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RESUMEN

La tomografia computarizada (TC) con energia dual se ha convertido en una opcidn cada
vez mas habitual, tanto en los servicios de Radiodiagndstico como en los de Oncologia
Radioterapica, gracias a las ventajas que proporciona tanto para potenciar el contraste en
energias bajas como para reduccion de artefactos de alta densidad en energias altas. Se ha
trabajado con un equipo TC con energia dual Somaton go.SIM de Siemens Healthineers, que
es del tipo que realiza dos adquisiciones secuenciales a diferentes energias. Se ha utilizado,
para adquirir las diferentes imagenes, el maniqui Catphan 700 de The Phantom Laboratory.

Se han caracterizado los diferentes parametros fisicos del equipo, energia efectiva,
constancia de los nimeros Hounsfield, resolucidn espacial, resolucidn a bajo contraste y ruido,
para diferentes técnicas de adquisicion intentando englobar el rango de energias utilizadas en
modo clinico. Se ha trabajado sobre las imagenes monoenergéticas virtuales generadas por
TC a partir de la exposiciéon dual, obteniendo, en general, unos resultados que podrian
considerarse esperados para los diferentes valores de energia.

Se obtiene como conclusidn que, para una buena practica a la hora de realizar controles
de calidad, se deben desarrollar maniquis especificos para este tipo de TCs de energia dual. Se
recomienda seleccionar las pruebas a realizar, para los controles de calidad rutinarios, en un
equipo de estas caracteristicas, debido al poco tiempo del que se suele disponer para
realizarlos.



ABSTRACT

Dual-energy computed tomography (CT) has become an increasingly common option in
both Radiodiagnostic and Radiation Therapy Oncology departments, thanks to the advantages
it provides for contrast enhancement at low energies and for the high-density reduction
artefacts at high energies. We worked with a Siemens Healthineers Somaton go.SIM dual-
energy CT scanner, which performs two sequential acquisitions at different energies. The
Catphan 700 phantom from The Phantom Laboratory was used to acquire the different
images.

The different physical parameters of the equipment, effective energy, Hounsfield number
constancy, spatial resolution, low contrast resolution and noise, have been characterised for
different acquisition techniques in an attempt to include the energy range used in clinical
mode. We have worked on the virtual monoenergetic images generated by CT from dual
exposure, obtaining results that could be considered expected for the different energy values.

To conclude, to ensure good practice on quality controls, specific phantoms should be
developed for this type of dual-energy CT scanner. It is recommended to determine the tests
to be performed for routine quality controls on this type of equipment, due to the short time
usually available to carry them out.






1. INTRODUCCION......cccueereerereerresseeseersesseesesssessessessessssssessesseesssssessessasssessess 9
1.1. PRINCIPIOS FiSICOS DEL TC MULTIENERGETICO.......ccceevveeeereeeneneenenesenenas 10
1.2. IMPLEMENTACION DEL TC DE ENERGIA DUAL........cocureerererenecrensesseesensens 11

1.2.1. TCcon doble fuente de radiacion ..........ccccoeeeeieniereiiiiiiiniieenee e 11
1.2.2. TCcon conmutacion rapida de VOIaje.....ccccceeeeiiiiiiiiennniiiiiiiinineeneinsiisininnennsessinnn, 12
1.2.3.  TCcon detector de Capas ......cceeueerireeuceiireneecirrnnneerrernseeseensssesrenssssssennsssssennssessennnnns 13
1.2.4. TC con adquisicion secuencial @ dos energias..........ccceeerreeeniirreeeierirenererrrenecesennenns 14
1.3. CLASES DE IMAGENES OBTENIDAS CON TC DUAL......ccccvvureereereecrereessessenne 15
1.3.1. Imagenes combinadas ........coeeeeiiiiieeiiiii e e e e e e s e ennnaes 15
1.3.2. Imagenes selectivas con 10s Materiales .......cccccciiiiiieireciiiiiiiininnnneeenee. 15
1.3.3. Imagenes virtuales MoON0ENErgétiCas ....cccuuueiiiiiiiiiineneiiiiieiiiieennnssesssseeeesnnnsssssnns 16

2. MATERIALES Y METODOS ......cceeetirrerreeseessnessesssesssessesssesssesssessesssesssnnes 18
2.1. Energia efectiva.....cccccciiiiiieeiiiniiiniiniiniiin s ssnnsesessssnesassssnessnens 20
2.2. Constancia de los nimeros Hounsfield ........ccccovuuereeiiiiiiiiiiiinnneneeiiiiiccnn. 21
2.3. Resolucion @SPacCial .....ccceereenrreeniirenniiienietinnietennceeraneseenesennseseensessnnseseenne 21
2.4. Resolucion a bajo CONraste.....ccccereueiereeniirenniereeneeerensereeneeressereenscerenseesenns 23
P28 T {1« [ RN 24

3. RESULTADOS Y DISCUSION .......cccovreuerreerreeennessesssesnesseessnsssessssssssssesssennes 26
3.1. Energia efectiva.....cccocciiiiiueiiiiiiiniiniinei e sesnessesssesassssnssnenes 26
3.2. Constancia de los nimeros Hounsfield ...........cccccerreeiriiiiiiinnnnnnnincinininnee, 27
3.3. Resolucion @SPacial .....ccceereeeerreeniirennirreniertnnietennceeranereenesrnnseseensessnnseseenns 29
3.4. Resolucion a bajo CONraste.....ccccereeeiereeeiirinniirennietrencereenneerensereesscerensessenns 30
2R T {1« [ R 32

4. CONCLUSIONES ......cccuiiiiuiireniitnniiiniiieiiteiitiniteeiiressiaeiissesiesssssnssnssssnsnssns 35

5. RECOMENDACIONES .....ccciituiiriiiriiineiiieiiieinieireeinseiinasiissssssassrsnssnsnses 36

BIBLIOGRAFIA .......oooueeeeeeereerneeeessesseeseessessesssessessesssssssssessessssssessessessesssessenns 37

ANEXO. CODIGO DE LOS SCRIPTS DE MATLAB ........cccueeueeueereeerssesseeseessesseenes 38



1. INTRODUCCION

Los conceptos de la tomografia computarizada de energia dual ya se postularon hace mas
de 40 afos, de hecho, Hounsfield en su publicacién de 1973 [1] ya habla de las ventajas que
tendria la adquisicion con multiples energias de cara a separar objetos con densidades
similares, pero numero atémico diferente. Sin embargo, las dificultades técnicas de su
desarrollo, no han hecho posible su implementacion hasta hace relativamente poco. En
concreto, la adquisicion simultanea de datos diferentes de un tubo con baja energia y otro con
alta, asi como su corregistro, presentaba un problema tecnoldgico irresoluble.

La tomografia computarizada de energia dual (TCED) se basa en la separacion del haz de
fotones en dos componentes, de alta y baja energia, y el procesado de esta informacién
permitira la diferenciacién de materiales debido a la distinta atenuacion que sufre cada uno
de estos espectros.

En la tomografia computarizada se forman las imagenes basandose en los coeficientes de
atenuacion lineales de los materiales relativizandolos al del agua, llamando a esta unidad,
unidad Hounsfield (UH). El coeficiente de atenuacidn lineal de un material, depende de su
numero atémico efectivo, de su densidad y de la energia efectiva del haz de rayos X. Por lo
general un numero atdmico mas alto y una mayor densidad, corresponderan a numeros
Hounsfield mas altos para una determinada energia efectiva del haz de rayos X, por lo que
sera posible que dos materiales tengan el mismo UH, teniendo uno de ellos una densidad mas
alta, y el otro un nimero atémico efectivo mas alto, pero mientras que el efecto de la densidad
serd independiente de la energia del haz de rayos X, se tiene que el nimero atédmico efectivo
no lo sera. Esto lleva a que materiales que, con una sola energia de haz, se veran con el mismo
nivel de gris (UH) pero si se utiliza un haz multienergético sera posible distinguirlos, siempre y
cuando los materiales tengan diferente nimero atémico efectivo y siempre que éste sea
diferente que el del agua [2], debido a como se definen las UH:

Ut — Hagua

UH = 1000 - (1)

Hagua
Siendo los diferentes coeficientes de atenuacion lineal, tanto para el material que se esta
evaluando como para el agua.

Como se puede observar, el uso de la energia dual en tomografia computarizada tendra
multiples usos, como la diferenciacion de materiales con las mismas UH, cuantificacién de
agentes de contraste (cuantificar concentraciones de contraste de lodo), correcciones de los
efectos de endurecimiento de haz asi como realce de intensidad en los agentes de contraste
(mediante la reconstruccidn de imagenes virtuales monoenergéticas) o calculando el nimero
atémico efectivo de cada voxel comparando las proyecciones de dos energia diferentes.

La motivacion que lleva a realizar este trabajo sera la caracterizacién de los diferentes
parametros fisicos que definen la calidad de imagen, resolucion, contraste, ruido y numeros
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Hounsfield. El objetivo nos llevard a centrarnos en el analisis y validacidon de las imagenes
virtuales monoenergéticas, las cuales seran analizadas variando los parametros de adquisiciéon
del TCED, estudiando como variara la resolucidn, el ruido o el contraste, asi como la
comprobacién de la validez del algoritmo con el que se reconstruyen estas imagenes,
comprobando la energia efectiva mediante la correlacién de los nimeros Hounsfield de
materiales conocidos con los coeficientes de atenuacion lineal para estos materiales para
diferentes energias extraidos del NIST (National Institue of Standars and Technology). La
precision energética con la que el equipo reconstruye las imagenes virtuales monoenergéticas
serd clave a la hora de elegir una u otra energia para visualizar mejor unas estructuras u otras,
asi como para la correcta cuantificacion de los agentes de contraste. Finalmente se dardn
algunas recomendaciones sobre pruebas que se pueden llevar a cabo para realizar un
programa de control de calidad del equipo. Es importante resefiar que a lo largo del trabajo
nos centraremos en caracterizar “la parte de energia dual” del TC, ya que, sobre el resto de
caracteristicas ya existe literatura de sobra y no se considera que sea objetivo de este trabajo.

1.1. PRINCIPIOS FiSICOS DEL TC MULTIENERGETICO

La tomografia computarizada multienergética [2] se basa en el hecho de la dependencia
que tiene la atenuacidén de los rayos X con la energia de los mismos y el material en donde se
produce la atenuacidn. Existen tres interacciones de los rayos X con la materia cuando se esta
en el rango energético de la tomografia computarizada, la dispersion coherente, el efecto
fotoeléctrico y el efecto Compton, por lo que el coeficiente de atenuacion masico total sera la
suma de los coeficientes de atenuacién masicos correspondientes a cada interaccion:

I ) N v I 1 ®

Total Fotoeléctrico P Compton
La contribucion de la dispersiéon coherente sera despreciable en comparacion con las

Coherente

otras dos, por lo que no se tendra en cuenta. Para las energias inferiores dentro del rango
energético en el que nos movemos (40 keV — 140 keV), se tendra que el efecto fotoeléctrico
serda predominante y, a medida que se va aumentando la energia, éste dejard de tener
prevalencia para dejar paso al dominio del efecto Compton. La tomografia multienergética
aprovechard estas caracteristicas a la hora de la diferenciacion y descomposicion de los
materiales.

Para conocer el coeficiente de atenuacion masico se tendra, como hemos dicho, una
contribucién debida a la atenuacién por efecto fotoeléctrico y una contribucion debida a
efecto Compton, por lo que serd interesante cuantificar esa contribucién de cada efecto:

(%) (E) = arfr(E) + acfe(E)  (3)
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donde el parametro o de cada sumando de la ecuacion indicara la contribucion de cada efecto
y fr y fc seran los coeficientes masicos de atenuacién correspondiente con cada efecto. Se
necesitara conocer esa contribucién, o lo que es lo mismo, se tendra una ecuaciéon con dos
incognitas y, para resolver este problema, serd necesario otra ecuacion para pasar a tener dos
ecuaciones con dos incognitas, que seran las dos exposiciones, de diferente energia, la de alta
y la de baja energia dentro del TC Dual.

Dentro de la practica clinica esta descomposicién entre la funcion de atenuacion del
efecto fotoeléctrico y el Compton no proporciona relacién directa con la anatomia, por lo que
parece mas razonable utilizar funciones de atenuacion de materiales conocidos, como el agua
y el iodo, para asi poder obtener, como combinacidn lineal de estos dos materiales base, el
coeficiente masico de atenuacién del resto de materiales que se pueden encontrar. Se puede
ver el ejemplo para la determinacion del coeficiente de atenuacién masico del calcio como
combinacion de los coeficientes de atenuacion masicos del iodo y el agua para un rango de
energias de entre 33.2 keV y 150 keV:

)

Esto se trataria de un ejemplo simple, pero a menudo clinicamente se tendra que

~ 0.835 (E) +0.064 (E) (4)

calcio p agua p iodo

descomponer el material en funcién de mas de dos materiales base, siendo el principio de
funcionamiento similar.

1.2. IMPLEMENTACION DEL TC DE ENERGIA DUAL

Para implementar esta tecnologia y darle uso clinico, existen diferentes soluciones que, a
su vez, han sido propuestas por las diferentes casas comerciales, cada una de ellas con sus
peculiaridades, pero que llegan a una solucién similar.

1.2.1. TC con doble fuente de radiacion

Se trata de un equipo con dos tubos de rayos X funcionando con diferentes kV y con dos
detectores, uno por cada tubo, colocados con un desplazamiento angular de 902 de tal manera
que realizan la exposicion al mismo tiempo con las dos energias y, por lo tanto, en una misma
rotacién de 360 grados tendremos 2 juegos de imagenes, una de alto voltaje y otra de bajo
voltaje. Esta opcidn tendra ventajas en cuanto a que no tendremos limitacidon para elegir las
diferentes energias para los dos tubos de rayos X, precisamente porque se trata de dos tubos
independientes, ademas que, como ya se vio, cuanto mayor sea la separacidon entre las
energias mejor serd el resultado, ya que una separacion de la energia que no sea adecuada
dara lugar a aumento de ruido en la descomposicion del material base. Ademas, que debido
a que los tubos funcionan de manera independiente, podran modular la intensidad cada uno
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por su cuenta, con lo que resultara en una reduccion de dosis importante a la hora de realizar
el estudio, algo que en otras tecnologias no sera posible debido a las limitaciones técnicas [3].

Este sistema también traerd limitaciones, como la posible dispersién que se puede
generar debido al cruce de haces de radiacién, y que se contamine el detector de uno de los
tubos con radiacién dispersa proveniente del otro, contaminando de esta manera la medida
o que, debido al tamafo que ocupan los detectores dentro del estativo, tengamos que limitar
el tamafio de uno de ellos, con la limitacidon en campo de visidn (field of view) que eso conlleva,
ya que el campo de visidon que se obtendra sera el campo de visién del detector mas pequeno.
Se puede ver en la Figura 1 [3] un esquema de cémo seria la distribucién de un TC dual de este
tipo.

Rotafion
direction

Figura 1. Ejemplo de TC con dos fuentes.

1.2.2. TC con conmutacion rapida de voltaje

Este sistema se basa en que, teniendo un solo tubo de rayos X con un solo detector, se
obtendran dos juegos de imdagenes de diferentes energias, ya que se realizard una
conmutacién muy rapida entre kV (de menos de milisegundos) lo que, a su vez, permitira que
los dos juegos de imagenes estén alineados temporal y espacialmente [3]. A pesar de la rapida
conmutacidn, existira un pequefio desfase temporal entre los datos obtenidos de baja energia
y los de alta, por lo que se debera interpolar los datos para que la informacion obtenida sea
consistente, y asi conseguir dos juegos de imagenes que permitan realizar la descomposicion
de los materiales en funcién de los materiales base de manera adecuada. Este sistema estara
dotado de un generador y un tubo de rayos X especialmente disefiado para producir cambios
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de tensidon grandes (60 kV) en tiempos muy pequenos, asi como detectores que permitan
distinguir entre las dos senales adecuadamente, y no se contamine una sefial con la otra.
Debido a que los fotones de baja energia se atendan mas que los de alta, el equipo tendrd un
sistema de muestreo asimétrico, o sea, el tiempo de integracion para la sefial de baja energia
serd mayor que el de alta energia.

Esta tecnologia traerda ventajas, como la reduccion de los artefactos debidos al
endurecimiento del haz, la casi simultaneidad de las dos adquisiciones (alta y baja energia) o,
al contrario que en el TC de doble fuente, aqui no existiran problemas de espacio, ya que sélo
habra un tubo y un detector, con lo que se cubrira todo el campo de vision.

Esta tecnologia también tendra limitaciones. Debido al hardware existente a dia de hoy,
este sistema de conmutacion rapida no permitird la modulacién de intensidad, por lo que no
se podra compensar en funcidn del espesor a atravesar y se obtendran dosis mas altas en los
estudios. A su vez que aparecerd un aumento de ruido a medida que se baja la velocidad de
rotacién del tubo, por lo que el limite de la velocidad de rotacion del tubo serd mas alto que
en un TC estandar, con el empeoramiento que esto traerd para estudios cardiacos, por
ejemplo, en los que la velocidad de rotacidn es uno de los pardmetros mas importantes.

Se puede observar un esquema de funcionamiento de esta tecnologia en la siguiente
figura (Figura 2).

Figura 2. Ejemplo de TC con conmutacién rapida de kV.

1.2.3. TC con detector de capas

Con una Unica fuente de radiacion, se obtendra informacién de dos espectros energéticos
diferenciados, con la colocacion de dos capas de detectores de centelleo integradores de
energia [3]. El grosor y el material de cada capa determinara la separacion energética. En un
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espectro normal de rayos X, siendo la energia maxima del mismo la diferencia de potencial a
la que se aceleran los electrones en el tubo de rayos X en keV, se tendra que los fotones de
baja energia serdn absorbidos por la primera capa detectora y los fotones de alta energia seran
absorbidos por la capa inferior, con lo que se obtendrdn dos juegos de imagenes a diferentes
energias con una sola exposicion.

La primera ventaja que se encuentra en este tipo de sistema sera que casi siempre se
podrd, con los protocolos de TC estandar sin modificar ningin parametro, obtener
informacidn de doble energia y aprovechar las ventajas que ello conlleva. También ocurre que,
al ser una exposicidn Unica, no existiran problemas en cuanto alineacion temporal o espacial.

Por otro lado, la principal limitacién sera también el hecho de que, como se menciond
antes, a veces no se podran utilizar protocolos de TC estandar, ya que estos estaran limitados
a una serie de energias. Para realizar una exposicidon Unica y que se pueda realizar
adecuadamente la separacién energética, tendra que ser al menos de 120 kV de tensidn
maxima vy, por lo tanto, si se realiza una exposicion con 80 o 100 kV, se obtendran sélo los
datos de un TC estandar, y no dual. Un esquema de como funcionaria un TC de este tipo se
puede ver en la siguiente figura (Figura 3):

Figura 3. TC de doble capa detectora.

1.2.4. TC con adquisicion secuencial a dos energias

El sistema consistira en un TC con un tubo de rayos X y un conjunto de detectores en el
gue se realizan dos adquisiciones secuenciales con diferentes energias, una adquisicién con
energia alta y otra con energia baja [2]. El TC aprovechard las ventajas de un TC normal en
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cuanto a tamafio de campo de visién o modulacion de intensidad, controlado todo de manera
independiente para cada adquisicidn, lo cual serd su principal punto fuerte.

La principal limitacidn vendra dada por el hecho de ser dos adquisiciones independientes,
ya que en algunos casos la alineacion temporal no serd muy adecuada, ya sea por movimientos
del propio paciente entre adquisiciones, o movimientos de drganos internos a estudiar, como
en estudios cardiacos.

1.3. CLASES DE IMAGENES OBTENIDAS CON TC DUAL

Gracias al uso de la energia dual en TC podremos obtener diferentes tipos de imagenes
que aprovecharan la informacién que obtenemos de esta tecnologia.

1.3.1. Imagenes combinadas

A partir de un TC de energia dual se puede generar un Unico grupo de imagenes como
combinacion de las dos exposiciones con el fin de ser utilizadas como imagenes de
interpretacion diagndstica de rutina [3]. A pesar de que se podrian utilizar las imagenes
obtenidas con cada energia para diagndsticos, la informacion en ellas serda menor que la
combinacién de ambas, ya que la dosis de radiacidén utilizada para realizar cada juego de
imagenes serd menor y por lo tanto la informacion también sera inferior.

Existen dos tipos de imdagenes combinadas, las imagenes combinadas mediante
algoritmos lineales y mediante algoritmos no lineales. Las mds simples seran las lineales, en
las que se obtendrd, cuando la proporcidn escogida de la informacion de baja energia sea mas
alta en la mezcla, una imagen mas contrastada, pero con mas ruido vy si, por el contrario, se
escoge una proporcidén mas alta de la imagen de alta energia, se obtendrd menos ruido y a su
vez menos contraste. Las imagenes combinadas mediante algoritmos no lineales seran
procesos mas complicados y sofisticados que proporcionaran a su vez mejores resultados,
como el caso del algoritmo de mezcla sigmoidal [4], que utiliza informacion de las imagenes
de baja energia para regiones que muestran realce de lodo y la informacién de las imagenes
de alta energia para las regiones en las que ese realce no se produce o es pequefio.

1.3.2. Imagenes selectivas con los materiales

Con la informacidn de los dos conjuntos de imagenes obtenidos a diferentes energias, se
podran obtener imagenes especificas para determinados tipos de materiales [3] en las que se
realce el mismo y, a su vez, conseguir otras en las que eliminemos ese material, dejando
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visibles estructuras que, de otra manera, estarian ocultas. Se puede ver un ejemplo de como
a partir de una imagen contrastada se elimina el contraste mediante este método (Figura 4):

Virtual non-contrast image

Contrast-enhanced image

Contrast highlighted in red
Figura 4. Ejemplo de eliminacion del contraste en una imagen.

1.3.3. Imagenes virtuales monoenergéticas

El resultado de la descomposicion material por la energia dual serd una imagen con el
numero atémico efectivo y la densidad efectiva en cada véxel o, lo que es lo mismo, una
imagen con la fraccion, en cada voxel, correspondiente a cada uno de los materiales base [2].
Estos resultados podran utilizarse para generar mapas de coeficientes de atenuacién lineal del
objeto estudiado para cualquier energia dentro del rango de energias para el diagnéstico. Para
el algoritmo de reconstruccién utilizado en nuestro caso, con el TC dual del que se dispone en
el hospital, las imagenes estaran libres de artefactos de endurecimiento del haz con las
ventajas que ello conlleva. Podemos ver un ejemplo de reconstruccion de imagenes virtuales
monoenergéticas para diferentes energias en la siguiente imagen (Figura 5).
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Figura 5. Imagenes virtuales monoenergéticas.
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2. MATERIALES Y METODOS

Para la realizacion de este estudio se ha dispuesto de un TC dual Somaton go.Sim de
Siemens Healthineers que, como implementacién de la energia dual, utiliza la adquisicién
secuencial con dos energias, una primera adquisicion con una tension maxima de 80 kV y una
segunda adquisicidon con una tension maxima de 140 kV (Figura 6).

Figura 6. Somaton go.Sim.

Las distintas imagenes que se han utilizado para el estudio se han realizado con el maniqui
Catphan 700 de la empresa The Phantom Laboratory [5]. Este maniqui estd compuesto por
diferentes mdédulos con los que analizar la resolucion, el contraste o la exactitud en el valor de
los numeros Hounsfield para diferentes materiales (Figura 7).

Figura 7. Maniqui Catphan 700.

18



Se realizaron adquisiciones con técnica estandar de craneo para evaluar los distintos
parametros. Todas las imagenes tienen un espesor de corte de 2 mm, un filtro de
reconstruccién estandar (filtro pasa bajas no muy agresivo) Qr40, un tamafio de imagen de
512x512 pixeles con un tamafio de pixel 0.7812 mm?2. La adquisicién dual se realizé con
adquisicion secuencial, siendo esta la tecnologia que tiene el TC, con una adquisicidon de baja
energia de 80 kV y la de alta energia de 140 kV de tension maxima. Para visualizacion y
extraccidon de informacién de las diferentes imagenes se ha utilizado el ImageJ.

Para el mdédulo CTP682 de geometria y sensitometria, se hicieron adquisiciones para 4
valores de carga, 110, 210, 310 y 410 mAs, reconstruyendo después para todo el rango de
energias disponibles, cada 10 keV, dentro de la modalidad imagen virtual monoenergética.
Con las imagenes de este mddulo, se comprobd tanto la energia efectiva que tienen las
imagenes virtuales monoenergéticas como la resolucion o la constancia de los numeros
Hounsfield. Se puede ver un esquema del modulo en la siguiente imagen (Figura 8):
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Figura 8. Esquema del mddulo CTP682.

Dentro de los materiales que contiene el médulo, el Delrin fue desechado por ser una
marca registrada y no aparecer las componentes del mismo, imposibilitando de esa manera
poder obtener los coeficientes de atenuacion lineal de manera adecuada.

El modulo CTP515 de analisis de objetos con bajo contraste nos permitira evaluar el
contraste para las exposiciones realizadas con diferente carga, 210y 410 mAs, reconstruyendo
paratodo el rango de energias disponibles, cada 10 keV, dentro de la modalidad imagen virtual
monoenergética. Se puede ver un esquema del médulo en la siguiente figura (Figura 9):
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Figura 9. Médulo CTP515.

El médulo CTP712, de imagen uniforme, permitira evaluar el ruido para la exposicion
realizada con una carga de 210 mAs y reconstruyendo para todo el rango de energias
disponibles, cada 10 keV, dentro de la modalidad imagen virtual monoenergética.

2.1. Energia efectiva

Un haz de rayos X, al ser su espectro continuo, sera policromatico, por lo que averiguar
su energia efectiva (energia que tendria el haz si este fuese monocromatico) serd bastante
complicado. En 1978, Millner et al. [6] describen un método en el que, por definiciéon de
numero Hounsfield (1), éstos estaran relacionados directamente con el coeficiente lineal de
atenuacidn, tanto del agua como del material a evaluar, de hecho, el nimero Hounsfield sera
un valor a escala del coeficiente de atenuacion lineal del material para una energia en
concreto.

El método consiste en, conociendo los coeficientes de atenuacién lineal para todas las
energias de interés, buscar la energia en la que los valores de los coeficientes de atenuacién
lineal mejor se ajusten a los valores medidos de nimeros Hounsfield para los diferentes
materiales de los que se disponga. Esto se hace calculando el coeficiente de correlacién (5)
para las diferentes energias, ya que éste muestra cudl es el grado de dependencia entre los
coeficientes de atenuacidn lineal para cada energia y los valores medidos y, por lo tanto, los
coeficientes de atenuacién lineal que proporcionen el coeficiente de correlacion mas alto
seran los correspondientes a la energia efectiva que se busca.
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(5)

Para llevar a cabo este proceso, se utilizaron las imagenes obtenidas del médulo CTP682,
con ayuda de un script realizado con Matlab R2017b. Todos los coeficientes de atenuacion
lineal se obtuvieron a partir de los coeficientes de atenuacion masicos, multiplicando éstos
por la densidad de los diferentes materiales. Los coeficientes de atenuacidon masicos para los
diferentes materiales se obtuvieron de la pagina web del NIST (National Institute of Standars
and Technology) [7]. Los valores de los numeros Hounsfield de las diferentes imagenes se
consiguieron con el programa ImageJ.

2.2. Constancia de los numeros Hounsfield

Los numeros Hounsfield en una imagen de TC daran informaciéon de como se atenua la
radiacion en ese material, haciendo ese valor relativo al coeficiente de atenuacion del agua
para esa energia. Se comprobaron, en las diferentes imagenes virtuales monoenergéticas
obtenidas para diferentes valores de carga, como estos numeros Hounsfield fueron variando
ya que deben mantenerse constantes a lo largo del tiempo para el mismo material y la misma
energia como garantia de que el equipo funciona correctamente.

Para realizar este proceso se utilizaron las imagenes obtenidas del médulo CTP682, con
el programa ImagelJ para extraer informacion de las mismas.

2.3. Resolucion espacial

Habitualmente, para cuantificar la resolucidn espacial se utiliza la funcidon de transferencia
de modulacién o MTF (modulation transfer function), la cual describe como se transfiere el
contraste de un objeto a través del sistema de imagen en funcién de la frecuencia espacial. La
MTF se calcula como la transformada de Fourier de la funcién de dispersion de punto (PSF),
normalizada a frecuencia espacial 0. La funcidn de dispersion de punto es como el sistema de
imagen responde a un impulso puntual y cdmo lo muestra, de tal manera que, idealmente, el
sistema mostraria el impulso sin ningun tipo de ruido, pero la realidad es que existe ruido y
por lo tanto el impulso puntual es dispersado. Esta formulacién supone un sistema lineal e
invariante al desplazamiento, es decir, que no depende de las condiciones de entrada ni de la
localizacién. Un ejemplo de como un sistema de imagen genera dispersion en un objeto se
puede ver en la siguiente imagen (Figura 10):
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Figura 10. MTF.

Cuando hablamos de MTF en imagen de TC, es imposible que se cumplan las condiciones
de imagen lineal e invariante al desplazamiento, ya que el resultado dependera
absolutamente de cdmo se haya generado la imagen, si es retroproyeccion filtrada, si es
reconstruccioén iterativa o incluso nuestro caso de imagenes virtuales monoenergéticas. Por
todos estos motivos surge el término de TTF (task transfer function) [8], que se tratard de la
MTF especifica de cada tarea o, lo que es lo mismo, especifica de cada modo en el que se han
tomado las imagenes o de como se han reconstruido. Al contrario de la MTF, que se calcula
utilizando objetos de alto contraste, para la TTF se utilizan objetos de un contraste que
represente la tarea sobre la que se estd trabajando.

Para la obtencion de las diferentes TTFs se han utilizado las imagenes obtenidas del
moédulo CTP682, calculando en todos los casos sobre el material hueso. Se ha realizado un
script en Matlab R2017b para la obtencion de la TTF, utilizando a la hora de sobremuestrear
una interpolacién por splines cubicos, ya que el nUmero de puntos que proporciona una
imagen de TC es muy pequeiio.

En la siguiente imagen se muestra un ejemplo del proceso llevado a cabo por el script
desarrollado para la obtencién de la TTF (Figura 11). Primero se obtiene el perfil de borde, a
continuacion, derivando la funcion de borde obtendriamos la funcion de dispersién de punto,
y finalmente realizando la transformada de Fourier de la funcién de dispersién de borde y
normalizando a frecuencia 0, obtendremos la TTF.
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Figura 11. Superior izquierda, perfil de borde. Superior derecha, funcién de dispersion de punto. Inferior, TTF

2.4. Resolucion a bajo contraste

Para evaluar este pardametro, tradicionalmente se ha realizado de manera visual,
comprobando si se es capaz de distinguir objetos de diferentes tamafios y con diferentes
contrastes, de tal manera que el objeto de menor tamaino y de menor contraste sera el limite
de visualizacién de contraste — tamaiio.

Para la obtencidn de estos limites de visualizacidn, se utilizaron las imagenes del médulo
CTP515, el cual consta de varios grupos de objetos. Consiste en 3 grupos exteriores de 9
cilindros con didmetros desde 2 mm a9 mm de 1 en 1y uno de 15 mm, y cada uno de estos
grupos con un porcentaje de contraste diferente, 0.3%, 0.5% y 1%. Ademas, contiene 3 grupos
interiores con 4 cilindros con didmetros de 3, 5, 7y 9 mm y un porcentaje de contraste de 1%
todos ellos.

Todas las imagenes se evaluaron por 5 observadores, obteniendo un promedio de los
limites de observacion para cada observador. Todas las imdgenes se mostraron con el mismo
ancho de ventana y nivel de gris, con la idea de que todos los observadores partieran de la
misma situacion.
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2.5. Ruido

Existen diferentes origenes para el ruido que puede tener una imagen radiolégica. El ruido
estructural, que es el debido a la composicidn estructural del sistema de imagen. El ruido
electrénico, que es el debido a sefiales eléctricas no deseadas que pueden deteriorar la seial.
El ruido cuantico, que es el debido a la dispersion estadistica en la recepcién de la sefial sobre
el detector y que es, si no existe ningun problema en el equipo, el mayoritario en las imagenes
y por tanto el mas importante.

A la hora de cuantificar el ruido en una imagen de TC se tiene que tener en cuenta que, al
ser una imagen tan procesada, es absolutamente dependiente de parametros como el filtro
de reconstruccidn, algo que, como se comentd, no es el objetivo de este trabajo, sino valorar
como varia el ruido para las diferentes imagenes virtuales monoenergéticas, pero con el
mismo filtro de reconstruccién.

Existen diferentes maneras de valorar este parametro. Se calculé la magnitud del ruido
[8] mediante la desviacién estandar de una serie de ROIs (region of interest) repartidas por la
imagen y promediando ésta, considerandola la desviacion estandar de la imagen y por tanto
el ruido (Figura 12).

Figura 12. Célculo de la desviacién estandar.

Se realizé el calculo, ademds de lo anterior, del espectro de potencia del ruido o NPS
(Noise Power Spectrum) (6), parametro que permite relacionar el ruido de la imagen con su
frecuencia espacial [8] y comparar después las curvas para las diferentes imagenes.

2

WPS(fafy) = || [ Gy~ TTem2rehehiaxay ©)
xJy
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La medida del ruido no deja de ser el calculo de la varianza de la imagen, pero la
informacién que proporciona la varianza como valor Unico sera insuficiente, como se puede
observar en la imagen siguiente (Figura 13) en la cual, en las regiones sefaladas se tendra la
misma varianza, pero, sin embargo, como se puede observar a simple vista, la textura del ruido
de laimagen, el granulado, serd diferente.

Figura 13. Diferentes texturas del ruido.

Si se calcula el NPS se obtienen resultados diferentes, pero calculando el area bajo la curva
del grafico que nos relaciona el NPS con la frecuencia espacial se obtiene de nuevo la varianza.

En este caso se ha obtenido el NNPS, que se trata del NPS normalizado por la sefial
incidente al cuadrado. El cdlculo de este pardmetro en imagenes de TC no se suele realizar,
realizdndose a cambio el NPS sin normalizar, pero para la finalidad que se busca, que es la de
comparar el ruido para las diferentes energias de las imagenes virtuales monoenergéticas, se
considera que es vdlido. Se ha utilizado para ello el plugin para Imagel) “COQ” [9], desarrollado
por el departamento de fisica de la imagen médica de la universidad de Bolonia. Todas las
imagenes utilizadas se han obtenido del médulo CTP712 de uniformidad (Figura 12).
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3. RESULTADOS Y DISCUSION

En los siguientes apartados se presentan los resultados obtenidos en el analisis de las
imagenes, en la busqueda de caracterizar el equipo de TC de energia dual en funcion de los
diferentes parametros fisicos previamente descritos.

3.1. Energia efectiva

Las energias efectivas para las diferentes imagenes monoenergéticas, obtenidas con el
método anteriormente descrito, se pueden ver en la siguiente figura (Tabla 1):

Energia Energia
nominal efectiva
(keV) (keV)
40 40
50 49
60 58
70 68
80 77
90 88
100 100
110 112
120 128
130 145
140 166
150 187
160 194

Tabla 1. Energias efectivas calculadas.

Se comprueba que el algoritmo utilizado para generar las imagenes monoenergéticas
virtuales, en rangos energéticos bajos, da resultados similares a los que habria con
adquisiciones de una sola energia. A las tensiones de aceleracidn de electrones habituales
funciona bastante bien, pero si se decidiese reconstruir imagenes monoenergéticas de
energias altas, sobre todo mayores de 120 keV, se puede ver que en algunos casos las
diferencias son de mas de 30 keV con respecto a la que nominalmente proporciona el equipo.
De manera mas visual lo podemos ver en la Figura 14.

Aplicando diferentes valores de carga (mAs) a la hora de realizar las exposiciones, se ha
comprobado que las energias efectivas no cambian de valor, algo por otro lado légico, ya que
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el hecho de obtener unos valores u otros viene dado por la energia de los fotones que inciden

en los materiales y no por la cantidad de ellos que llegan.
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Figura 14. Energias efectivas calculadas.

3.2. Constancia de los numeros Hounsfield

Los valores de los numeros Hounsfield para la adquisicion realizada con 210 mAs y para

las diferentes imagenes monoenergéticas son los siguientes (Tabla 2):

Material

Aire
Acrilico
Hueso 50%
LDPE
Hueso 20%
Teflén
Poliestireno
Pulmédn
PMP
Agua

40 kev

-973.381
33.577
1539.289
-223.598
482.103
1112.041
-153.495
-824.918
-296.577
-10.021

60 keV

-973.381
104.155
832.031
-117.969
270.485
966.691
-59.485
-805.412
-202.433
-2.021

80 keV

-973.381
130.763
560.629
-77.206
189.144
909.309
-23.268
-794.649
-165.619

1.082

100 keV

-973.381
142.464
440.237
-59.196
152.825
884.423

-7.32

-789.845

-149.33
2.134

120 keV

-973.381
148.247
379.887
-49.959
134.753
871.814

0.649
-787.381
-141.155

2.711

140 keV

-973.381
151.443
346.515
-44.928
124.691
864.814

5.072

-786.021

-136.66
3.113

160 keV

-973.381
153.392
326.485
-41.887
118.722
860.639

7.722

-785.186

-133.99
3.247

Tabla 2. Numeros Hounsfield para las diferentes imdgenes monoenergéticas.

No todos los materiales con los que se hizo el estudio responden de la misma manera

para el rango energético de actuacidon. Se puede observar desde el aire, en el que no existe
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variacidén para este rango energético, hasta el hueso al 50 % en el que se ve una variacion
maxima de mds de 1000 unidades Hounsfield. Se puede observar en el siguiente grafico, de
manera mas global, cdbmo varian los valores de las unidades Hounsfield en funcién de la
densidad de los materiales (Figura 15):
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Figura 15. Numeros Hounsfield para las diferentes imagenes monoenergéticas.

Por la definicion de nimero Hounsfield, se puede ver que éstos seran muy dependientes
con la energia. Para diferentes valores de carga (mAs), no se observa diferencias para valores

iguales de energia. A simple vista se puede observar que el nivel de gris variara con la energia
(Figura 16):

Figura 16. Imagen de 40 keV (izquierda) y 100 keV (derecha).
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3.3. Resolucion espacial

Los valores de TTF (Task Transfer Function) para las diferentes energias, para el material
hueso, tal y como se describié en su correspondiente apartado dentro del bloque de
materiales y métodos se muestran en la siguiente figura (Figura 17). Se ha utilizado
retroproyeccién filtrada sin reconstruccién iterativa y un filtro de reconstruccién estandar
(pasa-bajas no muy agresivo).

1 TTF en funcidn de la energia
0.9
0.8
0.7 —— 40 keV
—— 60 keV
0.6 80 keV
< ——— 100 keV
T 05 120 keV
= 140 keV
0.4 ——160 keV
0.3
0.2
0.1
0 —

0 0.320961.28 1.6 1.92 2.242.56 2.88 3.2 3.52 3.84 4.16 4.48 4.8 5.12 5.44 5.76 6.08
pl/cm

Figura 17. TTF para distintas energias.

El 10 % de TTF se considera el limite de deteccion ya que, para valores por debajo de éste,
el sistema no es capaz de diferenciar objetos pequefios e imposibilita el diagndstico. Se puede
observar que, si bien la frecuencia espacial a 10 % de TTF esta en torno a 2.6 pl/cm (pares de
lineas por cm), apenas se nota diferencia entre las distintas energias. El porcentaje de TTF es
un poco mayor para frecuencias altas en las energias mas altas, y sucedera lo contrario para
las frecuencias bajas, debido al efecto de sumidero cuantico (quantum sink) [10]. Esto se debe
a que para energias mas altas existe menos flujo de fotones para frecuencias bajas que en el
caso de las energias mas bajas, debido al aumento de la dispersion con la energia. El valor de
porcentaje de TTF es menor para las diferentes frecuencias al valor de la MTF clasica, ya que
ésta se trata de un parametro medido en condiciones ideales de alto contraste, y no tiene en
cuenta ni el valor de gris de fondo ni el ruido de la imagen.

Al contrario de la MTF clasica, al tratarse de un pardmetro dependiente de la tarea, es
decir, del material sobre el que se esta haciendo, del valor del fondo con respecto a ese
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material o del filtro de reconstruccién, aparecen diferencias en los resultados obtenidos de
este parametro para la misma energia, pero diferentes valores de carga (mAs). Para valores
iguales de energia, el porcentaje de TTF es mayor para valores de carga mas altos en todas las
frecuencias espaciales. Se pueden observar los resultados obtenidos en la siguiente figura
(Figura 18):

] TTF en funcién de la carga

0.9 ——40 keV 110 mAs
—— 40 keV 310 mAs
0.8 40 keV 410 mAs
———100 keV 110 mAs
0.7 100 keV 310 mAs
100 keV 410 mAs
0.6
S
I
=
0.4
0.3
0.2
0.1
0 T ———

0 0.320.640.961.28 1.6 1.922.242.562.88 3.2 3.523.844.164.48 4.8 5.125.445.76 6.08
pl/cm

Figura 18. TTF en funcidn de la carga (mAs).

3.4. Resolucion a bajo contraste

Los resultados obtenidos del promedio de la cantidad de cilindros distinguidos por 5
observadores, para un valor de ancho de ventana y nivel fijos, se pueden ver en la tabla que
aparece a continuacién (Tabla 3). En ella se ven los diferentes grupos de cilindros con sus
caracteristicas particulares, y cual serd el nimero limite de cilindros que se pueden observar
dentro de cada grupo y para cada imagen monoenergética reconstruida. El maximo numero
de cilindros contenidos en el maniqui es 9 cilindros para cada uno de los grupos exteriores, y
4 cilindros para cada uno de los grupos interiores.
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Grupos cilindros 40kev 50keV 60keV 70kev 80keV 90keV 100 keV

Externo 1% 7 7 7 6 6 6 6
Externo 0.5% 4 3 3 3 3 2 2
Externo 0.3% 1 0 0 0 0 0 0

Interno 1 4 4 4 4 4 4 4
Interno 2 4 3 3 3 3 3 3
Interno 3 3 3 3 3 3 3 3

Grupos cilindros 110kev 120keV 130keV 140 keV 150 keV

Externo 1% 0 0 0 0 0 0
Externo 0.5% 2 2 2 1 1 1
Externo 0.3% 0 0 0 0 0 0

Interno 1 4 4 4 4 4 4
Interno 2 3 3 3 3 3 3
Interno 3 2 2 2 2 2 2

Tabla 3. Resolucién a bajo contraste.

Las diferentes imagenes se realizaron con una carga de 410 mAs. Las imagenes realizadas
con una carga menor (210 o 310 mAs) tienen un limite de deteccidn, para los diferentes
grupos, menor, ya que la carga con la que se ha hecho la imagen, es decir la cantidad de
fotones que participan en la formacién de la imagen, cuanto mayor es, mejor sera el contraste
de la imagen obtenida. Una imagen clinica de caracteristicas similares al maniqui con el que
se ha realizado el estudio y sin utilizar técnicas de reconstruccidn iterativa, tendria una carga
de entre 300 mAs y 400 mAs para una buena calidad de imagen, siendo esta comparable a la
carga con la que se han hecho las imagenes del estudio.

En cuanto a las diferencias que se ven para las diferentes energias, a medida que se va
aumentado la energia, el contraste ira disminuyendo, por lo que objetos que se pueden
observar con una energia baja, con una energia mas alta ya no es posible. En la Tabla 3 se
puede ver la evolucidon del empeoramiento en la observacion de los distintos grupos de
cilindros. Esta medida estara limitada por la resolucidn del maniqui, algo que produce que, a
pesar del empeoramiento entre energias, en algunos casos, este empeoramiento no sera
suficiente como para dejar de ver uno de los cilindros, y el limite, por tanto, sera el mismo. Se
puede ver como evoluciona la imagen con las diferentes energias en la Figura 19, viendo que
aparecen claras diferencias entre las imagenes menos energéticas y, a medida que se va
aumentando la energia, esas diferencias se van atenuando.
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La resolucion a bajo contraste en las imagenes monoenergéticas virtuales, medida con un
maniqui de este tipo, arrojara resultados interesantes en cuanto a que, para energias efectivas
similares en un TC de una sola energia, el TC estandar debido al efecto que produce el
endurecimiento del haz sobre el borde de los cilindros [10], nos ayudara a visualizar mas de
éstos que en el caso de las imagenes monoenergéticas virtuales.

Figura 19. Resolucion a bajo contraste. 40 keV (arriba-izquierda). 70 keV (arriba-derecha).
100 keV (abajo-izquierda). 140 keV (abajo -derecha).

3.5. Ruido

El valor de la desviacion estandar obtenido para las diferentes imagenes es (Tabla 4):
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Energia nominal (keV)  Desviacion estandar

40 10.6226
50 7.5464
60 5.7358
70 4.6578
80 4.0226
90 3.9018
100 4.1806
110 4.2928
120 4.3496
130 4.3868
140 4.4116
150 4.4378
160 4.4472

Tabla 4. Magnitud del ruido.

Se observa que el valor de la desviacion estandar es mucho mayor para energias
pequeiias, estabilizdndose a los 70 u 80 keV. Se puede ver a su vez los valores obtenidos del
espectro de potencia del ruido normalizado (Figura 20):
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Figura 20. Espectro de potencia del ruido.
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El efecto en el espectro de potencia del ruido es similar al calculado mediante el otro
método. Se observa como para energias bajas aparece un incremento considerable de ruido
en comparacién con las energias mas altas, sobre todo para el rango de frecuencias espaciales
mas bajo, equilibrandose a frecuencias mas altas para todas las energias.

34



4. CONCLUSIONES

A lo largo del estudio se ha comprobado como varian los diferentes parametros fisicos en
un TC de energia dual. Variando los parametros de adquisicion, se ha visto cdmo afecta esto
alareconstruccion de lasimdagenes monoenergéticas virtuales, viendo como el algoritmo falla,
en cierta manera, para altas energias ya que los valores no coinciden con la energia efectiva
calculada, haciendo que utilizar estas energias tan altas no sea recomendable.

La resolucidn espacial tiene una variacion que se puede considerar esperada en cuanto a
las diferentes energias, ya que se obtendra una resolucion ligeramente mas alta a medida que
se aumenta la energia y la carga.

La resolucion a bajo contraste serda mas alta cuando la energia es mas baja, sobre todo
para 40 o 50 keV disminuyendo a partir de 80 keV. Estos valores de resolucion a bajo contraste
saldran perjudicados en comparacion a los obtenidos en un TC convencional debido al efecto
gue tiene, en un TC convencional, el endurecimiento del haz sobre el maniqui utilizado,
ayudando a ver mas cilindros de los que se ven cuando este efecto desaparece.

El ruido sera mas alto cuando la energia es mas baja, particularmente para 40 o 50 keV,
energias en las cuales el ruido es, proporcionalmente, mucho mayor. Se puede observar una
disminucion a partir de unos 80 keV en los que el ruido tiende hacia la estabilidad. Este ruido
tan alto para energias bajas, obligara a particularizar la técnica aumentando la carga, si lo que
se quiere es, precisamente, obtener una calidad de imagen adecuada en imagenes virtuales
monoenergéticas con valores de energia bajos.

En general, los resultados obtenidos son coherentes con los resultados que se obtendrian
con un TC convencional y con espectro continuo de rayos X. Evidentemente, existiran ventajas
a la hora de trabajar con determinadas energias para reconstruir imagenes, ya que se
potenciardn unas caracteristicas u otras, como el contraste en las imagenes de baja energia o
la reduccidn de artefactos de alta densidad en las imagenes de alta energia. No obstante, para
una mejor caracterizacion de este tipo de imagenes, se deben disenar maniquis especificos
para este tipo de TC (ya existen ejemplos en la literatura) [12], con materiales adecuados,
como diferentes concentraciones de lodo o diferentes concentraciones de calcio. Ademas, con
el maniqui convencional del que se disponia, se han obtenido resultados sesgados en algunos
casos como en el contraste a baja resolucién, por no estar preparados para este tipo de
imagenes proporcionando, por tanto, resultados que se podrian considerar como no
adecuados en comparacion con lo que se obtendria si los maniquis fuesen especificos.
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5. RECOMENDACIONES

Para conocer adecuadamente las caracteristicas de un equipo como puede ser un TC de
energia dual, es adecuado realizar un profundo estudio de las mismas, como se ha venido
realizando a lo largo de este trabajo. Se recomienda hacer un estudio de este tipo, al menos
cuando el equipo es nuevo, cuando se estd elaborando su estado de referencia, justo después
de su instalacidn, y por supuesto si existe algiin cambio en el equipo que pueda afectar a
alguna de estas caracteristicas.

Cuando se habla de controles de calidad rutinarios, la realidad es que es muy probable
gue no se pueda disponer de suficiente tiempo de maquina como para poder realizar todas
estas pruebas, por lo que se habra de seleccionar para qué imagenes se analizaran todos estos
parametros, debiendo elegir las mas representativas, habiendo de ser éstas las que mas se
utilizan de manera clinica.

Un ejemplo de control de calidad rutinario podria ser, seleccionar, al menos, un juego de
imdagenes de baja energia (40 keV) y otro de energia media (100 keV), analizando en cada caso
los diferentes parametros expuestos a lo largo del estudio. Si no se pudiera disponer de tiempo
ni para realizar eso, como minimo se deberia realizar la constancia de los nimeros Hounsfield
para una energia baja (40 keV) y una energia media (100 keV), ya que nos indicara que no
existen problemas en la deteccidn ni en la reconstruccion.
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ANEXO. CODIGO DE LOS SCRIPTS DE MATLAB

Cadigo del script para el calculo de la energia efectiva

clear all

clc

%Importamos la tabla del NIST
D=importdata('Datos.csv');

%Importamos los valores HU de la imagen
R=importdata('Results.txt');
R=R';

%Definimos la matriz de energia donde almacenaremos los valores
E=zeros(158,2);
for j=1:158
E(3,1)=37+];
end

%Calculamos todos los coeficientes de correlaciodn
for i=1:158

r=corrcoef(D(i,:),R);

E(i)2)=p(1)2);

end

%EL1l maximo sera la energia que buscamos
M=max(E(:,2));

f=find(E==M);

Resultado=E(f-158);

disp('La energia efectiva es:')
disp(Resultado)

Cadigo del script para el calculo de la TTF

clear all

clc

%Importamos el perfil de borde
y=importdata('Plot Values.txt"');
x=(0:0.7812:15.625)';

%Definimos lo puntos a los que queremos interpolar a 105
%para sobremuestrear el borde
xq=(0:0.07812:15.625)";

%Realizamos la interpolaciodn lineal
yb=interpl(x,y,xq, 'spline');
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%Realizamos la derivada de la funcidén yb para
%la funcién de dispersién de punto
psf=abs(diff(yb));

%Hacemos la transformada de Fourier
ttf=abs(fft(psf));
ttf=ttf./max(ttf);
xq1l=(0:0.32:63.68)";
for i=1:20
ttf1(i,1)=ttf(i,1);
xq2(i,1)=xq1(i,1);
end

%0btenemos los resultados y representamos
plot(xqg2,ttfl)

ttfl

Xq2

conseguir
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