF-A, -C, y -D). El eje VEGF-

A/VEGFR-2 es el principal regulador y promotor de la angiogénesis tumoral. Existen otro 

tipo de señales que ayudan a mantener la quiescencia de los vasos, como la señalización 

autocrina de NOTCH y angiopoyetina-1 (ANG-1). ANG-1 se une al receptor TIE2 y 

estimula el depósito de la membrana basal y la unión de los pericitos, mientras que NOTCH 

libera su dominio intracelular NICD al ser activado por Delta-like 4 (Dll-4), inhibiendo la 

expresión de VEGFR-2. Por otro lado, el contacto entre EC y pericitos es estabilizado por 

N-caderina. Los pericitos secretan ANG-1 y participan en la formación de la membrana 

basal al igual que las EC. 

La formación de un brote angiogénico inicia con la activación de las células de punta y 

la formación del tallo a partir de un estímulo pro-angiogénico que llega a un vaso 

originalmente quiescente (6,7), como se muestra en la Figura 1.2 (b). El estímulo pro-

angiogénico puede estar mediado por VEGFs, o por otros factores pro-angiogénicos como 

la angiopoyetina-2 (ANG-2) o la metaloproteinasa de la matriz 2 (MMP-2). El VEGF-A 

aumenta la permeabilidad de la capa de EC al promover la endocitosis de VE-caderina. 

ANG-2 compite con ANG-1 por el receptor TIE2 y causa la separación de los pericitos de 

la pared del vaso. MMP-2 degrada la membrana basal, lo cual promueve la liberación de 

moléculas pro-angiogénicas almacenadas en la ECM. El lumen del vaso se establece 

mediante la localización de CD34 y podocalixina en la superficie apical de las EC, 

induciendo una repulsión electrostática entre ellas (2). Las células de la punta desarrollan 

extensiones del citoplasma llamados filipodios, los cuales detectan las señales pro-

angiogénicas como efrinas, semaforinas e integrinas que les permiten desplazarse sobre la 

membrana basal. 
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Figura 1.2 Procesos involucrados en regulación de la angiogénesis fisiológica. (a) Las células 

endoteliales (EC) se encuentran inicialmente quiescentes. (b) Se seleccionan células de punta a 

partir de un estímulo angiogénico, ocasionado por factores de crecimiento como el factor de 

crecimiento del endotelio vascular-A (VEGF-A), se remodelan las uniones entre EC, se degrada la 

matriz extracelular (ECM) y se separan los pericitos. (c) Las células de punta desarrollan filopodios 

para migrar hacia el estímulo angiogénico, se forma el lumen del brote y se unen los brotes de vasos 

angiogénicos cercanos (anastomosis). (d) Se reestablecen las uniones entre EC, se reclutan pericitos 

y se deposita la ECM, llevando a la estabilidad estructural del nuevo vaso sanguíneo y al 

establecimiento del flujo sanguíneo. Si esto no ocurre, se da la regresión del vaso. Figura 

modificada de Herbert y Stainier (2). 

 

Posteriormente ocurre la anastomosis, la cual consiste en la unión de dos brotes 

angiogénicos cercanos, como se muestra en la Figura 1.2 (c). Una vez que las EC de dos 

brotes se unen, se inicia el flujo sanguíneo (6). Como paso final del proceso angiogénico y 

para que el flujo se mantenga y el nuevo vaso sea funcional, debe estabilizarse y madurar, 

como se muestra en la Figura 1.2 (d). En la angiogénesis fisiológica, la estabilización y 

maduración del vaso se logran mediante el reclutamiento de pericitos y SMC. Las EC 

liberan factor de crecimiento derivado de plaquetas B (PDGF-B) o ANG1, los cuales 

quimioatraen a los pericitos. Otras quimiocinas secretadas para el reclutamiento de pericitos 

son el factor de crecimiento transformante-β (TGF-β), efrina-B2 y NOTCH (6). Las 

uniones entre EC y entre EC-ECM se reponen al liberar inhibidores tisulares de las MMPs 

(TIMPs). Si no se puede establecer el flujo, el vaso sufre regresión. En la angiogénesis 

tumoral no ocurre la estabilización debido a la presencia sostenida de factores pro-

angiogénicos en el microambiente tumoral, en respuesta a la hipoxia o la inflamación (7).  
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La hipoxia, definida como un nivel bajo en la concentración de oxígeno, se ha 

identificado como uno de los principales factores que promueven la angiogénesis tumoral 

(6–8). Durante el crecimiento del tumor, la concentración de oxígeno es mayor para las 

células más externas y más cercanas a los vasos capilares que para las células en las zonas 

más internas del tumor o más alejadas de los vasos capilares. La concentración de oxígeno 

varía de acuerdo al tipo de tejido evaluado, el tamaño del tumor, y la zona específica del 

tumor donde se realiza la medición; en tumores es de 1-2%, en promedio, y es más baja que 

la concentración en el tejido sano (9). En condiciones hipóxicas, el factor inducible de 

hipoxia-1α (HIF-1α) inicia una respuesta al promover la transcripción de VEGF-A, 

promoviendo la angiogénesis tumoral con el objetivo de aumentar el nivel de oxígeno. HIF-

1α también está implicado en la regulación de la expresión de ANG-2 y MMPs, así como 

en el reclutamiento de células precursoras endoteliales (EPCs). 

Las quimiocinas promueven la angiogénesis al reclutar células del sistema inmune 

(como los macrófagos), EPC y células derivadas de la médula ósea (BMDC), o mediante la 

activación directa de sus receptores. La quimiocina conocida como factor derivado de 

células estromales-1α (SDF-1α) es secretada por las células tumorales y fibroblastos 

presentes en el microambiente tumoral; su expresión aumenta en condiciones hipóxicas. 

CXCR4, el receptor de SDF-1α, se encuentra sobre-expresado en las células de punta del 

brote angiogénico. SDF-1α participa en el reclutamiento de macrófagos, los cuales 

promueven la inflamación (mediante la liberación de citocinas) y la angiogénesis (mediante 

la liberación de MMPs) (6,10). SDF-1α también participa en el reclutamiento de pericitos al 

aumentar su expresión mediada por PDGF-B. Adicionalmente, se han identificado RNAs 

no codificantes en la regulación epigenética de la angiogénesis, como los microRNAs 

(miRNAs). Los miRNAs son fragmentos pequeños de RNA no codificante que inducen la 

degradación del RNA mensajero o bloquean su traducción y son secretados por las EC en 

respuesta a la hipoxia o a altos niveles de VEGF-A (6). 

1.1.2 Cuantificación de la angiogénesis tumoral e implicaciones clínicas 

En los inicios del estudio de la angiogénesis se seguía la hipótesis de Folkman para su 

cuantificación (11): el reflejo de la angiogénesis en tumores está dado por el número y la 

estructura de los vasos sanguíneos asociados al tumor, la expresión de moléculas endógenas 

pro- y anti-angiogénicas y la expresión de receptores específicos. El número de vasos 

sanguíneos promedio en una cierta área de tejido teñido para identificar marcadores de EC 

(anti-CD31, anti-CD34, o anti-CD105, por ejemplo) se conoce como densidad de 

microvasos (MVD, por sus siglas en inglés) y es actualmente el biomarcador subrogado 

estándar para la cuantificación de la angiogénesis en la clínica (12–14). El nivel de 

expresión de reguladores de la angiogénesis tumoral tales como VEGF-A, VEGFR-2, -3, 

ANG-1,2, HIF-1α, TGF-β, integrina αVβ3 y MMP-2, -9, entre otros, también se ha usado 

como marcador histológico subrogado de la angiogénesis ya que se ha observado una 

correlación entre la expresión de estos marcadores y la MVD (13). Los protocolos de 

tinción para la evaluación histológica de los marcadores subrogados de la angiogénesis son 

robustos y estandarizados. Sin embargo, la evaluación histológica presenta limitaciones 

tales como la variabilidad entre observadores, y la heterogeneidad espacial y temporal del 

estatus de la angiogénesis tumoral (14).  

A pesar de las limitaciones mencionadas, se ha demostrado el valor pronóstico y 

predictivo de la MVD y el nivel de expresión de VEGF-A en algunos tipos de cáncer (15–
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21). Una alta MVD se ha asociado con un mayor riesgo de metástasis y recurrencia, así 

como un decremento en la sobrevida en cáncer de mama y cerebro (15–17). Un alto nivel 

de expresión de VEGF-A se ha asociado con una menor sobrevida libre de enfermedad en 

cáncer de mama (18), y con una menor sobrevida global en cáncer de mama, pulmón y 

colon (18–20). Algunos estudios han evaluado el valor predictivo de la MVD y el VEGF-

A; en cáncer de pulmón se observó que una alta MVD se asoció con un decremento en el 

volumen tumoral después de un tratamiento de quimioterapia combinado con terapia anti-

angiogénica (21), mientras que una alta MVD se asoció con una mayor sobrevida libre de 

enfermedad en pacientes de cáncer de ovario luego de un tratamiento similar (22); por otro 

lado, un alto nivel de VEGF-A se asoció con un aumento en la recurrencia y un decremento 

en la sobrevida después de terapia adyuvante convencional en cáncer de mama (18).  

La identificación de la angiogénesis durante el desarrollo tumoral tiene implicaciones 

clínicas. Existe evidencia tanto de estudios en pacientes como en modelo animales de que 

el switch angiogénico ocurre durante la etapa premaligna del desarrollo del cáncer, y que 

precede el desarrollo invasivo en todos los precursores estudiados de cáncer sólido (23,24). 

Las lesiones premalignas se caracterizan por desórdenes de proliferación, pérdida de 

uniformidad celular y de organización de la arquitectura. A pesar de la constante 

investigación, aún se desconocen los factores que favorecen la reversibilidad de estas 

lesiones o su progresión a cáncer in situ o cáncer invasivo. Sin embargo, se reconoce que la 

angiogénesis tumoral es esencial para el crecimiento de la masa tumoral, además de que 

favorece la diseminación y colonización de células tumorales metastásicas (10,25). Por lo 

tanto, la caracterización del estatus angiogénico de un tumor, junto con la información 

pronóstica y predictiva que proporciona, podría ayudar en la toma de decisiones sobre el 

manejo y tratamiento de pacientes con cáncer.  

Las terapias anti-angiogénicas han explorado varias estrategias para el control de la 

angiogénesis tumoral, inhibiendo sus mecanismos de regulación a distintos niveles (8). La 

estrategia más explorada ha sido la inhibición de la vía VEGF-A/VEGFR-2,3, bloqueando 

o inhibiendo al ligando o a los receptores mediante el uso de anticuerpos monoclonales 

específicos, receptores solubles, moléculas inhibidoras de la fosforilación del receptor, o 

mediante la inhibición directa de las vías de señalización intracelular. Otro de los objetivos 

de la terapia anti-angiogénica es la normalización de la vasculatura tumoral, la cual se logra 

al estabilizarse las señales pro- y anti-angiogénicas para favorecer el reclutamiento de 

pericitos y el restablecimiento de las uniones entre EC, con el fin de restablecer el flujo 

sanguíneo a un nivel suficiente para permitir una mejor entrega de la quimioterapia o la 

inmunoterapia sistémicas. Actualmente se han aprobado 11 fármacos anti-angiogénicos 

para su uso en pacientes; a pesar de que la mayoría provee una mejor sobrevida libre de 

enfermedad en ciertos tipos de cáncer, ninguno de ellos ha mejorado la sobrevida global en 

los ensayos clínicos (26). Estos hallazgos sugieren que existe una respuesta temporal (no 

sostenida) en el control de la angiogénesis, de modo que no se tiene un impacto real en la 

mejoría de los pacientes. Esta resistencia, escape o evasión al tratamiento angiogénico 

podría deberse a la alta complejidad de los mecanismos de regulación de la angiogénesis 

tumoral, a un microambiente favorable para el mantenimiento de las señales pro-

angiogénicas, o a los mecanismos alternativos de vascularización tumoral que han sido 

descritos en los últimos años (6,27). 

El reto actual en la cuantificación de la angiogénesis y la efectividad de las terapias anti-

angiogénicas se basa en la identificación de los mecanismos alternativos de vascularización 

tumoral, i.e., la vasculogénesis, la cooptación de vasos cercanos, el mimetismo vascular de 



18 

 

las células tumorales, y la diferenciación de células troncales tumorales a EC (28). Se han 

propuesto marcadores histológicos subrogados de la angiogénesis que toman en cuenta 

estos mecanismos alternativos de vascularización tumoral, uno de ellos es el patrón de 

crecimiento histológico (HGP, por sus siglas en inglés), el cual se ha usado para describir 

los diferentes perfiles de vascularización tumoral en hígado, pulmón, y cerebro (14,29,30). 

La ventaja de este marcador sobre la MVD es que permite distinguir entre un tumor 

angiogénico y un tumor no angiogénico (el cual se provee de oxígeno y nutrientes mediante 

los mecanismos alternativos mencionados). La desventaja de este marcador histológico es 

que se requieren muestras amplias de tejido que permitan evaluar las características 

morfológicas de la interfaz entre el tumor y el tejido normal adyacente, lo cual no siempre 

es posible de obtener en la clínica. Adicionalmente, se ha observado que el HGP es 

dinámico, ya que puede cambiar durante el desarrollo tumoral y después de aplicarse un 

tratamiento.  

Una alternativa actual que permitiría superar las limitaciones inherentes a la evaluación 

histológica del HGP y la MVD es el estudio por imagen médica. La imagen médica emplea 

procedimientos mínimamente invasivos para obtener imágenes de las cuales es posible 

extraer información anatómica y funcional del estatus angiogénico tumoral, con la ventaja 

adicional de que se puede obtener información tridimensional y a lo largo del tiempo 

(14,29,31,32). En la siguiente sección se ampliará el tema del uso de la imagen cuantitativa 

en la evaluación clínica y preclínica de la angiogénesis tumoral. 

1.2 Imagen cuantitativa y biomarcadores de imagen en cáncer 

La imagen médica es un componente esencial en las diferentes etapas del manejo clínico 

del cáncer, desde el tamizaje, el diagnóstico y la estadificación, tratamiento y vigilancia, 

hasta el seguimiento (33). El uso de biomarcadores de imagen (BI), adicionales a los 

biomarcadores moleculares, genómicos o histológicos, se ha extendido tanto a la práctica 

clínica como a la investigación oncológica (34).  

Un biomarcador se define como “una característica que es medida como un indicador de 

un proceso biológico normal, de un proceso patológico o es una respuesta a una exposición 

o intervención, incluyendo intervenciones terapéuticas” (34). Los BI son parámetros que se 

cuantifican en una o más modalidades de imagen, y pueden ser variables numéricas 

(cuantitativas) o categóricas (cualitativas). Una de sus características más enriquecedoras es 

que con una misma imagen pueden evaluarse diferentes BI. Algunos BI tienen una 

aplicación rutinaria en la clínica, como la clasificación BI-RADS para el cáncer de mama 

que se obtiene de imágenes mamográficas, mientras que otros se encuentran en vías de 

evaluación en ensayos clínicos (34).  

Para que un BI pueda usarse de manera rutinaria en la clínica debe pasar varias etapas de 

validación: técnica, biológica, clínica, y una evaluación de costo-beneficio (34). En la Tabla 

1.1 se presentan de manera general los requerimientos a evaluar en cada tipo de validación. 

Estas validaciones requieren de estudios preclínicos y clínicos que usualmente involucran 

la participación de varias instituciones de salud, y su objetivo es verificar que el BI es un 

parámetro confiable, reproducible y de utilidad clínica. El impacto de los BI en la medicina 

actual es importante, ya que proporcionan información útil para definir las estrategias de 

manejo y tratamiento de un paciente de acuerdo a su estatus patológico único, lo cual es la 

definición de la medicina personalizada o de precisión. 
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Tabla 1.1 Estudios de validación de biomarcadores de imagen (BI) (34). 

Tipo de 

validación 
Requerimientos a evaluar 

Técnica 

• Relación entre el valor medido y el valor verdadero: deben ser idénticos o 

linealmente dependientes. 

• Sesgo: diferencia sistemática entre el valor medido y el valor verdadero. 

• Precisión o variabilidad: 

o Repetibilidad: Se realizan varias mediciones del BI manteniendo las 

mismas condiciones de adquisición de la imagen y cuantificación. 

o Reproducibilidad: Se realizan varias mediciones del BI variando las 

condiciones de adquisición o cuantificación, en el mismo o diferentes 

sujetos de estudio. 

• Disponibilidad: La obtención del BI debe ser realizable, segura y bien 

tolerada por la población objetivo. 

Biológica Relación entre el BI y algún aspecto de la biología tumoral. 

Clínica 
Relación entre el BI y alguna variable de la evolución de la enfermedad, así 

como evaluación del valor que aporta en la guía de la toma de decisiones. 

Costo-

Beneficio 

El valor agregado de evaluar un BI debe ser mayor que el costo de realizar 

los estudios de imagen correspondientes. 

 

Los BI cuantitativos se obtienen a partir de imágenes cuantitativas. La imagen 

cuantitativa incluye el desarrollo, estandarización, y optimización de los protocolos de 

adquisición de imágenes (anatómica, funcional o molecular), el análisis de datos, los 

métodos de visualización de las imágenes y el reporte de resultados (35). La 

estandarización de estos procesos permite que los BI cuantificados en diferentes centros, 

por diferente personal y con diferentes sistemas de imagen sean comparables. Para asegurar 

la reproducibilidad de los BI, es necesario identificar, cuantificar y minimizar las fuentes de 

variabilidad en cada uno de los procesos mencionados (36). Actualmente, existen grupos de 

investigación dedicados al desarrollo de métodos y guías que lleven a la estandarización de 

estos procesos, tanto para BI que se obtienen mediante modalidades tradicionales de 

imagen como para las recientes aplicaciones de la radiómica y la inteligencia artificial a la 

medicina (34–37).  
A continuación, se describen brevemente los lineamientos de la evaluación del desempeño técnico 

de BI propuestos por la Alianza de Biomarcadores Cuantitativos de Imagen (QIBA, por sus siglas 

en inglés). QIBA es una iniciativa de la Sociedad de Radiólogos de Norteamérica (RSNA, por sus 

siglas en inglés) para establecer consensos que permitan definir, cuantificar y comparar las 

condiciones en las cuales un BI puede ser usado con confianza (35,36). Dichas condiciones 

corresponden a los parámetros para la validación técnica de los BI, definidos en la  

Tabla 1.1: la relación entre el valor medido y el valor verdadero, el sesgo y la 

variabilidad o precisión (repetibilidad y reproducibilidad) del valor medido. 

Idealmente, el valor medido de un BI debe ser idéntico al valor verdadero (36). Es 

posible que en etapas iniciales del desarrollo de un BI no se cumpla esta condición, debido 

principalmente a imperfecciones en la calibración o en los valores de referencia, sin 

embargo, se espera una relación lineal entre ellos. Para evaluar esta relación se adquieren 

imágenes (2 o más réplicas) de un sujeto de estudio que permita cuantificar el valor 

verdadero del BI a evaluar. El valor verdadero se puede cuantificar en un maniquí físico o 

digital validado, o puede provenir de un valor de referencia o gold standard que podría ser 

otro biomarcador previamente validado. Las réplicas pueden ser de sujetos de estudio 
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similares o del mismo sujeto de estudio en diferente posición y se sugiere realizar 

mediciones repetidas del BI en cada imagen réplica (36). Una vez realizadas las mediciones 

del BI, se grafican los valores promedio del BI medido vs. los valores nominales del BI y se 

ajusta un polinomio de 2º orden para evaluar el coeficiente del término de 2º orden. Si este 

coeficiente es diferente de cero de manera estadísticamente significativa (mayor que 0.5, 

por ejemplo), se rechaza la relación lineal y se reporta una curvatura. Si no, se ajusta un 

polinomio de primer orden y si la pendiente está entre 0.95 y 1.05 y R2 > 0.9, se determina 

que la relación entre el valor medido del BI y el valor nominal es lineal y con sesgo 

constante. Si la pendiente se encuentra fuera de este rango, se reporta una relación 

proporcional con un sesgo no constante.  

El sesgo se define como la diferencia entre el valor medido de un BI y el valor verdadero 

o de referencia (36). Para que un BI pueda ser usado como predictor del cambio o 

diferencia de una característica biológica, debe realmente predecir la medición de dicha 

característica y representar su valor verdadero, i.e., el sesgo debe ser cero. El sesgo se 

evalúa de manera visual en gráficas de sesgo vs. valor verdadero y en la gráfica de la 

relación entre el valor medido del BI y su valor verdadero. En esta última, se identifica un 

sesgo igual a cero si la recta ajustada tiene pendiente igual a uno, un sesgo constante si la 

recta ajustada es paralela a una recta con pendiente igual a uno (el sesgo promedio será 

igual a la ordenada al origen), y un sesgo no constante si existe proporcionalidad y la 

pendiente es significativamente diferente de uno. Si el sesgo es constante, se reporta el 

sesgo promedio para el rango del BI evaluado. Si no es constante pero depende del valor 

verdadero, se reporta un promedio ponderado de acuerdo con su varianza (36).  

La repetibilidad y la reproducibilidad son medidas de la precisión o variabilidad de un 

BI. La primera se refiere a la variabilidad del BI cuando se repite una medición bajo las 

mismas condiciones experimentales y en el mismo sujeto de estudio o similares. La 

segunda, a la variabilidad asociada con su uso en condiciones clínicas con factores externos 

que pueden no ser estrictamente controlados, por ejemplo, el uso de diferentes equipos de 

imagen, operadores, algoritmos de reconstrucción o análisis, tipos de pacientes y hospitales 

(36).  

La repetibilidad de un BI está relacionada con la variabilidad de las diferentes 

repeticiones realizadas en un mismo sujeto de estudio (paciente o maniquí), es decir, con la 

varianza intrasujeto 𝜎𝑤
2 (within-subject). La varianza intersujeto 𝜎𝑏

2  (between-subjet), por 

otro lado, está relacionada con la variabilidad biológica de los sujetos de estudio, la cual no 

está relacionada con el desempeño técnico del BI (36). Existen diferentes maneras de 

estimar la repetibilidad; generalmente se evalúa en pruebas de tipo test-retest en pacientes o 

maniquís (dos réplicas), con un lapso de tiempo corto entre pruebas, y se evalúan la 

desviación estándar intrasujeto (wSD), la 𝜎𝑤
2 , el coeficiente de variación intrasujeto (wCV), 

el coeficiente de correlación intraclases (ICC), el coeficiente de repetibilidad (RC) y los 

límites de acuerdo (LOA), definidos en (36). Adicionalmente, se puede evaluar de manera 

visual a partir de una gráfica de wSD vs. valor verdadero. 

La reproducibilidad de un BI está relacionada con la variabilidad de las diferentes 

repeticiones realizadas en un mismo sujeto de estudio (o similares) bajo diferentes 

condiciones. Se puede estimar mediante el coeficiente de reproducibilidad (RDC) o el 

coeficiente de correlación de concordancia (CCC), definidos en (36). Adicionalmente, se 

puede evaluar de manera visual mediante gráficas de dispersión que comparen la 

correlación entre las dos condiciones de medición o mediante gráficas de Bland-Altman, si 



21 

 

es que los datos son pareados; para datos no pareados se recomiendas gráficas de cajas. El 

análisis de la reproducibilidad puede ser simplemente descriptivo, o se pueden diseñar 

pruebas de hipótesis para contrastar las diferentes condiciones de medición y/o algoritmos 

del cálculo de un BI y probar su equivalencia o superioridad. 

La evaluación del desempeño técnico de un BI es esencial para conocer los límites en los 

cuales su medición será confiable. Una vez identificados, es necesario evaluar su 

desempeño para describir el proceso biológico al cual se relaciona, así como su utilidad 

clínica.  

1.2.1 La imagen médica en el estudio de la angiogénesis tumoral 

Se han empleado diversas modalidades de imagen médica para el estudio de la 

angiogénesis (38,39). Cada modalidad proporciona diferente tipo de información que se 

relaciona con las características morfológicas, funcionales o moleculares del estatus 

angiogénico del tumor, como se muestra en la Figura 1.3 (a). La mayoría de las 

modalidades usadas emplean técnicas de imagen basadas en el uso de medios de contraste o 

radiofármacos, aprovechando la aumentada permeabilidad de los vasos angiogénicos, como 

se muestra en la Figura 1.3 (b), y son conocidas como imagen realzada por contraste (CE, 

por sus siglas en inglés), en el primer caso, e imagen molecular, en el segundo.  

 

 
Figura 1.3 Esquema del estudio de la angiogénesis tumoral mediante técnicas de imagen realzada 

por contraste. Izquierda: el uso de medios de contraste permite evaluar características morfológicas, 

moleculares y funcionales del transporte del medio de contraste relacionadas con la densidad de 

microvasos, expresión de marcadores de angiogénesis, permeabilidad y flujo sanguíneo. Derecha: el 

peso molecular del medio de contraste usado determina las características cinéticas de su difusión 

desde el espacio intravascular hacia el espacio extravascular-intersticial, así como su tiempo de 

residencia en cada uno de estos espacios. Modificado de García-Figueiras et al. (38). 

 

Entre las modalidades de imagen clínica que usan técnicas CE se incluyen el ultrasonido 

(US), la mamografía digital (CEDM), la resonancia magnética (MRI), y la tomografía 
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computarizada (CT); mientras que la imagen molecular incluye la imagen de tomografía 

por emisión de positrones (PET) con diferentes radiofármacos, u otras técnicas de imagen 

que emplean medios de contraste dirigidos o marcados. La información morfológica 

obtenida mediante la imagen CE o molecular se refiere a parámetros de la arquitectura 

vascular y podría estar relacionada con la MVD; la información funcional está relacionada 

con los parámetros cinéticos del transporte del medio de contraste o el radiofármaco a 

través de la vasculatura tumoral (permeabilidad y flujo sanguíneo); mientras que la 

información molecular podría reflejar el nivel de expresión de ciertos factores pro- y anti-

angiogénicos. 

Además de proporcionar información morfológica y funcional sobre el estatus 

angiogénico de un tumor, las técnicas de imagen CE y molecular presentan algunas 

ventajas respecto al método tradicional de la cuantificación de la angiogénesis. La 

cuantificación histológica de la MVD provee información sobre la distribución de los vasos 

sanguíneos únicamente en el plano del corte del tejido y no en el volumen total del tumor, 

además de que se evalúa en un único punto temporal. En contraste, las técnicas de imagen 

CE y molecular son capaces de proporcionar información sobre la heterogeneidad espacial 

y temporal de un tumor, ya que permiten obtener imágenes tridimensionales a lo largo del 

desarrollo tumoral. Adicionalmente, si se estandarizan y optimizan los protocolos de 

adquisición y análisis de datos, los parámetros cuantificados en las imágenes podrían usarse 

como BI (34). 

1.2.2 Imagen cuantitativa de rayos X realzada por contraste 

La imagen de rayos X realzada por contraste es una de las técnicas de imagen más 

prometedoras en el panorama de la imagen cuantitativa, ya sea en su modalidad plana o 

bidimensional (como en radiografía convencional o en mamografía) o tridimensional (como 

en CT). Esto es debido principalmente a la relación lineal que existe entre la concentración 

del medio de contraste y la atenuación de los rayos X medida en las imágenes (39). 

Específicamente, la imagen de tomografía realzada por contraste (CE CT) proporciona 

información morfológica y funcional, con una alta resolución espacial, es independiente del 

usuario, y es menos costosa y se encuentra más disponible en la clínica que MRI y PET 

(39).  

La imagen de micro-tomografía computarizada realzada por contraste (CE micro-CT) es 

el equivalente a la imagen CE CT en el escenario preclínico. Un escáner micro-CT está 

basado en los mismos principios físicos que un escáner CT, pero está especialmente 

diseñado para otorgar imágenes con resolución espacial microscópica, aptas para estudios 

de imagen en animales pequeños como ratones y ratas. Del mismo modo que en los CT 

clínicos, la imagen micro-CT es una representación tridimensional de un objeto, es decir, es 

un conjunto formado por rebanadas o cortes, cada uno compuesto por vóxeles cuyo valor 

de intensidad es proporcional a la atenuación lineal de los tejidos en cada vóxel. Las 

unidades de atenuación en imágenes CT o micro-CT se llaman unidades Hounsfield (HU, 

por sus siglas en inglés).  

En la Figura 1.4 se muestra un esquema de la formación de la imagen micro-CT. Los 

rayos X provenientes del tubo atraviesan al sujeto de estudio, colocado en una camilla bajo 

anestesia, y llegan al detector. El detector se encuentra diametralmente opuesto al tubo de 

rayos X y genera una imagen bidimensional del sujeto llamada proyección. Posteriormente, 

el tubo y el detector rotan un cierto ángulo, de manera concéntrica, y el proceso se repite 



23 

 

generando una segunda proyección. Se adquieren varias proyecciones en una rotación 

completa de 360° y, finalmente, el conjunto de proyecciones es procesado 

matemáticamente para obtener una imagen tridimensional del objeto, en un proceso que se 

denomina reconstrucción.  

 

 
Figura 1.4 Esquema de la formación de una imagen micro-CT, modificado de Ayala y Brandan 

(40). 

 

Los medios de contraste que se emplean comúnmente en la clínica están basados en 

yodo (40). Existen otros medios de contraste usados en estudios preclínicos, por ejemplo, 

los liposomas yodados, las nanoemulsiones, las nanopartículas de oro, dendrímeros 

yodados, entre otros. La característica principal de todos ellos es que requieren un material 

altamente atenuador de los rayos X, es decir, un material con alto número atómico (Z). Las 

características de la biodistribución y farmacocinética de los medios de contraste dependen 

de su tamaño de partícula (diámetro hidrodinámico in vivo), peso molecular y de la química 

de su superficie. Estas características también determinan el tipo de técnica de imagen a 

emplear.  

Para la imagen dinámica generalmente se usan medios de contraste clínicos de un bajo 

peso molecular, lo cual permite que el medio de contraste se difunda de manera pasiva 

desde el espacio intravascular hacia el espacio extravascular-intersticial, como se muestra 

en la Figura 1.3 (b), para después ser eliminado rápidamente del organismo mediante la vía 

renal. Para estudios longitudinales (es decir, aquellos en los cuales se adquieren imágenes 

del mismo sujeto de estudio a lo largo del tiempo, i.e., de manera diaria, semanal, mensual, 

etc.) o de larga duración pueden usarse medios de contraste de alto peso molecular, también 

llamados de tipo blood pool, como se muestra en la Figura 1.3 (b), los cuales tienen un 

tiempo de residencia en el torrente sanguíneo mucho mayor que el de los medios de 

contraste clínico y se eliminan por medio del bazo y el hígado. Este tipo de medios de 

contraste se difunden de manera mucho más lenta hacia el espacio extravascular-intersticial 

y se ha observado que tienden a permanecer un mayor tiempo en este espacio en tejido 

tumoral comparado con su tiempo de residencia en los tejidos sanos, a lo cual se ha 

denominado efecto EPR: enhanced permeability and retention effect. Una desventaja de los 
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medios de contraste de tipo blood pool es que son mucho más caros que los medios de 

contraste clínicos y de manera comercial solamente se encuentran disponibles aquellos 

basados en nanopartículas de oro y nanoemulsiones yodadas. Los medios de contraste 

basados en liposomas o dendrímeros yodados no se encuentran disponibles 

comercialmente. Por lo tanto, una alternativa al uso de los medios de contraste de alto peso 

molecular que se ha explorado es la infusión continua de un medio de contraste clínico 

(40).  

La combinación de parámetros radiológicos y clínicos del equipo de rayos X con los que 

se adquiere una imagen definen un protocolo de adquisición, por ejemplo: el kilovoltaje y 

corriente empleados en el tubo de rayos X, el uso de filtros adicionales para modificar la 

energía efectiva del haz generado, el número de proyecciones, la dosis de medio de 

contraste, si la imagen es estática o dinámica, por mencionar algunos. Los protocolos más 

usados en imagen CE CT o CE micro-CT son el estático de una energía (SE, por sus siglas 

en inglés), el estático de energía dual (DE, por sus siglas en inglés), y el dinámico de una 

energía (DCE, por sus siglas en inglés).  

El protocolo de imagen estática SE consiste en adquirir imágenes usando un valor 

definido de kilovoltaje del tubo de rayos X, el cual define un espectro de energía de los 

rayos X emitidos por el tubo. La imagen se puede adquirir después de la inyección del 

medio de contraste, o durante su inyección continua o en bolo. Se pueden adquirir imágenes 

basales, es decir, previas a la inyección del medio de contraste, las cuales pueden usarse 

para cuantificar el realce como la diferencia de HU entre la imagen con contraste y la 

imagen basal (40). Este abordaje requiere alinear las imágenes y después realizar su resta o 

sustracción. La alineación de las imágenes, también llamada registro, consiste en un 

procedimiento matemático mediante el cual las imágenes se alinean, rotándolas o 

desplazándolas, para que las diferentes estructuras en la imagen queden en la misma 

posición. El realce obtenido mediante la resta de imágenes SE es una medida cuantitativa 

de imagen. Otras medidas cuantitativas que pueden obtenerse de las imágenes SE son el 

diámetro y volumen tumoral. Si se usa un medio de contraste con un largo tiempo de 

residencia en la sangre, como los de tipo blood pool, se pueden adquirir imágenes SE en 

estudios longitudinales. La cuantificación del realce en estas imágenes podría usarse para 

describir la cinética de la acumulación del medio de contraste en un tejido (40). 

El protocolo de imagen DE consiste en adquirir imágenes usando dos kilovoltajes, los 

cuales definirán dos espectros de energía de los rayos X. Esta técnica se basa en las 

diferentes propiedades de atenuación que distinguen a los materiales y dependen tanto de la 

composición del material, como de la energía de los rayos X (41). Las energías alta y baja 

que se eligen para formar una imagen DE están, idealmente, alrededor del borde de 

atenuación-K del material usado como medio de contraste. El borde-K varía para cada 

material y define una energía a la cual se da un cambio abrupto en las propiedades de 

atenuación en ese material. Para ilustrar esto, en la Figura 1.5 se muestran las propiedades 

de atenuación (definidas por el coeficiente másico de atenuación) en función de la energía, 

para diferentes materiales: agua, hueso, calcio y yodo.  

El borde-K del yodo está definido en la energía de 33.1 keV (42). Los rayos X con 

energías mayores tienen más probabilidad de ser atenuados (i.e., ser absorbidos y depositar 

su energía) en este material, mientras que aquellos con menor energía tienen menor 

probabilidad de ser atenuados. En la imagen formada, esto se traduce en un mayor o menor 

contraste del material, respectivamente. Mientras mayor sea la probabilidad de atenuación, 
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mayor contraste tendrá un material respecto del fondo que lo rodea, es decir, se verá más 

blanco en la imagen. 

 

 
Figura 1.5 Coeficiente másico de atenuación de materiales relevantes en la formación de imágenes 

DE. Se observan cambios notables en la atenuación alrededor de las energías del borde-K (33.1 

keV) para el yodo. Datos tomados de Hubbell y Seltzer (42). 

 

Existen diferentes métodos matemáticos para obtener las imágenes DE: imagen 

monocromática virtual, imágenes promedio ponderadas, y mapas de descomposición de 

materiales base (43). Los mapas de descomposición de materiales base se obtienen al 

resolver ecuaciones basadas en la atenuación de los materiales presentes en las imágenes de 

alta y baja energía (HE y LE, por sus siglas en inglés, respectivamente). Las imágenes 

virtuales monocromáticas se crean a partir de mapas de distribución y concentración. Las 

imágenes ponderadas se producen mediante la combinación ponderada de los datos de las 

imágenes HE y LE, por ejemplo: 

                                                          DE = HE – αLE,                                                 (1.1) 

donde el factor de ponderación α se elige para reducir el contraste para un material en 

específico en la imagen DE (44), y eliminarlo o desaparecerlo de la imagen combinada. 

El protocolo de imagen DCE tiene aplicaciones clínicas en angiografía y perfusión. La 

angiografía describe el realce del medio de contraste en los vasos grandes, mientras que la 

perfusión se refiere al tránsito de la sangre a nivel de los vasos capilares (45). En estos 

estudios, generalmente se inyecta el medio de contraste en bolo mientras se adquieren las 

imágenes a lo largo del tiempo. Otro enfoque consiste en adquirir las imágenes durante la 

administración continua del medio de contraste. En el primer caso, se tienen datos del 

primer paso o first pass del medio de contraste hacia los tejidos, mientras que en el segundo 

se mantiene un estado de iso-equilibrio o steady-state. Esta diferencia en la administración 

del medio de contraste es importante porque de ella depende el modelo matemático que se 

usará para describir el tránsito del medio de contraste por los diferentes tejidos, y que 

permitirá obtener parámetros vasculares cuantitativos relacionados con el flujo sanguíneo o 

la permeabilidad (40). 
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1.2.3 Calidad de imagen y dosis de radiación 

La calidad de imagen y la dosis de radiación en la adquisición de las imágenes SE, DE y 

DCE son aspectos fundamentales a vigilar. Una imagen médica debe ser de alta calidad 

para cumplir con su propósito de servir al diagnóstico clínico. Para esto, la resolución 

espacial de la imagen debe ser lo suficientemente pequeña (en unidades de longitud) para 

permitir distinguir características o cambios finos que puedan indicar alguna patología. El 

ruido, definido como la varianza en la intensidad de la imagen, debe ser bajo para no 

afectar la visualización de las estructuras anatómicas. Adicionalmente, la imagen debe tener 

un alto contraste, el cual es fácilmente manipulable en imágenes digitales, pero está 

fuertemente ligado a la modalidad de imagen usada. Para cuantificar la calidad de imagen 

se emplean métricas como la razón contraste a ruido (CNR, por sus siglas en inglés), la cual 

relaciona el contraste en una imagen y lo compara con el ruido de modo que a mayor CNR, 

mayor y mejor calidad de imagen (46). La calidad de imagen en CT y micro-CT, en 

general, está fuertemente relacionada con las características del sistema de imagen, así 

como con la dosis de radiación.  

La dosis absorbida de radiación es la energía impartida a los órganos o tejidos del cuerpo 

después de que interactúan con algún tipo de radiación ionizante (47), como los rayos X 

usados para obtener las imágenes CT y micro-CT. La cuantificación de la dosis absorbida 

debida a la adquisición de estas imágenes es importante para determinar el posible efecto 

biológico que podría presentar la materia viva como resultado de la irradiación. Los efectos 

biológicos inducidos por la radiación varían desde aquellos que causan incomodidades 

hasta aquellos que podrían representar daños severos. De manera general, el desarrollo de 

estos efectos depende del tipo de tejido y de la dosis de radiación que recibe. De este modo, 

la cuantificación de la dosis absorbida podría ayudar a evitar un daño a los pacientes o a los 

sujetos de estudio (en investigación preclínica) y limitar los efectos adversos sobre el 

desarrollo tumoral que pudieran introducir errores en la investigación (48).  

La dosis absorbida se puede medir de manera directa o indirecta usando un dosímetro. 

Los dosímetros termoluminiscentes (TLD, por sus siglas en inglés) son ampliamente 

usados para determinar la dosis absorbida y se basan en el proceso físico de la 

termoluminiscencia. Este proceso se caracteriza por la emisión de luz (fluorescencia) que 

presentan ciertos materiales cuando son calentados, después de haber sido expuestos a 

radiación ionizante (47). La respuesta termoluminiscente (TL) se determina a partir del 

análisis de las curvas de brillo de los TLD, las cuales se obtienen siguiendo un protocolo 

dosimétrico estricto. La dosis absorbida se obtiene a partir de una curva de calibración que 

relaciona la respuesta TL con la dosis. Existen diferentes tipos de TLD dependiendo de su 

composición, por ejemplo, los TLD-100 son cristales de fluoruro de litio dopado con 

magnesio y titanio (LiF:Mg,Ti) y los TLD-300 son cristales de fluoruro de calcio dopado 

con tulio (CaF2:Tm).  

En general, un aumento en la intensidad de rayos X en el detector mejorará la calidad de 

la imagen, pero resultará en un aumento en la energía depositada en el sujeto de estudio (es 

decir, aumentará la dosis absorbida); además, podría afectar las propiedades y 

funcionamiento del detector de imagen. Por lo tanto, es indispensable optimizar los 

parámetros de adquisición de imágenes SE, DE y DCE para llegar a un balance entre la 

calidad de la imagen y la dosis. A esta optimización es necesario agregar la estandarización 

de los métodos de reconstrucción y análisis de las imágenes si lo que se busca es obtener 
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imágenes SE, DE y DCE cuantitativas que permitan estimar BI confiables y robustos 

(49,50).  

1.3 Biomarcadores de imagen de rayos X realzada por contraste y su 

relación con la angiogénesis tumoral 

Diversas técnicas de imagen de rayos X realzada por contraste, como la mamografía y 

CT, se han empleado en el estudio de la angiogénesis tumoral. Los BI que se obtienen de 

estas imágenes, y que están relacionados con el tránsito del medio de contraste desde el 

espacio intravascular hacia el espacio extravascular-intersticial, pueden ser de naturaleza 

cualitativa, semi-cuantitativa o cuantitativa (40).  

Los BI cualitativos se basan en observaciones de los cambios en la intensidad de la 

imagen, ya sea en un punto temporal o en una curva de tiempo-intensidad, tiempo-realce o 

tiempo-concentración de yodo en estudios longitudinales o dinámicos. También pueden 

proporcionar información descriptiva de la estructura de los vasos, su distribución en un 

tumor, el comportamiento o tendencia de la curva, entre otros. En la Figura 1.6 (a) se 

muestra una clasificación de la tendencia de las curvas tiempo-realce, de manera similar a 

la interpretación de los patrones temporales en MRI (51). Este tipo de BI se puede obtener 

de imágenes SE, DE o DCE, y son útiles en estudios de pruebas de conceptos; sin embargo, 

su desventaja es que no proveen información sobre los procesos fisiológicos o patológicos 

involucrados en el tránsito del medio de contraste a través de la vasculatura tumoral. 

 

 
Figura 1.6 (a) Clasificación convencional de las curvas tiempo-realce: Tipo 1 se refiere a un realce 

continuo, Tipo 2 representa un realce temprano seguido por una meseta, y Tipo 3 muestra un patrón 

de lavado o wash out. (b) Diagrama de los parámetros semi-cuantitativos que pueden obtenerse de 

las curvas tiempo-realce. Figura modificada de Ayala y Brandan (40). 

 

Los BI semi-cuantitativos se basan en el análisis gráfico de las curvas tiempo-realce, de 

modo que solamente pueden cuantificarse en imágenes DCE o en imágenes SE o DE 

adquiridas en estudios longitudinales (51). El realce se refiere al valor obtenido de la 

diferencia o resta entre la imagen con medio de contraste y la imagen basal (sin medio de 

contraste), y puede medirse en unidades de intensidad en imágenes de rayos X 

convencionales o mamografía, o en HU en las imágenes CT. A su vez, si se usa una función 

de calibración adecuada, el realce puede transformarse en unidades de concentración de 

yodo. Los parámetros semi-cuantitativos incluyen el área bajo la curva, realce máximo o 

pico, tiempo al máximo o pico, tiempo de entrada, tiempo de salida, entre otros, y se 

ilustran en la Figura 1.6 (b). Estos parámetros no son de uso muy común en imagen CE de 
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rayos X, pero pueden servir de entrada para el análisis cinético de los parámetros 

cuantitativos. La desventaja de estos BI es que dependen fuertemente de la manera de 

administrar el medio de contraste, su dosis, el gasto cardiaco del sujeto, entre otros (40). 

Los BI cuantitativos pueden ser medidas puntuales obtenidas de imágenes SE o DE, o 

parámetros obtenidos del análisis cinético de las curvas tiempo-realce durante las diferentes 

fases del transporte del medio de contraste en imágenes DCE o imágenes SE y DE 

adquiridas en estudios longitudinales. Después de la inyección, el medio de contraste se 

distribuye rápidamente por el sistema cardiovascular. Inicialmente estará confinado al 

espacio intravascular y eventualmente llegará a los tejidos por medio del intercambio 

capilar, inundando el espacio extravascular-intersticial. Después de un tiempo de 

residencia, el medio de contraste será excretado por medio de los riñones, o por el hígado o 

bazo, dependiendo de sus características físicas y químicas (40). Los BI cuantitativos 

incluyen: el realce, el volumen de sangre relativo, y los parámetros que se obtienen del 

modelado cinético, como el flujo sanguíneo, el producto área-permeabilidad y las 

fracciones volumétricas, entre otros. 

El realce es el parámetro cuantitativo más sencillo que se puede ser obtener de las 

imágenes de rayos X realzada por contraste (40), y se obtiene de la resta de la imagen basal 

(Ibasal) a la imagen con contraste (IMC), como se muestra a continuación: 

                                                        realce = IMC – Ibasal.                                               (1.2) 

El volumen de sangre relativo (rBV) representa el porcentaje del volumen tumoral que 

corresponde a su vasculatura (40), y puede obtenerse a partir de imágenes de realce o de 

imágenes parametrizadas a unidades de concentración de yodo (CI). Adicionalmente, el 

rBV toma en cuenta el realce o CI de una entrada arterial de referencia (AIF), como la 

aorta, el ventrículo izquierdo o alguna arteria cercana al tumor:  

                                                rBV = 100
Etumor

EAIF
% = 100

CI,tumor
CI,AIF

%.                               (1.3) 

Existen varios modelos matemáticos que se han usado para cuantificar los parámetros 

cinéticos que describen el tránsito del medio de contraste en los tejidos. Cada modelo hace 

diferentes consideraciones sobre los compartimentos matemáticos que componen al 

sistema, así como de las condiciones de transporte entre ellos, lo cual define los diferentes 

parámetros cinéticos que cada modelo puede estimar. Los modelos más usados en el 

análisis cinético de imágenes DCE son el modelo de dos compartimentos y el modelo de 

Patlak (40), y se ilustran en la Figura 1.7. Ambos consideran dos compartimentos, el 

primero es el espacio intravascular (con concentración de Ci y volumen Vi), el cual está 

regido por el flujo sanguíneo (BF, en unidades de ml/min), y el segundo, el extravascular-

intersticial (con concentración de Ce y volumen Ve).  

En el modelo general de dos compartimentos, mostrado en la Figura 1.7 (a), se considera 

un transporte bidireccional gobernado por el producto área-permeabilidad (PS, en unidades 

de 1/min) que está relacionado con el área del endotelio capilar y su permeabilidad (52). En 

el modelo de Patlak se asume un transporte unidireccional del medio de contraste, es decir, 

una transferencia irreversible en un estado de iso-equilibrio en donde no gobierna PS, sino 

Ktrans, como se muestra en la Figura 1.7 (b) (53). Ktrans es la constante de transferencia de 

volumen, y se define como la tasa a la cual el medio de contraste viaja del espacio 

intravascular al extravascular; está íntimamente relacionada con el flujo sanguíneo y la 

fracción de extracción, la cual se refiere a la fracción de partículas del medio de contraste 

que son extraídas hacia el tejido o tumor (51).  
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Figura 1.7 Esquema de los modelos matemáticos más usados en el análisis cinético del tránsito del 

medio de contraste desde el espacio intravascular hacia el espacio extravascular-intersticial. BF, 

flujo sanguíneo; PS, producto área-permeabilidad; Ktrans, constante de transferencia de volumen. 

Figura modificada de Ayala y Brandan (40). 

 

Para cuantificar los parámetros vasculares por medio del análisis cinético, el sistema se 

describe a partir de ecuaciones diferenciales gobernadas por las leyes de conservación de 

masa. En el modelo de Patlak, la concentración total de medio de contraste a un tiempo t en 

el tejido Ct(t) se describe como la suma ponderada de las concentraciones en los dos 

compartimentos del sistema, es decir: 

                                                    Ct(t) = feCe(t) + fiCa(t),                                         (1.4) 

donde Ca(t) es la curva tiempo-realce o tiempo-concentración medida en una entrada 

arterial, i.e., la AIF; Ce(t) es la curva tiempo-realce o tiempo-concentración correspondiente 

al espacio extravascular-intersticial; fe y fi son la fracción de volumen extravascular e 

intravascular, respectivamente, con fi = Vi/Vt y fe = Ve/Vt, Vt  es el volumen del tejido, Vi es 

el volumen en el espacio intravascular y Ve es el volumen en el espacio extravascular (51). 

La ley de conservación de masas para este modelo, asumiendo un flujo unidireccional, 

es: 

                                                      fe
dCe(t)

dt
= KtransCa(t).                                             (1.5) 

Integrando la ecuación 1.5 a un tiempo T, tenemos: 

                                                feCe(t) = Ktrans ∫ Ca(t)dt
T

0
,                                         (1.6) 

sustituyendo la ecuación 1.6 en la ecuación 1.4 y dividiendo por Ca(t), tenemos: 

                                                    Ct(t)

Ca(t)
= Ktrans∫ Ca(t)dt

T
0

Ca(t)
+ fi.                                         (1.7) 

Como se puede observar, la ecuación 1.7 tiene la forma de la ecuación de una recta, 

donde la pendiente es igual a Ktrans y la ordenada al origen es igual a fi = rBV. De este 

modo, un ajuste lineal a las variables X = ∫ Ca(t)dt
T

0
Ca(t)⁄   e Y = Ct(t) Ca(t)⁄  permite la 

cuantificación de rBV y Ktrans. Sin embargo, este ajuste sólo debe realizarse en la zona 

lineal de la gráfica de Patlak (X vs. Y), en la cual se cumple la condición de 

unidireccionalidad o irreversibilidad del flujo (53,54). Es importante tener en cuenta que 

esta condición solamente se cumple durante un cierto período de tiempo después de una 

inyección en bolo de un medio de contraste. En cambio, la fase lineal se mantiene durante 

la administración continua de un medio de contraste, i.e., mediante su infusión. 
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1.3.1 Antecedentes en pacientes 

En la Tabla 1.2 se muestran algunos estudios realizados en pacientes que reflejan el 

grado de variabilidad entre los resultados encontrados al evaluar la asociación entre BI y 

biomarcadores histológicos (BH) de angiogénesis para varios tipos de cáncer y 

modalidades de imagen. En estudios de CEDM se han evaluado principalmente BI semi-

cuantitativos y no se ha encontrado una correlación estadísticamente significativa entre BI y 

BH de angiogénesis evaluados (55,56). En estudios CT, ya sea SE, DE o DCE, se han 

evaluado en su mayoría BI cuantitativos, sin embargo, no se ha encontrado una asociación 

con BH de angiogénesis para todos los tipos de cáncer evaluados, además de que en cada 

estudio se han evaluado diferentes BI (57–61). En otras modalidades de imagen como MRI 

o PET, se han encontrado resultados contradictorios, incluso cuando se evalúa el mismo 

tipo de cáncer (61–64). Una de las posibles explicaciones a esta variabilidad es la diferencia 

en los protocolos de adquisición de las imágenes o en el análisis de los datos en cada 

estudio. En DCE CT y DCE MRI, por ejemplo, la concentración del medio de contraste y la 

dosis son factores fundamentales para la estandarización de los protocolos de imagen (65). 

De igual modo, se ha observado que la duración del estudio de imagen para el análisis DCE 

tiene un impacto sobre la exactitud de los parámetros cinéticos evaluados, al igual que el 

modelo cinético seleccionado para su análisis (66–68). 

 
Tabla 1.2 Asociación entre biomarcadores de imagen (BI) y biomarcadores histológicos (BH) de la 

angiogénesis en pacientes con diferentes tipos de cáncer. 

Tipo de 

cáncer 

Técnica 

de 

imagen 

BI BH 

Asociación 

significativa 

entre BI y BH 

Ref. 

Mama CEDM Realce, tipo de curva MVD (CD34) No (55) 

Mama CEDM Tipo de curva MVD (CD34) No (56) 

Pulmón SE CT Realce VEGF-A Sí (57) 

Pulmón DE CT CI 
MVD (CD105), 

necrosis 
Sí (58) 

Colon DCE CT BF, BV, TTP MVD (CD105) No (59) 

GBM DCE CT BV, PS 
MVD (CD34), 

VEGFR-2 
Sí (BV-MVD) (60) 

GBM DCE CT PS MVD (CD105) Sí (61) 

GBM DCE MRI Ktrans MVD (CD105) Sí (61) 

GBM DCE MRI Ktrans 
VEGF-A, 

MVD (CD34) 

Sí (Ktrans-

VEGF-A) 
(62) 

Mama PET SUV MVD (CD105) Sí (63) 

Mama PET SUV MVD (CD105) No (64) 

GBM, glioblastoma; CEDM, mamografía digital realzada por contraste; SE CT, tomografía 

computarizada de una energía; DE CT, tomografía computarizada de energía dual o espectral; DCE 

CT, tomografía computarizada dinámica o de perfusión, DCE MRI, imagen dinámica de resonancia 

magnética realzada por contraste; PET, tomografía por emisión de positrones; CI, concentración de 

yodo; BF, flujo sanguíneo; BV, volumen de sangre; TTP, tiempo al pico; PS, producto área-

permeabilidad; Ktrans, constante de transferencia de volumen; SUV, valor estandarizado de 

captación; MVD, densidad de microvasos; VEGF-A, factor de crecimiento del endotelio vascular-

A. 
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1.3.2 Antecedentes en modelos animales 

En la Tabla 1.3 se muestran estudios de la asociación entre BI y BH de la angiogénesis 

realizados en modelos animales de varios tipos de cáncer, usando técnicas de imagen de 

rayos X realzada por contraste. En un estudio longitudinal de imágenes planas de rayos X, 

adquiridas con un mastógrafo, se encontró una asociación entre la velocidad del realce y el 

nivel de expresión de VEGFR-2 para un modelo animal de cáncer de mama (69). En 

imágenes 3D de rayos X se han evaluado BI cuantitativos usando equipos micro-CT 

diseñados específicamente para animales pequeños y técnicas SE y DE estáticas (70,71), y 

equipos CT clínicos para evaluar técnicas estáticas SE y DE (72–74) o dinámicas DCE (75–

79). La ventaja que ofrecen los equipos CT clínicos versus los equipos micro-CT es su alta 

resolución temporal, además de que se encuentran más disponibles en los hospitales que los 

micro-CT. Sin embargo, la gran desventaja es que los CT clínicos proveen imágenes con 

resolución espacial del orden de 0.6 mm, comparados con la imagen micro-CT que provee 

imágenes con mejor resolución espacial (del orden de 0.1 mm) (80), como se muestra en la 

Figura 1.8. Esto podría tener un impacto en la exactitud de la cuantificación de los BI, 

principalmente en los estudios DCE en los que se obtiene la AIF a partir de volúmenes de 

interés (VOI) colocados en una arteria, debido tanto al tamaño del VOI como al efecto 

parcial de volumen (81). 

Con respecto a la asociación entre los BI cuantitativos evaluados en la imagen dinámica 

DCE y los BH de angiogénesis, los resultados no son concluyentes. En algunos estudios se 

observó una correlación significativa entre ellos (76,78,79), mientras que en otros 

encontraron una dependencia entre esta asociación y parámetros relacionados con el cálculo 

de los BI, como la ubicación de los VOIs en las diferentes regiones tumorales, el uso de un 

VOI en tumor completo o su cuantificación solamente en regiones con alta captación de 

medio de contraste conocidas como hot spots (75,77). Con respecto a la asociación entre los 

BI cuantitativos evaluados en la imagen estática SE y DE y los BH de angiogénesis, se han 

encontrado correlaciones significativas. Destaca el mayor uso de equipos micro-CT en 

estos estudios, comparado con su uso para técnicas DCE, ya que para este tipo de 

protocolos no se requiere una alta resolución temporal (70,71). También destaca el uso de 

equipos modernos y especializados para la obtención de imágenes con la técnica DE 

(73,74), y el limitado uso de la técnica SE (69,72). 

Los protocolos DCE han sido los más usados para el estudio de la angiogénesis tumoral, 

tanto en pacientes como en modelos animales, como se aprecia en la  

Tabla 1.2 y Tabla 1.3. Sin embargo, como se mencionó anteriormente, requieren de una 

optimización y estandarización, tanto de la adquisición de las imágenes como de los 

parámetros cinéticos usados para su análisis, de modo que los BI obtenidos sean 

reproducibles y de utilidad en la clínica (50,65,68). Los protocolos de imagen estática DE y 

SE son menos dependientes de la resolución temporal del equipo que los DCE, pero de 

igual modo requieren ser optimizados y estandarizados (50). Adicionalmente, la 

implementación de los protocolos DE y DCE requiere de equipos modernos, ya sea de CT 

clínicos o micro-CT, que sean capaces de adquirir las imágenes con suficiente resolución 

espacial y temporal. Otra diferencia importante entre los diferentes protocolos de imagen es 

la dosis de radiación impartida, ya que se ha visto que es más alta en estudios DCE (82,83). 
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Tabla 1.3 Asociación entre biomarcadores de imagen (BI) y biomarcadores histológicos (BH) de la 

angiogénesis en modelos animales de cáncer usando imagen de rayos X realzada por contraste. 

Tipo de cáncer 

(línea celular o 

agente etiológico) 

Técnica de 

imagen 
BI BH 

Asociación 

significativa 

entre BI y BH 

Ref. 

Mama (MAT B 

III) 
CEDM Krealce VEGFR-R Sí (69) 

Ovario (MLS), 

Pulmón (A549) 

DE micro-

CT 
rBV MVD (CD31) Sí (70) 

Pulmón 

(adenovirus) 

DE micro-

CT 
rBV MVD (CD31) Sí (71) 

Cérvix (ME180) SE CT CI MVD (CD31) Sí (72) 

GBM (C6) DE CT A, k, CI MVD (CD105) Sí (73) 

GBM (C6) DE CT A, k, CI 
VEGF-A, HIF-

1α 
Sí (74) 

Mama (FN13762) DCE CT 
BF, BV, MTT, 

PS 
MVD (CD31) 

No (en hot 

spots) 
(75) 

GBM (C6) DCE CT 
BF, BV, MTT, 

PS, TTP 
MVD (CD105) Sí (BF, BV) (76) 

GBM (C6) DCE CT 
BF, BV, MTT, 

PS 
MVD (CD34) 

Sí (BF, BV en 

centro; BF, 

BV, PS en 

periferia) 

(77) 

GBM (C6) DCE CT PS/BV Vasos (α-SMA) Sí (78) 

GBM (C6) DCE CT BF, BV, PS 
Necrosis, 

hipoxia 

Sí (BF, BV-

hipoxia; BV-

necrosis) 

(79) 

GBM, glioblastoma; CEDM, mamografía digital realzada por contraste; SE micro-CT, micro-

tomografía computarizada de una energía; DE micro-CT, micro-CT de energía dual o espectral; DE 

CT, tomografía computarizada de energía dual o espectral; DCE micro-CT, micro-CT dinámico; 

DCE CT, CT dinámico; Krealce, constante de la tasa de realce; rBV, volumen de sangre relativo; A, 

atenuación; k, pendiente de la curva espectral; CI, concentración de yodo; BF, flujo sanguíneo; BV, 

volumen de sangre; MTT, tiempo de tránsito promedio; PS, producto área-permeabilidad; TTP, 

tiempo al pico;  VEGF-A, factor de crecimiento vascular endotelial-A; VEGFR-2, receptor 2 del 

VEGF-A; MVD, densidad de microvasos; HIF-1α, factor inducible de hipoxia-1α. 

 

 
Figura 1.8 Comparación de la imagen CT, micro-CT e histología de un cerebro de rata con un 

glioma desarrollado a partir de la inoculación de células U87MG, modificado de Kirschner et al. 

(80). Se aprecia la diferencia en la resolución espacial de las imágenes CT y micro-CT. 
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En resumen, se ha observado una gran variabilidad en la asociación entre BI y BH de 

angiogénesis tanto en estudios con pacientes como con modelos animales. La causa de esta 

variabilidad podría estar relacionada con la falta de estandarización de la adquisición de las 

imágenes entre los diferentes protocolos y la cuantificación de BI en los diferentes estudios. 

Esta variabilidad compromete la reproducibilidad de los BI de imagen de rayos X realzada 

por contraste y su aplicación en la clínica. Por otro lado, algunos estudios han comparado 

los diferentes BI obtenidos con protocolos SE, DE y DCE en pacientes (82,84,85) y en un 

modelo animal de glioma (83), y encontraron asociaciones entre los BI evaluados con los 

diferentes protocolos pero no se evaluaron los límites de exactitud (sesgo) y precisión de 

los BI. Adicionalmente, en esos estudios no se evaluó la asociación entre BI y BH de 

angiogénesis. Esta comparación es necesaria debido a las ventajas y desventajas técnicas y 

clínicas en la adquisición de cada protocolo de imagen, así como en la cuantificación de los 

diferentes BI.  

Un modelo animal apropiado para un estudio que contemple tales evaluaciones es el 

modelo animal de glioma con células C6, ya que se ha descrito el desarrollo de su 

microvasculatura mediante MRI e histología (86,87), además de que se ha empleado en 

estudios de la angiogénesis tumoral (73,74,76–79). Adicionalmente, el modelo animal de 

glioma con células C6 es el modelo de xenoinjerto más semejante al glioblastoma (GBM) 

humano a nivel de expresión genética e histología (88–91). Con respecto al uso de modelos 

de glioma con células C6 ortotópicos versus subcutáneos, se ha demostrado que ambos 

presentan características histológicas, morfología de microvasos y permeabilidad similares 

(92–94). En este trabajo se usó el modelo subcutáneo debido a que permite una mayor 

facilidad que el modelo ortotópico para la inoculación de las células tumorales, la 

evaluación del volumen tumoral y la resección del tumor para el análisis histológico. 
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2 PLANTEAMIENTO DEL 

PROBLEMA 

La identificación y cuantificación de la angiogénesis en pacientes proporciona 

información pronóstica y predictiva útil en el manejo clínico del cáncer. La imagen 

cuantitativa de rayos X realzada por contraste se ha propuesto como una manera de superar 

las limitaciones inherentes a la cuantificación histológica de la angiogénesis, por medio del 

uso de biomarcadores de imagen (BI). 

La asociación entre los BI de rayos X realzada por contraste y los biomarcadores 

histológicos (BH) de la angiogénesis es altamente variable, probablemente debido a la falta 

de estandarización entre los diferentes protocolos de imagen. Para dilucidar el potencial uso 

de estos BI como descriptores de la angiogénesis tumoral, se requieren estudios 

sistemáticos que involucren tanto la optimización y estandarización de su cuantificación, 

así como la evaluación de su asociación con los BH de angiogénesis. 

2.1 Hipótesis 

Los biomarcadores de imagen cuantitativa de rayos X realzada por contraste obtenidos 

con protocolos estandarizados y optimizados están asociados con los biomarcadores 

histológicos de angiogénesis en el modelo subcutáneo de glioma con células C6. 

2.2 Objetivo general 

Obtener biomarcadores de imagen cuantitativa de rayos X realzada por contraste 

mediante protocolos optimizados y estandarizados y evaluar su correlación con los 

biomarcadores histológicos de angiogénesis en el modelo subcutáneo de glioma con células 

C6. 

2.3 Objetivos específicos 

i. Optimizar tres protocolos de adquisición de imágenes de rayos X realzada por contraste: 

protocolo estático de una energía (SE), protocolo estático de energía dual (DE), y 

protocolo dinámico de una energía (DCE). 

ii. Estandarizar la cuantificación de biomarcadores de imagen SE, DE y DCE. 

iii. Cuantificar los biomarcadores de imagen SE, DE, y DCE del modelo subcutáneo de 

glioma con células C6. 

iv. Cuantificar los biomarcadores histológicos de angiogénesis del modelo subcutáneo de 

glioma con células C6. 

v. Evaluar la correlación entre los biomarcadores histológicos de angiogénesis y los 

biomarcadores de imagen del modelo subcutáneo de glioma con células C6. 
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3 OPTIMIZACIÓN DE LOS 

PROTOCOLOS DE 

ADQUISICIÓN DE IMÁGENES 

3.1 Introducción 

En este capítulo se presenta el desarrollo del primer objetivo específico de este trabajo, 

el cual consistió en optimizar tres protocolos de adquisición de imagen de rayos X realzada 

por el uso de medio de contraste: protocolo estático de una energía (SE), protocolo estático 

de energía dual (DE), y protocolo dinámico de una energía (DCE). La optimización 

consistió en definir los parámetros radiológicos de adquisición que permitieron obtener 

imágenes con alta calidad diagnóstica y con la menor dosis impartida a los sujetos de 

estudio. La Figura 3.1 muestra un esquema del contenido de este capítulo. Se evaluó el 

desempeño del equipo de imagen micro-CT en términos de las características del número 

CT del agua (exactitud, uniformidad y ruido), y de la relación de linealidad entre el número 

CT y la concentración de yodo (CI). Una vez que se verificó el buen funcionamiento del 

equipo, se evaluó la calidad de imagen para varias combinaciones de los parámetros 

radiológicos disponibles en el equipo: kilovoltaje, filtro adicional y corriente. Se midió la 

razón contraste a ruido (CNR, por sus siglas en inglés) en imágenes SE, DE y DCE de 

maniquís yodados, la cual es una métrica clásica de la calidad de imagen y se obtiene del 

cociente entre el contraste de un objeto (respecto del fondo de la imagen) y el ruido. Para 

cada protocolo SE, DE y DCE se eligieron las combinaciones que mostraron los tres 

valores más altos de CNR y se estimó la dosis de radiación impartida por cada 

combinación, usando dosimetría termoluminiscente. Finalmente, se eligieron las 

combinaciones óptimas para cada protocolo usando un factor de mérito que permitió 

identificar las combinaciones con la mayor calidad de imagen y menor dosis.  

 

 
Figura 3.1 Esquema del contenido de este capítulo. 
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3.2 Métodos 

3.2.1 Equipo de imagen 

Se usó el módulo de imagen micro-CT del equipo trimodal PET/SPECT/CT Albira ARS 

(Bruker Corporation, Billerica, MA, USA) para animales pequeños, del Instituto Nacional 

de Cancerología (INCan), México. El tubo de rayos X del equipo es un Apogee 500 

(Oxford Instruments) de tipo haz de cono (cone beam), con un ánodo de tungsteno y un 

filtro adicional de aluminio (Al) de 0.5 mm de espesor. El detector es de panel plano, 

Hamamatsu C7942CA-22, con 2400×2400 pixeles de 50 µm de lado. En la Tabla 3.1 se 

muestran las características generales de este equipo para la adquisición de proyecciones 

(imágenes bidimensionales) o imágenes tomográficas (tridimensionales). 

 
Tabla 3.1 Características generales del equipo de imagen micro-CT Albira ARS. 

Parámetro Valores disponibles 

Kilovoltaje (kV) 30, 35, 40, 45 

Corriente (mA) 0.2, 0.4, 0.5, 0.6, 0.7, 0.8 

Número de proyecciones 120, 180, 250, 400, 600, 1000 

Algoritmo de reconstrucción Retroproyección filtrada (FBP) 

Opciones para la reconstrucción (tamaño de 

matriz y de vóxel cúbico) 

High: 560×560×516, 0.125 mm 

Medium: 280×280×256, 0.250 mm 

Low: 140×140×128, 0.500 mm 

Algoritmo alternativo de reconstrucción 
SIRT 2D: 750×750×657, 0.100 mm 

SIRT 3D: 780×780×650, 0.100 mm 

 

La combinación de los diferentes valores de kilovoltaje y corriente, así como el tiempo 

de exposición y el uso de filtros adicionales, define los espectros generados por el equipo, 

específicamente el número y energía (en kiloelectronvolts, keV) de los rayos X generados. 

Se puede caracterizar un espectro de rayos X por medio de la energía efectiva (Eef) o la 

capa hemirreductura en mm de Al (HVL, por sus siglas en inglés), las cuales definen la 

calidad de haz (46). En la Tabla 3.2 se muestran las diferentes calidades de haz disponibles 

en el micro-CT Albira que se evaluaron en este trabajo; se indican la Eef y la HVL que se 

estimaron a partir de la simulación de los espectros para un tubo de rayos X similar (95), 

atenuados por los diferentes materiales en el camino del haz (aire, aluminio, y en algunos 

casos, un filtro de molibdeno o cobre) (42). En la Tabla 3.2 no se incluyeron los valores 

disponibles de la corriente, ya que ésta tiene efecto únicamente sobre la fluencia (número 

de fotones por unidad de área) y no sobre la calidad del haz. La dosis impartida depende 

linealmente del producto corriente-tiempo de irradiación (mAs). En la Figura 3.2 se 

muestran los espectros de la Tabla 3.2; se graficó la fluencia normalizada por el producto 

mAs en función de la energía de los rayos X. De este modo, tomando en cuenta las ocho 

calidades de haz y las 6 corrientes disponibles, se tienen 48 combinaciones de parámetros 

radiológicos que podrían usarse para obtener imágenes SE, DE y DCE, cada una con 

características de calidad y dosis definidas. 

El número de proyecciones con que se adquieren las imágenes se puede modificar para 

cada combinación de parámetros radiológicos, como se indica en la Tabla 3.1, y también 

tendrá un impacto sobre la calidad de imagen y la dosis. El algoritmo de reconstrucción que 

usa el equipo Albira es el más común para reconstrucción de imágenes micro-CT y tiene 
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tres opciones de resolución (tamaño de matriz y de vóxel), como se muestra en la Tabla 3.1. 

El algoritmo de reconstrucción tiene impacto sobre la calidad de imagen, pero no sobre la 

dosis ya que se trata de un método de post-procesamiento después de que se adquirieron las 

imágenes.  

 
Tabla 3.2 Características generales de los haces de rayos X generados por el equipo de imagen 

micro-CT Albira ARS. 

Calidad de haz kV Filtro adicional Eef (keV) HVL (mm Al) 

Q1 30 - 16.3 0.415 

Q2 30 0.025 mm Mo 16.8 0.453 

Q3 35 - 17.2 0.485 

Q4 40 - 18.1 0.555 

Q5 45 - 18.7 0.618 

Q6 45 0.025 mm Mo 19.4 0.684 

Q7 30 0.025 mm Cu 19.6 0.708 

Q8 45 0.025 mm Cu 23.2 1.132 

Mo, molibdeno; Cu, cobre; kV, kilovoltaje; Eef, energía efectiva; HVL, capa hemirreductora; Al, 

aluminio. 

 

 
Figura 3.2 Simulación de los espectros de rayos X disponibles en el equipo micro-CT Albira ARS. 

Las etiquetas señalan el kilovoltaje y el filtro adicional. 

 

Como parte de este trabajo, se desarrollaron tres métodos alternativos de reconstrucción 

de las imágenes usando el algoritmo iterativo simultáneo SIRT (2D y 3D, como se indica 

en la Tabla 3.1) y el algoritmo de Feldkamp (FDK), implementados en Matlab R2018b 

(The MathWorks Inc., Natick, MA, USA) con el toolbox ASTRA. Se evaluó y comparó el 

efecto de estos algoritmos sobre la calidad de imagen, incluyendo en la comparación al 

algoritmo de retroproyección filtrada (FBP) del equipo, basado en el algoritmo FDK. El 

algoritmo con mejor desempeño fue SIRT 2D; los resultados de esta evaluación se 

reportaron en la tesis de Maestría en Ciencias (Física Médica) de Jorge Patricio Castillo 

López (96,97). El algoritmo SIRT 2D se usó en la reconstrucción de las imágenes micro-

CT en este trabajo, y en algunos casos se incluyeron imágenes reconstruidas con el 

algoritmo FBP (modalidad high, definida en la Tabla 3.1) a modo de comparación.  
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Después de reconstruir las imágenes micro-CT, se calibraron en unidades Hounsfield 

(HU), las cuales están relacionadas con la atenuación de los rayos X en los diferentes 

materiales. Se usó la siguiente expresión para la calibración en HU (46): 

                                                          HU = 1000 (
I−Iagua

Iagua
),                                         (3.1) 

donde Iagua representa el valor promedio de la intensidad (número CT) medida en un 

maniquí de agua, e I es la imagen a calibrar en HU. Existe cierta dependencia entre el valor 

de las HU y la Eef del espectro de rayos X con la cual se adquieren las imágenes, ya que la 

energía determina la atenuación de los rayos X en los diferentes materiales, al igual que la 

composición del material (46). Esto se discute con más detalle en la sección 3.2.6, ya que 

esta dependencia tiene un efecto sobre la linealidad de las HU (98). 

3.2.2 Maniquís 

Para la evaluación de la calidad de imagen y desempeño del equipo micro-CT se usaron 

un maniquí de agua, resinas yodadas, y un maniquí yodado hecho en el laboratorio, como 

se muestra en la Figura 3.3. El maniquí de agua es comúnmente usado para el control de 

calidad en el equipo micro-CT, consiste en un cilindro de acrílico con capacidad para 

almacenar 11 ml de agua. Las resinas yodadas son maniquís validados en términos de la 

concentración de yodo, y son en prismas rectangulares hechos de resinas epóxicas con 

diferentes concentraciones de yodo: 0, 0.5, 1.0 y 3.0 mg I/ml (99). El maniquí de yodo 

construido en el laboratorio consistió en viales con diferentes concentraciones de yodo (0, 

0.5, 1.0, 3.0, 5.0 y 7.0 mg I/ml), para las cuales se mezclaron un medio de contraste clínico 

(Omnipaque 300, GE Healthcare, Wauwatosa, WI, 470 USA) y agua destilada. Los viales 

se cerraron y sellaron para evitar la evaporación del agua, y se sujetó su parte superior a una 

esponja para mantenerlos fijos y flotando en un contenedor lleno de agua destilada.  

 

 
Figura 3.3 Imágenes micro-CT de los maniquís usados para evaluar el desempeño del equipo micro-

CT y la calidad de imagen. Izquierda: vista transversal del maniquí de agua mostrando los 

volúmenes de interés (cuadrados amarillos) en el centro y la periferia del maniquí. Centro: vista 

coronal de las resinas yodadas. Derecha: vista coronal del maniquí yodado. Se observan cortes 

circulares de los viales con diferentes concentraciones de yodo, rodeados de agua. 

3.2.3 Protocolos de imagen de rayos X realzada por contraste 

El protocolo estático de una energía SE consiste en adquirir dos imágenes micro-CT 

(tridimensionales): una basal (sin medio de contraste) y una con medio de contraste, ambas 
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con los mismos parámetros radiológicos y de reconstrucción. Posteriormente, las imágenes 

se registran (100) y se restan de acuerdo con la ecuación 1.2.  

El protocolo estático de energía dual DE consiste en adquirir dos imágenes micro-CT 

(tridimensionales) de los objetos con medio de contraste usando dos calidades de haz: una 

con alta energía (HE) y otra con baja energía (LE). Las imágenes se registran y se restan de 

acuerdo con la ecuación 1.1. El valor del factor de ponderación α se determina de acuerdo 

con el tejido o material que se quiera eliminar de las imágenes (44). 

El protocolo dinámico de una energía DCE consiste en adquirir dos series de imágenes 

planas a lo largo del tiempo: la primera serie de imágenes se adquiere sin medio de 

contraste (basales) y la segunda, con medio de contraste. Posteriormente, las imágenes se 

registran y se restan una a una de acuerdo con la ecuación 1.2. Dado que en esta etapa se 

realizaron experimentos con maniquís, solamente se tomó una imagen en vez de una serie. 

3.2.4 Reducción de artefactos: estabilidad del detector y auto-calibración 

La adquisición de una imagen micro-CT con el equipo Albira puede durar desde 2 hasta 

20 minutos, dependiendo del número de proyecciones que se adquieran. Durante este 

tiempo de adquisición, o a lo largo del día, podrían ocurrir variaciones en la sensibilidad de 

los detectores de imagen entre las diferentes proyecciones, dando lugar a artefactos de tipo 

anillo en las imágenes tomográficas reconstruidas (101). Adicionalmente, si estas 

variaciones ocurren entre imágenes adquiridas en estudios longitudinales tendrían un efecto 

negativo en la exactitud de los BI. Una estrategia para minimizar estas variaciones es 

permitir que el detector de imagen llegue a una temperatura estable (101). Para determinar 

la variación de la intensidad del valor de píxel en las proyecciones con la temperatura del 

detector y el tiempo de adquisición se adquirieron imágenes planas consecutivas de una 

placa de acrílico usando la calidad Q5 de la Tabla 3.2 y 0.8 mA, y se varió el tiempo de 

encendido del equipo en aire acondicionado (18 °C) previo al inicio de adquisición de las 

imágenes. Se determinó que el sistema alcanza la estabilidad después de un período de 3 h 

en aire acondicionado (18 °C). Este resultado se reportó en la tesis de Maestría en Ciencias 

(Física Médica) de Francisco Berumen Murillo (102,103). 

El endurecimiento del haz (es decir, el aumento de la energía efectiva del haz de rayos 

X) y la radiación dispersa también pueden tener un impacto negativo en la exactitud de los 

BI y ocasionar artefactos en la imagen (101,104). Para reducir esto, el equipo Albira 

incluye un filtro de aluminio de 0.5 mm para eliminar los fotones de baja energía e 

incorpora una auto-calibración automática para corregir por el endurecimiento del haz 

(105). El sistema realiza la auto-calibración cuando se adquiere la primera imagen para 

cada protocolo. Se adquieren una imagen plana (sin objeto entre el tubo de rayos X y el 

detector de imagen) y una imagen de ruido electrónico (imagen con el tubo de rayos X 

apagado), y se corrige cada proyección de acuerdo con una expresión determinada por los 

fabricantes del equipo. Una vez adquiridas estas imágenes, se usan para calibrar imágenes 

adquiridas posteriormente con el mismo protocolo de imagen. Sin embargo, para evitar 

artefactos por cambios en la sensibilidad del detector, como se mencionó arriba, es 

recomendable borrar los archivos de calibración antes de adquirir cualquier imagen. Para 

evaluar el buen desempeño de la auto-calibración en las proyecciones, se adquirieron 

imágenes de placas de acrílico de diferente grosor y se cuantificó la variación espacial de la 

intensidad de píxel, usando la calidad Q5 y 0.8 mA. Se encontraron no-uniformidades en las 

imágenes de las placas de acrílico, presumiblemente uniformes, y se corrigió esta no-
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uniformidad agregando una placa de acrílico de 0.5 cm de grosor durante la calibración. 

Esto permitió mejorar la uniformidad de las proyecciones sin incrementar el ruido de 

manera significativa, lo cual es de suma importancia para el protocolo DCE que emplea 

proyecciones. Estos resultados se reportaron en la tesis de Maestría de Francisco Berumen 

(102,103). 

3.2.5 Desempeño del equipo de imagen 

Se evaluaron la exactitud, uniformidad y ruido del número CT del agua para tener una 

referencia del desempeño del equipo micro-CT. Se adquirieron imágenes del maniquí de 

agua y se midió el número CT y su desviación estándar en volúmenes de interés (VOI) 

cúbicos de 3 mm de lado que se colocaron en el centro o periferia del maniquí (4 posiciones 

de la periferia). 

En cuanto a su exactitud, el número CT del agua en el VOI central debe ser cercano a 0 

(su valor por definición, de acuerdo con la ecuación 3.1) (106). Para que el número CT del 

agua se considere uniforme, el promedio de la diferencia entre los valores centrales y 

periféricos debe ser menor que la desviación estándar del VOI central (107). El ruido del 

número CT del agua se define como el promedio de la desviación estándar de todos los 

VOI (107). Se compararon la exactitud, uniformidad y ruido del número CT del agua en 

imágenes reconstruidas con los algoritmos FBP y SIRT 2D. La adquisición de las imágenes 

se realizó con la calidad de haz Q5, 0.8 mA de corriente y 400 proyecciones. 

3.2.6 Linealidad del número CT 

Una de las ventajas de la imagen de rayos X realzada por contraste respecto de otras 

modalidades de imagen es que la intensidad de la señal en la imagen está directamente 

relacionada con las propiedades de atenuación de los rayos X de los tejidos (38). De este 

modo, la imagen de rayos X realzada por contraste provee una interpretación más directa de 

los BI en términos de su significado fisiológico. Sin embargo, también es conocido que esta 

linealidad entre las propiedades de atenuación de los tejidos y la intensidad de la señal en 

HU depende de la calidad de haz evaluada (98). Para calidades de haz blando (bajas Eef y 

HVL), la linealidad se mantiene en el rango de tejido suave (-1000 HU a 1000 HU) pero se 

pierde para tejidos más atenuadores debido al efecto de endurecimiento del haz en estos 

tejidos (98). 

Para verificar la linealidad entre la intensidad de la señal de HU y la concentración de 

yodo (CI) para las calidades de haz evaluadas en este estudio, se adquirieron imágenes de 

las resinas yodadas usando las calidades de haz descritas en la Tabla 3.2, con 0.8 mA y 400 

proyecciones. Se evaluó el valor promedio y desviación estándar de las HU en un VOI 

cúbico de 3 mm de lado, colocado en el centro de las resinas. Se graficó el valor promedio 

de HU en función de la CI para cada calidad de haz y se evaluó la relación entre estos 

parámetros por medio de una regresión lineal. Esta evaluación se realizó para imágenes 

reconstruidas con FBP y SIRT 2D. 

3.2.7 Calidad de imagen 

Se obtuvieron imágenes SE, DE, y DCE del maniquí yodado hecho en el laboratorio 

siguiendo los protocolos descritos en la sección 3.2.3; para el protocolo DE se usó un factor 

de ponderación α que permitió eliminar el agua alrededor de los viales. La calidad de 
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imagen se evaluó con la razón contraste a ruido (CNR) en las imágenes restadas de acuerdo 

con la siguiente expresión (46): 

                                                CNR =
contraste

ruido
=

HUobjeto−HUagua

𝜎𝑎𝑔𝑢𝑎
,                              (3.2) 

donde HUobjeto representa el valor de HU promedio medido en el centro de los viales del 

maniquí yodado, HUagua representa el valor promedio medido en el centro del maniquí y 

que corresponde a agua, y σagua es la desviación estándar de las mediciones de HUagua. Se 

graficó CNR en función de CI para cada combinación evaluada y se seleccionaron las 3 

combinaciones con mayor CNR correspondientes a cada protocolo, para finalmente evaluar 

la dosis impartida por cada uno y posteriormente seleccionar el protocolo óptimo. 

En la Tabla 3.3 se muestran las combinaciones evaluadas para cada protocolo de 

imagen. Estas combinaciones se seleccionaron a partir de estimaciones realizadas de la 

diferencia entre los coeficientes de atenuación del agua y el yodo, usando los espectros de 

la Figura 3.1 y los datos de la Figura 1.5 para las calidades de haz definidas en la Tabla 3.2. 

Los resultados de estas estimaciones se reportaron en la tesis de Maestría de Francisco 

Berumen (102). Las estimaciones permitieron reducir el número de combinaciones a 

evaluar, seleccionando aquellas con la mayor fluencia y mayor diferencia en atenuación.  

 
Tabla 3.3 Combinaciones de las calidades de haz (Q) a emplear para evaluar la calidad de imagen 

en los protocolos SE, DE y DCE. 

Protocolos SE y DCE 

SE = IMC – Ibasal,  DCE = IMC – Ibasal 

Protocolo DE 

DE = HE – αLE 

Q1 (30 kV) HE: Q8 (45 kV + 0.025 mm Cu), LE: Q1 (30 kV) 

Q3 (35 kV) HE: Q6 (45 kV + 0.025 mm Mo), LE: Q1 (30 kV) 

Q4 (40 kV) HE: Q7 (30 kV + 0.025 mm Cu), LE: Q5 (45 kV) 

Q5 (45 kV) HE: Q5 (45 kV), LE: Q2 (30 kV + 0.025 mm Mo) 

Q6 (45 kV + 0.025 mm Mo) HE: Q5 (45 kV), LE: Q1 (30 kV) 

IMC, imagen con medio de contraste; Ibasal, imagen sin medio de contraste; HE, imagen de alta 

energía; LE; imagen de baja energía. 

3.2.8 Dosimetría 

Se estimó la dosis de radiación asociada a los protocolos de imagen con las mayores 

CNR mediante dosimetría termoluminiscente (TL). Se emplearon dos tipos de dosímetros 

TL (TLD-100 y TLD-300), los cuales se irradiaron en el equipo micro-CT del INCan y 

luego se obtuvo la señal TL que, finalmente, fue convertida a dosis absorbida en agua 

(Dagua).  

Para la obtención de la señal TL se usaron métodos previamente establecidos en el 

Laboratorio de dosimetría del Instituto de Física, UNAM, y que se resumen en la Tabla 3.4 

y se describen brevemente a continuación (102,108,109). Los dosímetros se sometieron a 

un tratamiento térmico antes de su irradiación en el micro-CT para borrar las respuestas TL 

anteriores y eliminar ruido térmico y dosis ambiental. Se irradiaron en dos condiciones: en 

aire (los dosímetros se colocaron sobre una cinta adhesiva y estuvieron rodeados de aire) y 

al interior de un maniquí de acrílico (los dosímetros se colocaron entre dos placas de 

acrílico de 1 cm de espesor). Se irradiaron 3 dosímetros por exposición, se usaron las 

calidades de haz y mAs descritas en la Tabla 3.4. Posteriormente, los dosímetros se leyeron 

uno por uno para obtener las curvas de brillo (respuesta TL en función de la temperatura) e 



42 

 

identificar sus diferentes picos. La señal TL para el TLD-100 se definió como STL100, dada 

por: 

                                           STL100
aire o maniquí

= IntP4 + IntP5,                                    (3.3) 

donde IntP4 e IntP5 se refieren a la integral de los picos 4 y 5 de la curva de brillo del 

TLD-100. Para el TLD-300 se determinó la razón de la señal TL de los picos de alta y baja 

temperatura (HLTR, por sus siglas en inglés), definida como: 

                                                    HLTR =
IntP5+IntP6+IntP7

IntP3a+IntP3
,                                        (3.4) 

donde IntP5, IntP6, IntP7, IntP3a e IntP3 son las integrales de los picos 5, 6, 7, 3a y 3, 

respectivamente, de la curva de brillo del TLD-300. 

 
Tabla 3.4 Protocolos dosimétricos establecidos en el Laboratorio de dosimetría del Instituto de 

Física, UNAM, para la medición de la señal termoluminiscente (TL) obtenida con los dosímetros 

TLD-100 y TLD-300 (102,108,109). 

Método TLD-100  TLD-300 

Tratamiento 

térmico 

Horneado a alta temperatura (400 °C) 

durante 1 h, enfriado rápido (20 min) a 

temperatura ambiente (18°C), horneado 

de baja temperatura (100°C) durante 2 h, 

enfriado rápido (20 min) a temperatura 

ambiente (18°C). 

Horneado a alta temperatura (400 °C) 

durante 1 h, enfriado rápido (20 min) a 

temperatura ambiente (18°C). 

Condiciones 

de irradiación 

Los dosímetros se irradiaron 24 h después del tratamiento térmico, en aire o al 

interior del maniquí de acrílico. Calidades y mAs evaluadas: Q1, Q3, Q4, Q5, Q6, 

Q7, y 0.4, 0.6 y 0.8 mAs. 

Lectura de los 

dosímetros 

Los dosímetros se leyeron 24-48 h después de la irradiación con un lector 

Harshaw 3500, con tasa de calentamiento de 8°C/s, una temperatura máxima de 

400 °C, y resolución de 200 canales. 

Análisis de la 

curva de brillo 

Deconvolución en 6 picos con el 

programa CGCD (Harshaw). 

Deconvolución en 7 picos con el 

programa GlowFit. 

Señal TL a 

cuantificar 
𝑆𝑇𝐿100

𝑎𝑖𝑟𝑒 𝑜 𝑚𝑎𝑛𝑖𝑞𝑢í
 (ecuación 3.3) 𝐻𝐿𝑇𝑅 (ecuación 3.4) 

STL, señal TL del dosímetro TLD-100; HLTR, razón de la señal TL de los picos de alta y baja 

temperatura del dosímetro TLD-300. 

 

Usando la dosimetría TL, se determinó Dagua al interior de un maniquí de acrílico de 2 

cm de grosor, el cual se usó para simular la atenuación que se tendría al interior de un 

sujeto de estudio (rata). El primer paso consistió en determinar el factor de calibración (FQ) 

entre la señal TL y el kerma en aire (Kaire) usando los dosímetros TLD-100. Kaire es una 

cantidad dosimétrica relacionada con Dagua y es proporcional al mAs (47). Se irradiaron los 

dosímetros TLD-100 en aire usando el protocolo dosimétrico descrito en la Tabla 3.4 y se 

obtuvo STL100. Se midió Kaire para cada irradiación con una cámara de ionización, se 

graficó STL100 en función de Kaire para cada calidad de haz y se ajustó la ecuación: 

                                                           STL100
aire = βKaire,                                               (3.5) 

la constante de proporcionalidad β se denomina “sensibilidad al kerma”, y está relacionada 

con el factor de calibración de la señal TL en Kaire, denominado FQ: 

                                                               FQ = 1/β.                                                      (3.6) 
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El segundo paso consistió en determinar Eef para las calidades de haz indicadas en la 

Tabla 3.4 usando los dosímetros TLD-300. Se irradiaron los dosímetros en aire y se usó el 

protocolo dosimétrico definido en la Tabla 3.4 para obtener la HLTR para cada calidad de 

haz. Eef se obtuvo a partir de la siguiente ecuación: 

                                                          Eef =
b(a−HLTR)

HLTR−a−1
,                                                  (3.7) 

donde a = -0.302 ± 0.009 y b = -3.75 ± 0.09 fueron determinados en la referencia (108) para 

haces de bajas energías. 

El tercer paso consistió en obtener la curva de calibración entre la señal TL del TLD-100 

y Kaire, en función de Eef obtenida con el TLD-300. Se ajustó la siguiente ecuación a la 

gráfica de FQ vs. Eef: 

                                                 FQ = FQ
0 + Aexp(−Eef/B),                                         (3.8) 

donde FQ
0 , A y B son constantes por determinar. Una vez determinadas estas constantes, la 

ecuación 3.8 servirá para determinar el FQ para cualquier calidad de haz a partir de su Eef y 

de este modo, se podrá determinar Kaire a partir de STL100 con las ecuaciones 3.6 y 3.5. 

Se determinó Dagua al interior del maniquí de acrílico para las calidades de haz con 

mayor CNR (definidas por los resultados de la sección 3.2.7) a partir de la siguiente 

ecuación, considerando la existencia de equilibrio de partícula cargada (47): 

                                      Dagua = Kaire (
μen

ρ
)

agua,Eef

/ (
μen

ρ
)

aire,Eef

,                             (3.9) 

 (
μen

ρ
)

agua,Eef

 y (
μen

ρ
)

aire,Eef

 son los coeficientes másicos de absorción de energía del agua y 

del aire, respectivamente, que dependen de Eef y se obtuvieron de la referencia (42). Se 

midió Eef para las calidades de haz con mayor CNR usando los dosímetros TLD-300 

irradiados dentro del maniquí de acrílico y se usó para estimar los coeficientes másicos de 

absorción y para calcular FQ. Kaire se estimó a partir de FQ y las ecuaciones 3.5 y 3.6, 

considerando una STL100 obtenida al irradiar los dosímetros TLD-100 dentro del maniquí 

de acrílico usando esas mismas calidades de haz. 

Por último, Dagua al interior del maniquí de acrílico se reportó en función de mAs para 

cada calidad de haz. Dado que todas las mediciones con los TLD y la cámara de ionización 

se realizaron a 26 cm de la salida del tubo de rayos X (3 cm por debajo del isocentro), Dagua 

se corrigió por el inverso del cuadrado de la distancia para reportar su valor en el isocentro 

del equipo (102). Es necesario indicar que para la estimación de Eef se eligió el método 

dosimétrico con TLD-300 en vez del método tradicional de la medición de la HVL usando 

la cámara de ionización, debido a que el espacio disponible en el equipo micro-CT no 

permitió tener una geometría de haz angosto, la cual es esencial para la determinación 

correcta de la Eef mediante la HVL (47,102). 

3.2.9 Elección de los protocolos óptimos 

Una vez que se estimaron CNR y Dagua para las combinaciones candidatas, se determinó 

el protocolo óptimo de acuerdo con el siguiente factor de mérito (FOM): 

                                                       FOM = CNR2 Dagua⁄ ,                                          (3.10) 
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el cual combina las características deseables en la imagen médica: alta calidad de imagen y 

la menor dosis de radiación. El FOM se definió de esta manera para que la calidad de 

imagen y la dosis sean comparables, ya que se espera que CNR sea proporcional a la raíz 

cuadrada de Dagua en las imágenes micro-CT (110). 

3.2.10 Análisis estadístico 

Los datos en las tablas se expresaron como promedio ± desviación estándar. Se utilizó 

GraphPad Prism 6 (GraphPad Software, Inc., San Diego, CA, EE. UU.) para realizar los 

análisis estadísticos y regresiones lineales. Las comparaciones se evaluaron con análisis de 

varianza (ANOVA) bidireccional, seguida por la prueba de Bonferroni para comparaciones 

múltiples, o con la prueba t de Student bilateral. Se consideró estadísticamente significativo 

un valor de p < 0.05. 

3.3 Resultados y Discusión de la optimización de los protocolos de 

imagen  

3.3.1 Exactitud, uniformidad y ruido del número CT del agua 

La Tabla 3.5 muestra la evaluación del efecto del algoritmo de reconstrucción sobre la 

exactitud, uniformidad y ruido del número CT del agua en imágenes del maniquí de agua 

adquiridas con la calidad de haz Q5 (45 kV), 0.8 mA y 400 proyecciones, evaluadas en 

volúmenes de interés (VOI) cúbicos de 3 mm de lado. Se observó que el número CT del 

agua en el VOI del centro del maniquí fue similar para los dos métodos de reconstrucción. 

La uniformidad, indicada por el promedio de la diferencia del número CT entre la periferia 

y el centro del maniquí, también fue similar para los dos algoritmos de reconstrucción. Con 

respecto del ruido, se obtuvieron imágenes más ruidosas con el algoritmo iterativo que con 

el método usual de FBP para la calidad de haz evaluada.  

 
Tabla 3.5 Evaluación de la exactitud del número CT del agua, su uniformidad y ruido en imágenes 

del maniquí de agua reconstruidas con dos algoritmos (FBP y SIRT 2D).  

Parámetro FBP SIRT 2D 

No. CT del agua: centro (HU) 2.8 ± 18.9 -1.9 ± 39.1 

No. CT del agua: periferia 1 (HU) 21.7 ± 17.1 16.5 ± 38.3 

No. CT del agua: periferia 2 (HU) 23.3 ± 18.5 15.0 ± 38.3 

No. CT del agua: periferia 3 (HU) 22.0 ± 17.2 18.5 ± 38.9 

No. CT del agua: periferia 4 (HU) 17.8 ± 17.9 15.8 ± 38.2 

Promedio de la diferencia del No. CT en periferia y centro (HU) 18.4 ± 2.3 18.3 ± 1.5 

Ruido (HU) 17.9 ± 0.8 38.6 ± 0.4 

Se evaluaron VOI cúbicos de 3 mm de lado y se reportan promedio ± desviación estándar.  

 

Los valores promedio del número CT del agua en el centro de la imagen fueron menores 

que los valores en periferia, lo cual indicó la presencia de un efecto copa que podría tener 

un impacto negativo no deseado en la cuantificación de los BI si la diferencia es muy 

grande. Sin embargo, esta diferencia fue similar a una desviación estándar del valor del 

centro para FBP (17.8 HU vs. 18.9 HU), y fue menor que una desviación estándar del valor 

del centro para SIRT 2D (18.3 HU vs. 39.1 HU), lo cual sugirió que no es necesario 
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implementar correcciones adicionales por este efecto (107). Los valores promedio del ruido 

en las imágenes micro-CT fueron mayores que los valores usuales para equipos CT 

clínicos, lo cual es esperado dado el menor tamaño de vóxel en los equipos preclínicos 

(106,107). La evaluación rutinaria de estos parámetros es necesaria si se buscan resultados 

cuantitativos robustos ya que aseguran el buen funcionamiento del equipo y permiten 

detectar fallas en caso de que se encuentren valores fuera de los rangos esperados. 

3.3.2 Linealidad del número CT 

La Figura 3.4 muestra las gráficas de atenuación (en HU) en función de la concentración 

de yodo (CI en mg I/ml). La atenuación se evaluó en imágenes de las resinas yodadas 

reconstruidas con dos algoritmos (FBP y SIRT 2D). R2 fue mayor que 0.98 para FBP, y 

varió de 0.94 a 0.99 para SIRT 2D, lo cual indicó que existe una relación lineal entre la 

intensidad de la señal en la imagen (atenuación) y la CI para las calidades de haz evaluadas 

en este estudio. Esta relación lineal implica que, al aumentar la CI, también aumenta la 

atenuación de los rayos X, es decir, se absorben más rayos X a CI altas y se obtienen 

valores altos de HU en las imágenes. La relevancia de este resultado es alta, ya que esta 

relación lineal permitirá cuantificar la CI directamente de las imágenes una vez que se 

determinen las funciones de calibración apropiadas para cada calidad de haz. Este resultado 

era esperado ya que se sabe que la intensidad de la señal en imágenes de rayos X está 

directamente relacionada con las propiedades de atenuación de los tejidos (38). Esta 

linealidad encontrada en las imágenes de rayos X es una ventaja respecto de otros tipos de 

imagen, como por ejemplo de las imágenes de resonancia magnética, en las cuales la 

relación entre CI y la señal en la imagen no es lineal, dificultando así la interpretación 

fisiológica de esta señal (38). 

 

 
Figura 3.4 Gráficas de la atenuación (en HU) medida en imágenes de las resinas yodadas en función 

de la concentración de yodo (CI, en mg de yodo/ml). Se evaluaron diferentes calidades de haz (Q1-

Q8) y dos algoritmos de reconstrucción: (a) FBP y (b) SIRT 2D.  
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3.3.3 Calidad de imagen 

La Figura 3.5 muestra ejemplos de imágenes SE, DE y DCE del maniquí yodado hecho 

en el laboratorio. Para obtener la imagen SE se adquirió primero una imagen basal (Ibasal), 

en la cual los viales del maniquí contenían únicamente agua destilada (sin medio de 

contraste). Posteriormente, se adquirió una imagen en la cual los viales ya tenían diferentes 

CI (0, 0.5, 1, 3, 5 y 7 mg I/ml) y se realizó la resta de acuerdo con la ecuación 1.2. De este 

modo, la imagen obtenida está en términos del realce (definido en la ecuación 1.2). Ambas 

imágenes, Ibasal e IMC, se obtuvieron con la misma calidad de haz (para las calidades 

definidas en la Tabla 3.3) y se reconstruyeron con FBP y SIRT 2D; el ejemplo mostrado en 

la Figura 3.5 (a) corresponde a Q5 y FBP. Puede observarse en la Figura 3.5 (a) que la resta 

enfatiza o aumenta el contraste entre los viales con diferentes CI y el fondo de la imagen 

(agua), además de que los bordes del maniquí desaparecen de la imagen. 

Para obtener la imagen DE se adquirieron dos imágenes del maniquí cuando los viales 

ya tenían las diferentes CI; cada imagen se adquirió con diferentes calidades de haz (de 

acuerdo a las combinaciones definidas en la Tabla 3.3), correspondientes a una alta y baja 

energía (HE y LE, respectivamente). Se usó la ecuación 1.1 para obtener las imágenes DE y 

se consideró el factor de ponderación α correspondiente para eliminar el material del fondo 

en la imagen que, en este caso, fue agua. La manera de obtener el factor de ponderación es 

por medio de la ecuación 1.1, sustituyendo los valores de HE y LE del material a eliminar, 

haciendo DE = 0 y despejando α. El ejemplo mostrado en la Figura 3.5 (b) corresponde a 

HE = Q5, LE = Q1, α = 0.85, y FBP. La imagen DE es similar a la imagen SE, aunque con 

menor contraste. 

Para obtener las imágenes DCE se usó la proyección a 0° de las imágenes crudas (RAW) 

adquiridas con el protocolo SE, tanto para Ibasal como para IMC. En la Figura 3.5 (c) se 

muestra un ejemplo de la imagen DCE para Q5; se puede observar que las imágenes planas 

DCE presentan una mayor complejidad que las imágenes tridimensionales SE y DE, ya que 

aparecen en ellas elementos adicionales como la camilla sobre la cual se colocó el maniquí, 

mientras que en las imágenes reconstruidas SE y DE se pueden analizar cortes coronales, 

sagitales o transversales que excluyan estos elementos. 

En la Figura 3.5 se pudo observar a simple vista que el contraste entre los viales con 

diferentes CI y el fondo del maniquí (agua) aumentó en las imágenes SE, DE y DCE, 

comparadas con las imágenes originales previas a la resta, a pesar de que se nota la 

presencia de ruido en las imágenes restadas. Adicionalmente, el gran aporte de la resta de 

imágenes es la eliminación de las estructuras o componentes del fondo, lo cual podría 

mejorar la utilidad diagnóstica de estas imágenes.  
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Figura 3.5 Ejemplos de imágenes restadas (a) SE, (b) DE y (c) DCE usando el maniquí yodado.  

Las imágenes basal (Ibasal) y con medio de contraste (IMC) se adquirieron con la calidad de haz Q5. 

La imagen de alta energía (HE) se adquirió con la calidad Q5 y la de baja energía (LE), con Q1; se 

usó α = 0.85. Las imágenes en (a) y (b) se adquirieron con 0.8 mA, 400 proyecciones y se 

reconstruyeron con FBP; las imágenes en (c) se adquirieron con Q5 y 0.8 mA. Escala de las 

imágenes Ibasal, IMC, HE y LE: -1000 a 1000 HU; SE y DE: -500 a 800 HU; Ibasal e IMC en (c): 0 a 

6000 unidades arbitrarias; DCE: 500 a 800 unidades arbitrarias. 
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En la Figura 3.6 se muestra la evaluación cuantitativa de la calidad de imagen (CNR) de 

las imágenes tridimensionales originales, SE y DE del maniquí yodado, reconstruidas con 

FBP y SIRT 2D, y adquiridas con las calidades de haz definidas en la Tabla 3.3; también se 

muestra esta evaluación para las imágenes bidimensionales originales y DCE. Se observó 

que CNR de las imágenes tridimensionales originales fue mayor, en general, que CNR en 

las imágenes SE, para las calidades de haz evaluadas y los dos algoritmos de reconstrucción 

(FBP y SIRT 2D), como se muestra en la Figura 3.6 (a)-(d). Sin embargo, esta diferencia 

fue estadísticamente significativa sólo para una calidad de haz en cada tipo de 

reconstrucción: Q3 en FBP (p = 0.0492), y Q6 en SIRT 2D (p = 0.0448). Esta disminución 

de la calidad de imagen en las imágenes SE se debe a que la mayor desventaja de la resta es 

la amplificación del ruido. Un alto contenido de ruido en las imágenes CT o micro-CT 

podría limitar el desempeño de algoritmos basados en la detección de bordes, como los 

algoritmos de segmentación, y también podría afectar la exactitud de la cuantificación de 

los BI (111,112). Debido a esto, una estrategia que se podría explorar para la disminución 

del ruido en las imágenes restadas es el uso de filtros que, a su vez, permitan conservar las 

características de resolución espacial en las imágenes (113). A pesar del aumento del ruido, 

las imágenes SE del maniquí yodado permitieron distinguir cualitativamente las diferentes 

CI, principalmente debido al aumento del contraste y a la eliminación de las estructuras del 

fondo, como se observó en la Figura 3.5. 

Las imágenes DE no se pueden comparar directamente con las imágenes originales, sin 

embargo, se puede apreciar que presentan un menor CNR, en general, que las imágenes SE, 

como se observa en la Figura 3.6 (c)-(f). Esto probablemente se debe a que la obtención de 

imágenes DE involucra el uso de calidades de haz con menor número de rayos X (i.e., 

fluencia) debido al uso de filtros adicionales (ver Tabla 3.3), lo cual contribuye al aumento 

del ruido en las imágenes (46), aunado a la amplificación del ruido inherente a la resta de 

las imágenes. Adicionalmente, la elección del parámetro de ponderación α para la resta 

tiene un efecto sobre CNR, por lo cual es un parámetro que requiere de optimización y que 

depende principalmente de las características del sujeto o animal de estudio y del tejido que 

se quiera eliminar o borrar de la imagen DE. 

Con respecto a las imágenes bidimensionales originales, se observó que tienen un mayor 

CNR que las imágenes tridimensionales originales (FBP y SIRT 2D), como se observa en 

la Figura 3.6 (a), (b) y (g). Sin embargo, estas diferencias sólo fueron significativas para 

imágenes SIRT 2D adquiridas con las calidades de haz Q1 (p = 0.0480), Q3 (p = 0.0380) y 

Q4 (p = 0.0451). Las diferencias se deben al ruido introducido por el algoritmo de 

reconstrucción de las imágenes tridimensionales. Por otro lado, al comparar CNR en las 

imágenes bidimensionales originales y DCE en la Figura 3.6 (g) y (h), se observó un 

comportamiento similar a lo observado para las imágenes SE (es decir, CNR mayor en las 

imágenes originales que en las DCE) para las calidades Q3 (p = 0.0263) y Q4 (p = 0.0456). 

Para las calidades de haz Q1, Q5 y Q6 se encontró un comportamiento inverso (CNR mayor 

en las imágenes DCE que en las originales), sin embargo, las diferencias no fueron 

estadísticamente significativas.  

Como se observa en la Figura 3.6 (c) y (d), las tres combinaciones con mayor CNR en 

las imágenes SE fueron aquellas que usaron las calidades Q5 (45 kV), Q4 (40 kV) y Q6 (45 

kV + 0.025 mm Mo) para la adquisición de las imágenes Ibasal e IMC. Por lo tanto, estas 

combinaciones son las candidatas para evaluar la dosis impartida por cada una y elegir el 

protocolo óptimo para SE.  
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Figura 3.6 Evaluación de la calidad de imagen mediante la razón contraste-ruido (CNR) en 

imágenes tridimensionales originales reconstruidas con (a) FBP y (b) SIRT 2D, SE reconstruidas 

con (c) FBP y (d) SIRT 2D, DE reconstruidas con (e) FBP y (f) SIRT 2D, e imágenes 

bidimensionales (g) originales y (h) DCE. Las imágenes corresponden al maniquí yodado, y fueron 

adquiridas con las calidades de haz definidas en la Tabla 3.3.  
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Las tres combinaciones con mayor calidad de imagen para el protocolo DE y candidatas 

para evaluar la dosis impartida fueron Q8-Q1, Q6-Q1 y Q5-Q1, como se observa en la Figura 

3.6 (e) y (f). La evaluación de la CNR para el protocolo DCE se muestra en la Figura 3.6 

(h). Se obtuvieron las mismas combinaciones con la mejor CNR que para el protocolo SE, 

lo cual es un reflejo de la linealidad de la señal. La Tabla 3.6 indica las tres calidades de 

haz con mayor CNR para los protocolos SE y DE (para el algoritmo de reconstrucción 

SIRT 2D), y para el protocolo DCE. 

 
Tabla 3.6 Calidades de haz con mayor razón contraste-ruido (CNR) para los protocolos SE y DE 

(para el algoritmo de reconstrucción SIRT 2D), y para el protocolo DCE. 

Protocolo 

de imagen 
Calidad de haz con mayor CNR CNR @ 7 mg I/ml 

SE 

Q5 (45 kV) 6.32 ± 1.41 

Q4 (40 kV) 4.19 ± 1.44 

Q6 (45 kV + 0.025 mm Mo) 4.25 ± 1.48 

DE 

Q6 (45 kV + 0.025 mm Mo) – Q1 (30 kV) 2.34 ± 1.49 

Q8 (45 kV + 0.025 mm Cu) – Q1 (30 kV) 2.22 ± 1.47 

Q5 (45 kV) – Q1 (30 kV) 2.46 ± 1.47 

DCE 

Q5 (45 kV) 22.67 ± 2.24 

Q4 (40 kV) 10.34 ± 1.70 

Q6 (45 kV + 0.025 mm Mo) 14.50 ± 2.39 

3.3.4 Dosis absorbida en agua  

La Tabla 3.7 muestra los resultados de FQ y Eef medidos en aire para las calidades de haz 

definidas en la Tabla 3.4, y que se determinaron con dosímetros TLD-100 y TLD-300, 

respectivamente. Se graficó FQ vs. Eef y se determinaron las constantes de la ecuación 3.8, 

la cual representa la curva de calibración entre la señal TL del TLD-100 y Kaire; el valor 

obtenido de estas constantes fue: F0
Q = 3.11E-09 ± 2.27E-11, A = 41958 ± 1.90E+06 y B = 

0.558 ± 0.771.  

La Tabla 3.8 muestra los valores de las magnitudes físicas requeridas para la estimación 

de Dagua para una única imagen bidimensional, las cuales se obtuvieron a partir de 

dosimetría TL. Los dosímetros (TLD-100 y TLD-300) se colocarons dentro del maniquí de 

acrílico y se irradiaron con las calidades de haz de la Tabla 3.6 (con mayor CNR para los 

protocolos SE, DE y DCE). Eef se determinó a partir de la respuesta TL obtenida con los 

TLD-300 (ecuación 3.7) y se usó para determinar el cociente de los coeficientes másicos de 

atenuación de agua y aire (ecuación 3.9) y para determinar FQ (ecuación 3.8). Kaire (en 

función de mAs y dentro del maniquí de acrílico) se estimó a partir de FQ y la señal TL 

obtenida con los TLD-100 (ecuación 3.5 y 3.6). Dagua (en función de mAs y en el centro del 

maniquí de acrílico) se estimó para las calidades de haz mencionadas (ecuación 3.9) y 

luego se corrigió por el inverso del cuadrado de la distancia para estimar Dagua en el 

isocentro del equipo.  

La Tabla 3.9 muestra los valores de Dagua considerando la adquisición de imágenes 

tridimensionales y bidimensionales (proyecciones). Para las imágenes tridimensionales se 

estimó la carga igual a 320 mAs, considerando 0.8 mA y 400 s de irradiación (1 

proyección/s). Para las imágenes bidimensionales se estimó la carga igual a 0.8 mAs, 

correspondiente a 0.8 mA y 1 s de irradiación, lo cual equivale a Dagua/proyección. En la 
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Tabla 3.9 se observa que las calidades de haz filtradas con Mo y Cu proporcionan dosis 

menores, esto debido a que los filtros atenúan a los rayos X de baja energía que, de no ser 

eliminados, contribuirían a la dosis sin contribuir a la formación de la imagen. 

 

 
Tabla 3.7 Resultados de la dosimetría con TLD-100 para la estimación del factor de calibración (FQ) 

de señal termoluminiscente (STL) a kerma en aire (Kaire), y de la dosimetría con TLD-300 para la 

estimación de la energía efectiva del haz (Eef).  

Calidad de haz FQ (Gy/STL en aire) Eef en aire (keV) 

Q1 (30 kV) 3.82E-09 ± 5.12E-11 17.6 ± 1.3 

Q3 (35 kV) 3.49E-09 ± 2.17E-11 18.4 ± 1.5 

Q4 (40 kV) 3.25E-09 ± 9.25E-12 18.5 ± 1.4 

Q5 (45 kV) 3.18E-09 ± 3.38E-11 19.1 ± 1.5 

Q6 (45 kV + 0.025 mm Mo) 3.06E-09 ± 3.75E-11 20.2 ± 2.8 

Q8 (45 kV + 0.025 mm Cu) 3.13E-09 ± 2.65E-11 21.9 ± 2.3 

 

 
Tabla 3.8 Estimación de la dosis absorbida en agua (Dagua) en el centro del maniquí de acrílico y en 

el isocentro del equipo micro-CT en función de mAs para las calidades de haz con mayor CNR. Los 

valores de Dagua corresponden a una única imagen bidimensional (proyección). 

Calidad de haz 

Kaire/mAs en 

el maniquí 

(mGy/mAs) 

Eef en el 

maniquí 

(keV) 

(
𝛍𝐞𝐧

𝛒
)

𝐚𝐠𝐮𝐚,𝐄𝐞𝐟

(
𝛍𝐞𝐧

𝛒
)

𝐚𝐢𝐫𝐞,𝐄𝐞𝐟

 

Dagua/mAs en 

el maniquí en 

isocentro 

(Gy/mAs) 

Q1 (30 kV) 0.52 ± 0.14 20.0 ± 2.2 1.0258 0.46 ± 0.12 

Q4 (40 kV) 1.14 ± 0.67 19.5 ± 1.6 1.0263 1.02 ± 0.59 

Q5 (45 kV) 1.33 ± 0.24 20.2 ± 1.6 1.0255 1.18 ± 0.21 

Q6 (45 kV + 0.025 mm Mo) 0.74 ± 0.05 27.4 ± 3.0 1.0187 0.65 ± 0.04 

Q8 (45 kV + 0.025 mm Cu) 0.61 ± 0.04 23.1 ± 2.7 1.0225 0.54 ± 0.03 

Kaire, kerma en aire; Eef, energía efectiva; 
μen

ρ
, coeficiente másico de atenuación. 

 

 

Tabla 3.9 Estimación de la dosis absorbida en agua (Dagua) en el centro del maniquí de acrílico y en 

el isocentro del equipo micro-CT para una única imagen tridimensional (320 mAs, 400 

proyecciones) y una única imagen bidimensional (0.8 mAs, 1 proyección). 

Calidad de haz 
Imagen tridimensional 

Dagua (mGy) 

Imagen bidimensional 

(proyección) 

Dagua (mGy) 

Q1 (30 kV) 147 ± 38 0.37 ± 0.10 

Q4 (40 kV) 326 ± 189 0.82 ± 0.47 

Q5 (45 kV) 378 ± 67 0.94 ± 0.17 

Q6 (45 kV + 0.025 mm Mo) 208 ± 13 0.52 ± 0.03 

Q8 (45 kV + 0.025 mm Cu) 173 ± 10 0.43 ± 0.02 
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Durante la evaluación del desempeño del equipo se observó que el tubo de rayos X tardó 

entre 2.5 y 5 s para alcanzar la corriente programada, y permaneció encendido un total de 

100 s para adquirir una imagen plana independiente (no una proyección como parte de una 

imagen tridimensional) (102). Este tiempo fue constante para todas las calidades de haz. 

Dado que el detector solamente requiere 0.5 s para adquirir una imagen, se determinó que 

el tubo de rayos X permaneció innecesariamente encendido 95 s después de haber 

adquirido la imagen, impartiendo una dosis mayor que la requerida para la formación de la 

imagen. Se informó de esta anomalía al ingeniero encargado del mantenimiento del equipo 

por parte del fabricante y en el mantenimiento de noviembre de 2017 hizo los ajustes 

necesarios al software de adquisición para reducir el tiempo de irradiación a 0.5 s para 

imágenes planas independientes. Como parte de las mejoras, se redujo el tiempo de 

adquisición de las proyecciones para imágenes 3D. Originalmente el equipo tardaba 1.5 s 

para adquirir una proyección, y después del ajuste tardaba 1 s por proyección. Esto implicó 

una importante reducción en Dagua, como se muestra en la Figura 3.7, en la cual se compara 

la dosis antes y después del mantenimiento de 2017 para adquisiciones con diferente 

número de proyecciones. El caso mostrado corresponde a 45 kV y 0.8 mA. La reducción de 

Dagua fue significativa para los protocolos con 1000, 600 y 400 proyecciones. 

  

 
Figura 3.7 Dosis en agua (Dagua) para imágenes adquiridas con diferente número de proyecciones, 

antes y después del mantenimiento al equipo micro-CT en noviembre de 2017. * p < 0.05, evaluado 

con ANOVA bidireccional, seguido por prueba de Bonferroni para comparaciones múltiples. 

3.3.5 Elección de los protocolos óptimos 

En la Tabla 3.10 se muestran los valores obtenidos de CNR (para CI = 7 mg I/ml y el 

algoritmo de reconstrucción SIRT 2D), Dagua (medida al interior del maniquí de acrílico y 

en isocentro) y FOM para las combinaciones con mayor CNR identificadas en la sección 

3.3.3 (Tabla 3.6) para los protocolos SE, DE y DCE. Los valores de Dagua reportados en la 

Tabla 3.9 corresponden a una única imagen, mientras que Dagua reportada en la Tabla 3.10 

corresponde a la dosis total para un estudio completo que resulta de adquirir dos imágenes 

en el caso de los protocolos SE (Ibasal e IMC) y DE (HE y LE), y dos series de 180 

imágenes/c.u. (1 proyección/s), en el caso del protocolo DCE, debido a que el tiempo de 

adquisición estándar para estudios en animales con este protocolo es de aproximadamente 3 

min (114). De acuerdo con los resultados de la FOM, los protocolos óptimos para adquirir 

las imágenes de rayos X realzadas por contraste son Q5 (45 kV) para el protocolo SE, la 

combinación Q6-Q1 para DE (correspondiente a HE: 45 kV + 0.025 mm Mo, LE: 30 kV) y 

Q5 (45 kV) para el protocolo DCE, y están indicados en la Tabla 3.10 con el símbolo *. 
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Tabla 3.10 Calidad de imagen (CNR) y dosis absorbida en agua (Dagua) para los mejores protocolos 

SE, DE y DCE. El factor de mérito (FOM) considera el impacto de ambos para estudios completos. 

Calidades de haz 
CNR 

@ 7 mg I/ml 
Dagua (mGy) FOM = CNR2/Dagua 

SE: Q4 4.19 ± 1.44 653 ± 267 0.027 ± 0.022 

SE: Q5* 6.32 ± 1.41 755 ± 95 0.053 ± 0.024* 

SE: Q6 4.25 ± 1.48 416 ± 18 0.043 ± 0.030 

DE: Q5, Q1 2.46 ± 1.47 525 ± 77 0.012 ± 0.014 

DE: Q6, Q1* 2.34 ± 1.49 355 ± 40 0.015 ± 0.020* 

DE: Q8, Q1 2.22 ± 1.47 320 ± 40 0.015 ± 0.021 

DCE: Q4 10.34 ± 1.70 294 ± 120 0.364 ± 0.191 

DCE: Q5* 22.67 ± 2.24 340 ± 43 1.512 ± 0.354* 

DCE: Q6 14.50 ± 2.39 187 ± 8 1.124 ± 0.373 

Los protocolos óptimos se indican con *. 

 

Los valores de Dagua para una única imagen obtenidos en este trabajo (Tabla 3.9) son 

similares a los valores reportados para imágenes micro-CT (alrededor de 300 mGy) (115). 

Los valores de Dagua para estudios completos SE, DE y DCE obtenidos en este trabajo 

(Tabla 3.10) se encuentran dentro de los rangos reportados para estudios longitudinales en 

los que se adquieren varias imágenes, o para estudios dinámicos de perfusión, en los cuales 

la dosis máxima ha sido de 1 Gy (48). Es importante señalar que Dagua estimada para los 

protocolos SE, DE y DCE se encuentra por debajo de la dosis letal LD50/30 para ratones, 

estimada de 5.0 a 7.6 Gy, y que representa la dosis a cuerpo completo necesaria para matar 

al 50% de la población expuesta dentro de los 30 días posteriores a la exposición (116). 

Debe notarse también que la dosis de radiación impartida por estos protocolos puede 

reducirse si se reduce el tiempo total de irradiación (como se hizo evidente en los resultados 

mostrados en la Figura 3.7), el número de proyecciones para la adquisición de las imágenes 

(se consideraron 400 proyecciones en los datos de la Tabla 3.10), o la corriente (se 

consideró una corriente de 0.8 mA).  

3.4 Conclusiones de la optimización de los protocolos de imagen 

Se observó un desempeño adecuado del equipo micro-CT en términos de la exactitud, 

uniformidad y ruido del número CT del agua. Se obtuvieron valores estándares de estos 

parámetros que podrán usarse como control de calidad para evaluar el buen funcionamiento 

del equipo a lo largo del tiempo.  

Se comprobó la relación lineal entre la intensidad en las imágenes y la concentración de 

yodo, lo cual permitirá establecer relaciones directas entre los parámetros medidos en la 

imagen y parámetros fisiológicos de interés en el estudio de la angiogénesis. 

Se mostró de manera cualitativa la habilidad de las imágenes SE, DE y DCE para 

resaltar las diferentes concentraciones de yodo en un maniquí y distinguirlas del fondo de la 

imagen. La evaluación cuantitativa de la calidad de imagen permitió identificar las 

calidades de haz con las que se obtuvieron imágenes con mayor contraste y menor ruido 

para los tres protocolos. 

El uso combinado de dosímetros TLD-100 y TLD-300 permitió estimar la dosis 

absorbida en agua usando un método novedoso y adecuado para la geometría y poca 

disponibilidad de espacio en el equipo micro-CT, basado en la medición de la energía 
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efectiva del haz con TLD-300. Con este método se obtuvo una curva de calibración que 

será útil para estimar la dosis absorbida en agua para cualquier calidad de haz disponible en 

el equipo micro-CT. 

La dosis absorbida en agua estimada para los protocolos SE, DE y DCE se encontró 

dentro de los rangos reportados para estudios de imagen similares en animales, sin 

embargo, es posible disminuirla si se disminuye el tiempo, el número de proyecciones o la 

corriente usados para la adquisición de las imágenes. Un ejemplo de esta optimización fue 

la reducción significativa de la dosis que se logró al disminuir el tiempo de adquisición, 

después de que se realizó el mantenimiento al equipo en respuesta a una anomalía 

observada durante la evaluación de su desempeño. 

Se determinaron los parámetros radiológicos para la adquisición de las imágenes con los 

protocolos SE, DE y DCE que permitieron obtener la mejor calidad de imagen y la menor 

dosis absorbida. 
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4 ESTANDARIZACIÓN DE LA 

CUANTIFICACIÓN DE LOS 

BIOMARCADORES DE IMAGEN 

4.1 Introducción 

En este capítulo se presenta la realización del segundo objetivo específico de este 

trabajo, el cual consistió en estandarizar la cuantificación de biomarcadores de imagen (BI) 

SE, DE y DCE, como se muestra en el esquema de la Figura 4.1. Se usó un grupo piloto del 

modelo subcutáneo de glioma con células C6 para definir los parámetros relativos a la 

adquisición de las imágenes, los cuales tienen un impacto directo en la cuantificación de los 

BI y fueron: el tiempo al cual se adquirieron las imágenes después de que se implantaron 

las células en los animales, y el método de administración del medio de contraste 

radiológico y la dosis de yodo administrada. Con las imágenes adquiridas del grupo piloto 

de animales, se evaluaron aspectos del procesamiento de imágenes relevantes para la 

cuantificación de los BI: se evaluó de manera cualitativa el desempeño de un algoritmo de 

registro de imágenes que se implementó con el objetivo de alinear los tejidos antes de 

realizar la resta; se definieron las funciones de calibración que relacionaron el realce del 

contraste medido en las imágenes restadas y la concentración de yodo (CI); y se definieron 

aspectos importantes para la cuantificación de los BI para los protocolos DE (factor de 

ponderación α para la resta) y DCE (método de Patlak para la cuantificación de los BI). Por 

último, se evaluó el desempeño técnico de CI como un BI mediante la cuantificación de la 

incertidumbre asociada a su medición, en términos del sesgo y precisión (repetibilidad y 

reproducibilidad). 

 

 
Figura 4.1 Esquema del contenido de este capítulo. BI, biomarcador de imagen; CI, concentración 

de yodo. 
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4.2 Métodos 

4.2.1 Modelo subcutáneo de glioma con células C6 

Las células C6 (ATCC, Manasa, VA, USA) fueron proporcionadas por el Dr. Enrique 

Pérez Cárdenas, del Instituto Nacional de Cancerología. Se cultivaron en medio RPMI 1640 

(GIBCO, Thermo Fischer Scientific, Waltham, MA, USA), suplementado con suero fetal 

bovino al 10%, a 37 °C con 5% de CO2. Las células (3×106) se inyectaron de manera 

subcutánea en dos sitios contralaterales del dorso de ratas Wistar macho. Se usaron cuatro 

ratas en un primer grupo de animales (n = 8 tumores, grupo piloto), se cuantificó el 

volumen tumoral a partir de 5 días post-inyección (DPI) de las células C6 y se obtuvieron 

curvas de crecimiento. Se midieron el diámetro mayor (D) y menor (d) de los tumores con 

un vernier digital y se determinó el volumen con la relación: V = πDd2/6. Los animales se 

mantuvieron en un ambiente libre de patógenos y se alimentaron ad libitum con alimento y 

agua esterilizados. Todos los experimentos realizados con animales fueron revisados y 

aprobados por el Comité de Ética e Investigación, así como por el Comité Interno para el 

Cuidado y Uso de Animales de Laboratorio (CICUAL), del Instituto Nacional de 

Cancerología, Ref. (018/051/IBI) (CEI/1294/18). Se realizaron esfuerzos por minimizar el 

sufrimiento animal y reducir el número de animales usados en los experimentos. 

4.2.2 Parámetros clínicos relativos a la adquisición de las imágenes 

El primer parámetro a definir es el tiempo óptimo para la adquisición de las imágenes 

SE, DE y DCE del modelo animal usado, el cual está directamente relacionado con el 

volumen tumoral. El volumen tumoral es un indicador indirecto del desarrollo de la 

microvasculatura en este modelo animal, ya que se ha demostrado que la fase de 

crecimiento tumoral exponencial corresponde con la fase de vascularización angiogénica 

(también llamada fase de mantenimiento), mientras que la fase de adaptación (lag) de las 

células tumorales corresponde con una fase no angiogénica (fase de establecimiento), 

caracterizada por el crecimiento de las células tumorales a lo largo de los vasos existentes 

(117,118). A medida que disminuye el tamaño tumoral se observa también un desarrollo no 

homogéneo de su microvasculatura (fase de regresión). Por lo tanto, al definir el tiempo de 

adquisición de las imágenes a partir del tiempo al cual se observa el volumen máximo, nos 

aseguramos de evaluar a los tumores en la fase angiogénica de su desarrollo. Se caracterizó 

el tiempo de crecimiento y volumen tumoral del grupo piloto del modelo animal de glioma 

con células C6 (n = 8 tumores). Según la experiencia previa con este modelo animal en el 

laboratorio, se recomendó usar 3×106 células esperando que los tumores se desarrollaran en 

un lapso de una semana y crecieran durante un mes, aproximadamente, antes de que la 

respuesta aloinmune de los animales huéspedes causara su regresión (94). Se determinó el 

tiempo óptimo para la adquisición de las imágenes a partir de las curvas de crecimiento 

tumoral, y se eligió el tiempo en el que la mayoría de los tumores del grupo piloto 

mostraron el máximo volumen. 

Los parámetros que restan por definir para la adquisición de las imágenes SE, DE y 

DCE están relacionados con los medios de contraste radiológicos a usar, la manera en que 

se administran y las dosis de yodo usadas en animales. Para los estudios SE y DCE se usó 

un medio de contraste clínico (Omnipaque 300, con concentración de yodo de 300 mg I/ml, 

GE Healthcare, Wauwatosa, WI, USA). Se definió usar este medio de contraste radiológico 

ya que es ampliamente utilizado para pacientes, está disponible de manera comercial y es 
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de bajo costo comparado con otros medios de contraste de uso preclínico. El Omnipaque 

300 está basado en iohexol, un componente monomérico triyodado, no iónico, de baja 

osmolaridad y de bajo peso molecular que se elimina muy rápidamente por vía renal. En los 

estudios con pacientes se administra generalmente en bolo, es decir, se inyecta el volumen 

total en un tiempo corto. Sin embargo, en los estudios con equipos micro-CT con tiempos 

largos de adquisición de imágenes, como es nuestro caso, es complicado técnicamente usar 

la inyección en bolo. Por este motivo, para los protocolos SE y DCE se optó por 

administrar el medio de contraste clínico mediante infusión continua a través de un catéter 

colocado en la vena yugular externa derecha de los animales (119) y usando una bomba de 

infusión (KDS100, KD Scientific Inc., Holliston, MA, USA). La estandarización de este 

procedimiento se presenta en la sección 4.3.2. 

Para el protocolo SE se definió una dosis de yodo de 2.4 mg I/g de peso corporal, de 

acuerdo con reportes de estudios de imagen similares en ratas usando este medio de 

contraste (40,76). Para una rata de 250 g, esta dosis correspondió a un volumen de 

inyección de 2 ml, tomando en cuenta la concentración del medio de contraste clínico 

usado. Este volumen de inyección está por debajo del límite de volumen inyectado 

mediante infusión continua vía intravenosa en ratas (4 ml para una rata de 250 g) (120). 

Antes de cada estudio de imagen se pesó a los animales para calcular el volumen de 

inyección requerido para lograr la dosis establecida y así también definir la velocidad de 

infusión para un estudio de 6.7 min de duración, correspondientes a la adquisición de 400 

proyecciones.  

Para el protocolo DCE se definió una dosis de yodo de 1.2 mg I/g de peso corporal, de 

acuerdo con reportes de estudios de imagen similares en ratas usando este medio de 

contraste (40,76), y considerando la menor duración del tiempo de estudio comparado con 

el estudio SE. Para una rata de 250 g, esta dosis correspondió a un volumen de inyección de 

1 ml. El mayor reto para implementar el estudio DCE en el equipo micro-CT fue el largo 

tiempo de adquisición de las imágenes, por lo cual se optó por usar las proyecciones de un 

estudio programado con el mayor número de ellas (1000 proyecciones). Se adquirieron las 

primeras 180 proyecciones, correspondientes a 3 min de estudio, con una resolución 

temporal alta (1 imagen/s). La duración del estudio (3 min) se definió a partir de reportes en 

estudios similares en ratas (114). Para la adquisición de cada proyección el tubo de rayos X 

giró 0.36°, por lo tanto, las 180 proyecciones adquiridas cubrieron un ángulo de 64.8°. Esto 

quiere decir que entre las imágenes se tuvo un desplazamiento angular que ocasionó el 

enmascaramiento de los tejidos, dificultando su identificación. Para mejorar la 

visualización de estas estructuras se eligió emplear la infusión continua del medio de 

contraste, a pesar de que la alta resolución temporal de la adquisición permitía realizar la 

inyección en bolo. La infusión continua permitió un aumento constante de la CI en los 

tejidos comparada con el alto pico que se alcanzaría con la inyección en bolo, pero que 

sería de muy corta duración (121).  

Para los estudios DE se optó por un medio de contraste preclínico de tipo blood pool, es 

decir, con un tiempo largo de residencia en el torrente sanguíneo. Se eligió este medio de 

contraste en lugar de la infusión continua del medio de contraste clínico debido a que 

ambas imágenes (HE y LE) del protocolo DE deben adquirirse en presencia del medio de 

contraste radiológico para obtener el mayor realce posible. La infusión continua en dos 

imágenes de larga duración implicaría un alto volumen de inyección a los animales (del 

orden de 4 ml en una rata de 250 g, por ejemplo), lo cual está en el límite del volumen de 

inyección permitido en ratas para infusión continua vía intravenosa, y podría ser 
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contraproducente para el bienestar del animal, así como alterar sus parámetros 

hemodinámicos normales (120,122,123).  

El medio de contraste preclínico que se usó para la adquisición de las imágenes DE fue 

Fenestra VC (MediLumine Inc., Montreal, QC, Canada), una emulsión yodada con una 

concentración de yodo de 50 mg I/ml y un tiempo de residencia en sangre de 6 h, de 

acuerdo con el fabricante. Los volúmenes de inyección recomendados por el fabricante son 

de 7.5 a 15 ml/kg para ratas, lo cual equivale a un rango de 1.8 a 3.75 ml para una rata de 

250 g. Estos volúmenes de inyección son altos debido a la baja concentración de yodo en 

este medio de contraste, comparada con la del medio de contraste clínico. Se evaluaron 

cuatro dosis de yodo con Fenestra VC para el protocolo DE, una para cada animal del 

grupo piloto del modelo de glioma: 0.1, 0.2, 0.3 y 0.4 mg I/g de peso corporal; la dosis más 

alta correspondió a un volumen de inyección de 2 ml para una rata de 250 g, justo por 

encima del límite inferior sugerido por el fabricante. Se adquirieron imágenes HE antes y 

después de la inyección lenta (durante 4 min) de Fenestra VC en la vena de la cola de los 

animales durante 4 horas post-inyección. Se cuantificó el realce (ecuación 1.2) en función 

del tiempo para varios órganos de interés, incluyendo los tumores, usando el software libre 

Amide (124). A partir de esos resultados se definieron la dosis de Fenestra VC y el tiempo 

de adquisición de las imágenes HE y LE (posterior a la inyección de este medio de 

contraste) con las cuales se obtuvo el mayor realce en el tumor. 

4.2.3 Registro de imágenes  

Los protocolos SE, DE y DCE involucran la adquisición de dos imágenes (o dos series 

de imágenes) para su resta. La resta de dos imágenes de un mismo objeto requiere que éste 

se encuentre en la misma ubicación espacial en la imagen, es decir, el objeto debe 

permanecer inmóvil. Sin embargo, durante la adquisición de las imágenes de los animales 

los órganos cambian de posición, ya sea por movimientos naturales como la respiración o 

por modificaciones en su posicionamiento entre una imagen y otra; por lo tanto, es 

necesario implementar algoritmos de registro o alineación que reduzcan la incertidumbre en 

el cálculo de los BI. En este trabajo se usó un algoritmo de registro de imágenes 

desarrollado y validado por Evangelidis y Psarakis (100), basado en la transformación afín 

(affine). La transformación afín realiza transformaciones lineales (rotaciones y traslaciones) 

para alinear los puntos de una imagen de origen (source) que corresponden a un mismo 

objeto en la imagen de destino (target). El código para realizar el registro de imágenes está 

basado en Matlab (The MathWorks Inc., Natick, MA, USA) y fue proporcionado por el Dr. 

Jorge Márquez Flores del Instituto de Ciencias Aplicadas y Tecnología (ICAT), UNAM.  

Para evaluar de manera cualitativa el desempeño del algoritmo de registro afín, se 

adquirieron imágenes SE, DE y DCE de los animales del grupo piloto del modelo de 

glioma (un animal por protocolo de imagen), usando los parámetros de administración del 

medio de contraste estandarizados en la sección 4.2.2. Como imágenes destino se usaron las 

imágenes IMC en los protocolos SE y DCE y las imágenes HE en el protocolo DE, y las 

imágenes de origen fueron Ibasal y LE, respectivamente. 

4.2.4 Parametrización de imágenes en concentración de yodo 

Se adquirieron imágenes de las resinas yodadas (descritas en la sección 3.2.2) con los 

protocolos SE, DE y DCE. Las imágenes se reconstruyeron con el algoritmo SIRT 2D, se 
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obtuvieron las imágenes restadas de estas resinas y se realizó un análisis de regresión lineal 

para obtener las funciones de calibración entre el realce en las imágenes restadas y la CI. En 

el caso del protocolo DE, se evaluaron tres valores del factor de ponderación α 

correspondientes al agua, la resina con 0 mg I/ml, y el músculo de los animales, para lo cual 

se evaluó el realce en músculo en las imágenes HE y LE adquiridas en la sección 4.2.3.  

4.2.5 Cuantificación de los biomarcadores en imágenes SE y DE 

Los BI que se cuantificaron en imágenes restadas SE y DE fueron el realce, CI y rBV.  

El realce se obtuvo a partir de la resta de imágenes con las ecuaciones 1.1 y 1.2 para DE y 

SE, respectivamente, y sus unidades son HU. Las imágenes restadas SE y DE se 

convirtieron en CI (en unidades de mg I/ml) usando las funciones de calibración definidas 

de acuerdo con la sección anterior. Se empleó la ecuación 1.3 para cuantificar rBV, 

tomando como AIF la aorta abdominal, ya que es una arteria con un diámetro grande y 

cercana a la zona donde se implantaron las células tumorales a los animales.  

El único factor que queda pendiente por definir en la cuantificación de los BI para estas 

imágenes es el factor de ponderación α para la resta DE. Para definirlo se cuantificaron los 

tres BI (realce, CI y rBV) en músculo, tanto en imágenes SE en un animal (2 tumores) 

como en imágenes DE en otro animal (2 tumores), pero usando los tres valores de α 

mencionados en la sección anterior, es decir, correspondientes a agua, a la resina con 0 mg 

I/ml, y al músculo de los animales. Se compararon los BI al usar los diferentes α y se eligió 

el que proporcionó los valores más cercanos a los obtenidos con la imagen SE, dentro de un 

intervalo de confianza. Se usó el software Amide para el análisis de las imágenes SE y DE 

(124). 

4.2.6 Cuantificación de los biomarcadores en imágenes DCE 

La cuantificación de los BI en imágenes DCE se realizó mediante el análisis gráfico de 

Patlak, descrito en la sección 1.3 y definido por la ecuación 1.7, el cual permite cuantificar 

el rBV y la constante de transferencia de volumen Ktrans. Para realizar este análisis se 

escribió un código en Matlab R2018b (The MathWorks Inc., Natick, MA, USA) que se 

validó con datos publicados en un reporte que proporciona todos los pasos para su 

implementación (54). Después de que se verificó el correcto funcionamiento de este código 

para el cálculo de rBV y Ktrans, se definió el tiempo de integración en el intervalo de 30 a 80 

s de acuerdo a lo recomendado para estudios dinámicos de rayos X en ratas (125), se 

cuantificaron estos biomarcadores en músculo en un animal del grupo piloto del modelo de 

glioma, y se comparó el rBV medido con este análisis y el rBV medido con SE en la 

sección anterior. Se obtuvieron dos series de 180 imágenes de acuerdo con el protocolo 

DCE establecido, se realizó la resta de imágenes y se convirtieron a CI con la función de 

calibración. Posteriormente, se analizaron las imágenes en ImageJ (126) para cuantificar la 

CI en músculo y ventrículo izquierdo, y se graficó la CI en función del tiempo (1 imagen/s) 

para obtener las curvas tiempo-CI. El ventrículo izquierdo se usó como AIF en este caso ya 

que fue más fácilmente identificable en las imágenes planas restadas que la aorta. 

Finalmente, se analizaron estas curvas con el algoritmo de Patlak implementado en Matlab 

y se comparó rBV en músculo cuantificado con este análisis y el obtenido con el protocolo 

SE. 
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4.2.7 Evaluación del desempeño técnico de la concentración de yodo como 

biomarcador de imagen 

La evaluación del desempeño (o validación técnica) de un BI implica evaluar la relación 

entre su valor medido y su valor nominal, sesgo, linealidad, repetibilidad y reproducibilidad 

asociada con su cuantificación (35,36), como se presentó en la sección 1.2. El objetivo de 

esta evaluación es determinar la habilidad del BI para representar a un valor verdadero o 

estándar de referencia sin sesgo y con la mayor precisión. En esta sección se describen los 

métodos que se usaron para evaluar el desempeño de la CI en imágenes SE, DE y DCE de 

las resinas yodadas, las cuales son maniquís validados (99); actualmente, no se cuenta con 

maniquís validados para rBV ni Ktrans, por lo cual no es posible validar estos BI aún. Se 

adquirieron imágenes de las resinas con los tres protocolos de imagen, las imágenes de los 

protocolos SE y DE se reconstruyeron con SIRT 2D, se obtuvieron las imágenes restadas, 

se calibraron en valores de CI y se cuantificó CI por triplicado para cada resina (3 

repeticiones/valor nominal de CI). Se adquirieron 2 veces las imágenes para tener 2 

réplicas/protocolo (diseño experimental tipo test-retest). 

La relación entre el valor medido y nominal de CI se evaluó mediante una gráfica del 

promedio del valor medido en ambas réplicas vs. valor nominal. Se ajustaron polinomios de 

2º y 1er orden a los datos, y se aceptó la linealidad cuando el coeficiente del término de 2º 

orden del polinomio ajustado de 2º orden fue pequeño (β2 < 0.5), y el coeficiente del 

término de 1er orden del polinomio ajustado de 1er orden fue cercano a uno (0.95 < β1 < 

1.05) y R2 > 0.9. Se evaluó también el sesgo a partir del valor de la ordenada al origen y se 

estimó si fue constante (si la recta ajustada era paralela a la recta unidad) o no. 

El sesgo de CI se obtuvo de la diferencia entre el valor medido y el valor nominal. Se 

graficó el sesgo en función de del valor nominal de CI y se determinó el sesgo promedio 

para cada protocolo de imagen, si este fue constante.  

La variabilidad o precisión de CI cuantificada en cada protocolo se estimó a partir de 

métricas de repetibilidad y reproducibilidad. La repetibilidad se evalúo a partir de la 

desviación estándar intra-sujeto (wSD = desviación estándar de las dos réplicas para cada 

valor nominal de CI), el coeficiente de variación intra-sujeto (wCV = wSD/promedio) y el 

coeficiente de repetibilidad (RC = 2.77wSD) (36). No se evaluó el ICC debido a que 

solamente se contó con un sujeto experimental (un maniquí validado de CI).  

Se estimaron intervalos de confianza (IC) del 95% para la CI a partir de Y(1 ± 

1.96wCV), donde Y es el promedio del valor medido de CI, lo cual permitió establecer un 

perfil de variabilidad estilo QIBA para los valores nominales evaluados de CI. El objetivo 

de este perfil es conocer los límites de precisión para mediciones futuras de CI con cada 

protocolo (estudios de tipo transversal). Para mediciones de CI en estudios de tipo 

longitudinal (imágenes adquiridas a lo largo del tiempo), el parámetro RC define los límites 

de acuerdo (LOA = [-RC, +RC]) entre los cuales se encuentra la diferencia mínima 

detectable entre dos mediciones de CI consecutivas con un 95% de confianza (36,37), i.e., 

los LOA sirven para estimar cuando un cambio en mediciones longitudinales de CI 

corresponden a un verdadero cambio biológico y no a un error experimental en la medición 

de CI. 

La reproducibilidad de CI medida con los diferentes protocolos de imagen (considerando 

los otros factores constantes: equipo, operador, analista de las imágenes) se evaluó con la 

correlación de Pearson para cada combinación Protocolo 1 vs. Protocolo 2. Otra métrica 
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para estimar la reproducibilidad es el coeficiente de reproducibilidad (RDC). El RDC se 

estima de manera similar al RC (RDC = 2.77×wSD), sin embargo, la wSD en este caso se 

estima cuando CI de la réplica 1 se cuantifica con el Protocolo 1, y CI de la réplica 2, con el 

Protocolo 2.  

Finalmente, se evaluó la validez del perfil de variabilidad de CI obtenido con las resinas 

yodadas. Para esto, las imágenes restadas SE, DE y DCE del maniquí yodado hecho en el 

laboratorio (obtenidas en la sección 3.3.3) se calibraron en valores de CI y se evaluó si los 

valores medidos en este maniquí estaban dentro de los IC 95% esperados. 

4.2.8 Análisis estadístico 

Se utilizó GraphPad Prism 6 (GraphPad Software, Inc., San Diego, CA, EE. UU.) para 

realizar los análisis estadísticos, evaluar ajustes lineales y polinomiales y correlación de 

Pearson. Las comparaciones se evaluaron con ANOVA bidireccional, seguida por la prueba 

de Bonferroni para comparaciones múltiples. Se consideró estadísticamente significativo un 

valor de p < 0.05. 

4.3 Resultados y Discusión de la estandarización de la 

cuantificación de los BI 

4.3.1 Tiempo óptimo para la adquisición de las imágenes del modelo animal 

La Figura 4.2 muestra las curvas de crecimiento tumoral para el grupo piloto. El 

comportamiento observado de estas curvas fue característico del número de células 

inoculadas (3x106); para cantidades mayores de células (6x106, por ejemplo) se podría 

observar una meseta en estas curvas (127). Se observó que tanto el volumen tumoral como 

el tiempo de desarrollo del tumor dependen del huésped a pesar de que en todos los casos 

se inyectó la misma concentración de células. Se observó también que alrededor de los 14 

DPI se obtuvo el máximo volumen para 5 de los 8 tumores evaluados y un volumen similar 

para los otros 3 tumores (volumen promedio ± desviación estándar = 951.0 ± 290.7 mm3), 

de modo que se eligió este tiempo para la adquisición de las imágenes en estudios 

posteriores con el modelo para evaluar la asociación entre BI y BH de angiogénesis.  

 

 
Figura 4.2 Curvas de crecimiento tumoral para el grupo piloto del modelo subcutáneo de glioma 

con células C6. Se inyectaron 3×106 células en dos flancos contralaterales de cuatro ratas Wistar 

macho y se midió el volumen tumoral a partir de los 5 días post-inyección. 
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4.3.2 Estandarización de la administración del medio de contraste clínico 

A continuación, se describe brevemente el procedimiento que se estandarizó para la 

infusión continua del medio de contraste clínico para los estudios SE y DCE, el cual se 

basó en la cateterización de la vena yugular externa derecha de los animales descrita en la 

referencia (119). Se usó un catéter compuesto por 10 cm de tubo PE10 de grado médico 

(Scientific Commodities Inc., Catálogo: BB31695-PE/1), acoplado a un tubo PE50 de 90 

cm de largo (Scientific Commodities Inc., Catálogo: BB31695-PE/3). Esta longitud fue la 

mínima requerida debido a la longitud de la camilla del equipo de imagen.  

Durante la cirugía, se mantuvo al animal bajo anestesia con isoflurano (3-4% en 100% 

de oxígeno). Una vez anestesiado, se rasuró y limpió el área anterior del cuello y se le 

colocó en posición supina sobre la mesa de cirugía (encima de una placa térmica cubierta 

con papel absorbente), fijando sus patas a la mesa, como se puede ver en la Figura 4.3 (a). 

Se realizó una pequeña incisión sobre la piel con el bisturí, 2 cm a la derecha de la línea 

media del cuello y a la altura de la clavícula. Con una pinza hemostática, se disectó el 

músculo hasta encontrar la vena yugular. Se expuso la vena usando una pinza y se retiró la 

capa de tejido conjuntivo que la cubría. Se colocaron dos ataduras de hilo de seda sueltas 

alrededor de la vena, una en el extremo craneal y otra en el caudal. Con una tijera para 

microcirugía se hizo un corte en la parte central de la longitud expuesta de la vena y se 

introdujo el catéter con ayuda de pinzas. Una vez que el catéter se colocó dentro de la vena 

(1.5 cm, aproximadamente), se aseguraron ambas ataduras para fijarlo. Se cerró la incisión 

con los puntos necesarios y se fijó el catéter al hombro del animal con cinta adhesiva. 

 

 
Figura 4.3 (a) Preparación del animal para la cirugía de cateterización previa a la adquisición de 

imágenes SE y DCE. (b) Inserción del catéter heparinizado en la vena yugular externa derecha del 

animal. (c) Después de la cirugía, se colocó al animal en la camilla para iniciar el estudio de 

imagen. (d) La bomba de infusión se colocó sobre el riel de la camilla. (e) Vista del equipo 

PET/SPECT/CT Albira ARS usado para la adquisición de las imágenes de rayos X realzadas por 

contraste en este trabajo. Se indican la posición de la camilla y la zona de irradiación. 

 

En la Figura 4.3 (a) se muestra la preparación del animal para la cirugía y en la Figura 

4.3 (b), la inserción del catéter heparinizado en la vena yugular externa derecha. Las marcas 

azules en el catéter corresponden a las longitudes de 1 cm y 1.5 cm y sirvieron de guía para 

insertar la longitud correcta del catéter y no dañar al animal. En la Figura 4.3 (c) se muestra 

al animal colocado sobre la camilla del equipo de imagen, posterior a la cirugía de 

cateterización y listo para iniciar la adquisición de las imágenes. En la Figura 4.3 (d) se 
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aprecia que la camilla junto con el animal ha avanzado a la posición de irradiación dentro 

del equipo blindado (a la izquierda de la entrada triangular) y en su lugar ha quedado 

colocada la bomba de infusión. La bomba de infusión ya contiene la jeringa con la dosis de 

yodo adecuada para este animal y ya se programó la velocidad de infusión adecuada para la 

duración del estudio. La adquisición de las imágenes Ibasal (sin medio de contraste) e IMC 

(durante la infusión continua del medio de contraste) se programó de manera consecutiva 

en el equipo, con solo 20-25 segundos de diferencia entre ellas. Es decir, es en este lapso de 

20 s entre imágenes cuando se debe manipular la bomba de infusión para iniciar la infusión 

continua del medio de contraste. Por esta razón fue necesario que la longitud del catéter 

fuera larga (1 m, aproximadamente), para permitir la operación de la bomba de infusión 

desde fuera del área de irradiación del equipo, lo cual es sumamente importante desde el 

punto de vista de la seguridad radiológica para evitar la exposición y dosis de radiación 

innecesarias a los operadores del equipo. La Figura 4.3 (e) muestra una vista del equipo, en 

la cual se aprecia la camilla (con la ventana cerrada) y se indica la ubicación del área de 

irradiación dentro de la carcasa blindada del equipo. 

4.3.3 Determinación de la dosis de medio de contraste preclínico 

Para determinar la dosis de yodo con el medio de contraste Fenestra VC para el 

protocolo DE, se evaluaron cuatro dosis de yodo en el grupo piloto de animales y se 

adquirieron imágenes HE antes y después de la inyección del medio de contraste. En la 

Figura 4.4 se muestra la evaluación del realce en varios VOI, entre ellos bazo, hígado, 

músculo, riñón, aorta abdominal y la periferia tumoral. Se observó un alto realce en hígado 

y bazo, con realces mayores para las dosis de 0.3 y 0.4 mg I/g de peso. En músculo y riñón 

prácticamente no se observaron cambios, considerando la desviación estándar mostrada en 

las gráficas. En aorta y periferia tumoral se observó un alto realce a los 10 min post-

inyección, y en la periferia tumoral este realce se mantuvo durante el tiempo evaluado. De 

acuerdo con estos resultados, se seleccionó la dosis de 0.4 mg I/g de peso corporal para el 

protocolo DE. Esta dosis equivale a la dosis mínima de este medio de contraste para ratas 

recomendada por el fabricante; el volumen de inyección correspondiente se encuentra por 

debajo del límite para la infusión continua de sustancias vía intravenosa en ratas, lo cual 

favorece el bienestar de los animales y evita la perturbación de sus parámetros 

hemodinámicos (122,123). 

En la Tabla 4.1 se resumen los procedimientos y parámetros necesarios para la 

adquisición de imágenes de rayos X realzadas por contraste con los protocolos SE, DE y 

DCE. Estos procedimientos y parámetros fueron el resultado tanto de la optimización de los 

parámetros radiológicos que se presentó en el Capítulo 3, como de la estandarización que se 

presentó en esta sección. Las dos imágenes requeridas en cada protocolo se programaron de 

manera consecutiva para facilitar la alineación de las estructuras entre una imagen y otra, 

tomando en cuenta que se realizó la resta entre ellas. Esto permitió un lapso de 20-25 s 

entre el fin de la adquisición de la primera imagen y el inicio de la segunda. Para los 

protocolos SE y DCE, en ese lapso debe iniciarse la operación de la bomba de infusión; 

mientras que en el protocolo DE, en ese lapso debe retirarse el filtro de molibdeno que se 

colocó a la salida del tubo de rayos X al inicio (como preparación previa a la adquisición de 

la primera imagen). Como se puede apreciar en la Tabla 4.1, se requiere de una adecuada 

coordinación y organización para que la adquisición de las imágenes con estos protocolos 

sea exitosa. 
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Figura 4.4 Evaluación del realce en función del tiempo post-inyección del medio de contraste 

preclínico Fenestra VC para cuatro dosis de yodo diferentes. El realce se cuantificó en: (a) bazo, (b) 

músculo, (c) aorta abdominal, (d) hígado, (e) riñón y (f) periferia tumoral. 

    
Tabla 4.1 Procedimientos y parámetros optimizados y estandarizados para la adquisición de 

imágenes de rayos X realzadas por contraste con los protocolos SE, DE y DCE. 

Procedimiento SE DE DCE 

Previo a la 

imagen 1 

Cateterizar la vena 

yugular externa 

derecha del animal. 

Programar la 

inyección en la 

bomba de infusión. 

Inyectar el medio de 

contraste 10 min antes: 

0.4 mg I/g, Fenestra VC. 

Colocar el filtro de Mo a 

la salida del tubo de 

rayos X. 

Cateterizar la vena 

yugular externa derecha 

del animal. 

Programar la inyección 

en la bomba de 

infusión. 

Imagen 1 

Basal: 45 kV, 0.8 

mA, 400 

proyecciones 

HE: 45 kV + 0.025 mm 

Mo, 0.8 mA, 250 

proyecciones 

Basal: serie de 180 

imágenes, 45 kV, 0.8 

mA, 1000 proyecciones 

Lapso de 20 s 

previo a la 

imagen 2 

Iniciar infusión 

continua: 2.4 mg I/g, 

Omnipaque 300 

Remover el filtro de Mo 

antes de que inicie la 

siguiente adquisición 

Iniciar infusión 

continua: 1.2 mg I/ml, 

Omnipaque 300 

Imagen 2 
MC: 45 kV, 0.8 mA, 

400 proyecciones 

LE: 30 kV, 0.8 mA, 250 

proyecciones 

MC: serie de 180 

imágenes, 45 kV, 0.8 

mA, 1000 proyecciones. 

Finalización del 

estudio 

Apagar bomba de 

infusión. Removerla 

del riel de la camilla. 

 

Apagar bomba de 

infusión. Removerla del 

riel de la camilla. 

4.3.4 Registro y resta de las imágenes 

La evaluación cualitativa del desempeño del algoritmo de registro en imágenes SE, DE y 

DCE del grupo piloto del modelo animal, adquiridas con los protocolos optimizados y 

estandarizados de la Tabla 4.1, se muestra en Figura 4.5, Figura 4.6 y Figura 4.7. Se 

observó que el registro tuvo un mayor impacto en las imágenes DCE que en las SE y DE ya 
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que las primeras son imágenes bidimensionales (con muchas estructuras superpuestas) y se 

adquieren con una alta resolución temporal (1 imagen/s), de modo que la respiración y el 

latido cardiaco pueden ocasionar artefactos en las imágenes restadas si no se realiza el 

registro.  

En la Figura 4.5 se muestran los resultados de esta evaluación para dos tiempos de 

adquisición de las imágenes DCE: al inicio del estudio e inicio de la inyección del medio de 

contraste (t = 0 s), y durante la inyección continua del medio de contraste (t = 15 s). Se 

observó que se eliminaron varias estructuras óseas en las imágenes DCE restadas y 

registradas, lo cual mostró el buen desempeño del algoritmo de registro usado. Las flechas 

amarillas en la Figura 4.5 indican la vena yugular derecha donde se realizó la infusión 

continua del medio de contraste y que se ilumina de blanco en las imágenes restadas, 

indicando la acumulación del medio de contraste.  

 

 
Figura 4.5 Evaluación cualitativa del desempeño del algoritmo afín para el registro de las imágenes 

basal (Ibasal) y con medio de contraste (IMC) previo a la resta DCE. Panel superior: imágenes 

adquiridas al inicio del estudio (t = 0 s). Panel inferior: imágenes adquiridas durante la infusión 

continua del medio de contraste. Las flechas amarillas indican la vena yugular derecha.  

 

Las imágenes registradas y restadas SE, DE y DCE se muestran en la Figura 4.6 y 

Figura 4.7. En estas imágenes se aprecia que los medios de contraste usados permiten 

realzar algunos órganos, como los riñones, el corazón, el bazo e hígado. Adicionalmente, se 

observa el buen desempeño del algoritmo de registro ya que permitió eliminar la mayoría 

de las estructuras óseas en la imagen SE y DCE. En el caso de la imagen DE, la eliminación 

de las estructuras depende fuertemente del valor del factor de ponderación α considerado 

para la resta. 
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Figura 4.6 Proyecciones de máxima intensidad (MIP) de las imágenes tridimensionales adquiridas 

con el protocolo SE: (a) imagen basal, (b) imagen adquirida durante la infusión continua del medio 

de contraste clínico, y (c) imagen restada SE. Proyecciones MIP de las imágenes tridimensionales 

adquiridas con el protocolo DE: (d) LE y (e) HE adquiridas 12 min post-inyección del medio de 

contraste preclínico, y (f) imagen restada DE. Las estrellas indican la ubicación de los tumores; las 

flechas señalan al catéter (amarilla), riñón (naranja), hígado (verde) y bazo (azul). 

 

 
Figura 4.7 Imágenes bidimensionales del tórax del animal adquiridas con el protocolo DCE para 

tres tiempos de adquisición: basales, en el panel superior; durante la administración continua del 

medio de contraste clínico (CM), en el panel medio; e imágenes restadas DCE, en el panel inferior. 

4.3.5 Parametrización de las imágenes en concentración de yodo 

Se obtuvieron relaciones lineales entre CI y el realce en las imágenes SE, DE y DCE, 

como se muestra en la Tabla 4.2 y en la Figura 4.8. En todos los casos se obtuvieron 

relaciones lineales con R2 > 0.97. El factor de ponderación para la resta DE fue: α = 0.42 
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(agua), α = 0.55 (resina con 0 mg I/ml), y α = 0.67 (músculo). Con estas funciones será 

posible transformar el realce en las imágenes SE, DE y DCE en valores de CI. 

 
Tabla 4.2 Funciones de calibración para transformar el realce en las imágenes SE, DE y DCE en 

valores de concentración de yodo (CI): CI = m∙Realce + b, con m = pendiente, b = ordenada. 

Protocolo de 

imagen 
m (mg I/ml HU-1) b (mg I/ml) R2 

SE 0.0230 ± 0.0014 -0.0953 ± 0.1037 0.9923 

DE (α = 0.42) 0.0320 ± 0.0034 0.4692 ± 0.1411 0.9771 

DE (α = 0.55) 0.0310 ± 0.0021 0.1281 ± 0.1036 0.9907 

DE (α = 0.67) 0.0382 ± 0.0035 -1.2230 ± 0.2418 0.9831 

DCE 0.0107 ± 0.0003 0.2357 ± 0.0427 0.9983 

Los valores en la tabla se indican como promedio ± desviación estándar. 

 

 
Figura 4.8 Funciones de calibración entre CI y el realce para imágenes restadas (a) SE, (b) DE con α 

= 0.42 (agua), (c) DE con α = 0.55 (resina con 0 mg I/ml), (d) DE con α = 0.67 (músculo), y (e) 

DCE. Se indican los valores medidos (círculos), las líneas de regresión (línea sólida) y los 

intervalos de confianza del 95% para la regresión (líneas punteadas). 

4.3.6 Factor de ponderación para la resta DE 

Se usaron tres factores de ponderación α = 0.42 (agua), α = 0.55 (resina con 0 mg I/ml), 

y α = 0.67 (músculo) para obtener imágenes DE de un animal del grupo piloto. En las 

imágenes DE se cuantificó el realce en músculo. Posteriormente, las imágenes se 

convirtieron en valores de CI usando las funciones de calibración de la Tabla 4.2, y se 

cuantificó CI en músculo y la parte abdominal de la aorta; se calculó el rBV en músculo con 

estos datos, usando la ecuación 1.3. Los valores promedio de esta cuantificación se 

muestran en la Tabla 4.3 para los tres factores de ponderación evaluados. Se obtuvo la 

imagen SE para otro animal del grupo y se cuantificaron el realce, CI y rBV del músculo, 

siguiendo el mismo procedimiento que para DE; los valores promedio se muestran en la 

Tabla 4.3.  



68 

 

Tabla 4.3 Cuantificación del realce, CI y rBV en músculo con los protocolos SE y DE.  

BI DE (α = 0.42) DE (α = 0.55) DE (α = 0.67) SE 

Realce (HU) 53.2 ± 21.1* 21.5 ± 11.8 -7.7 ± 3.3* 35.0 ± 21.2 

CI (mg I/ml) 2.2 ± 0.7 0.7 ± 0.3 -1.5 ± 0.1 0.7 ± 0.4 
rBV (%) 44.1 ± 13.7* 10.7 ± 9.1 -38.5 ± 3.3* 11.1 ± 3.3 

Los valores en la tabla se indican como promedio ± desviación estándar. *p<0.05 indica una 

diferencia significativa con los valores SE, evaluado con ANOVA bilateral y seguido de prueba de 

Bonferroni para comparaciones múltiples. 

 

La Figura 4.9 muestra los BI cuantificados en músculo con las imágenes DE y SE, 

indicados en la Tabla 4.3. Los valores obtenidos de la imagen SE se usaron de referencia 

para seleccionar el valor de α que proporcionó valores similares de los tres BI. Como se 

observa en la Figura 4.9, tanto para el realce como para rBV el factor α = 0.55 proporcionó 

valores más cercanos a los de la imagen SE. Para la CI no se observó una diferencia 

significativa entre los 3 valores de α y los valores SE. Por lo tanto, se seleccionó el valor de 

α = 0.55 para realizar las restas DE en este modelo animal.  

 

 
Figura 4.9 Valor en músculo de tres BI (realce, rBV, CI) cuantificados en imágenes SE y DE (con 

tres valores del factor de ponderación, α). *p<0.05 indica una diferencia significativa con los 

valores SE, evaluado con ANOVA bilateral, seguido de prueba de Bonferroni para comparaciones 

múltiples. 

4.3.7 Análisis de imágenes DCE con el método de Patlak 

En la Figura 4.10 (a) se muestran las curvas tiempo-CI para el ventrículo izquierdo (VI, 

definido como la AIF en este análisis) y el músculo, obtenidas de imágenes DCE 

parametrizadas en valores de CI de un animal del grupo piloto del modelo de glioma. En la 

Figura 4.10 (b) se muestra el análisis de Patlak de las curvas tiempo-CI del VI y músculo, 

en donde X = ∫ Ca(t)dt
T

0
Ca(t)⁄  y Y = Ct(t) Ca(t)⁄ , como se define en la ecuación 1.7. Se 

graficaron X vs. Y y se realizó un análisis de regresión lineal a los datos correspondientes 

al intervalo 30-80 s. Los datos del intervalo 0-30 s no se añadieron al análisis de regresión 

debido a que no satisfacen la suposición teórica del intercambio unidireccional del análisis 

de Patlak (i.e., un compartimento irreversible), ya que representan el primer paso del medio 

de contraste del espacio intravascular al espacio extravascular (antes de alcanzar el 

equilibrio) (53,54). 
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Se obtuvo un coeficiente de regresión r2 = 0.7649; la pendiente de la recta ajustada es 

igual a la constante de transferencia de volumen: Ktrans = 0.0021 s-1, y la ordenada al origen, 

al volumen de sangre relativo: rBV = 6.96%. Este valor de rBV para el músculo 

cuantificado en imágenes DCE es similar a los valores reportados en la Tabla 4.3 obtenidos 

a partir de imágenes SE, lo cual sugiere que el análisis de Patlak es adecuado para la 

cuantificación de los BI con el protocolo DCE. En la Tabla 4.4 se presenta un resumen de 

los procedimientos y métodos de análisis estandarizados en este capítulo para la 

cuantificación de los BI en imágenes SE, DE y DCE. 

 

 
Figura 4.10 Implementación del análisis gráfico de Patlak para la cuantificación del rBV y Ktrans en 

imágenes DCE. (a) Curvas tiempo-CI para el ventrículo izquierdo (AIF) y el músculo. (b) Se usaron 

los datos 30-80 s para realizar el análisis gráfico. 

 
Tabla 4.4 Procedimientos y métodos de análisis para la cuantificación de los BI en imágenes de 

rayos X realzadas por contraste con los protocolos SE, DE y DCE. 

Procedimiento SE DE DCE 

Preparación de 

las imágenes 

Reconstrucción 

(SIRT 2D) y 

calibración a HU 

Reconstrucción 

(SIRT 2D) y 

calibración a HU 

Extracción de las 

proyecciones (180 

imágenes por serie) 

Registro afín de 

las imágenes 

Origen: imagen 

basal (Ibasal) 

Destino: imagen con 

medio de contraste 

(IMC) 

Origen: imagen de 

baja energía (LE) 

Destino: imagen de 

alta energía (HE) 

Origen: imagen basal (Ibasal) 

Destino: imagen con medio 

de contraste (IMC) 

Resta (imagen 

de realce) 
SE = Ibasal - IMC 

DE = HE - αLE 

(α = 0.55) 
DCE(t) = Ibasal(t) - IMC(t) 

Calibración en 

valores de CI 

CI = 0.023SE - 

0.0953 

CI = 0.0319SE + 

0.1281 

(para α = 0.55) 

CI(t) = 0.0107DCE(t) + 

0.2357 

Cuantificación 

de rBV y Ktrans 

en diferentes 

VOI 

rBV = 100
CI,VOI

CI,AIF
% 

AIF = aorta 

abdominal 

rBV = 100
CI,VOI

CI,AIF
% 

AIF = aorta 

abdominal 

Y = KtransX + rBV 

Patlak: 

X = ∫ CAIF(t)dt
𝑇2

𝑇1
CAIF(t)⁄  

Y = CVOI(t) CAIF(t)⁄  

AIF = ventrículo izquierdo, 

T1 = 30 s, T2 = 80 s. 
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4.3.8 Desempeño técnico de la concentración de yodo como biomarcador de 

imagen 

Se cuantificó por triplicado la CI en dos réplicas de imágenes SE, DE y DCE de las 

resinas yodadas, y el promedio de cada triplicado (valor medido promedio) se analizó como 

función de los valores nominales de CI. Los resultados de estas mediciones se muestran en 

la Figura 4.11 (a); se encontró que la CI medida por los diferentes protocolos de imagen fue 

similar a su respectivo valor nominal. Se evaluó la relación entre CI medida y CI nominal 

para cada protocolo de imagen, como se observa en la Figura 4.11 (b)-(d). Se encontraron 

relaciones lineales para cada protocolo, ya que se obtuvieron β2 < 0.5 (coeficiente del 

término de 2º orden del polinomio ajustado de grado 2), pendiente β1 = 0.99 (coeficiente del 

término de 1er orden del polinomio ajustado de grado 1) y R2 > 0.9, en todos los casos. Se 

identificó también la presencia de un sesgo constante; el menor fue para el protocolo SE 

(0.08 mg I/ml) y el mayor, para el protocolo DE (0.16 mg I/ml).  

 

 
Figura 4.11 Evaluación de la relación entre los valores medidos y los valores nominales de CI en 

imágenes de las resinas yodadas: (a) comparación de los tres protocolos, (b) SE, (c) DE, (d) DCE.  

 

En la Figura 4.12 (a) se muestra la evaluación del sesgo para cada protocolo de imagen y 

valor nominal de CI. El sesgo fue similar para los tres protocolos de imagen; se comprobó 

que el sesgo promedio fue similar al encontrado en las relaciones de linealidad de la Figura 

4.11: 0.08, 0.16 y 0.14 mg I/ml para SE, DE y DCE, respectivamente. Estos resultados 

indicaron que los valores cuantificados de CI se sobreestiman con respecto de los valores 

nominales y de manera similar para cada protocolo de imagen, sin embargo, esta 

sobreestimación es relativamente pequeña, i.e., el sesgo% para CI = 3 mg I/ml, definido 
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como el sesgo dividido por el valor nominal (37), es 2.5%, 3.8% y 5.4% para los protocolos 

SE, DE y DCE, respectivamente.  

La variabilidad (precisión) se estimó mediante medidas de repetibilidad y 

reproducibilidad. Las medidas para la evaluación de la repetibilidad se muestran en la Tabla 

4.5; en la Figura 4.12 (b) se muestra la gráfica para la wSD. Se encontró que la wSD fue 

menor para la CI cuantificada con el protocolo SE, seguida por el protocolo DE y DCE. La 

wCV y el RC también fueron menores para el protocolo SE. La consecuencia de estos 

resultados es que, al efectuarse dos medidas consecutivas de la CI, bajo las mismas 

condiciones experimentales y en sujetos de estudio similares, el protocolo SE permite una 

mayor precisión que el protocolo DE y DCE. Para el protocolo DCE, la variabilidad parece 

depender del valor nominal de CI.  

 

 
Figura 4.12 Evaluación de (a) sesgo y (b) repetibilidad (desviación estándar intra-sujeto, wSD) de 

CI de para los protocolos SE, DE y DCE.   

 
Tabla 4.5 Medidas de repetibilidad para CI cuantificada con los protocolos SE, DE y DCE. 

Medida de 

repetibilidad 
wSD (mg I/ml) wCV RC (mg I/ml) 

CI nominal  

(mg I/ml) 
SE DE DCE SE DE DCE SE DE DCE 

0 0.001 0.158 0.037 0.12 4.68 0.18 0.004 0.437 0.105 

0.5 0.035 0.085 0.153 0.05 0.10 0.25 0.099 0.235 0.424 

1.0 0.041 0.102 0.245 0.04 0.08 0.22 0.115 0.282 0.681 

3.0 0.043 0.159 0.405 0.01 0.05 0.12 0.121 0.442 1.122 

wSD, desviación estándar intra-sujeto; wCV, coeficiente de variación intra-sujeto; RC, coeficiente 

de repetibilidad.  

 

En la Tabla 4.6 y en la Figura 4.13 (a) se muestran el límite inferior (-) y superior (+) del 

intervalo de confianza (IC) del 95% para la CI cuantificada en estudios de tipo transversal, 

obtenidos con la expresión Y(1 ± 1.96wCV). Los LOA representan la diferencia mínima 

detectable entre dos mediciones consecutivas de CI (37), es decir, son útiles para estudios 

de tipo longitudinal; se obtienen con LOA = [-RC, +RC], y RC se indica en la Tabla 4.5. 

Los IC mostrados en la Figura 4.13 (a) reflejan la menor variabilidad observada para el 

protocolo SE, mientras que la mayor variabilidad se observó para el protocolo DCE. La 

definición de estos límites es de utilidad para futuros estudios en los cuales se busque 
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esclarecer la relevancia clínica de la CI como un BI bajo condiciones experimentales 

similares a las usadas en este trabajo. 

La evaluación de la reproducibilidad se muestra en la Figura 4.13 (b), en la cual se 

evaluó el coeficiente de correlación de Pearson al comparar la CI cuantificada mediante los 

tres protocolos de imagen estandarizados. Se encontró una correlación fuerte y 

estadísticamente significativa (r de Pearson > 0.99, p < 0.05, R2 > 0.8) para las tres 

combinaciones evaluadas: SE vs. DE, SE vs. DCE y DE vs. DCE. Este resultado implica 

que existe una asociación entre la CI cuantificada con los diferentes protocolos de imagen. 

Sin embargo, la cuantificación de la CI con cada protocolo no es estrictamente equivalente 

ya que los tres presentan diferentes niveles de sesgo y variabilidad. Para evaluar el acuerdo 

entre estos protocolos es necesario tomar en cuenta el RDC, el cual se muestra en la Figura 

4.13 (b) y representa la diferencia mínima entre dos mediciones repetidas de la CI 

realizadas con diferentes protocolos (37). Puede observarse que la diferencia mínima 

detectable entre protocolos de imagen varía de 0.31 a 0.55 mg I/ml, sin embargo, en nuestro 

estudio no se tiene como objetivo la combinación de los diferentes protocolos para la 

evaluación de la CI. 

 
Tabla 4.6 Límite inferior (-) y límite superior (+) del intervalo de confianza (IC) del 95% para la CI 

cuantificada en estudios transversales con los protocolos SE, DE y DCE. 

Protocolo SE DE DCE 

CI nominal 

(mg I/ml) 
IC 95% (-) IC 95% (+) IC 95% (-) IC 95% (+) IC 95% (-) IC 95% (+) 

0 0.010 0.017 -0.276 0.343 0.134 0.283 

0.5 0.640 0.781 0.619 0.953 0.309 0.909 

1.0 0.946 1.110 1.000 1.400 0.604 1.568 

3.0 2.987 3.160 2.800 3.426 2.368 3.957 

 

 
Figura 4.13 (a) Intervalos de confianza (IC) del 95% para CI cuantificada con los protocolos SE, DE 

y DCE. (b) Reproducibilidad de CI cuantificada con dos protocolos de imagen; RDC, coeficiente de 

reproducibilidad. 

 

Se evaluó la utilidad de los IC 95% definidos en la Tabla 4.6 y mostrados en la Figura 

4.13 (a) para la estimación de la CI en estudios transversales con los protocolos SE, DE y 

DCE, para lo cual se calibraron en valores de CI las imágenes restadas del maniquí yodado 

hecho en el laboratorio (mostradas en la Figura 3.5), usando las funciones de calibración 
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definidas en la Tabla 4.4. El resultado de esta evaluación (una réplica y tres 

repeticiones/valor nominal de CI) se muestra en la Figura 4.14. Se observó que la mayoría 

de las mediciones de CI estuvieron dentro de los IC estimados para cada protocolo de 

imagen. Las excepciones que se observaron para CI = 0 mg I/ml pueden descartarse, ya que 

generalmente los valores negativos de CI se toman como iguales a cero.  

 

 
Figura 4.14 Evaluación de la utilidad de los IC 95% para estimar CI a partir de los protocolos (a) 

SE, (b) DE y (c) DCE. 

 

Debe hacerse notar que la evaluación del desempeño (o validación técnica) de los BI aún 

es un área en desarrollo en el ámbito clínico actual, ya que se cuenta con perfiles de sesgo y 

precisión solamente para algunos de los BI usados rutinariamente en la clínica (34). Esta 

área ha permanecido inexplorada en el ámbito de la imagen preclínica con rayos X. Hasta 

donde sabemos, solamente existe un único reporte al respecto, en el cual se evaluó el efecto 

de un algoritmo de registro de imágenes sobre el sesgo y precisión de un BI (volumen 

tumoral) cuantificado en imágenes micro-CT de un modelo animal de cáncer de pulmón 

(128). En este sentido, la validación técnica rigurosa de CI para los protocolos SE, DE y 

DCE realizada en este trabajo provee información útil para la evaluación de este BI en el 

ámbito preclínico, y sienta las bases para futuras validaciones de BI cuantitativos. 

4.4 Conclusiones de la estandarización de la cuantificación de los BI 

En este capítulo se determinaron y estandarizaron aspectos y procesos clave para la 

cuantificación de los BI en imágenes SE, DE y DCE del modelo subcutáneo de glioma con 

células C6. Se determinó el tiempo óptimo para la adquisición de las imágenes, de acuerdo 

con las características de las curvas de crecimiento de este modelo animal. Se definieron 

aspectos técnicos y clínicos de la administración del medio de contraste a los animales, 

como la cateterización de la vena yugular externa derecha para la infusión continua y las 

dosis de yodo adecuadas. 

Con respecto de la cuantificación de los BI, se implementó el uso de un algoritmo 

validado para el registro de las imágenes antes de restarlas, se obtuvieron las funciones de 

calibración para transformar las imágenes SE, DE y DCE en valores de CI, se determinó el 

factor de ponderación adecuado para la resta DE y se implementó el método de análisis 

gráfico de Patlak para el análisis de las imágenes DCE. 



74 

 

 Se evaluó el desempeño (validación técnica) de CI como BI en imágenes SE, DE y 

DCE, en términos de la relación entre su valor medido y nominal, sesgo, repetibilidad y 

reproducibilidad. Se encontraron sesgos constantes y positivos, los cuales implicaron una 

ligera sobreestimación de CI con respecto de los valores verdaderos. La precisión de CI fue 

mejor cuando se cuantificó con el protocolo SE que con los protocolos DE y DCE. Se 

encontraron los límites de su repetibilidad para mediciones consecutivas (bajo las mismas 

condiciones experimentales y en sujetos de estudio similares) para estudios transversales y 

longitudinales, así como los límites de su reproducibilidad para mediciones consecutivas 

usando diferentes protocolos de imagen.  

Las estandarizaciones y evaluaciones realizadas en este capítulo permitirán la 

comparación de los valores de CI cuantificados con los protocolos SE, DE y DCE en 

imágenes del modelo subcutáneo de glioma, dentro de los límites de sesgo y variabilidad 

identificados para cada protocolo. 



75 

 

5 ASOCIACIÓN ENTRE 

BIOMARCADORES 

HISTOLÓGICOS Y DE IMAGEN  

5.1 Introducción 

En este capítulo se presenta la realización de los últimos tres objetivos específicos de 

este trabajo, como se muestra en el esquema de la Figura 5.1. Se cuantificaron los BI 

(atenuación, realce, CI, rBV y Ktrans) en las diferentes regiones tumorales y órganos de 

interés del modelo subcutáneo de glioma con células C6, usando los protocolos de imagen 

SE, DE y DCE optimizados y los métodos de cuantificación estandarizados en los capítulos 

3 y 4, respectivamente. Se evaluó de manera cualitativa y cuantitativa la capacidad de estas 

imágenes de mejorar la visualización de las regiones tumorales al compararlas con el 

músculo. Se cuantificaron los BH relevantes para el manejo clínico del glioblastoma: 

porcentaje de necrosis (PN) e índice de proliferación (IP); y el biomarcador surrogado de la 

angiogénesis: la densidad de microvasos (MVD). Finalmente, se evaluó la asociación entre 

los BI y BH para este modelo animal. 

 

 
Figura 5.1 Esquema del contenido de este capítulo. 

5.2 Métodos 

5.2.1 Adquisición de las imágenes del modelo animal de glioma 

Se empleó el modelo subcutáneo de glioma con células C6 descrito en la sección 4.2.1, 

se usaron ratas Wistar macho con un peso promedio de 263 ± 21 g. Las imágenes de los 

animales se adquirieron a los 14 ± 3 días post-implantación de las células C6, usando el 

módulo micro-CT del equipo trimodal Albira ARS descrito en la sección 3.2.1 y los 
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protocolos SE, DE y DCE optimizados y estandarizados que se resumieron en la Tabla 4.1. 

Para el protocolo SE se usaron 4 animales (n = 8 tumores), 3 animales para el protocolo DE 

(n = 6 tumores) y 2 animales para el protocolo DCE (n = 4 tumores). 

5.2.2 Cuantificación de los biomarcadores en imágenes SE, DE y DCE 

Se cuantificaron los BI en imágenes del modelo animal adquiridas con los protocolos 

SE, DE y DCE, de acuerdo a los métodos definidos en la Tabla 4.4: atenuación, realce, CI y 

rBV en imágenes SE y DE, y rBV y Ktrans en imágenes DCE. Los métodos definidos en la 

Tabla 4.4 se describen brevemente a continuación.  

La atenuación, en HU, se evaluó en imágenes basal y con medio de contraste (MC) para 

el protocolo SE, y en imágenes LE y HE para el protocolo DE. Las imágenes de realce SE y 

DE se obtuvieron mediante la resta, después del registro, y luego se convirtieron en valores 

de CI, a partir de las cuales se calculó el rBV. Se usó el software Amide (124) para dibujar 

VOI elipsoidales en las imágenes SE y DE para la cuantificación de los BI en la aorta 

abdominal, vena cava inferior (VCI), riñón, hígado, bazo, músculo paraespinal y en las 

regiones tumorales: tumor completo (tumor), tumor central (centro) y periferia tumoral 

(periferia). El tumor central se definió como un elipsoide con la mitad de las dimensiones 

lineales del tumor completo. Los BI en la periferia se obtuvieron de promediar cuatro VOI 

que se colocaron dentro del volumen tumoral pero fuera del tumor central. Todos los VOI 

se colocaron en la misma posición para cada animal, y se utilizó el mismo tamaño de VOI 

para un órgano o tejido dado entre todos los animales. 

Las imágenes basal y MC obtenidas con el protocolo DCE se registraron y restaron, y la 

imagen restada se convirtió en valores de CI usando la función de calibración. Se usó el 

software ImageJ (126) para cuantificar CI en VOI dibujadas en el ventrículo izquierdo (VI), 

músculo y tumor completo, con lo cual se obtuvieron las curvas tiempo-CI. El análisis de 

las curvas tiempo-CI con el método de Patlak se realizó en Matlab R2018b (The 

MathWorks Inc., Natick, MA, USA). 

5.2.3 Caracterización histológica de los tumores  

Los tumores se extirparon inmediatamente después de la adquisición de las imágenes, se 

colocaron en formol al 10% y se procesaron para su embebido en parafina. Se cortaron 

secciones tumorales consecutivas de 4 µm de espesor y se montaron en portaobjetos 

cargados positivamente. Se realizó la inmunohistoquímica para evaluar el porcentaje de 

necrosis (PN) en laminillas teñidas con hematoxilina y eosina (H&E). El índice de 

proliferación (IP) se evaluó con un anticuerpo primario anti-PCNA (sc-56, dilución 1: 500; 

Santa Cruz Biotechnology, Inc., Dallas, TX, EE. UU.). La densidad de microvasos (MVD) 

se evaluó con un anticuerpo primario anti-CD34 (ab81289, dilución 1:500; Abcam, 

Cambridge, Reino Unido). La tinción positiva se detectó con el sistema de detección DAB 

HRP Brown (Bio SB, Santa Barbara, CA, EE. UU.). Los controles negativos 

correspondieron a la incubación sin anticuerpos primarios; los controles positivos para anti-

PCNA y anti-CD34 fueron amígdala humana y tumor vascular, respectivamente. La Figura 

5.2 muestra los controles usados para los anticuerpos anti-PCNA y anti-CD34. PN se 

evaluó como el porcentaje de tejido necrótico contenido en el tumor. IP se estimó como el 

porcentaje de células positivas a anti-PCNA en el tumor viable. MVD se cuantificó como el 

valor medio del recuento de vasos en 10 campos de gran aumento (HPF) (12). Se utilizó un 
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microscopio óptico Nikon ECLIPSE E200 (Nikon Instruments Inc., Melville, NY, EE. 

UU.), con un ocular de 10× y lentes de objetivo de 10× y 40×. 

 

 
Figura 5.2 Controles negativos y positivos para la evaluación de los anticuerpos anti-PCNA (panel 

superior, magnificación 100×) y anti-CD34 (panel inferior, magnificación 400×) con la técnica de 

inmunohistoquímica. Los controles negativos fueron sin anticuerpo, los positivos corresponden a 

amígdala (anti-PCNA) y tumor vascular (anti-CD34); se muestran casos correspondientes a un 

tumor con 95% de proliferación celular (anti-PCNA) y 18.3 vasos/HPF (anti-CD34).  

5.2.4 Análisis estadístico 

Los datos en las gráficas se expresaron como promedio ± desviación estándar, y los 

datos de las tablas se expresaron como promedio ± error estándar de la media. Se utilizó 

GraphPad Prism 6 (GraphPad Software, Inc., San Diego, CA, EE. UU.) para realizar los 

análisis estadísticos. La atenuación, realce, CI y rBV se compararon entre los diferentes 

protocolos con ANOVA bidireccional y la prueba de Bonferroni para comparaciones 

múltiples. Los valores de Ktrans se compararon con una prueba t de Student bilateral. Los 

parámetros histológicos entre los grupos para cada protocolo de imágenes se compararon 

con ANOVA de una vía y la prueba de comparaciones múltiples de Tukey. Se estimó el 

coeficiente de correlación de Pearson para evaluar la asociación de los BH con los BI. Se 

consideró estadísticamente significativo un valor de p < 0.05. 

5.3 Resultados de este capítulo y Discusión 

5.3.1 Evaluación cualitativa de las imágenes SE, DE y DCE 

Se muestran diferentes vistas de las imágenes SE, DE y DCE del modelo subcutáneo de 

glioma con células C6 en Figura 5.3, Figura 5.4 y Figura 5.5, respectivamente. Las 

imágenes asociadas al protocolo SE mostradas en la Figura 5.3 son: basales (sin medio de 

contraste), CE (con medio de contraste) y CI. Las imágenes asociadas al protocolo DE 

mostradas en la Figura 5.4 son: de baja energía (LE), alta energía (HE) y CI. Las imágenes 

asociadas al protocolo DCE mostradas en la Figura 5.5 son: basales, CE y CI, para tres 
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tiempos de adquisición. La aorta abdominal, los vasos hepáticos, los riñones y el tumor 

mostraron un gran realce en las imágenes SE con medio de contraste y esto se observó más 

marcadamente en las imágenes CI SE. Las imágenes de la camilla y el hueso se eliminaron 

de las imágenes CI SE, demostrando el buen desempeño del algoritmo de registro afín. En 

las imágenes CI DE, se observó realce en el tumor, aorta abdominal, bazo e hígado. En las 

imágenes CI DCE se muestra una sección del tumor; se observó que el realce del tumor 

aumentó con el tiempo y que la eliminación del hueso fue más eficaz para la imagen 

adquirida en t = 0 s. 

 

 

 
Figura 5.3 Evaluación cualitativa de imágenes SE del modelo animal de glioma. Se muestran vistas 

coronal, transversal y sagital para una imagen basal, una imagen con medio de contraste (CE) y la 

imagen parametrizada en valores de CI. La aorta abdominal y el tumor se indican con una flecha y 

un rectángulo, respectivamente, en las vistas coronal y transversal. En las vistas sagitales 

únicamente se muestran los tumores.  
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Figura 5.4 Evaluación cualitativa de imágenes DE del modelo animal de glioma. Se muestran vistas 

coronal, transversal y sagital para una imagen de baja energía (LE), una imagen de alta energía 

(HE) y la imagen parametrizada en valores de CI. La aorta abdominal y el tumor se indican con una 

flecha y un rectángulo, respectivamente, en las vistas coronal y transversal. En las vistas sagitales 

únicamente se muestran los tumores.  
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Figura 5.5 Evaluación cualitativa de imágenes DCE del modelo animal de glioma. Se muestran 

imágenes bidimensionales para una imagen basal (sin medio de contraste), imagen con contraste 

(CE) y la imagen parametrizada en valores CI, para tres tiempos de adquisición (0, 30 y 80 s). Se 

observa la presencia del catéter utilizado para la administración del medio de contraste en las 

imágenes CE y CI. 

5.3.2 Evaluación cuantitativa de las imágenes SE, DE y DCE 

La atenuación, en HU, se evaluó en imágenes basales y CE para el protocolo SE, y en 

imágenes LE y HE para el protocolo DE, para varios VOI, i.e., aorta abdominal, VCI, 

corteza renal, hígado, bazo, músculo paraespinal y regiones tumorales (tumor completo 

(tumor), tumor central (centro) y periferia tumoral (periferia)) como se muestra en la Figura 

5.6. Las diferencias significativas de los valores de atenuación entre las imágenes basales y 

CE o entre las imágenes LE y DE se indican con (+) en la Figura 5.6. Para las imágenes 
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relacionadas con el protocolo SE, Figura 5.6 (a) y (b), la atenuación fue mayor en las 

imágenes CE para todos los VOI, excepto bazo. Para las imágenes del protocolo DE, Figura 

5.6 (c) y (d), la atenuación entre las imágenes LE y HE fue estadísticamente diferente en 

aorta, VCI, hígado, bazo y músculo. En general, estas diferencias se relacionaron con la 

captación diferencial de los medios de contraste utilizados en cada protocolo de imagen. 

 

 
Figura 5.6 Atenuación en imágenes asociadas al protocolo (a, b) SE y (c, d) DE, en aorta, vena cava 

inferior (VCI), riñón, hígado, bazo, músculo y regiones tumorales: tumor completo (tumor), tumor 

central (centro) y periferia tumoral (periferia). Se indica p < 0.05, evaluado con ANOVA 

bidireccional y la prueba de Bonferroni para comparaciones múltiples: (+) basal vs. CE o LE vs. 

HE; (#) aorta (o músculo) vs. volúmenes de interés (VOI) en imágenes basales y LE; (*) aorta (o 

músculo) vs. VOI en imágenes CE y HE. 

 

La atenuación en la aorta se comparó con la atenuación en VCI, riñón, hígado y bazo 

para las imágenes basales, CE, LE y HE. Se encontraron diferencias significativas con la 

atenuación en aorta solamente en el hígado, el bazo y el riñón en las imágenes de CE, LE y 

HE, y se indican mediante (*) o (#) en la Figura 5.6 (a) y (c). La atenuación promedio fue 

significativamente mayor en la aorta que en el hígado y el bazo en las imágenes CE, 

significativamente más baja en la aorta que en el hígado y el bazo en las imágenes LE, y 

menor en la aorta que en el bazo en las imágenes HE. La atenuación promedio también fue 

significativamente mayor en la aorta que en el riñón en las imágenes HE. Estas diferencias 

eran esperadas, ya que se sabe que el medio de contraste clínico utilizado con el protocolo 

SE se elimina a través de los riñones, mientras que el medio de contraste preclínico usado 

en el protocolo DE se elimina a través del hígado y el bazo (40). 

Se encontraron diferencias significativas entre la atenuación en el músculo y las regiones 

tumorales en las imágenes basales, CE y LE y están indicadas por (*) o (#) en la Figura 5.6 

(b) y (d). Estas diferencias sugirieron que las regiones tumorales se pueden distinguir del 

músculo a partir de las imágenes basales, CE y LE; sin embargo, cabe señalar que el 

músculo mostró valores medios de atenuación similares o superiores a las regiones 

tumorales, lo que podría impedir su visualización directamente a partir de estas imágenes. 
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Los valores de realce y CI se cuantificaron en los mismos VOI que la atenuación y se 

muestran en la Figura 5.7 (a)-(d). Se encontraron diferencias estadísticamente significativas 

de los valores promedio de realce y CI entre las imágenes SE y DE solamente en riñón y 

bazo, como lo indica (+); estas diferencias están relacionadas con las diferentes vías de 

eliminación de los medios de contraste usados. Los valores promedio de realce y CI en 

aorta, VCI, hígado, músculo y las regiones tumorales no fueron significativamente 

diferentes entre las imágenes SE y DE, lo que reflejó la concordancia de estos BI 

cuantificados en imágenes adquiridas con los diferentes protocolos. Esto refleja los 

resultados de la reproducibilidad de CI encontrados en la sección 4.3.8, que mostraron una 

alta correlación en los valores de este BI cuantificado en imágenes SE, DE y DCE.  

 

 

 
Figura 5.7 BI cuantificados en diferentes VOI en imágenes SE, DE y DCE del modelo animal: (a, b) 

realce cuantificado en imágenes SE y DE; (c, d) CI, en imágenes SE y DE; (e) rBV, en SE, DE y 

DCE; (f) Ktrans, en DCE. Se indica p < 0.05, evaluado con ANOVA bidireccional y la prueba de 

Bonferroni para comparaciones múltiples: (+) SE vs. DE, SE vs. DCE o DE vs. DCE, para todos los 

VOI; (#) aorta (o músculo) vs. (VOI) en imágenes SE; (*) aorta (o músculo) vs. VOI en imágenes 

DE. 

 

Se comparó el valor promedio de realce y CI en la aorta con VCI, riñón, hígado y bazo 

en imágenes SE y DE, mostrados en la Figura 5.7 (a) y (c). Se encontraron diferencias 

estadísticamente significativas en estos valores entre aorta e hígado y bazo en las imágenes 

SE, como lo indica (#), y entre aorta y bazo en las imágenes DE, como lo indica (*). CI en 

aorta también fue significativamente diferente de CI en el riñón en las imágenes DE. Se 
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pudieron observar marcadas diferencias en los valores de realce y CI en la aorta entre los 

diferentes animales tanto para los protocolos SE como DE, lo que refleja la variabilidad 

biológica en este tipo de estudios. Por eso podría ser importante introducir un parámetro 

cuantitativo como el rBV que tenga en cuenta esta variabilidad. 

La comparación de los valores promedio de realce y CI entre músculo y las regiones 

tumorales mostró algunas diferencias entre las imágenes SE y DE. Para el realce, se 

observaron diferencias estadísticamente significativas entre estos VOI solamente en 

imágenes SE, como lo indica (#) en la Figura 5.7 (b). Para CI se observaron diferencias 

significativas en imágenes SE y DE, como se indica mediante (#) y (*) en la Figura 5.7 (d). 

Esto sugirió que CI podría ser un parámetro más sensible que el realce para distinguir entre 

el músculo y las regiones tumorales con ambos protocolos de imagen. Estos resultados 

indicaron que las imágenes cuantitativas de realce y CI adquiridas con los protocolos SE y 

DE podrían permitir una mejor visualización de las regiones tumorales que las imágenes de 

atenuación. Esto se infirió cualitativamente de la Figura 5.3 y Figura 5.4, en la que los 

tumores y otras estructuras realzadas por el medio de contraste se visualizaron más 

claramente en las imágenes de CI que en las de CE, LE o HE. 

La Figura 5.7 (e) y (f) muestra los resultados de la cuantificación de rBV y Ktrans para los 

protocolos SE, DE y DCE. La aorta abdominal se utilizó como AIF para cuantificar rBV a 

partir de las imágenes de CI SE y DE, mientras que el VI se utilizó como AIF para 

cuantificar rBV y Ktrans a partir del análisis cinético de las curvas de tiempo-CI obtenidas de 

las imágenes DCE. Se observó una concordancia entre los valores de rBV cuantificados con 

los tres protocolos de imagen en músculo, centro y periferia tumoral en la Figura 5.7 (e). En 

tumor completo, se encontraron diferencias estadísticamente significativas en rBV entre 

DCE y los otros protocolos, como se indica por (+) en la Figura 5.7 (e). Estas diferencias 

podrían deberse a las dificultades inherentes a la evaluación del tumor completo en 

imágenes DCE.  

En general, las concordancias encontradas en este trabajo entre los BI cuantificados 

usando los diferentes protocolos están en acuerdo con lo reportado previamente en algunos 

estudios en los que han comparado los BI cuantitativos obtenidos con protocolos SE, DE y 

DCE para dilucidar su similitud (84) y su potencial para proporcionar información 

diagnóstica (85) o para evaluar la respuesta al tratamiento (83). Kang et al. (84) evaluaron 

pacientes con cáncer colorrectal y encontraron correlaciones significativas entre CI 

cuantificada en imágenes DE y el volumen sanguíneo (BV) y el producto permeabilidad-

superficie (PS) cuantificado en imágenes DCE. Knobloch et al. (83) evaluaron un modelo 

subcutáneo de glioma con células GS9L y encontraron correlaciones significativas entre los 

BI en imágenes SE (atenuación), DE (CI) y DCE CT (flujo sanguíneo (BF) y PS). La 

concordancia en la cuantificación de los BI con los diferentes protocolos de imagen 

encontrada en este trabajo (realce y CI en aorta, VCI, hígado, músculo y las regiones 

tumorales, cuantificados en imágenes SE y DE; rBV en músculo, y centro y periferia 

tumoral, cuantificados en imágenes SE, DE y DCE) sugirió que si se observa un cambio en 

estos BI, es más probable que esté relacionado con un proceso biológico que con una 

diferencia en su cuantificación, lo cual es una preocupación importante en imagen 

cuantitativa.  

Se comparó rBV en músculo y las regiones tumorales en la Figura 5.7 (e). Se encontró 

una diferencia estadísticamente significativa del rVB entre músculo y tumor completo y 

periferia tumoral para los protocolos SE y DE, como lo indican (#) y (*) en la Figura 5.7 
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(e), respectivamente, que fue similar al resultado para CI mostrado en Figura 5.7 (d). Para el 

centro del tumor, esta diferencia con el músculo no fue significativa, principalmente debido 

al amplio rango de valores de rBV y CI encontrados en esta región tumoral. La diferencia 

en los valores promedio de Ktrans entre el músculo y el tumor completo en la Figura 5.7 (f) 

no fue estadísticamente significativa.  

La Tabla 5.1 resume los resultados de realce, CI, rBV y Ktrans evaluados en el músculo y 

las regiones tumorales del modelo subcutáneo de glioma con células C6 y obtenidos con los 

protocolos de imágenes explorados en este trabajo; las diferencias significativas con el 

músculo se indican con (*). Estos resultados sugirieron que CI y rBV, cuantificados en 

imágenes SE y DE, permiten un mejor discernimiento entre el músculo y las regiones 

tumorales, tanto cualitativa como cuantitativamente, que la atenuación, el realce, o los 

parámetros cinéticos cuantificados con imágenes DCE. 

 
Tabla 5.1 Parámetros de imagen cuantitativos en el músculo y las regiones tumorales del modelo 

animal con imágenes SE, DE y DCE. 

Protocolos de 

imagen 
BI Músculo 

Tumor 

completo 

Centro del 

tumor 

Periferia 

tumoral 

SE (n = 8) Realce (HU) 35.5 ± 6.3 71.6 ± 16.3 * 55.8 ± 17.9 * 77.9 ± 16.1 * 

 CI (mg I/mL) 0.72 ± 0.14 1.55 ± 0.37 * 1.19 ± 0.41 1.69 ± 0.37 * 

 rBV (%) 11.1 ± 1.0 23.8 ± 3.6 * 16.1 ± 4.2 26.3 ± 2.8 * 

DE (n = 6) Realce (HU) 27.2 ± 3.4 41.1 ± 3.3 23.4 ± 6.0 44.7 ± 4.6 

 CI (mg I/mL) 0.57 ± 0.10 1.17 ± 0.11 * 0.56 ± 0.20 1.29 ± 0.16 * 

 rBV (%) 12.6 ± 0.7 27.7 ± 2.3 * 17.2 ± 6.0 30.2 ± 2.2 * 

DCE (n = 4) rBV (%) 12.2 ± 2.3 11.6 ± 2.2   

 Ktrans (min−1) 0.13 ± 0.01 0.24 ± 0.02   

CI, concentración de yodo; rBV, volumen sanguíneo relativo; Ktrans, constante de transferencia de 

volumen. Los valores se expresan como media ± error estándar de la media; * p < 0.05, en 

comparación con el músculo. 

5.3.3 Caracterización histológica de los tumores del modelo animal 

El modelo de glioma con células C6 presenta características histológicas similares a las 

del GBM humano, caracterizado por presentar áreas necróticas rodeadas por células 

tumorales, creando una especie de palizada (89–91). Se ha demostrado que estas células 

inducen la angiogénesis mediante la sobreexpresión del VEGF-A (129). Por lo tanto, 

generalmente se encuentra una MVD aumentada alrededor de las áreas necróticas. Se ha 

observado que las células en la periferia del tumor también sobreexpresan VEGF-A, 

produciendo una alta MVD en esta región tumoral (90).  

Estas características histológicas del GBM humano se identificaron en secciones de 

tejido teñidas con hematoxilina y eosina (H&E) y se muestran en la Figura 5.8 (a) y (b). La 

Figura 5.8 (a) muestra tumores altamente celulares con pleomorfismo y zonas de necrosis 

coagulativa revestidas por células neoplásicas en palizada, y la Figura 5.8 (b) muestra una 

forma compleja de hiperplasia microvascular con patrones de crecimiento peri-endotelial. 

Otro rasgo característico del modelo se muestra en la Figura 5.8 (c) y (d), en la que las 

secciones de tejido de los tumores teñidas con un anticuerpo anti-CD34, utilizado para 

identificar microvasos y cuantificar la MVD, muestran un aumento del número de 

microvasos en la periferia de las áreas necróticas.  



85 

 

 
Figura 5.8 Caracterización histológica del modelo subcutáneo de glioma con células C6. (a) Se 

observaron tumores altamente celulares con pleomorfismo y zonas de necrosis coagulativa 

revestidas por células neoplásicas en palizada en secciones de tejido de los tumores (hematoxilina y 

eosina (H&E), 100×). (b) Forma compleja de hiperplasia microvascular con patrones de crecimiento 

peri-endotelial (H&E, 100×). Se observó un mayor número de microvasos (en tinciones con anti-

CD34) cerca de áreas necróticas en secciones de tejido de tumores, mostradas con aumentos de (c) 

100× y (d) 400×.  

 

Se determinaron PN, IP y MVD para los tumores del modelo animal.  La Tabla 5.2 

resume los hallazgos histológicos del modelo; no se encontraron diferencias 

estadísticamente significativas entre los grupos para cada protocolo de imagen para estos 

BH. La Figura 5.9 (a) y (b) muestra una tinción inmunohistoquímica representativa de 

PCNA de tumores con 50% y 95% de IP, respectivamente. La Figura 5.9 (c) y (d) muestra 

una tinción inmunohistoquímica representativa de CD34 de tumores con 4.4 vasos/HPF y 

18.3 vasos/HPF, respectivamente.  

 
Tabla 5.2 Caracterización histológica del modelo subcutáneo de glioma con células C6. 

Protocolo de imagen PN (%) IP (%) MVD (vasos/HPF) 

SE (n = 8) 38.1 ± 10.5 68.7 ± 8.4 6.9 ± 1.9 

DE (n = 6) 28.3 ± 7.6 70.8 ± 8.2 3.5 ± 1.0 

DCE (n = 4) 26.2 ± 9.4 78.7 ± 6.5 3.9 ± 1.5 

Los valores se expresan como promedio ± error estándar de la media. 
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Figura 5.9 Tinción inmunohistoquímica representativa de PCNA de tumores con (a) índice de 

proliferación (IP) del 50% (400×) y (b) IP del 95% (400×). Tinción inmunohistoquímica 

representativa de CD34 de tumores con (c) densidad de microvasos (MVD) = 4.4 vasos/HPF (100×) 

y (d) MVD = 18.3 vasos/HPF (100×). 

5.3.4 Evaluación de la asociación entre BH y BI 

Se evaluó la asociación entre BH (PN, IP y MVD) y BI (realce, CI, rBV y Ktrans) para las 

tres regiones tumorales y para cada protocolo de imagen con el coeficiente de correlación 

de Pearson. Se encontraron correlaciones positivas significativas (p < 0.05) para los pares 

de parámetros indicados en la Tabla 5.3. No se encontraron asociaciones significativas para 

los parámetros de imagen cuantificados en imágenes DE o DCE. Para las imágenes SE, el 

realce y CI en la periferia del tumor se asociaron con MVD y necrosis, realce y CI en el 

tumor completo con MVD, y rBV en la periferia del tumor con MVD. La evaluación de la 

correlación entre PN, IP y MVD y algunos BI seleccionados se muestra en Figura 5.10, 

Figura 5.11 y Figura 5.12, respectivamente. En estas figuras se indicaron con negritas los 

valores de p < 0.05. 

 
Tabla 5.3 Correlaciones significativas encontradas entre BH y BI cuantificados en imágenes SE 

para las regiones tumorales. 

BH BI Región tumoral R de Pearson Valor p 

PN Realce Periferia 0.7079 0.0494 

PN CI Periferia 0.7085 0.0492 

MVD Realce Periferia 0.8565 0.0066 

MVD CI Periferia 0.8561 0.0067 

MVD rBV Periferia 0.7681 0.0260 

MVD Realce Tumor completo 0.7758 0.0236 

MVD CI Tumor completo 0.7756 0.0237 

PN, porcentaje de necrosis; MVD, densidad de microvasos; CI, concentración de yodo; rBV, 

volumen de sangre relativo.  
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Figura 5.10 Evaluación de la correlación entre porcentaje de necrosis (PN) y los BI cuantificados en 

imágenes SE, DE y DCE: (a) realce (SE), (b) CI (SE), (c) realce (DE), (d) CI (DE), (e) rBV (SE), (f) 

rBV (DCE) y (g) Ktrans (DCE). Se destacan en negritas los valores de p < 0.05. 
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Figura 5.11 Evaluación de la correlación entre índice de proliferación (IP) y los BI cuantificados en 

imágenes SE, DE y DCE: (a) rBV (SE), (b) rBV (DE), (c) rBV (DCE) y (d) Ktrans (DCE).  

 

A pesar de que algunos estudios han evaluado la concordancia entre los BI obtenidos de 

imágenes SE, DE y DCE (83–85), hasta donde sabemos, su asociación con BH de 

angiogénesis no se ha evaluado a la luz de estas comparaciones. Adicionalmente, solo unos 

pocos estudios han evaluado la correlación de los BH de angiogénesis y los BI del modelo 

de glioma con células C6, y se han usado solamente los protocolos DE y DCE.  

En este trabajo se encontró una correlación positiva significativa entre PN y realce y 

entre PN y CI en la periferia del tumor en las imágenes SE, contraria a la correlación 

negativa encontrada por Qi et al. (79) entre PN y BV y PN y BF, cuantificadas con el 

protocolo DCE en un modelo ortotópico de glioma con células C6 y usando un equipo CT. 

Suponemos que esta discrepancia está relacionada con el uso de un equipo CT para la 

cuantificación de los BI con el protocolo DCE en vez de usar un equipo micro-CT 

especialmente diseñado para animales pequeños, ya que esto podría tener un impacto 

negativo en la exactitud de la cuantificación de la AIF debido al efecto parcial de volumen 

(81). Sin embargo, se requieren más estudios para demostrar esto.  

Liu et al. (130) encontraron correlaciones significativas entre IP (obtenido con anti-

Ki67) y CI cuantificados en un modelo ortotópico de glioma con células C6, usando un 

protocolo DE y un equipo CT, y sugirieron que las áreas con IP alto aumentaban el flujo 

sanguíneo local y la permeabilidad. En nuestro estudio, no encontramos correlaciones 

significativas entre IP (obtenido con anti-PCNA) y alguno de los parámetros de imagen 

para las regiones tumorales evaluadas con los protocolos SE, DE y DCE, probablemente 

porque el tumor viable exhibía un rango limitado de valores de IP. 
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Figura 5.12 Evaluación de la correlación entre densidad de microvasos (MVD) y los BI 

cuantificados en imágenes SE, DE y DCE: (a) realce, (b) CI y (c) rBV en periferia tumoral (SE); (d) 

realce, (e) CI y (f) rBV en tumor completo (SE); (g) rBV (DE), (h) rBV (DCE) y (i) Ktrans (DCE). Se 

destacan en negritas los valores de p < 0.05. 

 

MVD se ha asociado con BI cuantificados en imágenes DE y DCE del modelo de glioma 

C6 (73,76,77). Huang et al. (73) encontraron una correlación significativa entre MVD (anti-

CD105) y CI cuantificados en imágenes DE obtenidas con un equipo CT. Guan et al. (77) 

cuantificaron BF y BV en imágenes DCE obtenidas con un equipo CT y encontraron 

correlaciones significativas con MVD (anti-CD34). Lu et al. (76) encontraron una 

correlación significativa entre MVD (anti-CD105) y BF y BV cuantificados con DCE 

usando un equipo CT. En este trabajo, encontramos que MVD (anti-CD34) se asoció con el 

realce y CI cuantificados en el tumor completo, y también con el realce, CI y rBV 

cuantificados en la periferia tumoral en las imágenes SE. Sin embargo, no encontramos 

asociaciones significativas de los BI cuantificados en imágenes DE y DCE y MVD, lo que 

podría estar relacionado con las limitaciones enfrentadas en nuestro estudio.  

La primera limitación fue el tamaño pequeño de la muestra para cada protocolo de 

imagen, lo que limitó el poder estadístico del estudio y, por lo tanto, podría dificultar la 
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extrapolación de nuestros resultados. En segundo lugar, existieron limitaciones técnicas en 

la implementación de los protocolos DE y DCE. Para el protocolo DE, el equipo micro-CT 

disponía de un rango de kilovoltaje reducido (voltaje de operación del tubo de rayos X de 

30 a 45 kV), que no era óptimo para seleccionar calidades de radiación con Eef alrededor 

del borde-K del yodo y, por lo tanto, el contraste obtenido en imágenes DE quedó limitado. 

Otra limitación en el protocolo DE fue la baja concentración de yodo del medio de 

contraste preclínico (50 mg I/ml) en comparación con la concentración de yodo del medio 

de contraste clínico utilizado en los protocolos SE y DCE (300 mg I/ml), lo que podría 

explicar los valores similares de atenuación y realce observados entre el músculo y las 

regiones tumorales en las imágenes DE. 

La principal limitación para implementar protocolos DCE en nuestro equipo micro-CT 

fue la resolución temporal, ya que una imagen completa requiere una adquisición de al 

menos 2 min. Por lo tanto, utilizamos proyecciones (separadas 1 s una de la otra) para 

lograr una alta resolución temporal que nos permitiera obtener imágenes de la rápida 

biodistribución del medio de contraste clínico en los animales. El uso de las proyecciones 

ocasionó que se dificultara la cuantificación de CI en el volumen tumoral completo debido a 

la superposición de los tejidos en las imágenes. Para subsanar esto, se utilizó la infusión 

continua del medio de contraste clínico en vez de una inyección en bolo, ya que la primera 

da lugar al incremento constante de CI en los tejidos. En contraste, la inyección en bolo 

proporciona un CI más alto, pero decae rápidamente después de la inyección (121).  

5.4 Conclusiones de este capítulo 

Se cuantificaron de manera sistemática los BI en las diferentes regiones tumorales y 

órganos de interés del modelo subcutáneo de glioma con células C6, usando los protocolos 

SE, DE y DCE optimizados y estandarizados. De manera cualitativa, se encontró que las 

imágenes de rayos X realzadas por el uso de medios de contraste radiológico mejoraron la 

visualización de las regiones tumorales. Esto se corroboró cuantitativamente para las 

imágenes SE y DE ya que CI y rBV fueron significativamente diferentes entre el músculo y 

las regiones tumorales. Se observó concordancia entre los BI cuantificados con los 

diferentes protocolos de imagen, ya que se encontraron valores similares para realce y CI 

entre imágenes SE y DE en estructuras vasculares, músculo y regiones tumorales. Además, 

se observaron valores similares para rBV en el músculo entre las imágenes SE, DE y DCE.  

Se corroboró que los tumores evaluados presentaron características histológicas 

comunes al GBM humano, como el crecimiento de las células neoplásicas en palizada y el 

aumentado número de microvasos en la periferia de las zonas necróticas. Se cuantificaron 

los BH en los tumores: PN, IP y MVD, y se evaluó su asociación con los BI para cada 

protocolo. Se encontró un conjunto de correlaciones significativas para el protocolo SE: 

realce y CI en la periferia del tumor se asociaron con MVD y necrosis; realce y CI en el 

tumor completo con MVD; y rBV en la periferia del tumor, con MVD. No se encontraron 

correlaciones significativas entre los BH y los BI para los protocolos DE y DCE, 

probablemente debido a las limitaciones técnicas ya descritas. 
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6 CONCLUSIONES GENERALES Y 

PERSPECTIVAS 

En este trabajo se presentó la evaluación sistemática de biomarcadores a partir de 

imágenes cuantitativas de rayos X realzadas por el uso de medios de contraste radiológico 

del modelo subcutáneo de glioma con células C6. Los protocolos de adquisición de las 

imágenes, así como los métodos de cuantificación de los BI, fueron optimizados y 

estandarizados de manera rigurosa siguiendo las guías actuales en imagen cuantitativa. Se 

corroboró que las imágenes SE, DE y DCE mejoraron la visualización de los tumores, tanto 

cualitativa como cuantitativamente. Los BI evaluados en este estudio demostraron 

concordancia entre los diferentes protocolos, a pesar de la amplia variabilidad inter- e intra-

sujeto observada. Adicionalmente, se encontraron asociaciones significativas entre BH y BI 

cuantificados en las imágenes SE.  

A pesar de las limitaciones encontradas, este trabajo proporcionó evidencia del uso 

potencial de los BI cuantificados en imágenes SE como descriptores de la angiogénesis y 

necrosis en el modelo animal evaluado. Entre las perspectivas de este trabajo está evaluar la 

habilidad del conjunto identificado de BI para distinguir lesiones benignas de lesiones 

malignas en un modelo animal de cáncer de glándula mamaria inducido químicamente. 

Existe también interés en incorporar métodos de filtrado para la reducción de ruido en las 

imágenes, ya que esto podría ayudar a mejorar el desempeño técnico de los BI. Los 

estudios futuros de este trabajo podrían explorar el potencial de los BI cuantificados en 

imágenes SE para proporcionar información pronóstica y predictiva mediante la evaluación 

de la respuesta al tratamiento en cáncer. Adicionalmente, los BI estandarizados con el 

protocolo SE se podrían emplear para el estudio por imagen in vivo de los mecanismos de 

vascularización tumoral alternativos a la angiogénesis, como la cooptación de vasos 

cercanos al tumor (vessel co-option) y el mimetismo vasculogénico (vasculogenic 

mimicry). 
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Simple Summary: Contrast-enhanced (CE) X-ray imaging techniques have been used to assess
angiogenesis in patients and animal models of cancer in order to overcome the limitations of
histological quantification of angiogenesis, such as spatial and temporal heterogeneity of tumors.
Some studies have compared the quantitative imaging parameters obtained with static and dynamic
CE X-ray imaging techniques, but their association with histological biomarkers of angiogenesis has
never been directly compared. This study aimed to provide such a comparison in a suitable animal
model for the study of angiogenesis, namely, the subcutaneous C6 glioma model. We found an
agreement among the quantitative imaging parameters obtained with these techniques, and we also
found an association between a set of them with angiogenesis and necrosis descriptors. This set of
quantitative imaging parameters demonstrated a high potential to describe angiogenesis and could
be used to assess treatment response in further studies with this animal model.

Abstract: The aim of this work was to systematically obtain quantitative imaging parameters
with static and dynamic contrast-enhanced (CE) X-ray imaging techniques and to evaluate their
correlation with histological biomarkers of angiogenesis in a subcutaneous C6 glioma model.
Enhancement (E), iodine concentration (CI), and relative blood volume (rBV) were quantified from
single- and dual-energy (SE and DE, respectively) micro-computed tomography (micro-CT) images,
while rBV and volume transfer constant (Ktrans) were quantified from dynamic contrast-enhanced
(DCE) planar images. CI and rBV allowed a better discernment of tumor regions from muscle than E
in SE and DE images, while no significant differences were found for rBV and Ktrans in DCE images.
An agreement was found in rBV for muscle quantified with the different imaging protocols, and in
CI and E quantified with SE and DE protocols. Significant strong correlations (Pearson r > 0.7,
p < 0.05) were found between a set of imaging parameters in SE images and histological biomarkers:
E and CI in tumor periphery were associated with microvessel density (MVD) and necrosis, E and
CI in the complete tumor with MVD, and rBV in the tumor periphery with MVD. In conclusion,
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quantitative imaging parameters obtained in SE micro-CT images could be used to characterize
angiogenesis and necrosis in the subcutaneous C6 glioma model.

Keywords: angiogenesis; necrosis; C6 cells; quantitative imaging; micro-CT; contrast-enhanced
imaging; relative blood volume; enhancement; iodine concentration

1. Introduction

Angiogenesis is a mechanism of tumor vascularization characterized by the formation of new
blood vessels from the pre-existing vasculature [1]. Microvessel density (MVD) is a surrogate biomarker
of angiogenesis, it is quantified by histology and provides useful prognostic and predictive information
for the management of cancer patients [2,3]. The main limitation of histological quantification of MVD
is related to the temporal and spatial heterogeneity of tumors. In order to overcome this limitation,
contrast-enhanced (CE) imaging techniques have been proposed to evaluate the angiogenic status of
tumors in vivo, taking advantage of the immature and leaky nature of angiogenic vessels [4].

Several imaging modalities have been used to evaluate tumor vasculature in the clinical
setting and to assess the potential of the imaging parameters to provide diagnostic, prognostic,
and predictive information, such as computed tomography (CT) and magnetic resonance imaging
(MRI), among others [4–6]. Dynamic contrast-enhanced MRI (DCE-MRI), dynamic susceptibility
contrast-enhanced MRI (DSC-MRI), and perfusion CT are the most widely used techniques, and each
one of them has advantages and disadvantages related to technical, biological, and clinical factors [4].
The relationship between the concentration of the contrast agent and the signal intensity in DCE-MRI
and DCS-MRI is not linear and depends on the original tissue signal and on the parameters of the
sequence used for image acquisition. On the contrary, signal intensity in contrast-enhanced (CE)
X-ray imaging in general, including perfusion CT, is directly related to the attenuation properties of
the tissues. Therefore, CE X-ray imaging techniques could provide a more direct interpretation of the
imaging parameters in terms of their physiological meaning [4].

CE X-ray imaging techniques have been used to assess the association of quantitative imaging
parameters with histological biomarkers of angiogenesis in preclinical studies with animals [7].
Dynamic contrast-enhanced (DCE) imaging with clinical CT scanners, i.e., perfusion CT, has been
the most used CE X-ray imaging technique to study angiogenesis in animal models of cancer [8–11].
Static single- and dual-energy techniques (SE and DE, respectively) have been used with micro-CT
or clinical CT scanners [12–15], or with planar imaging systems, such as in mammography [16].
Results from DCE studies are not consistent, since some have found a significant correlation between
imaging and histological parameters of angiogenesis, while others have made evident that this
association depends on how these parameters are quantified [8,9,13]. Another possible explanation
of this variability in DCE studies could be related to the inadequate spatial resolution of clinical
CT scanners for small animals imaging, which could affect the quantification of the arterial input
function (AIF) required for kinetic analysis [17]. Static SE and DE techniques are less dependent on the
spatial and temporal resolution of the scanners, but only a few preclinical studies are available with
these protocols.

A few studies in cancer patients and one study in an animal model of glioma have addressed the
comparison of quantitative imaging parameters obtained with SE, DE, and DCE techniques [6,18,19];
however, their potential to characterize tumor angiogenesis has never been directly compared. The aim
of this work was to systematically quantify imaging parameters with standardized and optimized
SE, DE, and DCE techniques, and to evaluate their correlation with histological biomarkers of
angiogenesis in a subcutaneous C6 glioma model. This animal model is well suited for in vivo
studies of angiogenesis, since its microvasculature has been previously described by imaging and
histology [20–23]. Quantitative imaging parameters were obtained from SE and DE micro-CT images:
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enhancement (E), iodine concentration (CI), and relative blood volume (rBV). Volume transfer constant
(Ktrans) and rBV were quantified using a DCE protocol based on planar projections, in a similar fashion
as digital subtraction angiography. The correlation of these quantitative imaging parameters and
percent necrosis (PN), proliferation index (PI), and MVD was evaluated.

2. Results

2.1. Qualitative Evaluation of CE X-ray Images of the Subcutaneous C6 Glioma Model

Figure 1 shows different views of SE, DE, and DCE images of C6 glioma xenografts implanted in
both flanks of Wistar rats. The left upper panel in Figure 1 shows baseline (pre-contrast), CE, and CI SE
micro-CT images; the right upper panel shows different views of low-energy (LE), high-energy (HE),
and CI DE micro-CT images; and the bottom panel shows baseline, CE, and CI DCE planar images.
CE SE and CE DCE images were obtained during continuous infusion of a clinical contrast agent;
LE and HE images were obtained after the injection of a blood pool contrast agent. E SE and E DCE
images were obtained after subtraction of the baseline image from the CE image, while E DE images
were obtained after the weighted subtraction of the LE image from the HE image. E images are not
shown since they are similar to CI images under adequate windowing. CI images (in mg of iodine per
mL) were obtained after applying proper calibration functions to E images.
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Figure 1. Qualitative evaluation of single-energy (SE) and dual-energy (DE) micro-computed
tomography (micro-CT) images and dynamic contrast-enhanced (DCE) planar images of the
subcutaneous C6 glioma model. Left upper panel: coronal, transverse, and sagittal views are shown
for a baseline image, a contrast-enhanced (CE) image, and the iodine concentration (CI) SE subtracted
image. Right upper panel: coronal, transverse, and sagittal views are shown for a low-energy (LE)
image, a high-energy (HE) image, and the CI DE subtracted image. Abdominal aorta and tumor are
indicated by an arrow and square, respectively, in the coronal and transverse views. Only the tumors
were depicted in the sagittal views. Bottom panel: Three acquisition times are shown for a baseline
planar image, a CE planar image, and the CI DCE subtracted image. The presence of the catheter used
for the administration of the contrast agent was observed in the images.
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The abdominal aorta, liver vessels, kidneys, and tumor were visibly enhanced in the CE SE
images in Figure 1 and were more clearly depicted in CI SE images. Images of the bed and bone were
eliminated from the CI subtracted SE images, since image registration was performed before digital
subtraction. In the CI DE images, enhancement was observed in the tumor, abdominal aorta, spleen,
and liver, as shown in Figure 1; bone removal was not observed in CI DE images since the weighting
factor for subtraction was chosen to eliminate tissue content, not bone [24]. A tumor section is shown
in CI DCE images in Figure 1; it was observed that tumor enhancement increased with time and that
bone removal was more effective for the image acquired at t = 0 s.

2.2. Quantitative Evaluation of CE X-ray Images of the Subcutaneous C6 Glioma Model

Attenuation, in Hounsfield units (HU), was evaluated in baseline and CE micro-CT images
for the SE protocol, and in LE and HE micro-CT images for the DE protocol, for several volumes
of interest (VOIs), namely, abdominal aorta, inferior vena cava (IVC), kidney cortex, liver, spleen,
paraspinal muscle, and tumor regions (complete tumor (tumor), central tumor (core), and peripheral
tumor (periphery)) as shown in Figure 2. Four animals (n = 8 tumors) were imaged with the SE
protocol, and three animals (n = 6 tumors) with the DE protocol. Significant differences of attenuation
values between baseline and CE images or between LE and DE images are indicated by (+) in Figure 2.
Attenuation was higher in CE images for all VOIs, except spleen, while aorta, IVC, liver, spleen,
and muscle showed significant differences between LE and DE images. Overall, these differences were
related to the differential uptake of the contrast agents used with each imaging protocol.
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Figure 2. Quantitative evaluation of attenuation in SE and DE micro-CT images of the subcutaneous
C6 glioma model. Mean and standard deviation are shown in scatter plots to compare attenuation
values for baseline and CE images acquired with the SE protocol for (a) aorta, inferior vena cava (IVC),
kidney, liver, and spleen and (b) muscle and tumor regions: complete tumor (tumor), central tumor
(core), and peripheral tumor (periphery). Mean and standard deviation are shown in scatter plots to
compare attenuation values for LE and DE images acquired with the DE protocol for (c) aorta, IVC,
kidney, liver, and spleen and (d) muscle and tumor regions. Statistically significant differences (p < 0.05)
were obtained with two-way ANOVA and Bonferroni’s multiple comparisons test and are indicated for
each comparison: (+) baseline vs. CE or LE vs. HE; (#) aorta (or muscle) vs. volumes of interest (VOIs)
in baseline and LE images; (*) aorta (or muscle) vs. VOIs in CE and HE images.

The attenuation in the aorta was compared to the attenuation in IVC, kidney, liver, and spleen for
baseline, CE, LE, and HE images. All mean values were similar in baseline images; significant differences
were found in liver, spleen, and kidney in CE, LE, and HE images, and are indicated by (*) or (#)
in Figure 2a,c. Explicitly, mean attenuation was significantly higher in the aorta than in liver and spleen
in CE images, significantly lower in the aorta than in liver and spleen in LE images, and lower in the
aorta than in spleen in HE images. Mean attenuation was also significantly higher in the aorta than in
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kidney in HE images. These differences were expected since it is known that the clinical contrast agent
used with the SE protocol is cleared via the kidneys, while the blood pool contrast agent used with the
DE protocol is cleared via the liver and spleen [7].

Significant differences were found between the attenuation in muscle and the tumor regions in
baseline, CE, and LE images and are indicated by (*) or (#) in Figure 2b,d. These differences suggested
that tumor regions can be distinguished from muscle from baseline, CE, and LE images; however,
it must be noted that muscle showed similar or higher mean attenuation values than the tumor regions,
which could prevent their visualization directly from these images.

E and CI values were quantified in the same VOIs as attenuation and are shown in Figure 3.
Statistically significant differences of E and CI mean values between SE and DE images were found
for kidney and spleen, as indicated by (+), and were related to the differences in their elimination
pathways. E and CI mean values for the other VOIs were not significantly different among SE and DE
images, which reflected the consistency of the different imaging protocols to quantify similar imaging
parameters in the same animal model.
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Figure 3. Quantitative evaluation of enhancement (E) and CI in SE and DE micro-CT images of the
subcutaneous C6 glioma model. Mean and standard deviation are shown in scatter plots to compare
E in (a) aorta, IVC, kidney, liver, and spleen and (b) muscle and tumor regions: complete tumor
(tumor), central tumor (core), and peripheral tumor (periphery), quantified in SE and DE subtracted
images. Mean and standard deviation are shown in scatter dot plots to compare CI in (c) aorta, IVC,
kidney, liver, and spleen and (d) muscle and tumor regions, quantified in SE and DE subtracted
images. Statistically significant differences (p < 0.05) were evaluated with two-way ANOVA and
Bonferroni’s multiple comparisons test and are indicated for each comparison: (+) SE vs. DE, for all
VOIs; (#) aorta (or muscle) vs. VOIs in SE images; (*) aorta (or muscle) vs. VOIs in DE images.

E and CI mean values were significantly different between the aorta and liver and spleen in
SE images, as indicated by (#), and between the aorta and spleen in DE images, as indicated by (*),
in Figure 3a,c. CI in the aorta was also significantly different from CI in the kidney in DE images. It can
be observed that there were marked differences in E and CI values in the aorta among the different
animals for both SE and DE protocols, which reflected the biological variability in this kind of studies.
That is why it could be important to introduce a quantitative parameter such as rBV that takes this
variability into account.

The comparison of E and CI mean values between muscle and tumor regions yielded some
differences between SE and DE images, particularly, significant differences between E in muscle and
the tumor regions were only observed in SE images, as indicated by (#) in Figure 3b, while significant
differences between CI in muscle and the tumor regions were observed in both SE and DE images,
as indicated by (#) and (*) in Figure 3d. This suggested that CI could be a more sensitive parameter
than E for distinguishing between muscle and the tumor regions with both imaging protocols. These
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results indicated that quantitative E and CI images acquired with SE and DE protocols could allow
better visualization of the tumor regions than attenuation images. This was inferred qualitatively from
Figure 1, in which tumors and other enhanced structures were more clearly depicted in CI images than
in CE, LE, or HE images.

Two animals (n = 4 tumors) were imaged with the DCE protocol. DCE planar images (one per
second) were analyzed in the time interval 0–80 s during the continuous infusion of the contrast agent
and were used to obtain time–CI curves of the left ventricle (LV), muscle, and tumor. Figure 4 shows
representative time–CI curves for one animal; a constant CI was reached after the initial slope in the
time–CI curve of the LV, while a constant CI increase was observed for tumor and muscle. Patlak analysis
of the tumor data is shown in Figure 4b and it is described in Materials and Methods.
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Figure 4. Quantitative evaluation of the DCE planar images of the subcutaneous C6 glioma model.
(a) Time–CI curves of the left ventricle (LV), tumor, and muscle, during the continuous infusion of
a clinical contrast agent. Original data are shown (symbols), as well as smoothed data (solid lines).
(b) Patlak analysis of the tumor data. Volume transfer constant (Ktrans) and relative blood volume (rBV)
were quantified as the slope and the intercept, respectively, of the fitted line to data in the time interval
of 30–80 s (green circles).

2.3. Quantification of rBV and Ktrans

The abdominal aorta was used as the AIF to quantify rBV from the CI SE and CI DE micro-CT
images, while the LV was used as the AIF to quantify rBV and Ktrans from kinetic analysis of time–CI

curves from DCE planar images. Figure 5 shows the results of the quantification of rBV and Ktrans for
these imaging protocols. The differences of rBV among the three imaging protocols were not statistically
significant in muscle, central tumor, and peripheral tumor. In complete tumor, statistically significant
differences were found in the rBV between DCE and the other protocols, as indicated by (+) in Figure 5a.
These differences could be due to the inherent difficulties in evaluating the actual complete tumor in CI

DCE planar images.
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Figure 5. Quantitative imaging parameters from SE, DE, and DCE images of the subcutaneous C6 glioma
model. (a) Mean and standard deviation are indicated in the scatter plot of rBV, which was quantified
from SE (n = 8), DE (n = 6), and DCE (n = 4) images. (b) Mean and standard deviation are indicated
in the scatter plot of Ktrans, which was quantified from DCE images (n = 4). Statistically significant
differences (p < 0.05) were evaluated with two-way ANOVA and t-test for rBV and Ktrans, respectively,
and are indicated for each comparison: (+) SE vs. DE, SE vs. DCE, DE vs. DCE; (#) muscle vs. VOIs in
SE images; (*) muscle vs. VOIs in DE images.
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A statistically significant difference was found between the mean rBV value in muscle and complete
and peripheral tumor for SE and DE protocols, as indicated by (#) and (*) in Figure 5a, respectively,
which was similar to the result for CI shown in Figure 3d. For the central tumor, this difference with
muscle was not significant, mainly due to the wide range in rBV and CI values found in this tumor
region. The difference in mean Ktrans values between muscle and tumor was not statistically significant.
Table 1 summarizes the results for E, CI, rBV, and Ktrans evaluated in muscle and the tumor regions
of the subcutaneous C6 glioma model and obtained with the CE X-ray imaging protocols explored
in this work; significant differences with muscle are also indicated with (*). Together, these results
suggested that CI and rBV, quantified in SE and DE micro-CT images, allow better discernment between
muscle and the tumor regions, both qualitatively and quantitatively, than attenuation, E, or the kinetic
parameters quantified with DCE planar images.

Table 1. Quantitative imaging parameters in muscle and the tumor regions of the subcutaneous C6
glioma model obtained with single-energy (SE), dual-energy (DE), and dynamic contrast-enhanced
(DCE) images.

Imaging Protocol Imaging Parameter Muscle Tumor Core Periphery

SE (n = 8) E (HU) 35.5 ± 6.3 71.6 ± 16.3 * 55.8 ± 17.9 * 77.9 ± 16.1 *
CI (mg I/mL) 0.72 ± 0.14 1.55 ± 0.37 * 1.19 ± 0.41 1.69 ± 0.37 *

rBV (%) 11.1 ± 1.0 23.8 ± 3.6 * 16.1 ± 4.2 26.3 ± 2.8 *
DE (n = 6) E (HU) 27.2 ± 3.4 41.1 ± 3.3 23.4 ± 6.0 44.7 ± 4.6

CI (mg I/mL) 0.57 ± 0.10 1.17 ± 0.11 * 0.56 ± 0.20 1.29 ± 0.16 *
rBV (%) 12.6 ± 0.7 27.7 ± 2.3 * 17.2 ± 6.0 30.2 ± 2.2 *

DCE (n = 4) rBV (%) 12.2 ± 2.3 11.6 ± 2.2
Ktrans (min−1) 0.13 ± 0.01 0.24 ± 0.02

E, enhancement; CI, iodine concentration; rBV, relative blood volume; Ktrans, volume transfer constant. Values are
expressed as mean ± standard error of the mean; * p < 0.05, compared to muscle.

2.4. Histological Validation of Quantitative Imaging Parameters

General histological features of the C6 glioma model were identified in tissue sections of tumors
stained with hematoxylin and eosin (H&E) and are shown in Figure 6a,b. Figure 6a shows highly
cellular tumors with pleomorphism and zones of coagulative necrosis lined by palisading neoplastic
cells, and Figure 6b shows a complex form of microvascular hyperplasia with peri-endothelial growth
patterns. Another characteristic feature of the C6 glioma model is shown in Figure 6c,d, in which tissue
sections of tumors stained with an anti-CD34 antibody, used to identify microvessels and quantify
MVD, show increased MVD at the periphery of necrotic areas.

Tumor characterization of the subcutaneous C6 glioma model was performed by evaluating PN,
PI and MVD. Images e and f from Figure 6 show representative immunohistochemical staining of
proliferating cell nuclear antigen (PCNA) from tumors with 50% and 95% PI, respectively. Images g
and h from Figure 6 show representative immunohistochemical staining of CD34 from tumors
with 4.4 vessels/high-power field (HPF) and 18.3 vessels/HPF, respectively. Table 2 summarizes the
histological findings of the subcutaneous C6 glioma model for each imaging protocol; no statistically
significant differences were found among the groups for each imaging protocol for these histological
biomarkers. Additional images of tumors with the minimum and maximum values of PN, PI,
and MVD for the SE, DE, and DCE imaging protocols are provided in Supplementary Materials
Figures S1–S3, respectively.

Pearson correlation coefficient was calculated for pairs of histological biomarkers (PN, PI,
and MVD) and quantitative imaging parameters (E, CI, rBV, and Ktrans) for the three tumor regions and
for each imaging protocol to evaluate their association. Significant correlations (p < 0.05) were found
for the pairs of parameters shown in Figure 7. No significant associations were found for imaging
parameters quantified in DE or DCE images. For SE images, E and CI in tumor periphery were
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associated with MVD and necrosis, E and CI in the complete tumor with MVD, and rBV in the tumor
periphery with MVD.
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Table 2. Histological characterization of subcutaneous C6 glioma tumors that were imaged with
single-energy (SE), dual-energy (DE), and dynamic contrast-enhanced (DCE) protocols.

Imaging Protocol Percent Necrosis (%) Proliferation Index (%) MVD (Vessels/HPF)

SE (n = 8) 38.1 ± 10.5 68.7 ± 8.4 6.9 ± 1.9
DE (n = 6) 28.3 ± 7.6 70.8 ± 8.2 3.5 ± 1.0
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MVD, microvessel density; HPF, high-power field. Values are expressed as mean ± standard error of the mean.
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Figure 7. Histological validation of the quantitative imaging parameters from SE images of the
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3. Discussion

The aim of this work was to systematically quantify radiological imaging parameters with SE, DE,
and DCE techniques, and to evaluate their correlation with histological biomarkers of angiogenesis
in a subcutaneous C6 glioma model. In order to obtain reliable quantitative imaging parameters,
we used SE, DE, and DCE imaging protocols that were previously standardized and optimized [25–27].
Our results showed that CE X-ray imaging improved the visualization of the tumor regions. This was
corroborated quantitatively for SE and DE images since CI and rBV were significantly different between
muscle and the tumor regions. A consistency of the quantitative imaging parameters was observed
among the different techniques since similar values were found for E and CI between SE and DE
images in vascular structures, muscle, and tumor regions. Additionally, similar values were observed
for rBV in muscle among SE, DE, and DCE images. Finally, we evaluated the association between the
histological biomarkers of angiogenesis and the imaging parameters quantified in SE, DE, and DCE
images and found a set of significant correlations for SE images.

The C6 glioma model resembles the histological features of human glioblastoma (GBM) [21,28,29],
which presents necrotic areas surrounded by tumor cells, creating pseudopalisades [21]. Interestingly,
it has been shown that these cells induce angiogenesis by the overexpression of vascular endothelial
growth factor-A (VEGF-A) [20], which is the master regulator of angiogenesis [30]. Therefore, an increased
MVD is generally found around necrotic areas. It has been observed that cells at the tumor periphery
also overexpress VEGF-A, yielding a high MVD in this tumor region [28]. The histological features of
the C6 glioma model were observed in tissue sections of the tumors evaluated in this work. Moreover,
the differences between central and peripheral tumor were also observed in the CE and CI images,
and in the E, CI, and rBV values.

The use of subcutaneous versus orthotopic C6 glioma models has been widely debated and it has
been demonstrated that both models have similar histological features, and microvessel morphology
and permeability [31–33]. Among the advantages of the subcutaneous model versus the orthotopic
model are the easier implantation of the cells, tumor volume assessment, and tumor resection.
One disadvantage is the reduced time before tumor regression, which is governed by an alloimmune
response against the implanted cells and could be an important limitation for survival studies [32].
Another disadvantage of the subcutaneous model is the lack of the blood–brain barrier (BBB) [33],
which could yield different results among models in drug delivery studies, including CE imaging,
depending on the chemical nature and molecular weight of the evaluated drugs.

Previous studies of the orthotopic C6 glioma model have used DE [14,15] or DCE imaging
techniques [9–11], and general findings among them are in agreement with our observations in the
subcutaneous C6 glioma model. Both animal models allowed to obtain CE X-ray images that improved
lesion detection and reflected the heterogeneity in E, CI, or rBV values quantified in the different tumor
regions, despite the presence of the BBB in the orthotopic model, which could be explained by the
similarities in microvessel morphology and permeability between these two animal models [31].

Other studies have evaluated the quantitative imaging parameters with DCE [8], SE [13,16],
and DE [12] imaging using different cell lines to generate subcutaneous tumors, and their general
findings are also in agreement with our observations in the subcutaneous C6 glioma model.
This observation is in accordance with Holash et al. [28], who demonstrated the consistency of
vascular growth patterns between the orthotopic C6 glioma model and other animal models, as well as
one human cancer. In another study, Ehling et al. [12] compared the quantitative imaging parameters
of tumors obtained with several cell lines (four) with multiple angiogenic phenotypes, and only
one imaging protocol. Interestingly, the rBV quantified for each of the four animal models was
significantly associated with MVD (quantified with CD31), and this association was also significant
when all the tumors were evaluated together [12]. These findings suggest that the quantitative imaging
parameters obtained with CE X-ray imaging are capable of describing the angiogenic status of the
animal model evaluated, regardless of the origin of the cell line or its angiogenic phenotype. In this
manner, the subcutaneous C6 glioma model was expected to be equally useful as the orthotopic
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model or other cell lines to biologically validate the quantitative imaging parameters evaluated in this
work. However, care must be taken when comparing different studies since the absolute value of the
quantitative imaging parameters is highly dependent on the angiogenic phenotype of the evaluated
cell line [12,28].

A few studies have compared the quantitative imaging parameters obtained with SE, DE, and DCE
imaging protocols in order to elucidate their similarity [19] and their potential to provide diagnostic
information [6] or to assess treatment response [18]. In this work, we compared the imaging parameters
obtained with SE, DE, and DCE protocols and found a consistency among them, which is in agreement
with previous findings in patients [6,19] and one animal model of cancer [18]. Kang et al. [19]
evaluated patients with colorectal cancer and found significant correlations between CI quantified in
DE images and blood volume (BV) and permeability surface area product (PS) quantified in DCE images.
Knobloch et al. [18] evaluated an animal model in which GS9L glioma cells were implanted in the
foreleg of the animals and found significant correlations among imaging parameters in SE (attenuation),
DE (CI), and DCE CT (blood flow (BF) and PS) images. The consistency among the imaging parameters
found in our work suggested that if a change is observed in the quantitative parameters, it would be
more likely related to a biological process than to a difference in its quantification, which is a major
concern in quantitative imaging and it can be achieved by optimizing and standardizing the processes
involved in image acquisition and analysis [34,35].

Despite the fact that the imaging parameters obtained from SE, DE, and DCE images have been
compared in the studies mentioned above, to our knowledge, their association with histological
biomarkers of angiogenesis has not been evaluated in the light of these comparisons. Moreover, only a
few DE and DCE studies have evaluated the correlation of angiogenesis biomarkers and quantitative
imaging parameters of the C6 glioma model. In this work, we evaluated the association of the imaging
parameters with PN, PI, and MVD since they are relevant histological biomarkers in the clinical
management of GBM [36,37].

We found significant positive correlations between PN and E and CI at the tumor periphery in the
SE images. These results are in apparent contradiction with Qi et al. [11], since they found a significant
negative correlation between PN and BV and BF, quantified from DCE CT images of the C6 glioma
model. We hypothesize that this discrepancy is related to the differences in the kinetic models used
to quantify the imaging parameters. However, further studies are required in order to demonstrate
this assumption. On the other hand, DCE-MRI has been widely used to differentiate necrosis induced
by tumor progression and necrosis induced after radiation treatment in GBM animal models [38].
However, the association of PN with the MRI imaging parameters has not been widely investigated in
GBM animal models. Zoula et al. [39] found a significant positive correlation between PN and the
intensity of the lipid signal in proton magnetic resonance spectroscopy in an orthotopic C6 glioma
model. In another study, Bradley et al. [40] also found a significant positive correlation between PN
and Ktrans (adjusted by fit failures) in the Hras5 animal model. Both results are in agreement with our
findings for the SE imaging protocol, but they are not directly comparable due to the different nature
of the signals used to form the images.

Liu et al. [14] found significant correlations between PI (obtained with anti-Ki67) and CI quantified
with a DE CT protocol, and suggested that areas with high PI increased the local blood flow and
permeability. In studies with patients, a significant positive correlation has been found between several
DCE-MRI imaging parameters and PI [41]. However, there is a lack of studies for the evaluation of
tumor cell proliferation with MRI imaging in GBM animal models. Hou et al. [23] found a significant
positive correlation between Ktrans and PI (obtained with anti-PCNA) evaluated with DCE-MRI in
an orthotopic C6 glioma model. In our study, we did not find significant correlations between PI
(obtained with anti-PCNA) and any of the imaging parameters for the tumor regions evaluated with
SE, DE, and DCE imaging protocols, probably because the viable tumor exhibited a limited range of
PI values.
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MVD has been associated with imaging parameters from DE and DCE images of the C6 glioma
model [9,10,15]. Huang et al. [15] found a significant correlation between MVD (anti-CD105) and CI

quantified from DE CT images. Guan et al. [9] quantified BF and BV from DCE CT images and found
significant correlations with MVD (anti-CD34). Lu et al. [10] also used a DCE CT technique and found
a significant correlation between MVD (anti-CD105) and BF and BV. We found that MVD (anti-CD34)
was associated with E and CI quantified in the complete tumor, and also with E, CI, and rBV quantified
in the tumor periphery of SE micro-CT images. However, we found no significant associations of the
DE and DCE imaging parameters and MVD, which could be related to the limitations found in our
study. Several DCE-MRI studies have evaluated the association of the quantitative kinetic parameters
and MVD in the orthotopic C6 glioma model. Hou et al. [23] found a significant positive correlation
between Ktrans and MVD (anti-CD34), which is in agreement with our findings with the SE imaging
protocol. Recently, DCE-MRI has also been used to evaluate the different growth patterns described in
GBM [22].

The first limitation in our study was the small sample size for each imaging protocol, which limited
the statistical power of the study and thus it might be difficult to extrapolate our results. Second,
there were technical limitations in the implementation of DE and DCE imaging protocols. For the DE
protocol, only a reduced kilovoltage range was available in our scanner (X-ray tube voltage 30–45 kV),
which was not optimal for selecting radiation qualities with effective energies around the K-edge
of iodine, and thus the contrast obtained in DE images was limited. Another limitation in the DE
imaging protocol was the reduced iodine concentration of the blood pool contrast agent that we used
(50 mg I/mL) compared with the iodine concentration of the clinical contrast agent used in SE and
DCE protocols (300 mg I/mL), which could explain the similar attenuation and enhancement values
observed between muscle and the tumor regions in DE images.

The major limitation to implement DCE protocols in our scanner was the temporal resolution,
since a complete micro-CT image requires at least a 2-min acquisition. Therefore, we used planar
projections in order to achieve a high temporal resolution that allowed us to image the fast kinetics
of the distribution of the clinical contrast agent within the animals; however, the superimposition of
the tissues in the planar images made difficult the quantification of CI in the entire tumor volume.
The most common administration technique of the contrast agent in clinical perfusion studies is bolus
injection. However, we used continuous infusion instead of bolus injection to improve the visualization
of the enhanced tissues in the DCE planar images, since a constant increment of CI in the tissues can be
achieved with continuous infusion compared with a higher, but rapidly decaying, CI achieved with
the bolus injection [42]. The kinetic parameters quantified from the Patlak analysis of the delayed
phase of time–CI curves, either after bolus injection or during continuous infusion of the contrast agent,
are expected to be similar, since the CI quantified in the tissues is independent of the administration
technique in the delayed times of image acquisition [42].

Another limitation in our study was related to the radiation dose inherent to X-ray imaging.
The absorbed dose could cause a damage to the animals if it is not properly quantified and optimized;
moreover, it can also bias the study by affecting the development of the tumor under evaluation [7].
In order to limit the effects of the dose delivered in our studies, we previously optimized the radiological
parameters for image acquisition that provided the highest image quality and the lowest radiation dose
to the animals [25]. The radiation dose to water measured at the isocenter for the CE X-ray imaging
protocols used in our study ranged from 213 mGy to 680 mGy and it was below the lethal dose LD50/30

for mice (5.0–7.6 Gy) [43].
Despite these limitations, the present study provided useful insight on the study of angiogenesis

with CE X-ray imaging, particularly in the subcutaneous C6 glioma model. Future studies could
explore the potential of CI and rBV in SE images to provide prognostic and predictive information
by assessing treatment response, as well as to provide diagnostic information such as to distinguish
between benign and malignant tumors in suitable animal models of cancer.
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4. Materials and Methods

4.1. Subcutaneous C6 Glioma Animal Model

C6 glioma cells (ATCC, Manassas, VA, USA) were cultured in RMPI 1640 medium (GIBCO,
Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA), supplemented with 10% fetal bovine serum, at 37 ◦C
with 5% CO2. Tumors were induced in immunocompetent male Wistar rats (average body
weight ± standard deviation = 263 ± 21 g) by subcutaneous inoculation of 3 × 106 C6 cells suspended
in 200 µL of phosphate buffered saline (PBS), into their left and right flanks. Animals were kept in
a pathogen-free environment and fed with autoclaved food and water ad libitum. Prior to imaging,
each animal was anesthetized with isoflurane (3% in 100% oxygen), and then the right external jugular
vein was catheterized for contrast agent administration with a heparinized PE10 polyethylene tube
(Scientific Commodities Inc., Lake Havasu City, AZ, USA) and a syringe pump (KDS100, KD Scientific
Inc., Holliston, MA, USA). CE X-ray images of the animals were acquired 14 ± 3 days post-inoculation of
the C6 cells (mean ± standard deviation). All experimental procedures with the animals were reviewed
and approved by the Ethics Committee and the Institutional Committee for Animal Welfare of the
National Institute of Cancerology, Mexico, where all the experiments were carried out (approval number:
(018/051/IBI) (CEI/1294/18)). All efforts were made to minimize animal suffering and to reduce the
number of animals used in the experiments.

4.2. Albira ARS Micro-CT Scanner

The micro-CT scanner of the trimodal PET/SPECT/CT Albira ARS preclinical system
(Bruker Corporation, Billerica, MA, USA) was used for image acquisition. Tomographic images
were reconstructed into a 750 × 750 × 657 matrix (100 µm voxel size) with the simultaneous iterative
reconstruction technique (SIRT 2D) implemented in-house with the ASTRA toolbox in Matlab R2018b
(The MathWorks Inc., Natick, MA, USA), running on a Dell Precision Workstation M4800 with Intel
Core i7-4810MQ CPU and NVIDIA Quadro K1100M GPU. A calibration to HU was performed on each
reconstructed micro-CT image using the attenuation value for water for each imaging protocol.

4.3. Imaging Protocols

SE, DE, and DCE acquisition protocols were previously optimized and standardized for small
animal imaging with the Albira ARS micro-CT scanner [25–27]. The radiological parameters for
image acquisition (X-ray tube voltage (kV), current (mA), additional filter, and number of projections)
were chosen as the ones which provided the highest contrast-to-noise ratio and the lowest radiation
dose; and the reconstruction algorithm was chosen in terms of quantitative image quality metrics.
Optimal iodine dose, injection volume, and time for image acquisition after the injection of the contrast
agents were also standardized.

4.3.1. SE Protocol

SE micro-CT images were acquired with 45 kV, 0.8 mA, and 400 projections. A baseline (pre-contrast)
image of the animal was acquired; then, a second CE image was acquired during continuous infusion of
a clinical contrast agent (Omnipaque 300, GE Healthcare, Wauwatosa, WI, USA; average dose = 2.4 mg
of iodine/g of body weight (b.w.), infusion rate = 0.5 mL/min). Total radiation dose to water measured
at the isocenter was 680 mGy for this protocol.

4.3.2. DE Protocol

LE micro-CT images were acquired with 30 kV, 0.8 mA, and 250 projections, while HE micro-CT
images were acquired with 45 kV, additional molybdenum filter (25 µm thick, 99.9% purity), 0.8 mA,
and 250 projections. HE image was acquired approximately 12 min after the administration of a blood
pool contrast agent (Fenestra VC, MediLumine Inc., Montreal, QC, Canada; average dose = 0.4 mg of
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iodine/g b.w.); then, LE image was acquired immediately after the molybdenum filter was removed.
For this protocol, dose to water at the isocenter was 213 mGy.

4.3.3. DCE Protocol

The first 180 projections of a micro-CT image with 45 kV, 0.8 mA, and 1000 projections over 360◦

(one projection per second) were acquired as part of the DCE protocol. This method was chosen
because it provided better temporal resolution than acquiring planar images directly (all at 0◦) or a
complete micro-CT image, which required large acquisition times due to the technical configuration of
the scanner. Baseline projections were acquired first and then, CE projections were acquired during the
continuous infusion of a clinical contrast agent (Omnipaque 300, GE Healthcare, Wauwatosa, WI, USA;
average dose = 1.2 mg of iodine/g b.w., infusion rate = 0.5 mL/min). Total radiation dose to water at
the isocenter for the DCE protocol was 340 mGy.

4.4. Image Analysis

4.4.1. Image Subtraction

SE and DCE images were obtained after subtraction of the baseline image from the CE image,
while DE images were obtained after weighted subtraction of HE and LE images: DE = HE − αLE,
where α = 0.55 was the weighting factor chosen to eliminate most of the unenhanced tissue content
in the DE image [24]. Baseline images were registered to CE images (and LE images to HE images)
with affine transformation before subtraction [44]. Proper calibration functions were obtained with
iodinated phantoms [45] and applied to subtracted SE, DE, and DCE images in order to obtain
CI images.

4.4.2. Quantification of Imaging Parameters in SE and DE Micro-CT Images

Attenuation, in HU, was evaluated in baseline and CE micro-CT images for the SE protocol, and in
LE and HE micro-CT images for the DE protocol. Amide software [46] was used to draw ellipsoidal
VOIs in abdominal aorta, inferior vena cava, kidney, liver, spleen, paraspinal muscle, and tumor regions,
i.e., complete tumor (tumor), central tumor (core), and peripheral tumor (periphery). Table S1 indicates
the average size of the VOIs used to quantify the imaging parameters in SE and DE micro-CT images.
The central tumor was defined as an ellipsoid with half the dimensions of the complete tumor. The
imaging parameters in the peripheral tumor were averaged from four VOIs that were drawn in the
tumor volume outside the central tumor. All VOIs were placed in the same position for each animal,
and the same size of the VOI was used for a given organ or tissue among all animals. E and CI values
were quantified in E and CI images, respectively; and the same VOIs used to quantify attenuation were
used to quantify E and CI for a given animal. The CI quantified in the abdominal aorta was used to
obtain the rBV values: rBV = 100 × (CI/CI,aorta).

4.4.3. Quantification of Imaging Parameters in DCE Planar Images

Patlak analysis was used to quantify rBV and Ktrans from time–CI curves. This method
considers a two-compartmental model in which the contrast agent transits from the intravascular
space to the extravascular-interstitial space, as dictated by Ktrans, and then accumulates in the
extravascular-interstitial space, described by rBV, considering that no back flux exists, i.e., the second
compartment is irreversible [47]. This theoretical assumption can only be achieved under two
experimental conditions: a time after bolus injection of the contrast agent, or during its continuous
infusion. The latter condition was used in this work.
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Time–CI curves were obtained for three VOIs (left ventricle, triceps muscle, and complete tumor)
from the CI DCE images with ImageJ software [48]. To quantify the kinetic parameters, the following
expression was obtained from the time–CI curves (1) [47]:

CI,tissue(t)
CI,AIF(t)

= Ktrans

∫ T2

T1
CI,AIF(t)dt

CI,AIF(t)
+ rBV, (1)

in which CI,tissue(t) and CI,AIF(t) represent the time–CI curves of tissue (muscle or tumor) and AIF (LV),
respectively. It can be noted that Equation (1) has the form of a linear equation, in which the kinetic
parameters Ktrans and rBV represent the slope and intercept, respectively. Therefore, an estimation of
the kinetic parameters can be obtained after a linear regression analysis of Equation (1) in the time
interval T1–T2, in which the condition of the irreversible compartment is met. Only data from the time
interval 30–80 s were considered for linear regression analysis of Equation (1), as illustrated in Figure 4.

4.5. Histological Analysis

Tumors were excised, processed, and embedded in paraffin. Consecutive tumor sections of
4 µm thickness were cut and mounted on positively charged slides. Immunohistochemistry was
performed to evaluate PN; PI was evaluated with an anti-PCNA primary antibody (sc-56, dilution 1:500;
Santa Cruz Biotechnology, Inc., Dallas, TX, USA); and MVD was evaluated with an anti-CD34 primary
antibody (ab81289, dilution 1:500; Abcam, Cambridge, UK). Positive staining was detected with the
DAB HRP Brown detection system (Bio SB, Santa Barbara, CA, USA). Negative controls corresponded
to incubation without primary antibodies; human tonsil and vascular tumor were used as positive
controls for anti-PCNA and anti-CD34, respectively. PN was evaluated as the percentage of necrotic
tissue contained in the tumor, PI was estimated as the percentage of positive cells to anti-PCNA in the
viable tumor, and MVD was quantified as the mean value of the vessel count in 10 high-power fields of
hot spots [49]. A Nikon ECLIPSE E200 optical microscope (Nikon Instruments Inc., Melville, NY, USA)
with a 10× eyepiece and 10× and 40× objective lens was used.

4.6. Statistical Analysis

Data in the scatter plots were expressed as mean ± standard deviation, and data in the tables
were expressed as mean ± standard error of the mean. GraphPad Prism 6 (GraphPad Software, Inc.,
San Diego, CA, USA) was used to perform all statistical analyzes. Attenuation, E, CI, and rBV were
compared among protocols with two-way analysis of variance (ANOVA) and Bonferroni’s multiple
comparisons test. Ktrans values were compared with a two-sided t-test. Histological parameters
among the groups for each imaging protocol were compared with one-way ANOVA and Tukey’s
multiple comparisons test. Pearson correlation coefficient was estimated to evaluate the association
of the histological biomarkers to the quantitative imaging parameters. A p-value less than 0.05 was
considered as statistically significant.

5. Conclusions

In this study, we systematically quantified radiological imaging parameters with SE, DE, and DCE
protocols in the subcutaneous C6 glioma model. We corroborated that CE X-ray imaging improved
lesion detection, both qualitatively and quantitatively. The quantitative imaging parameters evaluated
in this study demonstrated consistency among the different imaging protocols, despite their wide
inter- and intra-tumor variability. Moreover, significant associations were found among the imaging
parameters quantified in SE images and the histological biomarkers of angiogenesis: E and CI in tumor
periphery were associated with MVD and necrosis, E and CI in the complete tumor with MVD, and rBV
in the tumor periphery with MVD. In this manner, this work provided evidence of the potential use of
the imaging parameters quantified in SE micro-CT images as descriptors of angiogenesis and necrosis
in the C6 glioma model.
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Figure S1. Representative histological samples of the subcutaneous C6 glioma model evaluated with 
the SE imaging protocol. 

 
For this group, the lowest percent necrosis (PN) was (A) 5% and the highest was (B) 85%; the lowest proliferation 
index (PI) was (C) 40%, and the highest was (D) 95%; the lowest microvessel density (MVD) was (E) 2.0 
vessels/high-power field (HPF), and the highest was (F) 18.3 vessels/HPF. MVD images are shown at 400× 
magnification, all other images are shown at 100× magnification. 

Figure S2. Representative histological samples of the subcutaneous C6 glioma model evaluated with 
the DE imaging protocol. 

 
For this group, the lowest PN was (A) 15% and the highest was (B) 60%; the lowest PI was (C) 50%, and the 
highest was (D) 95%; the lowest MVD was (E) 0.9 vessels/field of view (FOV), and the highest was (F) 7.6 
vessels/HPF. MVD images are shown at 400× magnification, all other images are shown at 100× magnification. 
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Figure S3. Representative histological samples of the subcutaneous C6 glioma model evaluated with 
the DCE imaging protocol. 

 
For this group, the lowest PN was (A) 5% and the highest was (B) 50%; the lowest PI was (C) 60%, and the 
highest was (D) 90%; the lowest MVD was (E) 1.3 vessels/field of view (FOV), and the highest was (F) 6.3 
vessels/HPF. MVD images are shown at 400× magnification, all other images are shown at 100× magnification. 

Table S1. Average VOI size and estimated number of pixels used for the quantification of imaging 
parameters for several tissue/organs in SE and DE micro-CT images. 

 SE Imaging Protocol DE Imaging Protocol 

Tissue/Organ Volume (mm3) 
Estimated Number 

of Voxels 
Volume 
(mm3) 

Estimated Number 
of Voxels 

Abdominal aorta 0.5 ± 0.0  713.3 ± 6.1 0.5 ± 0.0 719.0 ± 4.2 

IVC 1.8 ± 0.0 2191.0 ± 2.8 1.8 ± 0.0 2196.5 ± 26.2 
Kidney 0.5 ± 0.0 717.5 ± 3.5 0.5 ± 0.0 721.0 ± 2.8 
Liver 1.8 ± 0.0 2188.0 ± 2.8 1.8 ± 0.0 2185 ± 4.9 

Spleen 0.5 ± 0.0 716.3 ± 5.5 0.5 ± 0.0 721.0 ± 4.2 
Muscle 0.5 ± 0.0 718.8 ± 6.1 0.5 ± 0.0 723.5 ± 4.9 

Complete tumor 334.2 ± 126.8 349,180.5 ± 130,381.6 694.3 ± 94.8 718,005.3 ± 96,071.6 

Central tumor  41.8 ± 15.8 45,570.3 ± 16,752.2  86.8 ± 11.9 92,762.5 ± 12,123.8 

Peripheral tumor 2.0 ± 1.1 2400.3 ± 1308.5  1.8 ± 1.6 2135.9 ± 1834.0 

Values are expressed as mean ± standard deviation. 

 

© 2020 by the authors. Licensee MDPI, Basel, Switzerland. This article is an open access 
article distributed under the terms and conditions of the Creative Commons Attribution 
(CC BY) license (http://creativecommons.org/licenses/by/4.0/). 
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Abstract
Tissue contrast is amajor challenge in the application of computed tomography (CT) andmicro-
computed tomography (micro-CT) techniques for imaging cancer. Contrastmedium is used in order
to enhance contrast of certain organs of interest, as well as tumors. Several types of contrastmedia
have been used to assess tumor vasculature, perfusion and angiogenesis in preclinical studies. In
general, lowmolecular weight contrastmedia have been used to characterize the first pass vascular
dynamics of tumorswith fast CT systems, while blood pool agents have been preferred to explore the
delayed vascular dynamics withmicro-CT systems. Together, these approaches provide qualitative,
semi-quantitative, and quantitative information of the vascular architecture and vascular functionality
of tumors in the preclinical scenario. Herein, we present an overview of contrastmedia, imaging
techniques, image analysismethods, and quantitative parameters that have been used to evaluate
tumor angiogenesis in vivo in recent preclinical studies. Preclinical applications on lesion detection
and characterization, evaluation of vascular parameters as prognostic and predictive biomarkers, and
evaluation of treatment response are also reviewed. These applications have demonstrated the
potential of contrast-enhanced x-ray imaging to provide, in a noninvasivemanner, a landscape of the
spatial and temporal heterogeneity of the angiogenic process underlying tumor development.

1. Introduction

Tumor cells require a vascular network to obtain
nutrients and oxygen, and to eliminate waste materi-
als.When a tumor reaches a certain size, the inner cells
become hypoxic and a signaling cascade between
tumor cells and endothelial cells activates to induce
angiogenesis, which culminates in the formation of
new blood vessels from the pre-existing ones [1, 2].
Angiogenesis can be physiologically normal or patho-
logical. In the latter there is an excessive signaling of
growth factors and a lack of signals to coordinate blood
vessels spatial and temporal growth, remodeling,
maturation, and stabilization, yielding tortuous vascu-
lar networks with immature, dilated, and fenestrated
vessels [3–5]. Microvessel density (MVD) is the gold
standard for angiogenesis quantification, it refers to
the mean count of microvessels in a number of zones
in the most vascularized areas in a microscope field of
a tissue sample stained with anti-CD31, anti-CD34 or
anti-CD105 biomarkers [2, 6, 7]. A drawback of MVD

quantification is that it does not take into account the
spatial and temporal heterogeneity of solid tumors. It
has been observed that the angiogenic switch (i.e. the
onset of angiogenesis) appears in early stages of cancer
development in the pre-malignant stage of several
cancer types [8–10]. These evidences have motivated
the exploration of in vivo imaging techniques capable
of capturing tumor heterogeneity in a noninvasive
manner in the study of tumor angiogenesis in the
different stages of cancer development [11].

Quantitative evaluation of vascular parameters of
tumors is possible with contrast-enhanced x-ray ima-
ging such as computed tomography (CT). In the pre-
clinical scenario, micro-computed tomography (micro-
CT) systems are commercially available for imaging
small animals. The main disadvantages of CT and
micro-CT are its low sensitivity and limited soft tissue
contrast. A radiological contrast medium containing an
element with high atomic number (Z), such as iodine,
can be used to increase tissue contrast. Several types of
contrast media have been used to assess tumor

RECEIVED

27April 2018

REVISED

17August 2018

ACCEPTED FOR PUBLICATION

22August 2018

PUBLISHED

7 September 2018

© 2018 IOPPublishing Ltd

https://doi.org/10.1088/2057-1976/aadc2d
https://orcid.org/0000-0002-4969-4168
https://orcid.org/0000-0002-4969-4168
https://orcid.org/0000-0002-1165-3440
https://orcid.org/0000-0002-1165-3440
mailto:ayalaliz@gmail.com
http://crossmark.crossref.org/dialog/?doi=10.1088/2057-1976/aadc2d&domain=pdf&date_stamp=2018-09-07
http://crossmark.crossref.org/dialog/?doi=10.1088/2057-1976/aadc2d&domain=pdf&date_stamp=2018-09-07


vasculature, perfusion, and angiogenesis in preclinical
studies [12, 13]. Each contrast medium has different
pharmacokinetics and biodistribution, defined by its
size andmolecular weight, and these determine the type
of imaging technique to be used, and therefore the
quantitative vascular parameters to beobtained.

Herein, we present an overview of the contrast
media, imaging techniques, image analysis methods,
and quantitative parameters that have been explored
in recent preclinical studies. Our aim is to provide a
framework of the several essential factors to take into
account for imaging and quantifying tumor angiogen-
esis in preclinical studies in vivo with contrast-
enhanced x-ray imaging.

2. Contrastmedia

Radiopaque contrast media are used in x-ray imaging
to increase soft-tissue contrast. The particle size and
molecular weight of contrast media molecules influ-
ence their biodistribution and excretion pathway
[14, 15]. After intravenous administration, the con-
trast media molecules interact with serum proteins
and an adsorption process occurs. The strength of the
interaction and the nature of the adsorbed proteins are
given by the surface chemistry of the contrast media
molecules [16]. The adsorbed proteins form a protein
corona that increases the in vivo hydrodynamic
diameter of the contrast medium molecules, com-
pared to their in vitro hydrodynamic diameter [15, 17].
Molecules with in vivo hydrodynamic diameter
<6 nm are excreted by the kidneys, while larger
molecules accumulate in the spleen and the liver [14].

According to their molecular weight (MW), two
main categories of contrast media are recognized: low
molecular weight (LMW, such as clinical iodinated
contrast media), with MW < 1 kDa, and macro-
molecular or blood pool (such as iodinated liposomes,
lipid nano-emulsions, and coated nanoparticles), with
MW>30 kDa [18]. In the 1–30 kDa range, the classi-
fication of contrastmedia is contradictory.

Normal mature vessels are composed by a layer of
tightly joined endothelial cells, covered with a base-
ment membrane, and surrounded by pericytes and
smooth muscle cells that are essential for normal bar-
rier function. In angiogenic tumor vessels the junc-
tions between endothelial cells are lost, and pericytes
and smooth muscle cells are loosely adhered. This
results in gaps in the vessel wall which in turn causes
leakiness, high interstitial pressure within tumors, and
alters blood flow [5]. Figure 1 shows the transit of
LMW and blood pool contrast media from the intra-
vascular to the extravascular space of an angiogenic
vessel. LMW contrast media rapidly diffuse from the
bloodstream into the interstitial compartment
between tumor cells, producing tumor enhancement
in the image. This extravasation is not selective since it
can occur in normal vessels as well if particle size is

small. Conversely, blood pool contrast media slowly
diffuse from the bloodstream into the interstitial com-
partment due to their MW and size. Extravasated par-
ticles with diameter >100 nm remain close to the
blood vessel since they are trapped in the extracellular
matrix between cells [14]. It has been observed that
blood pool contrast media with residence time of at
least 6 h accumulates and retains in the tumor due to
the enhanced permeability and retention (EPR) effect
[19–21]. Their disadvantage is the lower concentration
of the high Zmaterial within the tumor.

2.1. Lowmolecularweight contrastmedia
In the preclinical study of tumor angiogenesis with x-ray
imaging, clinical low molecular weight (LMW) contrast
media based in iohexol, iopamidol, or iopromide
(nonionic, monomeric, low osmolar, tri-iodinated
agents) have been used [22–29], as shown in table 1.
These iodinated contrast media are water soluble, have
fast renal clearance and acute renal toxicity. Since they
are rapidly eliminated, they are preferably used in
imaging systemswith scan durations of the order of sub-
seconds, which are not available in most micro-CT
systems. Most studies with these contrast media have
been performedwith clinical CTs using a bolus injection
and dynamic 3D imaging techniques [22, 23, 25, 27, 28].
A few studies have been performed with 2D micro-
digital subtraction angiography (micro-DSA) [24] or 3D
imagingwithmicro-CT systems [26, 29].

2.2. Blood pool contrastmedia
To increase residence time of contrast media in the
bloodstream, twomain approaches are followed. First,
particle diameter must be kept above 100 nm in order
to reduce renal clearance through glomerularfiltration
[13]. Increased diameter and residence time in the
bloodstream promotes the EPR effect for macromole-
cules (MW>40 kDa), yielding a higher retention in
the interstitial compartment, as well as a slower
clearance in tumors and inflammation sites [19–21].
Second, particle surface must be controlled or mod-
ified in order to avoid recognition by the immune
system [13–15]. Iodinated liposomes, lipid nano-
emulsions, and nanoparticles have been used as blood
pool contrast media in the preclinical study of tumor
angiogenesis, as summarized in table 2. They all have a
long residence time in the blood pool, allowing
imaging with micro-CT systems which have long scan
durations. Their metabolization is via the reticulo-
endothelial system (RES), therefore they accumulate
in the liver and spleen [30].

Liposomes have been used as carriers of clinical
iodinated contrast medium since they are well char-
acterized and innocuous. Iodinated liposomes that
have been used in the preclinical study of tumor angio-
genesis are home-made, particle diameter is close
to 100 nm, and iodine concentration depends on
preparation methods [31–37, 44]. Although they
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accumulate in liver and spleen, an earlier accumula-
tion in kidney after injection could be observed due to
non-encapsulated iodine [30].

Lipid nano-emulsions are formed by an oily phase
composed of iodinated triglycerides, in the form of
droplets, suspended in an aqueous medium [13].
Commercial and home-made lipid nano-emulsions
have been evaluated in spleen, liver, and cardiac ima-
ging in rodents [45–47], as well as in preclinical tumor
imaging [24, 38–40, 48] with micro-CT systems.
Fenestra VC, a commercially available lipid nano-
emulsion, has been usedwith similar doses for rats and
mice using different concentrations: 130 mg I/ml [24]
and 50 mg I/ml [39], respectively. The currently com-
mercially available formulation of Fenestra VC (Medi-
Lumine Inc., Montreal, Canada) has a concentration
of 50mg I/ml, whichmeans that larger volumes of this
contrast medium have to be delivered to rats in order
to achieve similar iodine doses. If the injected volume

is relatively large compared to the total blood volume
of the animal (1.7 ml for mice, 13.5 ml for rats [49]),
modifications of the cardiac output, pulmonary func-
tion, and animal stressmight occur [30].

Iodinated and metallic nanoparticles (Nps) have
been used as contrast agents in the preclinical study of
tumor angiogenesis with x-ray imaging [33, 35,
41–43]. Poly(iohexol) Nps were tested for in vivo
micro-CT imaging in tumor-bearing mice, and
showed a prolonged tumor retention, a slower renal
clearance compared to clinical LMW contrast media,
and a longer circulation time [41]. Gold nanoparticles
(AuNps) are widely used as contrast agents due to the
flexibility of their surface chemistry which allows
active targeted imaging bymeans of coating or binding
the AuNps with molecules for specific ligand-receptor
interactions [14, 50, 51]. An advantage of targeted con-
trast media is that imaging is highly selective, but their
disadvantage is that they only can be used under

Figure 1. Scheme of the transit of lowmolecular weight (LMW) and blood pool contrastmedia from the intravascular space of an
angiogenic vessel into the extravascular-extracellular space. The transit towards the venous end of the capillary is governed by blood
flow (BF), while the bidirectional transport across the capillary walls is governed by the permeability surface area product (PS). The
onset of angiogenesis is triggered by the vascular endothelial growth factor (VEGF) secreted by tumor cells, which binds to specific
receptors (VEGF-R) in the endothelial cells. As a result, endothelial cells proliferate and formnew vessels towards the angiogenic
stimulus. The capillary walls have fenestrations since endothelial cells, as well as pericytes, are loosely adhered.

Table 1. Iodinated lowmolecular weight contrastmedia and administrationmethods used in selected preclinical studies of tumor
angiogenesis with contrast-enhanced x-ray imaging.

Contrast

medium

Concentration

[mg/ml] Subject

Dose [mg I or

Au/g of b.w.]
Injected

volume [ml]
Injection rate

[ml s−1]
Imaging

system References

Isovue 300 300 Mice — 0.2 0.008 CT [23]
Ultravist 300 300 Mice 0.5 0.05 0.025 Micro-CT [26]
Accupaque 300 300 Mice 0.15 — — Micro-CT [29]
Isovue 300 300 Rats 0.75 0.7–1.0 0.13 CT [22]
Omnipaque 300 300 Rats 2.0–2.4 2 1 CT [25]
Iohexol — Rats — 1 0.2 CT [28]
Isovue 370 370 Rats 0.3 0.15 0.5 Micro-DSA [24]
Ultravist 300 300 Rabbits 0.3-0.45 — 1.0 CT [27]

CT=computed tomography, micro-CT=micro-computed tomography, micro-DSA=micro-digital subtraction angiography,

I= iodine, Au= gold, b. w.= bodyweight.
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specific biological conditions. The major challenge of
targeted AuNps is the sensitivity limit, i.e. the total
amount of the high Z material that must be delivered,
and accumulated in the tumor, in order to produce
sufficient contrast-to-noise ratio (CNR) in the image.
This depends on the existence and degree of the recep-
tor overexpression, nanoparticle size, and cellular
labeling efficiency [14]. AuNps accumulate in the kid-
neys, liver, or spleen depending on their size, shape,
surface charge, and coating agents [14].

3. X-ray imaging techniques

The selection of an imaging systems is made, in first
instance, based on its availability and/or cost. The
technical characteristics of the system are also impor-
tant, since they have an impact on image quality and
dose, as well as on the imaging techniques available.
To mention some of these characteristics: kilo-voltage
peak (kVp) range, anode/filter combination, and
current of the x-ray tube, spatial resolution of the
detector, scan duration times, and the possibility to
perform specific tasks such as dynamic scans [52].
Although micro-CT systems were specially developed
to obtain high-resolution 3D attenuation images of
small animals, as shown infigure 2, clinical CT systems
have also been used in the preclinical study of tumor
angiogenesis.

Once a system has been selected, the imaging tech-
nique must be defined. Contrast-enhanced x-ray ima-
ging with CT and micro-CT systems allow the use of
several imaging techniques that can be classified
in various categories [53]. For a clear description,

techniques can be categorized first in static and
dynamic acquisitions, and then other subcategories
can be considered.

3.1. Static imaging techniques
These include conventional 3D attenuation CT or
micro-CT imaging, and 2D (planar) imaging, acquired
with one energy spectrum (single energy approach) or
two energy spectra (dual energy approach). Besides,
studies with these imaging techniques can be cross-
sectional or longitudinal. Blood pool contrast media,
together with micro-CT systems, have been used in
most preclinical studies of tumor angiogenesis with
these techniques as detailed in table 3, since long
duration scan times require contrast media with
longer residence time in the bloodstream.

3.1.1. Single energy approaches
In cross-sectional studies with this imaging technique
a single energy image is acquired immediately
after injection or several hours post-injection of
contrast medium, depending on its biodistribution
[24, 29, 39, 42, 43, 48]. These studies allow to obtain
qualitative and quantitative vascular information,
such as the description of the vascular architecture,
tumor volume, vessel diameter, and tumor and tissue
enhancement inHounsfield units (HU).

In longitudinal studies, a pre-contrast image is
acquired before the contrastmedium is injected. Then, a
series of 3D or 2D post-contrast images is acquired at
adequate time intervals depending on the biodistribu-
tion of the contrast medium [31, 32, 36, 37, 38, 41].
The aim of this technique is to evaluate changes in

Table 2.Blood pool contrastmedia and administrationmethods used in selected preclinical studies of tumor angiogenesis with contrast-
enhanced x-ray imaging.

Contrastmedium

Concentration

[mg/ml] Subject

Dose [mg I or

Au/g of b.w.]
Injected

volume [ml] Imaging system References

ILip 110 Mice 2.2 — Micro-CT [31]
ILip 70 Mice 0.7 — Micro-CT [32]
ILip 110 Mice 1.8 0.4 Micro-CT [33]
ILip 110 Mice 1.8 0.4 Micro-CT [34]
ILip 135 Mice 1.6 0.3 Micro-CT [35]
ILip 65 Rats 0.001 0.003 Micro-CT [36]
ILip 165 Rats 0.5 — Mammography

system

[37]

Fenestra VC 50 Mice 0.8 1.0 Micro-CT [38]
Fenestra VC 50 Mice 0.8 0.4 Micro-CT [39]
Fenestra VC 130 Rats 0.9 1.25 Micro-CT [24]
Lipid nano-

emulsion

130 Mice 0.7 0.1 Micro-CT [40]

AuroVist AuNp 200 Mice 0.8 0.1 Micro-CT [33]
AuNp 77 Mice 1.0 0.32 Micro-CT [35]
Poly(iohexol)Nps — Mice 0.05 0.2 Micro-CT [41]
Anti-HER2-AuNp — Mice 0.3–1.1 0.2 Micro-CT [42]
Anti-EGFR-AuNp 25 Mice — 0.2 CT [43]

ILip=iodinated liposomes, Nps=nanoparticles, AuNp=gold nanoparticles, HER2=human epidermal growth factor receptor 2,

EGFR=epidermal growth factor receptor. CT=computed tomography, micro-CT=micro-computed tomography, I = iodine,

Au= gold, b. w.= bodyweight.
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attenuation over time, generally bymeans of image sub-
traction. Image subtraction improves visualization of
the accumulated contrast medium by eliminating the
anatomical background. This technique is also called
single energy temporal (SET). Volumes of interest
(VOIs) can be drawn in tumors, aorta, left ventricle,

liver, spleen, kidneys, muscle, and other tissues. The
enhancement in these VOIs can be quantified as the
change in attenuation values between pre- and post-
contrast images [54]. With these measurements, the
accumulation of contrastmediumcan be described over
time. Time-enhancement curves can be plotted for each

Figure 2.Geometry and components of a cone beammicro-CT system. X-ray source and detector are rotated over 360° to obtain 2D
projections, then image reconstruction is performed to yield the 3D image.

Table 3. Static imaging techniques andmeasurements performed in selected preclinical studies of tumor angiogenesis with contrast-
enhanced x-ray imaging.

Imaging

technique Imaging system kVp mAs Contrastmedium

Measurements and

observations References

SECS Micro-CT 50 0.1 Accupaque 300 TV,VA [29]
SECS Micro-CT 80 1.53 Fenestra VC E, VA [24]
SECS Micro-CT 80 0.04 Fenestra VC E,VA [39]
SECS Micro-CT 45 — Anti-HER2-AuNp E, VA [42]
SECS CT 80 500 Anti-EGFR-AuNp E, VA [43]
SE Long Micro-CT 80 50mA ILip E, penetration length [32]
SE Long Micro-CT 70 0.425 ILip TV, E, VA [31]
SE Long Micro-CT 40 5 ILip TV, E, VA [36]
SE Long Mammography

system

49 63 ILip TV, E, Enhancement rate

constant

[37]

SE Long Micro-CT 80 0.5mA Poly(iohexol)Nps E, VA [41]
SE Long Micro-CT 80 50mA Fenestra VC Tumor burden, E [38]
DECS Micro-CT LE=40 LE=1mA Lipid nano-

emulsion

TV, rBV,VA [40]

HE=65 HE=0.5mA

DELong Micro-CT LE=40 LE=4 AuroVist

AuNp+ILip
TV, rBV, Cex [33]

HE=80 HE=1.6
DELong Micro-CT LE=40 LE=4 AuNp+ILip E, TV, rBV, Cex [35]

HE=80 HE=1.6
DELong Micro-CT LE=40 LE=4 ILip TV, rBV, Cex [34]

HE=80 HE=1.6

SE=single energy, DE=dual energy, CS= cross-sectional, Long=longitudinal, LE=low energy, HE=high energy. TV=tumor

volume, VA=vascular architecture, E=tumor enhancement, rBV=relative blood volume, Cex=extravasated concentrations.

ILip=iodinated liposomes, Nps=nanoparticles, AuNps=gold nanoparticles, HER2=human epidermal growth factor receptor 2,

EGFR=epidermal growth factor receptor. CT=computed tomography,micro-CT=micro-computed tomography.
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VOI and kinetic analysis can be performed in order to
quantify vascular parameters. Structural measurements
such as vessel diameter, vessel cross-section, and length
canbe obtained aswell.

3.1.2. Dual energy approaches
Dual energy (DE) techniques rely on the different
tissue attenuation depending on the energy of the
x-ray photons [55, 56]. This means that high Z
materials, such as iodine or gold, could be separated in
a CT or micro-CT image if it is acquired with the
adequate ‘low’ and ‘high’ energies. For example, it can
be seen in figure 3 that themass attenuation coefficient
decreases with x-ray energy for soft-tissue, calcium,
cortical bone, iodine, and gold. However, for iodine
(Z=53) a change in attenuation is observed at
33.2 keV, corresponding to the K-edge energy. To
obtain the maximum difference in attenuation values
for iodine alone, the desired low-energy could be
slightly lower than 33.2 keV and the high-energy could
be slightly higher than 33.2 keV. Calcium (Z=20)
and gold (Z=79) are other high Z elements that are
candidates for DE imaging. In their cases, the optimal
low- and high- energies must take into account their
K-edge energies, 4.0 keV and 80.7 keV, respec-
tively [57].

Different methods have been explored in the
reconstruction of DECT andmicro-CT images. These
include virtual monochromatic imaging (VMI),
weighted average images (WA), and basis material
decomposition (BMD)maps [58]. VMI is a pre-recon-
struction BMD method in which high- and low-
energy RAW data are combined to yield an image as if
it was generated by a monochromatic beam. The pro-
jections are decomposed into the density integrals of
two basis materials (usually water and iodine), and
then the density images for each material are obtained
by standard reconstruction algorithms. The mono-
chromatic image at a given energy E is given by
equation (1) [59]:

E m E m E , 11 1 2 2m m m= +( ) ( ) ( ) ( )

where μ, μ1, and μ2 are the linear attenuation
coefficients of the object, and the first and second basis
materials, respectively; m1 and m2 are the density
values of the imaged object represented by the first and
second basismaterials, respectively.

In the study of tumor angiogenesis with small ani-
mals, BMD and WA techniques have been used
[33–35, 40, 60]. Both are post-reconstruction meth-
ods, unlike VMI. BMD maps represent the fraction
volume, or concentrations, of two or three basis mate-
rials. The fraction volumes are obtained by solving
equations based on the different attenuation of the
basis materials in the low- and high-energy recon-
structed images. The three material BDM is repre-
sented by equation (2):
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where the linear attenuation coefficient in a voxel at
high- (μ(EHE)) and low-energy (μ(ELE)) is given by a
linear combination of the linear attenuation coeffi-
cients of the three basis materials (μ1, μ2, μ2) multi-
plied by their volume fraction ( f1, f2, f3) [61]. A
calibration with a suitable phantom provides (μ1, μ2,
μ3), while μ(ELE) and μ(EHE) are obtained from the
reconstructed images. An additional constraint that
must be considered is the volume conservation:
f1+f2+f3=1. Virtual enhanced images can be
created with concentration maps, but a necessary
condition for this method is that materials must have
sufficient differences in their attenuation properties in
order to be distinguishable.

WA images are produced by means of a weighted
combination of the low- and high-energy recon-
structed images. In this case, the weighting factors can
be linear or non-linear, depending on the clinical or
preclinical application. AWA approach is exemplified
by equation (3), subtracted image (IDE) is obtained by
means of a linear combination of low- and high-
energy images (ILE, and IHE respectively):

I I I , 3DE LE HEa= - ( )

where the weighting factor α is chosen to reduce the
contrast between two specific materials in the DE
image. This method is generally used with dual source
systems, or with sequential acquisitions.

3.2.Dynamic imaging techniques
Dynamic CT imaging techniques are widely used in
cardiovascular applications, such as angiography and
perfusion. Angiography describes contrast medium
enhancement mainly in arterial beds. Perfusion refers
to the transit of blood at a capillary level [62]. To assess
these processes, a bolus of LMW iodinated contrast
medium is injected while single energy dynamic
images are acquired in a small volume of interest in a

Figure 3.Mass attenuation coefficients of relevantmaterials
inDE imaging. Strong changes in attenuation are observed
aroundK-edge energies for calcium, iodine, and gold.
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given time, in a SET fashion. Most studies of vascular
parameters in small animals have used CT or micro-
CT systems with slip ring technology and cine
scanning protocols, obtaining volumetric images.
Other studies have used an angiography technique
with a home-made system in which planar images are
acquired. Table 4 shows the details of selected dynamic
preclinical studies of tumor angiogenesis with con-
trast-enhanced x-ray imaging.

3.2.1. Volumetric approaches
CT and micro-CT systems with slip ring technology
allow perfusion and cine scanning protocols. These
protocols involve scouting scans to locate the slice or
slices of interest in the volume to be imaged, and then a
continuous scan is performed only on the selected
slices, this means that the bed is stationary [63]. Some
CT systems acquire 1 image per second in cine scan
protocols, and images can be retrospectively recon-
structed from the RAW data at reduced time intervals
in order to attain a higher temporal resolution.
Contrast medium injection can be initiated simulta-
neously with, or a short time after, the start of image
acquisition. Another method involves the acquisition
of a basal pre-contrast image to quantify contrast-
enhancement. Once the enhancement (i.e., change in
attenuation) has been measured, time-enhancement
curves can be obtained for each voxel, and after kinetic
analysis, parametric maps of the several perfusion
parameters can be obtained.

In small animals, 1 image/s is a commonly used
time resolution for cine scan protocols, given the avail-
able technology. In humans, the disadvantage of
acquiring images in so short periods of time is that in
some cases the level of attenuation is very low since a
small amount of iodine has reached the tissue. To
avoid this, new imaging protocols have been used in
which standard acquisitions times are longer. How-
ever, this also increases scanning time. To reduce it,
several image phases can be acquired. For example,
first-pass images can be acquired at very high temporal
resolution (1 image/second, during 40 s), followed by
a second phase of medium temporal resolution (1
image/3 s, during 35–45 s), and a third phase of low
temporal resolution (1 image/10–15 s, during 2 min)
[63]. In preclinical studies of tumor angiogenesis with
dynamic imaging, several protocols have been fol-
lowed: one phase [27, 28], two phases [22, 25], and
three phases [23]with CT systems, and one phase with
micro-CT systems [26]. As shown in table 4, the tem-
poral resolution used for first-pass dynamic studies in
small animals ranges from 140 ms to 2 s, while the
delayed phase is imaged with temporal resolutions
from7.5 s to 30 s.

3.2.2. Planar approaches
Perfusion can also be evaluated with digital subtrac-
tion angiography (DSA), in which images (ImDSA(t))
are obtained by logarithmic subtraction of pre-and

post-contrast 2D images [24]:

I t I t Iln ln . 4mDSA CM mask= -( ) ( ( )) ( ) ( )

where ICM (t) represents a series of images acquired at
several time points after contrast medium administra-
tion, and Imask is a pre-contrast mask (average of
baseline images). Time-enhancement curves can be
obtained from ImDSA (t) and perfusion parameters can
be quantified by kinetic analysis.

It must be noted that this imaging approach is
similar to the SET technique used in contrast-
enhanced digital mammography (CEDM) [64]. A
similar planar approach can be done by using 2D pro-
jections obtained with amicro-CT system, although in
this case a regular subtraction must be performed
since images are already proportional to the attenua-
tion of tissues [65].

3.3. Considerations on image quality and
radiation dose
Spatial resolution, contrast, and noise are image
quality descriptors in x-ray imaging [66]. Spatial
resolution is the smallest distance at which two objects
can be resolved in an image. It depends on character-
istics of the scanner, such as focal spot size of the x-ray
tube and detector element size, as well as on the
reconstruction kernel [66]. Contrast is defined as the
difference of voxel values between two structures of
interest and is directly related to the linear attenuation
coefficients of the materials that constitute the imaged
object in a CT image. Noise refers to voxel values
variations in a given region. Contrast and noise can be
represented by the contrast-to-noise ratio (CNR).
High spatial resolution, high contrast, and low noise
are desired in order to obtain useful, and accurate
clinical or preclinical information of the imaged
subject.

Image quality is closely related to radiation dose.
Radiation dose refers to the deposited energy in a given
volume of the imaged object, and it is determined by
the material composition of the object and by the
energy of the x-ray photons that reach to it. High spa-
tial resolution could be achieved by reducing detector
element size, but this requires to increase the x-ray flu-
ence in order to maintain a given CNR, which increa-
ses radiation dose. Consequently, radiation dose
imposes an inferior limit in the detector size. Low
x-ray energies could be used to increase contrast, but
this increases radiation dose since photoelectric effect
is dominant for photon energies below 25 keV [67]. It
is also known that if photon fluence increases, noise
decreases but radiation dose increases [68].

A measurement of radiation dose in an imaging
study with small animals is needed in order to plan the
number of scans each animal can receive during a
given experiment. Radiation dose may cause damage
to the animals andmay also affect the natural develop-
ment of a tumormodel.Measurements of the entrance
dose in micro-CT studies with rodents have been
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Table 4.Dynamic imaging techniques and image analysismethods used in selected preclinical studies of tumor angiogenesis with contrast-enhanced x-ray imaging.

Imaging techniquea Imaging system Temporal resolution (total scan time) kVp mAs Analysismethod Input vessel Vascular parameters References

2D, 1 phase Micro-DSA 140ms (4 s) 80 2.25 Gamma variate function fit Not required MTT, RF [24]
3D, 1 phase CT 0.5 sb (60 s) 80 120 Johnson-Wilson Left femoral artery BF, BV, PS,MTT [27]
3D, 1 phase CT 1 s (60 s) 120 100 2 compartment Basilar artery BF, BV, PS,MTT [28]
3D, 1 phase Micro-CT 7.5 sb (180 s) 65 4.5 Patlak Not stated AUC, rBV, Ktrans [26]
3D, 2 phases CT 1.4 s (32 s), 15 s (165 s) 80 120 Johnson-Wilson Carotid artery BF, BV, PS, rBF, rBV [22]
3D, 2 phases CT 2 s (90 s), 30 s (120 s) 80 50 Johnson-Wilson Middle cerebral artery BF, BV [25]
3D, 3 phases CT 1 s (100 s), 2 s (100 s), 10 s (480 s) 80 80 2 compartment Left ventricle BF, PS, fe, fi. [23]

a A phase refers to a scan timewith a given temporal resolution, as detailed in the third column.
b Retrospectively reconstructed. 2D=planar, 3D=volumetric. BF=blood flow, BV=blood volume, PS=permeability surface area product, MTT=mean transit time, rBV=relative blood volume, rBF=relative blood flow,

fe=fractional extracellular volume, fi=fractional intravascular volume, AUC=area under the curve, Ktrans=volume transfer constant, RF=relative flow. CT=computed tomography, micro-CT=micro-computed tomography,

micro-DSA=micro-digital subtraction angiography.
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made with thermo-luminescent dosimeters (TLDs)
ex vivo, with TLD-100 [69]. A novel TLD approach
involves the calibration of TLD-100 response as a
function of the effective beam energy determined by
TLD-300 [65, 70]. Radiation doses from micro-CT
imaging in mice, estimated from the air-kerma mea-
sured at the isocenter of the system, range from
100–300 mGy and are below the lethal dose LD50/30

formice (5.0–7.6 Gy) [71, 72].

4. Image analysis and quantification of
vascular features

Prior image quantification and in order to obtain
measurements that can be comparable among time
points and individuals, details on image acquisition,
reconstruction, and analysis must be observed and
standardized, such as: choosing the proper combina-
tion of tube voltage and mAs to maximize CNR and
minimize radiation dose [62], performing self-calibra-
tion of the imaging system to provide spatial unifor-
mity [73], minimizing metal and motion artifacts
[74, 75], verifying signal linearity and measurement
precision [65, 76], performing a correct subject align-
ment, image registration, and VOI segmentation
[60, 77]. Then, the assessment of vascular features can
be performed with qualitative, semi-quantitative, and
quantitativemethods of analysis.

4.1.Qualitative analysis
Qualitative methods are based on the observation of
changes of signal enhancement in a voxel or in a VOI,
in a single time acquisition (cross-sectional study) or
in a time-enhancement curve in longitudinal or
dynamic studies. These observations can provide
descriptive information of the structural architecture
of the vessels, the concentration of contrastmedium in
the core or periphery of a tumor, the microvessel

distribution within a tumor, and the behavior or trend
of a time-enhancement curve [24, 31, 32, 36, 37, 40].
Figure 4(A) presents a classification of the time-
enhancement curves, in a similar manner to the
interpretation of the temporal patterns in magnetic
resonance imaging (MRI). The correlation between
the temporal patterns of time-enhancement curves
and microvessel density, or other histological para-
meters, can be evaluated in order to describe tumor
angiogenesis. Qualitative parameters are useful in
proof-of-principle studies in which the first verifica-
tion would be the actual observation of an enhance-
ment following contrast medium injection, however,
their disadvantage is that they do not provide informa-
tion about the physiological or pathological processes
involved in the transit of contrast medium into the
bloodstream, tissues, and tumor.

4.2. Semi-quantitative analysis
Semi-quantitativemethods are based on the extraction
of parameters directly from the time-enhancement
curves, similar to MRI [78]. A time-enhancement
curve in x-ray imaging may be in terms of attenuation
(HU), changes in attenuation (ΔHU), iodine concen-
tration (mg I/cm3, mg I/ml), or iodine mass thickness
(mg I/cm2). Semi-quantitative parameters include the
area under the curve (AUC), peak enhancement (PE),
time to peak (TTP), appearance time (AT), wash-in
time (WIT), wash-in rate (WIR), wash-out time
(WOT), wash-out rate (WOR), and mean transit time
(MTT). Another parameter called enhancement is
defined as the change in signal intensity from baseline,
divided by the baseline value. Some of these para-
meters are described infigure 4(B).

Semi-quantitative parameters are not commonly
used in the preclinical study of tumor angiogenesis
with contrast-enhanced x-ray imaging. However,
some of them are used as input parameters in quanti-
tative analysis since they may relate to some

Figure 4. (A)Conventional classification of the time-enhancement curves: continuous enhancement (Type 1), early enhancement
followed by a plateau (Type 2), andwash-out pattern (Type 3). (B)Diagramof the semi-quantitative parameters that can be assessed
from time-enhancement curves in contrast-enhanced x-ray imaging. PE=peak enhancement, TTP=time to peak, AT=appear-
ance time,WIT=wash-in time,WOT=wash-out time.
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physiological quantities [79]. The advantage of these
parameters is that they can be easily obtained from
time-enhancement curves; their disadvantage is that
the shape of the curve may be influenced by contrast
medium dose, injection rate and volume, and cardiac
output, among others.

4.3.Quantitative analysis
After the injection, contrast medium will be distribu-
ted into the vascular system and then it will reach the
tissues. After its arrival, contrast medium will pass
from the intravascular space to the extravascular-
extracellular space in all tissues, except the brain,
retina and testis, across the capillary basement mem-
brane [80, 81]. There is no significant uptake of the
contrast medium into the intracellular space. After
some residence time in the extracellular space, the
contrastmediumwill return to the intravascular space,
and it will be excreted by the kidneys (in the case of
LMW contrast media), or by the liver and spleen (in
the case of blood pool contrastmedia).

The arrival of the contrast medium to a tissue is
known as the first pass, and it is governed by blood
flow. The delayed or late phase in which the contrast
medium passes to the extracellular space depends on
the blood volume within the tissue, and on the perme-
ability of the capillaries to the contrast medium.
Quantitative parameters related to the transit of con-
trast media into the different spaces can be derived by
singlemeasurements or by kinetic analysis of the time-
enhancement curves during the first pass and the
delayed phase.

4.3.1. Singlemeasurements: approximations to perfusion
Signal enhancement is the simplest parameter that can
be quantified in contrast-enhanced x-ray imaging. It is
given by the mean attenuation value in a VOI in
Hounsfield units (HUpostMC), if only post-contrast
images are acquired. If a pre-contrast image is
acquired (HUpreMC), the enhancement is quantified
as the change in attenuation values (ΔHU):

HU HU HU .postMC preMCD = - HUD is a simple
approximation to perfusion, and it is called tumor
perfusion score [54].

The enhancing fraction (EF) represents the frac-
tion of a tumor volume (composed by N voxels) above
a certain signal threshold [54], which could be selected
as the detectability threshold (T, also called sensitivity
limit) of the imaging system for a given contrast med-
ium:

HU T
HU T
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The relative blood volume (rBV) is the percentage
of a tumor (ΔHUtumor) composed of vasculature [40],
and it is compared to the enhancement value in blood

measured in a large reference blood vessel, such as the
aorta (ΔHUaorta):

rBV
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HU
100 . 7tumor
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=
D
D

( )

A similar measurement is the fractional blood
volume (FBV), or plasma volume fraction (PVF), that
compares the concentration of iodine in tumors
(CItumor) to the concentration measured in a large ves-
sel (CIaorta) [32, 33]: FBV=CItumor/CIaorta.

4.3.2. Kinetic analysis: perfusion and permeability
A common approach to describe transport phenom-
ena in biomedicine is to decompose the physiological
system into mathematical compartments that follow
the mass conservation laws, and are described by
differential equations. The vascular parameters can be
quantified by solving the differential equations that
describe the system.

In the kinetic analysis of the distribution of con-
trast media from the intravascular space to the extra-
cellular space, the following vascular parameters are
essential [79, 82]:

• Blood flow, BF (ml/min), which refers to the flow
rate of blood through the vasculature.

• Permeability surface area product, PS (min−1), i.e.,
the product of permeability and total surface area of
capillary endothelium in a unit volume of tissue.

• The volume of each compartment (ml), and their
fraction compared to the tissue volume (Vt): intra-
vascular volume (Vi), fractional intravascular
volume ( fi=Vi/Vt), extracellular volume (Ve),
fractional extracellular volume ( fe=Ve/Vt).

• Other vascular parameters that can be derived from
BF, PS, and the volumes are [79]:

• Perfusion, P (ml/min/ml), is defined as the blood
flowper unit volume of tissue.

• Extraction fraction (E) is the fraction of contrast
medium particles that are extracted into the tissue.
According to the Renkin-Crone relationship, E is
given by:

E e1 . 8PS BF= - - ( )/

• Volume transfer constant, Ktrans (min−1), defined as
the rate at which the contrast medium travels from
the intravascular to the extracellular space. It is
given by the product of BF and E:

K BF E BF e1 . 9trans PS BF= = - -· ( ) ( )/

The most commonly used kinetic models in con-
trast-enhanced x-ray imaging with small animals are
the Johnson-Wilson distributed parameter model,
two-compartment model, and Patlak model [22–25,
27, 28]. The difference among them arise from the
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level of complexity (given by the way in which the
compartments are represented), the assumptions they
make to be valid, and the parameters that they can esti-
mate. The analysis may be done on selected VOIs in
the images, or in a pixel-wise manner. VOI analysis of
the whole tumor provides a global view of perfusion, it
is least susceptible to observer error and experience,
but it does not reflect tumor heterogeneity that could
be highlighted in the parametric maps with pixel-wise
analysis.

4.3.2.1. Johnson-Wilson distributed parametermodel
Johnson and Wilson proposed a model in which the
diffusion of the contrast medium molecules from the
intravascular space to the extravascular-extracellular
space is governed by a concentration gradient in the
intravascular space [83]. Their model is known as the
tissue homogeneity (TH) model since they consider
the extravascular space as a well-mixed compartment
[79], as shown in figure 5(A). The limitation of this
model is that its solution only exists in the Laplace
space [79, 84].

St Lawrence and Lee proposed an adiabatic
approximation (AATH) to TH model to provide an
analytical solution in the time domain [85]. This
model is described in figure 5(B), the intravascular
compartment is presented as a plug-flow system (with
concentration Ci and volume Vi), while the extra-
cellular or tissue compartment (with concentration Ct

and volume Ve) is considered a well-mixed compart-
ment. The AATH model further assumes that the
dynamics in the extravascular space are slower com-
pared to that in the intravascular space and then the
extravascular state can be considered to be at a steady
state. Also, it assumes that the transport of contrast
medium occurs only at the venous end of the capil-
laries. These assumptions give place to the next expres-
sion for the tissue time-enhancement curveCt(t):

C t BF C t R t , 10t a t*=( ) · ( ) ( ) ( )

where BF is the blood flow, Ca(t) is the time-enhance-
ment curve measured at an input vessel that supplies
blood to the tissue (also called arterial input function,
AIF), Rt(t) is the impulse residue function (IRF), and

the symbol * denotes the mathematical operation of
convolution [84, 86]. The IRF represents the mass of
contrastmedium remaining in a tissue over timewhen
recirculation is not considered [27, 82], it can be
determined by deconvolution of equation (10) [85]:

R t
t T
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where Tc =Vi/BF is the transit time across the
capillary, E is the extraction fraction, and Ve is the
volume of the extracellular space (also denoted as
blood volume, BV).

The IRF can be rescaled by BF: R t BF R t ,t
s

t=( ) · ( )
as shown in figure 6. The rescaled IRF has two phases
[85, 86]. In the ‘vascular phase’, a fraction of the contrast
medium is extracted from the intravascular space into
the extravascular space and retained there prior to any
venous outflow. This phase is characterized by a peak of
height equal to BF, a width equal to MTT, and an area
under the curve equal toBV (for the time interval [0,Tc]).
The ‘parenchymal phase’ is related to the clearance
of the contrast medium from the extravascular space,
returning to the intravascular space. It starts atBF·E and
decays monoexponentially with time, according to
equation (11).

Once E, BF, MTT, and BV are derived from the
R t ,t

s ( ) other vascular parameters can be quantified.
Since BF and E are known, Ktrans can be directly
obtained with equation (9). From the Renkin-Crone

Figure 5. Schematic representation of themathematicalmodels used in kinetic analysis of the transit of contrastmedium from the
intravascular space to the extravascular-extracellular space.

Figure 6.Diagram of the rescaled impulse residue function
(IRF) for a tissuewith permeable capillaries.
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relationship (equation (8)), PS can be estimated with
the following equation: PS BFln E 1 .= -( ) From the
central volume principle, we have: BF=Vi/MTT,
and then [87]:Vi=BF·MTT.

4.3.2.2. Two-compartmentmodel
Compartmental analysis considers the internal struc-
ture of the system, which is described bymathematical
compartments that interact and represent the kinetic
states of the contrast medium distribution. The
general two-compartment model is described in
figure 5(C) and it is a further simplification of the
AATH model [79]. It consists of one intravascular
compartment (with concentration Ci(t) and volume
Vi) and one extracellular compartment (with concen-
tration Ce(t) and volume Ve), both considered as well-
mixed compartments. The law of mass conservation
for thismodel is given by the following equations:

f
dC t

dt
BF C t C t

PS C t C t , 12

i
i

a i

i e

= -

- -

( ) ( ( ) ( ))

( ( ) ( )) ( )

f
dC t

dt
PS C t C t , 13e

e
i e= -

( ) ( ( ) ( )) ( )

where Ca(t) is the AIF, BF is the blood flow, PS is the
permeability surface area product, and fi and fe are the
fractional intravascular and extracellular volumes,
respectively. An analytical solution of the IRF for this
model is given by [79]:

R t Ae A e1 , 14t
t t= + -a b- -( ) ( ) ( )

where A, α, and β are related to BF, PS, fi, and fe by the
following relationships:
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Another approach to solve equations (12) and (13)
is to fit a gamma-variate function to the time-
enhancement curves, for example:

C t PE e t AT e , 18t ATab= -a a b- -( ) ( ) ( ) ( )( )/ /

where AT=appearance time, PE=peak enhance-
ment, and α and β are fitting parameters that
can be obtained by the method of moments or
by least squares curve-fitting [88]. According to
the fitting parameters from equation (18), MTT
and relative flow RF can be obtained as follows
[24, 88]: MTT AT RF MTT1 , 1 .b a= + + =( ) /

4.3.2.3. Patlakmodel
Patlakmodel also considers two compartments (intra-
vascular, and extracellular), but assumes a unidirec-
tional transport of contrast medium (i.e. an
irreversible transference of the contrast medium
in the steady-state phase: Ktrans instead of PS) and

well-mixed compartments [79, 89], as shown in
figure 5(D). In general, the total concentration of
contrast medium at time t in a voxel of tissue Ct(t) can
be described as a weighted sum of the concentrations
in the extracellular and intravascular compartments
[79]:

C t f C t f C t . 19t e e i a= +( ) ( ) ( ) ( )

The law of mass conservation for this model is a
modification of equation (13), assuming the unidirec-
tional flow:

f
dC t

dt
K C t . 20e

e trans
a=

( ) ( ) ( )

Integrating equation (20) to a time t yields:

f C t K C t dt, 21e e
trans

t

a
0
ò=( ) ( ) ( )

Substituting equation (21) into equation (19) and
dividing byCa(t) yields:
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As it can be observed, equation (22) is in the form
of a linear equation: y= mx+b, where m K trans=
and b=fi=rBV. In this way, a linear fit of the
involved quantities will give the relative blood volume
rBV and the volume transfer constantKtrans.

5. Preclinical applications in cancer

Medical imaging is involved in all stages of cancer
management, which include screening, diagnosis,
staging, treatment, monitoring, and follow-up [90].
The onset of tumor angiogenesis involves morpholo-
gical and functional changes that can be evaluatedwith
contrast-enhanced x-ray imaging. Applications of this
imaging technique in preclinical studies include lesion
detection and characterization to improve diagnosis,
evaluation of vascular parameters as prognostic and
predictive biomarkers, and evaluation of treatment
response.

5.1. Lesion detection and characterization
To detect a lesion in an image, it must be distinguished
from the surrounding healthy tissue [78]. Contrast-
enhanced x-ray imaging increases lesion conspicuity
due to the contrast medium uptake within the tumors.
Several preclinical studies with this imaging technique
have quantified the enhancement in tumors compared
to healthy tissues, moreover, this technique allows the
visualization and characterization of the 3D vascular
architecture of the tumor. Samei et al observed an
enhancement of 326±151HU in a tumor, compared
tomuscle, using iodinated liposomes in a breast tumor
rat model [36]. Areas of high and low enhancement
were observed in the tumor periphery and core,
respectively. Ghaghada et al used the same contrast
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medium in an orthotopic renal capsule mouse model
of neuroblastoma [31]. In an early imaging phase (just
after the injection of the contrast medium) images
showed the abdominal and renal vasculature, while in
a delayed phase (5 days post-contrast medium injec-
tion), intratumoral accumulation was observed, as
shown in figure 7.Morphological characteristics of the
tumor vasculature were identified, as well as different
intratumoral accumulation patterns. Reuveni et al
observed a 5-fold enhancement in a tumor using a
targeted AuNp contrast medium, compared to a non-
targeted AuNp contrast medium, in a head and neck
squamous cell carcinoma mouse model [43].
Although these observations were qualitative, and the
correlation with benignity or malignancy was not
evaluated, they provide key insights on the morpholo-
gical behavior of the tumor vasculature.

Following detection, the lesion can be character-
ized by its vascular parameters quantifiedwith static or
dynamic contrast-enhanced x-ray imaging, as sum-
marized in tables 3 and 4. Table 5 shows some specific
vascular parameters for threewidely used small animal
cancer models, obtained with dynamic contrast-
enhanced x-ray imaging.

5.2. Prognostic andpredictive biomarkers
Microvessel density (MVD) is a surrogate biomarker
of tumor angiogenesis, and it has prognostic value for

several solid tumors. An increased MVD is associated
with an increase in metastasis and recurrence, and a
decrease in patient survival [81, 91–93]. Fewer studies
have evaluated the predictive value of MVD, but in
patients with lung cancer and high MVD of undiffer-
entiated endothelial cells a decrease in tumor volume
was observed after treatment with a chemotherapy
regimen plus bevacizumab [94].

Vascular endothelial growth factor (VEGF) is a
mitogen for endothelial cells, it promotes angiogenesis
and enhances vascular permeability. The level of
VEGF expression has prognostic value in breast can-
cer, lung cancer, and colorectal cancer. A high VEGF
level is associated with worse relapse-free survival, and
overall survival in breast cancer [95], and with a
decrease in patient survival in lung cancer and color-
ectal cancer [96, 97]. It also provides predictive infor-
mation, breast cancer patients with high levels of
VEGF may have increased recurrence or decreased
survival after conventional adjuvant therapy [95].

Some preclinical studies have assessed the prog-
nostic or predictive value of vascular parameters
obtained with contrast-enhanced x-ray imaging, by
comparison with MVD or level of VEGF expression.
Ekdawi et al used an iodinated liposome contrastmed-
ium in mice bearing orthotopic cervical ME180
tumors to evaluate PVF [32]. A temporal trend of con-
trast medium accumulation in the tumor periphery
but not in the tumor core was observed. A positive

Figure 7. Longitudinal contrast-enhanced x-ray imaging studies with iodinated liposomes. (A)Pre-contrast image of an orthotopic
renal capsulemousemodel of neuroblastoma. Tumor is outlined by the yellow line. (B)Abdominal and renal vasculature were visible
immediately after contrastmedium injection. (C)Contrastmedium accumulationwithin the tumorwas observed 5 days post-
injection, as well as liver and spleen enhancement. (D)Vasculature and intratumoral accumulationwere observed after a second
injection of contrastmedium. Reproduced from [31].
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correlation between PVF and MVD was found, and
areas with highMVD showed a high contrast medium
accumulation for images acquired after 2 h post-
injection.

Karathanasis et al used a mammography system to
characterize the dynamics of an iodinated liposome
contrast medium in a breast cancer rat model, as
shown in figure 8 [37]. It was observed that the high
VEGF expression in specific tumors resulted in more
leakage in vessels, and in a high intratumoral accumu-
lation of contrastmedium.

Ehling et al evaluated four different mouse xeno-
graft models with different angiogenic phenotype and
VEGF expression levels using a lipid nano-emulsion
and in vivo and ex vivo micro-CT imaging [40]: epi-
dermoid carcinoma, anaplastic lung carcinoma, ovar-
ian carcinoma, and non-small cell lung carcinoma.
Relative blood volume (rBV)was calculated from dual
energy images after contrast medium injection for
each tumor model, and from tissue samples that were
immunostained with anti-CD31, an angiogenesis bio-
marker. A highly significant correlation was found
between rBV values and level of anti-CD31 expression.

Cao et al evaluated a breast cancer model with two
different angiogenic phenotypes, VEGF165 transfected
(MCF-7VEGF) andwild typeMCF-7 (MCF-7neo) breast
cancer xenografts [23]. A perfusion imaging protocol
was usedwith a LMWcontrastmedium, and two com-
partment analysis was performed in order to obtain
parametric maps of BF, PS, fi and fe. The parametric
maps were able to describe qualitatively the intratu-
moral heterogeneity. Quantitative analysis showed
that MCF-7VEGF tumor had significant higher mean
values (the whole tumor) for BF, PS, fi, and fe com-
pared to muscle and MCF-7neo tumor; no significant
difference was found between MCF-7neo and muscle,

except for fe. Regions with high blood vessel density in
the histological samples were found to match a hot
spot on the physiological fi map. The regions of the
map with no significant enhancement corresponded
to a necrotic region in the histological samples.

5.3. Treatment response
Tumor size has been the traditional measure to
evaluate treatment response, and to classify it as
complete response, partial response, stable disease,
and progressive disease. The same classification is used
by the response criteria in solid tumors (RECIST), but
a one dimensional measurement is considered (the
longest diameter of a lesion). RECIST is the most used
criteria in clinical trials, and CT and magnetic
resonance imaging (MRI) are suggested as the best and
more reproducible methods for measuring target
lesion for evaluation of treatment response [98, 99].
Another classification relies on patient survival time,
and measures disease-free, progression-free (PFS),
and overall survival (OS) time. However, these criteria
present limitations in early stages of cancer treatment,
since functional changes are prior to changes in tumor
size (especially in anti-angiogenic therapies, which are
cytostatic rather than cytotoxic) [79]. In this context,
the vascular parameters quantified with contrast-
enhanced x-ray imaging can be used to evaluate
treatment response.

Perfusion CT has been used to monitor acute and
late changes in tumor microcirculation following
treatment with stereotactic radiosurgery in a rat
glioma model [22, 28]. After a treatment with stereo-
tactic radiosurgery (12 Gy delivered by helical tomo-
therapy), Yeung et al [22] observed acute changes
including a decrease of tumor volume (TV), relative
blood flow (rBF), and relative blood volume (rBV)

Table 5.Vascular parameters quantified in selected preclinical dynamic studies of tumor angiogenesis with contrast-enhanced
x-ray imaging.

Parameters Reference [23] Reference [28] Reference [25]c Reference [27]

Cell line MCF-7 C6 C6 VX2

Analysismethod 2 compartment 2 compartment Johnson-Wilson Johnson-Wilson

BF [ml/min/100g] 16.5±5.4 630.21±157.90a (rim) 63.1±2.1 (10 d) 37.2±21.0b (rim)
635.38±158.32 (core) 80.1±11.3a (14 d) 6.96±2.96 (core)

95.0±2.5a (18 d)
PS [ml/min/100 g] 4.3±0.5 21.01± 8.10a (rim) 40.4± 22.1b (rim)

39.76± 11.39a (core) 3.36± 2.19 (core)
BV [ml/1000 g] 191.7±51.3a (rim) 382±8 (10 d) 20.8±12.2b (rim)

197.0±63.2a (core) 457±19a (14 d) 3.54±2.05 (core)
508±17a (18 d)

MTT [s] 1.85±0.24a (rim) 4.95±1.81b (rim)
1.88±0.23b (core) 9.29±0.77 (core)

fi [ml/ml] 0.102±0.016
fe [ml/ml] 0.165±0.027b

a p<0.01 versus their respective control tissue (not shown).
b p<0.05 versus their respective control tissue (not shown).
c Parameters were quantified three times: 10 days, 14 days, and 18 days post-injection of C6 cells. BF=blood flow,

PS=permeability surface area product, BV=blood volume, MTT=mean transit time, fe=fractional extracellular
volume, fi=fractional intravascular volume.
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while tumor periphery showed an increase of rBF,
rBV, and PS compared to baseline values, as shown in
figure 9. In the responders group (animals with survi-
val>15 days after radiosurgery), late changes inclu-
ded lower rBF, rBV, and PS compared to the control
group (no treatment) and non-responders. It was

observed that rBV and PS (on day 7 after radiosurgery)
correlated with overall survival and showed a better
predictive performance thanTV.

Semi-quantitative and quantitative vascular para-
meters obtained with contrast-enhanced x-ray ima-
ging have been used to evaluate anti-angiogenic

Figure 9.Parametricmaps of BF, BV, and PS fromdynamic contrast-enhanced x-ray imaging of a glioma animalmodel. Acute
changes were observed between baseline (top) and the fourth day after stereotactic radiosurgery (bottom). Reproduced from [22].

Figure 8. Longitudinal contrast-enhanced x-ray imaging studies with iodinated liposomes. (A)Pre-contrast planar image of a breast
cancer ratmodel acquiredwith a digitalmammography system. Tumor and spleen are indicated by yellow and brown dotted circles,
respectively. Contrast enhancement was observed in spleen and tumor (B) 24 and (C) 72 h post-contrastmedium injection.
Reproduced from [37].
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treatment response with Afinitor (Novartis AG, Basel,
Switzerland) in a breast cancer mouse model [26].
Total TV, and central and peripheral volumes were
measured by segmentation from the contrast-
enhanced images. For all tumor regions, AUCwas sig-
nificantly lower in the treatment group than in the
control group (no treatment). Ktrans and rBV in the
tumor periphery were significantly higher in the treat-
ment group than in the control group. Total TV was
significantly smaller in the treatment group compared
to the control group.

6.Discussion

The use of blood pool and LMW contrast media in the
study of tumor angiogenesis with either static or
dynamic contrast-enhanced x-ray imaging is dictated
by their different pharmacokinetics. LMW contrast
media have been mainly used in dynamic studies with
fast micro-CT or CT systems to quantify blood flow,
permeability, and other vascular parameters by means
of kinetic analysis. Blood pool contrast media, on the
other hand, have been mainly used in static studies
withmicro-CT systems to describe tumor vasculature,
as well as to quantify rBV and the extravasated
concentration. Therefore, each type of contrast med-
ium reveals different aspects about tumor vasculature.
Although the information obtained with blood pool
contrast media might seem limited, it is the most
directly attainable due to the long scan durations of
micro-CT systems available inmost laboratories.

An important feature of the particles that con-
stitute blood pool contrast media is their uptake by
macrophages. Although it is known that macrophages
from the RES (mainly in liver and spleen) rapidly
uptake these particles, little is known of their uptake by
tumor associated macrophages (TAM), that are
recruited or infiltrated in the tumor microenviron-
ment, and how this could impact on the quantification
of rBV or other permeability parameters, such as the
extravasated concentration of the contrast medium.
To reduce or avoid the recognition of these particles by
the immune system, new methods are being explored
such as using polymer coated nanoparticles [13].

Contrast-enhanced MRI (CE-MRI) is the most
used modality to evaluate vascular parameters and
angiogenesis using noninvasive imaging techniques in
preclinical applications [99]. However, this imaging
modality has inherent limitations such as the non-
linear relationship between the signal intensity and the
concentration of the contrast medium [82]. This is not
a limitation in x-ray imaging with CT and micro-CT
systems, in which signal intensity is directly related to
the attenuation properties of tissues.

In preclinical imaging, a voxel size of 100 μm is
necessary to resolve a tissue basic functional unit,
defined by Ritman as ‘the smallest accumulation of
diverse cells that behave like the organ in which they

are found’ [53], such as glomeruli in the kidney. How-
ever, spatial resolution and voxel size are not the same,
since generally voxels are smaller than the actual spa-
tial resolution of a system. Spatial resolution is similar
in CE-MRI and CT imaging, but it is not uniform in
CE-MRI due to the anisotropic voxel size in the ima-
ges, in contrast with the isotropic voxel size inmodern
CT andmicro-CT scanner images.

Scan duration is defined as the time needed to
acquire all the data to obtain one image, while tem-
poral resolution is defined as the time between two
consecutive images in order to accurately describe a
dynamic process. High temporal resolution is inher-
ent in preclinical studies of tumor angiogenesis due to
the physiology of small animals; scan durations of the
order of a second or less are needed in preclinical ima-
ging. Longer scan durations are required to acquire an
image with CE-MRI than with CT imaging, which in
turn increases the probability ofmotion artifacts.

Another limitation in CE-MRI is the analytical
model used to obtain the quantitative vascular para-
meters. Kety and Tofts models are commonly used in
CE-MRI, in which Ktrans is generally obtained. Ktrans

represents a mixed description of perfusion and per-
meability, which makes difficult to interpret its mean-
ing. In contrast, perfusion and permeability can be
independently assessed by quantitative analysis of
contrast-enhanced x-ray images.

Contrast-enhanced x-ray imaging provides useful
qualitative, semi-quantitative and quantitative informa-
tion about the vascular architecture and vascular func-
tionality of tumors in the preclinical scenario, providing
an exciting landscape for the description of the temporal
and spatial heterogeneity of tumors in a noninvasive
manner. Single measurements such as tumor perfusion
score, enhancing fraction, relative blood volume, and
fractional blood volume only require a single measure-
ment of the enhancement in a tissue or tumor. The
advantage of these parameters is that pre-contrast ima-
ges and information of the arterial distribution of con-
trast media are not necessary. Their disadvantage is
precisely the lack of information about the functional
parameters of contrast medium distribution within the
tissue or tumor. On the other hand, functional para-
meters can be obtained with the AATH model or with
two-compartment analysis. The disadvantage of AATH
model is that deconvolution usually does not have a
unique solution [82]. Thesemodels require the first pass
information of the contrast medium, depicted by the
AIF, and this confines its applications to studies with CT
ormicro-CT systemswith high temporal resolution and
short scan durations. The size of the input vessel is also a
concern to prevent partial volume effects [84, 87, 100].
An option for slower acquisitions is Patlak analysis. It
assumes that the back flux of contrast medium from the
extravascular to the intravascular compartment can be
neglected for a given time and allows to evaluate the pre-
sence and duration of the steady state unidirectional
influx. This model is limited, since it provides only two
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quantitative parameters, but it is a suitable option to
AATHand two-compartmentmodels.

Some aspects about LMW contrast medium
administration have an impact on the magnitude and
form of the time-enhancement curve and, therefore.
on the vascular parameters that can be obtained with
dynamic imaging. Relevant aspects are the injection
volume, injection rate, and injection duration [101].
Injection volume is defined by the animal model to be
used and by the high Z material concentration of the
contrast medium. Injection rate and duration depend
generally on the time resolution of the scanner and
scan duration and are also influenced by the animal
model. When scan duration is long, as in most micro-
CT systems, slow injection rates or continuous injec-
tions are preferred in order to prolong contrast
enhancement. For fast scanners, faster injection rates
are preferred in order to achieve higher levels of arter-
ial enhancement in short times without increasing
injection volume or contrast medium concentration.
In the practice, it is suggested to determine an optimal
injection duration for each type of subject and exam-
ination, either empirically or through pharmacoki-
neticmodeling.

Contrast-enhanced x-ray imaging increases lesion
conspicuity, providing key insights of themorphologi-
cal and structural aspects of vasculature by means of
qualitative observations. There is increasing evidence
of the positive correlations between the semi-quanti-
tative and quantitative vascular parameters obtained
with this imaging technique and theMVD, or the level
of expression of angiogenesis biomarkers such as
VEGF. These results highlight the predictive and prog-
nostic value of the vascular parameters obtained with
contrast-enhanced x-ray imaging. The quantification
of tumor angiogenesis through this imaging method
in the preclinical stage has also showed a clear rele-
vance in the assessment of the therapeutic outcome
following anti-angiogenic treatment or stereotactic
radiosurgery.

Opportunities to explore the fundamental biologi-
cal basis of the angiogenic switch in the premalignant
stage, the impact of tumor microenvironment on
tumor development, or the evaluation of vasculature
normalization are ahead of contrast-enhanced x-ray
imaging [102]. A boost is expected in this area with the
development of new and improved contrast media, as
well as with multimodality imaging and new meth-
odologies for image analysis. These improvements will
help to unveil the potential of contrast-enhanced x-ray
imaging in the several fields of cancer diagnostics and
treatment.

7. Conclusions

Radiopaque contrast media is used to increase the
signal intensity in x-ray imaging in the preclinical
study of cancer. In general, low molecular weight

contrast media have been used to characterize the first
pass vascular dynamics of tumors with fast CT
systems, while blood pool agents have been preferred
to explore the delayed vascular dynamics with micro-
CT systems. Together, these approaches provide
qualitative, semi-quantitative and quantitative infor-
mation of the angiogenic process underlying tumor
development.

In order to accurately obtain the vascular para-
meters related to contrast media transport, an ade-
quate imaging protocol must be designed and
implemented. The several aspects to be considered
were outlined in this review, among them: the char-
acteristics of the contrast medium available, the ima-
ging techniques and the selection of the radiological
parameters for image acquisition to balance image
quality and radiation dose, and the adequate analytic
model to evaluate the vascular parameters.

Applications of these parameters in the preclinical
scenario have demonstrated the potential of contrast-
enhanced x-ray imaging for lesion detection and char-
acterization, prognosis and predictive biomarkers,
and assessment of the therapeutic outcome following
an anti-angiogenic treatment or stereotactic radio-
surgery. Further technological developments are
expected to increase the use of this imaging technique
in preclinical studies of tumor angiogenesis.
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Solid tumors carry out the formation of new vessels providing blood supply for

growth, tumor maintenance, and metastasis. Several processes take place during

tumor vascularization. In angiogenesis, new vessels are derived from endothelial cells

of pre-existing vessels; while in vasculogenesis, new vessels are formed de novo from

endothelial progenitor cells, creating an abnormal, immature, and disorganized vascular

network. Moreover, highly aggressive tumor cells form structures similar to vessels,

providing a pathway for perfusion; this process is named vasculogenic mimicry (VM),

where vessel-like channels mimic the function of vessels and transport plasma and

blood cells. VM is developed by numerous types of aggressive tumors, including ovarian

carcinoma which is the second most common cause of death among gynecological

cancers. VM has been associated with poor patient outcome and survival in ovarian

cancer, although the involved mechanisms are still under investigation. Several signaling

molecules have an important role in VM in ovarian cancer, by regulating the expression of

genes related to vascular, embryogenic, and hypoxic signaling pathways. In this review,

we provide an overview of the current knowledge of the signaling molecules involved in

the promotion and regulation of VM in ovarian cancer. The clinical implications and the

potential benefit of identification and targeting of VM related molecules for ovarian cancer

treatment are also discussed.

Keywords: vasculogenic mimicry, ovarian cancer, signaling molecules, angiogenesis, anti-angiogenic therapy

INTRODUCTION

Ovarian cancer is the second most common and lethal gynecological cancer (1). Among ovarian
cancer types, the epithelial ovarian cancer accounts for almost 90% of such malignancy (2), which
is usually diagnosed in advanced aggressive stages due to its asymptomatic nature. Extensive tumor
invasion, peritoneal metastases, and treatment failure are frequent in advanced epithelial ovarian
cancer (3).

The normal physiology of the ovary is characterized by increased permeability of blood
vessels during follicular development, ovulation, and subsequent formation of the corpus luteum,
with cyclic changes in the formation, differentiation, and regression of ovarian vasculature (4).

https://www.frontiersin.org/journals/oncology
https://www.frontiersin.org/journals/oncology#editorial-board
https://www.frontiersin.org/journals/oncology#editorial-board
https://www.frontiersin.org/journals/oncology#editorial-board
https://www.frontiersin.org/journals/oncology#editorial-board
https://doi.org/10.3389/fonc.2019.00998
http://crossmark.crossref.org/dialog/?doi=10.3389/fonc.2019.00998&domain=pdf&date_stamp=2019-09-27
https://www.frontiersin.org/journals/oncology
https://www.frontiersin.org
https://www.frontiersin.org/journals/oncology#articles
https://creativecommons.org/licenses/by/4.0/
mailto:lizano@unam.mx
https://doi.org/10.3389/fonc.2019.00998
https://www.frontiersin.org/articles/10.3389/fonc.2019.00998/full
http://loop.frontiersin.org/people/759994/overview
http://loop.frontiersin.org/people/722732/overview
http://loop.frontiersin.org/people/686611/overview


Ayala-Domínguez et al. Vasculogenic Mimicry in Ovarian Cancer

These vascular processes are deregulated in ovarian cancer,
which is characterized by intense neovascularization (5, 6).
Neovasculature in ovarian cancer is formed not only from
endothelial cells but also from endothelial progenitor cells and/or
cells from the tumor itself, allowing the supply of blood and
nutrients to the tumor with great efficiency (7).

The versatility of the vascularization processes in ovarian
cancer could partially explain its aggressive nature and
the limited efficacy of anti-angiogenic therapies (8). An
alternative vascularization process, vasculogenic mimicry (VM),
has been shown to increase after anti-angiogenic treatment with
bevacizumab, in preclinical models of ovarian cancer (9). This
finding suggests that VM could be a strategy for escaping anti-
angiogenic treatment, highlighting the importance to study the
mechanisms involved in vascular remodeling.

In this review, we provide an overview of the current
knowledge of the mechanisms and signaling molecules involved
in the promotion and regulation of VM in ovarian cancer, its
clinical implications and the potential benefit of therapeutic
approaches based on the identification and targeting of VM
related molecules.

TUMOR VASCULARIZATION PROCESSES
IN OVARIAN CANCER

The study of the vascularization processes in solid tumors
has gained importance due to its implication in growth
and metastasis, as well as its possible implication for anti-
angiogenic treatment resistance (10). The most studied tumor
vascularization process is angiogenesis, although tumor tissue
has the capacity to generate its own vasculature from alternative
mechanisms such as vasculogenesis, vessel co-option, and
VM (11–13).

Angiogenesis
Angiogenesis is a highly regulated process aimed to produce new
blood vessels with a key role in development and postnatal life;
it is also involved in invasion, growth, and metastasis of solid
tumors (14, 15). The onset of angiogenesis occurs in response
to hypoxia or ischemia where pro-angiogenic signals overcome
anti-angiogenic signals. The vascular endothelial growth factor
A (VEGF-A) is the master regulator of angiogenesis, both
in physiological and pathological conditions (16). During
angiogenesis activation, a complex signaling cascade begins,
leading to the proliferation of endothelial cells (ECs) that
assemble new vascular networks from the pre-existing vessels,
increasing permeability and leakage, and restoring the supply of
oxygen and nutrients toward the tumor mass (15, 17).

Angiogenesis is essential for the growth of ovarian cancer
cells and their spreading to the peritoneum. VEGF-A has been
associated with peritoneal ECs proliferation, migration, and
formation of tube-like structures (18). The inhibition of VEGF-
A does not revert these processes, suggesting that another pro-
angiogenic factors secreted by surrounding ovarian cancer cells
or their microenvironment could be involved in the angiogenic
activation of peritoneal ECs during metastasis (18, 19). A high

level of pro-angiogenic signals has been associated with the
formation of ascites, a frequent feature of advanced ovarian
cancer (20, 21).

Vasculogenesis
Vasculogenesis, a de novo vessel formation process, is
distinguished by the in situ differentiation of ECs from
myeloid cells or endothelial progenitor cells (EPCs). This process
takes place at the beginning of vascular development and during
post-natal life (11, 22). Myeloid cells and EPCs are recruited
by pro-angiogenic or pro-inflammatory factors to the tumor
vascular bed, where they differentiate into ECs and give place
to neovasculature (23–25). Vasculogenesis has a modest impact
on tumor vascularization when the angiogenesis pathway is
active, however, it is recognized as an important rescue process
when this pathway is blocked (10, 26). For instance, when
angiogenesis is inhibited after anti-angiogenic treatment or
radiotherapy, myeloid cells, and EPCs are recruited by the
stroma-derived factor 1 (SDF-1) in response to an increased level
of hypoxia-inducible factor 1α (HIF-1α) (10, 26).

Vasculogenesis has an important role in ovarian cancer. It
has been related to treatment resistance as a consequence of
the overexpression of matrix metalloproteinase 2 and 9 (MMP-2
andMMP-9) after radiotherapy (27). Furthermore, CD34+ EPCs
from peripheral blood incorporate into vasculogenic active sites
(25) as well as CD11b+ and CD11c+ myeloid cells, recruited by
SDF-1 and β-defensins, that contribute to vasculogenesis (28).
β-defensins chemoattract CD11c+ dendritic cell precursors and
then VEGF-A induces endothelial-like specialization mediated
by VEGF receptor 2 (VEGFR-2); interestingly, recruitment of
CD11c+ cells has also been found in ascites (28).

Vessel Co-option
Vessel co-option is a process that differs from angiogenesis;
instead of inducing the proliferation of ECs, tumor cells grow by
adhering to nearby blood vessels (15). Different patterns of vessel
co-option have been described in brain, lung, and liver cancers
(12). In glioblastoma, CDC42+ CD44+ tumor cells migrate
toward a blood vessel in response to a bradykinin gradient created
by ECs; when these cells reach the vessel, they fuse with the
pericytes or adhere to the basement membrane (12). Vessel co-
option has been observed in a mouse model of ovarian cancer
(29), where endostatin inhibited vessel co-option by blocking the
attachment of ovarian cancer cells to peritoneal vessels through
integrins α5β1.

It has been proposed that after the tumor grows by vessel
co-option, co-opted vessels regress, and the tumor enters into
an avascular phase followed by the induction of peritumoral
angiogenesis (30). Vessel co-option facilitates the metastasis
of tumor cells since it increases their motility and migration.
There is evidence that tumors can switch between angiogenic
and non-angiogenic growth during progression and that they
can contain angiogenic and non-angiogenic areas (12). The
association between vessel co-option and resistance to anti-
angiogenic treatment is not clear, since vessel co-option could
be one cause of the resistance to anti-angiogenic treatment or it
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could be a consequence of the aggressive nature of cancer cells in
response to anti-angiogenic treatment (10, 31).

Vasculogenic Mimicry
VM is a process by which tumor cells form capillary-like
structures, mimicking the embryonic vascular network pattern,
without inducing the proliferation of ECs (15). This process
increases blood perfusion, allows tumor cells to obtain oxygen
and nutrients, and promotes cancer progression (13, 32). It has
been proposed that VM is carried out through cancer stem cell
(CSC) trans-differentiation into endothelial-like cells (13, 33).
Moreover, tumor cells involved in VM resemble mesenchymal
cells derived from epithelial to mesenchymal transition (EMT),
which is characterized by a down-regulation of epithelial markers
(cytokeratin, for example), a loss of cell polarity (E-cadherin,
occludin), and the upregulation of mesenchymal markers
(vimentin, N-cadherin, fibronectin) (34, 35). Furthermore, these
VM cells have an endothelial phenotype. VM has been associated
with unfavorable outcome in patients with malignant tumors
(36) and has an important participation in tumor invasion and
metastasis (37).

Cell-lined vasculature compatible with VM has been observed
in ∼30–37% of ovarian cancers (38, 39). The presence of such
cell-lined vasculature was associated with a higher histological
grade and more aggressive tumors. An increased number of VM
channels were found in poorly differentiated ovarian cancer cells
(40). The presence of VM, combined with the expression of
CD133, was positively associated with poor prognosis in patients
with ovarian cancer (41). In a preclinical model of ovarian cancer,
an acceleratedmetastasis was observed together with hypoxia and
VM after anti-angiogenic treatment with bevacizumab (an anti-
VEGF-A monoclonal antibody) (9). All these findings highlight
the importance of identifying the underlying mechanisms and
the signaling molecules involved in VM to evaluate their
prognostic or predictive value, as well as their use as potential
targets for developing more effective therapies (42).

STRUCTURAL AND FUNCTIONAL
DESCRIPTION OF VM

In 1999, Maniotis et al. performed in vitro and in vivo assays
in melanoma and found two VM types: a tubular type, and a
patterned matrix type (13). The tubular type consists of hollow
cords formed by tumor cells that give place to a tubular network.
These tubular structures are also connected to other channels
that contain red blood cells. Further studies showed that in some
cases, a mixture of tumor cells and ECs form those tubular
structures (43). The patterned matrix type consists of a network
of loops formed by matrix layers that surround clusters of
tumor cells. These layers are not uniformly spaced; therefore, the
transport of fluid is not uniform around the cell cluster. However,
this patterned matrix could provide a greater surface area for
diffusion than that provided by a tubular structure (44). The
reorganization of tumor cells into cords or clusters, as well as the
formation of matrix layers involve mechanisms such as cell-cell

adhesion, migration, and extracellular matrix remodeling, where
several signaling molecules have been associated with VM.

VM structures have been identified in tissue samples as
positive for periodic acid-Schiff (PAS) and negative for EC
markers such as CD31 or CD34 (42). PAS+ regions are
rich in components of the extracellular matrix, like laminin.
Recently, it has been shown that PAS+ regions could also
represent non-functional structures unrelated to VM in in
vitro studies (45). Moreover, the different vascular structures
aimed to conduct fluids within the tumor share several
features. Thus, in order to identify the structures that truly
correspond to VM as well as to distinguish them from
similar structures from the other vascularization processes,
it is necessary to assess their architectural and functional
features, in addition to their composition. Recently, Valdivia
et al. (46) described the architectural and functional features
required for differentiating VM from other vascular structures
in tumors (46). Whilst blood and lymph vessels are formed
by a single line of ECs surrounded by a continuous and non-
continuous basement membrane, respectively, VM structures
are formed by cancer cells resting on an inner glycoprotein
rich matrix (46). The authors propose that, in addition to the
traditional architectural features to identify a VM structure
(PAS+ and without EC markers), the presence of red blood
cells within the lumen of the structure is an indicator of VM
functionality (46).

Early studies in breast cancer and melanoma have shown
that tubular and patterned matrix VM structures are capable
of conducting plasma and red blood cells in vitro and in
vivo (44). Maniotis et al. (47) showed that VM structures
formed by aggressive melanoma cells in vitro conducted a
tracer by direct microinjection and passive diffusion (47);
moreover, the matrix pattern also contained red blood cells.
Shirakawa et al. (48) used two breast cancer mice models
to evaluate tumor blood flow with micro-magnetic resonance
angiography imaging (48). They found that aggressive tumor
cells formed VM structures in the center of the tumor, while
non-aggressive cells showed necrotic cores. Angiogenic vessels
were present in tumor periphery in both types of tumors
and blood flow was higher in VM structures than in necrotic
cores. Clarijs et al. (49) used a tracer to study perfusion in
a melanoma mouse model (49). Tracer distribution suggested
that blood vessels could be in contact with VM structures,
allowing the perfusion of the latter, mediated by at least three
mechanisms: the anastomosis of VM structures to blood vessels
(50), an increased leakage from blood vessels (47, 51), and
through anticoagulant control exerted by aggressive tumor
cells (50).

MECHANISMS AND SIGNALING
MOLECULES INVOLVED IN VM IN
OVARIAN CANCER

Several mechanisms are involved in VM, including those related
to the capacity of aggressive tumor cells to resemble features of
the ECs such as cell adhesion (52), migration (53), extracellular
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FIGURE 1 | Regulation of Vasculogenic Mimicry by cell signaling molecules in ovarian cancer. Different proteins and signaling pathways involved in VM are shown;

those characterized in ovarian cancer VM are highlighted in pink. Cancer cells are depicted in yellow; stromal cell, in green; and cancer stem cell (CSC), in blue. The

VE-cadherin/EphA2/MMP-14/MMP-2/Ln5γ2 axis is the main mechanism involved in the induction of VM. This axis is regulated by miR-27b and miR-200a. Other

proteins such as VEGF-A (regulated by miR-765 and pSTAT3), CD147, uPA, and Twist1 also regulate this axis through different pathways. Hypoxic-related protein

HIF-1α induces the expression of Twist1, VE-Cadherin (VE-Cad), Slug and Vimentin, which are involved in VM induction; moreover, proteins such as pSTAT3, HCG,

and LHR regulate the levels of HIF-1α. CSC markers, including ALDH and CD133 are found in ovarian tissues with VM structures. Different cell signaling pathways are

also involved in VM, such as Wnt5a, and RTKs pathways, which strongly correlate with VM formation. Additional molecules that have been proposed in VM regulation

in ovarian cancer are Sema4, XAF1, and Mig-7, however the precise mechanisms remain unclear.

matrix remodeling (54), perfusion (50), and maturation of blood
vessels (55). Moreover, CSCs promote VM by deregulating
pathways involved in embryonic development, such as the
transforming growth factor β (TGF-β) (56–58), Wnt (59), Notch
(60, 61), Nodal (62–64), and the Hippo pathways (65–67),
among others. EMT also plays an important role in VM, and
encompasses the pathways previously mentioned as well as
transcription factors such as Twist1/2 (68), Snail/Slug (69), and
ZEB1/2 (34). Moreover, signaling molecules related to hypoxia
(70), inflammation (71–75), andmetabolism (76–79) also have an
impact on VM. The novel findings regarding these mechanisms
and their signaling molecules in the regulation of VM in ovarian
cancer are presented in this section and are summarized in
Figure 1. Additional proteins and signaling pathways identified
in other cancer types are shown in Table 1.

Vascular endothelial (VE)-cadherin, one of the main
participants in cell-cell adhesion in endothelial cells, is strongly

associated with VM formation (80). This protein recruits
the EC-related kinase Ephrin-A2 receptor (EphA2) to the
cell membrane (52), increasing the phosphorylation of the
focal adhesion kinase (FAK). Consequently, the activation of
extracellular regulatory kinases 1 and 2 (ERK1/2) signaling
pathway is promoted, allowing the activation of MMP-14 (81).
Then, MMP-14 converts proMMP-2 into active MMP-2. These
MMPs degrade extracellular matrix components and facilitate
invasion, metastasis, and VM (82). Particularly, MMP-2 and
MMP-14 induce the Laminin5γ2 (Ln5γ2) cleavage (53, 83).
Although the precise mechanism has not been clearly described,
it is known that MMP-2 cleavages Ln5γ2 into two pro-metastatic
fragments (Ln5γ2′ and Ln5γ2x) (53). Together, these results
indicate that the VE-cadherin/EphA2/MMP-2/Ln5γ2 axis is the
main regulator of VM.

Interestingly, high expression of VE-cadherin and EphA2 has
been found in clinical samples from ovarian cancer patients
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TABLE 1 | Signaling molecules and mechanisms that regulate VM in several types of cancer.

Signaling

molecules

Function in VM Cancer type References

TF/TFPI-1,−2 Enhances perfusion in VM structures by the anticoagulant

activity of TFPI-1. TFPI-2 contributes to the activation of

MMP-2.

Melanoma (50)

PDGF-B/PDGFR-β PDGF-B recruits pericytes to support the maturation and

stabilization of vascular networks.

Melanoma (55)

TGF-β Induces EMT and upregulates the expression of MMP-14 and

MMP-2

Melanoma

Breast cancer

(56–58)

Nodal Maintains the transdifferentiated phenotype, increases the

expression of VE-cadherin, and promotes EMT

Melanoma

Breast cancer

(62–64)

Notch Promotes CSCs renewal and upregulates the expression of

MMP-2 through the activation of the VEGF/VEGFR-1 pathway

Melanoma (60, 61)

Hippo

(YAP/Sox2/Oct4)

Promotes CSCs renewal Lung cancer (65–67)

HIF1α/Bcl2/Twist1 Induces EMT Hepatocellular (68)

ZEB1/2 Induces EMT and upregulates the expression of VE-cadherin,

VEGFR-1, and MMPs

Hepatocellular (34)

HIF1α/Bcl2 Upregulates the expression of VE-cadherin Melanoma (70)

IL-8/CXCR1, 2 Upregulates the expression of MMP-2 Melanoma

Glioblastoma

Breast cancer

(71–74)

Gal-3 Upregulates the expression of VE-cadherin and IL-8 by

preventing the binding of the transcriptional repressor EGR-1

Melanoma (75)

cAMP Inhibits VM by activating Epac/Rap1 or by inactivating PI3K

pathway through ERK1/2 inhibition

Melanoma (76)

DDAH/NO Induces VM by unknown mechanism Breast cancer (77)

COX2/EP3 Increases the activity of MMP-2 Breast cancer (78, 79)

VM, vasculogenic mimicry; EMT, epithelial to mesenchymal transition; CSC, cancer stem cell.

that exhibit a highly invasive phenotype (84, 85). Additionally,
other studies demonstrated that MMP-2 and MMP-14 are also
overexpressed in ovarian cancer samples, which is associated
with poor clinical outcome (38, 86). It is worth to mention
that those findings strongly correlated with the presence of VM
structures, suggesting that these molecules are important players
in this process.

The Phosphatidylinositol 3-kinase (PI3K) cell signaling
pathway regulates MMPs expression in VM (87). This pathway
is activated through FAK phosphorylation (88), impacting in the
expression ofMMP-14.Moreover, the PI3K pathway is frequently
activated in ovarian cancer, probably impacting VM (89).

Another regulator of VM is the urokinase plasminogen
activator (uPA), which is required to induce the degradation
of the extracellular matrix, impacting in tumor angiogenesis.
The overexpression of uPA positively correlates with VM
formation in ovarian cancer tissues (54). In addition, it was
demonstrated that in SKOV-3 and OVCAR-3 ovarian cancer
cells, the ablation of uPA expression results in a decrement
of complete VM structures formation and such mechanism
involves the participation of AKT/mTOR/MMP-2/Laminin5γ2
signal pathways (54).

VEGF-A also upregulates the expression MMPs. It has been
shown that in melanoma, VEGF-A induces VM formation
by activating the PI3K/protein kinase C α (PKCα) pathway

via VEGFR-1 signaling (90). However, in glioblastoma, VM is
induced by the VEGFR-2 signaling (91). In an in vitro model
of ovarian cancer using SKOV-3 and OVCAR-3 cells, VEGF-A
promoted migration, invasion, and VM by up-regulating MMPs
via EphA2 (92). This suggests that VEGF-A interacts with the
VE-cadherin/EphA2/MMP-2/Ln5γ2 axis in the regulation of VM
in ovarian cancer.

The plasma membrane glycoprotein CD147 plays an
important role during tumor progression, invasion and
metastasis, regulating metalloproteinases expression in
peritumoral stromal cells. Invasion capability was evaluated in
two different cell lines derived from ovarian cancer with different
invasion activity: CABA I and SKOV3 (93). A correlation of
CD147 expression with tumor invasiveness, protease activity
(MMP-2 and MMP-9), and vascular channels formation was
observed. Interestingly, when high invasive cell line was treated
with small interfering RNA against CD147, a suppression of
non-EC-lined channels was observed. In addition, when CD147
was overexpressed in a low invasive cell line, those cells exhibited
an increase of tumor invasion and vascular channel formation.
These data suggest that CD147 plays an important role in VM
induction in ovarian tumors and CD147 could be an attractive
target for therapeutic intervention (93).

Furthermore, Ln5γ2 activates the endothelial growth factor
receptor (EGFR) which promotes the expression of the
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migration-inducing protein 7 (Mig-7), stimulating invasion and
VM (94). A study carried out in ovarian cancer samples revealed
an association of VM with VE-cadherin and Mig-7 expression
(84). It was observed that ovarian tumors without VM frequently
expressed low levels of VE-cadherin compared to those with VM.
Meanwhile, Mig-7 expression was increased in tumor samples
compared to normal tissues, positively correlating with VM and
VE-cadherin expression (84).

Some elements involved in apoptosis have been associated
with the formation of VM structures, such as the pro-apoptotic
XIAP-associated factor 1 (XAF1). Recently, in vivo xenograft
models of ovarian cancer have shown that the overexpression of
XAF1 decreases the number of VM structures (39). Moreover,
in vitro assays with SKOV3 cells revealed that proliferation,
migration and invasion were inhibited, and the levels of VEGF
were reduced when XAF1 was exogenously overexpressed (39).
Therefore, XAF1 is a potent negative regulator of VM in
ovarian cancer.

It has been shown that VEGF-A regulates the expression of the
axon guidance factor semaphorin 4D (Sema4D) (95), which has
been identified as a promotor of VM in non-small cell lung cancer
(96), where the recognition of Sema4D by the plexin B1 receptor
activates the small GTPase RhoA, which is implicated cell
motility. However, when plexin B1 was inhibited, a disruption of
the RhoA/ROCK signaling occurred, suppressing VM formation.
Additionally, the presence of VM in clinical specimens correlated
with increased levels of Sema4D (96). In an ovarian cancer cell
line (A2780), soluble Sema4D promoted angiogenesis and VM
via plexin B1 (95); moreover, in clinical samples from patients, a
high expression of Sema4D had a positive correlation with the
malignant degree of epithelial ovarian cancer. Interestingly, it
was observed that VEGFR-2, plexin-B1, and Sema4D control the
expression of CD31, MMP-2, and VE-cadherin in ovarian cancer
cells, which are the markers and initiators of angiogenesis and
VM (95).

CSCs are present in ovarian cancer and are positive for CD133,
a unique surface marker of CSCs (97). It is known that CD133+
cells promote VM in several cancer types (41, 91, 98–101).
The combined expression of CD133 and VM in samples from
patients was associated with high-grade ovarian carcinoma, late-
stage disease, non-response to chemotherapy and shorter overall
survival (41). The trans-differentiation of CD133+ CSCs into
ECsmay induce VM formation and the expression of ECmarkers
such as VE-cadherin (101) and VEGFR-2 (91). Moreover, it has
been shown that in hypoxic environment the subpopulation of
CD133+ CSCs is augmented when Twist1 was overexpressed
(100). This finding shows that hypoxia may exert an effect on
CSCs that probably leads to VM formation.

CSCs can also exhibit a high activity of aldehyde
dehydrogenase-1 (ALDH1) (97). The expression of ALDH1
has been evaluated in different types of tumor, including breast
cancer, colorectal cancer, and ovarian cancer and strongly
correlates with VM, determining an unfavorable clinical
outcome (102–104). Although the precise mechanism has not
been described, it is known that ALDH1 and VM increase in
response to hypoxia (105).

Hypoxia regulates several pathways in cancer, such as
angiogenesis, and it has been related to VM in melanoma,
glioblastoma, ovarian cancer, and hepatocellular carcinoma (68–
70, 106). Hypoxia induces VM formation by up-regulating VE-
cadherin expression. The main effectors of this pathways, HIF-1α
and HIF-2α, positively regulated VE-cadherin expression; this
effect is through the binding of HIF to hypoxia response elements
(HRE) located in VE-cadherin promoter in glioblastoma cells
(106). Interestingly, it was observed that EMT is promoted in a
hypoxic environment and as a result, VMwas induced in SKOV3
andOVCAR3 cells (69). In vitro assays showed that hypoxia leads
to increased invasion, migration and an enhancement of MMP-
2 activity. Therefore, EMT induction as a response to hypoxia
is a master regulator of VM in ovarian cancer cells. Moreover,
this study demonstrated that in ovarian cancer samples, the levels
of HIF-1α were strongly associated with VM formation and the
expression of Twist1, Slug, and Vimentin.

Another important regulator of VMunder hypoxic conditions
are the signal transducer and activator of transcription 3 (STAT3)
and the phospho-STAT3 (p-STAT3). It has been suggested
that p-STAT3 promote VM, this is due to the binding of
pSTAT3 to HIF-1α, which in turn delays its degradation (107,
108). In gastric adenocarcinoma, VM was associated with an
increased expression of HIF-1α, STAT3, and p-STAT3 (109).
Moreover, STAT3 acts as a transcription factor in VEGF-A
transcription (110). Interestingly, in SKOV3 cells p-STAT3 was
found in the nucleus, suggesting that was transcriptionally
active (111). In addition, when STAT3 was inhibited, the
formation of VM structures was completely avoided, suggesting
that p-STAT3 is an important regulator of VM in ovarian
cancer cells.

The Wnt family members regulate EC differentiation and
vascular development (112) and has been associated with VM. In
glioma and colon cancer, the canonical Wnt/β-catenin pathway
induced VM by increasing the expression of VEGFR-2 and
VE-cadherin (59, 113). Interestingly, in ovarian cancer, the
non-canonical Wnt signaling is implicated in VM formation.
It was found that Wnt5a is overexpressed in tumor samples
and is associated with VM (114). Moreover, in vitro analysis
revealed that Wnt5a overexpression is linked to PKC pathway
activation. Furthermore, it was shown thatWnt5a overexpression
induced EMT, increased invasion and motility of SKOV3
cells (114).

An important proangiogenic factor in ovary is the human
gonadotropin (HCG). The fifth subunit of β-HCG, CGB5, was
shown to promote VM formation in vitro in OVCAR3 cells
(115). Additionally, overexpression of CGB5 induced the growth
of ovarian cancer cells in a xenograft murine model, as well as
VM (116). It was also shown that the activation of luteinizing
hormone receptor (LHR), which is the HCG receptor, is required
for the promotion of VM formation by CGB5. In another study, it
was found that ovarian cancer cells exogenously expressing HCG
induced an overexpression of HIF-1α. Importantly, vascular
markers such as CD31 and VEGF were also upregulated in those
cells (117). Therefore, the HCG/LHR axis induces VM by HIF-1α
regulation in ovarian cancer.
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TABLE 2 | VM related miRNAs in different types of cancer.

miRNA Type of cancer miRNA target References

miR-26b HCC

Glioma

VE-cadherin, Snail

and MMP-2

EphA2

(123, 124)

miR-141 Glioma

Renal carcinoma

EphA2 (122, 125)

miR-27a/b Ovarian cancer

HCC

VE-cadherin

Twist1

(126, 127)

miR-101 HCC TGF-βR, Smad2 and

SDF1

(129)

miR-200a Ovarian cancer EphA2 (85)

miR-204 Breast cancer PI3K, c-SRC (130)

miR-373 Glioma EGFR (131)

miR-186 Gastric cancer

Prostate cancer

Twist1 (132, 133)

miR-29b HCC STAT3 and MMP-2 (134)

miR-193b Breast cancer DDAHI (77)

miR-539-5p Glioma Twist1 (135)

miR-490-3p Breast cancer Twist1 (136)

miR-765 Ovarian cancer VEGF-A (128)

VM, vasculogenic mimicry; HCC, hepatocellular carcinoma.

MICRO-RNAS AS REGULATORS OF VM IN
OVARIAN CANCER

Micro-RNAs (miRNAs) are single stranded and non-coding
RNA molecules of 19-25 nucleotides in length that have a
post-transcriptional regulatory function (118). Different studies
have demonstrated that miRNAs are involved in several
physiological processes such as cell proliferation, invasion,
migration, differentiation, as well as pathological processes
including angiogenesis and VM (119–122). The dysregulation
in the expression of these RNA molecules is often observed
in numerous types of cancer. Diverse studies demonstrate
that miRNAs post-transcriptionally regulate different signaling
molecules involved in VM process (123–136); examples of these
miRNAs are enlisted in Table 2.

A well-described miRNA family is miR-26, which includes
miR-26a and miR-26b. Those are commonly downregulated
in several types of cancer such as glioma, HCC, and gastric
cancer (124, 137, 138). For instance, in gastric cancer miR-26a
and−26b suppress angiogenesis by targeting hormone growth
factor (HGF) mRNA and consequently affecting HGF/VEGF
signaling (138). Moreover, in HCC miR-26b has been identified
as tumor suppressor since its down-regulation promotes VM and
angiogenesis (123).

Similarly, another cluster of miRNAs belonging to the miR-
200 family (miR-141, miR-200a, miR-200b, miR-200c, and miR-
429) has beenwidely studied in several types of cancers (125, 139–
142). It has been shown that miR-141 overexpression inhibits
VM formation through directly targeting EphA2 transcript,
decreasing EphA2 protein levels in glioma and renal carcinomas
(122, 125).

Hitherto, three miRNAs (miR-200a, miR-27b, and miR-765)
have been described as VM regulators in ovarian cancer through
directly targeting 3′UTRs of VM-related transcripts (85, 126,
128) (Table 3). The miR-200a was the first microRNA found
in ovarian cancer capable of regulating VM (85). Tumors with
low miR-200a expression correlate with the presence of VM
structures and poor overall survival. An inverse correlation
between mRNA and protein EphA2 levels and miR-200a
expression was observed in ovarian cancer samples, suggesting
a direct regulation among them. In silico assays revealed a
miR-200a binding site at EphA2 3′UTR; this observation was
confirmed in SKOV3 ovarian cancer cells, where a direct binding
of miR-200a to EphA2 3′UTR was observed through luciferase
assays. Consequently, the levels of EphA2 protein and mRNA
decreased in this model. In agreement, it was shown that the
EphA2 overexpression restores VM in miR-200a expressing
cells, indicating that miR-200a inhibits VM by mainly targeting
EphA2 (85).

Previously, it has been described that VE-cadherin expression
is related to VM formation in different types of cancer. A
bioinformatic study identified miR-27b as putative regulator
of VE-cadherin by the detection of a binding site at VE-
cadherin 3′UTR. Concordantly with this result, luciferase assays
demonstrated that miR-27b binds to VE-cadherin mRNA 3′UTR
in ovarian cancer cells. Furthermore, expression levels of VE-
cadherin mRNA and protein in different ovarian cancer cell lines
negatively correlate with miR-27b expression. Low metastatic
cell lines OVCAR3 and SKOV3 express high amounts of miR-
27b and low VE-cadherin mRNA, compared to metastatic cells
ES2 and Hey1B that exhibit low amounts of miR-27b and high
VE-cadherin mRNA. Overexpression of miR-27b on high VE-
cadherin expressing cells decreases VE-cadherin mRNA and
protein levels. When miR-27b is overexpressed in metastatic
ovarian cancer cell lines (Hey1B and ES2), the migration,
invasion, and VM are decreased in in vivomodels (126).

A recent study aimed to determine the set of miRNAs
regulated in an early stage before complete VM establishment
under hypoxia conditions. It was shown that SKOV3 ovarian
cancer cells grown under hypoxia conditions form a higher
number of 3D capillary-like structures than those cells grown
under normoxia conditions (128). A set of miRNAs involved
in the regulation of tumorigenesis-related pathways, as well
as several genes involved in VM and angiogenesis was found.
Among them, miR-765 was highly downregulated under hypoxia
(128). Moreover, its restoration promotes a dramatic inhibition
of 3D capillary-like structures and down-regulates VEGF-A
expression. Importantly, it was demonstrated that VEGF-A
mRNA is a direct target of miR-765, since it binds to VEGF-A
3’UTR. Additionally, low levels of miR-765 and high levels of
VEGF-A were associated with low overall survival from a cohort
of 1,485 ovarian cancer patients (128).

Although only three miRNAs have been directly associated
with VM in ovarian cancer, several signaling pathways, and
proteins controlling this mechanism are regulated by miRNAs
(143–164); therefore, these non-coding transcripts could have a
potential role on VM regulation. Table 3 shows the common VM
targets in ovarian cancer that are regulated by miRNAs.
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TABLE 3 | VM related miRNAs in ovarian cancer.

miRNA Expression in OC (↑up ↓down) Target related to VM in OC Direct/indirect VM target References

miRNAs RELATED WITH VM IN OVARIAN CANCER

miR-27b ↓down VE-cadherin Direct 3’UTR binding (126)

miR-200a ↓down EphA2 Direct 3’UTR binding (85)

miR-765 ↓down VEGF-A Direct 3’UTR binding (128)

miRNAs PROBABLY RELATED WITH VM IN OVARIAN CANCER

miR-92 ↑up HIF-1α Indirectly by targeting HIF inhibitor VHL (143)

miR-199a-5p ↓down in Hypoxic OC Direct 3’UTR binding (144)

miR-199 ↓down By protein levels (145)

miR-125 ↓down By protein levels (145)

miR-138 ↓down in invasive OC Direct 3’UTR binding (146)

miR-145 ↓down Indirectly by targeting p70S6K1 (147)

miR-718 ↓down VEGF Direct 3’UTR binding (148)

miR-126 ↓down By protein levels (149)

miR-497 ↓down Direct 3’UTR binding (150)

miR-92 ↑up Indirectly by targeting HIF inhibitor VHL and increasing HIF-1α (143)

miR-199 ↓down By mRNA levels (145)

miR-125 ↓down By mRNA levels (145)

miR-145 ↓down Indirectly by targeting p70S6K1 (147)

miR-520d-3p ↓down EphA2 Direct 3’UTR binding (151)

miR-365 ↓down Wnt5a Direct 3’UTR binding (152)

miR-490-3p ↓down MMP-2 By mRNA and protein levels (153)

miR-106b ↓down By mRNA and protein levels (154)

miR-122 ↓down By protein levels (155)

miR-122 ↓down MMP-14 By protein levels (155)

miR-15a-3p ↓down Twist1 Direct 3’UTR binding (156)

miR-532-5p ↓down Direct 3’UTR binding (157)

miR-219-5p ↓down Direct 3’UTR binding (158)

miR-320 ↓down Direct 3’UTR binding (159)

miR-548c ↓down Direct 3’UTR binding (160)

miR-214 ↓down SEMA4D Direct 3’UTR binding (161)

miR-193b ↓down uPA Direct 3’UTR binding (162)

Mir-23b ↓down By mRNA and protein levels (163)

miR-519a ↓down STAT3 Direct 3’UTR binding (164)

VM, vasculogenic mimicry; OC, ovarian cancer.

CLINICAL IMPLICATIONS OF THE
SIGNALING MOLECULES OF VM IN
OVARIAN CANCER

Anti-angiogenic therapies have shown limited effects against
cancer progression, due to alternative vascularization processes,
such as VM, triggered by aggressive tumor cells (10). The
knowledge of the mechanisms and signaling molecules involved
in VMmay lead to the development of novel anti-vascularization
therapies that overcome the limitations found in conventional
therapies. Therefore, it is necessary to explore the possible
therapeutical strategies that could improve the clinical outcome
of ovarian cancer patients.

Therapies targeting VM have not been developed in ovarian
cancer so far. However, some inhibitory molecules of VM
elements have been studied and have shown promising anti-VM

effects (165–174). These inhibitor molecules are summarized
in Table 4.

Studies using pancreatic cancer cells showed that Ginsenoside
Rg3, a tetracyclic triterpenoid saponin, reduces VM in xenograft
mice models. Moreover, the expression of VE-cadherin, EphA2,
MMP-2, andMMP-9 was also down-regulated after the treatment
(174). Ginsenoside Rg3 has been proved in ovarian cancer

derived cells restraining HIF-1α expression by activating the

ubiquitin-proteasome pathway. This effect efficiently blocked
migration and EMT in in vitro and in vivo ovarian cancer models,

promising a novel anti-VM therapeutic agent (175, 176).
It has been shown that PARP inhibition sensitizes for chemo

and radiotherapy in different types of tumors. In melanoma cells
that were treated with PARP inhibitors (PJ-34, Isoquinolinone,
or Olaparib) a reduction of pro-metastatic and VM markers
was observed (177). PARP I inhibitors, such as Olaparib
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TABLE 4 | Inhibitor molecules that target VM-related proteins.

VM-related protein VM Inhibitor Cancer type Drug action Reference

CD133 3-phenylthiazolo [3,2-a] benzimidazoles

(4b Compound)

Breast cancer

Colon cancer

Inhibits cell surface expression of CD133. (165)

Mig-7 D-39 (derived from medicinal plant Liriope

muscari)

Ovarian cancer Suppresses Mig-7 expression. (166)

uPA WX-671 (Mesupron or Upamostat) Pancreatic cancer Inhibits Serine proteases (including uPA). (167)

XAF1 ATRA (All trans retinoic acid) Colon cancer Promotes the overexpression of XAF1. (168)

CD147 AC-73 HCC Inhibits dimerization of CD147. (169)

CD133 and CD44 TX-402 (Tirapazamine) Ovarian cancer Decreases CD133 and CD44 levels. (170)

HIF-1α Noscapine Ovarian cancer Promotes proteasome-mediated

degradation of HIF-1 α.

(171)

EphA2 4a Compound Glioblastoma Inhibits EphA2 directly. (172)

VE-Cadherin Sunitinib Renal cell carcinoma Inhibits Tyrosine-kinases (including

VE-Cadherin).

(173)

The different molecules with a potential VM-therapeutic effect that has been tested in different types of cancer.

VM, vasculogenic mimicry; HCC, hepatocellular carcinoma.

and Rupaparib, have been approved for the treatment of
recurrent BRCA-associated ovarian cancer by the Food and Drug
Administration (FDA); while Niraparib is used as maintenance
therapy following chemotherapy for recurrent ovarian cancer
(178). Nevertheless, to date there is no information about their
effect on VM in ovarian cancer.

Thalidomide is an immunomodulatory agent with strong anti-
angiogenic properties and has been proved in ovarian cancer,
glioblastoma, hepatocellular carcinoma, and multiple myeloma
in diverse clinical trials. Induction therapy with thalidomide
significantly improved the overall response rate, progression free
survival and overall survival (179). Previously, it has been shown
that thalidomide suppresses tumor growth and angiogenesis in
murine models (180). Interestingly, in a xenograft mouse model
of melanoma, it was observed that mice treated with Thalidomide
induced necrosis in melanoma cells. In addition, VM and tumor
growth were significantly reduced compared to non-treated
specimens. This effect could be related to the down-regulation
of NF-kappaB signaling pathway (181). However, further studies
are required to elucidate this statement.

A monoclonal antibody has been developed to target
VM, unfortunately it has not been introduced for ovarian
cancer treatment. This antibody targets the outer-membrane
immunoglobulin-like domains of VE-cadherin, blocking
receptor function. In lung cancer cells, it was observed that this
antibody functions as an anti-VM agent for cancer treatment,
since it inhibited the activation of the VE-cadherin-related
pathway in VM (182). Due to the advantages that monoclonal
antibody therapies imply, its application in ovarian cancer as an
anti-VM agent is promising.

Other molecules implicated in VM in ovarian cancer, such as
miR-200a, miR-27b, and miR-765 represent potential candidates
for anti-tumoral therapies (85, 126, 128). Importantly, the
current strategies are focused in the reduction of cancer
through restoring the expression of down-regulated miRNAs,
also known as miRNA replacement therapy. There are several
ways to harness miRNAs in cancer cells for therapeutic purposes,
including introduction of synthetic miRNA mimics, miRNA

expressing plasmids, and small molecules that epigenetically
alter endogenous expression of miRNAs (183). Such anti-VM
strategies could represent an opportunity to venture into the
study of new molecules for therapeutic purposes in ovarian
cancer. Further studies will be required to prove the effectiveness
of such molecules for treatment purposes.

CONCLUDING REMARKS

Ovarian cancer is a common gynecological cancer and it is
usually diagnosed in advanced stages where therapeutic success
is limited. This type of tumors exhibit an aggressive phenotype
characterized by a high rate of metastasis, invasion, and poor
treatment response. These features are highly associated with
the development of neovasculature formed by both endothelial
and tumor cells. Particularly, MV is a process that may be
influencing ovarian cancer poor prognosis and limited efficacy
of anti-angiogenic strategies. Nevertheless, the mechanisms
underlying VM formation in ovarian cancer remains unclear
and deserves further studies. Recently, molecules that regulate
cellular adhesion, hypoxia and EMT have been identified as key
regulators of VM. Additionally, it has been shown an important
post-transcriptional regulation mediated by microRNAs, that
impact on the expression of VM-related proteins such as VE-
cadherin, EphA2, and VEGF. Furthermore, this information
has allowed the development of strategies with therapeutic
potential directed against VM formation. However, subsequent
studies will be necessary to elucidate the mechanisms that
allow the development of conventional anti-angiogenic therapies
combined with the novel anti-VM targets that improve the
clinical outcomes of ovarian cancer patients.
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