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En este trabajo presentamos un modelo para la construccion de un tomografo portatil de pocas vistas.
Se considera: (1) un tomografo de forma circular con 80 cm de didmetro, con iméagenes reconstruidas
circulares de 20 cm de didmetro. (2) El tomoégrafo tiene 6 vistas con 36 conos por vista. Los 216
detectores estan fijos sobre la superficie interna del tomografo. (3) Las fuentes puntuales estan en
posiciones fijas. Para la reconstrucciéon de imagen utilizamos una discretizacién que considera los
caminos de la radiacion entre la fuente y el detector, la interseccion de estos caminos forman una
discretizacion denominada base natural. El algoritmo de reconstruccion empleado es el r-ART, basado
en utilizar la distancia de Bregman como un término de regularizacion. La distancia de Bregman es
construida con una funcién convexa que tiene un parametro r = 0.1. Presentamos ejemplos de imégenes
reconstruidas. Las iméagenes reconstruidas simulan la cabeza de un nifio con una anomalia. Los datos
para la reconstruccién fueron obtenidos mediante el cédigo Monte Carlo de N Particulas, MCNP.
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Proposal of a portable few view tomograph with divergent beams

In this paper we present a model for building a portable computed tomography (CT) scanner of few
views. We consider: (1) a circular tomograph of 80 cm diameter, with a reconstructed image of 20
cm diameter. (2)The scanner has 6 views with 36 cones per view. The 216 detectors on the inner
surface scanner are fixed. (3)The point sources are in fixed position. For image reconstrucction, we
use a discretization through radiation paths between sources and detectors, the intersection of these
pathways form a natural base discretization. The reconstruction algorithm is the r-ART, based in
Bregman’s distance as a regularization term. Bregman’s distance is constructed with a convex function
with a parameter » = 0.1. Reconstructed images examples are presented. The reconstructed images
show a child head with an anomaly. The reconstruction data was obtained using the Monte Carlo N
Particle ,MCNP, code.

Keywords: Tomography; reconstruction, inverse problems, algorithm, Bregman’s distance.

El desarrollo de la tomografia computarizada per-
mite obtener imagenes de las estructuras internas del
cuerpo de manera no invasiva. Con el paso de los afos
la técnica ha avanzado a pasos agigantados, pero ain
hoy en dia continda siendo un campo de gran interés
para la investigacion y desarrollo.

Las imagenes de tomografia convencional son re-
construidas a partir de un gran ntimero de medidas de
los rayos X que pasan a través del paciente. Las image-
nes resultantes son mapas tomograficos de los coeficien-
tes de atenuacion lineal[1]. La evolucion de la tomogra-
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fia computarizada, es descrita generalmente en térmi-
nos de generaciones que reflejan ademas su desarrollo
historico. Asi tenemos, la primera generacion de haces
paralelos, donde la geometria es técnicamente simple,
la fuente y el detector se mueven de manera lineal en
un barrido angular, para luego volver y hacer un nuevo
barrido, asi hasta completar los 180 grados, el tiem-
po necesario para completar un corte era de 5 min [2].
Este aparato fue inventado por Sir Godfrey Hounsfield
y lo hizo merecedor del Premio Nébel de Medicina en
1979[3]. La segunda generacion tenia el haz en forma



de abanico y miultiples detectores dispuestos en forma
de serie lineal, el tiempo de barrido se redujo aproxi-
madamente a 30 s, presentaba movimiento de rotacién
y traslacién, el algoritmo de reconstruccién es ligera-
mente més complicado. La tercera generaciéon también
presentaba los haces en forma de abanico, pero los de-
tectores también rotaban, todo el sistema giraba 360
grados a través de su isocentro. Debido a esto el tiempo
de procesamiento y obtenciéon de la imagen se redujo
a 1s. La cuarta generacién continia con el haz en for-
ma de abanico, pero presenta los detectores fijos en un
circulo alrededor del paciente, asi solo la fuente da rayos
X gira. La quinta generacion (tomografia computariza-
da por haz de electrones), cuenta con un cafi6bn emisor
de electromnes, este haz se deflecta por magnetismo inci-
diendo sobre laminas de tungsteno, generando en esta
interaccién los rayos X que giran sin que lo haga nin-
guna parte del sistema. El procesamiento de los datos
se dan en aproximadamente 50 ms[4]. El requerimiento
de tiempos més cortos ha llevado al desarrollo de la to-
mograffa computarizada helicoidal, en donde la fuente
de rayos X y los detectores se posicionan sobre anillos
deslizantes, el haz de rayos X traza un dibujo en forma
de hélice sobre la superficie del paciente, los datos se
procesan por ciclos, llevando a tiempos de exploracién
de 0.7 y 1 s por ciclo[5-6].

La tomografia de pocas vista implica la disminucion
de la exposicién a radiaciones y el tiempo de procesa-
miento de la informacion.

Problema directo

La tomografia computarizada, CT, es un proceso
para obtener una imagen bidimensional de una seccién
transversal de un cuerpo, partiendo del conocimiento de
las interacciones de los rayos X con el medio a través
del cual se propaga; esta interaccién esta sustentada en
base a la ecuacion de la transferencia radiativa[7-9] y
del transporte de particulas, que es una expresién ma-
tematica de la conservacion de la energia radiante[10].

Un problema directo en tomografia computariza-
da[l1] consiste en conocer la geometria, la intensidad
de la radiacion que entra en el medio (se consideran
fuentes externas de radiacion) y los coeficientes de ate-
nuacioéon, con lo cual puede ser calculada la intensidad
de salida del medio, mediante la siguiente ecuacion

%4—0’(3073/)[:0 (1)
donde I(z,y) es la intensidad de radiacion, o(z,y) es
el coeficiente de atenuacion y ds es el diferencial de ca-
mino.

Resolviendo la ecuacion (1), se obtiene la intensidad
de la radiacién en la salida del medio, la que es medida
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por los detectores como
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siendo Is la intensidad de la fuente e Ip la intensidad
registrada por el detector.

En nuestro caso para encontrar esta medida de los
detectores es necesario particionar el dominio, esto es
lograr una geometria adecuada para procesar los datos.

Particion del dominio

La particién del dominio es la segmentaciéon de un
determinado espacio, para manipular convenientemen-
te la informacién que se pueda obtener a partir de ella.
En este trabajo utilizaremos la base natural, que esta
determinada por los caminos por donde pasa la radia-
cion en un medio determinado, estos caminos forman
conos y la interseccion de conos forman poligonos, cada
poligono es denominado elemento de area[12,13].

La ecuacion (3) la aproximamos como sumatoria de-
bido a la particion

Is o
IDE = Z Oce = hji 1 (4)
ec{j,k}

donde j se denomina vista, j = 1,2,...,J, siendo J el
nimero maximo de vistas. Asimismo k indica el ntimero
de cono, k = 1,2,..., K, siendo K el nimero maximo
de conos equivalente al nimero total de medidas de los
detectores. La intersecciéon de los caminos de la radia-
cion es la intersecciéon de los conos que generan los po-
ligonos denominados elementos de 4drea. Tenemos que e
es un elemento de area, con e =1,2,..., F, donde F es
el namero total de elementos de area. A cada elemento
de area va asociado un coeficiente de atenuacion oe y
un area ae definido. Finalmente h; estd vinculado a
las intensidades medidas en la vista j y en el cono k.

Elemento
de area

Figura 1: Particion del dominio haces divergentes.
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En la Figura 1 se muestra esta particién de dominio,
para 3 vistas y 4 conos para cada vista. Los poligonos
encierran elementos de area cada uno asociado a un
valor de coeficiente de atenuacién.

Problema inverso

El problema inverso consiste en determinar las cau-
sas de un fenomeno fisico basadas en la observacion de
sus efectos[14], asi para obtener iméagenes en tomogra-
fia computarizada es necesario conocer la intensidad de
la fuente de rayos X, y la intensidad colectada por los
detectores después de la interaccion con el medio[15].
La solucién tras un algoritmo de reconstrucciéon nos lle-
va a los coeficientes de atenuacién, asi obtenemos una
imagen representativa de medio.

Definimos la matriz A con dimensiones (K, E), don-
de las filas estan relacionadas a un cono, y cada columna
a un elemento de area, asi una fila k£ contiene toda la in-
formacion de los elementos de area que forman el cono
k. & es el vector columna formado por todas las incog-
nitas, h = AG es el vector columna relacionado a las
medidas de los detectores. La representaciéon matricial
esta dado por

h1 a1 -+ Q1E o1
= : : : : - ()

hk aK1 OKE OK

Definimos la funcién error como la diferencia entre
la medida experimental del detector y el calculado

F=A3-h . (6)

Construimos la lagrangiana L utilizando la distan-
cia de Bregman D, la cual es calculada por una funcion
relacionada con la entropia de Havrda-Charvat cuando
r = 0.1, de modo que

L(¢,8") = D(3,8°) + \'F (7)

donde A\ son los multiplicadores de Lagrange y la dis-
tancia de Bregman es determinada por

E
D(57EO):_Z<06_02_56111%> ) (8)

e=1

en ambas ecuaciones el superindice 0, indica un valor
a priori. El problema inverso fue resuelto empleando la
lagrangiana de la Ec.(7) y el algoritmo r-ART, descrito
en los trabajos[16,17].

Asi para estimar o, la ecuacion (7) es resuelto como
un problema de optimizacion, para esto debe de cumplir
con dos requisitos:

1. VoL = VoD+V,(ATF) = 0, de donde se obtiene

2. VAL = VaD + F + (VAaFT)A = 0, de donde ob-
tenemos

T _ 80'6
(Va0 ke = I

1 2—r
= ——0¢ Ak,e
r

Counsiderando la convergencia en la determinacién
de ) para un cono determinado, éste es usado para ob-
tener un coeficiente de atenuacion estimado.

Propuesta

La motivacion para el desarrollo de este tomografo
computarizado portétil de pocas vistas se fundamenta
basicamente en que la intensidad de radiacién absorbi-
da por los pacientes sea la méas posible, especialmente
en nifios. El riesgo de cancer en nifos debido a la ex-
posicion a la radiacion es alrededor de 2 a 3 veces mas
alto que en adultos, esto se debe a que ellos tienen una
expectativa de vida mas larga y sus 6rganos son mas
radiosensibles|[18-22].

El tomoégrafo computarizado de pocas vistas que
proponemos esta constituido por 6 fuentes de rayos X
con una energia de 60 KeV, la disposicién de los detec-
tores es simétrica a lo largo de una circunferencia de
80cm de diametro, en ubicaciones fijas. Son necesarios
36 detectores localizandose frente a cada fuente, tenien-
do en total 216 detectores (Fig. 2). La region para la
obtencion de las iméagenes y que son cubiertas por la
particion del dominio esta dado por una circunferencia
de 20 cm de didmetro que representa nuestra region de
interés. Como proteccion radiologica utilizamos un blin-
daje exterior de plomo de 3mm de espesor. En la tabla
1 presentamos los coeficientes medios de atenuaciéon y
las densidades de los materiales simulados.

Regidn de

Fuentes
de
radiadon

Figura 2: Esquema del tomografo propuesto.



Materiales Coef. de atenua- Densidad
cion lineal a 60 (g/cm?)
KeV (cm™")

Aire 0,00023 0,013

Cerebro 0,210 1,04

Hueso 0,416 1,6

Tabla 1: Coeficientes de atenuacion y densidad de aire,
cerebro y hueso, usados en este trabajo[19].

Cédigo MCNP

El codigo de Monte Carlo de N particulas, MCNP,
es un software que utiliza el método Monte Carlo para
la simulacion de la interacciéon de la radiacion con la
materia.

El usuario crea un archivo de entrada que es subse-
cuentemente leido por el programa MCNP. Este archivo
contiene informacién sobre el problema en areas tales
como: la especificaciéon de la geometria, la descripcion
del material, localizacion y caracteristicas de la fuente,
tipo de respuestas y cualquier técnica de reducciéon de
variancia usado para mejorar la eficiencia.

Figura 3: Especificacion de geometria en el programa
MCNP.

La geometria utilizada se muestra en la Fig. 3, en la
region de interés se logra apreciar una imagen represen-
tativa de una cabeza (corte de un craneo) que contiene
una anomalia en el cerebro, rodeado por aire. Se utili-
zan los materiales de la Tabla I para lo cual es necesario
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sus composiciones de manera porcentual y sus respec-
tivas densidades. Las 6 fuentes de fotones son ubicadas
dentro de los blindajes de plomo de manera simétrica
como se indic6é anteriormente.

Resultados y discusion

Utilizando la particién del dominio y el algoritmo
r-ART, propuesto en el problema directo. Presentamos
el primer caso simulado comenzando por la Fig.4a que
muestra la imagen original a reconstruir, la elipse simu-
la el craneo donde se observa una anomalia que podria
ser un carcinoma, un meningioma o un hematoma. Por
simplicidad consideramos que los coeficiente de atenua-
cion del hueso y la anomalia sean o, = 0.416 cm™*
mostrados en rojo, en la region interna del craneo con-
sideramos o, = 0.210 cm ™" mostrados como verde claro
y en la region exterior al craneo consideramos el coe-
ficiente del aire oo = 0.00023 cm™" de color azul. El
detalle de los valores que representan los colores esté
en la franaj de colores de la derecha de los graficos.

La Fig.4b presenta la imagen reconstruida a partir
de los datos generados por el problema directo con un
ruido aleatorio de 0.1 %, la tonalidad amarilla de los
huesos y la anomalia muestra cierta dispersiéon aleato-
ria que puede ser originada por la misma naturaleza de
la elipse tomada como geometria basica. Pero, esta dis-
persion originada aparentemente por la elipse se reduce
drasticamente cuando la imagen es reconstruida usan-
do el cédigo MCNP como se muestra en la Fig.4c. El
detalle del craneo mejora notablemente y mantiene su
identidad. La anomalia mantiene su forma y el cons-
traste respecto al tejido cerebral que la rodea permite
una mejor identificacién aunque de color menos rojizo
que la del craneo, lo cual puede ser un dato referencial
importante para el diagnoéstico clinico de la anomalia.

Para la ejecucion de los programas, se empleé una
Laptop, con procesador Intel Core 2 Duo de 2.0 GHz.
y 320GB de HD. La version del MATLAB es 7.04. El
tiempo computacional para la reconstrucciéon empleado
datos del problema directo fue de 135.906 s y el tiempo
computacional para datos generados usando el cédigo
MCNP fue de 461.813 s.

Conclusiones

Los resultados presentados muestran que el proce-
samiento de los datos de los coeficientes de atenuacion
lineal usando el método de Monte Carlo presenta una
mejor imagen de las anomalias discriminandolas de los
tejidos que ofrecen también un mayor coeficiente de ate-
nuacion lineal de los rayos X que la atraviesan como los
huesos del craneo. Es posible que para imagenes mas
complejas se presente algunos problemas en la recons-
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truccion. Sin embargo sabemos por los trabajos ante-
riores[16] que una discretizacion mas fina de la malla
mejora la calidad de la imagen reconstruida.

Esta propuesta de construccién de un tomografo
portatil de pocas vistas, conlleva a la disminuciéon de
la dosis absorbida por el paciente debido al niimero de

vistas, mucho menor que en los tomografos modernos.
Por lo cual creemos que es importante continuar este
trabajo.

Una mayor discretizaciéon de la malla esta prevista
en nuestros trabajos futuros.
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Figura 4: a) Imagen de anomalia en cerebro. b) Ima-
gen reconstruida de 6 vistas en un método numérico.
O Lt c) Imagen reconstruida de 6 vistas a partir de datos
generados el cddigo MCNP. Consideramos una unidad
de longitud igual a 5 cm.
02
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