w 2B

Ruido en la tomografia reconstructiva

Por Ismael Espinosa E.

Divisidn de Estudios Superiores,

Facultad de Ingenieria, UMAM,

México 20, D.F. (Actualmente en

Moore School of Electrical Enginesring, ;
University of Pennsylvania,

Fhiladelphia, Pa., U.5.4.)

RESUMEN

El objetivo de este tabajo es analizar aquellos aspectos que
determinan la habilidad de la Tomografia Reconstructiva o Tomo-
gafiz Asistida por Computadora para distinguir, cuantitativamen-
It, pequenias diferencias ¢n los coeficientes de atenuacién de los
ryos X al pasar a trewds de tejidos vivos, Se busca caracterizar las
diferentes Tuentes de ruido y las incertidumbres involucradas en la
determinacion de estos coeficientes, asf como los medios para
disminuir o eliminar este ruido. Se hace un andlisis detallado de la
bicratura disponible, y se proporcionan expresionss que permiten
evaboar la varianza en la determinacidén del coeficiente de atenus-
din lineal. Finalmente, se dan los lineamientos generales para
poder disminuir el valor de esta varianza.

ABSTRACT

The purpose of this paper it to analize those aspects which
dtermine the abllity of Reconstruclive or Computer-assisted
Temography to distinguish quantitatively minute differences in
X3y attenuation coefficients, when passing through living tissues.
We sim o characterize the different sources of noise and the
imeertainties in the determination of these coefficients, as well as
the means of diminishing or elliminating this noise. A detailed
malyds of the available literature is made. We present the
mipressions which allow for the evaluation of the lincar attenua-
Eem cocfficient varance, and furnish the guidelines in order to get
pzmaller value of this varianee,

I, Introduccidn

La meta de la radiologia diagndstica es visualizar
Btructuras que se encuentran localizadas muy al
merior del cuerpe humano, asi como distinguir
entre el tejido sano y el tejido patolbgico. Esto se
lgra dg manera éptima si el procedimiento em-
fkado para obtener la informacién deseada hace
usa de observaciones externas.

Las radiografias convencionales han alcanzado
lt meta anterior de manera parcial. Sin embargo,
aowilidad es nula cuando la diferencia entre el
Bido anormal y el sano es muy pequefia o©
wando el tejido de interés es “invisible™ debido a

la interferencia de otras estructuras. Este tltimo
problema ha sido resuelto recientemente mediante
la introduccién de una nueva técnica, conocida
como Tomograffa Reconstructiva (TR) o Tomo-
grafia Asistida por Computadora (TAC o CAT de
las iniciales en inglés).!1 !

La Tomografia Reconstructiva es una técnica
radiologica de diagnodstico que proporciona imdge-
nes de secciones transversales del cuerpo; al igual
que en otras técnicas radiogréficas, la TR refleja
variaciones en la atenuacidon de los rayos X
producidas por los tejidos observados. Sin embar-
g0, en este caso se utiliza como detector primario
un contador de centelleo, en lugar de la pelicula
de rayos X. La combinacion del sistema de
deteccibn con el procesamiento hecho por una
computadora digital permite obtener un perfil
completo de las variaciones de atenuacion de los
ravos X a lo largo de miiltiples travectorias en el
crineo o cuerpo. Se observa que, en general, el
tejido anormal produce una atenuacion diferente
a la que produce el tejido sano. El éxito de la TR
s¢ basa en su habilidad para discriminar pequefias
diferencias en las propiedades de atenuacién a los
rayos X, en las estructuras del cuerpo humino.

2. Principios fundamentales

El objetivo fundamental de la TR es la recons-
truccion de objetos tridimensionales a partir de
un conjunto de imdgenes bidimensionales de
secciones transversales del cuerpo: con una fuente
de radiacidén se obtiene una proyecciéon bidimen-
sional de transmision de un objeto tridimensional.
El problema de reconstrucciéon se puede plantear
de la siguiente manera: dado un ndmero finito de
los perfiles de transmision obtenidos a partir de
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un haz angosto y con orientaciones diferentes
alrededor de un sujeto, se busca estimar su distri-
bucién de atenuacién a los rayos X.

El uso actual de la TR en radiologia diagnésti-
ca fue desarrollado por Godfrey Hounsfield en los
primeros afios de la década de los setenta; sin
embargo, sus principios fundamentales habfan
sido descritos y probados previamente en campos
tan disfmiles como la astronomia y la cristalogra-
fia de rayos X.9

El proposito de este articulo es analizar los
aspecios que han mejorado y contintian mejoran-
do la capacidad de la TR para distinguir, cuanti-
tativamente, pequefias diferencias en la atenua-
cion de los rayos X. Esto significa, fundamental-
mente, poder caracterizar el mido y las incerti-
dumbres involucradas en la determinacion de los
coeficientes de atenuacidn, asi como entender los
medios a través de los cuales este ruido puede ser
eliminado de las operaciones implicitas en el
procesamiento radioldgico, inherente a la TR
{Figura 1).

3. Fuentes de ruido en la TR

Conforme al equipo utilizado en la TR va siendo
perfeccionado, surge la pregunta relativa a su
limite de precision. Es por lo tanto importante
analizar las limitaciones impuestas por el ruido y
sus efectos sobre el tomograma reconstruido.

Los procesos de produccién de ruido que serdn
considerados en este trabajo son los siguientes, en
orden de importancia:

a) Radiacion dispersada por el paciente,

b) Efectos mecinicos,

Rastreador de
tubo de Rayos-X

c) Endurecimiento del haz de rayos X,

d) Artefactos en el algoritmo de reconstruc-
cibn,

e) Deteccién de los fotones.

4. Anilisis y supresion del ruido de la TR

a) Radiacién dispersada por el paciente

Si los fotones dispersados por el paciente son
detectados, producirin rido adicional en la
reconstrucciéon y también conforme se hacen mds
rastreos, aumentard la dosis recibida por el pa-
ciente, Este efecto se puede eliminar, en general,
por medio de blindaje y colimacifin apropiados.

b) Efectos mecdnicos

El sistema mecdnico utilizado en la TR se asemeja
al desarrollado por primera vez por D.E. Kuhl, en
Filadelfia, para ser usado en medicina nuclear. En
el momento actual, los errores ocasionados por
este sistema pueden ser eliminados casi en su
totalidad. Los méds importantes son los siguientes:
i) Desalineacidén del detector: ésta ha sido corre-
gida con un balanceo adecuado del detector, con
técnicas de sincronizacién y compuerta, as{ como
a través del uso de fuentes y detectores miltiples
de rayos X, para eliminar as{ el movimiento de
traslacidn; ii) Movimiento del sujeto examinado:
este problema ha sido corregido basindose en el
hecho de que el movimiento en cuestion produce
patrones especificos en la imagen obtenida v
puede, entonces, ser reconocido por medio de un
programa de computadora y posteriormente elimi-
nado de la imagen.

ra Impresora
/ Computadora
Cabeza =
4 Teletipo
f 3
4 : Dispesitivo
! Corte 1 ; Unidad - de ohservacién
N, Corte 2 de
P ¥ discos 3
magné-
Convertidor Mg Convertidor Cdmara
A/D D/A
Detectores -

Figura 1. Diagrama a blogues-de un sistema de Tomografia Reconstructiva (TR).
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¢t) Endurecimiento del haz de rayos X

Conforme un haz polfcromo de rayos X pasa a
fravés de la materia, los fotones de baja energia
¢ atenian en mayor medida que los de energia
glevada debido, fundamentalmente, a la absorcidén
fotoeléctrica. De esta manera, el haz se enriquece
en fotones de alta energfa y se vuelve mis “duro™
0 penetrante. Este efecto conduce a varios arte-
factos en la TR.

Los equipos para TR que aquf consideramos
hacen uso de una bolsa de agua colocada alrede-
dor de la cabeza, de’ manera tal que todos los
rayos X atraviesan la misma distancia de tejidos o
agu.

Gado y Phelps’ hacfan notar que la banda de
atenuacién aumentada, observada en imigenes de
TR, in vivo del crineo de adultos e identificada
entonces con la corteza cerebral, no era mds que
un artefacto en la imagen reconstruida. Para
wrificar esta afirmacion, McDavid y cols.12 y
Brooks y Dichiro? hicieron uso de una simulacién
en computadora que permitia concentrarse en el
endurecimiento del haz, excluyendo otros facto-
res de distorsion. Brooks y Dichiro consideraron
¢l endurecimiento del haz en los huesos, supo-
niendo un equipo que hiciera uso de la bolsa de
igua, ¥ que el tejido blando tuviera el mismo
coeficiente de atenuacidn que el agua. Los efectos
gzl endurecimiento del haz fueron examinados en
hueso, ya que la absorcidon fotoelécirica en el
Itjido Oseo es elevada y permite un mejor estudio
el endurecimiento.

El resultado que obtuvieron fue que debido al
endurecimiento del haz, en la Ley de Beer,
txpresada por

:[::I{x. yids

N = Nge (1)

e

Objeto

vV

donde N es el mimere promedic de fotones
detectados, Ny el nimero de fotones incidentes y
w(X, y) la funcién que describe el coeficiente de
atenuacién lineal en un punto con coordenadas
(x, y); la atenuacion del haz cesaba de ser una
funcién lineal del espesor del material absorbente.
Esta no-linealidad producfa, al hacer un tomogra-
ma de hueso, los efectos que muestra la Figura 2.

El efecto primario es reducir el coeficiente de
atenuacion del hueso. Ademds, tiene lugar una
ligera invasién (spill-over) de la regibn de tejido
blando que se manifiesta, en mayor medida, cerca
del borde interno del crineo, en donde los valores
del coeficiente de atenuacién se incrementan en
aproximadamente 3-5 unidades Hounsfield. Este
efectn puede ser compensado parcialmente si no
se corrige el fendmeno de Gibbs (véase la siguien-
te seccion). Estos efectos produjeron el artefacto
lamado “pseudo-corteza”™ identificado por Gado
y Phelps.?

Cuando la reconstruccion se realiza con base en
las proyecciones ideales, estos artefactos desapa-
recen. En estas condiciones, en que el hueso tiene
un coeficiente de atenuacidon cercano a 500 uni-
dades Hounsfield mientras que el del tejido blan-
do es de 0, se confirma que la distorsion en
cuestion se debe al endurecimiento del haz vy no a
defectos en el algoritmo de reconstruccién. El
error en cuestion puede compensarse si antes de
la reconstruccidn se procesa la salida del detector
para corregir la no linealidad.

En aquellos rastreadores (scanners) que no
hacen uso de la bolsa de agua tiene lugar otro
artefacto independiente del algoritmo de recons-
truccidn: la longitud de la frayectoria de los
fotones a través de material equivalente al tejido
es vamnable, y este hecho conduce a un emor
adicional en el endurecimiento del haz. El efecto
de esta no linealidad es, nuevamente, aplanar las

4 Proyeccitn

Proyeccidn con

endurecimiento
__,,.-"

Coeficiente de atenuacién
(unidades Hounsfield)

Figura 2. Efecto causado por ¢l endurecimiento del haz de rayos X sobre las proyeceiones obienidas.
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- Figura 3. Distorsidn por “abombamiento™ para una seccién circular
de tejido blando.

proyecciones. Si se hace una seccidn fransversal
de la imagen reconstruida resultante, se puede
observar que los valores de la atenuacion son
menores que su valor nominal de cero. Este
efecto es mayor en el centro y disminuye hacia
los extremos, produciendo un efecto de “abomba-
miento” (Figura 3). Este abombamiento puede
reducirse si se linealiza la salida del detector o si
el haz se someté a un prefiltrado adicional (por
ejemplo utilizando 3.5 cm de aluminio), para
eliminar asi los fotones de baja energia vy lograr
- que ¢l mecanismo de atenuacidén dominante sea la
dispersion de Compton.!2

d) Artefactos del glgoritmo de reconstruceion

Todos los algoritmos de reconstruccidon toman
comoentrada los datos de las proyecciones (Figu-
rn 1), ¥y todos producen como resultado una
estimacion de la estructura original, con base en
Ios datos disponibles. Basados en la formula de
Radon® se pueden obtener varios métodos para
evaluar la integral que aparece en la ecuacion (1);
es decir:

plr,8) = [ pix, y)ds (2)

r. o o
Entre estos métodos podemos citar Jos de
Bracewell v Riddle.! Remachandran y Lakshmi-
narayanan,!* Gilbert,® vy otros. Sin embargo,
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Figura 4. Nustraciin de la geometria de la Tomogralia Reconstrue-
tiva,

estos métodos no son equivalentes entre sf, pues
al usar aproximaciones diferentes en la evaluacion
de la ecuacion (2) se obtendrdn diferentes estima-
ciones de la estructura en reconstruccion,

d.1) Los métodos de la Tomografia
Reconstructiva

Los siguientes métodos han sido utilizados en
la Tomografia Reconstructiva.3. ?

1} Proyeccibn-retrograda
2} Reconstruccion iterativa
3) Reconstruccién analftica

a) Proyeccion-retrgrada filtrada
a.l) Filtrado de Fourier
2.2} Filtrado de Radon
a.3) Filtrado por convolucién
b) Reconstruccion bidimensional de Fou-
- her.
Todos estos métodos de reconstruccion pro-
porcionan tan solo estimaciones de la estructura
original.

d.2) Estudios comparativos
Existen algunos lineamientos para determinar

los algoritmos mds apropiados circunstancias
especificas. A pesar de que el conocimiento es



pobre, existen dos maneras —tedrica y experi-
mental— de comparar los algoritmos de recons-
truccion.,

El punto de vista tedrico hace uso de funcio-
mes matemadticas que permiten medir la diferencia
entre el patrén de referencia y su reconstruce
¢ibn; por ejemplo, el criterio de cercania glo-
bal, el criterio de resolucién, etcétera. Sin
embargo, no existe un marco tedrico general
disponible.

El punto de vista experimental, por su parte,
fiene que abarcar tantos factores que la evalua-
¢ibn de la reconstruccidén resulta muy com
pleja. En este caso, se han utilizado varios
triterios para juzgar la calidad de la reconstruc-
tion, tanto en estudios i wive como con
fantasma. Entre estos criterios se cuentan la
cllidad de la implementacién, el tiempo y la
tantidad de memoria de computacién, la eva-
luacion visual, etcétera. El lector interesado
podrd encontrar una discusiébn detallada de
gstos aspectos en el articulo de Gordon y
Herman.?

d.3) Discusién

En los primeros rastreadores de TR, en el
dlgoritmo tenfa lugar un artefacto que pro-
ducia un fendmeno de sobretiro u oscilaciéon
{el Fenomeno de Gibbs) en las regiones con
tmbios bruscos de atenuacién. Este artefacto
s debia al uso de un algoritmo de reconstruc-
tibn algebraico. Desde ese entonces, este efecto
s¢ ha reducido sustancialmente por medio del
U0 de un algoritmo de convolucibn en la
reconstruccién de la imagen.5: 7. 16

La experiencia ha demostrado que los mejo-
fts algoritmos son los que hacen uso de pro-
yecciones retrogradas filtradas. En este método,
la eleccion apropiada de una funcién de ponde-
rcion permite lograr exactitud, simplicidad,
tiempos de computacidon cortos y una baja
sensibilidad al ruido. Ademds, la simplicidad
del algoritmo permite calcular teGricamente la
vananza del muido en la reconstruccion, tal
tomo se mostrard en la siguiente seccidn,

Por otra parte, conviene hacer notar que la
minimizacién del ruido implica un compromiso
ton la resolucion espacial y, por lo tanto, es
necesarjo adoptar un criterio de dejar de lado
Io demis. En los métodos lineales, ¢s posible
- dentificar ¢l efecto del ruido aditivo sobre la
proyeccion, haciendo que las provecciones de
entrada ul sistema estén constituidas por varia-
bles aleatorias normales estandarizadas, del tipo
pudoaieatorio, v con buse en ellas se calculan

las reconstrucciones. El valor RMS empirico de
la reconstruccidn, proporcionard el factor nu-
mérfco por el cual se incrementa o decrementa
el ruido de las proyecciones, y permitird, asf,
evaluar los diferentes métodos de reconstruc-
cion. 16

e) Deteccidn de los fotones

Las mediciones fundamentales en que esta basada
la reconstruccion consisten en los perfiles de
atenuacidn de un haz estrecho de rayos X. EJ
efecto del mido del detector sobre la imagen
reconstruida es causado, fundamentalmente, por
las fluctuaciones cudnticas en el haz de rayos X.

Varios autores han analizado las limitaciones
que las fluctuaciones estadisticas del nimero de
fotones imponen a las mediciones de los coefi-
cientes de atenuacion de los rayos X en la TR,
Estos andlisis son de particular importancia en la
determinacién de la precision inherente a las
mediciones clinicas cuantitativas, obtenidas a
partir de imigenes tomogrificas: son también
utiles en la estimacion del flujo en la emision de
fotones y, por ende, de la dosis necesaria para
alcanzar una precision determinada, cuando se
estdn disefiando nuevos sistemas tomogrificos. El
énfasis en estos trabajos ha sido fundamental-
mente el de establecer relaciones cuantitativas
entre la incertidumbre estadistica de los valores
reconstruidos v otros parimetros de la reconstruc-
cidn: resolucidn espacial, el nimero de fotones
detectados, la dosis cutdnea y otros aspectos del
ruido, tales como su caracterizacién espacial de
frecuencia o su espectro de potencia.

El ruido proveniente de las fluctuaciones esta-
disticas en la deteccién de los fotones se intro-
duce en el momento mismo de medir las proyvec
ciones. Debido a las limitaciones en la dosis
aplicada al paciente, este ruido siempre estari
presente en la TR. Por lo tanto, es muy impor-
tante poder cuantificar las caracteristicas estadis-
ticas del ruido del detector. Esta evaluacién invo-
lucra problemas variados, puesto que, segin sea el
tipo de andlisis utilizado, se han obtenido dife-
rentes formulas para su cuantificacion. Para poder
entender estas formulas de cuantificacion es ne-
cesario recurrir a los fundamentos matematicos de
la TR. En lo que sigue, oblendremos las expresio-
nes para una aproximacion eonocida con el
nombre de método de convolucidon. Su fundamen-
to matemdtico fue propuesto inicialmente por
Bracewell y Riddle! y fue redescubierto poste-
riormente por Ramachandran v Lakshminarava-
nan,'4 quienes le dieron una forma mis definitva
desde el punto de vista de su implementacion
practica.
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€.1) Obtencién de la varianza del ruido a*(u)

Sea u(x,y) el coeficiente de atenuacion lineal
en el punto de coordenadas (x,y), correspon-
diente a una seccién plana fija de un objeto
(Figura 4). Supéngase que las integrales o
proyecciones a lo largo de un rayo (r,0), dadas
por

se miden a través de la transmisién de rayos X
a lo largo de S. El problema por resolver es el
de la estimaciébn o reconstruccién de la distri-
bucién de atenuacién original, u(x,y). Una vez
que pix,¥) ha sido determinada, es posible
calcular su varianza, la cual constituye una
cuantificacién de su incertidumbre, asi como
una indicacibn de la medida en que puede
reducirse por medio de un método de varianza
minima,

De acuerdo con los resultados de Bracewell
y Riddle,! modificados por Brooks y Dichiro,*
la relacién inversa de la ecuacién (2) esta dada
por

u(x,¥) = 5 hir,8) (x cos§ + ysenf,8)é (3)

donde la funcién h(r,8) se obtiene a partir del
rastreo lineal p(r,0), por medio de Ja relacidn

hir,8) = Ap(r, 9) -ﬂ% f pir,d)

sen? [w\(r — 1))
(r—r)?

dr  (4)

en esta Gltima ecuacitn, 6 es el dngulo de
proyeccibn y A es la frecuencia espacial mds
alta presente. Este método se conoce comao el
filtrado por convolucién,

Los rmastreos que constituyen los datos se
suponen disponibles a intervalos infinitesimales
de df, pero en Ia prictica se cuenta tnica-
mente con m rastreos espaciados a intervalos
promedio de m/m, en el d4ngulo de posicién. En
estas condiciones, se puede escribir la siguiente
aproximacion de la ecuacion (3):

m
Hix, ¥) = 3" ah(x cosf; +ysen8,,8,) (5)
i=1 o1
m

i
dorde 6, =Tyga=1.
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Para la evaluacion aproximada de h(r,6) en la
ecuacién (4) tomamos en consideracién que
pir,8) estd limitada en banda, y por lo tanto
es suficiente utilizar valores discretos, p;, espa-
ciados a distancias W = 1/2\. De esta manera y
de acuerdo con Ramachandran y Lakshmina-
rayanan,!'4 la ecuacion (4) se transforma en

Brs:_giid ipjesy
hy = ——— e (6)
17 aw gy J-Em (i—1)?
donde ;‘:_ 1, mon indica la sumatoria sobre

todas las j, tales que (i — i) sea non. Por otra
parte, cada medicion de p; es mp-correlacio-
nada con las demds p; y posee una desviacion
estindar, v(p); por lo tanto, la varianza de h
estard dada por

1
o?(h) = 2P}

w!

J_1 Py [pter 1.
[4* x jtam(i—j)**]tuw* s

Si, por otra parte, N representa el nimero
promedio de fotones detectados y Ng el nlime-
ro de fotones incidentes, y suponiendo que Ja
radiacidn es monoenergética para evitar la no-
linealidad causada por el endurecimiento del
haz, entonces la ley de Beer es aplicable y es
posible escribir la siguiente expresiébn a partir
de la ecuacién (1):

No
plr, @) =f (x, vids = Ln(——) (8)
Lo N

Las variaciones aleatorias en N al contar los
fotones provocan fluctuaciones estadfsticas en
los valores de p medidos. Dado que N posee
una distribucién de Poisson,! # la varianza de N
estard dada porl3 o*(N) =N. En el caso que
nos ocupa, Ny no introduce errores estadfsti-
Cos, puesto que no se le mide de manera
directa; por lo tanto la desviacién estindar de
p estard dada por:4

o) l
o(p) =—F= = — 9
N vN G2
Finalmente, la varianza de M se obliene a
partir de la ecuacién (5) como:




1

0*(u) = a’o?(h) = :Tf"’““ (10)

Sustituyendo la ecuacién (9) en la (7) y el

rsultado asf obtenido en la ecuacion (10),

- obienemos otra expresitn para la varianza de
'

i .2 )
i L 80) __ x¥
B T 07wl T Doty OD

La expresibn anterior fue obtenida por
Brooks y Dichiro* y verificada posteriormente
por Gore y Tofts,!® quienes afirman que los
vilores obtenidos por otros investigadores son
incorrectos. Es importante hacer notar, sin
embargo, que no obstante que la ecuacion (11)
parece ser aceptada como correcta, los diferen-
Ies puntos de vista adoptados para su obten-
tidn son confusos e incompletos. Este hecho
podria deberse a la falta de detalles explicati-
V05 en las publicaciones a este respecto, pero
también parecerfa (til recalcularla con mayar

- fidado,

- Por otra parte, la importancia de la ecua-
cidn (11) radica en que puede ser expresada en
términos de la energia de los fotones y la dosis

- administrada al paciente. Brooks y Dichiro?
obtuvieron el siguiente resultado:

- 7 fy(E)N, /N)p,, E
1200W3*tD

donde f es el factor de correccion debido a la
dispersibn del haz; v (E) el factor de pro-
fundidad-dosis promedio; u en el coeficiente de
absorcion de energia en cm ™ ; E la energia de
los fotones en ergs; W es el ancho efectivo del
haz en cm; t el espesor de la franja en cm, y D

o? () (12)

a{ )
(Unidades Hounsfield)
R

[ " 1 i i i i Ly
A 20 40 G0 f-10) 100 120 14

Energia de los fotones (KeV)

flgun 5. Desviacin estindar (ruido) del eoeficiente de atenuacion
el de b imagen reconstruida, en funcidn de la energia de los
TEES

la dosis méxima de la piel en rads. La ecua-
cidn (12) fue graficada con base en los datos
oBtenidos del Scanner EMI y se muestra en la
Figura 5. ' . .

La ecuacién (12) permite disefiar una estra-
tegia para obtener el minimo de ruido, Se han
propuesto algunas alternativas en la literatura
citada: 1) se podria aumentar la dosis D, aun-
que esto no es de ninguna manera deseable;
2) la energfa de los fotones E podria disminuir-
¢, pero esto causaria una reduccidon en el
nimero de fotones detectados N: 3) se podria
usar un haz muy filtrado, pero en estas condi-
ciones el rango de constraste entre los diferen-
les materiales se veria estrechado (con esto en
mente, y de acuerdo con la Figura 5, se
podrian eliminar los fotones cuyas energfas
fueran menores de 50 KeV); 4) se podria incre-
mentar el ancho del haz, W, con el consi-
guiente decremento en la resolucion; 5) se po-
drfa utilizar un rastreo a lo largo de 360°, para
as{ distribuir de manera mis uniforme la dosis
recibida por la piel, y 6) El factor 3, debido a
la dispersion del haz podria reducirse alejando
la fuente de rayos X.

En general, la técnica para minimizar el
ruido. depende de cada necesidad y disefio
particulares. Ademds, es necesario prestar aten-
cion al hecho de que la ecuacion (12) fue
calculada con base en la presencia de una bolsa
de agua. Aparentemente en la literatura no se
cita ningin cilculo de ¢?(u) cuando no hay
bolsa de agua presente, y no se puede ignorar
el hecho de que un gran nimero de scanners
comerciales no hacen uso de esta bolsa.

e.2) Otros estudios del ruido
de deteccion de fotones

Se han hecho trabajos adicionales en lo referen-
te al andlisis del ruido del detector, con base
en el estudio de su espectro de potencia.
Tanaka e linumal7 obtuvieron funciones de
correccidn aplicables a los métodos de recons-
truccion por convolucién. Fstas funciones fue-
ron optimizadas para maximizar la relacién
sefialruido con base en un cierto valor RMS
del ancho de resolucidon, En  este caso, la
potencia de la sefial es la funcian de dispersidén
lineal integrada y la potencia de ruido corres-
ponde a la varianza de g densidad, en el centro
de la imagen de una fuente uniforme local-
mente. Se calculd también la funcion de auto-
covarianza para ruido uniforme. EJ trabajo de
Riederer y cols.!5 pretende explicar el Compor-
tamiento estadistico del ruido de deteccidn con

REV. MEX. ING. BIOM., VOL. III, NUM, 1. 1980 23
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