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Abstract

La finalidad de este trabajo es optimizar y personalizar para cada paciente los parametros en
la adquisiciéon de imagen de CT de mama de forma que se obtenga la mejor calidad de imagen
posiblesin superar un limite maximo de dosis.

Se ha usado el método Monte Carlo PenEasy para la simulacién del transporte de fotones en
las distintas geometrias y materiales considerados, y también el cédigo de simulacién “hybrid
Ultra MC”, desarrollado en el grupo, debido a que es aproximadamente 500 veces mas rapido.
Para la reconstruccién de la imagen se han usado el método analitico FDK y el iterativo MLEM.
Por otra parte, la evaluaciéon de la calidad de las adquisiciones se ha basado en el estudio de la
detectabilidad en las proyecciones, obteniendo asi una pre- estimacion sin necesidad de reconstruir
la imagen. Mediante las simulaciones se ha podido determinar cuéles son las configuraciones
optimas que minimizan el ruido en las proyecciones sin superar un maximo limite de dosis (12
mGy). Por tanto, es posible la definicion de una configuracién 6ptima de adquisicion en los
parametros de CT para cada paciente, teniendo en cuenta el tamano y la densidad de la mama.
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1. Motivacion

En este trabajo se estudia la relacién entre la calidad de imagen y el valor de la dosis depositada
con el fin de optimizar la adquisiciéon de imagen de CT de mama. La colaboracion del Grpo
de Fisica Nuclear de la UCM con la empresa SEDECAL (especializada en venta y fabricacion
de equipos de rayos-X de uso humano y veterinaria) nos ha permitido calibrar las simulaciones
para un tubo de rayos-X determinado (OpmPXS10 (Wimsatt, 2002)) y calcular el factor que
relaciona el nimero de historias simuladas con la intensidad del tubo. Por tanto, aunque no
se hayan sacado resultados experimentales, conociendo la relacién entre las simulaciones y las
condiciones experimentales a aplicar, resulta mas facil realizar un experimento para comparar
los resultados experimentales con los obtenidos de las simulaciones.

El cancer de mama, es una de las enfermedades cancerigenas mas comunes en la poblacién y, por
tanto, se realizan evaluaciones anuales en poblacion general (O’Connell et al., 2010). La técnica
mas usada es la mamografia (rayos-X 2D), pero tiene la desventaja de que se pierde informacién
en profundidad. En consecuencia, se estan desarrolando y usando los primerios escaneres CT 3D
dedicados para mama, que dan imagenes de mayor calidad y que, ademés, no requieren de la
compresion de la mama (Glick, 2014). La principal limitacién de esta técnica es que, para un
uso de cribado a la poblacion general, la dosis maxima estd muy limitada (ésta varia de un pais
a otro (Verdun et al., 2015)).

Por tanto, este trabajo introduce una innovacion en el campo de CT para mama, ya que se deja
de lado el uso de un modelo estandar para todos y se busca lo mejor para cada individuo. En
los ultimos anos el tratamiento personalizado ha recibido un gran empuje por parte de la ciencia
médica y cada vez se apuesta mas por una terapia, personalizada (o anélisis o tratamiento,...)
pues todos somos diferentes y tinicos.

1.1. Objetivos del trabajo

El objetivo de partida del trabajo es optimizar mediante simulaciones la adquisicién de imagen en
CT de mama y determinar la calidad de imagen desde las proyecciones.Para esto lo ideal es poder
hacer simulaciones que permitan obtener en menos de dos horas valores y distribuciones de dosis
con suficiente estadistica para hacer una estimacion "buena", y usar programas de proyeccion y
retroproyeccion eficientes que permitana hacer un analisis sobre la calidad de proyecciones y/o
iméagenes.

Los objetivos de este trabajo se han cumplido pues se ha calculado la relacién entre ruido y
dosis que permite estimar qué nivel de ruido minimo se puede aceptar para tener una deposiciéon
de dosis igual o menor que cuando se hace una mamografia, y cuinto ruido se puede aceptar
para obtener una imagen final de calidad. Ademéas se ha hecho la comparativa entre dos pro-
gramas distintos para la estimaciéon de dosis y se ha visto que es posible disminuir el tiempo de
implementacién en un factor 50 aproximadamente.

La elaboracion de este trabajo esté encaminada en la direcciéon de poder servir en una determi-
nacién futura de la configuraciéon 6ptima del CT para cada mama, realizando una adquisicién de
imagen personalizada para cada paciente, y también como referencia a futuros investigadores que
quieran iniciarse en el mundo de CT de mama. Relativamente a corto plazo, la continuacién de
este trabajo podria derivar a la definicién de varios grupos de mama (basandonos en su tamario,



densidad, etc.) y la configuracion de CT ideal para cada grupo, posibilitando un reajuste del
sistema a la configuracién que corresponde cada caso.

1.2. Estructura del trabajo

Para alcanzar el objetivo se han usado el codigo Matlab para la parte del estudio de las proyec-
ciones, y el programa MC penEasy y el "Hibrid-Ultra MC", desarrollado en el grupo, para el
estudio tanto de la deposiciéon de dosis como de las proyecciones ya que una de las innovaciones
de este trabajo es que de la misma simulacién somos capaces de obtener dosis y proyeccion.

El trabajo esta estructurado en cuatro bloques:

s El primer bloquepresenta una introduccién general sobre los fundamentos fisicos sobre los
procesos que se deben considerar en la adquisicién de imagen en CT, el desarrollo y mejora
de los aparatos de CT, una breve explicacion sobre los métodos de reconstrucciéon usados,
y la calidad de imagen.

= FEl segundo bloque contiene el estudio de las proyecciones de los objetos generados con
MATLAB, analizando la calidad de imagen para estimar la calidad de la imagen recons-
truida.

= Fl tercer bloque contiene simulaciones realizadas con el programa penEasy, alguna recons-
truccién, y el anélisis de los resultados. Es decir, este bloque contiene el estudio realizado
para la optimizacién de la imagen de CT para mama.

= FEl cuarto bloque contiene la comparativa de penEasy con el "Hibrid-Ultra MC", simu-
laciones realizadas con éste tltimo, alguna reconstruccion, y el anélisis de los resultados.
También se compara el tiempo de implementacién usado con cada uno de los codigos MC.



2. Introduccion

Fundamentos fisicos de la tomografia computerizada (CT) de
rayos X

Hoy en dia se usan y estan en desarrollo distintos métodos para imagen médica (Boone et al.,
2001). Estos se clasifican en dos grupos: en el primero, la fuente de emisién est4 fuera del paciente
y se mide alguna determinada alteracion producida por el hecho de que las particulas/ondas
emitidas han atravesado al paciente (por ejemplo CT, rayos X, ultrasonidos), y en el segundo
la fuente de emision esta dentro del paciente (por ejmplo PET y SPECT). En el caso de CT se
usan los rayos-X como sonda capaz de penetrar en los tejidos y lo que se mide es su atenuacién
durante el trayecto fuente-detector, pero existen también otras sondas como los ultrasonidos,
ondas electromagnéticas,...

Como el trabajo se centra inicamente en CT, en esta seccion se realiza una breve explicacion de
los principios fisicos relacionados con la produccién de la radiacién de rayos X, la interaccion con
la materia, y su deteccién, ya que la imagen se forma midiendo la intensidad de los fotones que
llegan al detector y comparandola con la intensidad inicial. Para obtener una imagen final en 3D,
se evalua la atenuacion de los rayos X en varias 'rodajas’ del cuerpo (con una sola tendriamos una
radiografia o imagen en 2D) y después se juntan para formar el volumen completo (onkoterapias
klinika, 2012). Estas rodajas se miden moviendo la fuente al rededor del objeto, o haciendo
girar el objeto en torno a si mismo con la fuente fijada. Para la reconstruccion de la imagen se
han desarrollado varios algoritmos y calculos matemaéticos cuya finalidad es sacar la imagen de
’buena’ calidad y en el tiempo maés breve posible (lo ideal seria hacer imagen en tiempo real). Mas
adelante profundizo un poco mas en el proceso de reconstrucciéon y explico también los distintos
métodos usados a lo largo del trabajo.

2.1. Produccién de rayos X

Los rayos X son una forma de radiaciéon electromagnética cuyo rango energético se encuentra en
la, parte méas energética del rango visible y en el rango de la radiacién ionizante '. En imagen
médica, se usan rayos-X de energia entre 10 KeV y 150 KeV (Sisniega Crespo, 2013).

Generalmente, el haz de rayos X se produce bombardeando un blanco de metal. La practica
més comin es bombardear un blanco de tungsteno o molibdeno con electrones acelerados a gran
velocidad. Cuando un electrén alcanza el blanco, ocurren interacciones y se transfiere energia
(?). La mayoria de las interacciones generan calor y algunas produciran rayos-X de dos formas:

= El primero se basa en la produccion de fotones de rayos-X debidos a la deceleracion de
los electrones al interaccionar con el campo Coulombiano del nicleo del &tomo del blanco:
radiacion Bremsstrahlung. Al ser decelerado, el electrén cambia de direccién y la energia
cinética que pierde durante el proceso da lugar a un fotén de rayos X (ver esquema de la
figura 1).

Iradiacién capaz de expulsar un electrén del 4tomo y asi crear un par de iones



La radiacion Bremsstrahlung forma el espectro de energia continuo de los fotones. Como la
probabilidad de que el electron sufra varias deceleraciones hasta perder su energia cinética
es mayor que de que lo haga en una sola deceleraciéon, se ve favorecida la creacién fotones
de baja energia. La intensidad total de radiacién de bremsstrahlung resultante de una
particula de masa m y carga ze, que incide en un blanco de carga Ze es proporcional a

VAP
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(1)
Consecuentemente, las particulas menos pesadas generan mas radiacion de bremsstrahlung;
de ahi el uso general de electrones para bombardear el blanco.

El segundo considera la colisién del electréon con uno de los electrones que orbitan al rededor
del nicleo del atomo, que resulta en la expulsion del electrén y, por tanto, creacion de un
hueco en la capa orbital. Cuando este hueco lo ocupa un electréon de una capa externa,
se emite un foton (ver esquema de la figura 1). Este tipo de radiacion se conoce como
radiacion caracteristica y para que la radiacion sea de rayos-X (para que su energia esté en
ese rango), el electron expulsado debe ser de una de las capas internas del dtomo, ya que
la energia del foton emitido serd igual a la diferencia de la energia de ligadura de las dos
capas. Como se considera que la energia del electrén en cada capa es discreta, la energia
de los rayos-X caracteristicos serd también discreta y tnica para cada elemento de la tabla
periodica.
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Figura 1: Esquema de la produccién de radiacion de bremsstrahlung (izquierda) y produccion de
rayos-X caracteristicos (derecha) al bombardear un blanco con un haz de electrones (University,
2012).

2.2,

Interaccién de los rayos X con la materia

La radiacion puede interaccionar con la materia de varias formas. Las interacciones principales
son el efecto fotoeléctrico, scattering Rayleigh y scattering Compton.
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Figura 2: Espectro de radiacién de un blanco de molibdeno. El continuo de Bremsstrahlung
aparece a energias méas bajas que los picos, que representan la emisién de rayos caracteristicos
del blanco (Oxford-instruments, 2008).

s Efecto fotoeléctrico. El foton de rayos-X interacciona con uno de los electrones del medio

y pierden toda su energia, transferiéndosela por completo al electrén. Este es expulsado
del 4&tomo con una energia cinética igual a la diferencia de energia entre la adquirida y la
"gastada'para superar la energia de ligadura. Por tanto, si la energia transferida es menor
que la energia de ligadura, el electrén no sera expulsado. Si la energia transferida es superior
a la energia de ligadura, el electrén sera expulsado y dejara un hueco. Esto dara lugar a una
cascada de eventos, caso de emisién de rayos caracteristicos, que puede resultar en emision
de rayos-X secundarios. Pero en los tejidos biolégicos la energia de ligadura es muy baja y
el foton resultante suele ser absorbido en pocos micrometros.(Ibanez Garcia, 2012)

La probabilidad de que ocurra el efecto fotoeléctrico es inversamente proporcional al cubo
de la energia en exceso del fotén y directamente proporcional al cubo del ntimero atémico
2, Esto significa que, por una parte, la probabilidad de que ocurra el efecto fotoeléctrico
se maximiza cuando la energia del foton iguala a la de ligadura. Por otro lado, este efecto
puede usarse como una fuente de contraste en imagen para materiales de nimeros atémicos
bastante diferentes.

ZB

== 2

Scattering Compton. También se conoce como scattering ineldstico. En este caso, la ener-
gia del foton es bastante mayor que la energia de ligadura del electron. Lo que sucede es
que el fotén transfiere parte de su energia cinética al electrén y, como consecuencia, éste
es expulsado y el fotéon se desvia. Por tanto, en este caso se producen un electrén de retro-
ceso, un i6n y un rayo-X que se propaga con una direccion diferente y menor energia que
el rayo-X inicial. El scattering Compton se da mayormente en los electrones de las capas
externas del &tomo, de modo que la principal dependencia esté en la densidad de electrones
y no en el niimero atémico del material.

g

El dngulo de desviacion del rayo-X tras la interaccion con el electrén se determina partiendo
de la siguiente expresion:

E 1

Ey 1+ (Ey/moc?)(1 — cosb)

3)

2

en realidad esta dependencia es variable, pero para nuestro caso es una buena aproximacion.



donde E’ yFEj son la eneria del fotén resultante y el incidente, respectivamente, 6 es el
angulo que de desviacién y moc? es la masa en reposo del electrén, igual a 511 KeV.

= Scattering Rayleigh. También se conoce como scattering eléstico. La principal caracte-
ristica del scattering Rayleigh es que los rayos-X no transfieren energia al medio. En este
tipo de scattering el campo eléctrico oscilante asociado a los rayos-X pone a los electrones
de los 4tomos del medio en una vibracién temporal. La oscilacion de los electrones hace
que se emita una radiacién de la misma longitud de onda que el rayo-X incidente, pero
con una direccion diferente. La diferencia angular de las dos direcciones (la direccion del
foton incidente y la del emitido) es muy pequefia, y cuanto mayor sea la energia del rayo-X,
menor es este angulo ya que el retroceso del &tomo no produce ionizacién. Debido a ésto
altimo, el scattering Rayleigh es mas probable para rayos-X de baja energia y materiales
de nimero atoémico grande.(Vicente Torrico, 2012)
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Figura 3: Dependencia en la energia de la probabilidad de que se de el efecto fotoélectrico, el
scattering Compton o el scattering Rayleigh en (izquierda) Carbono, Z=6, y (derecha) plomo,
7=82(Meroli, 2012).

2.3. Atenuacioén de los rayos X

Debido a las interacciones que sufren los rayos-X a lo largo de su recorrido (ver apartado anterior),
la intensidad detectada al final del recorrido seré siempre menor que la inicial. Esto puede ser
bien porque algunos de los rayos han sido completamente absorbidos (efecto fotoeléctrico), o bien
porque han depositado parte de su energia en un material y salido de éste con otra direccién
(scattering Compton), o simplemente porque han cambiado de direccion (dispersion Rayleigh);
el haz de rayos-X sufre atenuaciéon cuando atraviesa un material.

Si consideramos que al atravesar un material los rayos-X tienen una probabilidad de interaccién
dada por pu, la atenuacion se puede determinar mediante una ecuacién diferencial cuya solucién
es la ley de Beer-Lambert (Sisniega Crespo, 2013):

I = Iye & (4)

donde Iy e I son la intensidad inicial y final, respectivamente, y L es la longitud del trayecto
recorrido por el haz de rayos-X.



El coeficiente p se denomina coeficiente de atenuacién lineal y es una propiedad del material.
Representa la probabilidad de interaccién por unidad de longitud y, por tanto, sus unidades deben
ser inversamente proporcionales a las unidades de longitud; en el sistema internacional (SI) son
m~!. Como p representa la probabilidad de interaccién, considera todas las interacciones posibles
y debe estar dada por la suma de las probabilidades individuales de cada interaccién:

f=o0p+oc+0oRr (5)

donde op, 0¢ vy og son las probabilidades de que se dé el efecto fotoeléctrico, dispersion Compton
y Rayleigh, respectivamente.

El coeficiente de atenuacion lineal es diferente para cada material y también para diferentes ener-
gias del haz, pero su dependencia con la densidad es lineal. Como un mismo material puede tener
distintos valores de densidad en distintas situaciones, manteniendo el resto de sus propiedades
constantes, i se suele normalizar por la densidad, p, definiendo el coeficiente de atenuaciéon de
masa j/p. Sus unidades son em?/g. En la figura 4 se muestra la variacién del valor de éste con
la energia.
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Figura 4: Dependencia en la energia del ;s mésico en el musculo. A bajas energias, la contribucion
principal estd dada por la probabilidad de interaccién tipo efecto fotoeléctrico, para valores
"medios"de energia (30 KeV), la contribuciéon del efecto fotoeléctrico y scattering Compton se
igualan, y para energias mayores de 70 KeV solo contribuye el dispersion Rayleigh (wikibooks,
2012).



2.4. Escaneres de CT

Para comprender y poner en contexto el tema que se va a tratar, en enta secciéon se hace un breve
resumen del comienzo y desarrolo de los escaneres de CT, y sus caracteristicas principales.

El descubrimiento de los rayos-X sucedié en 1895, por el fisico W. Roentgen, y marco un antes y
un después en la ciencia (Hsieh, 2009). Debido a que se hizo posible visualizar la estructura interna
de los cuerpos de forma no invasiva, supuso un gran avance en la medicina. Este descubrimiento
posibilité obtener imégenes médicas lanzando un haz de rayos-X contra el objeto de interés y
recogiendo su atenuacién en otro material colocado tras el objeto. Por tanto, se consigue una
representacion en 2D de la atenuacion del haz al traspasar el objeto; se crea una radiografia de
rayos-X. Durante muchos anos las radiografias de rayos-X fueron la tnica técnica utilizada para
el analisis de la estructura interna del cuerpo.

Sin embargo, las imagenes en 2D tienen la limitacion de que se pierde informacion en profundidad,
ya que las diferentes componentes que puede haber dentro del cuerpo se superponen y se reduce
la visibilidad del objeto de interés. Aun asi, la mamografia se ha usado como procedimiento para
la deteccién del cancer de mama durante muchos anos y ha mostrado su valia para la deteccién
de tumores.

Como la adquisicién de imagen se basa en irradiar la mama con rayos-X es necesario estimar un
balance riesgo-beneficio basado en una efectividad en la deteccién precoz del tumor, aplicando
una dosis adecuada y asi evitar crear un cancer donde antes no lo habia. En consecuencia, la
finalidad es que, usando equipos de rayos-X y detectores adecuados, las imagenes sean de alta
calidad y la dosis depositada minima .

Por otra parte, el diagnostico en mamografia requiere la deteccion y caracterizacion de lesiones
con propiedades de atenuacién muy similares a las de los tejidos sanos que componen la mama,
microcalcificaciones (calcificaciones de pequefio tamafio) y de posibles asimetrias o distorsio-
nes en el tejido mamario. Esto significa que se necesita tener una alta resolucién espacial para
poder detectar las microcalcificaciones, y alto contraste para distinguir los distintos tejidos de
caracteristicas similares.

Con el fin de mejorar la calidad de imagen y no perder informaciéon en profundidad, se busco la
forma de obtener imagenes en 3D: creacién de las imagenes tomograficas. En la tomografia se
utilizan varios planos transversales (ver figura 5), o rodajas", de un objeto; seria el equivalente
a seccionar un objeto con el plano que interesa, y hacer una foto. En el caso particular de
la tomografia computerizada (CT), la propiedad fisica que se usa para hacer las "fotos de las
rodajas"son los coeficientes de atenuacién de los materiales que componen el objeto, u.

El primer escéner de CT de rayos-X fue construido entre 1967 y 1971 en el Central Research Laboratories,
Inglaterra y desde entonces, se han ido introduciendo mejoras constantemente. El desarrollo de
los CT de rayos-X se puede resumir en 3 generaciones:

v Sistema de Primera Generacion (Sisniega Crespo, 2013)

Los sistemas de primera generacién utilizan una fuente de rayos-X pencil-beam colocado
en frente de un detector. La linea fuente-detector se mueve paso a paso, guardando la
intensidad de los rayos-X que atraviesan el objeto para cada posiciéon. Una vez que se
completa el recorrido, el sistema rota en torno al objeto un angulo fijo (por ejemplo rotacién



de 1°). Se repite el proceso para este angulo y después vuelve a rotar en torno al objeto
(en este ejemplo 1° otra vez), y asi repetidamente hasta completar la vuelta al rededor del
objeto.

Debido a que el tiempo requerido para completar la recopilaciéon de datos era muy largo,
se buscaron alternativas a este método para agilizar el proceso.

Sistema de Segunda Generacién (Sisniega Crespo, 2013)

En esta generacion, en lugar de usar una fuente de rayos-X pencil-beam, se usa un haz
abierto o fam-beam y, por tanto, en frente de la fuente se coloca un conjunto de detectores
en lugar de un tnico detector para recoger la intensidad del haz. De esta forma, sigue
siendo necesario realizar movimientos lineales como en el caso de los sistemas de primera
generacién, pero al obtener varias medidas simultaneamente, el tiempo de adquisicién para
cada proyeccion se reduce notablemente.

Sistema de Tercera Generacién (Sisniega Crespo, 2013)

En los sistemas de esta generacion, el angulo de apertura del haz es mayor que en los
de la segunda generacién y, consecuentemente, se usa un conjunto de mayor nimero de
detectores formando un arco en frente de la fuente de rayos-X. En este caso, la apertura
del haz es suficiente como para irradiar el objeto en su totalidad en cada proyeccién, de
forma que ya no es necesario realizar ninguna traslacion lineal a lo largo del objeto. Asi,
en esta tercera generacion se consigue reducir el tiempo de adquisicion de 5 minutos por
rodaja necesario en la segunda generacién, a 5 segundos por rodaja.

Sistemas de Cuarta Generacién (Sisniega Crespo, 2013)

Se propuso un diseno de cuarta generacién donde se usa un anillo de detectores colocado
al rededor del paciente, de forma que solo seria necesario el movimiento de la fuente de
rayos-X. Este diseno ofrece una reduccion de los artefactos en la imagen, sobre todo de los
que son causados por la diferencia de ganancia y estabilidad entre los distintos detectores.
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Figura 5: Planos del cuerpo (Chourio, )
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Figura 6: Generaciones CT (Sisniega Crespo, 2013)

A pesar de esto, no ha tenido mucho éxito por el coste que supone introducir tantos
detectores y porque con la mejora de la tecnologia también resulta posible la reduccién
de los artefactos (mediante algoritmos informaéticos). En consecuencia, los sistemas de CT
modernos se basan en los conceptos de diseno de los sistemas de tercera generaciéon. Las
cuatro generaciones se muestras en la figura 6.

= Método Cone Beam CT

Hoy en dia, la mejora de los escdneres CT continua por medio de la introducciéon de los
detectores flat-panel. Este tipo de detectores ofrece la posibilidad de adquirir datos volu-
métricos en una sola rotacién y sin necesidad de translacion lineal del paciente. Para esto,
se abre el haz de rayos-X en la direccién axial, formando un cono en lugar del abanico que
se usaba con el fan-beam, introduciéndose asi el método Cone-Beam CT (CBCT). Una
desventaja de este método es que al tener un angulo de apertura del haz bastante grande
puede hacer que el muestreo sea incompleto, lo que favorece la apariciéon de artefactos en la
imagen y efectos de volumen parcial  (Silkwood, 2013). Ademés, una mayor apertura del
cono dificulta la reduccion de los efectos del scatter (seccion 2.2), y el tiempo de adquisicion
es mayor que el requerido por los escaneres que funcionan con varios array de detectores
(escaneres multi-row). Atn asi, se esté intentando mejorar la tecnologia CBCT y cada vez
se usa mas en ciertas areas de imagen médica como imagen de mama, en radioterapia, en
micro-CT,...

En la figura 7 se muestra el esquema de una configuracion CBCT, que es la que se ha usado
para el desarrollo de este trabajo.

3pérdida de actividad aparente en regiones u objetos pequefios debido a la resolucién limitada del sistema de
imagen (Hathcock and Stickle, 1993).
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Figura 7: Esquema de la configuracion Cone Beam (Yang et al., 2012).

2.5. CT dedicado para mama

La mamografia esta extendida en todo el mundo para la detecciéon del cancer de mama, y gracias
a las campanas de deteccién precoz y la mejora de tratamientos la mortalidad producida por
esta enfermedad ha disminuido notablemente en los ultimos afios (Verdun et al., 2015). A pesar
del ézito de la mamografia, debido a la dosis depositada como consecuencia de la irradiacién
con rayos-X, se estdn buscando en métodos alternativos que ofrezcan una imagen de calidad y
con menos dosis depositada ya que la exposiciéon a radiacién ionizante debido a examinaciones
mamograficas puede aumentar el riesgo de contraer cancer de mama. En estudios realizados con
mujeres de entre 40 y 74 anos, se ha visto que de 100 000 adquisiciones de imagen de mama, se
inducen 125 casos de cancer de mama, resultando en 16 muertes, y se evitan 968 muertes por
deteccion precoz. Ademaés, las mujeres con pechos mas grandes y/o densos (8% de la poblacion)
requieren mas radiacién para una examinaciéon completa, por lo que el riesgo de inducir cAmcer
de mama es mayor en estos casos (Miglioretti et al., 2016).

De momento, los intentos realizados con PET (Positron Emission Tomography), con la reso-
nancia magnética, ultrasonidos, etc. no han alcanzado la calidad de imagen que se obtiene con la
mamografia, aunque ésta también tiene sus limitaciones. Una de las mas importantes es la falta
de suficiente contraste para dereccién de tumores en mamas con alta densidad (O’Connell et al.,
2010).

Aunque el CT de mama proporciona mejor imagen y mas informaciéon que la mamografia con-
vencional 2D, en principio requiere una dosis superior y, si no se hace en escaneres dedicados,
administra dosis a 6érganos en los que no interesa. Por eso, su uso en cribado del cancer de mama
en la poblacién general es anecdético.

Se sabe que el CT supera varias limitaciones de la mamografia, como la problematica del sola-
pamiento de estructuras. Una imagen ideal para mama deberia cumplir estos requisitos:

Capacidad de adquisicién completa en 3D.
= Buena deteccién para tejidos blandos.
= Capacidad para distinguir tejidos de diferentes densidades.

= Rango dindmico apropiado para un alto contraste.
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s Alta resolucién espacial; aproximadamente unos 100 pm.

= Baja deposicion de dosis en el paciente; menor de 5 mGy.

s Comfort del paciente; no tener necesidad de comprimir la mama.
= Opcion de biopsia integrada.

= Bajo coste.

Lo complicado de cumplir es obtener una alta resoluciéon espacial (100 pm) al mismo tiempo que
se minimiza la dosis depositada con una dosis maxima en total de la adquisicién de mama de
alrededor de 5 mGy (Sisniega Crespo, 2013). El primer requisito se debe a que se quieren detectar
las microcalcificaciones con una resolucion igual o superior a la de la mamografia y, el segundo
estd relacionado con la norma europea de que 2 adquisiciones mamograficas deben depositar
una dosis inferior a 5 mGy en el paciente (6 mGy en USA). Los demaés requisitos se cumplen
relativamente facilmente (el coste de un sistema CT es del orden de un aparato de tomosintesis,
que seria otra opcion frente a la mamografia).

En este trabajo me he centrado en el andlisis de los dos requisitos més complejos. Para esto, he
analizado la dosis depositada en distintos casos y la relaciéon senal-ruido, que estd directamente
relacionada con la detectabilidad de lesiones*. En la figura 8 se pueden ver algunas imégenes
mamograficas adquiridas con datos reales para mamas de distintas densidades y en la figura 9 la
deteccion de un tumor.

s

LEVEL1 £ . LEVEL2 LEVEL 3 | LEVEL4

<25% Density ) <50% Density >50% Density >75% Density

Figura 8: Iméagenes de mamografia para mamas de distintas densidades; de izquierda a derecha la
densidad va en aumento: nivel 1) mama muy grasa, <25 %; nivel 2) mama con densidad dispersa,
<50 %; nivel 3) mama con densidad heterogénea, >50 %; y nivel 4) mama muy densa, >75 %.
Las zonas mas claras de la imagen son las mas densas (Post, 2014).

En el caso de una mama mas densa la detecciéon del tumor es una tarea més complicada pues
hay menos diferencia entre la densidad de éste ultimo y el tejido que compone la mama. Cuanto
mayor sea la diferencia de densidad, y por tanto el coeficiente de atenuaciéon p (que es lo que
interesa para las proyecciones) entre la mama y la masa tumoral, mas facil es detectarlo en la
imagen.

Por otro lado, en las figuras a) y b) de la figura 10 se muestran un esquema para la adquisicién
de imagen de la mama con un escaner dedicado y un ejemplo de las imagenes adquiridas. Se debe
evitar la exposicion del tejido de la cavidad toracica, de modo que la adquisiciéon se debe hacer

4También hay mas factores a considerar, como el scatter por ejemplo, pero se encuentran fuera de los objetivos
del trabajo. Atn asi, con solo esta consideracion se puede obtener una idea fiable sobre la relacion dosis-calidad
de imagen.
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Figura 9: Imagen de una mama en la que se ha detectado un cancer. Este aparece en blanco y
con forma irregular (Lobbes et al., 2015).

en el plano coronal. El tubo de rayos-X y el detector giran al rededor de la mama, en el plano
horizontal.

| sIE view

(a)

Figura 10: a) Esquena de un escaner CT para mama y b) ejemplo de imagenes reales adquiridas
con para el caso de un CT dedicado para mama. Las zonas coloreadas que aparecen en b) son
segmentaciones del tumor que ha realizado el radiélogo (O’Connell et al., 2010) y (Vedantham
et al., 2014).

Debido a que con los CT se realizan varias proyecciones y que para cada proyecciéon hay una
cierta deposicion de la dosis, es recomendable minimizar el nimero de proyecciones y/o la dosis
depositada en cada una de ellas y, al mismo tiempo, obtener imégenes de alta calidad (lo que
se traduce en una alta resolucién y contraste que permita detectar los difierentes tejidos de la
mama con detalle).

2.6. Calidad de imagen

Debido a que el proceso de reconstrucciéon de imagen de CT es bastante complejo, es muy im-
portante asegurarse de que las proyecciones son de alta calidad y que posibilitaran una “buena”
imagen reconstruida (Kraemer et al., 2015). En este trabajo describimos la calidad de las proyec-
ciones cuantitativamente usando distintas figuras de mérito (FOM). Sin embargo, por una parte
la evaluaciéon completa de un escaner de CT también se basa en los materiales usados (detector,
tubo de rayos-X,...), y, por otra parte, en el uso clinico seré el raditlogo quien podra decir si la
imagen es de calidad, resultando 1til para realizar el diagnoéstico o no.

Dado que nuestro estudio es completamente cuantitativo, nos hemos basado tinicamente en va-
lores numeéricos (sin ninguna evaluacion subjetiva), y éstos han sido el contraste, ruido y trans-
misién. A continuacion explico brevemente los pardmetros principales que hemos usado para
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determinar la calidad de imagen, como se puede ver en muchos casos estan interrelacionadas, y,
por completitud, también explico otras FOM que podrian usarse(Kraemer et al., 2015):

2.7,

Transmision: Describe la diferencia entre las intensidades maxima y minima detectadas en
el detector. Se considera que las proyecciones deben tener una transmisiéon minima entre
10% y 20 % para tener una buena relacion senal-ruido.

Ruido: Son fluctuaciones aleatorias de la senial e influencian en la detectabilidad del objeto
(si el ruido es muy alto, a una intensidad dada, puede que no se pueda distinguir la sefial
proveniente del fondo y la proveniente del objeto). Por tanto, el ruido influye en el SNR
(Signal-to-Noise-ratio) y en el CNR (Contrast-to-Noise-ratio).

CNR: Determina la detectabilidad de defectos que pueda haber en un volumen. Esta dado

por la siguiente expresion:

S0~ Sp (6)
OB

Un sefial muy ruidosa, y por tanto un CNR bajo, puede suponer una baja detectabilidad.

Se estima que para distinguir la sefial del fondo y la del objeto, el CNR debe tener un valor

minimo de 3; la diferencia entre la senal de fondo y del objeto debe ser minimo de 3.

CNR =

SNR: Indica la detectabilidad de un objeto en una imagen con ruido. En una regiéon de
interés (ROI) dentro del objeto se describe como la fraccion entre el valor medio en Gy p
de la ROI y el ruido en esa region, que estd asociado a la desviacion estandar, o del valor
de los Gy en esa misma region:

SNR =0 (7)
g0

Para caracterizar el ruido se usa la desviaciéon estandar o del nimero de fotones absorbidos,
N, en una region del detector, que sigue la estadistica de Poisson y, por tanto, o = N5,

Nitidez. En ocasiones, los pardmetros globales de la calidad de imagen, como el SNR,
no estan necesariamente correlacionados con las desviaciones o errores resultante en las
medidas. Consecuentemente, en la literatura se propone un andlisis de la calidad de imagen
local, los cuales se usan para determinar el sharpness, o precisiéon, de la imagen. Este
parametro se ve influenciado por la magnificacion del objeto: mucha magnificacion (objeto
cerca de la fuente de rayos-X) aumenta la resolucion del objeto. El contraste local ayuda
en la determinacion de este pardmetro:

C = Imax — Gmin (8)
Imazx + Imin
donde ¢z ¥ Gmin representan el valor maximo y minimo en Gy dentro de la ROI.

La pérdida de contraste se puede compesar con espectros de rayos-X mas penetrantes
que reducen el nivel de ruido. Sin embargo,se debe estimar cual debe ser el valor de ésta
magnitud para que no aumente la dosis depositada en la mama sin obtener ninguna mejora
en la imagen.

Reconstrucciéon de imagen

En esta seccion explicaré de forma simplificada el proceso de reconstruccion de una imagen en
3D, para que el lector tenga una idea general del proceso que se lleva a cabo desde que se mide
la senial en el detector, hasta que se consigue la imagen final.
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El objeto a reconstruir se puede representar como una funcién en 3D. Para el caso de CT, esta
funcién representa la distribucién espacial del coeficiente lineal de atenuacién u. El problema
de la reconstruccién se puede afrontar de la siguiente forma: supongamos que hemos recogido
un conjunto de medidas y que cada medida representa la suma o la integral de los coeficientes
de atenuacion del objeto a lo largo de una linea en particular (que tiene el punto origen en la
fuente de rayos-X y el punto final en el detector). Estas medidas se toman a distintos dngulos y
posiciones alrededor del objeto.

Aunque el método usado es CBCT (seccion 1.4), en una primera aproximacién vamos a suponer
que estas medidas se toman a lo largo de lineas paralelas espaciadas uniformemente entre si (ver
figura 11). En realidad, los rayos del haz forman un cono y en lugar de conseguir una proyecciéon
para una rodaja se consigue para un area del objeto (ver figura 7). Las medidas forman una
proyeccién. Se vuelven a tomar medidas para otro angulo; se consigue otra proyeccion. Repitiendo
el proceso iterativamente hasta completar un giro de al menos 180° en torno al objeto. Durante el
proceso de ‘toma de proyecciones’ el paso angular se mantiene constante y, en el CT de mama, el
objeto que se escanea permanece inmévil. Como ya hemos dicho, para la reconstruccién en CT la
cuestion es como estimar la distribucién de la atenuaciéon del objeto a partir de las proyecciones.

different views are
uniformly spaced in
angular direction

uniformly spaced
parallel samples (solid
lines) form a view

Figura 11: Esquema de las lineas paralelas uniformemente separadas que atraviesan el objeto. Se
calcula la suma de los coeficientes de atenuacion a lo largo de estas lineas (Hsieh, 2009).

Antes de comenzar con la explicacion matematica del procedimiento para la reconstrucciéon de
imagen, realicemos un ‘experimento mental’. Queremos adivinar la estructura interna de un
objeto semi-transparente. El objeto estd compuesto por 5 esferas incrustadas en un cilindro
(figura). Solo podemos ver el objeto desde los lados (no de abajo a arriba como se ve en la figura).
Si solo miramos al objeto desde una posicion (figura a), tres esferas estan alineadas y solo vemos
una, que tendra la opacidad de la suma de las tres. Al no saber la opacidad de cada una de las
esferas, no podemos determinar por el nivel de opacidad el nimero de esferas alineadas, solo que
hay méas de una. Por tanto, basdndonos en una tnica vista podriamos concluir errbneamente que
el cilindro esta compuesto de tres esferas (esto es lo que sucederia en mamografia convencional).
Si rotamos el objeto y lo observamos desde un édngulo diferente (figura b) las esferas que estaban
alineadas se desalinean y son visibles. Analizando el cilindro desde varios d4ngulos, al final llegamos
a la conclusiéon de que el cilindro estd compuesto de 5 esferas de distinta opacidad. Cambiando
la luz por rayos-X, nuestros ojos por un detector y el cerebro por un ordenador, tendremos un
sistema de CT. Las dos componentes clave son la semi-transparencia del objeto y la capacidad
de obtener informacién desde diferentes angulos.

La primera formulacion matematica para la reconstruccién de datos tomograficos data de 1917,
cuando Radon desarrollo la solucién para la reconstrucciéon de una funcién usando las integrales
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de linea (funcién que es evaluada a lo largo de una linea) (Hsieh, 2009). Para la década de los 70
va se les daba uso clinico a los escaneres de CT y desde entonces, se ha investigado mucho acerca
de este método de adquisicién de imagen y se han propuesto muchas técnicas para mejorar la
resolucion espacial, complejidad y coste computacional, resolucién temporal, ruido, flexibilidad,
artefactos, etc.

La propiedad fisica que se explota en en CT de rayos-X es la distribucién espacial del coeficiente
de atenuacion pu. Sin embargo, lo que los detectores miden, en cada uno de los pixeles de los que
estan compuestos, es la intensidad de los fotones tras haber atravesado el cuerpo/objeto del que
se quiere realizar la imagen. Para determinar el valor del coeficiente de atenuacién, se compara
el valor de la intensidad medida en el detector (atenuada) con la intensidad inicial del haz (sin
atenuacion). Cuando el objeto/cuerpo esta compuesto por varios materiales y/o densidades, la
relacion entre la intensidad que se mide en el detector y la inicial est4 dada por:

I = Ipe Jor@a= (9)

donde Iy Ij representan la intensidad medida y la intensidad incial, respectivamente, L es la lon-
gitud del trayecto recorrido, y p(x) es el valor del coeficiente de atenuacion en la posicion x (pues
en una geometria heterogénea, distintas posiciones pueden corresponder a distintos materiales).

Si normalizamos la ecuacién 11 por Iy y tomamos el logaritmo, se consigue la expresion de los
datos de la proyeccién que se usa para la reconstruccién de la imagen:

p = —log (é) - /L,u(x)dx (10)

2.8. Reconstruccién 2D

Si se considera que el cuerpo/objeto es 2D (o consideramos solo 1 rodaja del objeto), y que
los fotones se recogen en un detector 1D, la ecuacion 10 se debe representar en términos de la
distribucién espacial de p en el sistema de coordenadas del objeto, la posicién de la proyeccién
en el detector, y la vista angular. Teniendo en cuenta la geometria de la figura 12, se llega a la
siguiente expresion:

+oo +o0o
p(t,0) = /_ /_ w(z,y)d(xcos(0) + ysin(0) — t)dxdy (11)

Los datos obtenidos para la proyeccion p(t,0) se representan en el sistema de coordenadas formado
por t y 6, creando asi un sinograma. Se le llama sinograma porque el conjunto de proyecciones
de un punto infinitésimo en el sistema de coordenadas original describe una curva sinusoidal en
el sinograma (esto se muestra en la figura 12).

El sinograma consiste en la transformada de Radén del objeto, de modo que invirtiendo esta
transformada se obtiene la distribucion de p en el objeto.

El teorema del corte central de Fourier dice que si tenemos un ntmero infinito de proyecciones
1D de un objeto para un niimero infinito de dngulos, se puede reconstruir el objeto. Este teorema
ofrece un método analitico de reconstruir la distribucion p(z, y) calculando la inversa de la funcién
de Fourier de la proyeccion.
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Figura 12: A la izquierda del esquema de la adquisicién de datos de la proyeccion. Lo que se
recoge es la suma de la atenuacion a lo largo de cada linea, LOR, recorrida por los rayos-X. En
el centro estan representados los datos obtenidos en la figura de la izquierda y a la derecha un
sinograma (Hsieh, 2009).

En el caso 2D, la transformada de Fourier de un objeto se obtiene sumando varias transformadas
de Fourier 1D. Idealmente, si suponemos que la transformada de Fourier de una proyeccién tiene
la forma de una porcién de tarta (ver figura 14 (a)), y podemos simplemente insertar cada porcién
en su sitio para conseguir una trasnformada de Fourier 2D. Pero en el espacio de frecuencias,
la transformada de Fourier tiene forma rectangular (ver figura 14 (b)). Por tanto, sumando las
transformadas de Fourier de todas las proyecciones espaciadas uniformemente en un éngulo de
2w, la region central tendra méas contribucion y las regiones de fuera menos. Para transfromar la
forma rectangular a forma de ’porciéon de tarta’, se multiplica por una funcién que tiene menos
intensidad en el centro y mas en los alrededores. En términos matematicos esto significa que
para tener en cuenta el muestreo radial de las frecuencias del objeto 2D se pesan los valores de la
proyecciéon por una funciéon que depende en la frecuencia, dando mas fuerza a las altas y menos
a las bajas de forma de conseguir un muestreo uniforme.

Spatial Domain Trequency Domain

Figura 13: Representacion de los datos de la proyeccién en el dominio espacial (izquierda) y en
el dominio de frecuencias (derecha) (what-when how and Information, 2014).

El valor que debe tener el peso se puede representar en términos matemaéaticos introduciendo el

algoritmo de retroproyeccion filtrada (FBP), que deriva directamente del teorema de Fourier del
corte central. La expresion para la FBP es esta:

wlx,y) = / g(xcosl + ysinb, 6)do (12)
0
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Figura 14: Ilustracion del concepto FBP. (a) datos ideales de frecuencias de una proyeccion, (b)
datos reales de frecuencias de una proyeccion, y (c) funcién de peso en el dominio de frecuencias
que idealizan’ los datos (Hsieh, 2009).

con g(t,0) = g(wcosd +ysind, ) = [1° P(w,0) | w| e2mwlzcosttusind) gy, v donde P(w,0) es la
transformada de Fourier en 1D de la proyeccién en el angulo 6.

En resumen, el proceso de reconstruccion analitico basado en la transformada de Fourier (FBP)
esta dividido en tres etapas:

= Se hace la transformada de Fourier de la proyeccion.
= Se multiplica por el filtro rampa | w |.

= Se hace la transformada inversa de Fourier de la proyeccion filtrada usando la retroproyec-
cion en la imagen.

Este proceso se debe repetir todas las proyecciones.

El filtro rampa suprime las componentes de baja frecuencia pero ensalza las componentes de
alta frecuencia de la senal. Como las frecuencias mas altas muchas veces no proveen informacién
util para la reconstrucciéon de la imagen y la zona de altas frecuencias tiene un comportamiento
no deseado en la transformada inversa de Fourier, el filtro rampa se suele complementar con
una funcién ventana que impone un limite para las altas frecuencias. Con la inclusion de estos
elementos se reduce el ruido y el emborronamiento creado por el proceso de retroproyeccién, pero
también la resolucién, de modo que se debe elegir bien el filtro que interesa para cada caso.

Como se ha mencionado previamente, en el proceso de reconstruccién se ‘'mapean’ los valores de
un proyeccion filtrada a lo largo de una linea de la imagen reconstruida. La proyeccion en realidad
no es una funcién continua, sino discreta, y la imagen tampoco. En consecuencia, se necesita la
interpolacion para determinar los valores de las matrices por las que estén representadas (para
analizar cuantitativamente el impacto de distintos métodos de interpolacién se analiza el MTF
(Modulation Transfer Function). (Hsieh, 2009)

2.9. Reconstrucciéon 3D

En la seccién 2.8 analizamos el caso de una dimension, donde las proyecciones representan las
integrales de linea (Hsieh, 2009) de cada rodaja del objeto. Con la introduccion del método
CBCT, también se debe tener e cuenta la dimensicon z. Para la reconstruccion de imagen en 3D,
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en este trabajo se han usado el método analitico FDK (Filtered Back Projection) y el método
iterativo MLEM (M axzimum Likelihood Estimation Method).(Hsieh, 2009)

El primero se basa en el esquema de la retroproyeccion filtrada y esta compuesto de una secuencia
de varios pasos. Para cada proyeccion en el aire debe ser normalizado (normalizacion Iy) antes
de la transformacin logartmica. Después, cada rodaja de la proyeccién pre-procesada se filtra
con un filtro-rampa y depués se retroproyecta en la rejilla de voxeles de los datos reconstruidos.
Estos tres pasos se tienen que hacer secuencialmente ya que el output de cada uno de ellos es el
input del siguiente. Las desventajas de usar este algoritmo de reconstruccién son que el tiempo
de reconstruccién aumenta de forma notable cuando se intenta mejorar la calidad de la imagen
y la resolucién o cuando la geometria definida estd compuesta por muchos voxeles. El método
FDK se divide en tres fases: generar los datos de la proyeccién, pesar las proyecciones con el
filtro rampa, y retroproyectar las proyecciones filtradas en el volumen de interés.

El segundo, necesita més tiempo computacional que el método FDK, pero la calidad de imagen es
mejor ya que se reducen o incluso eliminan muchos artefactos (como el scatter, beam hardening,
...). E los métodos de reconstruccion iterativa se tiene que generar una imagen inicial antes de la
primera iteracién (con el método FBP o se puede partir de una simple imagen vacia). En cada
paso de la reconstruccion se simula una proyeccion partiendo de la proyecciéon del paso anterior, y
se compara la proyecciéon creada con la adquirida experimentalmente. En la comparacion se crea
una imagen error, con la que se corrige la imagen reconstruida, y se pasa a la siguiente iteracién.
El ciclo finaliza cuando la diferencia entre la imagen simulada y la experimental es menor que
un cierto valor € (se llega a la convergencia). Este proceso esta representado en la figura 15.

| J’ Datosparala

| Imagen reconstruida |% Correccion | €—— correcciéndela
rodaja

l T

Sistema CT Creardatos de error

l paralasrodajas

Proyecciones
simuladas > | comparacién 5 Errorde.las
proyecciones

T

Adquisiciondelas
proyecciones

Figura 15: Esquema del proceso de reconstruccién iterativa.
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2.10. Problemas en imagen CBCT

En este dltimo apartado de la introduccién se citan algunos fenomenos que afectan al hecho de
que la imagen reconstruida no represente exactamente la realidad, presentando artefactos, bajo
contraste, excesivo ruido, etc. Estos pueden ser causados por varias razones y estar relacionados
con el diseno del sistema, con la fisica, con la fuente de rayos-X o movimiento del paciente, entre
otros. A continuacion explico algunos de los mas comunes:

» Endurecimiento del haz (Ibanez Garcia, 2012). El espectro creado por el tubo de rayos-X
no es monocroméatico y contiene fotones de rayos-X de varias energias. Ademas, el coe-
ficiente de atenuacién, u, no atenuard de la misma forma todos los fotones, pues éste
depende de la energia del fotén incidente (se analiza un ejemplo de ésto en el apartado
Anlisisdeproyecciones). Sin embargo, los algoritmos de reconstrucciéon explicados asumen
indirectamente que el haz es monocromético y reconstruyen el coeficiente de atenuacién
considerandolo un problema lineal.

Si se tiene en cuenta que el haz no es monocromatico, se obtiene la siguiente expresion para
la proyeccién de la ecuacion 10:

pp = —log (é) = —log (/OV q(E)e J "E(“’)d“’dE> (13)

donde ¢(F) es el espectro de rayos-X. Como se ve en la ecuaciéon 13, la relacion entre la
atenuacién y la longitud del material atravesado no es lineal, y tratarlo como tal puede
derivar a una inconsistencia en los datos de reconstruccion.

Por otro lado, p es mayor para los fotones de baja energia. En consecuencia, se crea un
desplazamiento en el espectro hacia la regién de més energia, y el valor medio de energia se
ve mas afectado por los fotones mas energéticos. Este desplazamiento hace que el valor del
coeficiente de atenuacion efectivo sea menor que el esperado para materiales muy gruesos.
Este efecto es mas pronunciado en materiales con altos valores de p, como el hueso por
ejemplo.

Este fenémeno crea artefactos en la imagen, debido a que el u calculado y el experimental
no son consistentes. Pero esto se puede corregir mediante varias técnicas, como la técnica
de correccién en agua, donde se mide la atenuacion en distintas profundidades de agua
y se estima la desviacion de la curva de atenuacién como funcién de la profundidad y el
comportamiento ideal (Boas and Fleischmann, 2012).

= Dispersion. Cuando un fotén sufre una interaccién en el material y es simplemente re-
orientado en otra direccién sin perder parte de su energia, se percive como una atenuacién
de la intensidad en la direccion incial (pues la intensidad correspondiente a este fotén no
se medird o, lo que es peor, se medira en otra posicion, de forma errénea). De esta forma,
la intensidad medida en cada posicién serd una mezcla de los fotones primarios y los que
han sufrido dispersion. (Chen et al., 2009)

El problema de la dispersién se amplifica para el caso en el que el d&ngulo de apertura del
haz y el detector son grandes, caso en el que hay mayor probabilidad de que los fotones
re-direccionados"depositen su energia en otro punto del detector. Ademas, dado que el haz
es policromético, es practicamente imposible distinguir los fotones primarios de los que han
sufrido dispersion. Aun asi, este fenémeno se puede reducir mediante diferentes técnicas
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como el uso de regillas anti-dispersin simulaciones Monte Carlo, aproximaciones analiticas,
métodos hibridos, etc.

Datos incompletos para la proyeccion. Este problema surge cuando una parte del objeto
se queda fuera del field of view (FOV), pues el problema de reconstruccion ya no tiene
una tnica solucién y al reconstruir se generan zonas con mas claridad en los bordes del
FOV, ademas de drifts en la atenuacion de bajas frecuencias. (Sisniega Crespo, 2013)

Ruido e imper fecciones del detector. En general, los detectores integran la energia de-
positada en el pixel sin tener en cuenta ninguna propiedad del foton incidente. En esta
situacion el ruido y la senal siguen la distribuciéon de Poisson, donde la variacién de la senal
es proporcional a la media mas una cantidad fija proveniente del ruido de la componente
electronica. En este caso, una mayor sefial supone un mayor ratio senal-ruido. Ademas, co-
mo el rango dindmico del detector es finito, en algunas ocasiones no es posible obtener un
nivel de senial suficiente en las zonas de més atenuacion sin saturar en las zonas de menor
atenuaciéon. En objetos muy asimétricos, puede darse el caso en el que la atenuacion es muy
diferente para dos direcciones y, por tanto, también los niveles de ruido (Sisniega Crespo,
2013).

También es posible que el detector tenga algtin pixel (o0 una linea o columna de pixeles) u
otro elemento que no funciona o que dan una respuesta errénea, generando asi artefactos
en la imagen. Tipicamente este problema deriva en la aparicién de anillos, oscuros o claros,
en la imagen reconstruida.

Ademaés, puede que la ganancia de los pixeles varie de uno a otro. Esto se puede corregir
normalizando los datos adquiridos por los datos del flat-field (generado sin meter ningin
objeto entre la fuente y detector).

Otros. Aparte de lo mencionado hay mas factores que pueden causar la aparicién de ar-
tefactos en la imagen, como el movimiento del paciente, inestabilidad en el output de la
fuente de rayos-X, etc.

21



3. Analisis con el c6digo Monte Carlo penEasy

En este apartado se hace una introduccion del codigo Monte Carlo penEasy usado para realizar
las simulaciones de este trabajo, se describen los casos estudiados y se muestran y comentan los
resultados obtenidos con este simulador.

3.1. El cédigo Monte Carlo

Los métodos Monte Carlo (MC) permiten simular sistemas fisicos complejos mediante métodos
estadisticos basdados en nimeros aleatorios. Para la simulacién de variables aleatorias e inde-
pendientes se necesita un generador de niimeros aleatorios e independientes. Todos los nimeros
aleatorios usados en los métodos MC son generados mediante algoritmos matematicos que crean
secuencias numéricas muy largas y que, cuando se llega al final de la secuencia, vuelven a comen-
zar. Asi pues, las secuencias inevitablemente se repiten y no son relamente aleatorias sino pseudo-
o quast-aleatorias. Hay varios algoritmos que producen secuencias de niimeros aleatorios, y se
busca que cumplan ciertos criterios para que sean apropiados en el uso de los métodos MC como,
por ejemplo, tener un periodo grande de repeticion, que el generador sea lo mas rapido posible,
etc. Para iniciar la secuencia numérica es necesario dar un ntmero inical o semilla del que partir
e iniciar el calculo. Debido a que dos semillas idénticas generarén la misma secuencia numérica,
ésta se debe modificar para cada simulacion, con el fin de obtener resultados distintos.

En este trabajo lo que interesa es la simulacién del transporte de los fotones en el sistema de
rayos-X, de forma de poder estimar la dosis depositada y las proyecciones obtenidas en el detector.
Como la interaccion radiacién materia es muy complicada de medir de forma analitica, se han
disefiado paquetes de simulacion MC que predicen el comportamiento de los fotones en distintos
materiales. Algunos de los codigos méas conocidos son Geant y Penelope.

Las simulaciones MC para el transporte de la radiaciéon consideran que cada foton (o particula)
sufre una secuencia de eventos aleatorios dentro de un volumen.En cada interaccion se crea un
cambio respecto con la situacion inicial del fotén (cambio de direccion o energia). Tras sufrir
una interacciéon el fotén puede haber depositado toda su energia (efecto fotoeléctrico), haber
depositado parte de su energia y cambiado de direccion (dispersion Compton) o no haber de-
positado nada de energia habiendo cambiado de direccién solamente (dispersién Rayleigh). Esto
esta explicado en la introduccion, seccion 2.2. En el caso en el que el foton no deposita toda su
energia, continua con su trayecto hasta llegar a otro punto de interaccion. El célculo de cudl sera
el siguiente paso del fotén se hace en cada punto de interaccién, de modo que el proceso continua
hasta que el foton es absorbido o sale del volumen que se esta analizando.

A pesar de que el método MC simula bastante bien los sistemas fisicos complejos, es un método
estocéstico y, por tanto, tiene cierto nivel de incertidumbre estadistica. Este se puede reducir
aumentando el nimero de eventos simulados, pagando un mayor coste computacional. La mayor
desventaja de los métodos MC es este inevitable aumento del coste computacional para ganar
precisién en la simulaciéon. Una forma de reducirlo es usar informacion a priori que evite la
necesidad de ciertos calculos.

PenEasy (Sempau et al., 2011) es un codigo MC simplificado de Penelope (Salvat et al., 2006)
que simula el transporte de la radiacion en la materia y se pueden analizar los casos en los que
el haz estd compuesto de fotones, electrones o positrones. Con la idea de ganar velocidad en
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los célculos, solo tiene implementados algunos paquetes de Penelope. Por tanto se realiza una
simulaciéon més simple reduciendo el coste computacional.

Los codigos MC como penEasy requieren de un espacio de fases (PHSP) (Herranz et al., 2014)
para muestrear todo el espacio de trayectorias y energias de los fotones que pueda haber inicial-
mente. Estos pueden ser simulados desde el propio cédigo, o obtenidos de calculos previos. El
uso de PHSP permite realizar simulaciones complejas de las caracteristicas de los sistemas de
radioterapia, o en nuestro caso de los tubos de rayos X. Recientemente se ha demostrado que con
un conjunto suficiente de medidas experimentales de dosis, se puede obtener el espacio de fases
de manera bastante precisa, lo que permite simular equipos clinicos de manera realista (Herranz
et al., 2014). El PHSP contiene la informacion de energia, tipo de particula y distribucién espa-
cial y angular de cada una de las particulas simuladas. En nuestro caso, como tipo de particula
hemos usado sélo fotones (es decir, no incluimos ni electrones ni positrones), y las energias son
del orden de decenas de keV.

El uso del mismo espacio de fases a la hora de comparar dos simuladores MC elimina mucha
de las incertidumbres y diferencias debidas a la modelizacion de la fuente emisora, permitiendo
concentrarse en el estudio de las interacciones en el maniqui o paciente. Esto lo aplicaremos en
la seccion 4.

3.2. Casos estudiados

Gracias a la colaboraciéon con la empresa SEDECAL, hemos estimado el factor de escala entre la
intensidad de su tubo de rayos-X OpmPXS10 a un voltaje de 130 KV con el namero de historias
simuladas de penEasy. Conociendo esta relacion, hemos simulado distintos casos con cilindros y
esferas de agua (puesto que es u material con densidad parecida a la de la mama) posicionados
a distintas distancias de la fuente y con filtros de alumninio de distinto espesor con la finalidad
de estudiar su efecto en el valor de la dosis.

3.2.1. Comparativa con el tubo de rayos-X OpmPXS10

En las simulaciones realizadas en esta seccién se ha considerado que se usa el tubo de rayos-X
OpmPXS10. Asi pues, para realizar un andlisis cuantitativo y realista, es necesario estimar el
factor entre dosis simulada y dosis real. La relacion dosis simulada-dosis real se ha calculado
simulando las condiciones experimentales usadas para la calibracién del tubo y que estan dadas
por el fabricante (KEVEX X-RAY Operation Manual, PXS10, 65W, J.Wimsatt, 2002). Este
indica que la exposicién de rayos-X producida por el tubo es de 22R/min® con un error del
+10 % para estas condiciones: 130 KV de voltaje del tubo, 8 W, una distancia de 305 mm desde
la fuente hasta la caAmara de ionizacion Keithley 96035B(Fluke Biomedical, "10100AT TRIAT
TnT Field Service Kit Operators Manual,"Fluke Corporation, Cleveland, Ohio (2006).), y un
angulo de semi-apertura de la fuente de aproximadamente 26,5°.

Para poder comparar la dosis simulada es necesario reproducir las condiciones de medicién dadas
por el fabricante. Primero, hemos simulado el espectro del tubo considerando un blanco de
tungsteno sin filtracion (tal y como lo especifica el fabricante). Para la simulaciéon del espectro

5R es la abreviacién natural para Roentgen.

23



hemos usado el programa spektr (Siewerdsen et al., 2004) desarrollado en el grupo. La energia
del espectro simulado es de 130 KeV (mostrado en la figura 16). Por otra parte, la simulacién se
ha realizado en aire, y la dimension del spot es de 10 um, tal y como lo indica el fabricante (<
10 yum a 8 W y 50-130 KV).
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Figura 16: Representacion grafica de los espectros de rayos-X desde 50 a 130 KeV, para un blanco
de tungsteno y sin filtraciéon. Unidades arbitrarias en y, eV en x.
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Figura 17: (Izquierda): Esquema de la geometria definida para la simulacién del setup. (Derecha)
Distribucion espacial de la dosis.

Para determinar el factor que relaciona el valor de la dosis depositada de las simulaciones con
el del setup experimental hemos considerado la geometria mostrada en la figura 17. La camara
de ionizacion Keithley 96035B se ha representado con un cilindro de 15 cc [3], colocado a una
distancia de 305 mm del tubo OpmPXS10.

Teniendo en cuenta la geometria de la figura 17 hemos calculado la distribuciéon espacial de la
dosis con penEasy (con véxeles de 2 mm). Esta se muestra en la figura 17, donde las dreas més
oscuras representan una mayor deposiciéon de dosis y en las areas mas claras la deposicién de la
dosis es menor. La cadmara de ionizacion estd indicada con el rectangulo en azul claro, en la parte
inferior de la imagen.

Como se ha dicho previamente, el fabricante indica que bajo estas condiciones (figura 17), la
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camara de ionizacion mide 22 R/min, o el equivalente de 2.9 mGy/s. Estas condiciones son las
que se han usado para ’calibrar’ el c6digo Monte Carlo.

Conversion de eV /g/historia (unidad de dosis depositada de PenEasy) a mGy:
1Gy = 1J/kg = 6,24 - 10"V /kg (14)
1eV/g =1,6022- 107Gy (15)

Sabiendo esto, se puede determinar cuél es el nimero de historias necesarias para simular las
condiciones experimentales.

De la simulacion se ha obtenido un valor de 3,72 eV /g/historia en la superficie de la cadmara de
ionizacion, lo que equivale a 5,96 x 102 mGy. Para saber cudntos fotones (ntimero de historias)
emite el tubo de rayos-X a 8 W y 130 KV:

2,9 mGy
5,96 - 10~ 13 mGy

Nhistorias = = 4,866 - 10" (16)
Asi pues, en nuestras simulaciones se deben lanzar aproximadamente 5 billones de historias para
obtener la dosis que corresponde a las condiciones experimentales de 8 W y 130 KV. Esto quiere
decir que para simular un segundo de tubo OpmPXS10 encendido a 130 KV, con una intensidad
de 0,06 mA que depositan una dosis de 3 mGy se deben simular aproximadamente 5 billones de
historias:

0,06mA - s = 4,866 - 10" historias/s ~ 5 - 10" historias/s (17)

3.2.2. Simulaciones de maniquies simples

Debido a que la mama est4 compuesta principalmente de tejido adiposo, de densidad similar a la
del agua (0,95 g/cm? y 1 g/em3, respectivamente), se puede realizar una primera estimacion de la
dosis considerando un objeto de agua. Para aprovechar la geometria definida para la ’calibracién’
de la dosis (usada para el apartado anterior), el primer objeto que se ha analizado ha sido una
camara de ionizacion de iguales dimensiones que la cidmara de aire Keithley 96035B pero de
agua.

Colocando la superficie de la cdmara a una distancia de 30,6 cm de la fuente (ver figura 18) se ha
obtenido una dosis media de 4,43 €V /g/historia y una dosis méxima (que corresponde a la dosis
depositada en la superficie de la cadmara) de 5,06 eV /g/historia. Usando el factor de conversion
calculado previamente, para un segundo del tubo de rayos-X OpmPXS10 a 130 KV y 0,06 mA,
esto equivaldria a un valor de dosis media depositada de 3,549 + 0,004 mGy y dosis méxima de
4,056 + 0,004 mGy.

Después se han considerado esferas de agua de radio de 20 cm y a distancias de 15, 20, 25 y 30
cm entre el centro del objeto y la fuente (DSO, Distance Source to Object). En la tabla 1se
muestran los resultados:

También se ha representado la mama mediante un cilindro de agua de radio de 7 cm y altura
de 5 cm y se ha hecho el mismo anélisis que el anterior a tres DSO: 17 cm, 22 cm y 27 cm.
Después hemos fijado una DSO y hemos analizado la variaciéon de la dosis depositada (media y
maxima) colocando dos filtros de Al: de 1 mm y de 2 mm. El esquema de la geometria usada
para la simulacién se muestra en la figura 19.
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Figura 18: Esquema del espectro del tubo de rayos-X a 130KV y la cAmara de ionizacién llena
de agua a 30.5cm. Los rectangulos de la parte inferior son las ROI cilindricas que se han usado

4cm

para la estimacion de la dosis.

40cm

DSO (cm) | Al (mm) | Dosis media (mGy) | Dosis méaxima (mGy)
15 - 7,649 £+ 0,016 148,5 £ 0.28
20 - 4,782 £ 0,016 36,6 = 0.48
20 0,25 4,630 £ 0,008 35,2 + 0.64
20 0,50 4,462 + 0,008 33,2 £0.72
20 1,00 3,677 £ 0,008 25,9 £ 0.32
20 2,00 3,292 + 0,008 22,8 £ 0.16

Cuadro 1: Valor de la dosis depositada en la esfera de agua a distintas distancias de la fuente y

el efecto de introducir laminas de Al de distintos espesores.

DSO (cm) | Al (mm) | Dosis media (mGy) | Dosis maxima (mGy) | Dosis minima (Gy)
17 - 3,725 + 0,008 27,106 £ 0,040 0,980+ 0,008
22 - 3,019 + 0,008 13,433 £ 0,024 0,646+ 0,006
27 - 1,882 +£ 0,008 7,994 + 0,016 0,444+ 0,004
22 1 2,66 + 0,008 10,870 £ 0,024 0,632+ 0,006
22 2 2.45 + 0,016 9,604 + 0,024 0,588+ 0,006

Cuadro 2: Valor de la dosis depositada en el cilindro de agua a distintas distancias de la fuente

y el efecto de introducir laminas de Al de distintos espesores.

Aunque en la tabla 2 no se ve muy bien, en la tabla 1 se puede apreciar que la introduccién
de la lamina de Al influye bastante en el valor de la dosis maxima depositada (correspondiente
a la dosis depositada en la superficie del objeto mas cercano a la fuente). Por otra parte, en la
tabla 1 también se ve que el distanciar el objeto de la fuente de 15 cm a 20 cm cambia bastante




Al filter fuente
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Figura 19: Esquema de la geometria considerada en uno de los casos para el calculo de la dosis
depositada. La fuente de rayos-X esta representada con un circulo rojo en la parte superior de
la figura.

el valor de la dosis maxima. Por tanto, parece que el haz se abre notablemente en esos 5 cm
de diferencia, habiendo menos rayos energéticos que van directos al objeto y, ademaés, muchos
fotones de baja energia 'mueren’ en este volumen de aire y, por tanto, no llegan a la superficie
del objeto (funcionando como un filtro de bajas energias).

4. Analisis con el cédigo Hybrid Ultra—MC

En esta seccién hemos simulado algunos casos con el Hybrid Ultra—MC, cédigo desarrollado en
el grupo de fisica nuclear de la UCM (Vidal et al., ), (Vidal et al., 2014). Como se ha indicado
en la seccion 3, un codigo MC que tenga en cuenta todos los procesos fisicos del sistema puede
suponer un célculo més lento que el de un cédigo que solamente considere los procesos realmente
relevantes. Aunque el codigo penEasy sea una version simplificada de PENELOPE, no esta lo
suficientemente optimizado para que se puedan simular los casos requeridos para este trabajo
considerando un numero de historias lo suficiente elevado como para alcanzar la estadistica
necesaria (Recordamos que por ejemplo en la seccién 3.2.1 obtuvimos que para reproducir la
dosis experimental medida hacia falta simular 5 billones de historias).

La razon por la que el Hybrid Ultra—MC' es mas rapido es que se han usado métodos de reduc-
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cion de varianza, optimizando asi el tiempo de computacién necesario. Estos métodos permiten
reducir el ntmero de historias simuladas eliminando las que no influyen en el estimador que
interesa medir. En nuestro casolo que interesa es estudiar las interacciones de cada fotén (cada
historia simulada) en un medio material determinado. Generalmente, los fotones se emiten con
cierta probabilidad en una direccion aleatoria, y no todos inciden sobre el medio. Una forma
de optimizacion seria considerar una distribucion que favorezca la produccién de aquellos con
mayor probabilidad de llegar al medio deseado. En el caso del Hybrid Ultra—MC, se consideran
solamente las direcciones mas probables por las que pasaréan los fotones (los trayectos méas pro-
bables), de modo que se "fuerza.® que las interacciones sucedan tnicamente en esas direcciones,
reduciendo el calculo desde todas las direcciones posibles a solo las mas probables.

Asi pues, se combina un cédigo determinista para el transporte de fotones tomando en cuenta
la interaccion fotoeléctrica, y un estimador MC para los Compton producidos en la primera
interaccion. Una de sus limitaciones es que estd implementado para simular la fisica de haces de
rayos-X de hasta 50 KeV, y solo considera el efecto Compton y el fotoeléctrico. Esto se debe a
que se desarroll6 con la finalidad de estimar la dosis depositada por medio de un acelerador mévil
de rayos-X de baja energia para terapia intraoperatoria. Sin embargo, las energias tipicas de CT
para mama no superan este valor (O’Connell et al., 2010), (Afkhami-Ardakani et al., 2015), por
lo que no ha supuesto una limitaciéon para este trabajo.

Cuando se desarrolld, la verificacién de un valor correcto de dosis se hizo comparando los resul-
tados del hibrido con los de penEasy, en agua y en medios heterogéneos (hueso, pulmoén, aire).
En este trabajo también se ha hecho la comparativa de dosis entre los dos cédigos, ya que los
materiales que se han considerado no son los mismos que cuando se hizo la verifiaciéon; en este
caso tenemos una combinacién de aire, agua y aluminio.

Los casos considerados han sido para un espectro polienergético de rayos-X de 50 KeV, y haces
monoenergéticos de 20 y 40 KeV. El objeto que se ha definido para ver la deposicién de dosis es
una esfera de agua de radio de 5 cm (R = 5 ¢cm) con una esfera menor de aire en el interior (r =
1 cm). A 3,5 cm de la esfera esta colocada como detector una lamina de aluminio de 3 mm de
espesor y de dimensiones 100 mm x 100 mm (en la figura 20 se muestra el esquema simulado).

Para realizar la simulacion con el Hybrid Ultra—MC hemos metido como input el PHPS (ex-
plicado en la secciéon 3) creado con el codigo penEasy, lanzando 500 millones de historias y
definiendo una lamina muy fina de Hy a 1 cm de la fuente donde se recogen los pardametros de
interés (energia y distribucion espacial y angular) de las particulas emitidas por la fuente de
rayos-X.

Para hacer la comparativa entre los dos codigos hemos analizado la PDD (Depth Dose Profile).
Ambos cédigos dan la dosis en coordenadas cartesianas, de modo que hemos realizado un pro-
grama que pasara la deposicion de dosis a coordenadas cilindricas, usando la simetria cilindrica
de nuestra simulacién, y posibilitar el analsis de la variacién de dosis en profundidad. El namero
de historias simuladas con penEasy para las comparaciones ha sido 500 millones, mientras que
con el Hybrid Ultra—MC se han estudiado dos casos en los que se han simulado un millén y 10
millones de historias.

En las figuras 21, 22 y 23 la linea verde corresponde a la deposicién de dosis estimada con el
Hybrid Ultra—MC' para el caso de un millén de historias simuladas, y la linea roja para 10
millones de historias simuladas. Como se puede ver en la grafica, ambas curbas coinciden, por lo
que se deduce que una simulacién de un millén de historias de aproximadamente 10 minutos es
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suficiente para calcular la dosis en profundidad (lo que supone una implementacioén 5 veces mas
rapida que si se consideran 10 millones de historias). La curva azul representa la deposiciéon de
dosis para la simulacién de 500 millones de historias con penEasy.

Lo que hemos visto es que la dosis que dan el Hybrid Ultra—MC'y penEasy son muy similares
para los casos en los que se han considerado un espectro polienergético de 50 KeV y mono-
energético de 20 KeV (figuras 21 y 23). De hecho, para éste ultimo las curvas practicamente se
superponen hasta que los fotones salen de la esfera (x=15cm) y se empiezan a acercar a la lamina
de Al (x=18,5¢m).

Air
10cm

8.5cm

Al (mm)

Figura 20: Esquema de la geometria considerada para la comparativa de deposicién de dosis
estimada con el codigo penEasy y con el Hybrid Ultra—MC. Este esquema se ha mantenido
para todos los célculos de dosis a distintas energias
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Figura 21: Deposicion de la dosis en profundidad paraun haz polienergético de 50 KeV, en r=0.
Las lineas verde y roja corresponden a casos simulados con el Hybrid Ultra—MC' considerando
un millén y 10 millones de historias, respectivamente. La curva azul corresponde al caso de 500
millones de historias simulado con penEasy. A la derecha el mismo grafico en escala logaritmica.
En el eje y dosis en unidades arbitrarias y en el eje x la distancia recorrida en z en cm.
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Figura 22: Deposicién de la dosis en profundidad para un haz monoenergético de 40 KeV, en r=0.
Las lineas verde y roja corresponden a casos simulados con el Hybrid Ultra—MC' considerando
un millén y 10 millones de historias, respectivamente. La curva azul corresponde al caso de 500
millones de historias simulado con penEasy. A la derecha el mismo grafico en escala logaritmica.
En el eje y dosis en unidades arbitrarias y en el eje x la distancia recorrida en z en cm.
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Figura 23: Deposicion de la dosis en profundidad para un haz monoenergético de 20 KeV, en r=0.
Las lineas verde y roja corresponden a casos simulados con el Hybrid Ultra—MC' considerando

un millén y 10 millones de historias, respectivamente. La curva azul

corresponde al caso de 500

millones de historias simulado con penEasy. A la derecha el mismo grafico en escala logaritmica.
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Con 1 CPU y sin normalizar, la diferencia de tiempo de computacién es notable entre ambos
c6digos, obteniendo un tiempo de cédlculo de aproximadamente un dia con penEasy para 500
millones de historias simuladas, 45 min con el Hybrid Ultra—MC para 10 millones de historias
simuladas y 10 min para 1 millén de historias simuladas. Introduciendo el calculo de la norma-
lizacion la velocidad mejora en un factor 10 aproximadamente (o la estadistica, segin se mire).
Pero no hemos tenido tiempo de incluir estos resultados. Suponiendo un ruido equivalente, el
normalizado tardaria unos 10 minutos, y paralelizando en 16 hilos, por ejemplo, seria menos de
un min por proyecciéon (pues de cada simulacion se obtiene una proyeccién en el detector posicio-
nado detras del objeto), consiguiendo un resultado muy realista comparando con penEasy. Aun
asi, puede que resulte demasiado lento para una estimacién de dosis en tiempo real, pero para la
estimaciéon de dosis no es necesario tener proyecciones con demasiada buena estadistica, de modo
que se podria reducir en un factor 10 la estadistica y el tiempo. De esta forma se podria conseguir
un tiempo de calculo de 10 segundos por proyeccion (dejando de lado la carga del PHPS, etc.
esto deberia estar previamente .*mortizado"). Para la estimacion de dosis seguramente no sean
necesarias 72 proyecciones (que son las que hemos usado en las reconstrucciones de la seccién 5),
bastaria con hacer suficientes proyecciones en las zonas mas criticas y determinar la dosis.

Adquirir proyecciones con un simulador realista en un minuto por proyeccion es un tiempo acep-
table. Sin embargo, si se llega a usar el Hybrid Ultra—MC en GPU y con normalizacién se
podrian adquirir proyecciones en un tiempo de 3 segundos por proyeccién, para una simula-
ciéon realista. Por tanto, continuar investigando en esta linea podria derivar al desarrollo de un
producto de estimacién de dosis en tiempo real.
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5. Analisis de las proyecciones

En esta seccidn se hace el analisis de la calidad de imagen estudiando los pardmetros cuantitativos
de calidad (ruido, contraste y transmision) en las proyecciones.

El primer parametro que se ha estudiado ha sido el ruido, esto es, la diferencia entre la senal
de la intensidad del fondo con respecto de la del objeto. Para esto se ha usado el algoritmo
proyeccion-retroproyeccién de MATLAB.

Como los algoritmos usados en la reconstruccién hacen aproximaciones (como por ejemplo que
los rayos del haz son paralelos en lugar de abrirse formando un “abanico”), la imagen final tendra
un ruido intrinseco, RrnTRr, en todas las reconstrucciones. Por tanto, cuando reconstruyamos
casos reales, el ruido real sera el calculado en la imagen, R;p;g, menos el intrinseco. Por tanto,
el primer paso es estimar el valor de R;ny7r- Para esto se ha definido un objeto, phantom, ideal
(sin ruido) creada por nosotros y proyectando y retroproyectando se ha hecho la reconstruccion.
La imagen reconstruida deberia ser igual (sin ruido) que la definida inicialmente, sin embargo
aparece algo de ruido. La estimacién de este ruido nos dara el niimero que se debe restar al ruido
de las imagenes reconstruidas en los casos reales que hemos simulado.

Por otra parte, estos algoritmos consideran una fuente puntual y monocromatica, pero en realidad
la fuente tendra un volumen determinado y un espectro continuo. No tener en cuenta este tipo
de aspectos induce a que el resultado no plasme completamente lo que se daria en la realidad. En
consecuencia, en las siguientes secciones se presentan los calculos realizados con simuladores MC,
para evitar la mayor cantidad de aproximaciones que puedan derivar en un resultado erroneo o
demasiado simplificado.

Se ha estudiado el efecto de considerar distintos ntimeros de proyecciones y también las diferencias
en la imagen reconstruida con el método analitico FDK y el método iterativo MLEM para
phantom ideales, simulaciones con penEasy y phantom realistas adquiridos de la pagina web de
la universidad de Wisconsin.

Antes de nada, es importante saber cémo se calculan las proyecciones con el algoritmo de
MATLAB. Hemos descargado una carpeta con varios algoritmos para proyeccion, retroproyec-
cién y métodos de reconstruccion iterativos y el analitico FDK. El algoritmo para calcular las
proyecciones es “MeasurementGen.m”, que usa el fichero “ParamSetting.m” para leer los paré-
metros necesarios (dimensiones, distancias, distancia angular entre las proyecciones y nimero de
proyecciones,. .. ) y la funcién de “CTprojection.m”. Como input se le da la imagen del objeto,
y se elige el valor de la intensidad inicial del haz, el cual determinara el nivel de ruido en las
proyecciones (mayor intensidad supone menor ruido). También da la opcion de elegir el caso ideal
en el que se considera un ruido nulo; ésta ultima opcién es la que hemos usado para el célculo
del ruido intrinseco que apareceré en todos las proyecciones. El output es un fichero de imégenes
2D (las proyecciones).

5.1. Casos Ideales

Como se ha explicado en la secciéon 2.8, para reconstruir la imagen de un objeto es necesario saber
la distribucion espacial del coeficiente de atenuacion. En el detector se mide la atenuacion del haz
de rayos-X tras haber atravesado los materiales colocados entre la fuente y el detector, por tanto,
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para sacar las proyecciones de un objeto es necesario saber la intensidad inicial Iy, la intensidad
al llegar al detector, I, y los coeficientes de atenuacion, p, de los materiales atravesados. En los
casos simulados hemos calculado la deposicion de la dosis no solo en el objeto, sino también en el
detector. Esto permite calcular el valor de la dosis en el objeto y, al mismo tiempo, la proyecciéon
para la reconstruccién de imagen, lo cual se traduce en la posibilidad de estudiar la relacién
dosis-calidad de imagen de una misma medida.

Como la geometria estd definida con voxeles de Imm x Imm x 1mm, hemos aproximado el valor
de la intensidad final a una sumatoria en vez de integrar:

[=1Iy- e Hm (18)
siendo u; x; el coeficiente de atenuacion y distancia recorrida en el material 7.

Por tanto, al escribir la matriz que define el phantom, en lugar de poner los valores de la densidad
del objeto, hemos puesto los valores del coeficiente de atenuacion lineal (usando la base de datos
de NIST). De esta forma, a cada voxel se le asigna un valor de mu, y la atenuacién del haz en
cada voxel estd dado por el producto de mu y la dimensién del véxel en la direccion del haz
(en nuestro caso en la direccion X). Asi, la atenuacion sera la intensidad medida en el detector

dividida por la intensidad inicial:
I

Iy
donde pp, es el coeficiente de atenuacion lineal y d, la distancia recorrida.

= e e (19)

Tal como se ha explicado previamente, el valor del coeficiente de atenuacién lineal, iy, depende
del material y de la energia del haz. Como en nuestro caso estamos considerando un espectro
de energia de 50 KeV, en lugar de un haz monocromatico de 50 KeV, los valores de py no
seran los correspondientes a una energia de 50 KeV sino a los pesados por contribucién de
todas las energias que componen el espectro. En la pagina del NIST (NIST, 2012) los valores
del coeficiente de atenuacion masico, uys estan representados graficamente en escala logaritmica
como se muestra en la figura 24. Para energias menores a 100 KeV se puede considerar que la
relacion entre el coeficiente de atenuacion y la energia es lineal y, por tanto, hemos calculado los
valores de mu usando la interpolacion lineal. Esto se repite en todos los materiales considerados
(distintos tejidos que componen la mama, aire y agua), de modo que en todos ellos se han
calculado los valores de pj; usando interpolacién lineal.

Por otra parte, para bajas energias los valores del coeficiente de atenuacion fotoeléctrico y del
total son muy similares, pues para estos valores de la energia los fotones tienden a depositar toda
su energia (efecto fotoeléctrico) en lugar de una parte (efecto Compton). La seccion eficaz del
fotoeléctrico tiene un minimo en torno a 1 MeV, donde el Compton es més notable y aparece
ademas la creacion de pares (a 1,022 MeV).

Como, para las proyecciones lo que interesa el coeficiente de atenuacién lineal, y los graficos
muestran los valores de masico, hay que multiplicar el valor calculado por la densidad del material.
En las imagenes de la figura 27 se muestran las imagenes del phantom definido para una energia
de 50 KeV con los valores de los p pesados y sin pesar. Aunque la diferencia no sea muy visible,
influye en la reconstrucciéon pues con la imagen pesada se distinguen mejor los distintos tejidos
(esto se puede ver en la reconstrucciéon analitica, figura 28).

En cuanto a las reconstrucciones, se ha visto que con el método iterativo la imagen se va sua-
vizando de una iteracion a la siguiente, llegando a un numero de iteraciones optimo (para un
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Figura 24: Representacion grafica del coeficiente mésico de atenuacién total y fotoeléctrico para
distintas energias en el caso del tejido blando.

ndmero excesivo de iteraciones la imagen se suaviza demasiado y se pierde resolucion). Las ite-
raciones 5, 6 y 7 se muestran en la figura 26 donde se ve el proceso de suavizado de la imagen y
el aumento de contraste (tabla 4) con el aumento de iteraciones.

Por otro lado, como las proyecciones se han hecho considerando un valor del ruido nulo, los
parametros de calidad estudiados han sido la transmisién en las proyecciones y en las imagenes
reconstruidas, el contraste entre el tejido més denso y menos denso de la mama. La transimisén
se ha calculado variando la energia del haz de rayos X (tabla 3), y el contraste para distintos
métodos de reconstruccién considerando las proyecciones de un haz de rayos X de 50 KeV y 50
KVp (tabla 4).

50KeV | 40 KeV | 30 KeV | 20 KeV
Transmision* | 0,0017 | 0,0015 | 0,0013 | 0,0012

Cuadro 3: Transmisién calculada como el cociente de la atenuacién max y min en las proyecciones
para distintas energias del haz de rayos X.

50KVp | 50KeV | FDK | MLEM (5 iter) | MLEM (6 iter) | MLEM (7 iter)
Contraste* | 1,26 | 123 | 1,05 1,08 1,09 1,10

Cuadro 4: Contraste calculado como el cociente de la atenuacién de distintos tejidos en las
im&genes reconstruidas con distintos métodos. 50 KVp corresponde a un haz policromético.

En la tabla 4 se ve que comparando el método FDK y el iterativo, el mejor contraste se tiene
para el caso de la reconstruccion iterativa, tras haber realizado 7 iteraciones (los casos de 50 KeV
y 50 KVp son ideales y, por tanto, el contraste es mayor, figura 26). Esto se debe a que, para 30
KeV, los valores de los coeficientes de atenuaciéon son muy similares en los tejidos de la mama
definida, reduciendo el contraste entre ellos. Por otra parte, la méxima transmisién se consigue
con un haz monocromético de 50 KeV, y disminuye a medida que se reduce la energia del haz de
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Figura 25: Iméagenes reconstruidas en los que se ha calculado el contraste. Arriba a la izquierda
esta el caso de 50 KVp, en el centro el de 50 KeV y a la derecha el FDK. Abajo estan las
reconstrucciones iterativas para 5, 6 y 7 iteraciones. Los circulos azules muestran los tejidos
seleccionados para el calculo.
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Figura 26: Imagenes reconstruidas en los que se ha calculado el contraste. Arriba a la izquierda
estd el caso de 50 KVp, en el centro el de 50 KeV y a la derecha el FDK. Abajo estan las
reconstrucciones iterativas para 5, 6 y 7 iteraciones. Los circulos azules muestran los tejidos
seleccionados para el calculo.
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Figura 27: A la derecha imagen del phantom usando lo valores del coeficiente de atenuacion para
un haz monoenergético de 50 KeV; en el centro la imagen del phantom usando lo valores del
coeficiente de atenuacion para un haz poliergético de 50 KeV; a la derecha la escala de colores
usada.
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Figura 28: Imagenes reconstruidas con el método FDK para el phantom de 50 KeV monoener-
gético y polienergético; a la derecha la escala de colores.

5.2. Casos Simulados

Por dltimo, se ha analizado un caso simulado con penEasy, donde se ha definido una esfera a 11
cm de una fuente de rayos-X de 130 KV. La esfera de radio de 3 cm est4 compuesta de agua y de
aire, pues tiene una esfera de aire de radio de 1 cm. Tras la esfera, a 21,3 cm de la fuente hemos
definido una lamina de CsI de dimensiones 145 x 230 mm y de 4 mm de grosor (ver figura 77?).
La finalidad es estimar la relacién dosis-ruido baséndonos en el ruido en las proyecciones y el
valor de la dosis depositada dada por penEasy. En la tabla 5 se muestran los distintos valores del



ruido calculados para los casos simulados y en la grafica 31 se muestra ésta relacién. Conociendo
la funcién se puede calcular qué dosis se debe depositar, en estas condiciones, para obtener un
valor del ruido aceptable.

Conociendo el factor de escala para estas condiciones (que son las mismas que se han simulado
en la seccion anterior usando los datos facilitados por SEDECAL), se puede saber qué dosis e
intensidad corresponde a cada ntmero de historias. Sabemos que en estas condiciones una dosis
de 3 mGy a 33,5 cm equivale a simular 5 billones de historias con penEasy, y hemos considerado
que esta relacion entre dosis y numero de historias se mantiene constante. Ademas, las condiciones
también definen un valor de la intensidad de 61,5 uA y la dosis esta directamente relacionada
con ésta, por tanto, también se puede estimar la relacién ruido-intensidad.

Como se ve en la figura 30, un ruido del 5% es demasiado alto, pues la imagen reconstruida
aparece con ruido y ademaés artefactos. Hemos considerado un valor de dosis usado hoy en dia
en mamografia (entre 4 y 10 mGy), y hemos calculado que para un valor de dosis de 10 mGy
usando 72 proyecciones, que son 0,139 mGy por proyeccién supondria un ruido total del 0,98 %
en la imagen reconstruida mediante el método analitico FDK.

110mm

103mm

Figura 29: Esquema de la geometria definida para las simulaciones con penEasy.

#

Figura 30: Imagen reconstruida con el método FDK usando 72 proyecciones con un ruido de
5,35 % en cada una.
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Nygrst (%) | Dosis (mGy) | Ruido (%) | Intensidad (uA)
100 6,0E-5 39,5 0,0123
200 1,254 29,17 0,0246
300 1,854 92,95 0,0369
400 2,4E-4 20,53 0,0492
500 3,064 18,30 0,0615
600 3,6E-4 16,23 0,0738
700 1284 14,94 0,0861
800 18E-4 14,19 0,0084
900 5,464 13,42 0,1107
1000 6,0E-4 13,08 0,1230

Cuadro 5: Valores de ruido, dosis e intensidad calculados para distintos ntiemeros de historias
simulados con penEasy

45
40
35
30

25

Ruido (%)
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0.006 0.012 0.018 0.024 0.03 0.036 0.042 0.048 0.054 0.0
Dosis (mGy)

Figura 31: Representacion gréfica de la relaciéndel ruido en las proyecciones y la dosis depositada.
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6. Conclusiones

Una de las conclusiones de este trabajo es que el variar de los parametros de los escaneres de CT
influye notablemente en el valor de la dosis depositada, de modo que sabiendo los parametros
optimos para cada paciente se podria reducir la irradiacién. De esta forma, no disminuiria la
calidad de la imagen pero si el riesgo de inducir cancer de mama u otros efectos secundarios
causados por la irradiacion de rayos-X. Aunque los casos de cancer de mama inducidos por
radiacion ionizante en adquisicion de imagen apenas son 1 de cada 10 000 (Miglioretti et al.,
2016), conviene estudiar y profundizar en la reduccién o eliminacién de riesgo. Con un estudio lo
suficientemente profundo se podrian determinar los ajustes 6ptimos de los escaneres de CT para
distintos tipo de mama, y se evitaria una exposiciéon mayor de la necesaria.

Hemos visto que el estudio de calidad de imagen se puede hacer mediante el anélisis de las pro-
yecciones de forma cuantitativa (seccion 5). Estudiando distintos FOM se puede estimar el valor
de la energia de haz que permite mayor contraste y/o transmision, la relacion entre el ruido y la
dosis y, por tanto el valor de dosis necesario para tener el ruido deseado, y también las diferen-
cias en las imégenes reconstruidas usando distintos algoritmos (FDK y MLEM). Comentar que
optimizando los algoritmos iterativos, para ahorrar tiempo de computacién, se podria conseguir
una imagen de mucha mejor calidad que usando métodos analiticos y en un tiempo aceptable,
pero éste no era uno de nuestros objetivos.

Por otro lado, con un algoritmo realista y lo bastante rapido, imagen en tiempo real (orden de
pocos segundos) se podria hacer una estimacion rapida de la mama del paciente, determinar a
qué tipo o clase de mama correspone, y ajustar el escaner acorde con las caracteristicas de la
mama. Se ha visto que este objetivo no esti tan lejos de la realidad, ya que desarrollando el
codigo Hybrid Ultra—MC' (seccion 4) y usando la GPU se podria llegar a la situacion definida.
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