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Resumen

Los datos obtenidos por los sistemas PET/CT pasan por un algoritmo de reconstruccion
antes de poder generar las imagenes. Estos algoritmos de reconstruccién permiten variar
parametros como el numero de iteraciones y filtrado post reconstruccién. El uso de
diferentes combinaciones de dichos pardmetros resulta en imagenes con distintos ruidos,
contrastes y resolucion espacial. Este trabajo ofrece una evaluacion del efecto de estos
parametros en la calidad de la imagen para lesiones hipocaptantes e hipercaptantes

simuladas por un maniqui para el PET/CT Biograph Vision 450.

Se evalla el método de reconstruccion UltraHD PET en combinacion con filtros Gaussianos
de 2.5mm, 5mm, 10mm 15mm vy la opcién All-Pass que no aplica ningun filtro, todas estas
conl, 5, 10, 15, 20, 30, 40, 50 iteraciones, manteniendo el numero de subgrupos en 5. Se
utiliza un maniqui de control de calidad SPECT Jaszczak con esferas solidas e inserto de
varillas para simular las lesiones hipocaptantes y un maniqui de cuerpo EIC NEMA PET
con esferas rellenables que se llenaron con flior 18 para simular lesiones hipercaptantes.
A ambos maniquies se les agrega una region con actividad de fondo. Se evallta la razén
contraste ruido, coeficiente de recuperacion de contraste, variabilidad de fondo, rugosidad

de la imagen y resolucién espacial.

Se determina que el CRC, BV y IR incrementan con el nimero de iteraciones y que
disminuyen al incrementar el tamafio (FWHM) del filtro Gaussiano. La CNR disminuye al
aumentar el nimero de iteraciones, pero mantiene un valor constante con los filtros de 10
y 15mm. Al relacionar el aumento del ruido con el HCRC se obtuvo que los mejores
resultados se obtienen al utilizar el filtro de 2.5mm con 15 iteraciones. Se obtiene que la
resolucion espacial mejora al incrementar el nimero de iteraciones, para la lesion

hipocaptante se encuentra que se empeora la resolucién espacial al incrementar el tamafio
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de filtro. Para la lesion hipercaptante se obtienen valores del FWHM mas cercanos al

tamanio de la esfera para el filtro de 10mm.
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Abstract

The data obtained by PET/CT systems goes through a reconstruction algorithm before
generating the images. These reconstruction algorithms allow for varying parameters such
as the number of iterations and post-reconstruction filtering. The use of different
combinations of these parameters results in images with different noise, contrast, and spatial
resolution. This work offers an evaluation of the effect of these parameters on image quality

for hot and cold lesions simulated by a mannequin for the PET/CT Biograph Vision 450.

The UltraHD PET reconstruction method is evaluated in combination with Gaussian filters
of 2.5mm, 5mm, 10mm, 15mm, and the All-Pass option that applies no filter, all with 1, 5,
10, 15, 20, 30, 40, 50 iterations, while maintaining the number of subgroups at 5. A SPECT
Jaszczak quality control phantom with solid spheres and rod inserts is used to simulate cold
lesions, and an EIC NEMA PET body phantom with fillable spheres filled with fluorine-18 is
used to simulate hot lesions. Both phantoms have a background activity region added. The
contrast-to-noise ratio, contrast recovery coefficient, background variability, image

roughness, and spatial resolution are evaluated.

It is determined that CRC, BV, and IR increase with the number of iterations and decrease
as the size (FWHM) of the Gaussian filter increases. The CNR decreases as the number of
iterations increases but maintains a constant value with 10mm and 15mm filters. By relating
the increase in noise to the HCRC, it was found that the best results are obtained when
using the 2.5mm filter with 15 iterations. It is noted that the spatial resolution improves with
an increase in the number of iterations. In the case of the hot lesion, the spatial resolution
is found to worsen as the filter size increases. Conversely, for the cold lesion, FWHM values

closer to the sphere size are obtained with the 10mm filter.
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1. Introduccién

La tomografia por emisioén de positrones con tomografia computacional (PET/CT) es una
técnica de imagenes médicas funcionales con valor clinico comprobado para la deteccién,
estatificacién y seguimiento de una amplia variedad de enfermedades (Langer, 2010). La
calidad de imagen es indispensable para asegurar un diagndstico acertado por parte del
personal clinico, por lo que continuamente se buscan métodos para optimizar la imagen,
desde la forma en que se detectan las particulas, hasta la forma en que se producen las

imagenes.

La obtencion de imagenes 3D del cuerpo utilizando métodos de reconstruccion iterativos
ha ganado popularidad en PET ya que estos ofrecen un rendimiento mejorado de contraste
ruido en comparacioén con algoritmos analiticos (Tohme & Qi, 2009). Estos métodos se
pueden modificar para diferentes tipos de lesiones variando parametros como el nimero de
iteraciones, filtrado post reconstruccion y subgrupos o subsets. La optimizacién de imagen
con métodos iterativos es un gran desafio ya que la combinacién optima de parametros de
adquisicion depende del tipo de lesién y la tarea clinica y hay miles de posibles
combinaciones. Por lo tanto, conforme la tecnologia PET continla evolucionando los
avances tienen gue optimizarse para las distintas aplicaciones clinicas. Los fabricantes de
sistemas PET/CT usualmente sugieren estrategias de reconstruccién genéricas para la
toma de imagenes de pacientes estandares, sin embargo, los departamentos de medicina
nuclear deberian validar y optimizar estas estrategias para aplicaciones clinicos de interés

(McKeown, 2019).

Evaluaciones de como los parametros de reconstruccion afectan la imagen final para
diferentes objetos y equipos es un tema en estudio (Tong et al., 2010). Este trabajo se
centrara en cOmo estos parametros afectan la calidad de imagen para lesiones

1



hipocaptantes (zonas de baja actividad radiactiva) e hipercaptantes (zonas de alta
actividad) en el PET/CT Biograph Vision 450. Para realizar un analisis detallado se evalla
la calidad de imagen a partir de la resolucion espacial, rugosidad de la imagen, variabilidad

de fondo, coeficiente de recuperacion de contraste y razén contraste ruido.



1.1. Objetivos

1.1.1. Objetivo General

Evaluar criterios de calidad de imagen de imagenes obtenidas por el PET/CT Biograph

Vision 450.

1.1.2. Objetivos especificos

1. Evaluar el contraste en lesiones hipocaptantes e hipercaptantes al variar el nUmero
de actualizaciones y filtrado de la imagen.

2. Evaluar larazén contraste ruido en lesiones hipocaptantes e hipercaptantes al variar
el nimero de actualizaciones y filtrado de la imagen.

3. Evaluar la resolucién espacial en lesiones hipocaptantes e hipercaptantes al variar

el nimero de actualizaciones y filtrado de la imagen.



2. Marco teérico

2.1. Generacion de imagenes de medicina nuclear

La generacion de imagenes consiste en la representacion visual, que manifiesta la
apariencia visual de un objeto basadndose en la energia emitida o reflejada por este. En
medicina nuclear esta energia es producto del decaimiento de un radiofarmaco el cual se
ha inyectado a un paciente. Practicamente todas las imagenes de medicina nuclear
modernas son imagenes digitales. Una imagen digital es un tipo de imagen en donde los
eventos estan localizados en cuadriculas conformadas en un namero finito y discreto de
elementos de imagen llamados pixeles (Cherry et al., 2012). Para imagenes 3D se puede
tomar elementos de volimenes tomando el producto de las dimensiones de X, y

multiplicadas por el grosor del corte. A estos elementos de volumenes se le llaman voxeles.

B /}; (x, %)
! r4

L ||
f

Figura 1. Representacién de una imagen digital. La imagen esta formada por una matriz con
elementos de imagen llamados pixeles con valor p(x,y) (Cherry et al., 2012).

Dependiendo del método de adquisicion y procesado de la imagen el valor de cada pixel o
voxel puede representar el niumero de cuentas, cuentas por unidad de tiempo o
concentraciones absolutas de radionucleidos (Cherry et al., 2012) por lo que estos valores
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se pueden utilizar para medir que tan bien asemeja la imagen al objeto real del cual se esta

generando la imagen.

Las imagenes digitales se caracterizan por el tamafio de matriz y profundidad de pixel. El
tamafio de matriz se refiere al nimero de elementos discretos en la matriz y esto afecto el
grado de detalle espacial que puede tener la imagen, con matrices mas grandes dando mas
detalle. El tamaiio de los pixeles no debe exceder un tercio del FWHM para no perder

resolucién espacial por tamafio de matriz (Cherry et al., 2012).

2.2. PET/CT

La tomografia por emision de positrones o PET (de las siglas en inglés “positron emission
tomography”) es una técnica de imagenes que produce imagenes tridimensionales de
procesos funcionales dentro del cuerpo. Las imagenes se obtienen a partir de la deteccion
de la actividad de un radio trazador que decaiga principalmente en positrones, el cual es

tipicamente inyectada en el paciente (Cherry et al., 2012).

Los sistemas PET se pueden integrar con un escaner de rayos X de tomografia
computarizada (CT). Los sistemas CT, a diferencia del PET, generan imagenes a partir de

una fuente de radiacion externa al paciente, en la forma de rayos X.

El sistema hibrido PET/CT toma imagenes utilizando ambos equipos, asi se puede integrar
informacion anatémica de parte del CT y se pueden generar mapas de atenuacion para

realizar correccion por atenuacion en las imagenes PET (Cherry et al., 2012).

Al identificar cambios en el cuerpo en un nivel molecular, las imagenes PET pueden detectar
el inicio de enfermedades antes de que sea evidente en otras modalidades de tomas de

imagenes como MRI o CT (Phelps, 2000). Es por eso por lo que los sistemas PET/CT ahora



se utilizan de manera rutinaria en el diagnostico, estadificacion, seguimiento para una

amplia variedad de tipos de canceres (Fahim-Ul-Hassan & Cook, 2012).

2.3. Emisiéon de positrones y aniquilacion

En el decaimiento por positrones, un proton en el nucleo es transformado en un neutron y
en un electrén con carga positiva llamada positron. El positron es disparado (junto con un
neutrino, pero este no es relevante para PET), este recorre una distancia corta de alrededor
de un milimetro hasta que pierde su energia cinética al colisionar con atomos cercanos
(Cherry etal.,, 2012). Una vez pierde casi toda su energia cinética, el positron sufre
aniquilacion con un electrén, convirtiendo sus energias de reposo en un par de fotones con
energias de 511keV cada uno. Debido a la conservacién del momento, los fotones son
emitidos a 180°, sin embargo, debido a que el electron y positron se encontraban en
movimiento la direccion puede ser ligeramente diferente La deteccién de este par de fotones
de aniquilacion se utiliza para construir las imagenes PET (Simon R. Cherry & Magnus

Dahlbom, 2006).

0.511 MeV

0.511 MeV

Figura 2. Representacion esquematica de la aniquilacion de un positron con un electrén. (Cherry
et al., 2012)



2.4. Fluor-18

Es un radioisétopo con gran uso clinico como trazador para la generacion de imagenes
PET, esto debido a que es una fuente importante de positrones. Tiene una masa de
18.0009380u y un periodo de semidesintegracion de 109.771 minutos. Decae en emision
de positrones un 96.84% del tiempo y en captura electrénica el 3.14% restante, los dos

modos de desintegracion producen 0 estable (Ermert & Neumaier, 2019).

Fldor-18 (109.72min)

Emision de
positrones
Captura 965,14%

electronica (0.6335Mev)
3.14%

(1.6555Mev)

Oxigeno-18
(estable)

Figura 3. Método de decaimiento del Fltor-18. Elaboracion propia.

El fluor es el elemento mas electronegativo en la tabla periddica. Cuando se enlaza con
carbono forma el enlace mas fuerte en quimica organica. Esto permite enlazar el ®F a una
molécula activa como es el caso del 8F-FDG, el cual es la molécula activa mas utilizada en
todo PET, esta al ser analoga a la glucosa es absorbida en mayor medida por tejido tumoral

lo que permite la deteccién temprana de tumores (Alauddin, 2012).

2.5. Principios del PET

2.5.1. Sistemas de deteccidn

Los detectores de sistemas PET se basan en tubos fotomultiplicadores o en

fotomultiplicadores de silicio, este Ultimo es el relevante para este trabajo.



Estos detectores consisten en detectores de luz formados por una matriz de fotodiodos de
avalancha en un sustrato de silicio. El sistema de operacion se basa en que la luz visible
entra en los fotodiodos e interacciona con el semiconductor a partir del efecto fotoeléctrico,
esto genera una carga a partir del hueco de electron par que se genera (Park et al., 2022).
La carga no es lo suficientemente alta para ser detectada por lo que se aplica un voltaje a
los semiconductores para que se produzca un efecto de avalancha donde se da un
incremento de corriente debido a la ionizacién de impacto, esta carga amplificada es
entonces la que se lee. Si bien la naturaleza de deteccion de cada fotodiodo es digital todas
las micro celdas se leen en paralelo dandole un modo analégico (D’Ascenzo et al., 2015).
La deteccion se realiza para fotones visibles, por lo que es necesario convertir los fotones
de aniquilacion antes de que pasen por este sistema, esto se logra por medio de cristales
de centelleo afines a fotones de aniquilacion, los cristales interactian con los fotones de
aniquilacion y los convierten en luz visible (Cherry et al., 2012)de tal manera que ya son
detectables para los fotomultiplicadores de silicio.

Los gantries de los PET consisten en anillos de bloques de deteccion que rodean al
paciente, cada bloque de deteccion contiene arreglos de cristales de centelleo acoplados
tubos fotomultiplicadores. La magnitud del pulso de salida de cada uno de los tubos es
usada para calcular en cual cristal ocurrié el evento de aniquilacion (Cherry et al., 2012) Los
diametros de los anillos de los PET clinicos suelen tener dimensiones de 70-80cm
aproximadamente y se usan multiples anillos detectores para crear FOV que van de 15-

25cm (Townsend, 2004).



FPhoto
Multiplier

Desector Bloeck

Figura 4. Configuracién del gantry de un PET. Cristales de centelleo acoplados a un arreglo de
tubos fotomultiplicadores componen los anillos de deteccién (Jaksch Sebastian et al., 2017).

2.5.2. Deteccion de coincidencia

Los pulsos eléctricos del sistema de deteccién son alimentados al circuito Andlisis de Altura
de Pulso (PHA, del inglés Pulse Height Analysis). Si el PHA determina que la energia del
fotdn esta dentro de la ventana de aceptacion de 511keV, se crea un pulso de tiempo, sino

se rechaza (Simon R. Cherry & Magnus Dahlbom, 2006).

Se considera que dos fotones de aniquilacion son coincidentes, es decir que pertenecen al
mismo evento de aniquilacién, si sus pulsos de tiempo son generados en una ventana de
tiempo de coincidencia, la cual esta definida por el tiempo de decaimiento del cristal. Para

cristales LSO esta suele ser de 4-6ns (Surti & Karp, 2020).

La ubicacién del evento de aniquilacion se sabe que se encuentra a lo largo de la linea
entre los dos detectores, a esta linea se le llama linea de respuesta o LOR (de sus siglas

en inglés “line of response”) (Surti & Karp, 2020).



Record

= o

for LOR

Figura 5. Deteccion de coincidencia en PET. Se produce una LOR entre los dos detectores cuyos
pulsos fueron generados en el tiempo de coincidencia. Imagen tomada de
https://depts.washington.edu/imreslab/education/Physics%200f%20PET .pdf

2.5.3. Sinograma

Considérese un plano de la imagen 2D a lo largo de un objeto. La distribucién de la actividad
del objeto se define por una funcién f(x,y) como el que se encuentra en la Figura 6. La
integral de linea a lo largo de todas las LOR para un angulo fijo forma una proyeccion p(s,®),
donde s es la distancia radial desde el centro del campo de vision a la LOR y el valor de las
lineas de respuesta corresponden a la cantidad de detecciones de coincidencia que se
dieron. La coleccion de todas las proyecciones para 0 < ¢ < 21 es una funcién p(s,®)

llamada sinograma (Tong et al., 2010a).
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Figura 6. Representacion de los datos del sinograma. Se forma una proyeccion a partir de los las
LOR a un angulo fijo. Cada proyeccion llena una columna del sinograma (Tong et al., 2010a).

Para imagenes 3D en PET, las LOR se tienen que parametrizar con cuatro coordenadas
para asi tomar en cuenta los datos de las integrales de linea de los planos perpendiculares
al escéner, llamados planos directos, como a los planos oblicuos que cruzan los planos

directos (Fahey, 2002).

Los sinogramas son guardados como matrices en dos dimensiones. Cada espacio en el
sinograma representa una LOR entre dos cristales y su valor representa el nimero de
eventos de aniquilacién detectado a lo largo de esa LOR. Cada fila en el sinograma

representa los datos recolectados por LOR paralelas a un angulo fijo (Fahey, 2002).

2.6. Reconstruccion de laimagen

El objetivo de la reconstruccion de imagenes PET es producir imagenes transversales
cuantitativamente precisas de la distribucion del radio trazador dentro del campo de vision
utilizando las LOR detectados (Tong et al., 2010a). Este es un objetivo desafiante ya que
las im&genes PET tienen muy baja sensibilidad por la pobre cobertura axial de detectores

y la naturaleza isotropica de las emisiones.
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El proceso de reconstruir de imagen es un problema inverso, las LOR detectadas se utilizan
para calcular la distribucion de radioactividad del cual las lineas de respuesta se generaron.

El problema se puede modelar a partir de la ecuacion matricial:”

p =Hf [1]

Donde:

. f se define como un vector correspondiente a la imagen, es una representacion
discreta del objeto usualmente formada por pixeles o véxeles.

. H es una matriz que representa al sistema generador de la imagen.

. p es el vector que contiene a los sinogramas.

Esta formulacion asume que el problema es deterministico, sin embargo, hay varias
incertidumbres asociadas a varios aspectos de la fisica del PET, la baja sensibilidad y la
naturaleza ruidosa provocan que no haya una sola solucion (Cherry et al., 2012)por lo tanto,

se debe realizar una formulaciéon estadistica:

Elp] = Hf [2]

Donde E[p] denota la expectativa matematica.

2.6.1. Recontruccion iterativa de la imagen

Es una serie de métodos de reconstruccion donde se intenta llegar a la imagen real por una

serie de aproximaciones sucesivas.

El proceso se realiza iniciando con una estimacion de la distribucion de actividad del objeto.
Luego se calculan los posibles sinogramas que se habrian medido para las imagenes

calculadas utilizando un proceso llamado “proyeccion hacia adelante”, este consiste en
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sumar las intensidades a lo largo de las posibles trayectorias de todas las proyecciones de
la imagen estimada. El grupo de proyecciones generadas se compara con las proyecciones
que si fueron medidas y la diferencia de estas es usada para ajustar la imagen estimada.
Este proceso se repite hasta que la diferencia entre las proyecciones de la imagen estimada
y las medidas sean lo suficientemente bajas segun se le describa al algoritmo o tambien se

le puede poner una cantidad fija de iteraciones en la cual se va a detener.

Medicion

Proyecciones
medidas

Objeto

Proyeccién hacia
delante

Imagen Proyecciones
S,
calculadas

ila
—— | diferencia es
suficiente?

estimada

Si
Imagen
reconstruida

Actualizar la
imagen
estimada

Figura 7. Diagrama de flujo sobre la reconstruccion iterativa de la imagen. Elaboracién propia

Segun Tong et al. (2010) todos los métodos iterativos se pueden caracterizar a partir de
dos componentes claves: Un criterio que describa a la mejor imagen. Este criterio se
representa a partir de una funcion costo, la cual mide la diferencia entre la imagen estimada
y la mejor imagen. El segundo componente es un algoritmo numérico que determine como
deberia actualizarse la imagen estimada en cada iteracion basada en el criterio de

comparacion.
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2.6.2. Maximizacion de la expectativa de maxima verosimilitud (MLEM)

Es un método de reconstruccidén estadistico que utiliza un algoritmo numérico llamado
maximizacion de expectativas (EM), el cual consiste en un modelo matricial basado en una
distribucion de Poisson para definir la relacion entre el espacio de imagen y el sinograma
para asi encontrar la estimacion de méxima verosimilitud (ML), esto es un método de
estimacion en el cual una medida estadistica se maximiza cuando la diferencia entre el

sinograma medido y estimado se minimiza (Tong et al., 2010a).
El método MLEM se da por la ecuacion:

£ [3]

LZH..L
J i Hyj & Y Yk Hfi

La funcion fj” es la estimacién de la imagen para el véxel j en la iteracién n. El algoritmo
toma la estimacion inicial fj0 y la proyecta hacia adelante en el dominio de proyeccion, que

corresponde al dominador del lado derecho de la ecuacién. Luego la comparacién entre las
proyecciones estimadas y las medidas se determinan calculando la proporcion entre
ambos. Esta fraccidn se devuelve al dominio de la imagen y se pesa apropiadamente, lo
gue da un término de correccion que es multiplicado por la estimacion de imagen actual
para asi generar la nueva estimacion fj(”“). Este proceso se repite hasta que la estimacion
de la imagen converja a la solucién de maxima verosimilitud.

El algoritmo MLEM tiene dos grandes desventajas, la primera es que su convergencia es
lenta, usualmente se requieren alrededor de 30-100 iteraciones para llegar a una solucion
aceptable, ademas, como cada iteracion requiere una proyeccion hacia adelante y una

hacia atrés, se requiere un tiempo computacional considerable (Tong et al., 2010a).
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La segunda desventaja es que el criterio de ML en el que est4 basado produce imagenes
muy ruidosas, por lo que en lo que cada iteracion el ruido incrementa (Lalush & Wernick,
2004). En la practica el proceso iterativo se interrumpe antes de que llegue a la solucion,

asi reduce el nUmero de iteraciones provocando que se genere menos ruido.

2.6.3. Maximizacion de expectativas de subconjuntos ordenados (OSEM)

Es una variante de MLEM que acelera el proceso de reconstruccion de la imagen al agrupar
los datos de proyeccion en bloques, llamados subsets, dentro de cada iteracién. En lugar
de realizar proyeccién hacia adelante y hacia atras para todo el grupo de datos, solo se
trabaja con los datos pertenecientes a un subset en cada iteracién. Esto resulta en una

modificacion de la ecuacion [3], tomando la forma:

,b—1
f}(n )
Zl’lESh H

tJ iESpH

H.. D [4]
ij )
2k Hig k(n )

,b
f}(n ) —

Generalmente a una actualizacién en este algoritmo se le llama subiteracién y a un paso
por todos los subsets iteracion (Lalush & Wernick, 2004). El incremento en el nimero de
actualizaciones lleva a una convergencia a la imagen mucho mas rapida, en practica OSEM

converge alrededor del nimero de subsets veces mas rapido que MLEM (IAEA, 2015).

El algoritmo OSEM resulta en reconstrucciones mas ruidosas que en la reconstruccion
MLEM correspondiente, sin embargo, en la mayoria de las aplicaciones la diferencia de

ambas no es clinicamente relevante (IAEA, 2015).

2.6.4. Time of Flight (TOF)

En imagenes PET convencionales las LOR no contienen informacién de la ubicacion del
evento de aniquilacion dentro de la linea, es decir pudo haber ocurrido en cualquier punto
dentro de esta. La técnica de TOF busca localizar la ubicacion del evento dentro de la LOR
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a partir de la diferencia de llegada de los fotones de aniquilacién a los detectores. Para
lograr esto se requiere una resolucion temporal bastante alta. Detectores rapidos como los

cristales LSO permiten utilizar esta técnica (Surti & Karp, 2020).

Un evento de aniquilacion ocurre a una distancia Ad del punto medio entre los dos
detectores, los cuales estan separados una distancia D (d1 + d2). El fotén uno recorre una
distancia d1 antes de ser detectada por el Detector 1 y el foton 2 recorre la distancia d2
antes de ser detectada por el detector 2. Por lo tanto, el fotén 1 recorre una distancia 2Ad
mas que el fotdn 2. Si se puede medir la diferencia de tiempo de llegada de los fotones At,

la distancia Ad puede ser calculada a partir de:

cAt (5]

Con un equipo lo suficientemente rapido TOF-PET puede tedricamente localizar eventos
de aniquilacién dentro un véxel, sin embargo, limitaciones a la resolucién temporal introduce
incertidumbres al calculo de Ad y por lo tanto a la localizacién del evento de aniquilacién

(Tong et al., 2010a).

TOF restringe la proyeccién hacia atrds del proceso de reconstruccién a un pequefio
segmento de la LOR, esto reduce el ruido estadistico en la imagen reconstruida si el

segmento es mas pequefio que el tamafio de la fuente de emisién (Tong et al., 2010a).

El uso de TOF hace que informacién temporal sea aplicada a cada correccion dentro del
proceso de iteracién. Por lo tanto, los sinogramas TOF contienen alrededor de 60 veces
mas datos que los que no utilizan TOF. El uso de TOF en la clinica por lo tanto requiere

mucho mas almacenamiento y procesamiento (Tong et al., 2010a).
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2.6.5. Modelado de Dispersion de Punto (PSF)

La funcidn de dispersién de punto (PSF) describe la respuesta de un sistema de generacion

de imagenes a una fuente puntual (Cherry et al., 2012)

El modelado de dispersion de punto se utiliza para corregir limitaciones en la resolucion
espacial provocadas por el proceso de emision y deteccién. Este se aplica por el algoritmo
de reconstruccion y requiere conocimiento de la PSF en todos los puntos del FOV, ya que
PSF es espacialmente dependiente. Este se puede aplicar al espacio de imagenes, pero es
mas comunmente aplicada en el espacio de sinogramas. Al incorporar informacién PSF al
sistema matricial este relaciona mas LOR que un sistema matricial sin modelado PSF. Por

lo que también requerird mas iteraciones para llegar a converger (Tong et al., 2010a).

|
-

Ideal Point Source
Blurred Point Source
Recovered Point Source

Voxel Intensity
Voxel Intensity

Frequency Position
Figura 8. Correccion del voxel utilizando PSF.(McKeown, 2019)

2.6.6. Filtrado post reconstruccidn

El filtrado de la imagen es usado para reducir el ruido en la imagen, mejorando la sefial
contraste ruido a costa de reducir la resolucién espacial (IAEA, 2014). Las operaciones de
filtrado promedian los valores de voxel locales para reducir el efecto de variaciones voxel a
voxel en la imagen reconstruida. Este efecto remueve las frecuencias altas de los datos

(IAEA, 2014).
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Para el caso de imagenes PET el filtro post reconstruccién mas utilizado es el gaussiano
(IAEA, 2014) este es un filtro de frecuencia espacial, que se aplica a la imagen por medio

de la ecuacion:
Ifiltrada(xv y) = Z[Ioriginal(i:j) G(x -1,y _])] [6]
()
Donde:
* Ifitraaa(x,y) €s el valor del pixel filtrado en las coordenadas (x, y) de la imagen
filtrada.
* lorigina(i,J) €s el valor del pixel original en las coordenadas (i, j) de la imagen
original.
e G(x—1i,y—j)eselvalorde la funcidon gaussiana evaluada en la diferencia entre las

coordenadas actuales (X, y) y las coordenadas vecinas (i, j).

La funcion gaussiana G(x — i,y — j) se define como:

_@-d2+y-p? 7
L 202 u=0 [7]

Gx—=1Ly—j)=

2702

Donde:

e 0 es ladesviacion estdndar que determina el grado de suavizado
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El filtro gaussiano se suele describir por su FWHM que es igual a 2,3548 veces su
dispersién. Al variar pardmetros de reconstrucciébn este es el valor del filtro post

reconstruccion gque los equipos PET permiten cambiar.

2.6.7. Correccidn de datos

Para conseguir imagenes cuantitativas en las cuales cada valor de voxel realmente
representa la actividad real del objetico escaneado, un nimero de correcciones tienen que
ser realizada (Lewellen & Karp, 2004). El numero de eventos de coincidencia en una
ventana de tiempo P se puede relacionar al nUmero de eventos reales T a partir de:

P=N(AT +S+R) [8]

Donde A, R, Sy N son los factores de correccion por atenuacion, coincidencia aleatoria,
dispersién y normalizacion (Tong et al., 2010). Cada una esas correcciones son tipicamente

aplicadas durante cada reconstruccion iterativa.

2.6.7.1. Correccién por atenuacion

Los fotones de aniquilacion al tener energia de 511keV es probable que interactien en el
cuerpo antes de que lleguen a los detectores, estas interacciones son principalmente en
dispersién de Compton, la cual reduce la energia del foton y altera su direccion. La
probabilidad de atenuacion para un par de fotones de aniquilacién es independiente de la
posicion del evento de aniquilacién a lo largo de la linea de respuesta, lo que permite

corregir por este efecto (Tong et al., 2010a).

Los equipos PET/CT permiten realizar mapas de atenuacion para fotones de 511keV. El
factor de correccion para un elemento de sinograma dado es calculado integrando los

coeficientes de atenuacion a lo largo de las correspondientes LOR (Kinahan et al., 1998).
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2.6.7.2. Correccion por dispersion y eventos aleatorios

Los eventos de deteccion de coincidencia reales son afectados por dos tipos de
detecciones. Eventos de dispersion, en los cuales uno o ambos fotones detectados han
sido dispersados por lo que darian LOR con posiciones incorrectas. La mayoria de los
sistemas PET utilizan una ventana de aceptacion de energia bastante limitada para
descartar estos eventos, pero también suele ser necesario agregar métodos extras como
modelos de dispersion, los cuales utilizan los mapas de atenuacién para simular la

dispersion (Kinahan et al., 1998).

Los eventos aleatorios se dan cuando se detecta un evento de coincidencia con dos fotones
de aniquilacién provenientes de eventos de aniquilacion distintos. Estos eventos no
contienen informacion espacial de las aniquilaciones y producen reduccién del contraste y
artefactos en la imagen. Las correcciones para eventos aleatorios consisten en estimar la
cantidad de eventos aleatorios que ocurren ya sea en una ventana de tiempo o0 en un par

de detectores (Brasse et al., 2005).

2.6.7.3. Normalizacién y correccién por tiempo muerto

La normalizacidn consiste en corregir por las variaciones en la eficiencia de diferentes pares
de detectores producto de diferencias minimas en la geometria, material y electrénicos

(Tong et al., 2010a).

Después de recibir un fotén, el detector tiene una ventana de tiempo en el que no puede
recibir nuevos eventos. Esto puede afectar en mayor medida la eficiencia cuando hay una
alta tasa de conteo. La correccidn por tiempo muerto consiste en modelos del tiempo muerto

a diferentes tasas de conteo (Germano & Hoffman, 1988).
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2.7. Calidad de imagen

La calidad de imagen es la similitud con la que una imagen representa al objeto escaneado
(Cherry et al., 2012). Hay dos métodos con los que se puede caracterizar o evaluar la
calidad de imagen, la primera es por medio de caracteristicas fisicas, que pueden ser
calculadas o medidas cuantitativamente para la imagen. Tres de estas caracteristicas
utilizadas en imagenes PET/CT son la resolucion espacial, el contraste y la sefial ruido.
Estos describen tres aspectos diferentes de la calidad de imagen sin embargo no se pueden
tratar como parametros independientes, porque mejoras en uno usualmente se obtiene a

costa del deterioro de otro.

2.7.1. Resolucién espacial

La resolucién espacial se refiere a la nitidez o detalle de la imagen, esta puede ser evaluada
por métodos subjetivos u objetivos (Cherry et al., 2012). Una evaluacién subjetiva se puede
realizar por una inspeccion visual de imagenes de fantomas de érganos que estan hechos
para simular imagenes clinicas. Aunque estos maniquies estan hechos para simular lo que
se ve clinicamente no son (tiles para cuantificar y comparar entre diferentes sistemas de
imégenes, por lo que nuestro interés reside en métodos mas objetivos como los realizados
con fantomas de barra. Estos son construidos de plomo o tungsteno y consisten en lineas
con un grosor igual al espacio que las separa. La evaluacion se realiza irradiando el maniqui
para asi tomar una imagen de este. La resolucion espacial se puede expresar en términos
del patréon de barras que sea visible en la imagen, es decir si el patrén mas pequefo que

se puede distinguir es de 0.5mm se dice que tiene una resolucion espacial con ese valor.

Una manera mas cuantitativa de calcular la resolucion espacial es utilizando la variable

anchura a media altura o FWHM (de las siglas en ingles “full width at half maximum?”). Para
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calcular experimentalmente esta variable se utiliza la distribucion gaussiana que esta dada

por:
—(x—p)? [9]
f(x) = Ae 207

Cuandofps, = f(x = w) = A, ademas %fméx = %A

. . 1 1
Se necesita encontrar las variables x que hacen que f(x) = > fmax =54

—x-w? 1 [10]
Ae 202 =-A

2
“eep? [11]

e 2o = -

2
—(x-w? _ . (1 [12]

202 In (E)

(x —w)? =20%In (2) [13]
|(x — )| = +4/202In (2) [14]

(x — w) = +0./2In (2) [15]
Xy =04/2In (2) + p y x_=-02In(2)+pu [16]

El ancho a la mitad de la altura se calcula como:

FWHM = x, — x_ [17]
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Combinando con la ecuacion [16], se obtendria la siguiente expresion,

FWHM = 206,/2In (2) = 0 x 2,35 (18]

/ FWHM

X- u X+ X

Figura 9. Distribucién gaussiana donde se muestra el FWHM (Astla, 2015).

El FWHM de un instrumento de toma de imagenes es aproximadamente 1.4 - 2 veces el

grosor del patrén de barras méas pequefio que puede distinguir. (Cherry et al., 2012)

2.7.2. Contraste
El contraste de la imagen se refiere a la diferencia de intensidad en partes de la imagen
gue corresponden a diferentes niveles de actividad. Una definicion general del contraste es
la razén entre el cambio de sefial de un objeto de interés relativo a al nivel de sefal en
partes alrededor de la imagen (Cherry et al., 2012). El valor se da por la ecuacion:

R, — R, [19]

C, =
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Donde:

e Ces el contraste de la lesidon o zona de interés.
e R)eselconteo en lalesidn o zona de interés.

o R es el conteo en tejido normal o region de fondo.

El contraste se puede evaluar por medio del coeficiente de recuperacion de contraste
(CRC). Este coeficiente mide que tan bien el sistema recupera el contraste real que debe
de tener la imagen entre la esfera y la regién de fondo. EI CRC se puede calcular tanto para

las esferas frias o calientes.

Para las esferas calientes se calcula a partir del Coeficiente de Recuperacion de contraste

Hipercaptante (HCRC):

-1 &
HCRC (%) = 100 x #
[ a, 1

Donde:
apip €s la actividad real de la esfera caliente.
a,s es la actividad real de la region de fondo.

Para las esferas frias se calcula el coeficiente de recuperacion de contraste hipocaptante

(CCRC):

R
CCRC (%) = 100 x [1 - R—’] [21]
0
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2.7.3. Ruido vy razdén contraste ruido

El ruido se puede definir como sefial aleatoria no deseada que interfiere con el
procesamiento o deteccion de la sefial (Lalush & Wernick, 2004). El ruido en la imagen se
puede caracterizar como aleatorio o estructurado. El ruido aleatorio, también conocido
como ruido estadistico se refiere a la apariencia moteada que tienen las imagenes y es
causada por variaciones aleatorios estadisticas en la tasa de conteo. Mientras que el ruido
estructurado son esas variaciones no aleatorias en la tasa de contero que son
sobreimpuestas e interfieren en la percepcion de la estructura de interés (Cherry et al.,

2012)

Una manera de evaluar el ruido es por la razén contraste ruido (CNR), esta permite evaluar
la capacidad del PET para detectar pequefias diferencias de contraste en presencia de
ruido (Cherry et al., 2012). Se da por la ecuacion:

|Cyl [22]

ruido

CNR =

_ oz, _ R [23]

Sustituyendo las ecuaciones [19] y [23] en [22] se obtiene:

R; — Ry [241

O'RO

CNR (%) = 100 x
Donde:

o,ES la desviacion estandar del nimero de cuentas del ROI de fondo, cuando se utiliza
més de un ROI, el promedio de las desviaciones estandar es utilizado.
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Otro método para evaluar el ruido es la variabilidad de la imagen (BV). Esta mide las
variaciones de region a region a lo largo de la imagen, que pueden aparecer si hay no
uniformidades (Tong et al., 2009). Se mide a partir de varios ROIs de fondo y se da por la

ecuacion:

BV (%) = 100x

Desciacion estandary a1,0r PROMEDIO DE CADA ROI] [25]

Promedioy 410r pROMEDIO DE CADA ROIS

El ultimo pardmetro para evaluar el ruido utilizado en esta tesis es el coeficiente de variacion
(COV), esta mide la variabilidad voxel a voxel en la imagen, es decir, el ruido percibido al
ver una imagen individual (Tong et al., 2009). Al igual al BV se mide a partir de los ROI de
fondo. Cuando se tienen multiplos COV, se calcula la rugosidad de la imagen (IR) que

corresponde al promedio de todos los COV

g
COV (%) = 100 x [% [26]

0

v [27]
IR(%) = EZ cov,
i=1
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3. Marco metodologico

3.1. Materiales

3.1.1. PET/CT Biograph Vision 450

El PET/CT utilizado en esta investigacion fue el Biograph Vision 450 de la marca Siemens,
el cual se encuentra ubicado en el Laboratorio Ciclotron PET/CT, del Centro de
Investigacibn en Ciencias Atdmicas, Nucleares y Moleculares (CICANUM), de la
Universidad de Costa Rica. Este equipo combina un tomégrafo PET digital conformado de
cristales de Lutecio Oxiortosilicato (LSO) con un CT de 128 cortes. El diametro del agujero

es de 78 cm y el del anillo detector 82cm. El sistema se muestra en la Figura 10.

Figura 10. Biograph Vision 450. Imagen rescatada de https://www.siemens-
healthineers.com/molecular-imaging/pet-ct/biograph-vision el 9 de abril del 2023

3.1.1.1. Hardware
El sistema PET/CT Biograph Vision 450 esta formado por 38 bloques por anillo detector
para un total de seis anillos a lo largo del FOV axial. Cada bloque se divide en 4 x 2 mini-
bloques (cuatro mini-blogues en posiciéon tangencial con dos mini-bloques en posicion
axial), cada uno contiene una matriz de 5 x 5 cristales LSO de 3,2 x 3,2 x 20 mm3, El mini-

bloque esta acoplado a una matriz de SiPM de 16 x 16 mm? para una cobertura del 100%
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del arreglo de cristales (Siemens Healthineers, 2018). Las caracteristicas técnicas del

sistema PET se resumen en la tabla 1.

Tabla 1. Caracteristicas técnicas del PET/CT Biograph Vision 450. Elaboracién propia

Material del cristal LSO
Dimensiones del cristal 3.2x3.2x20mm?3
Numero de cristales por mini bloque 5x2
Numero de mini bloques por bloque 4x2
SiPM por blogue 128
Numero de bloques por anillo 38
Numero de bloques en el FOV axial 6

FOV axial (cm) 20

FOV transaxial (cm) 70
Espaciamiento planar (mm) 1.6
Ventana de energia (keV) 435-585
Ventana de tiempo de coincidencia (ns) | 4.7

3.1.1.2. Método de reconstruccion

El método de reconstruccion utilizado por el PET/CT del Biograph Vision 450 es OSEM, con
la opcion de afadir los algoritmos TOF y PSF ya sea juntos, opcién que el equipo llama
UltraHD-PET, o solo uno a la vez. El equipo permite realizar reconstrucciones con tamafios
de hasta 420 pixeles. El filtro post reconstrucciéon que utiliza es el Gaussiano y se puede
variar el FWHM del filtro desde 2.5mm hasta 15mm y también da la opcién All-Pass (en
donde no aplica ningun filtro post reconstruccién). El nimero de subconjuntos (subsets) es

de 5y no se puede variar. El nUmero de iteraciones se puede variar desde 1 a 50.

3.1.2. Maniqui SPECT Jaszczak

El maniqui SPECT Jaszczak de la marca CAPINTEC es el utilizado en la simulacién de la

lesion hipocaptante. Este maniqui consiste en un cilindro de plastico acrilico con varios
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insertos los cuales consisten en un juego de varillas y un juego de seis esferas solidas con
diferentes diametros. El juego de varillas consiste en seis grupos de varilla con diferente
grosor y distancia entre cada una. Tanto las varillas como las esferas solidas simulan
lesiones frias. Las esferas se utilizan para medir el CCRC y las varillas para medir la
resolucion espacial. En la siguiente tabla se resume las especificaciones de medida del

maniqui.

Tabla 2. Caracteristicas técnicas del maniqui SPECT Jaszczak

Dimensiones del interior del cilindro

21.6 cm didmetro x 18.6 cm altura

Grosor de la pared del cilindro 3.2mm
Volumen 6.9L
Volumen con insertos 6.1L
Altura del inserto de varillas 8.8cm
Altura de las esferas desde la placa 12.7 cm

base

Dimensiones de la varilla

48,6.4,7.9,95,11.1,12.7 mm

Diametro de las esferas sélidas

9.5,12.7, 15.9, 19.1, 25.4, 31.8 mm

Figura 11.Maniqui SPECT Jaszczak con los insertos de varillas y esferas sélidas. Imagen tomada
de https://capintec.com/product/jaszczak-standard-spect-phantom/ el 9 de abril del 2023.




3.1.3. Maniqui de Cuerpo NEMA IEC PET

El maniqui de Cuerpo NEMA IEC PET consiste en un maniqui de cuerpo con un inserto de
6 esferas rellenables de distintos tamafios, est4 disefiado segun las recomendaciones de
la IEC y NEMA. Su uso es recomendado para la evaluacion de la calidad de imagen en
reconstruccion de imagenes PET del cuerpo entero. Las esferas se pueden rellenar con
material radiactivo para simular las lesiones hipercaptantes. Este maniqui es el utilizado
para realizar las evaluaciones de ruido, CNR y HCRC. En la siguiente tabla se resume las

especificaciones técnicas del maniqui.

Tabla 3. Especificaciones técnicas del maniqui de Cuerpo NEMA IEC PET. Elaboracién propia.

Longitud Exterior ~217 mm
Longitud Interior ~193 mm
Interior Anteroposterior ~221 mm
Interior Lateral ~290 mm
Grosor de la Pared ~3.2mm
Volumen del Cilindro Vacio ~9.7L
Diametro de las esferas rellenables 37mm, 28mm, 22mm, 17mm, 13mm, 10mm
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Figura 12. Fotografia del Maniqui de Cuerpo NEMA IEC PET con su inserto de esferas rellenables.
Recuperado de https://www.mirion.com/products/medical/nuclear-medicine-instrumentation/quality-
assurance/phantoms/nema-iec-pet-body-phantom-set el 10 de mayo del 2023.

3.1.4. Actividad de 18F

Para medir la actividad en cada uno de los experimentos realizados, se utilizé el Activimetro
marca Capintec, modelo CRC-55TR, serie numero 410082. Al ser un instrumento digital la
incertidumbre asociada es igual a la menor medida, por tanto, es igual a £ 1 uCi (x 0,037

MBQ).

Figura 13. Activimetro Capintec, CRC-55Tr. Imagen tomada de https://capintec.com/product/crc-
55tr-dose-calibrator/ el 9 de abril del 2023.
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3.1.5. Programas utilizados

3.1.5.1. ImageJ
ImageJ es un software libre y de codigo abierto utilizado para el andlisis y procesamiento
de imagenes. Fue desarrollado por el National Institutes of Health (NIH) de Estados Unidos
(Schneider et al., 2012). ImageJ se puede utilizar como un applet en linea o puede correr

en cualquier computadora con Java 5 o superior.

ImagelJ tiene la capacidad de procesar imagenes de 8, 16 y 32 bits en una gran cantidad
de formatos, entre ellos el DICOM (Digital Imaging and Communication In Medicine) este
es el formato internacional estandar para imagenes médicas e informacion relacionada
(DICOM, sff). Este formato agrupa la informacion en conjuntos de datos los cuales consisten
en una variedad de atributos como es el nombre del paciente, peso y otras caracteristicas
como los parametros de adquisicién de la imagen. De esta manera la toda la informacion
se mantiene inclusive después de que la imagen se ha exportado del equipo. Este es el

formato utilizado en las imagenes obtenidas en esta tesis.

Ademés de visualizar imagenes ImageJ tiene una gran variedad de herramientas de
procesamiento y analisis de imagen, como es la posibilidad de generar ROI de las cuales
se pueden obtener valores de intensidad de pixel, perfiles de linea y demas. También tiene

herramientas de analisis de datos como ajuste de curvas.

3.2. Procedimiento

3.2.1. lteraciones vy filtrado post reconstruccidn

Para evaluar la calidad de las imagenes, se realizan una serie de pruebas, para ello primero
se establecen los parametros de reconstruccion que se van a cambiar en cada

reconstruccion y adquisicion. El equipo puede realizar un total de 8 reconstrucciones por
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cada adquisicion, por lo tanto, se escoge variar el numero de iteraciones en cada
reconstruccion mientras se mantiene el mismo filtro post reconstruccion para dicha
adquisicion, para asi evaluar el efecto del nimero de iteraciones. Se realizan mas
adquisiciones variando las reconstrucciones de la misma manera, pero ahora cambiando el
filtro para cada adquisicion, para asi evaluar el efecto del filtro post reconstrucciéon. Los

diferentes pardmetros de reconstruccién utilizados se resumen en la Tabla 4.

Tabla 4. ParAmetros de reconstruccién utilizados.

Parametro de Configuracién Usada Numero de grupos
Reconstruccion de datos
resultantes
Método de Reconstruccion PSF + TOF (UltraHD PET) 1
Iteraciones 1,5, 10, 15, 20, 30, 40, 50 8
Filtro Gaussiano (FWHM) All-Pass, 2.5mm, 5mm, 10mm, 5
15mm

Filtro en eje z Ninguno 1
Tamafo de Matriz 420x420 1

3.2.2. Configuracién de los parametros de adquisicion del equipo

Se configuran los parametros de adquisicion del PET/CT Biograph Vision 450, marca
Siemens, utilizando ®F como radionucleido. Para todas las pruebas se utiliza una
configuracion similar a la que se utilizaria para un paciente, estos parametros se resumen

en la Tabla 5. Los parametros restantes varian segun lo descrito en la Tabla 4.
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Tabla 5. Configuracion utilizada para cada parametro de adquisicién en todas las pruebas.

Namero de camas 2

Tiempo de adquisicion por cama 3 min

Tipo de imagen de salida Con correccion

Correccion de atenuacion de TC AC CT 0.75Br32 3 (1-1)
Correccion de dispersion Relativo

Zoom 1

Tamafio de imagen 440

Método de reconstruccion TrueX + TOF (ultraHD-PET)
Subconjuntos 5

3.2.3. Evaluacién de los parametros de calidad de imagen

Se realizaron una serie de pruebas para determinar el efecto del nUmero de iteraciones y

filtrado de la imagen en distintos parametros de la calidad de imagen.

3.2.3.1. Lesion hipocaptante

El primer estudio se realizé utilizando el maniqui Jaszczak. Primero se agregaron los
insertos de varillas y esferas sélidas para asi simular la lesiébn hipocaptante. Luego,
utilizando una jeringa, se extrajo 18F recientemente producido en el ciclotrén del mismo
laboratorio donde se realizé el experimento. Se buscé obtener alrededor de 10mCi ya que
esta es la cantidad que se suele utilizar en pacientes. Se midié la actividad y se fue
reduciendo la cantidad de 8F hasta que se consiguié una actividad de 9,09mCi. Se introdujo
dicha cantidad dentro del maniqui y se llené con agua hasta su maxima capacidad, se
colocé la tapa con sus respectivos tornillos, dejando libre la trampa de aire para sacar todas
las burbujas posibles que podrian generar artefactos en la imagen. Se procedié a agitar el
maniqui repetidamente para asi garantizar la mejor distribucién de actividad posible. El
maniqui se coloco en el centro del FOV del PET/CT y se colocaron dos almohadillas entre
los costados del maniqui y la camilla del PET, se agregaron dos tiras de velcro rodeando al
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maniqui y se pegaron a la camilla, como se muestra en la Figura 14, para asi evitar
movimientos durante el periodo de adquisicion. Se asegurd que el maniqui estuviera a nivel
utilizando un nivel topografico. Se configuraron los pardmetros del PET segun lo descrito

en la tabla 4 y se realizaron las adquisiciones y reconstrucciones descritas en la Tabla 4.

Figura 14. Maniqui en la posicion utilizada para las adquisiciones. Fotografia tomada en el edificio
Ciclotrén de la Universidad de Costa Rica. Elaboracién propia.

3.2.3.2. Lesidn hipercaptante

El segundo estudio se realiz6 utilizando el maniqui de Cuerpo NEMA IEC PET. En esta
ocasion se midié e introdujo una actividad de 11.27mCi en el maniqui junto con agua y se
llené hasta la mitad de su capacidad, luego se introdujo parte de esta disolucién en las
esferas huecas extrayendo con una jeringa la disolucion del maniqui y paséandola a las
esferas con la misma jeringa hasta que todas quedaran llenas. Se colocaron las esferas
dentro del maniqui y se terminé de llenar hasta su maxima capacidad, de tal manera que
se obtuviera una concentracion aproximada de 2:1 en la actividad entre las esferas y el
fondo. Finalmente se repitié el mismo posicionamiento utilizado en el experimento anterior,

con la misma configuracién del equipo y pardmetros de adquisicion.
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3.2.4. Andlisis de laimagen

Todas las mediciones de los ROIs fueron realizadas con ImageJ. Tres plantillas de ROls
fueron utilizadas. La mostrada en la Figura 15 se utilizé para el analisis de las lesiones
hipocaptante y la mostrada en la Figura 16 para las lesiones hipercaptantes. Ambas
plantillas siguen la misma logica y tienen una configuracion similar, solo se cambio la

posicion y tamafo de los ROIs para que calzaran con las esferas de cada lesion.

Las plantillas de ROIls estan basadas en la guia de NEMA para evaluacion de calidad de
imagen (NEMA, 2013). Se dibujan 12 ROIs que coindicen con el tamafio de las seis esferas
en el corte central y se copian en los dos cortes posteriores y anteriores (para un total de
360 ROIs para la regién de fondo). Los ROIs se posicionan de tal manera que cada grupo
de diferente tamafio quede dentro del otro, como se muestra en la figura. Esta configuracion
permite calcular los diferentes parametros de calidad de imagen para cada tamafio de
esfera. Cada calculo utiliza las 60 ROIs que coinciden con el tamafio de la esfera.
Adicionalmente para la lesién hipercaptante se hizo un ROI de 145.20mm en una seccion

de fondo de homogéneo para el calculo de la CNR.

Figura 15. Plantillas de ROls utilizadas para las imagenes simulando lesiones hipocaptantes. Un
ROI para cada una de las esferas y 60 ROIs de fondo que coinciden con el tamafio de cada esfera.
Elaboracion propia.
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A

Figura 16. Plantillas de ROls utilizadas para las imagenes simulando lesiones hipercaptantes. A
contiene los ROI para las esferas y ROIs de fondo que coinciden con el tamafio de las esferas y B
contiene un ROI en una regién de fondo homogénea. Los ROIs de fondo también se dibujaron para

los dos cortes anteriores y posteriores. Elaboracion propia

Los ROIs de ambas plantillas fueron copiadas para cada una de las adquisiciones y

reconstrucciones realizadas y se extrajo los siguientes datos:

e Valor de voxel medio para las seis esferas

e Valor de voxel maximo para las seis esferas
¢ Valor de véxel medio para los ROIls de fondo
e Desviacion estandar para los ROIs de fondo

Los siguientes parametros fueron calculados con los datos extraidos:

¢ Rugosidad de la Imagen para cada tamafo de esfera
e Variabilidad de la Imagen para cada tamafio de esfera
e CCRC para cada esfera hipocaptante

e HCRC y HCRCnax para cada esfera hipercaptante

e CNRy CNRmax para cada una de las esferas
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Para analizar la resolucion espacial se utilizaron dos métodos distintos. Para las lesiones
hipercaptantes se realiz6 un analisis cuantitativo, se utilizé la plantilla mostrada en la Figura
17. Se dibujan dos lineas rectas que pasan por el centro de cada esfera, se colocan de tal
manera que solo pasen por una esfera. A cada ROI se le saca el perfil de linea y se realiza
un ajuste gaussiano a partir de la herramienta de ajuste de linea de ImageJ. Se obtiene el

valor de ¢ para ambas esferas y se obtiene el valor del FWHM con la ecuacién [18]

Figura 17. ROI utilizado para el calculo del FWHM. Se dibuja dos lineas rectas que pasa por el
centro de las esferas de menor y mayor tamafio. Elaboracién propia.

Para evaluar la resolucion espacial en la lesidn hipocaptante se utilizé un andlisis cualitativo
de método visual con el inserto de varillas del maniqui Jaszczak, para ello se utiliz6 las
iméagenes obtenidas de la prueba 3.2.3.1. Se seleccion6 un corte donde las varillas se
visualizaran mejor. Se determind visualmente cuantos de los seis grupos de varilla eran
distinguibles, si en alguno de los grupos dos o mas varillas no se podian distinguir una de

la otra se determinaba que ese grupo no era distinguible.

38



4. Resultados y analisis

4.1. Evaluacion del Ruido en la Imagen

En esta seccidn se analiza los resultados del ruido de la imagen, se revisan los resultados
de variabilidad de fondo, rugosidad de la imagen y razon contraste ruido. La BV y IR se
analiza con las imagenes obtenidas en el experimento 3.2.3.2, ya que tanto en las imagenes
simulando lesiones hipercaptantes como hipocaptantes se utiliza un fondo con actividad,
por lo que el andlisis de ruido no seria distinto. EI CNR se calcula para la lesion

hipercaptante (3.2.3.2) e hipocaptante (3.2.3.1).

4.1.1. Rugosidad de laimagen

La Figura 18 grafica la Rugosidad de la Imagen contra el nimero de iteraciones para los
seis tamanos de ROIs, cada tamafo de ROI coincide con el diametro interno de cada esfera.

Cada curva representa un filtro Gaussiano diferente.
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Rugosidad de la Imagen contra Numero de Iteraciones
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Figura 18. Rugosidad de la Imagen (IR) nimero de iteraciones. Cada uno de los graficos
corresponde a un tamafio de ROI diferente. Las diferentes lineas corresponden a un Filtro
Gaussiano (FWHM) diferente. Se utiliza la misma escala en el eje-y para todos los gréaficos.

Elaboracion propia.

La Figura 18 muestra que cuando no se aplica filtro o este es muy pequefio la rugosidad de

la imagen incrementa considerablemente con las iteraciones, pero este incremento se va

reduciendo al incrementar el tamafio del filtro. Para los filtros de mayor tamafio (10mm y

15mm) la rugosidad de la imagen se vuelve independiente del nimero de iteraciones. Se

puede afirmar que los filtros de mayor tamafo son los que reducen la rugosidad de la

imagen en mayor medida, para los filtros de 10m y 15mm la IR es casi nula.

Se demuestra que el tamafio del ROI no tiene un efecto significativo en la rugosidad de la

imagen, esta es casi la misma para todos los tamafios de ROIs utilizados.
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4.1.2. Variabilidad de fondo

La Figura 19 grafica la Variabilidad de Fondo contra nimero de iteraciones para cada uno

de los tamarfios de ROI analizados.

Variabilidad de la Imagen contra Nimero de Iteraciones
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Figura 19. Variabilidad de Fondo contra nimero de iteraciones. Cada uno de los gréaficos
corresponde a un tamafio de ROI diferente. Las diferentes lineas corresponden a un Filtro
Gaussiano (FWHM) diferente. Se utiliza la misma escala en el eje-y para todos los gréaficos.
Elaboracion propia.

La Figura 19 muestra que al igual que la Rugosidad de la Imagen, la Variabilidad de Fondo
incrementa con el nUmero de iteraciones cuando no se aplica filtro o se aplica uno de poco

grosor, sin embargo, al incrementar el tamafio del filtro este incremento se va reduciendo,

tanto que para los filtros de 10mm y 15mm la BV se vuelve casi constante, haciéndose



independiente del incremento de las iteraciones. Para estos dos filtros también se consigue
la menor cantidad de variabilidad de fondo, con valores de alrededor de 1%, los cuales no

son notables en una inspeccién visual.

Se observa que la BV incrementa al reducir el tamafio de los ROIs, con el mayor incremento
siendo cuando se aplica poco a nada de filtro. Para los filtros de mayor tamafio el
incremento es practicamente nulo. Este incremento en la IR al reducir el tamafio del ROI es

indicativo de que las lesiones pequefias son mas sensibles a este tipo de ruido.

4.1.3. Razon Contraste Ruido

Debido a que el CNR es una manera de medir la detectabilidad de una lesién, el andlisis en
esta seccion se centra en las esferas pequefias, pero se agregan las esferas grandes como

comparacion.

La Figura 20 grafica la CNR contra el nimero de iteraciones para las distintas esferas

simulando lesiones hipercaptantes.
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Razén Contraste Ruido contra Numero de Iteraciones
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Figura 20. Razén Contraste Ruido contra nimero de iteraciones para la lesion hipercaptante. Cada
grafico corresponde a un tamafio de esfera distinto y cada linea a un filtro gaussiano diferente. La
escala del eje-y es diferente para cada esfera. Elaboracion propia.

La Figura 20 muestra que la CNR decrece al incrementar el nimero de iteraciones, excepto
en algunos casos donde los filtros de mayor grosor (5mm, 10mm y 15mm) obtienen su
maximo para 5 iteraciones y después empiezan a decrecer al aumentar las iteraciones, este
maximo seguido de un decaimiento no es un comportamiento anormal, el mismo se
encuentra en la literatura (Ziegler et al., 2015) (Tong et al., 2010b)(McKeown, 2019). La
Figura 20 ademas muestra que para las esferas de mayor tamafio el CNR se maximiza con
el filtro de 15mm, sin embargo, este filtro también minimiza el CNR para la esfera de 10mm,
dando un valor menor al 2%, lo que provocaria que la esfera no fuera detectable. Por lo

tanto, los mejores resultados son aquellos que maximicen la esfera de menor tamafio, que
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en este caso seria al utilizar el filtro de 5mm y 5 iteraciones, ademas, si bien estos
parametros no maximizan las demas esferas, estas siguen teniendo valores bastante

aceptables que no van a afectar la visualizacion de estas esferas.

La Figura 21 muestra la razdn contraste ruido maxima contra el nimero de iteraciones.

Razén Contraste Ruido Maxima contra Numero de Iteraciones
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Figura 21. Razén Contraste Ruido Maxima contra niumero de iteraciones para la lesién
hipercaptante. Cada grafico corresponde a un tamafio de esfera distinto y cada linea a un filtro
gaussiano diferente. La escala del eje-y es diferente para cada grafico. Elaboracién propia.

La Figura 21 tiene un comportamiento similar al CNR medio, con la Unica diferencia
importante siendo que la esfera de 10mm se maximiza al utilizar el filtro de 2.5mm con 5

iteraciones.
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4.2. Evaluacion del contraste

4.2.1. Coeficiente de Recuperacion de Contraste

En esta seccion se muestra y analiza los resultados del CRC. El CCRC se calcula para la
lesion hipocaptante a partir de las imagenes del experimento 3.2.3.1. El HCRC se calcula

para la lesion hipercaptante a partir de las imagenes del experimento 3.2.3.2.

Al igual que en el andlisis del CNR, esta seccidn se centra en las esferas de menor tamafio,

pero se agregan las esferas grandes como comparacion.

La Figura 22 muestra el CCRC contra el nimero de iteraciones efectivas para los distintos

tamafios de esfera y filtros utilizados. Cada grafico corresponde a una esfera distinta.

45



Coeficiente de Recuperacion de Contraste contra Iteraciones
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Figura 22. CCRC vs numero de iteraciones. Cada grafico corresponde a un tamarfo de esfera
distinto y cada curva representa un filtro gaussiano distinto. Se utiliza la misma escala en el eje-y
para todas las graficas. Elaboracion propia.

La Figura 22 muestra que el CCRC incrementa con el nimero de iteraciones, también se
puede observar que el tamafio del filtro tiene un efecto adverso en la recuperacién de

contraste, entre mayor sea el tamafio del filtro menor es el CCRC que se obtiene.

Por lo tanto, los mejores resultados de CCRC se obtienen al no usar filtro o al usar el de

2.5mm con la mayor cantidad de iteraciones.
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Coeficiente de Recuperacion de Contraste contra Numero de Iteraciones
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Figura 23. HCRC contra nimero de iteraciones. Cada grafico representa un tamafio de esfera
distinto y cada curva un filtro gaussiano diferente. La escala del eje-y es la misma para todos los
graficos excepto el primero para ilustrar mejor la diferencia entre cada tamafio de esfera.
Elaboracion propia.

La Figura 23 muestra que el HCRC parece llegar a un valor maximo después de 5
iteraciones para las esferas de mayor tamafio y este maximo depende del tamafio del filtro,
con los mayores valores siendo para los filtros de menor tamafio. Para la esfera de 10mm
si se sigue viendo un aumento en el HCRC al incrementar el nimero de iteraciones, a
excepcion del filtro All-Pass, donde disminuye ligeramente después de 20 iteraciones. Por
lo tanto, los resultados que maximizan el HCRC es cuando no se utiliza filtro y se usan 20
iteraciones. La esfera de 13 mm y 28mm muestran un resultado inesperado donde

consiguen coeficientes de recuperacion de contraste superiores al 100%, esto no se
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deberia dar en condiciones ideales, el contraste extra posiblemente se haya dado por
problemas al haber llenado la esfera, en donde se pudo haber introducido una actividad con
una concentracibn mayor a las demdas esferas, sin embargo, esto no afecta el
comportamiento de las graficas, por lo que el analisis no se ve afectado por esta fuente de

error.

Coeficiente de Recuperacion de Contraste Maximo contra Numero de Iteraciones
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Figura 24. HCRC contra nimero de iteraciones. Cada grafico representa un tamafio de esfera
distinto y cada curva un filtro gaussiano diferente. La escala del eje-y es la misma para todos los
gréficos excepto el primero para ilustrar mejor la diferencia entre cada tamafio de esfera.
Elaboracion propia.

Para el caso del HCRCax Se muestra que incrementa considerablemente con el nimero de
iteraciones y se minimiza al incrementar el filtro. El HCRCnax de la esfera de 10mm se

maximiza no utilizar filtro o usar el de 2.5mm con la mayor cantidad de iteraciones para
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ambos. En esta ocasion se repite que se consigan valores de coeficiente de recuperacion
de contraste superiores al 100% sin embargo para el HCRCnax €sto si es comln y ocurre
particularmente cuando el ruido es alto y los efectos de volumen parcial limitados

(McKeown, 2019).

4.2.2. Intercambio HCRC v Ruido

El HCRC es una medida de que tan bien recupera la imagen el contraste real de las
actividades del objeto, sin embargo, este no toma en consideracion el ruido presente en la
imagen. Los resultados obtenidos hasta el momento demuestran un incremento en la
recuperacion del contraste y el ruido al incrementar el nimero de iteraciones, por lo que se
tiene que elegir sabiamente el equilibrio entre HCRC vy el ruido en la imagen. En esta
seccion se grafica el HCRC y HCRCnmax contra la variabilidad de fondo y la rugosidad de la
imagen. Este tipo de andlisis se usa bastante en la literatura cuando se comparan diferentes
técnicas de reconstruccion (Ziegler et al., 2015)(Carlier et al., 2020a)(McKeown, 2019)
(Suljic et al., 2015) (Carlier et al., 2020b) (Tong et al., 2010b). Ademas, McKeown (2019)
encontrd que los mejores resultados de este analisis suelen coincidir mas con las imagenes

preferidas en pruebas de andlisis visual por los observadores.

Al igual que en los graficos anteriores, este analisis se centra en las esferas de menor
tamafio, pero se agregan las grandes como comparacion. En cada gréfico se busca el
balance entre el HCRC en el eje-y (tan alto como se pueda) y el ruido en el eje-x (tan bajo
como se pueda). Idealmente se busca un punto que esté lo mas cercano a la esquina

superior izquierda (maximizando HCRC mientras minimiza el ruido).

La Figura 25 grafica el HCRC contra la rugosidad de la imagen para diferentes filtros y

tamafios de esfera. Cada punto corresponde a un grupo distinto de nimero de iteraciones
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(1, 5, 10, 15, 20, 30, 40 y 50 cuando se ven de izquierda a derecha). Se encierra con un

circulo negro al mejor resultado de cada grafico.

Coeficiente de Recuperacion de Contraste contra Rugosidad de la Imagen
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Figura 25. HCRC contra IR. Cada gréfico corresponde a un tamafio de ROI distinto. Los puntos
corresponden a 1, 5, 10, 15, 20, 30, 40 y 50 iteraciones, visto de izquierda a derecha. El circulo
negro corresponde al mejor resultado de cada gréfico. Elaboracién propia.

La Figura 25 sugiere que el método de reconstruccién optimo para la esfera de menor
tamanio es al utilizar un filtro de 2.5mm y entre 15 y 20 iteraciones (HCRC = 26.0%; IR =
4.0%). Este resultado es similar para las esferas de todos los tamafios, en donde el filtro de
2.5mm tiene el mejor balance entre HCRC vy ruido cuando se ronda entre 15 y 10

iteraciones. La segunda mejor opcion es no usar filtro y utilizar entre 5 y 10 iteraciones, se
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obtiene mejor HCRC para la mayoria de las esferas, exceptuando la mas pequefia,

manteniendo niveles de rugosidad de imagen aceptables.

La Figura 26 muestra el HCRCnmax contra la rugosidad de la imagen para diferentes filtros y
tamafios de esfera. Cada punto corresponde a un grupo distinto de nimero de iteraciones
(1, 5, 10, 15, 20, 30, 40 y 50 cuando se ven de izquierda a derecha). En este caso solo se
encierra en un circulo los mejores resultados para las esferas de menor tamafio ya que el
HCRCmax corresponde al valor de un solo véxel y para objetos de mayor tamafio este no va

a contribuir de manera importante en la calidad de imagen.

Coeficiente de Recuperacion de Contraste Maximo contra Rugosidad de la Imagen
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Figura 26. HCRCmax contra IR. Cada grafico corresponde a un tamafio de ROI distinto. Los puntos
corresponden a 1, 5, 10, 15, 20, 30, 40 y 50 iteraciones, visto de izquierda a derecha. Los circulos
corresponden al mejor resultado de cada gréfico. Elaboracién propia.
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La Figura 26 también muestra que los resultados éptimos para la esfera de 10mm se
obtienen al utilizar el filtro de 2.5mm y 15 iteraciones. Las demas esferas también obtienen

resultados éptimos para esta configuracién.

Coeficiente de Recuperacion de Contraste contra Variabilidad de Fondo
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Figura 27. HCRC contra Variabilidad de Fondo (BV). Cada gréfico corresponde a un tamafio de
ROI distinto. Los puntos corresponden 1, 5, 10, 15, 20, 30, 40 y 50 iteraciones de izquierda a
derecha. El circulo negro corresponde al mejor resultado de cada grafico. Elaboracién propia.

La Figura 27 sugiere que el método de reconstruccion 6ptimo para la esfera de menor
tamarnio es utilizando el filtro de 2.5mm y entre 10 y 15 iteraciones (HCRC = 44.31%; BV =
3.13% y HRCR = 48.08%; BV = 3.68% respectivamente). Para las demas esferas se obtiene

un resultado similar, el filtro de 2.5mm es el ideal, pero hay un mayor rango del numero de
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iteraciones que se puede considerar optimo, ya que los valores entre cada uno no cambian

considerablemente.

Coeficiente de Recuperacion de Contraste Maximo contra Variabilidad de Fondo
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Figura 28. HCRCmax contra BV. Cada gréfico corresponde a un tamafio de ROI distinto. Los puntos
corresponden a 1, 5, 10, 15, 20, 30, 40 y 50 iteraciones, visto de izquierda a derecha. Los circulos
corresponden al mejor resultado de cada grafico. Elaboracién propia.

Al analizar el HCRCax Se obtiene el mismo resultado, el filtro de 2.5mm con 15 a 20

iteraciones permite la mejor recuperacion de contraste sin incrementar excesivamente el

ruido para la esfera de 10mm (HCRCnax = 139,58%; BV = 3.68% y HCRCmax = 153,23%;

BV = 4.08% respectivamente).
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4.3. Resoluciéon espacial

4.3.1. Lesion Hipocaptante

En la Tabla 6 se muestra la cantidad de grupos de varilla detectable para cada una de las
reconstrucciones realizadas. En el maniqui Jaszczak cada grupo de varillas es mas

pequefo que el anterior, por lo que un mayor nimero de grupos de varilla detectables dan

una indicacion de la capacidad del sistema de distinguir objetos de menor tamafio.

Tabla 6. Cantidad de grupos de varilla detectados para diferentes iteraciones y filtros de imagen.
Los valores corresponden a la cantidad de grupos de varillas detectados. Elaboracién propia

lteraciones Filtro Gaussiano (FWHM)
All-Pass 2.5mm 5mm 10mm 15mm

5 5 5 3 -

5 6 5 = . .

10 6 5 5 . .

15 6 5 5 - -

20 6 5 5 - -

30 6 5 s - -

40 6 5 5 - _

50 6 5 5 - 3

Observando Tabla 6 se nota que la resolucion espacial mejora al incrementar el nimero de
iteraciones, sin embargo, este tiene cierto limite ya que para los filtros de 10mm y 15mm se
llega a un maximo de 3 y 5 grupos distinguibles respectivamente y aun incrementando el
namero de iteraciones no se llega a lograr distinguir més. Para el caso de los demas filtros

se llega a un maximo de 6 grupos distinguibles, que son todos los que hay por lo que la

prueba no permite evaluar mas alla de estos.
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También se observa que incrementar el tamafio del filtro tiene un efecto adverso en la
resolucion espacial. Los filtros de mayor magnitud consiguieron un menor nimero de
grupos de varillas distinguibles y ademas requerian un mayor niumero de iteraciones para
conseguir la misma cantidad de grupos distinguibles que aquellos con un filtro de menor
magnitud o inclusive nulo que lograban alcanzar el maximo de grupos distinguibles con

inclusive solo 5 iteraciones.

Los mejores resultados se obtuvieron cuando no se utilizaba ningudn filtro o se utilizaba el

de 2.5mm, con 5 iteraciones o mas.

4.3.2. Lesion Hipercaptante

Para este tipo de analisis, donde se analiza el FWHM de una esfera en lugar de una fuente
puntual, en este tipo de analisis se busca que el FWHM tenga un valor lo mas cercano al
tamarnio real de la esfera, esto da un indicativo de que tan bien recupera el sistema el tamafio
real de los objetos, a diferencia de otros andlisis de resolucién espacial este no indica el
tamafio de objeto minimo que el objeto puede recuperar, por lo que se deberia realizar una
prueba con un maniqui de linea para determinar la resolucién minima del sistema para

diferentes métodos de reconstruccion.

En la Tabla 7 se muestran los valores del FWHM del perfil de linea para la esfera de 10mm,
se hace el andlisis con este tamafio de esfera ya que es la mas pequefia por lo tanto la que
el sistema va a tener mas dificultad reconstruyendo correctamente, ademas los tamafios de
esferas mas grandes son mas dificiles de analizar ya que para los filtros de menor tamafio
los perfiles de linea no tienen una forma Gaussiana bien definida producto del ruido, por lo

que no se puede conseguir un valor de FWHM correcto.
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Tabla 7. Valores del FWHM para la esfera de 10mm. Para el filtro de 15mm la esfera no fue
detectable por lo que no existe ningan valor.

Iteraciones All-Pass Filtro Filtro 5mm | Filtro 10mm | Filtro 15mm
2.5mm
1 9,99 7,71 10,05 14,75 No detectable
5 8,58 6,62 9,18 10,55 No detectable
10 7,32 6,07 8,82 10,01 No detectable
15 7,93 5,79 8,66 9,76 No detectable
20 7,45 5,62 8,22 9,63 No detectable
30 7,34 5,43 8,52 9,52 No detectable
40 13,53 5,33 8,51 9,48 No detectable
50 14,06 5,27 8,51 9,47 No detectable

Observando la Tabla 7 se puede determinar que el filtro que da los mejores resultados es

el de 10mm para 5 iteraciones o mas, ya entre esas iteraciones el valor del FWHM no

cambia significativamente por lo que no se puede dar un valor optimo. También se

consiguen resultados casi iguales al tamafo de la esfera con All-Pass y una iteracién, asi

como para el filtro de 5mm y una iteracion. Para el filtro de 15mm no se pudo obtener ningun

valor de FWHM ya que para ninguna cantidad de iteraciones la esfera era detectable.

También se puede notar que a excepcion del filtro All-Pass, el FWHM tiende a reducir su

valor al incrementar el nimero de iteraciones, a su vez incrementa al aumentar el tamafio

del filtro, pero como ya se mencioné anteriormente, esto es para el FWHM de la esfera y

no se puede concluir mucho sobre la resolucién espacial del equipo a partir de esos

resultados.
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5. Conclusiones

En este estudio se evaluaron diferentes aspectos de calidad de imagen en un PET/CT de
la marca Siemens, Modelo Biograph Vision 450, incluyendo la rugosidad de la imagen, la
variabilidad de fondo, la relacién contraste-ruido y el coeficiente de recuperacion de

contraste.

En cuanto a la rugosidad de la imagen y la variabilidad de fondo, se encontr6 que el uso de
filtros de mayor tamafio redujo significativamente estos pardmetros. El nimero de
iteraciones por otro lado incrementa el ruido en la imagen, pero cuando los filtros de mayor
tamafio son aplicados tanto la rugosidad de la imagen como la variabilidad de fondo se
vuelven independientes al nimero de iteraciones. También se encontré que el tamafio del
ROI afecta la variabilidad de fondo, siendo esta mayor al disminuir el tamafio del ROI, por

lo que las lesiones pequefias son mas afectadas por el ruido.

En cuanto a la razén contraste-ruido, se encontré que los mejores resultados se obtuvieron
con un filtro de 2.5mm y pocas iteraciones efectivas para todas las esferas. El uso de filtros
de mayor tamafio mejoraba el CNR considerablemente para las esferas grandes, pero

minimizaba las esferas pequeias.

En cuanto al coeficiente de recuperacién de contraste, se encontré que el CCRCy el HCRC
incrementan con el numero de iteraciones y se reduce al aumentar el filtro. Tanto para el
HCRC como el CCRC se obtienen los mejores resultados con el filtro de 2.5mm o sin filtro
con la mayor cantidad de iteraciones efectivas, sin embargo, al analizar este parametro con
el ruido se ve que hay un intercambio en el incremento del HCRC con el ruido de fondo.
Los mejores resultados del coeficiente de recuperacion de contraste sin incrementar en
gran medida la BV y la IR se obtuvieron al utilizar el filtro de 2.5mm con alrededor de 15

iteraciones.
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En cuestion de la resoluciéon espacial, se obtuvo que, para las lesiones hipocaptantes,
mejora al incrementar el nUmero de iteraciones, pero llega a una mejora maxima (25, 50,
iteraciones efectivas cuando no se utiliza filtro y cuando se usa el de 2.5mm
respectivamente, 15 para todos los demas filtros). El aumento del tamafio del filtro tiene un
efecto negativo en la resolucion espacial. Por lo tanto, se debe buscar un equilibrio entre el
namero de iteraciones y el tamafio del filtro para obtener la mejor resolucion espacial
posible. En este estudio, los mejores resultados de la resolucion espacial se obtuvieron
cuando no se utilizaba ningun filtro o se utilizaba el filtro de 2.5mm, con 5 iteraciones o mas.
Para las lesiones hipercaptantes se obtuvo que se conseguia un FWHM con un valor mas

cercano al tamarfio de la esfera para el filtro de 20mm.

Tomando en consideracion las distintas pruebas realizadas a lo largo de esta investigacion,
se encuentra que la mejor calidad de imagen para los distintos parametros evaluados se
obtiene al utilizar el filtro Gaussiano de 2.5mm con un total de 15 iteraciones. Esta
configuracion permite maximizar el HCRC, CNR para la deteccion de lesiones
hipercaptantes pequefias manteniendo niveles de ruido aceptables, ademas de permitir un

CCRC y resolucion espacial excelente para las lesiones hipocaptantes.
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6. Apéndices

6.1. Tablas completas

6.1.1. Rugosidad de laimagen Secci6on 4.1.1

6.1.1.1. Valores de rugosidad de la imagen (%) al usar filtro All-Pass

Iteraciones Tamarfio de ROI

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 1,90 1,60 1,47 1,38 1,28 1,17
5 6,01 5,81 5,58 5,37 5,16 4,91
10 10,05 9,85 9,57 9,25 8,99 8,64
15 13,37 13,18 12,87 12,48 12,18 11,77
20 16,25 16,08 15,76 15,32 14,99 14,54
30 21,23 21,12 20,77 20,24 19,89 19,43
40 25,54 25,48 25,11 24,51 24,16 23,72
50 29,42 29,41 29,01 28,33 27,99 27,62

6.1.1.2. Valores de rugosidad de la imagen (%) al usar filtro Gaussiano
(FWHM) 2.5 mm

Iteraciones Tamarfio de ROI

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 1,63 1,33 1,20 1,18 1,14 1,04
5 4,41 4,42 4,27 4,29 4,28 3,96
10 6,92 6,97 6,79 6,86 6,90 6,47
15 8,84 8,88 8,69 8,80 8,87 8,36
20 10,41 10,44 10,24 10,37 10,47 9,91
30 12,96 12,96 12,74 12,91 13,03 12,39
40 15,03 15,00 14,76 14,96 15,10 14,39
50 16,78 16,74 16,49 16,72 16,85 16,09
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6.1.1.3. Valores de rugosidad de la imagen (%) al usar filtro Gaussiano

(FWHM) 5mm
Iteraciones Tamarfio de ROI

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 1,42 0,99 0,80 0,73 0,64 0,54
5 2,51 2,49 2,39 2,30 2,12 1,84
10 3,59 3,59 3,49 3,37 3,13 2,76
15 4,24 4,26 4,17 4,05 3,78 3,36
20 4,69 4,74 4,66 4,53 4,24 3,79
30 5,31 5,39 5,32 5,18 4,88 4,40
40 5,72 5,83 5,77 5,62 5,32 4,84
50 6,03 6,15 6,10 5,96 5,65 5,16

6.1.1.4. Valores de rugosidad de la imagen (%) al usar filtro Gaussiano

(FEWHM) 10mm

Iteraciones Tamarfio de ROI

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 1,28 0,69 0,44 0,36 0,30 0,24
5 0,94 0,82 0,73 0,67 0,60 0,50
10 1,13 0,99 0,91 0,85 0,75 0,64
15 1,20 1,07 0,98 0,92 0,82 0,70
20 1,23 1,10 1,02 0,96 0,85 0,73
30 1,26 1,14 1,06 0,99 0,88 0,75
40 1,27 1,15 1,07 1,00 0,89 0,76
50 1,28 1,16 1,08 1,01 0,90 0,76
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6.1.1.5. Valores de rugosidad de la imagen (%) al usar filtro Gaussiano

(FWHM) 15mm

Iteraciones Tamafio de ROI

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 1,67 0,79 0,47 0,38 0,29 0,22
5 0,83 0,45 0,37 0,33 0,28 0,23
10 0,87 0,51 0,42 0,37 0,32 0,26
15 0,88 0,52 0,42 0,38 0,32 0,26
20 0,89 0,52 0,42 0,38 0,32 0,26
30 0,89 0,52 0,43 0,38 0,32 0,26
40 0,89 0,52 0,43 0,38 0,32 0,26
50 0,89 0,52 0,43 0,38 0,32 0,26

6.1.2. Variabilidad de fondo Seccién 4.1.2
6.1.2.1. Valores de variabilidad de fondo (%) al usar filtro All-Pass
Iteraciones Tamafio de ROI

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 1,04 1,28 1,50 1,64 1,81 1,96
5 1,12 1,23 1,70 2,18 2,82 3,42
10 1,33 1,49 2,23 2,90 3,83 4,67
15 1,53 1,75 2,64 3,43 4,51 5,50
20 1,72 2,00 3,01 3,88 5,05 6,16
30 2,03 2,46 3,65 4,64 5,92 7,20
40 2,28 2,89 4,21 5,27 6,61 8,06
50 2,49 3,27 4,71 5,83 7,21 8,81
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6.1.2.2. Valores de variabilidad de fondo (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM)

2.5 mm
Iteraciones Tamarfio de ROI

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 1,06 1,21 1,32 1,36 1,40 1,42
5 1,14 1,16 1,47 1,72 2,02 2,32
10 1,20 1,30 1,82 2,20 2,66 3,13
15 1,27 1,42 2,04 2,50 3,07 3,68
20 1,33 1,50 2,20 2,70 3,38 4,08
30 1,42 1,62 2,40 2,97 3,80 4,64
40 1,49 1,72 2,54 3,15 4,09 5,03
50 1,55 1,81 2,64 3,27 4,32 5,34

6.1.2.3. Valores variabilidad de fondo (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM)

5mm
Iteraciones Tamarfio de ROI

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm

1,09 1,29 1,38 1,42 1,48 1,53

5 1,14 1,08 1,04 1,14 1,38 1,73
10 1,16 1,10 1,06 1,21 1,62 2,22
15 1,20 1,12 1,06 1,23 1,73 2,49
20 1,22 1,14 1,06 1,24 1,80 2,67
30 1,24 1,15 1,07 1,25 1,89 2,89
40 1,25 1,16 1,07 1,25 1,95 3,01
50 1,25 1,16 1,08 1,26 1,99 3,09
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6.1.2.4. Valores de variabilidad de fondo (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM)

10mm
Iteraciones Tamarfio de ROI

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 0,93 1,11 1,22 1,26 1,29 1,32
5 0,90 0,96 1,02 1,05 1,09 1,14
10 0,88 0,98 1,06 1,10 1,16 1,21
15 0,88 0,99 1,06 1,11 1,17 1,23
20 0,88 1,00 1,06 1,11 1,17 1,24
30 0,89 1,00 1,06 1,10 1,17 1,24
40 0,89 1,00 1,05 1,10 1,17 1,24
50 0,89 1,00 1,05 1,10 1,16 1,24

6.1.2.5. Valores de variabilidad de fondo (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM)

15mm
Iteraciones Tamafio de ROI

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 0,79 1,00 1,12 1,16 1,20 1,23
5 0,83 0,90 0,93 0,94 0,94 0,95
10 0,81 0,90 0,94 0,95 0,97 0,98
15 0,81 0,90 0,94 0,96 0,98 0,99
20 0,81 0,90 0,94 0,96 0,98 0,99
30 0,81 0,90 0,94 0,96 0,98 0,99
40 0,81 0,90 0,94 0,96 0,98 0,99
50 0,81 0,90 0,94 0,96 0,97 0,99
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6.1.3. Razon Contraste Ruido Secci6on 4.1.3

6.1.3.1. Razén Contraste Ruido (%) al usar filtro All-Pass

Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 35,28 31,90 24,64 17,79 11,68 6,75
5 12,84 13,11 11,45 9,75 8,98 5,81
10 7,86 8,09 7,17 6,15 6,68 4,47
15 5,96 6,17 5,49 4,68 5,44 3,60
20 4,93 5,12 4,57 3,86 4,68 3,00
30 3,80 3,98 3,57 2,96 3,80 2,26
40 3,18 3,36 3,02 2,46 3,29 1,82
50 2,78 2,95 2,66 2,13 2,95 1,53

6.1.3.2. Razon Contraste Ruido (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 2.5 mm

Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 43,26 37,83 29,02 21,15 14,22 7,04
5 17,09 16,75 14,59 12,41 11,51 6,73
10 11,07 10,99 9,58 8,40 8,91 5,61
15 8,73 8,73 7,56 6,75 7,40 4,79
20 7,44 7,47 6,42 5,82 6,42 4,19
30 5,99 6,06 5,15 4,77 5,25 3,39
40 5,17 5,26 4,43 4,17 4,56 2,90
50 4,63 4,73 3,96 3,76 4,10 2,56
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6.1.3.3. Razon Contraste Ruido (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 5mm

Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 53,97 46,52 34,70 25,08 13,21 6,96
5 29,57 28,56 24,32 20,77 14,40 8,74
10 21,11 20,47 17,60 15,38 12,10 7,82
15 17,79 17,25 14,88 13,01 10,63 7,12
20 15,99 15,50 13,39 11,70 9,70 6,62
30 14,04 13,60 11,78 10,28 8,60 5,98
40 12,99 12,58 10,90 9,51 7,98 5,59
50 12,33 11,94 10,35 9,02 7,59 5,33

6.1.3.4. Razon Contraste Ruido (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 10mm

Iteraciones Tamarfio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 81,42 66,87 45,10 27,89 10,66 3,26
5 65,53 60,20 46,14 32,84 13,76 5,45
10 55,31 50,97 39,45 28,80 12,80 5,28
15 52,20 48,14 37,29 27,33 12,31 5,16
20 50,93 46,98 36,40 26,69 12,07 5,08
30 49,99 46,12 35,74 26,20 11,87 4,99
40 49,69 45,84 35,53 26,04 11,81 4,96
50 49,57 45,73 35,44 25,97 11,78 4,94
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6.1.3.5. Razon Contraste Ruido (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 15mm

Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 79,85 58,74 35,70 20,26 5,91 0,43
5 101,05 82,67 55,48 34,14 9,80 1,20
10 94,39 77,37 52,34 32,62 9,50 1,04
15 92,94 76,18 51,56 32,19 9,33 0,98
20 92,52 75,84 51,33 32,05 9,24 0,94
30 92,29 75,65 51,19 31,96 9,17 0,89
40 92,20 75,58 51,13 31,92 9,13 0,87
50 92,14 75,52 51,09 31,89 9,12 0,86

6.1.3.6. Raz6n Contraste Ruido M&ximo (%) al usar filtro All-Pass
Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 79,85 58,74 35,70 20,26 5,91 0,43
5 101,05 82,67 55,48 34,14 9,80 1,20
10 94,39 77,37 52,34 32,62 9,50 1,04
15 92,94 76,18 51,56 32,19 9,33 0,98
20 92,52 75,84 51,33 32,05 9,24 0,94
30 92,29 75,65 51,19 31,96 9,17 0,89
40 92,20 75,58 51,13 31,92 9,13 0,87
50 92,14 75,52 51,09 31,89 9,12 0,86
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6.1.3.7. Razon Contraste Ruido Maximo (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM)

de 2.5mm
Iteraciones Tamario de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 60,80 52,18 42,39 29,87 19,88 12,07
5 23,58 22,53 24,70 19,41 19,65 14,52
10 15,85 15,74 17,46 14,81 16,68 14,25
15 13,43 12,89 14,58 13,03 14,43 13,42
20 12,13 11,46 12,91 12,08 13,12 12,51
30 10,64 9,73 10,98 11,04 11,41 10,90
40 9,75 8,68 9,84 10,43 10,35 9,65
50 9,12 7,96 9,06 9,98 9,63 8,69

6.1.3.8. Raz6n Contraste Ruido Maximo (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM)

de 5mm
Iteraciones Tamarfio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 75,71 65,70 51,60 36,76 18,28 9,30
5 38,84 38,92 38,41 35,76 23,42 13,01
10 27,95 27,07 26,66 26,83 21,08 12,41
15 24,15 23,13 22,24 22,57 19,01 11,64
20 22,05 21,22 20,06 20,29 17,49 10,98
30 19,73 19,16 17,77 17,85 15,50 10,00
40 18,45 17,97 16,49 16,59 14,26 9,34
50 17,62 17,19 15,66 15,82 13,40 8,86
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6.1.3.9. Razon Contraste Ruido Maximo (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM)

de 10mm
Iteraciones Tamario de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 119,29 96,42 65,53 37,59 12,64 4,00
5 90,63 89,67 75,33 50,17 18,04 7,15
10 74,83 73,73 64,82 45,34 17,34 7,27
15 70,40 69,01 61,07 43,32 16,89 7,28
20 68,65 67,19 59,46 42,39 16,65 7,25
30 67,39 65,95 58,26 41,64 16,46 7,21
40 66,99 65,58 57,87 41,37 16,40 7,18
50 66,83 65,43 57,72 41,25 16,37 7,16

6.1.3.10. Raz6n Contraste Ruido Maximo (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM)

de 15mm
Iteraciones Tamarfio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 120,08 82,25 47,36 24,57 6,49 1,00
5 155,27 124,49 80,65 44,96 11,62 2,06
10 143,46 116,49 77,05 43,70 11,48 1,86
15 141,09 114,57 76,03 43,28 11,33 1,76
20 140,48 114,02 75,71 43,14 11,26 1,71
30 140,19 113,71 75,51 43,04 11,19 1,66
40 140,08 113,61 75,43 42,99 11,16 1,64
50 139,99 113,53 75,38 42,95 11,15 1,63
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6.1.4. CCRC Secci6n 4.2.1

6.1.4.1. Valores de CCRC (%) al usar filtro All-Pass

Iteraciones Tamario de esfera

32mm 25mm 19mm 16mm 13mm 10mm
1 65,49 55,12 43,49 43,52 33,32 18,46
5 88,54 81,76 73,24 73,20 63,89 40,12
10 93,61 88,50 82,37 82,34 74,71 48,94
15 95,60 91,32 86,45 86,41 79,78 53,18
20 96,65 92,88 88,84 88,80 82,81 55,73
30 97,73 94,57 91,58 91,55 86,30 58,70
40 98,24 95,46 93,13 93,09 88,28 60,39
50 98,53 95,99 94,11 94,07 89,56 61,52

6.1.4.2. Valores de CCRC (%) al usar filtro Gaussiano (FHWM) 2.5mm

Iteraciones Tamario de esfera

32mm 25mm 19mm 16mm 13mm 10mm
1 65,16 53,71 40,70 40,72 31,45 18,80
5 87,89 79,46 69,97 69,95 59,90 39,30
10 92,86 85,90 78,89 78,90 69,77 47,21
15 94,81 88,57 82,81 82,83 74,31 50,82
20 95,85 90,07 85,06 85,09 76,98 52,87
30 96,93 91,71 87,58 87,61 80,06 55,08
40 97,47 92,60 88,96 89,00 81,79 56,19
50 97,78 93,16 89,84 89,88 82,91 56,82
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6.1.4.3. Valores de CCRC (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 5mm

Iteraciones Tamafio de esfera

32mm 25mm 19mm 16mm 13mm 10mm
1 62,98 51,21 36,33 36,30 26,99 15,21
5 85,50 75,65 62,82 62,74 50,62 30,19
10 90,42 81,52 70,65 70,59 58,34 35,77
15 92,36 83,87 73,97 73,91 61,64 38,26
20 93,40 85,15 75,81 75,76 63,48 39,63
30 94,49 86,49 77,81 77,77 65,45 41,00
40 95,04 87,19 78,86 78,83 66,50 41,60
50 95,37 87,60 79,51 79,48 67,15 41,89

6.1.4.4. Valores de CCRC (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 10mm

Iteraciones Tamario de esfera

32mm 25mm 19mm 16mm 13mm 10mm
1 57,37 42,94 26,48 26,50 17,02 9,34
5 77,18 61,90 43,09 43,07 29,73 17,00
10 81,03 65,75 47,15 47,15 33,06 18,95
15 82,44 67,16 48,67 48,67 34,27 19,60
20 83,16 67,88 49,45 49,45 34,87 19,90
30 83,88 68,60 50,23 50,23 35,45 20,16
40 84,23 68,97 50,62 50,62 35,73 20,28
50 84,42 69,18 50,84 50,85 35,90 20,35
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6.1.4.5. Valores de CCRC (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 15mm

Iteraciones Tamafio de esfera

32mm 25mm 19mm 16mm 13mm 10mm
1 47,39 32,48 17,04 17,03 9,11 4,47
5 63,15 45,88 25,96 25,91 15,19 7,71
10 65,79 48,12 27,59 27,54 16,26 8,22
15 66,71 48,90 28,13 28,09 16,58 8,38
20 67,17 49,30 28,40 28,35 16,72 8,45
30 67,63 49,70 28,67 28,62 16,85 8,52
40 67,85 49,90 28,81 28,76 16,92 8,55
50 67,97 50,01 28,89 28,84 16,95 8,57

6.1.5. HCRC Seccién 4.2.1
6.1.5.1. Valores de HCRC (%) al usar filtro All-Pass
Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 72,75 65,86 37,14 37,07 24,66 14,47
5 92,62 95,01 71,06 70,90 65,29 42,03
10 94,95 98,61 75,77 75,52 81,80 54,40
15 95,89 100,32 77,16 76,82 89,00 58,44
20 96,45 101,52 77,88 77,45 93,42 59,47
30 97,20 103,35 78,56 77,96 99,36 58,69
40 97,78 104,80 78,77 78,00 103,66 57,02
50 98,30 106,03 78,75 77,84 107,09 55,33
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6.1.5.2. Valores de HCRC (%) al usar filtro Gaussiano (FHWM) 2.5mm

Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 72,71 63,46 35,54 35,40 24,11 11,86
5 92,28 90,05 65,76 65,34 60,98 34,03
10 94,22 93,12 69,91 69,33 74,24 44,31
15 94,96 94,56 71,55 70,92 78,62 48,08
20 95,38 95,49 72,71 72,06 80,48 49,38
30 95,86 96,72 74,28 73,63 81,99 49,49
40 96,10 97,51 75,23 74,61 82,64 48,73
50 96,24 98,07 75,84 75,25 83,08 47,89

6.1.5.3. Valores de HCRC (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 5mm

Iteraciones Tamario de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 70,80 61,13 33,48 33,41 18,20 10,03
5 89,50 86,49 62,89 62,70 43,70 26,25
10 91,11 88,45 66,39 66,15 52,25 33,35
15 91,61 89,00 67,01 66,75 54,74 36,21
20 91,84 89,22 67,22 66,96 55,69 37,57
30 92,05 89,40 67,35 67,10 56,36 38,77
40 92,14 89,48 67,36 67,12 56,59 39,26
50 92,19 89,51 67,34 67,10 56,71 39,52
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6.1.5.4. Valores de HCRC (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 10mm

Iteraciones Tamarfio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 64,04 52,59 22,45 22,37 9,19 3,39
5 78,32 71,82 39,21 39,09 16,62 6,57
10 78,88 72,56 41,00 40,86 18,38 7,51
15 78,96 72,70 41,26 41,11 18,74 17,77
20 78,98 72,74 41,32 41,17 18,84 7,84
30 78,98 72,75 41,33 41,18 18,88 7,85
40 78,97 72,75 41,32 41,17 18,89 7,84
50 78,97 72,74 41,31 41,16 18,89 7,83

6.1.5.5. Valores de HCRC (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 15mm
Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 56,60 41,62 14,98 14,94 5,13 1,26
5 67,48 55,09 22,98 22,94 6,95 1,20
10 67,65 55,34 23,55 23,51 7,21 1,14
15 67,66 55,34 23,60 23,56 7,19 1,10
20 67,65 55,33 23,60 23,57 7,16 1,08
30 67,64 55,32 23,59 23,56 7,12 1,06
40 67,64 55,32 23,59 23,55 7,10 1,04
50 67,63 55,31 23,58 23,55 7,09 1,03
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6.1.5.6. Valores de HCRCax (%) al usar filtro All-Pass

Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 102,66 90,87 56,14 56,06 33,00 20,98
5 136,53 148,06 135,78 135,56 101,84 76,50
10 155,76 179,92 159,47 159,10 137,75 116,96
15 170,51 199,21 174,68 174,16 154,06 140,91
20 185,47 223,96 188,77 188,08 163,09 156,30
30 218,91 266,44 217,57 216,50 211,44 174,59
40 254,95 303,17 248,24 246,75 257,77 184,80
50 290,32 336,18 278,96 277,03 302,40 199,88

6.1.5.7. Valores de HCRCnax (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 2.5mm

Iteraciones Tamario de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 101,85 87,28 49,98 49,83 33,48 20,17
5 127,32 121,16 103,27 102,75 104,60 75,37
10 134,90 133,57 123,96 123,21 139,78 116,23
15 146,08 139,78 139,20 138,32 154,41 139,58
20 155,67 146,69 152,22 151,27 165,63 153,23
30 170,49 155,49 173,62 172,60 179,65 166,11
40 181,30 161,17 190,31 189,27 189,16 170,33
50 189,66 165,18 203,62 202,59 196,72 171,10
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6.1.5.8. Valores de HCRCmax (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 5mm

Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 98,81 85,84 48,51 48,43 24,73 13,05
5 117,36 117,67 107,97 107,72 70,80 39,06
10 120,46 116,82 115,49 115,18 90,72 52,94
15 124,13 119,10 115,87 115,54 97,57 59,21
20 126,48 121,92 116,21 115,88 100,18 62,33
30 129,16 125,66 116,66 116,33 101,30 64,87
40 130,64 127,56 117,20 116,89 100,77 65,57
50 131,55 128,60 117,76 117,45 99,85 65,63

6.1.5.9. Valores de HCRCnax (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 10mm

Iteraciones Tamario de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 93,29 75,38 29,92 29,84 10,72 3,96
5 108,14 106,79 59,76 59,62 21,69 8,58
10 106,55 104,80 64,41 64,25 24,81 10,33
15 106,32 104,04 65,27 65,09 25,61 10,94
20 106,30 103,87 65,48 65,30 25,89 11,17
30 106,31 103,88 65,53 65,36 26,07 11,31
40 106,31 103,91 65,49 65,32 26,12 11,33
50 106,31 103,92 65,45 65,28 26,15 11,34
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6.1.5.10. Valores de HCRCmax (%) al usar filtro Gaussiano (FWHM) 15mm

Iteraciones Tamafio de esfera

37mm 28mm 22mm 17mm 13mm 10mm
1 84,42 57,84 17,95 17,91 5,53 1,65
5 103,34 82,71 30,12 30,08 8,15 1,77
10 102,49 83,06 31,40 31,36 8,61 1,72
15 102,38 82,97 31,58 31,54 8,63 1,67
20 102,39 82,94 31,62 31,58 8,61 1,64
30 102,41 82,91 31,62 31,58 8,59 1,61
40 102,42 82,91 31,61 31,57 8,57 1,60
50 102,42 82,90 31,60 31,56 8,57 1,59
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