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RESUMEN

Los sistemas de microtomografia de rayos X (micro-CT) para estudios de animales pequeiios
son sistemas tomograficos de haz conico que brindan imdgenes con alta resolucién espacial,
por lo que permiten observar detalles finos de estructuras pequefias. En el Laboratorio de
Imagenes Biomédicas del Instituto de Fisica de la UNAM se trabaja con un sistema micro-CT
de base giratoria conformada por un tubo de rayos X Oxford Apogee Serie 5000 y un detector
Radicon Shad-o-box 2k.

En este trabajo se evalud la calidad de imagen tanto del detector como del sistema micro-CT
en términos de resolucion espacial y ruido. Para esto se calcul su funciéon de transferencia
de modulaciéon (MTF) y espectro de potencia de ruido (NPS), haciendo dicho analisis sobre
proyecciones y sobre imagenes tomograficas, cuyas proyecciones fueron corregidas por dos
métodos: correccién de campo plano (FFC) y correccién de ganancia polinomial (PGC).

Para calcular la MTF del detector (2D), se partié de obtener la funcién de transferencia de
borde (ESF), analizando las proyecciones de un borde pulido, mientras que para el caso
3D se analizaron los cortes tomograficos de un maniqui QRM, el cual permite determinar
directamente la funcion de respuesta a un impulso (PSF). En ambos casos se empled un
método de sobremuestreo para garantizar mayor cantidad de puntos de cada funcion de
transferencia. Los valores de resolucién espacial del detector y del sistema, calculados a
partir de la frecuencia a la cual la MTF decae al 10 % estan entre 52 a 61 um y 95 a 105 pm,
respectivamente. Los resultados obtenidos para el detector se compararon con las especifica-
ciones dadas por el fabricante, mientras que las del sistema en general se compararon con
el de otro trabajo que cuenta con un sistema de caracteristicas similares pero en el que se
adquirié a diferente magnificacién [Panetta et al. , 2007].

Para evaluar el nivel de ruido se analizaron adquisiciones de campo plano e imagenes
reconstruidas de un maniqui uniforme de agua. Se calcularon pardmetros estadisticos como
media y desviacidon estandar sobre regiones uniformes y se calcul6 el NPS en cada caso,
haciendo variaciones en los pardmetros de entrada de los algoritmos implementados. Los
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valores obtenidos del NPS fueron consistentes con el andlisis estadistico realizado.

Finalmente, se calculd el coeficiente de detectabilidad cuantica (DQE) a partir del NPS y

MTF calculado sobre imédgenes corregidas por FFC para analizar el rendimiento general del
detector.



ABREVIATURAS

En esta tesis se utilizan varios términos que cominmente se abrevian por sus siglas en inglés,
para fines practicos, a continuacion se enlistan dichos términos en inglés y su respectiva
expresién en espaiiol.

CT.- Computed Tomography - Tomografia computarizada.

CBCT.- Cone Beam Computed Tomography - Tomografia computarizada de haz de cono.
CCD.- Charged Coupled Device - Dispositivo de carga acoplada.

CMOS.- Complementary Metal-Oxide Semiconductor - Semiconductor complementario de
oxido metdlico.

CNR.- Contrast Noise Ratio - Cociente contraste a ruido.

DQE.- Detective Quantum Efficiency - Coeficiente de detectabilidad cudntica.

ESF.- Edge Spread Function - Funcién de respuesta a un borde.

FBP.- Filtered Backprojection - Retroproyeccion filtrada.

FDP.- Flat Panel Detector - Detector de panel plano.

FFC.- Flat Field Correction - Correccién de campo plano.

FWHM.- Full Width at Half Maximum - Anchura a media altura.

LSF.- Line Spread Function - Funcién de respuesta a una linea.

MTF.- Modulation Transfer Function - Funcién de transferencia de modulacion.

NPS.- Noise Power Spectrum - Espectro de potencia de ruido.

PGC.- Polynomial Gain Correction - Correccidon de ganancia polinomial.

PSF.- Point Spread Function - Funciéon de respuesta a un impulso.

ROL.- Region of Interest - Region de interés.

TFT.- Thin Film Transistor - Transistor de pelicula delgada.
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CAPITULO 1

INTRODUCCION

Las imagenes tomograficas permiten visualizar el interior de objetos de estudio de manera no
invasiva a partir de cortes del objeto tridimensional, de manera que las estructuras internas
pueden observarse sin problemas de superposicion. Esto ha significado un gran avance en
el ambito médico, ya que permite obtener informacién anatémica y/o funcional del estado
del paciente con fines diagndsticos, de guia o para evaluacién de tratamiento, siendo la
tomografia computada (CT) una de las técnicas de imagen mas utilizadas en la actualidad.

Desde el primer tomégrafo construido en la década de 1970 por Godfrey Housfield [Hous-
field, 1973] se han hecho mejoras significativas y desarrollado diversas generaciones de
tomdgrafos, variando el tipo de haz y el modo de adquisicion, entre otros aspectos, de mane-
ra que hoy en dia es posible reconstruir imdgenes tomograficas en segundos. La tomografia
computada de haz de cono (CBCT) es una variante en la cual, a diferencia de los equipos de
CT convencionales, se emplea un haz de forma cénica. En ellos, también es usual emplear
detectores de panel plano (FPD), lo que por un lado permite obtener proyecciones del objeto
de estudio de forma rapida, pero tiene como desventaja que los algoritmos de reconstruccion
se vuelven complicados y requieren ciertas consideraciones geométricas.

En este trabajo nos enfocaremos en la microtomografia con sistemas micro-CT; éstos tienen
el objetivo de brindar imdgenes con resolucion del orden de decenas de micrémetros (<100
pum), lo que permite obtener detalles finos de estructuras pequeiias de manera no destructiva.
Estos equipos son sumamente Utiles en aplicaciones industriales, asi como en investigacion y
estudios preclinicos con animales pequefios. Al ser equipos en los que se reduce el tamafio
de los componentes, es importante hacer algunas consideraciones en sus parametros de
operacion. Los factores como el tamafio de la mancha focal, tamafio de pixel del detector,
eficiencia del sistema rotatorio, magnificacién y filtrado usado en la reconstruccién son
determinantes para obtener una buena calidad de imagen, es decir, se optimizan para poder



obtener una buena resolucion espacial y bajos niveles de ruido.

El objetivo principal de esta tesis fue evaluar la calidad de imagen, en términos de resolu-
cion espacial y ruido, de un sistema micro-CT construido en el Laboratorio de Imagenes
Biomédicas del Instituto de Fisica, UNAM. El estudio incluyé el andlisis en imagenes planas
y tomogréficas, para lo cual se implementaron los algoritmos para calcular la funcién de
transferencia de modulacién (MTF) y el espectro de potencia de ruido (NPS). Un segundo
objetivo fue evaluar dos métodos diferentes de correccidon de proyecciones: el método estan-
dar de correccién por campo plano (FFC) y el método de correccion por ganancia polinomial.

La relevancia de este trabajo es que no se habia realizado un andlisis a segundo orden del
comportamiento de ruido de este sistema, ni un andlisis del efecto en la calidad de imagen
al aplicar otros métodos de correccion de proyecciones, como la correccion de ganancia
polinomial. Ademas, no es usual reportar la MTF de un sistema CT en general, sino so-
lo del detector, por lo que este andlisis podria permitir analizar el efecto del proceso de
reconstruccidn en la resolucion espacial y el ruido de las imdgenes generadas por este equipo.

La presente tesis se divide en 6 capitulos. En el capitulo 2 se describen conceptos importantes
sobre tomografia computarizada de haz cénico y microtomografia, los métodos de recons-
truccion para esta geometria, asi como principios fundamentales de calidad de imagen y la
manera de evaluarla. En el capitulo 3 se describen los métodos para obtener la MTF y NPS
del sistema micro-CT, desde las especificaciones de las imagenes empleadas y los algoritmos
implementados, hasta los parametros utilizados para el caso de imdgenes planas como tomo-
gréficas, tanto de adquisicién como de su andlisis. Los resultados y discusion se presentan en
el capitulo 4, con las graficas de MTF y NPS obtenidas, las cuales se discuten comparando
con las especificaciones dadas por el fabricante y con otro trabajo reportado para un sistema
con caracteristicas similares. Finalmente, el capitulo 6 resume las conclusiones obtenidas de
este trabajo.

Capitulo1 INTRODUCCION



CAPITULO 2

PRINCIPIOS DE TOMOGRAFIA POR
RAYOS X

2.1 TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA CON RAYOS X

Los sistemas de adquisicion de imagenes tomograficas requieren (ademas de los componentes
esenciales: fuente de radiacion, sistema de control de movimiento y detector sensible a la
posicién) de algoritmos que permitan la reconstruccion de imagenes en un volumen de
interés. En las técnicas tomograficas que utilizan rayos X, la fuente consiste en un tubo de
rayos X cuyo haz generado se hace incidir en el objeto de estudio desde diferentes angulos.
El sistema de deteccion registra las proyecciones, resultado de la atenuacion del haz primario
que atraveso al objeto y de la interaccion en él mismo. El objetivo final es reconstruir la
distribucién espacial de los coeficientes de atenuacion de las estructuras internas del objeto
de estudio por los que atravesé el haz de rayos X, a partir de sus proyecciones [Buzug,
2008].

2.2 TOMOGRAFIA COMPUTARIZADA DE HAZ DE CONO

A pesar de seguir los mismos principios fisicos, los sistemas de tomografia por rayos X no
tienen una geometria tinica, sino que varia de acuerdo con las aplicaciones en las que se
utiliza. Los equipos de tomografia computada con haz de cono, como su nombre indica,
utilizan un haz cénico, lo que permite aprovechar en mayor medida los fotones generados
por el tubo de rayos X. La Figura 2.1 esquematiza la geometria en los sistemas CBCT. En ellos
es usual emplear detectores de panel plano, lo que por un lado permite obtener proyecciones
del objeto de estudio de forma rapida pero tiene como desventaja que los algoritmos de
reconstruccién se vuelven complicados y requieren de mayor poder computacional.



Detector de
panel plano
/

1
P
/1
<
PR
- \
e P N
7= Co -+ ?
/ A i 5-‘ ‘ \!
t T
S 9% 1 7
. ey,

Figura 2.1 — Geometria de los sistemas CBCT [Miao et al., 2009]

2.2.1 MICROTOMOGRAFIA

Dentro de los sistemas CBCT, hay sistemas de microtomografia por rayos X (o micro-CT),
cuyo objetivo es obtener imdgenes de alta resolucién (<100 pm), por lo que permiten
obtener detalles finos de estructuras pequefias. Al ser equipos en los que se reduce el tamafio
de los componentes, es importante hacer algunas consideraciones en sus parametros de
operacién. Uno de los mds importantes es el uso de tubos de rayos X de microenfoque, con
los cuales se busca generar una mancha focal muy pequeiia, idealmente menor a 10 ym
[Buzug, 2008]. La geometria de los sistemas micro-CT permite obtener proyecciones con
magnificacion variable al modificar las distancias fuente detector y fuente objeto. Ademas, la
mancha focal debe ser pequefia, ya que a mayor tamafio produce un efecto de borrosidad
(efecto penumbra).

Para la etapa de deteccion se emplean detectores de panel plano con tamafio fisico de pixel de
entre 50 ym y 120 um; debido a la forma del haz y los detectores, la fluencia no es igual en
todos sus elementos, lo que requiere ajustes en los algoritmos de reconstruccion. El algoritmo
de Feldkamp, Davis y Kress (FDK) ha permitido incluir dichas consideraciones geométricas,
sin embargo las imagenes tomograficas pueden presentar problemas de distorsién en los
bordes o zonas alejadas del centro [Shaw, 2014].

Respecto al modo de adquisicién en microtomografia, hay dos arreglos posibles. Uno consiste
en que el tubo de rayos X y el detector giren alrededor del objeto de estudio y otro en el que
éstos permanezcan fijos, siendo el objeto el que se localiza sobre una base rotatoria [Badea
y Panetta, 2014]. En la Figura 2.2 se muestran estas dos configuraciones, donde DF'O es la
distancia fuente-objeto, DF'D es la distancia fuente-detector y se define la magnificacion m
como el cociente de DF' D entre DFO.
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Figura 2.2 — Geometria de los sistemas micro-CT [Badea y Panetta, 2014].

En resumen, todos estos factores: tamafio de la mancha focal, tamafio de pixel del detector,
eficiencia del sistema rotatorio, magnificacién y filtrado usado en la reconstruccién, son
determinantes para poder obtener una buena resolucion espacial en la imagen final dada
por el sistema, como se describird méas adelante [Buzug, 2008; Holdsworth y Thornton,
2002].

2.3 PROCESO DE FORMACION DE IMAGENES

2.3.1 GENERACION DEL HAZ DE RAYOS X

El haz primario de radiacion es generado en un tubo de rayos X (Figura 2.3), el cual consiste
en un contenedor al vacio en cuyo interior se localiza un filamento hecho de un material de
alto numero atémico y alto punto de fusién, generalmente tungsteno. Por este filamento se
hace circular una corriente, y se calienta a temperaturas del orden de 2400° K, brindando
la energia suficiente para que los electrones del material sean emitidos formando una
nube electrénica en su superficie [Buzug, 2008]; este fendmeno es conocido como emisién
termoionica. Los electrones emitidos por el filamento son acelerados hacia el danodo debido
a una diferencia de potencial y son dirigidos mediante un sistema de enfoque hacia un area
especifica del anodo, en la que formaran la mancha focal. Al interactuar con los atomos del
material blanco, los electrones pueden:

 Ser desacelerados por interaccion con los nticleos del blanco, en cuyo caso la pérdida
de energia cinética resulta en la emisién de radiacion de frenado o Bremsstrahlung, o
colisionar directamente con el nticleo, resultando en la maxima conversion posible de
la energia cinética del electrén incidente. Esto apenas constituye el 1% de la energia
cinética de los electrones rapidos que llegan al dnodo.

* Producir ionizaciones de los electrones de la capa K, propiciando la emisién de rayos X
caracteristicos del blanco durante la transicion de capas para llenar la vacancia o que
en lugar de emitir dicho fotdn, éste sea absorbido por el dtomo emitiendo un electrén
Auger [Buzug, 2008].
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En tubos de rayos X utilizados en equipos médicos, el voltaje aplicado al tubo es de entre 20
kVy 150 kV [Bushberg, 2012] y éste determina la energia maxima del espectro de rayos
X. Cabe hacer notar la existencia de diversas componentes aleatorias durante este proceso,
desde las trayectorias que siguen los electrones rapidos, el sitio donde interactiian con el
blanco, asi como el tiempo y la direccién en la que son emitidos los rayos X producidos.

Mancha focal en
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rayos X

Figura 2.3 — Diagrama esquemadtico de un tubo de rayos X.

El haz generado por el tubo de rayos X tiene un espectro de energias que se ve afectado
directamente por parametros como el voltaje, la corriente, el tiempo de exposicion, el
material del blanco y el filtrado del haz, como se ejemplifica en la Figura 2.4. La parte
continua del espectro corresponde a radiacién de frenado y se encuentra superpuesta con
valores discretos de los rayos X caracteristicos, que son especificos para cada material.
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Figura 2.4 — Espectros de rayos X de un tubo con dnodo de W [Dance, 2014].

En microtomografia se utilizan tubos de rayos X de microenfoque, que tienen la caracteristica
de generar una mancha focal muy pequefia. Esto requiere una reduccién en los niveles
de corriente (entre 50 a 1000 mA), ya que los electrones inciden en un drea menor. Lo
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anterior tiene el efecto de disminuir la fluencia de fotones, por lo que es necesario usar
mayores tiempos de exposicidn por proyeccién para producir una buena relacién sefial a
ruido. Ademas, los intervalos de energia utilizados son menores que en equipos CT clinicos,
normalmente de entre 20 y 100 KeV [Badea y Panetta, 2014].

2.3.2 INTERACCION DE RAYOS X CON MATERIA

Los rayos X pueden interaccionar con la materia mediante eventos de dispersion, absorcion,
o bien atravesarla sin interaccionar. Que ocurra determinado evento depende de la energia
de los fotones incidentes, del nimero atémico y de la densidad del material. A energias de
interés clinico los fenémenos posibles son la dispersion Rayleigh, la dispersion Compton, el
efecto fotoeléctrico y la produccion de pares.

2.3.2.1 DISPERSION RAYLEIGH

Ocurre por excitacién del atomo producida por un fotén incidente y da como resultado la
emision de otro fotén con la misma energia y longitud de onda pero con una trayectoria
ligeramente distinta a la inicial. Este efecto tiene mayor probabilidad de ocurrencia a bajas
energias, de modo que constituye como maximo el 10% de las interacciones a 30 keV
[Bushberg, 2012].

2.3.2.2 DISPERSION COMPTON

Ocurre por ionizacion del dtomo debido a la interaccién de los rayos X con los electrones
de valencia. La energia del fotén incidente (Ey) se reparte entre el electrén expulsado y el
fotén dispersado a un angulo 6 respecto a la trayectoria original y con una energia menor
(E,), dada por la ecuacion 2.1.

1+ 515#(1 —cosf)

E,; (2.1)

Este efecto tiene lugar en un amplio intervalo de energias, pero representa un problema
importante para la calidad de imagen en técnicas que utilizan rayos X para fines diagndsticos
(entre 20 y 150 keV). De acuerdo a la ecuacién 2.1, en dicho intervalo los rayos X transfieren
la mayor parte de su energia al fotén dispersado, teniendo éstos energia suficiente para
llegar al detector y contribuir a la imagen final, reduciendo el contraste y aumentado el
ruido [Bushberg, 2012].

2.3.2.3 EFECTO FOTOELECTRICO

Consiste en un fendmeno de ionizacion del dtomo por interaccién de sus electrones con los
rayos X y en el cual toda la energia del fotdn incidente es transferida al electrén expulsado.
Requiere que la energia del fotdn sea mayor que la energia de ligadura del electrén. Ademads,
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si la ionizacion ocurre en capas internas del atomo, la vacancia se ocupa por transiciones de
las capas externas hacia las internas, de modo que pueden producirse rayos X caracteristicos
o electrones Auger. La probabilidad del efecto fotoeléctrico depende del nimero atémico
del material (7) y de la energia (F) de los rayos X en una relacién de aproximadamente
Z3/E3, por lo que, en general, predomina cuando interaccionan rayos X de baja energfa con
materiales de alto Z [Bushberg, 2012].

2.3.2.4 PRODUCCION DE PARES

Consiste en la formacién de un par electrén positron por interaccion de un fotén incidente
con el campo eléctrico de un atomo. El fotdn transfiere toda su energia en el proceso y
para que esto pueda suceder la energia debe ser 1022 keV como minimo, por leyes de
conservacion de masa y energia, de modo que sdlo tiene relevancia a partir de dicha energia.

2.3.2.5 ATENUACION DEL HAZ DE RAYOS X

Estos fendmenos son responsables de la atenuacién del haz primario emitido desde el tubo
de rayos X y que atraviesa al objeto de estudio. De forma muy simplificada, se tiene que para
un haz monoenergético que atraviesa un grosor Az de determinado material (Figura 2.5), el
numero de fotones que logran pasar sin ser atenuados sigue un comportamiento exponencial
decreciente dado por la Ley de Beer-Lambert (ecuacién 2.2).

I = Ipe HA® 2.2)
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Figura 2.5 — Atenuacién de un haz monoenergético [Hsieh, 2009].

Donde I es la intensidad del haz incidente, I la del haz transmitido y x corresponde al
coeficiente lineal de atenuacién. Para un material dado, 1 depende de la energia de los
fotones con los que interacciona el material y para una energia dada depende de la densidad
del material. El coeficiente lineal de atenuacion considera todas las contribuciones debido a
los efectos de dispersion o absorcidén, como se representa en la Figura 2.6. En el intervalo de
rayos X utilizados para diagndstico (entre 20 y 150 keV), el efecto de produccion de pares
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Figura 2.6 — Coeficientes masicos de atenuacion de tejido blando en el intervalo de energias de interés clinico
[Bushberg, 2012].

Si se considera que el haz de rayos X atraviesa una serie de materiales de distinto coeficiente
lineal de atenuacién (Figura 2.5) en forma de rayos paralelos, el haz de cada rayo estaria
dado por la ecuacién 2.3. Lo anterior puede expresarse desde el punto de referencia de un
sistema rotado un angulo 6, como se ejemplifica en la Figura 2.7, haciendo tender a cero a
Az; en este caso la suma se expresa como una integral de linea sobre la trayectoria del rayo
(ecuacién 2.4).

N
I = Ipe A%y pin (2.3)

fLN, p(z,y)dyr

Ig(:CT) = Ioei (24)

Si dividimos entre Iy y tomamos el logaritmo natural obtenemos la ecuacién 2.5, que
representa la integral de linea de los coeficientes lineales de atenuacién sobre un rayo del
haz de rayos X, y a esta cantidad se le denomina proyeccién (py(r)). Cada proyeccién contiene
informacién del objeto de estudio y el conjunto de adquisiciones alrededor del mismo es
ordenada en un espacio bidimensional (z,,#) denominado sinograma (Figura 2.7).

po(r) = —In (Ie(l?)) = /Le (@, y)dyr (2.5)

Sin embargo, lo anterior es valido sélo en condiciones ideales de un haz monoenergético
y geometria de haz paralelo. En condiciones reales el haz emitido por el tubo de rayos
X es polienergético y en forma de abanico o cénico. Lo primero afecta el valor de u, ya
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que es dependiente de la energia y lo segundo implica correcciones por la geometria del
sistema. Estas son solo dos de varias consideraciones del proceso general de adquisicion de

proyecciones y reconstruccién de imagenes.

p(r8)

a) b)

Figura 2.7 — a) Ejemplo de una proyeccién del maniqui Shepp-Longan bidimensional y b) sinograma del
mismo en el intervalo de 0° a 180°.

2.3.3 DETECTORES DE RAYOS X

La forma y disposicion de los elementos del detector dependen de la geometria de adquisi-
cién. Para el caso de CBCT, los detectores de panel plano (FDP) son los mas utilizados. Estos
consisten en un arreglo 2D de elementos con tamafio entre 50 y 120 ym por lado, denomi-
nados pixeles. Los FDPs se clasifican en dos modalidades (Figura 2.8), los paneles planos de
conversion directa en los que se utiliza un material semiconductor, y los de conversién indi-
recta, que emplean un material centellador como elemento sensible con el que interaccionan
los rayos X. En los primeros, los rayos X generan pares electréon-hueco en el semiconductor
y los electrones son colectados por electrodos individuales, produciendo sefiales eléctricas
directamente proporcionales a la energia depositada por los rayos X incidentes. El Silicio y
Selenio amorfo son ampliamente utilizados en este tipo de detectores [Shaw, 2014]. Para la
deteccién por conversidn indirecta, los rayos X inciden en el centellador provocando que éste
emita luz visible, la cual es captada y convertida a carga por fotodetectores. Los materiales
de centelleo mds utilizados en la actualidad son el yoduro de cesio dopado con talio, CsI:Tl,
y el oxisulfuro de gadolinio dopado con terbio, Gd20,S:Tb [Badea y Panetta, 2014].

Posterior a la capa de material detector se localiza la electrénica de lectura; ésta ha evolucio-
nado desde los primeros sistemas micro CT [Holdsworth et al., 1993], los cuales utilizaban
intensificadores de imagen unidos a dispositivos de carga acoplada (CCD). Més adelante los
intensificadores fueron sustituidos por detectores de centelleo acoplados con fibra éptica a
CCDs, los cuales tienen la ventaja de poseer nivel de ruido bajo incluso a bajas fluencias de
rayos X [Badea y Panetta, 2014].
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Figura 2.8 — Seccidn transversal de detectores de conversién a) directa e b) indirecta [Kandarpa y Machan,
2011].

En la actualidad, la mayoria de los FDPs modernos contienen arreglos CMOS en su electrénica
de lectura, que permiten alcanzar altas velocidades de lectura. Ademads, existen modos de
lectura con transistores de pelicula delgada (TFT) e incluso detectores que pueden operar en
el modo de adquisicién por conteo de fotones [Wang et al., 2011]. La etapa de deteccién da
como resultado una imagen digital, que es una representacion del haz de rayos X atenuado
al interaccionar con las estructuras del objeto de estudio y con el detector. Como se ve, la
formacion de la imagen involucra procesos de conversion (entre ellas la analdgica-digital)
en los detectores y en sus componentes, lo que da lugar a fluctuaciones en los valores de
pixel. Parte de ellas corresponden a ruido estructurado y otras son debidas a fendmenos
estocasticos, por lo tanto, la respuesta de los detectores no es uniforme y requiere métodos
de correccion posteriores.

2.3.4 RECONSTRUCCION Y DESPLIEGUE

Hasta aqui se cuenta con las proyecciones adquiridas alrededor del objeto de estudio, que
para CBCT constan de proyecciones 2D dadas directamente por el detector de panel plano.
Cada valor de pixel corresponde a la integral de linea de los coeficientes lineales de ate-
nuacion de las estructuras por las que atraveso cada rayo. El objetivo de los algoritmos de
reconstruccion es obtener la distribucion espacial de dichos coeficientes en un volumen de
interés a partir de sus proyecciones. Partiremos de la manera de relacionar una imagen con
sus proyecciones en el caso mas sencillo, lo cual es posible mediante el teorema de corte
central de Fourier, que en pocas palabras establece que “la transformada de Fourier de una
proyeccidn paralela a un objeto f(x,y) obtenido en el 4ngulo 6, es igual a una linea de la
transformada de Fourier 2D de f(x,y) tomada en el mismo dngulo” [Hsieh, 2009] (Figura
2.9). Si se adquiere un numero suficiente de proyecciones y se toman sus transformadas de
Fourier 1D para construir la representacion de la imagen en el espacio de frecuencias, la
reconstruccion se puede obtener mediante la transformada inversa bidimensional de Fourier
[Hsieh, 2009; Shaw, 2014].
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Sin embargo, al aplicar la Transformada de Fourier el patrén de muestreo producido es polar,
no cartesiano y para realizar la transformada rapida inversa de Fourier 2D, estas muestras
deben interpolarse a coordenadas cartesianas. Dado que en el dominio de Fourier cada punto
representa determinada frecuencia espacial, un error afectaria toda la imagen resultante
[Hsieh, 2009; Natterer, 1986]. De modo que este método es poco practico de implementar
desde el punto de vista computacional.
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Figura 2.9 — Teorema de corte central de Fourier [Shaw, 2014]. a) Proyeccién del objeto de estudio y b)
espacio de frecuencias al aplicar la Transformada de Fourier 2D.

Existe un método derivado del anterior y ampliamente usado por su eficiencia: la recons-
truccion por retroproyeccion filtrada (FBP). A grandes rasgos, la FBP consiste en redistribuir
cada proyeccion a lo largo de la trayectoria de los rayos X de manera equitativa. En este
caso cada proyeccién se convoluciona (o multiplica en el espacio de frecuencias) con un
filtro que permita atenuar la respuesta a altas frecuencias (Figura 2.10a). El uso de filtros
permite reducir los efectos de borrosidad inducidos por el proceso de retroproyeccion, los
mas utilizados son el filtro rampa, Hamming, Hanning, Parzen y se muestran en la Figura
2.10b. El filtro utilizado se define con una frecuencia de corte que debe ser menor a la
frecuencia de Nyquist (ecuacion 2.6) para evitar pérdida de informacion (aliasing). En
la ecuacion 2.6, Az representa el intervalo de muestreo, que en términos generales esta
determinado por el tamafio fisico de los pixeles en el detector.

1

fNy

Es importante mencionar que tanto las proyecciones como la imagen final no se representan
como funciones continuas, sino discretizadas para su tratamiento computacional, y que los
métodos descritos son validos bajo condiciones de haz paralelo. En la actualidad la mayoria
de los sistemas CT tienen haces divergentes, donde la relacién entre la imagen y sus proyec-
ciones no es tan directa [Shaw, 2014], por lo que el principal desafio en reconstruccién de
sistemas de haz de abanico y cdnico es corregir por efectos geométricos.
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Figura 2.10 - a) Convolucién de una proyeccién obtenida con el filtro rampa y b) filtros utilizados en FBP
[Shaw, 2014].

Para el caso de un haz de abanico asociado a un detector plano (Figura 2.11a), se tiene
que los elementos del detector se localizan equiespaciados pero con intervalos angulares
distintos a lo largo del detector [Hsieh, 2009; Shaw, 2014]. En esta geometria, cada rayo
del haz de abanico puede definirse a partir del angulo 6 y la distancia (s) del centro de
rotacion (isocentro) a la interseccién del rayo con un detector virtual localizado en el
centro (ver Figura 2.11b). Al relacionar geométricamente estos parametros con el angulo
del haz (), la distancia ¢ y el radio R, la informacién de las proyecciones de haz de abanico
(lineas punteadas) puede ser reordenada como informacién obtenida con haz paralelo
(lineas negras), como se esquematiza en la Figura 2.11b. Este procedimiento se denomina
(rebinning) y posteriormente es posible aplicar el método FBP para haz paralelo.
TRX 4¥
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Figura 2.11 — a) Geometria de haz de abanico sobre un detector plano y b) proceso de rebinning [Shaw,
2014].

a)

Para el caso de haz cénico, detector plano y trayectoria circular solo existen métodos de
reconstruccion aproximados, de los cuales el algoritmo Feldkamp, Davis y Kress (FDK), pro-
puesto en 1984, ha permitido obtener reconstrucciones de manera muy eficiente [Feldkamp
et al., 1984]. Este método sigue el principio de reacomodar la informacién de las proyec-
ciones de haz cénico a paralelo para después aplicar FBP [Shaw, 2014], y por tanto puede
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considerarse como una extensién del método FBP para haz de abanico y detector plano,
ya que el haz conico puede pensarse como una serie de haces de abanico con diferentes
angulaciones respecto al haz central. El algoritmo FDK brinda una reconstruccién con buena
aproximacion si se utilizan angulos de haz cénico pequefios y las imagenes reconstruidas
presentan mejor correspondencia en el plano central, de modo que empeora conforme se
alejan de éste. Una vez que se tiene la reconstruccion del volumen de interés, éste se presenta
como una serie de imagenes digitales donde cada corte tomografico es un mapa 2D de los
coeficientes lineales de atenuacion. Para fines practicos, se hace una normalizacién de la
intensidad o valor de cada pixel con respecto al del agua, para obtener una cantidad conocida
como numero CT que se expresa en unidades Hounsfield, aplicando la ecuacion 2.7.

Ntmero CT = 2= Hague 1000 2.7)
Hagua

2.4 CALIDAD DE IMAGEN

En las técnicas de adquisicion de imagenes médicas es crucial asegurar su calidad, de modo
que cumplan con los objetivos para los que fueron tomadas. Es por ello que en la préactica
se realizan pruebas periddicas de rendimiento de los sistemas formadores de imagen. Re-
cordemos que durante el proceso de formacién de imagen la sefial inicial es transformada
y transmitida a través de varias etapas hasta su despliegue en una imagen digital, donde
los valores asociados a cada pixel estan relacionados con la informacién anatémica y/o
funcional del objeto de estudio.

En términos de procesamiento de sefiales, los sistemas de formacion de imagen se encargan
de dar una sefial de salida en funcién de la sefial recibida. La manera en que se evalda la
respuesta del sistema es enviando un impulso o una sefial bien definida [Buzug, 2008] y
analizando sus funciones de respuesta, también llamadas funciones de transferencia. Estas
ayudan a evaluar de manera objetiva la calidad de imagen, que en general se caracteriza
cualitativa o cuantitativamente en términos de resolucion espacial, contraste y ruido. Las
funciones de transferencia en el dominio espacial son la funcién de respuesta a un impulso
(PSF), la funcién de respuesta a una linea (LSF) y la funcién de respuesta a un borde (ESF),
mientras que en el dominio de frecuencia tenemos la funcién de transferencia de modulacion
(MTEF). Todas ellas se describen a continuacidn, y las Figuras 2.12 y 2.13 muestran la sefial
de entrada necesaria para determinar cada funcién de transferencia, asi como la respuesta
esperada al pasar por el sistema formador de imagen.

2.4.1 RESOLUCION ESPACIAL

La resolucién espacial se entiende como la minima distancia en la que dos objetos pequefios
y separados aun se distinguen como distintos, y representa el nivel de detalle de la imagen
[Prince y Links, 2015; Shaw, 2014]. Esta caracteristica se ve afectada por factores como el

Capitulo 2 PRINCIPIOS DE TOMOGRAFIA POR RAYOS X



tamafio de la mancha focal, el tamafio de pixel del sistema detector, asi como los algoritmos
de reconstruccién [Boone et al., 2012; Bushberg, 2012]. La manera de determinar la
resolucion espacial de un detector o del sistema involucra el analisis de sus funciones de
transferencia, PSF, LSF o ESF en el dominio espacial o MTF en el de frecuencia.

2.4.1.1 FUNCION DE RESPUESTA A UN IMPULSO

La funcién de respuesta a un impulso representa la salida del sistema correspondiente a
una seilal de entrada idealmente puntual. También podemos entenderla como el nivel de
borrosidad que es inducida al pasar la sefial por el sistema formador de imagen [Bushberg,
2012], es decir, la imagen resultante es la convolucion del objeto real con la PSF del sistema.
En la practica, para que la fuente se considere puntual, su tamafio debe ser de entre 5y 10
veces menor que el tamafio del pixel del detector que se evalda. Esto se logra colocando una
placa de un material atenuador de rayos X con un pequeiio agujero; en el caso de imagenes
tomograficas se utiliza un alambre muy delgado e inclinado respecto al eje central y tomando
las respectivas adquisiciones a niveles de exposicién altos, de manera que se tenga una sefial

medible [Bushberg, 2012].
LSF
Figura 2.12 — Figura ilustrativa de las funciones de respuesta a un impulso (PSF), a una linea (LSF) y a un

borde (ESF) [Boone et al., 2012].

Sefial de entrada

Sefial de salida

Funcién de trasferencia

PSF ESF

2.4.1.2 FUNCION DE RESPUESTA A UNA LINEA

Como su nombre lo indica, corresponde a la respuesta del sistema a una sefial emitida por
una fuente lineal. La manera de obtenerla es exponiendo una placa de material atenuador

2.4 CALIDAD DE IMAGEN
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con una rendija si se trata de imagenes planas, mientras que para tomograficas se coloca
una placa delgada en direccién del eje central, de modo que en los cortes tomogréaficos se
observe una linea [Bushberg, 2012].

2.4.1.3 FUNCION DE RESPUESTA A UN BORDE

La funcion de respuesta a un borde es la sefial de salida al usar una placa atenuadora con
borde pulido como sefal de entrada, de modo que se tiene una zona de alta atenuacién y una
de baja atenuacién. En la practica es mas factible obtener la ESF ya que brinda una mejor
diferenciacién de la sefial que en el caso de una rendija o agujero. En estos dos casos para
que la sefial recibida sea suficiente se requiere una mayor exposicion, ademas, los maniquies
son mas dificiles de construir y por lo tanto son mas costosos [Bushberg, 2012].

Las ecuaciones 2.8 y 2.9 relacionan matemdaticamente las funciones de transferencia y son
validas siempre que la PSF sea rotacionalmente simétrica [Boone et al., 2012; Bushberg,
2012], lo que permite la elecciéon de uno u otro método de evaluacion.

LSF(x) = / PSF(z,y)dy (2.8)
y=—00
ESF(x) = / LSF(z/)da’ 2.9)

2.4.1.4 FUNCION DE TRANSFERENCIA DE MODULACION

La funcién de transferencia de modulacion establece la relacion en el espacio de frecuencias
entre la modulacion de entrada y la de salida de una sefial al pasar por un sistema, es decir,
mide la respuesta del sistema en funcién de su frecuencia [Hsieh, 2009]. Se relaciona con la
PSF mediante la transformada de Fourier (ecuacién 2.10), lo que permite pasar la respuesta
del sistema del dominio espacial al de frecuencia [Buzug, 2008].

MTF(u,v) =|§(PSF(z,y)) | (2.10)

La MTF del sistema depende de varios factores involucrados en el proceso, siendo los princi-
pales el tamafio de la mancha focal del tubo de rayos X, el sistema detector y el algoritmo
de reconstruccion [Holdsworth et al., 1993]. Ademads, permite determinar la resolucién
espacial de un sistema, que se calcula como el inverso de la frecuencia espacial a la cual la
MTF decae al 10 %, lo cual se considera como la distancia minima que el sistema es capaz

de resolver.
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Figura 2.13 - Efecto de modulacién de la amplitud de una sefial en términos de la frecuencia de entrada
(MTF) [Ayala, 2010].

En un sistema ideal la MTF correspondiente es constante en todo el intervalo de frecuencias,
pero en la realidad se obtiene una MTF como la que se muestra en la Figura 2.13, donde
se observa como las sefiales de bajas frecuencias (objetos grandes) se transfieren de buena
manera, mientras que a frecuencias mayores la amplitud de la sefial disminuye drdsticamente,
lo que afecta los detalles finos y los bordes de la imagen, y a la vez significa que se pierde
contraste.

2.4.2 CONTRASTE

El contraste de una imagen permite cuantificar diferencias entre intensidades dentro de la
misma imagen, ya sea con objetos cercanos o con el fondo, de manera que un alto contraste
permite diferenciar entre diferentes tipos de tejido [Prince y Links, 2015]. El contraste se
ve afectado principalmente por los rayos X dispersados, ya que éstos contribuyen al fondo de
la imagen final [Shaw, 2014].

La forma mds sencilla de calcular el contraste entre dos regiones correspondientes a diferentes
estructuras esta dada por una resta de sus respectivos valores de pixel promedio. Usualmente
también se define el término resolucién de contraste, que hace referencia a la minima
diferencia detectable entre coeficientes lineales de atenuacion cuya métrica esta dada por el
cociente contraste a ruido (CNR).

o

(2.11)

Donde p, — pp es el contraste (resta de los valores promedio de una regién Ay B) y o el
ruido.

2.4.3 Ruipo

En imagenologia por rayos X el ruido hace referencia a fluctuaciones en los valores de pixel o
voxel de la imagen [Bushberg, 2012; Hsieh, 2009; Prince y Links, 2015] es decir, aquellas
variaciones que no estan asociadas a diferencias reales del coeficiente lineal de atenuacién
del objeto de estudio [Shaw, 2014] y cuya presencia afecta negativamente la calidad de
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la imagen. Su fuente proviene de la naturaleza de los fenémenos fisicos involucrados en
el proceso de formacion de la imagen, desde la generacién del haz, la interaccion con la
materia, la deteccion del haz atenuado hasta la conversién analdgica digital y despliegue.
De manera que la instrumentacion, los parametros de adquisicidn, la electrénica empleada,
incluso los propios algoritmos de reconstruccién, terminan por sumar ruido a la imagen y,
por tanto, afectan su calidad. Al hablar de ruido es importante diferenciar entre dos tipos
principales: el ruido patrén o estructurado y el ruido aleatorio.

El ruido estructurado consiste en un patrén debido a variaciones en la ganancia de los
detectores; dichas variaciones son constantes en todas las adquisiciones, lo que facilita su
correccion con procesamiento de imagenes. El ruido aleatorio no tiene una distribucion fija,
es decir, es diferente en cada imagen, aun cuando se adquieran bajo las mismas condiciones;
esta directamente relacionado por los parametros de adquisicidn, tales como voltaje, mAs del
tubo de rayos X, velocidad de escaneo, asi como por la eficiencia de los detectores [Hsieh,
2001].

En CBCT y debido a que la fluencia de fotones no es equivalente en todos los elementos del
detector, tendremos que el ruido varia de acuerdo a la posicién en la que se mide, por lo que
se dice que no es estacionario. En este trabajo se abordan dos caracterizaciones aplicadas
al ruido aleatorio, una de primer orden o estadistica y otra de segundo orden a partir del
andlisis de la potencia espectral de ruido (NPS).

La caracterizacion a primer orden tiene sus bases en la naturaleza aleatoria del fendmeno
para adquirir las imdgenes, como se mencion6 antes; las emisiones de rayos X ocurren en
momentos y en direcciones aleatorias, su interaccién con el objeto de estudio y en los ele-
mentos del detector son procesos que siguen un comportamiento estadistico, especificamente
uno binomial. En la interaccién de los electrones rapidos con el anodo del tubo de rayos
X, la probabilidad de que se produzcan rayos X es muy baja (apenas 1 %) comparada con
el total de interacciones, ademds que dichos eventos son independientes entre si, por lo
que la funcidén de distribucion de Poisson es til para describir este proceso [Prince y Links,
2015].

La ecuacion 2.12 expresa esta funcién de probabilidad, donde N es la variable aleatoria
y discreta, n el nimero de ocurrencias y A el valor esperado de N. Dicha distribucién es
aplicable a los procesos de interacciéon de los rayos X en el objeto de estudio y en el detector,
y tiene la caracteristica que su media es igual a su varianza. Ademas, si el niumero de rayos X
aumenta, el Teorema del limite central asegura que el comportamiento se aproxima a una
distribucién gaussiana, ver ecuacion 2.13 [Buzug, 2008].
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PIN = n] ~ — =255 (2.13)
=n| = e .
V2T

Es posible analizar el ruido como una desviacion del valor esperado dentro de una regién
uniforme [Prince y Links, 2015; Shaw, 2014]. Sin embargo, este andlisis es muy superficial
y no brinda suficiente informacion respecto al ruido, por lo que un analisis mas profundo
requiere evaluar la textura del ruido en términos de su frecuencia, en lo que se llama
caracterizacion de segundo orden. El espectro de potencia de ruido, o espectro de Wiener, es
la métrica en este caso y determina el nivel de ruido en el espacio de frecuencias espaciales.
La Figura 2.14 muestra un ejemplo de como la sefal es afectada al pasar por el sistema
formador de imagen, se observa como la amplitud decrece conforme aumenta la frecuencia.
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Figura 2.14 — Modulacién de la amplitud de las componentes de ruido como funcién de la frecuencia espacial
(NPS) [Ayala, 2010].

La transformada de Fourier es una herramienta fundamental para su cdlculo; ésta permite
representar una funcién como una superposicion de funciones sinusoidales con fases y
frecuencias distintas. La transformada de Fourier bidimensional se expresa matematicamente

con la ecuacién 2.14.

§(u,v) = ] | st izay (2.14)

Para obtener el NPS de una imagen I(z,y), se seleccionan N regiones de interés sobre una
region de ruido, a las que se resta su media para fijarla en cero; de esta diferencia se obtiene
el valor absoluto al cuadrado de la transformada de Fourier bidimensional, de modo que
para cada ROI la potencia espectral de ruido se obtiene con la ecuacién 2.15, donde dz y
dy son el tamafio de pixel en las direcciones = e y, Nz y Ny son el tamafio de la regién de
interés seleccionada; posteriormente éstas son promediadas entre las N ROIs.

dxdy
NzNy

NPSgoi(u,v) = [§(ROI(x.y) — ROI(z.y))| (2.15)
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La ecuacidn anterior puede extenderse al caso tridimensional, si la regién seleccionada es
un volumen, en cuyo caso se emplearia la transformada de Fourier 3D. Se tiene ademas la
propiedad de que la integral del NPS hasta la frecuencia de Nyquist es igual a la varianza
[Shaw, 2014].

2.4.4 DETECTABILIDAD CUANTICA

Otro factor que evalia el rendimiento del detector, pero de forma general, es la eficiencia de
detectabilidad cuédntica (DQE), que relaciona el ruido debido a las fluctuaciones aleatorias
con la eficiencia de los detectores. En otras palabras, cuantifica como el detector degrada la
imagen que contiene ruido en su informacién y se calcula como un cociente adimensional de
la respuesta del sistema expresado en términos de la MTF entre el ruido, dado por el NPS
(ecuacién 2.16).

_ gMTF(u)?

S (2.16)

Donde q es la fluencia de rayos X, el DQE puede tomar valores entre 0 y 1, un valor mayor
se interpreta como un mejor rendimiento del detector [Beutel et. al, 2000].
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CAPITULO 3

MATERIALES Y METODOS

En este capitulo se describen los métodos, condiciones y parametros utilizados en la ad-
quisicién de las imédgenes analizadas para este trabajo, las cuales fueron obtenidas con el
microtomografo de rayos X del Laboratorio de Imagenes Biomédicas del IFUNAM. Se describe
el procedimiento aplicado para su correcciéon y en su caso, reconstruccién. Se explica el
procedimiento para la obtencion de las funciones de transferencia del detector y del sistema,
los maniquies empleados en cada caso y los cédigos implementados.

3.1 EQuIPO DE MICROTOMOGRAFiIA

El micro-CT del Laboratorio de Imédgenes Biomédicas del IFUNAM es un sistema con base
giratoria en la que se coloca el objeto de estudio, de manera que el tubo de rayos X y el
detector permanecen fijos. La disposicion del arreglo experimental se muestra en la Figura
3.1, en la que se pueden observar sus componentes principales:

* Tubo de rayos X Oxford Apogee Serie 5000, anodo de W, mancha focal de 35 yum y
apertura de haz de 22°. El voltaje de operaciéon méaximo es de 50 kV y la corriente de 1
mA; cuenta con ventana de Be y un filtro afiadido de 1 mm de Al

* Detector de panel plano Radicon Shad-o-Box 2k, que consiste en un arreglo de
2048 x 1024 fotodiodos CMOS acoplado a una pantalla de centelleo de Gd;0,S:Tb
(oxisulfuro de gadolinio dopado con terbio). El tamafio fisico de cada pixel es de 48 um
de lado. Las dimensiones del detector son 10 cm x 5 cm y estd dividido en 4 paneles.
Las sefiales son digitalizadas en 12 bits de resolucién por pixel.

* Platina de rotaciéon Standa 8MR150-1, permite rotar en pasos de 0.01°. La platina estd
conectada a un adaptador donde se coloca el objeto de interés.

Todas las adquisiciones se obtuvieron con los pardmetros de operacion estandar, que se
resumen en la Tabla 3.1.
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Tabla 3.1 — Pardmetros estdndar de operacién del sistema Micro-CT.

Voltaje Corriente Tiempo de exposicion por proyeccion
50 kvp 1 mA 500 ms

Figura 3.1 — Arreglo experimental, donde se muestran la distancia fuente detector (DFD) y la distancia fuente
objeto (DFO). a) Tubo de rayos X, b) base giratoria y c) detector de panel plano.

Para las imagenes tomograficas, las adquisiciones fueron tomadas considerando la distancia
fuente detector de 297.20 mm y la distancia fuente objeto de 219.76 mm, lo que dio como
resultado un factor de magnificaciéon de 1.35.

3.2 CORRECCION DE IMAGENES PLANAS

Las imdgenes crudas (proyecciones sin procesar) que produce el detector tienen componentes
de ruido estructurado. Ademas, la respuesta del detector no es igual en todos los pixeles, por
lo que es necesario hacer una correccion por no uniformidad. El método mas utilizado es la
correccion por campo plano (FFT), aunque también existen métodos mds complejos, como
los de ganancia polinomial (PGC).

Antes de aplicar alguno de estos métodos es importante determinar la posicién de los pixeles
que tienen una sub- o sobre-respuesta, normalmente denominados outliers, es decir, de
aquellos pixeles que presentan valores muy por encima o por debajo del valor promedio de
sus vecinos. Esto se realiza por software y para este trabajo se utiliz6 el programa de cédigo
abierto ImageJ [ImageJ, 2021]. Para eliminar un outlier es necesario determinar el area
sobre la cual se calcula la mediana de los valores de pixel, especificada mediante un radio
con centro en el pixel a modificar, asi como el valor umbral que define la diferencia del valor
de pixel respecto a la mediana a partir del cual sera estimado el nuevo valor de pixel. Para
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este trabajo el radio se fijé en 2 pixeles y el umbral en 50.

La correccién por campo plano utiliza imdgenes que contienen informacién del ruido electrd-
nico y de la respuesta de los detectores. Las adquisiciones de imdgenes del ruido electrénico
(dark) se obtienen con el tubo de rayos X apagado, y las imdgenes de campo plano se
obtienen sin objeto de estudio pero con el tubo de rayos X encendido, lo que permite ana-
lizar la respuesta de los detectores. Con el fin de reducir las fluctuaciones estadisticas, se
hacen varias adquisiciones bajo cada condicién y se obtiene una imagen promedio de ruido
electrénico y una de campo plano, a las que nombramos D y F' respectivamente. Para este
trabajo se adquirieron 16 imagenes de cada una. Posteriormente se aplica la correcciéon dada
por la ecuacién 3.1 a cada proyeccion.
R—-D

C= kzm 3.1)
En este caso C es la imagen corregida, R la imagen cruda (sin corregir) y k es un factor de
la escala, al que se asigné un valor de 4095 debido a la profundidad en bits del conversor
analodgico-digital del detector (12 bits), con el fin de evitar pérdidas de informacion. Esta
correccion supone una respuesta lineal a la exposicion por parte del detector, pero en la reali-
dad la respuesta es ligeramente no lineal, especialmente a valores muy bajos de exposicion.

El método de correccién de ganancia polinomial tiene como objetivo aproximar de mejor
manera la respuesta real del detector, para lo cual se usa un polinomio de segundo o
tercer grado que relaciona la sefial promedio del detector como funcién de la exposicion
[Cao, 2008]. Idealmente, son necesarias varias adquisiciones de campo plano obtenidas a
valores de exposicién que aumentan de manera uniforme y posteriormente se hace un ajuste
cuadratico por minimos cuadrados de los valores de pixel . El caso mas sencillo es utilizando
dos imdagenes de entrada, la primera a un valor de exposicion y la segunda a la mitad de
dicho valor [Graeve, 2001], lo que facilita el sistema de ecuaciones establecido entre los
puntos conocidos y los que se busca determinar.

3.3 RESOLUCION ESPACIAL

La resolucion espacial del detector de panel plano y la del sistema micro-CT en general se
determinaron a partir de la frecuencia a la cual la MTF decae al 10 %. La MTF se calcula
directamente como la transformada de Fourier de la funciéon de respuesta a un impulso
(ecuacioén 2.10); sin embargo, no siempre se cuenta con una fuente puntual para hacer este
andlisis por lo que es necesario obtenerla a partir de medidas de la LSF o ESF. Para este
trabajo se utilizé un maniqui de borde para estimar la ESF de imdgenes planas (proyecciones)
y un maniqui de alambre que permite determinar la PSF del sistema directamente de las
imagenes reconstruidas. Para fines précticos el subindice 2D hace referencia al andlisis

3.3 RESOLUCION ESPACIAL
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realizado sobre imdgenes planas y 3D para el andlisis hecho sobre imagenes tomograficas. A
continuacion se describen los algoritmos implementados en Matlab para la obtencién de la
MTF del detector y del sistema, asi como los maniquies empleados en las adquisiciones.

3.3.1 MANIQUi DE BORDE

Consiste en una placa de acero de 6 cm x 12 cm y 1 mm de espesor con uno de sus bordes
pulido con gran precisidn; este maniqui se construyé en el Taller Mecédnico del Instituto de
Fisica de la UNAM. Al colocar la placa, ésta debe ir inclinada un angulo pequefio respecto al
eje anodo-catodo. La inclinacién de la placa debe ser menor a 5 grados, de manera que las
funciones de respuesta a un borde de cada rengldon se desfasen una pequefia distancia, con
lo cual se puede realizar el sobremuestreo, como se detalla mas adelante.

3.3.2 ManNiqui QRM Micro-CT WIRE

El maniqui utilizado (Micro-CT Wire, QRM, Alemania) consiste en un contenedor cilindrico
de plastico muy delgado. En su interior contiene aire y se localizan dos alambres de tungsteno
de 10 pm de didmetro ligeramente inclinados respecto a su eje, uno localizado en el centro
y otro cerca de la periferia. Las dimensiones del cilindro son de 32 mm de didmetro y 40
mm de altura (Figura 3.2), los soportes de los alambres se localizan en la parte superior e
inferior del maniqui.

L 32mm
T Alambres
1=
€
o
=
—
1 12 mm

Figura 3.2 — Vista lateral (izquierda) y superior(derecha) del Maniqui QRM Micro-CT Wire.

3.3.3 FUNCION DE TRANSFERENCIA DE MODULACION DEL DETECTOR (MTF,p)

El algoritmo para el calculo de la MTFsp fue implementado en Matlab R2017b, y esta
basado en el método descrito por [Fujita et al., 1992], donde se calcula la MTF a partir
de la funcién de respuesta a una linea o de un borde con un proceso de sobremuestreo. El
procedimiento consiste en los siguientes pasos:

1. Obtener una imagen (corregida) del maniqui de borde.
2. Calcular el 4ngulo de inclinacién de la placa sobre la imagen.

3. Establecer un punto de referencia a lo largo de la imagen del borde.
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4. Obtener un conjunto de ESFs en una ROI centrada en el punto de referencia.
5. Alinear las ESFs y calcular su promedio.
6. Obtener la LSF mediante la derivada numérica de la ESF.

7. Calcular la MTF mediante la transformada de Fourier de la LSF.

3.3.3.1 OBTENCION DE LA IMAGEN CORREGIDA DEL MANIQUI DE BORDE

Las imagenes de entrada corresponden a un promedio de 16 imdgenes planas del maniqui
de borde colocado a contacto con la superficie del detector, las cuales fueron previamente
corregidas por FFC y PGC, ademds de haberse eliminado los valores atipicos u outliers. El
tamarfio de pixel es de 48 um y la magnificacién de 1. La Figura 3.3 muestra un ejemplo de
la imagen de borde donde la region oscura corresponde a la placa, dada la alta atenuacion
de los rayos X, mientras que la zona de color claro corresponde a la sefial generada en el
detector por los rayos X que llegan directamente del tubo sin ser atenuados.

3.3.3.2 ANGULO DE INCLINACION Y PUNTO DE REFERENCIA

Seleccionamos una region de interés (ROI) localizada en el centro de la imagen de 250500
pixeles (Figura 3.3). Si bien es posible trabajar con la imagen completa, dado que el borde
abarca toda la imagen, la mejor estadistica y por tanto la mejor relacién sefial a ruido se
localiza en el centro. A continuacion se extrajeron los perfiles superior e inferior de la ROI del
borde, a los que nombramos ESF; y ESF,, respectivamente. Los perfiles se graficaron respecto
al eje x escalado en mm (Figura 3.3) considerando el tamafio de pixel de 0.048 mm. Notese
que hay un desfase entre las ESFs, y que cada una puede caracterizarse con una funcién
sigmoide (ecuacion 3.2). Se realizé un ajuste de los perfiles medidos por minimos cuadrados
usando dicha funcién con ayuda del software SciDAVis [SciDAVis, 2021] (ecuacién 3.3).

1
f@) =1 (3.2
flx) = % + Az (3.3)
1+e\ d

En el modelo dado por la ecuacion 3.3, A; y A, representan la amplitud de la sefial en
la transicién de la zona obscura a la clara, xy es la posiciéon del borde (al cual f(z) =
(A1 + A2)/2) y dz es el desplazamiento entre dos muestras. El pardmetro que nos interesa es
xo, dado que podemos asociarlo a la posiciéon donde se localiza el borde de la placa en un
renglon determinado de la imagen. El angulo de inclinacién de la placa («) se puede obtener
a partir del desplazamiento en pixeles entre los perfiles (correspondiente a 249 renglones)

3.3 RESOLUCION ESPACIAL
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y la diferencia entre los centros de los ajustes para ESF; y ESF5, como se ejemplifica en la

Figura 3.3.
a) b) )
—e— ESFq
—e— ESF)
N
S
©
o
[T x
- w
w
X
X
tan(a) = 249 px
I Distancia

Figura 3.3 — a) Imagen de borde corregida con la ROI seleccionada, b) perfiles correspondientes a ESF; y ESF
y ¢) método para calcular el angulo de inclinacién.

Con el valor de o determinamos el desplazamiento d entre los perfiles correspondientes a
cada renglén de la imagen con d = tagﬁ donde p, corresponde al tamafio de pixel (48 pym).
Para determinar el punto de referencia, es decir, al que asignaremos el cero de la ESF y que
sirve como punto de partida para seleccionar los bloques, se seleccion¢ el renglén central
de la imagen (renglén 1024) y mediante un ajuste sigmoidal a la ESF de dicho renglén se

localizé el pixel en el que se encuentra el borde.

3.3.3.3 ESF SOBREMUESTREADAS, ALINEACION Y CALCULO DE SU PROMEDIO

La idea de sobremuestrear es que cada renglon de la imagen es "desplazado” respecto al
anterior por el desfase correspondiente a un pixel, es decir, sumar a cada valor del eje x una
distancia d para alinearlos. En la practica y para cada bloque (B;) de tamafio N xC, donde
N = 1/tan(a), que es el numero de ESF necesarias para sobremuestrear dada la inclinacién
a, cada renglon corresponde a una ESF y la ESF sobremuestreada se construye colocando
las columnas de B; de manera consecutiva, como se ejemplifica en la Figura 3.4.

C

»
>

(1,0

(N,c)

ES Fsobremuestreada

M [ [ (][]

(1,1) = (N1) e (L0) -+ (NyO)

Figura 3.4 — Seleccion de bloques en la imagen de borde (izquierda) y procedimiento para sobremuestrear las
ESF de cada una (derecha).
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El cédigo implementado permite seleccionar un numero impar de bloques, lo hace a partir
del punto de referencia y de cada uno se obtiene una ESF sobremuestreada (ESF,). La raz6n
de elegir un nimero impar es para alinear todas respecto a un bloque central, pero esto no
es una condicion estricta. A su vez, todas las ESF, son alineadas respecto a la del bloque
central, ya que entre ellas hay un corrimiento de NV elementos y finalmente, se obtiene su
promedio (ESF,,.,), como se ejemplifica en la Figura 3.5.

a) b)
e Bl 0 .
e B2 .
. B3 '/ .

ESF
ESF

Distancia Distancia

Figura 3.5 — a) ESF sobremuestreadas correspondientes a bloques centrales de la imagen de borde y b) ESF
alineadas, asi como su promedio.

3.3.3.4 LSF

La LSF se obtuvo calculando la derivada numérica de la ESF,,,, considerando tres puntos.
Para el célculo de la derivada en un punto, es necesario conocer el valor anterior y el
siguiente, como se ve en la ecuacién 3.4, por lo que se pierde informacién del primer y
ultimo punto de la LSF final. La LSF obtenida se normalizé respecto a su maximo y se centro
en el origen.

Donde h es el tamafio de paso, en nuestro caso corresponde al desplazamiento d.

3.3.3.5 CALcULO DE LA MTF;p

De acuerdo con lo descrito en el capitulo anterior, lo siguiente es obtener la transformada de
Fourier de la LSF, usando la transformada répida de Fourier de Matlab y tomando su valor
absoluto. Debido al sobremuestreo, la frecuencia de Nyquist correspondiente es 1/2d, pero
nos interesa conocer la MTF de 0 a 1/2p, que es la frecuencia de Nyquist correspondiente
al tamafio de pixel. La MTF,p asi obtenida se grafica en dicho intervalo y se normaliza
respecto al maximo. Se calcula la frecuencia a la cual la MTF decae al 10 % haciendo una
interpolacién entre los puntos obtenidos y cercanos al punto (f;yy, MTF;g¢) y finalmente
se calcula la resolucion espacial como 1/2f1q .

3.3 RESOLUCION ESPACIAL
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3.3.4 FUNCION DE TRANSFERENCIA DE MODULACION DEL SISTEMA (MTF3p)
El algoritmo implementado para la MTF3p se describe a continuacién:

1. Definicidn de las imagenes y parametros de entrada.
2. Cdlculo del dngulo de inclinacién de los alambres.
3. PSF sobremuestreada.

4. Célculo de la MTF mediante la Transformada de Fourier.

3.3.4.1 DEFINICION DE LAS IMAGENES Y PARAMETROS DE ENTRADA

Para obtener las imdgenes que nos permitieran calcular la MTF del sistema se adquirieron
proyecciones del maniqui QRM Micro-CT Wire, con los pardmetros estandar de operacion
(Tabla 3.1), a pasos angulares de 0.5°, por lo que se obtuvieron 720 proyecciones en total.
A partir de éstas se obtuvo la reconstruccién con el algoritmo FDK, con filtrado Hamming
y frecuencia de corte 1.0. El tamafio de pixel de las imagenes reconstruidas es de 35.5 ym
debido a la magnificacién de 1.35. La Figura 3.6a muestra una de las imdgenes tomograficas
reconstruidas donde se distinguen los dos alambres, uno central y otro ubicado en la
periferia, a los que denominamos A; y As respectivamente. Para este analisis se seleccionaron
regiones de interés que incluyeran cada alambre, de 32x32 pixeles a lo largo de 200 cortes
tomograficos, lo que representa un volumen de 32x32x200 voxeles para cada uno. De
modo que las imagenes con las que trabajamos fueron:

* Stack de 200 imagenes tomograficas del alambre 1, de 32x32 pixeles

* Stack de 200 imagenes tomograficas del alambre 2, de 32x 32 pixeles

La Figura 3.6b muestra también el ejemplo de una ROI seleccionada donde podemos apreciar
la PSF del sistema a la que llamaremos PSF;p.

3.3.4.2 CALCULO DEL ANGULO DE INCLINACION DE L.OS ALAMBRES

El proceso es igual para cada alambre. Para empezar, consideramos la informacién de cada
stack de imdgenes como una matriz tridimensional de tamafio axbxc. Necesitamos proyectar
cada PSF3p tanto en direccién horizontal (H) como vertical (V'), con lo que obtendremos
una PSF por cada direccidon de proyeccion, como se ejemplifica en la Figura 3.6b.

Para cada direccién tendremos 200 PSFs contenidas en una matriz de tamafio cxa para las
horizontales y cxb para las verticales, las cuales se encuentran desfasadas entre si debido a
la inclinacién del alambre, es decir, en cada corte la PSF estd desplazada una distancia d.
Esta informacioén se utiliza para obtener una PSF sobremuestreada en un método similar al
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Figura 3.6 — a) Imagen tomogréfica del maniqui QRM con las ROIS seleccionadas y b) ejemplo de la PSF
unidimensional obtenida en las direcciones horizontal y vertical.

utilizado para la ESF de imdagenes planas, pero aqui sin considerar bloques.

Para conocer el desfase entre cada PSF primero se calculé el dngulo de inclinacién del
alambre, para lo cual se seleccionaron la primera y dltima PSF, es decir, la del corte 1y
200 respectivamente. Para cada una se obtuvo un ajuste gaussiano de los puntos con la
herramienta curve fitting de Matlab, usando la ecuacién 3.5 como modelo, de modo que ¢?
es igual a 202, con o? la varianza.

x—b)Q

fla) = A%

(3.5)

Con los datos del ajuste, se obtuvieron las coordenadas del punto al cual alcanzaban su
maximo (b), es decir, a la media de cada gaussiana se le calculd su diferencia y sabiendo que
entre ellas ademds hay 199 pixeles de diferencia en la otra direccién, se obtuvo el d&ngulo de
inclinacion del alambre como se ejemplifica en la Figura 3.7, esto se hizo para cada alambre

y para cada direccién.

b) c)

Corte 1

xd 667

T
Corte 200

X
\\\; tan (@)= W
fe . cenape ase

5 10 15 20 25 30

Figura 3.7 — a) Imagen que muestra dos PSFs desplazadas, b) PSF correspondientes a cada corte y c)
procedimiento para calcular el angulo de inclinacién.

3.3 RESOLUCION ESPACIAL
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3.3.4.3 PSF SOBREMUESTREADA

Con los valores conocidos de « para cada caso se determiné el desfase (d) entre las PSF
correspondientes a cada renglén con: d = p, * tan(«), asi como el niimero de PSF necesarias
para sobremuestrear (/V). Con lo anterior se obtuvo el eje = y la PSF sobremuestreada de
manera analoga que en el caso 2D (Figura 3.4).

3.3.4.4 CALCULO DE LA MTF;5p

Posteriormente, se calculd la transformada de Fourier usando la funcién fft de Matlab, se
obtuvo el valor absoluto y se normalizé respecto al maximo. De los resultados obtenidos se
graficé la MTF de 0O a la frecuencia de Nyquist sin considerar el sobremuestreo.

3.3.5 MTF;p ANALITICA

Ademads de la MTF obtenida directamente de los puntos dados por el sobremuestreo de
la PSF, se calculé la MTF3p analitica, que nombramos asi porque se obtuvo al aplicar la
transformada de Fourier a la ecuacién de ajuste de la PSF sobremuestreada.

Los primeros pasos del procedimiento para obtenerla coinciden con el descrito en la seccion
anterior hasta el apartado 3.3.4.3.

Una vez que obtenemos los puntos de la PSF sobremuestreada para cada caso, se seleccion6
una region que incluyera la parte central de la PSF y se obtuvo un ajuste gaussiano con la he-
rramienta curve fitting de Matlab, usando la ecuacién 3.5 como modelo. Con los pardmetros
obtenidos se determiné cada funcién gaussiana (ecuacién 3.6) y se calculé analiticamente
su transformada de Fourier, la cual es otra funcidén gaussiana en el espacio de frecuencias
dada por la ecuacién 3.7.

flx) = Ae (3.6)
§w)=A 26_# (3.7)

3.4 Ruipo

Para este trabajo se evalud el nivel de ruido del detector y del sistema haciendo un analisis
estadistico asi como uno de segundo orden por medio del espectro de potencia de ruido. En
ambos casos los subindices 2D y 3D hacen referencia al andlisis sobre imagenes planas y
tomograficas respectivamente.
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3.4.1 CARACTERIZACION DE PRIMER ORDEN
El analisis estadistico consistio en obtener los histogramas, la media y desviacion estandar
sobre regiones de interés de imagenes de ruido aleatorio.

3.4.1.1 ANALISIS EN IMAGENES PLANAS

En el caso 2D se utilizé una serie de 16 imdgenes de campo plano, obtenidas sin colocar
objeto de estudio entre la fuente y el detector y otra de 16 imagenes con el tubo de rayos
X apagado (Dark) (Figura 3.8). Dado que no hay objeto de estudio, el tamafio de pixel se
considera de 48 ym y la magnificacién de 1. Cada serie se guarda en una matriz M de
tamafio 2048 x1024x 16 y para que sdlo contenga ruido estadistico, se obtuvieron restas
entre imdgenes consecutivas, es decir de M (: ,:,i+1) — M(:,:,i),coni=1,2,...,15.

a) b) c)

Figura 3.8 — Imdagenes de ruido utilizadas para el andlisis a primer y segundo orden. a) Ejemplo de imagen de
campo plano, b) imagen de ruido electrénico, c¢) diferencia entre dos adquisiciones consecutivas
de campo plano.

Las funciones requieren como entrada la serie de imdgenes contenidas en una matriz y
devuelve un vector con los valores promedio y otro con las desviaciones estdndar calculadas
para cada imagen restada; el célculo se efectud considerando cada imagen completa.

3.4.1.2 ANALISIS EN IMAGENES TOMOGRAFICAS

Para el caso 3D se adquirieron 360 proyecciones de un maniqui uniforme, que consiste en un
contenedor plastico de aproximadamente 2.5 cm de didmetro interno lleno con agua. Dichas
adquisiciones se obtuvieron con los parametros estandar de operacion y a pasos angulares de
1°. Posteriormente fueron corregidas tanto por FFC como PGC y a partir de ellas se obtuvo la
reconstruccién con el algoritmo FDK, con filtrado Hamming y frecuencia de corte 1.0.

3.4 Ruipo
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El tamafio de pixel de las imagenes reconstruidas es de 35.5 um debido a la magnificacion
de 1.35. Las imagenes utilizadas en el andlisis corresponden a la diferencia entre dos cortes

consecutivos a diferentes alturas a lo largo del maniqui:

* 6 cortes a 3 alturas diferentes (200 y 201, 1005 y 1006, 1750 y 1751) con correccién
FFC.

* 2 cortes al centro del maniqui (1005 y 1006) con correcién PGC.

De lo anterior se obtuvieron sustracciones de cortes consecutivos a cada altura y para cada
tipo de correccién. La Figura 3.9 muestra un ejemplo de un corte tomogréfico del maniqui,
asi como de una sustraccion entre cortes consecutivos; las operaciones se hicieron en ImageJ.
En la figura se logran apreciar artefactos de anillo, producidos comtinmente por errores en
un elemento del detector o canal de lectura y que se propagan al reconstruir [Buzug, 2008].

a) b)

Figura 3.9 — Imdgenes de ruido aleatorio utilizadas para el anélisis a primer y segundo orden. a) Ejemplo de
imagen reconstruida del maniqui de agua y b) sustraccién de cortes tomograficos consecutivos.

3.4.2 ESPECTRO DE POTENCIA DE RUIDO (NPS)

El procedimiento para obtener el espectro de potencia de ruido esta basado en el protocolo
del Reporte No. 87 de la Comisién Internacional de Unidades y Medidas Radioldgicas [ICRU,
2012]. El algoritmo se implementd en Matlab, es aplicable tanto para imagenes planas como

tomograficas y se describe a continuacion.

1. Definicién de la imagen de ruido estadistico.
2. Seleccidn de las regiones de interés y resta de su media aritmética.
3. Transformada de Fourier y NPS.

4. Despliegue de resultados.
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3.4.2.1 DEFINICION DE LA IMAGEN DE RUIDO ESTADISTICO

Las imagenes utilizadas son las que se especifican en la seccién 3.4.1

Se implementd una funcién en Matlab para calcular el NPS de un niimero dado n de regiones
de interés cuadradas de tamafio IV, por N,, de una imagen de tamafio RxC. Requiere como
entrada el nombre de la imagen y ésta debe ser tipo double, el radio (r) a partir del centro,
los dngulos inicial y final, el nimero de ROIs a considerar, el tamafio de pixel de la imagen,
asi como el tamafio deseado de las ROIs que preferentemente deben ser cuadradas. Las
Figuras 3.8c y 3.9b muestran los ejemplos de imagenes de ruido utilizadas en cada caso.

3.4.2.2 SELECCION DE REGIONES DE INTERES

Las ROIs se seleccionan equidistantes al centro de la imagen una distancia r, como se
esquematiza en la Figura 3.10. Es importante que el valor del radio mas la mitad del tamafio
del lado de la ROI no exceda la mitad del tamafio de la imagen, de otro modo, habra ROIs
que no tengan informacion por hallarse fuera de la imagen o matriz de valores.

C

ROIs
(C4C

Figura 3.10 — Esquema de la seleccién de ROIs del algoritmo para la NPS.

Lo primero es determinar los centros de las ROIs, que estaran sobre la circunferencia de
radio r dado, pero a angulos distintos respecto a la horizontal. Dichos dngulos se obtienen
dividiendo el rango del dngulo inicial y el final entre en namero de ROIs. Las coordenadas
del centro (C;, Cy) se obtienen con las ecuaciones 3.7 y se redondean para tener los valores
de pixel en numeros enteros.

Cy=rsinf
(3.8)
Cy =rcost

3.4 Ruipo
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Con los valores C,, y C,, se ubica el centro real de la ROI sumando (C;, C,) a las coordenadas
del centro de la imagen (R/2,C/2) y luego las ROIs se seleccionan sobre la region de la
imagen a partir del centro, de —N,/2 a (N,/2) —1yde —N,/2a (N,/2) — 1.

3.4.2.3 TRANSFORMADA DE FOURIER Y NPS

Lo siguiente es calcular la transformada de Fourier bidimensional discreta con la funcién fft2
de Matlab, de la cual se toma el valor absoluto y se aplica a cada ROI menos su promedio,
esto es para fijar la media en 0. Posteriormente se obtiene el promedio de las transformadas
bidimensionales; la ecuacién 3.8 describe como se calcula el NPS bidimensional.

2 AxAy
NNy,

1 & —
NPS = — DFT: I— 1 3.
S N;\ ,p[ROI — RO (3.9)
Donde Ax y Ay es el tamafio de pixel en las direcciones x e y. Al final, se tiene una matriz o
mapa bidimensional de tamafio N, x N, con los valores del NPS.

3.4.2.4 DESPLIEGUE DE RESULTADOS

Los valores del NPS pueden presentarse por medio de una imagen donde cada pixel represen-
ta la intensidad del NPS o bien extraer los perfiles horizontal, vertical o radial y graficarlos a
partir del centro (Figura 3.11). Los perfiles horizontal y vertical se obtuvieron seleccionando
directamente el renglén y la columna central de la matriz de valores del NPS, mientras que
el perfil radial se obtuvo con una funcién implementada en Matlab, la cual obtiene un valor
promedio de perfiles seleccionados radialmente sobre un circulo que tiene como diametro el
tamafio de la ROI y cuyo centro se eligié como el centro de la matriz. Las graficas se reportan
hasta la frecuencia de Nyquist (fy,) y generalmente en escala logaritmica base 10.

Vertical 3
Radial 1 * Vertical
— 1 * Horizontal
N d * Radial
g %1
E ]
Horizontal ¥ ., |
= 1

0.01 T T T T
Frecuencia [mm™]

Figura 3.11 — NPS bidimensional (izquierda) y perfiles vertical, horizontal y radial (derecha).
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3.4.3 DETECTABILIDAD CUANTICA

El coeficiente de detectabilidad cudntica (DQE) se evalua sobre el detector, por lo que se
consideraron los resultados de la MTF;p y el NPS,p con correccion de campo plano, las
imagenes utilizadas se encuentran ya linearizadas por el método de correccién, pero para
efectuar el cociente dado por la ecuacién 2.16, primero es necesario interpolar los puntos
del MTF;p a las mismas frecuencias del NPS, . Los resultados obtenidos se grafican hasta la
frecuencia de Nyquist.

3.4 Ruipo
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CAPITULO 4

RESULTADOS Y ANALISIS

En este capitulo se presentan los resultados de la evaluacién de calidad de imagen del
micro-CT del Laboratorio de Imagenes Biomédicas del IFUNAM. Se describen las funciones
de transferencia del detector y del sistema obtenidos con los cédigos implementados, asi
como el analisis de ruido en términos estadisticos y con el espectro de potencia de ruido.
Finalmente, se muestran los valores de resolucion espacial y ruido de las imagenes planas y
tomogréficas.

4.1 RESOLUCION ESPACIAL

La resolucion espacial tanto del detector del micro-CT, como del sistema en general, se
determiné a partir de la frecuencia a la cual la MTF decae al 10 %. Para este trabajo se
utilizé un maniqui de borde para obtener la ESF del detector a partir de las proyecciones, y
un maniqui de alambre para determinar la PSF del sistema directamente de las imagenes
tomogrdaficas. El subindice 2D hace referencia al anélisis realizado sobre imédgenes planas y
3D para el andlisis hecho sobre imagenes tomogréaficas; para el primer caso la frecuencia de
Nyquist es 10.4 mm~!, mientras que para el caso 3D es 14.3 mm~!, por la magnificacién.

4.1.1 FUNCION DE TRANSFERENCIA DE MODULACION DEL DETECTOR (MTF5p)

El algoritmo para la MTF;p implementado y descrito en la metodologia requiere los para-
metros e imagenes de entrada, que corresponden a un promedio de 16 proyecciones del
borde en formato tiff. La imagenes fueron previamente corregidas por FFT y PGC, y se
corrigieron los outliers. En este caso el tamafio de pixel es de 48 yum y la magnificacion de 1.
El punto de referencia se asigno al pixel (1024, 498), es decir, al renglon 1024 y columna 498.

El angulo de inclinacion del borde fue de 1.1°, por lo que son necesarios 52 renglones para
sobremuestrear una ESF. Se seleccionaron 5 bloques a partir del punto de referencia, y se
obtuvo una ESF sobremuestreada (ESF,) de cada uno.
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A su vez, todas las ESF fueron alineadas respecto a la del bloque central, ya que entre ellas
hay un corrimiento de N elementos y finalmente se obtuvo su promedio (ESF,,,). La LSF
se calculd con la ecuacién 3.4, aplicada a la ESF,,,,, con h el tamafio de paso igual al desfase
d. Una vez calculada, se normalizé respecto a su maximo y se centro en el origen. De acuerdo
con la ecuacion 2.10 se obtuvo la MTF del detector empleando una sola imagen corregida
(se selecciond la adquisicion 8) o su promedio y para ambos métodos de correccion. Los
resultados se muestran normalizados respecto al maximo y hasta de la frecuencia de Nyquist
(Figura 4.1).

1.0
] — FFC
. —— FFC promedio
0.8 - PGC
] —+— PGC promedio
0.6-
wo
= ]
Z 0.4
0.2+

o

0 1 2 3 4 5 6.7 8 9 10
Frecuencia [mm

Figura 4.1 — MTF2p de imdgenes de borde corregidas con FFC y PGC, considerando una sola imagen
corregida, asi como el promedio de 16 adquisiciones.

Posteriormente se calculo la frecuencia a la cual la MTF decae al 10 % y la resolucién espacial
del detector, los resultados para cada caso se muestran en la Tabla 4.1. Como se observa,
practicamente no hay diferencias entre calcular la MTFs ) sobre una imagen o el promedio de
ellas, pero si al variar el método de correccidon. Se obtienen mejores resultados de resolucion
espacial si se hace la correccion por campo plano. El primer resultado es esperado, ya que
calcular el promedio de las adquisiciones tiene un efecto de suavizado, por lo que afecta
principalmente el nivel de ruido, mds que a la resolucién.

Tabla 4.1 — Valores de frecuencia al 10 % de la MTF y resolucién espacial considerando una imagen y la
imagen promedio con cada correccion.

FFC promedio FFC PCG promedio PCG

Frecuencia [mm~—1] 9.51 9.44 8.28 8.25
Resolucion [pm] 52.6 53.0 60.4 60.6

Estos resultados se compararon con la MTF dada por el fabricante, los datos de la curva se
extrajeron de la hoja técnica del detector con la herramienta WebPlotDigitizer y se muestran
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en la Figura 4.2. Como se observa, los resultados obtenidos en este trabajo son muy cercanos
a lo reportado por el fabricante.
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Figura 4.2 — MTF del detector con proyecciones corregidas por FFC Y PGC comparados con la MTF reportada
por el fabricante (linea roja).

4.1.2 FUNCION DE TRANSFERENCIA DE MODULACION DEL SISTEMA (MTF3p)

El algoritmo implementado para la MTF3p requiere como entrada las imagenes del maniqui
QRM Micro-CT Wire, reconstruidas con el algoritmo FDK, con filtrado Hamming y frecuencia
de corte 1.0. El tamafio de pixel de las imagenes reconstruidas es de 35.5 ym y la magnifica-
cién de 1.35. Para este andlisis se selecciond un volumen de 32x32x200 voxeles para cada
alambre.

El primer paso consistié en determinar los angulos de inclinacién (a) y el numero de
imdgenes minimas necesarias (N = 1/ tan(«)) para obtener una PSF sobremuestreada; la
Tabla 4.2 muestra dichos resultados tanto para el alambre central (A4;) como para el de la
periferia (A5), asi como para cada direccién de proyeccién (V vertical y H horizontal).

Tabla 4.2 — Angulos de inclinacién y nimero de imégenes minimas necesarias para sobremuestrear.

Alambre 1 Alambre 2
o N o N
Horizontal 2.9° 20 0.27° 212
Vertical 0.3° 191 -0.55° 104

Con lo anterior fue posible determinar el desfase d entre las PSFs de cada corte, asi como las
PSFs sobremuestreadas en cada caso, las cuales se muestran en las Figuras 4.3 y 4.4 con su
respectiva curva de ajuste, las cuales se obtuvieron con la herramienta Curve fitting de Matlab.
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Los parametros importantes para cada ajuste (ecuacion 3.5) se resumen en la Tabla 4.3, no
se incluyen los de la media (b), ya que se consideran todos los datos centrados en 0. Como
se observa las PSFs siguen un comportamiento gaussiano.

a) b)
17 - PSF AIH 1 L - PSFALV
] . —— Ajuste ] R - —— Ajuste
0.8
w 0.6*_
)
a

——— T ——
-0.3 -0.2 -0.1. 0 0.1 0.2 0.3 -0.3 -0.2 -0.1 0 0.1 0.2 0.3
Distancia [mm] Distancia [mm]
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Figura 4.3 — PSF sobremuestreadas en direccion vertical y horizontal de A1, con su curva de ajuste.

a) b)

11 3 . PSF A2H 14 io- . PSF A2V
F —— Ajuste ] v i —— Ajuste

-—— I o A !
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Figura 4.4 — PSF sobremuestreadas en direccién vertical y horizontal de A, con su curva de ajuste.

Tabla 4.3 — Pardmetros de ajuste y coeficiente R dados por la herramienta Curve fitting de Matlab para cada
PSF sobremuestreada.

Alambre 1 Alambre 2
A ¢ [mm] R? A ¢ [mm] R2

Horizontal 0.9922 0.0931 0.9954 0.9734 0.0961 0.9968
Vertical  0.9564 0.1013 0.9564 0.9636 0.0975 0.9942

A partir de los pardmetros obtenidos se calcularon la desviacién estdndar (o = ¢/v/2) y la
anchura a media altura (FWHM), aproximada como 2.355 o; estos valores se muestran en la
Tabla 4.4.

40 Capitulo 4 RESULTADOS Y ANALISIS



Tabla 4.4 — Valores de desviacién estandar y FWHM de las PSF’s ajustadas para cada caso.

Alambre 1 Alambre 2
o [mm] FWHM [mm] o [mm] FWHM [mm]
Horizontal 0.0658 0.1550 0.0679 0.1599
Vertical 0.0716 0.1686 0.0689 0.1623

Se obtuvo la MTF3p, para las PS’s sobremuestreadas con el método descrito en la seccion
3.3.4, los resultados se grafican hasta la frecuencia de Nyquist sin considerar el sobremues-
treo, ademas de normalizar respecto al maximo (Figura 4.5). En la Tabla 4.5 se resumen los
valores de frecuencia a la cual la MTF decae al 10 % y la resolucion espacial correspondiente.

1.0+
™ --&-- ALH
E —— A1V
1 --de-- A2H
0.8+ —— A2V
A NN
0.6 .
w ] A,
E ] o
0.4+
- "::‘
0.2 “
: o .::k'.:~~
0o +—+—r—r—m"r—r—r—rrrrrrrrr——
0 1 2 3 4 5 6

Frecuencia [mm'l]

Figura 4.5 — MTF;p obtenidas en direccién vertical (V) y horizontal (H) de los alambres A; y As.

Se observa que hay ligeras diferencias entre la MTF obtenida en diferentes direcciones para
cada uno de los alambres, pero que para cada direccion la posicion del alambre no es tan
significativa, siendo mas evidente en el caso vertical. Se obtuvieron ligeramente mejores
valores de resolucion espacial para las MTFs sobre la direccion horizontal.

Tabla 4.5 — Frecuencia al 10 % de la MTF y resolucién espacial, obtenida para cada alambre y en cada

direccion.
Alambre 1 Alambre 2
Horizontal Vertical Horizontal Vertical
Frecuencia [mm—'] 5.01 4.77 5.27 4.83
Resolucion [pm] 99.8 104.8 94.8 103.5
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Se observa que la resolucién empeora al pasar por la etapa de reconstruccién, de manera
que la distancia minima que el micro-CT puede resolver para magnificacion de 1.35 es de
entre 95 y 105 micrémetros aproximadamente.

4.1.3 MTF;p ANALITICA

A partir de los ajustes gaussianos de las PSF sobremuestreadas (Tabla 4.3) se calculé una
MTF;3p de ajuste, la cual tiene la forma de una gaussiana, y por tanto se determiné utili-
zando la ecuacién 3.6, donde el parametro a equivale al inverso cuadrado de ¢ (ecuacién
3.5). La Tabla 4.6 resume los parametros principales de la MTF3p ajustadas y las graficas
correspondientes se muestran en la Figura 4.6. Los resultados varian ligeramente respecto a
los obtenidos sobre los puntos de cada PSF sobremuestreada.

Tabla 4.6 — Pardmetros de la MTF3 obtenidas mediante ajuste de una funcién gaussiana.

Alambre 1 Alambre 2
A 72 /a o [mm] A 72 /a o [mm]
Horizontal 0.1637 0.0855 2.4183 0.1658 0.0911 2.3427
Vertical 0.1717 0.1013 2.2217 0.1665 0.0938 2.3088

2 3 14
Frecuencia [mm™]

Figura 4.6 — MTF;p analitica de los alambre 1y 2 en cada direccién de proyeccion.

Finalmente la Tabla 4.7 resume los valores de frecuencia a la cual la MTF3, de ajuste decaen
al 10% y la resolucion espacial correspondiente en este caso. Se observa que, de igual
manera, los valores de resolucion espacial son menores y por tanto mejores al proyectar la
PSF sobre la direccion horizontal. Al usar este método los resultados son muy similares con
los obtenidos en la Tabla 4.5, por lo que la tinica ventaja es que se cuenta con una ecuacion
que describe la MTF del sistema en todos los puntos de nuestro intervalo de interés.
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Tabla 4.7 — Frecuencia al 10 % de la MTF;p ajustada y resolucion espacial, obtenida para cada alambre y en
cada direccién.

Alambre 1 Alambre 2
Horizontal Vertical Horizontal Vertical
Frecuencia [mm!] 5.19 4.77 5.03 4.95
Resolucion [pm] 96.3 104.9 99.5 100.9

4.1.4 COMPARACION CON OTROS TRABAJOS

Los resultados obtenidos en esta tesis se compararon con los reportados por Panetta y
colaboradores [Panetta et al., 2007], quienes describen un sistema con caracteristicas
similares al de este trabajo. El rendimiento de su sistema micro-CT, en términos de resolucion

espacial fue de 38.4 um bajo las condiciones mostradas en la Tabla 4.8.

Tabla 4.8 — Resumen de las especificaciones de los detectores, tubo de rayos X, parametros de adquisicién y
reconstruccion utilizados por Panetta et al. y para este trabajo.

Panetta 2007 Este trabajo
Detector Rad-icon Rad-Eye 4 Rad-icon Shad-o-box 2048
Material, grosor Gds0,S:Thb, - Gd,0,S:Th, 80 pum
Lectura CMOS CMOS
Tamafio fisico del pixel 48 yum 48 pum
Tamafio del detector 2048x1024 2048x1024
Resolucién fabricante al 10 % de la MTF 8.5 Ip/mm 10 lp/mm
Deteccién Indirecta Indirecta
Tubo de rayos X y parametros Hamamatsu 60KVMFX  Oxford, Apogee XTG5011
Anodo w w
Apertura del haz 32° 22°
Ventana Be 150 ym Be 177 mm (0.005 ™)
Filtro afiadido - 1 mm de Al
Tiempo de adquisicién por proyeccién 1630 ms 500 ms
Mancha focal 7+1um 35 um
Magnificacién 2.05 1.35
Voltaje 60 kvp 50 kvp
Amperaje 0.25 mA 1 mA
Proyecciones 500 en 360° 720 en 360°
Algoritmo de reconstruccién FDK modificado FDK
Filtrado - Hamming, fc = 1.0
Método MTF Sistema micro CT Alambre de W inclinado = Alambre de W inclinado
Frecuencia al 10 % de la MTF del sistema 13 mm~! 5 mm™!
Resolucién espacial 38.4 ym 100 pym

Se sabe que el tamafio de la mancha focal, la magnificacién (m), el algoritmo de recons-
truccién y la resolucion del detector afectan la MTF del sistema [Holdsworth et al., 1993],
y por tanto afectan a la resolucion espacial. Dicho poder de resolucién a bajas magnifica-
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ciones es determinado mayormente por la resoluciéon espacial del detector, mientras que a
valores crecientes de m el comportamiento estd limitado por el tamafio de la mancha focal
[Badea y Panetta, 2014]. Las diferencias mds importantes a destacar respecto al sistema
micro-CT empleado en este trabajo son el tamafio de la mancha focal del tubo de rayos X y
la magnificacién. Panetta et al. describen en la metodologia que, para evaluar a diferentes
magnificaciones, se opera sobre las proyecciones obtenidas por un factor de escala, variando
el tamafio de pixel de acuerdo a la ecuacién 4.1 y posteriormente obtienen la reconstruccién
correspondiente, es decir:

Az = — 1% 4.1)

donde Azy;, corresponde al tamafio fisico del pixel del detector, Az, al tamafio de pixel
en la imagen reconstruida y m es la magnificacion. El objetivo es comparar los resultados
obtenidos con uno de los detectores utilizados por Panetta et al., que tiene tamafio fisico del
pixel de 48 ym. Dado que tienen el mismo Az ;s, si consideramos las dos magnificaciones
my y me, obtendremos dos tamafios de pixel Ax;,1 Y Axime, de modo que podemos obtener
las siguientes igualdades:

Axpis = m1 - AZjm1 = M2 - AT 4.2)
De lo cual es sencillo obtener la ecuacién 4.3.

AZim1  ma
S 3
AZipma ™My (4.3)

Algo importante de mencionar es que, dado que la magnificacién empleada por Panetta es
mayor a la de este trabajo, no es viable modificar nuestros datos para igualar su magnifi-
cacién, ya que no es posible obtener mayor informacién de las proyecciones. Por ello fue
necesario extraer y modificar sus datos; para ello se utilizé el programa en linea WebPlotDigi-
tizer. El procedimiento consistio en extraer la PSF del sistema micro-CT correspondiente al
detector Rad-icon RadEye 4; a continuacion, se resto el offset correspondiente y se obtuvo
una normalizacion de la PSF. Los valores del eje = correspondientes a la PSF normalizada se
multiplicaron por el factor de escala dado por la ecuacién 4.3, en términos de las magnifica-
ciones mo = 2.05 y m; = 1.35, esta tltima es a la que se pretende reducir. Es decir, hacemos
un reescalamiento del tamafio de pixel de la imagen.

La Figura 4.7 muestra las PSF obtenidas de la normalizacién y la esperada a magnificacién
1.35, asi como su respectivos ajustes gaussianos. Notese que al reducir a m; = 1.35, la
gaussiana se ensancha, tal como se esperaria. Una vez que se obtuvieron los ajustes, se
evalué en el mismo intervalo que nuestros datos sobremuestreados.
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Figura 4.7 — PSF normalizada a magnificacién original de 2.05 ([Panetta et al., 2007]) y PSF modificada a
magnificacion de 1.35, asi como sus respectivos ajustes gaussianos.

La Figura 4.8 muestra las PSF correspondientes: la del detector Rad-icon RadEye 4 a
magnificacién 2.05 y 1.35, asi como una de las obtenidas en este trabajo. Para esta parte del
andlisis se comparé con la PSF sobremuestreada y evaluada para el alambre 2 del maniqui
QRM Micro-CT Wire en la direccién horizontal (A2H). Se observa que, a pesar de haber
modificado por el factor de escala, la PSF de nuestro sistema tiene una mayor anchura.

® Shad-o-box, m = 1.35
= RadEye 4, m = 1.35
1 — RadEye 4, m = 2.05

PSF

| LI B B B B B S B B I B B I B B

03 -02 -01 0O 0.1 0.2 0.3
Distancia [mm]

Figura 4.8 — Comparacién del ajuste de la PSF original reportada por Panetta (m = 2.05) , el ajuste de la PSF
modificada (m = 1.35) y la PSF obtenida en este trabajo (m = 1.35).

Posteriormente calculamos la MTF del sistema aplicando la transformada de Fourier a

cada PSF de la figura anterior, los resultados normalizados se muestran en la Figura 4.9.

Para corroborar la validez de nuestro método, también se extrajeron algunos puntos de
la MTF reportada por Panetta y colaboradores, de manera que podamos comparar con
lo que obtuvimos con el método descrito anteriormente. A dichos datos se les hizo un
reescalamiento para analizar si nuestro método es equivalente a multiplicar directamente
sobre los valores de su MTF, considerando que en este caso nuestro factor de escala seria el
inverso de la ecuacidén 4.3, dado que en el eje horizontal tenemos frecuencia espacial.
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Figura 4.9 — MTFs calculadas a partir de los ajustes a la PSF del detector RadEye 4, a magnificacién 1.35 y
2.05, comparadas con la MTF3p de A2H.

Tal como se esperaria, se observa el mismo comportamiento y coincide en lo general con la
MTF calculada. La Figura 4.10 muestra dicha comparacién a la magnificacién original de
2.05 y a la calculada a 1.35. Vemos que hay algunas diferencias en algunas secciones, pero
esto puede deberse a que en nuestro método la MTF la obtuvimos de un ajuste, que ademas
fue evaluado en un intervalo sobremuestreado.

-~ RadEye4, m 1.35, calculada
RadEye4, m 1.35 factor
RadEye4, m 2.05 reportada

-~ RadEye4, m 2.05, calculada

o++e

MTF

10
Frecuencia [mm™]

Figura 4.10 — Comparacién de MTF calculada a partir de la PSF con la reportada por Panetta, a magnificacién
original de 2.05 y 1.35 obtenida de multiplicar por el factor de escala inverso.

Finalmente, comparamos con el resto de nuestras MTF3p, correspondientes a los alambres 1
y 2 del maniqui QRM, en la direcciones horizontal y vertical. La Figura 4.11 muestra estos
resultados, las lineas punteadas son so6lo para facilitar la visualizacién del comportamiento
de cada MTF.

La Tabla 4.9 resume la frecuencia al 10 % de cada MTF y su correspondiente resolucién
espacial a magnificacion 1.35.
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Figura 4.11 — Comparacién de MTFs del detector RadEye 4 y Shad-o-box a magnificacién 1.35.

Tabla 4.9 — Valores de resolucién espacial al 10 % de la MTF a magnificacién 1.35.

Shad-o-box 2048 RadEye 4
AlH A2H A1V A2V Calculada Reportada © factor
Frecuencia [mm~'] 5.01 4.77 527 4.83 9.75 10.5
Resolucion [pm] 99.8 104.8 94.8 103.5 51.3 47.6

De este analisis tenemos que la MTF del sistema reportado por Panetta et al. presenta mejores
valores y por tanto mejor resolucién espacial, a pesar de tener un detector similar y hacer el
ajuste en sus valores de magnificacién, de manera que los factores restantes que influyen en
un mejor rendimiento de su sistema deben ser el tamafio de la mancha focal del tubo de
rayos X, el grosor de la pantalla centelladora, el método de reconstruccion y el filtrado.

4.2 Ruibo

En este trabajo se evalud el nivel de ruido del detector y del sistema haciendo andlisis
estadistico tanto de primer orden como de segundo orden por medio del espectro de
potencia de ruido. En ambos casos los subindices 2D y 3D hacen referencia al andlisis sobre
imagenes planas y tomogréficas, respectivamente.

4.2.1 CARACTERIZACION DE PRIMER ORDEN EN IMAGENES PLANAS

El analisis estadistico consistié en obtener histogramas, y los correspondientes valores de
la media y desviacion estdndar de imdgenes de ruido aleatorio. Las imdgenes de ruido se
obtuvieron de la resta de imagenes consecutivas en adquisiciones de campo plano (Bright)
y de ruido electrénico (Dark) asi como para el promedio de las mismas. La Figura 4.12
muestra los histogramas que incluyen los datos de las 15 imagenes de ruido obtenidas

de la serie Bright y Dark, mientras que la Figura 4.13 se obtuvo de la imagen promedio.

En cada histograma se aprecia el comportamiento gaussiano caracteristico del ruido aleatorio.
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Figura 4.12 — Histogramas del ruido aleatorio de: a) 15 imdgenes Bright y b) 15 imagenes Dark.
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Figura 4.13 — Histograma de la imagen promedio de las series: a) Bright y b) Dark.

Las Figuras 4.14 y 4.15 muestran la variacién de las medias y desviaciones estandar calcu-
ladas para cada imagen de ruido, tanto para las de campo plano como para las de ruido
electrénico. Se observa que entre la primera y segunda adquisicién de campo plano la dife-
rencia entre los valores de pixel son mayores que entre las deméas adquisiciones consecutivas.
Esto se debe a que la primera imagen de la serie se obtiene justo antes de que el tubo de
rayos X alcance una corriente estable, y por tanto la primera imagen tiene un valor medio
ligeramente menor que el resto de la serie. Para el caso de ruido electrénico, éste presenta un
comportamiento ligeramente ascendente entre adquisiciones, mientras que su valor medio
se mantiene aproximadamente constante. El comportamiento ascendente del ruido se debe
a la contribucién térmica debido a las interacciones de los rayos X con el detector conforme
se hacen las adquisiciones.

Finalmente, se tiene que la media fue 0.94 para las imdgenes de campo plano y -0.03
para las de ruido electrénico. Ademds que no varia al considerar 15 imagenes de ruido y
el promedio de ellas, tal como se espera. La Tabla 4.10 resume los valores de desviacién
estandar. Se observé que el nivel de ruido disminuye al promediar y en una razén de 15:1,
que fue precisamente el nimero de imagenes de ruido que se promediaron. Esto ocurre
tanto para las imdgenes de campo plano como las de ruido electrénico, por lo que el efecto
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Figura 4.14 — Variacion de la media y desviacion estandar de la serie Bright.
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Figura 4.15 — Variacién de la media y desviacion estdndar de la serie Dark.

de promediar n imagenes de ruido aleatorio permite obtener una imagen cuya desviacién
estdndar es menor en una razén de n: 1.

Tabla 4.10 — Media y desviacién estandar calculadas considerando 15 imdgenes de ruido y su promedio.

15 imagenes Bright
18.13

15 imagenes Dark Bright AVG Dark AVG
1.35 1.22 0.09

Desviacion estandar

4.2.2 CARACTERIZACION DE SEGUNDO ORDEN EN IMAGENES PLANAS

A continuacion se muestran los resultados del espectro de potencia de ruido de imagenes
planas y tomograficas, asi como pruebas para elegir los parametros de entrada 6ptimos
para su cdlculo, como son la imagen de entrada, nimero de regiones de interés, posicion y
tamafio de la ROI, variando un pardmetro a la vez. Para el caso 2D las pruebas se realizaron
sobre la serie de imdgenes de ruido obtenidas de restas consecutivas de las adquisiciones de
campo plano y los resultados obtenidos se muestran en las Figuras 4.16 a 4.19, donde se
grafican los perfiles radiales del NPS,p hasta la frecuencia de Nyquist y en escala logaritmica
en el eje y.
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Figura 4.16 — Perfiles radiales del NPS»p variando la posicién (distancia radial) de la ROI.

—o— 64x64
—4— 128x128
—— 256x256

0.14——

4
Frecuencia [mm™]

Figura 4.17 — Perfiles radiales del NPSzp variando el tamafio de las ROIs seleccionadas.
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Figura 4.18 — Perfiles radiales del NPS, variando la imagen de ruido.

Se observa que al variar la distancia radial de la ROI no hay diferencias entre el NPSyp
obtenido en el intervalo de frecuencias que nos interesa (Figura 4.16). De la Figura 4.17
se tiene que al aumentar el tamafio de la regidn de interés el ruido aumenta ligeramente,

50 Capitulo 4 RESULTADOS Y ANALISIS



ademads de que se tienen mas puntos del NPSs 5, y de su perfil radial, lo que tiene la desventaja

de que requiere mayor poder computacional si se mantiene el numero de regiones de interés.

De la Figura 4.18, se observa que el NPSsp obtenido al variar la imagen de ruido no depende
de la imagen de ruido que se utilice. Finalmente se tiene que si se aumenta el nimero de
regiones de interés no tiene un efecto en la NPS calculada (Figura 4.19).

4 6
Frecuencia [mm™]

Figura 4.19 — Perfiles radiales del NPS>p variando el niimero de regiones de interés seleccionadas.

De lo anterior se eligieron los parametros de la Tabla 4.11, de manera que se minimicen las
fluctuaciones en el NPS. En el caso de la distancia radial se eligié un valor intermedio, dado
que no hay diferencias significativas con este pardmetro. Para el tamafio de ROI y ntimero
de ROIs se eligieron los valores mas pequefios para requerir menor tiempo de calculo. Estos
parametros se ingresaron en la funcion implementada y se aplicé al resto de imagenes por
analizar.

Tabla 4.11 — Pardmetros de entrada 6ptimos.

Imagen r ROI px n Ay Ay
8 200 64x64 48 pym 50 0° 360°

En la Figura 4.20 se muestran los espectros de potencia de ruido del detector en escala de
color, obtenidos de la imagen de campo plano y de ruido electrénico, ademas se grafican sus
respectivos perfiles radiales.

Los perfiles se integraron hasta la frecuencia de Nyquist y se obtuvo que el area bajo la
curva en el caso de la imagen de campo plano fue de 9.362 y 0.019 para la imagen de ruido
electrdénico, estos resultados no son iguales, pero si consistentes con la desviacién estandar
obtenida de las imdgenes Bright y Dark sin promediar (Tabla 4.10).
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Figura 4.20 — Espectro de potencia de ruido obtenido de la imagen de ruido a) Bright y b) Dark, asi como su
respectivo perfil radial.

4.2.3 CARACTERIZACION DE PRIMER ORDEN EN IMAGENES TOMOGRAFICAS

Tanto el andlisis del espectro de potencia de ruido del sistema como el andlisis estadistico se
evalud sobre imagenes de ruido obtenidas de sustraer cortes consecutivos del maniqui homo-
géneo (Figura 3.9), reconstruidas de proyecciones con correccién FFC y PGC, empleando el
algoritmo FDK, con filtrado Hamming y frecuencia de corte 1.0, con tamafio de pixel de 35.5
pm y magnificacion 1.35. Se busca comparar el NPS de las imdgenes de ruido con correccion
FFC a 3 diferentes alturas, donde la imagen central es el resultado de sustraer el corte 1005
y 1006 (FFC 1005), la superior de la resta de los cortes 200 y 201 (FFC 200) y la inferior de
los cortes 1750 y 1751 (FFC 1750). Ademads, se hace una comparacion entre los métodos de
correccion FFC con PGC empleando las imagenes de ruido centrales (FFC 1005 y PGC 1005).

A continuacién se muestran los histogramas obtenidos para cada imagen de ruido aleatorio
(Figura 4.21) y los valores de media y desviacién estdndar obtenidas para cada caso (Tabla
4.12). Tal como se espera presentan un comportamiento gaussiano y cuya media es muy
cercana a cero. En cuanto a la desviacion estandar se tiene que existen diferencias en el nivel
de ruido al comparar entre métodos de correccion de las proyecciones, siendo la obtenida de
correccion por PCG la que presenta menor nivel de ruido. Al comparar entre las imdgenes de
ruido obtenidas a diferentes alturas pero con correccién FFC, se tiene que la imagen central
es la mds ruidosa.
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Figura 4.21 — Histogramas de imédgenes de ruido tomograficas.

Tabla 4.12 — Media y desviacion de las imdgenes de ruido tomograficas.

FFC 200 FFC 1005 FFC 1750 PGC 1005

Media 1.801e-08 3.340e-07 3.086e-07 4.651e-07
Desviacion estandar 1.007e-04 1.418e-04 1.096e-04 9.802e-05

4.2.4 CARACTERIZACION DE SEGUNDO ORDEN EN IMAGENES TOMOGRAFICAS

En esta seccién se muestran los resultados del NPS3p, asi como pruebas para elegir los
parametros de entrada 6ptimos de la funcién, es decir el radio, nimero de regiones de
interés y tamafio de ROI, variando un parametro a la vez. Las pruebas se realizaron sobre
la imagen de ruido FFC 1005. Las graficas se reportan hasta la frecuencia de Nyquist y en
escala logaritmica base 10 en el eje y.

La Figura 4.22 muestra los resultados de las pruebas. Se observa que el ruido disminuye

ligeramente conforme la distancia radial de la ROI aumenta, sobre todo a bajas frecuencias.

Sin embargo, éste es un parametro que esta limitado por el tamafio de la imagen a analizar
y el tamafio de las regiones de interés, de tal manera que no salgan de la regién uniforme
correspondiente al maniqui, por lo que se considera que seleccionar un valor de radio
intermedio seria adecuado. Por otro lado y de manera similar a lo ocurrido en el caso
2D, modificar el nimero de regiones de interés no tiene efecto sobre el nivel de ruido, es
practicamente el mismo en todo el intervalo de frecuencias (Figura 4.23).

4.2 Ruipo

53



LI N O B S B B R S N S S N S B N B S |

0 2 4 6 8 10 12 14
Frecuencia [mm™]

Figura 4.22 — Perfiles radiales del NPS3p variando el radio de seleccién (r).

le-10

0 2 4 6 8 10 12 14
Frecuencia [mm™]

Figura 4.23 — Perfiles radiales del NPSs3p variando el niimero de regiones de interés (n).
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Figura 4.24 — Perfiles radiales del NPS3p variando el tamafio de las regiones de interés.

Finalmente y de acuerdo a la Figura 4.24, se observa que aumentar el tamafio de las regiones
de interés no representa una disminucién en el nivel de ruido, por lo que por practicidad y
para optimizar los tiempos de célculo del NPS usaremos regiones de 64 x 64 pixeles.
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Los parametros de entrada que se emplearon para el resto de las imagenes se resumen en la
Tabla 4.13. Se obtuvo el NPS3p para imédgenes reconstruidas de proyecciones con correccién
FFC a tres alturas distintas a lo largo del eje axial, y solo en el corte central con correccion
PGC.

Tabla 4.13 — Pardmetros de entrada éptimos para calcular el NPS de imdgenes de ruido tomogréficas.

r ROI px n Ay Ay
200 64x64 355um 50 0° 360°

La Figura 4.25 muestra los espectros obtenidos para cada caso en escala de color, sus respec-
tivos perfiles radiales se grafican en las Figuras 4.26 y 4.27, y el cdlculo del 4rea bajo cada
curva. Los resultados se resumen en la Tabla 4.14.

Figura 4.25 — Espectro de potencia de ruido del sistema, obtenido de la imagen de ruido a) FFC 200, b) FFC
1005, ¢) FFC 1750 Y d) PGC 1005

De la comparacién de los perfiles radiales de las iméagenes de ruido con correcciéon FFC a
diferentes alturas se tiene que la regiéon con menor nivel de ruido es la regién superior y
el mayor nivel es en la region central; también se observa que a mayores frecuencias los

valores se superponen con los de la imagen de ruido de la seccién inferior.
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Figura 4.26 — Perfiles radiales del NPS3p, a diferentes cortes tomograficos, correccién FFC.

Si comparamos entre métodos de correccion, observamos que corregir por PGC permite
reducir la magnitud del ruido estadistico.
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Figura 4.27 — Perfiles radiales del NPS3p de cortes tomograficos, correcciéon FFC y PGC.

Los resultados de la Tabla 4.14 difieren en varios édrdenes de magnitud con los valores de
desviacion estdndar de la Tabla 4.12. Sin embargo, son consistentes en que, de los 4 casos
analizados, la imagen mas ruidosa es FFC 1005, mientras que las menos ruidosas son FFC
200 y PCG 1005. Podemos decir también que, en general, lo discutido del analisis estadistico
es consistente con lo obtenido en la caracterizacion de segundo orden.

Tabla 4.14 — Area bajo la curva de los perfiles radiales del NPS3p, para cada caso.

FFC 200 FFC 1005 FFC 1750 PGC 1005
Area 1.613e-10 3.486e-10 2.147e-10 1.911e-10
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4.2.5 DQE

La Figura 4.28 muestra los resultados del coeficiente de detectabilidad cudntica obtenido
en este trabajo al analizar proyecciones corregidas por el método FFC. Los resultados se
comparan con los de dos detectores estudiados por [Cho et al., 2008] y [Goertzen et al. ,
2004], el primero muy similar al utilizado en este trabajo y el segundo de tipo CCD acoplado
a una pantalla de oxisulfuro de gadolinio (GOS). Los datos se obtuvieron utilizando la
herramienta en linea WebPlotDigitizer. La Tabla 4.15 resume algunas de las caracteristicas

de los detectores con los que se compara.

Tabla 4.15 — Especificaciones de los detectores utilizados por otros autores y para este trabajo.

Cho et al., 2008 Goertzen et al., 2004 Este trabajo
Detector Rad-icon RadEye CCD Dalsa-MedOptics Rad-icon Shad-o-Box 2k
Material centellador MinR 2000 Gd,05S:Tb MinR GOS Gd;0,S:Tb
Grosor 84 pm - 80 ym
Tamaiio de pixel 48 pm 67.5 pm 48 pm
Parametros de adquisiciéon
Tubo de rayos X Toshiba Oxford Oxford Apogee
E7239X XTF5011 Serie 5000
Voltaje 70 kv 40 kv 50 kv
Filtro afiadido 21 mm de Al 1 mm de Al 1 mm de Al
0.5 1
T - DQE_FFC
0.4 = MinR 2000

= CCD1 MinR 30 mR

DQE

6
Frecuencia [mm]

Figura 4.28 — Comparacién resultados DQE comparados con los detectores analizados por [Cho et al., 2008]
y [Goertzen et al., 2004].

De la figura, observamos que el DQE del detector Rad-icon MinR 2000 tiene una disminucion
muy drdstica a partir de 1 mm~!. En lo reportado por [Cho et al., 2008], tenemos que el
10% de la MTF del detector se encuentra alrededor de 3 mm™!, por lo que su resolucién
espacial es de 166 pym aproximadamente. Se asocia la caida dréstica del DQE con la mala
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resolucién espacial del detector.

Para el detector CCD1 MinR, observamos el comportamiento tipico de la DQE; en este caso
los valores de DQE disminuyen a partir de 3 mm~' y de una manera suave, a diferencia del
caso anterior. Cabe hacer notar que este detector se basa en un CCD y tiene un tamafio de
pixel mayor a los otros dos casos, lo que afecta su resolucién espacial y por tanto a la DQE.
De acuerdo a lo reportado por [Goertzen et al., 2004], el 10 % de la MTF del detector se

1

encuentra alrededor de 7.4 mm™", que es precisamente su frecuencia de Nyquist, lo que

significa una resolucion igual al tamafio de pixel, (67.5 um).

Finalmente, la DQE del detector Rad-icon Shad-o-Box 2k es de 0.32 a 0 mm ™' y mantiene

un comportamiento casi plano hasta 5 mm~!

, ademds de que la disminucién es muy lenta, a
diferencia de los otros dos detectores. Podemos decir que este detector mantiene un buen
rendimiento en un amplio intervalo de frecuencias, siendo muy superior a los otros dos a
altas frecuencias. Esto es muy significativo, ya que en microtomografia es muy importante

poder observar objetos pequefios, los cuales se encuentran a altas frecuencias.
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CAPITULO 5

CONCLUSIONES

En esta tesis se han analizado las caracteristicas de calidad de imagen de un microtémografo
de rayos X mediante funciones de transferencia. Para ello se desarrollaron una serie de
cédigos para calcular la funcidn de transferencia de modulacién y el espectro de potencia
de ruido y se aplicaron sobre proyecciones e imagenes reconstruidas por el micro-CT del
Laboratorio de Imdgenes Biomédicas del IFUNAM.

No se observaron diferencias entre calcular la MTF;, sobre una imagen o el promedio de
ellas, pero si al variar el método de correccion. Se obtuvieron ligeramente mejores resultados
de resolucién espacial al emplear el método estdndar de correcciéon por campo plano. Las
frecuencias a la cual la MTF del detector decae al 10 % son de alrededor de 8.2 mm~! para
las proyecciones corregidas por PGC, mientras que para las corregidas por FFC fue de 9.5
mm ', de modo que la resolucién espacial del detector es de entre 52.6 a 60.6 um bajo
condiciones normales de operacién. Esto es consistente con lo publicado por el fabricante
del detector (Rad-icon Imaging, Inc.), que reporta una resolucién espacial de 8.5 mm™!,

correspondiente a 59 um de resolucién.

En el caso de la MTF3p, se obtuvieron mejores valores de resolucién espacial a lo largo de
la direccién horizontal y haciendo el andlisis sobre la PSF del alambre de la periferia. La
resolucidén espacial del sistema micro-CT es de entre 95 ym y 105 um, a magnificacion de
1.35.

Al comparar con lo reportado por [Panetta et al. , 20071, se concluye la gran importancia
de contar con un tubo de rayos X que tenga una mancha focal lo mas pequeiia posible, pues
aun suponiendo la misma magnificacion su sistema mostré mejores valores de resolucién
espacial. En este caso, la manera de obtener mejores valores de resolucién es aumentar la
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magnificacion.

El analisis estadistico del ruido mostré que la desviacion estandar, es decir, el nivel de ruido,
disminuye al promediar varias imdgenes de ruido y en una razén de n:1, siendo n el niimero
de imagenes de ruido que se promedian.

Al analizar las variaciones sobre los parametros de entrada del algoritmo implementado para
el NPS, se observé que aumentar el radio o el numero de regiones de interés no muestra dife-
rencias en los resultados y que la tinica ventaja que ofrece aumentar el tamafio de la region
de interés es asegurar mas puntos del NPS y de su perfil radial, pero tiene la desventaja de
que requiere mayor poder computacional si se mantiene el nimero de regiones de interés.

Al integrar los perfiles del NPS3p obtenido en cada caso, se observa que difieren en varios
ordenes de magnitud con los valores de desviacién estandar, sin embargo, son consistentes.
En el caso 2D esto no sucede, sino que los valores obtenidos del drea bajo la curva son muy
similares a los de desviacién estandar.

Del anadlisis estadistico y de la comparacién de los perfiles radiales de las imagenes tomogra-
ficas de ruido con correccion FFC a diferentes alturas se tiene que la regiéon con menor nivel
de ruido es la regién superior y mayor en la regién central.

Se obtuvo que el DQE del detector utilizado en este trabajo es de 0.32 a 0 mm~! y que
mantiene un buen rendimiento incluso a altas frecuencias. Ademads, se concluye la impor-
tancia tanto de una buena resolucién espacial como de bajo nivel de ruido para un buen
rendimiento general.

Finalmente, se tiene que, si comparamos entre métodos de correccion, corregir por PGC
permite reducir la magnitud del ruido estadistico en las imdgenes tomograficas. De manera
que este método presenta un buen compromiso entre nivel de ruido y resolucion, es decir,
permite reducir el nivel de ruido estadistico sin que exista gran pérdida en resolucién
espacial.
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