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RESUMEN

Esta tesis académica, para optar por el titulo de maestria académica en fisica médica, versa
sobre las pruebas técnicas de aceptacion del sistema tomografico PET/CT BV 450, el cual pertenece
al proyecto ciclotréon-PET/CT de la UCR. Dichas pruebas técnicas buscan comprobar el correcto
desempefio de la PET/CT BV 450 (objeto de estudio), el cual se verifica mediante la inspeccion de
un conjunto de parametros técnicos de calidad de imagen y su confrontacion con valores de
referencia de estandares protocolarios internacionales o técnicos del fabricante Siemens
Healthineers.

Asi, pues, el objetivo general de esta tesis académica fue verificar el desempefio correcto de
la PET/CT BV 450 para la produccion de imagenes médicas funcionales y anatomicas de alta
calidad para la investigacion cientifica o clinica. Ahora bien, para llevarse a cabo dicho objetivo
general en esta tesis académica, se desarrollaron tres capitulos, los cuales corresponden con tres
objetivos especificos: en el primer capitulo, se muestra la teoria cientifica pertinente para la
explicacion del funcionamiento de la PET/CT BV 450; en el segundo capitulo, se redacta el
protocolo de pruebas técnicas de aceptacion de la PET/CT BV 450 (i.e., la metodologia); vy,
finalmente, en el tercer capitulo, se realizan los correspondientes analisis y discusion de los
resultados de las mediciones de las pruebas técnicas de aceptacion, confrontando dichos resultados
con los criterios técnicos de aprobacion protocolaria. Una vez terminados el analisis y la discusion
de resultados, una sintesis de los resultados se presentara.

En sintesis, los resultados de CT fueron: (1) exactitud del alineamiento del laser en el rango
0.00—1.96 mm; dichos valores son menores a 2 mm. (2) exactitud del desplazamiento de la camilla
(?) horizontal en el rango -1.50—0.50 mm, (if) vertical en el rango 0.00—1.00 mm; dichos valores son
menores a 2 mm. (3) desempeinio de bajo contraste (valores de CNR) de 3.821 > 1.000 (protocolo
de cabeza adulta), 1.006 > 1.000 (protocolo de abdomen adulto), 0.758 > 0.700 (protocolo de
cabeza pediatrica), 4.768 > 0.400 (protocolo abdomen pediatrico). (3) resolucion espacial para el
patron visible de 10 barras de aluminio, el cual es mayor a 6 barras de aluminio. (4) uniformidad de
los nimeros CT (diferencias de medidas entre valores periféricos y el valor central) dada por el
rango 0.000-3.676 UH; ningtn valor super6 las 5 UH. (5) exactitud del nimero CT evaluada en
acrilico (120.270-132.264 UH), en agua (3.230-6.099 UH), en aire (-996.727—991.132 UH), en
polietileno (-97.373—84.267 UH) y en teflon (864.332-966.124 UH); todos estos valores en UH se
encuentran dentro de los rangos protocolarios para cada tipo de material. (6) evaluacion visual de
artefactos; no hubo ningun artefacto indicador de un problema sistémico. (7) dosimetria de CT
(comparacion de valores de CTDIyo, medidos con camara de ionizacioén con los valores reportados
por el propio sistema tomografico); para cuatro protocolos distintos de escaneo (cabeza y abdomen,
adulto y nifio), los valores de error de medicion (en el rango de 0.13—6.93%) no excedieron el 20%.
(8) ancho del haz de radiacion (comparacion entre el valor de la medicion de dicho ancho y el ancho
nominal segun el propio sistema tomografico); para tres colimaciones distintas del haz de rayos X,
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obtuvimos (i) 1x5: 1.00, 20.00%, (i) 6x1.2: 2.80, 38.89%, (iii) 12x1.2: 3.60, 25.00%, donde se
cumple que la diferencia absoluta no se excede de 3 mm o el error porcentual no supera el 30%.

En sintesis, los resultados de PET y PET+CT fueron: (1) la resolucion espacial resulté en el
rango de valores medidos de FWHM .gpuciw de 3.37-3.44 mm, el cual corresponde con un rango de
errores porcentuales de 0.405%—8.147%; algunos de estos valores porcentuales no superan el 5% de
error porcentual y algunos valores de FWHM ... N0 superan los valores del fabricante (3.40, 3.70
mm). (2) la sensibilidad, cuyos valores medidos, relativos al isocentro, fueron 10.26 cps/kBq (en 0
cm) y 10.44 cps/kBq (en 10 cm); el valor medio 10.35 cps/kBq es superior al valor del fabricante
(8.9 cps/kBq). (3) la fraccion medida de dispersion fue 37.86% tal que 37.86% < 1.05-39% (valor
del fabricante) y la estimacion de las pérdidas de cuentas por tiempo muerto y por eventos
aleatorios fue 156.23 keps, el cual s6lo se desvia del valor dado por el fabricante (160 kcps) por un
2.35%. (4) la evaluacion de la exactitud de las correcciones, por pérdidas de cuentas (tiempo
muerto) y por eventos aleatorios, resulté en un error de conteo de coincidencias verdaderas de —
3.4% (NECR,.), €l cual corresponde con una tasa medida de cuentas verdaderas casi idéntica a la
tasa de cuentas verdaderas de baja radioactividad (96.6% de similitud). (5) la resolucion de
sincronizacion de coincidencias de tiempo de vuelo resulté en un valor de FWHM enpora de 213.1 ps
tal que 213.1 ps < 1.05-214 ps (valor del fabricante). (6) la evaluacién de la calidad de imagen
resulté en el rango de valores medidos de recuperacion de contraste porcentual de 29.29-83.72% y
en el rango de valores medidos de variabilidad porcentual del fondo de 2.66%—3.72%; dichos
rangos corresponden con valores de contraste suficientemente altos y valores de variabilidad del
fondo suficientemente bajos. (7) la prueba de la exactitud del corregistro de las imagenes PET+CT
resultdé en diferencias de distancias entre fuentes radioactivas, medidas en la imagen CT y en la
imagen PET, de 0.913 mm (linea 1-2) y 0.738 mm (linea 1-3); ninguno de estos valores medidos
super6 1 mm.

Las dos sintesis anteriores de los resultados de las pruebas técnicas de aceptacion de la
PET/CT BV 450 mencionan, para cada uno de los puntos de cada prueba técnica en particular, el
correspondiente criterio técnico de aprobacion al final de la redaccion de cada punto. Por lo tanto,
todas las pruebas técnicas de aceptacion de la PET/CT BV 450, efectuadas para el desarrollo de esta
tesis académica, fueron aprobadas por dicho sistema tomografico. Por consiguiente, el sistema
tomografico PET/CT BV 450 cumplié las normas técnicas de los estandares protocolarios
internacionales y de las especificaciones técnicas del fabricante Siemens Healthineers, y dicho
sistema posee un excelente desempefio técnico, el cual es apropiado para su servicio clinico e
investigativo. A su vez, los resultados de estas pruebas técnicas de aceptacion de la PET/CT BV 450
se podran usar como las lineas base del control de calidad rutinario en el proyecto ciclotron-PET/CT
de la UCR.
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ABSTRACT

This academic thesis, as an academic requirement to obtain a master degree on medical
physics from UCR’s postgraduate program, is about acceptance technical testing of PET/CT BV
450 system which belongs to UCR’s cyclotron-PET/CT project. The purpose of these technical
testing is to verify the correct performance of PET/CT BV 450 (study’s object) which is verified by
evaluating a set of image quality technical parameters and comparing their corresponding
measurement results to international protocol’s performance criteria or manufacturer’s performance
criteria (Siemens Healthineers).

Thus, the general objective of this academic thesis is to verify the correct performance of
PET/CT BV 450 system, that is, its capacity to produce high quality, anatomical, functional images
for clinical and researching purposes. Then, realizing this thesis’ general objective means to develop
three chapters which correspond to thesis’ three specific objectives, namely: (1) to explain
synthetically the scientific theory of PET/CT BV 450’s functioning; (2) to describe in detail
acceptance technical testing procedures of PET/CT BV 450 system (i.e., methodology) based on
NEMA NU-2 2018 and ACR 2017 protocols; (3) to analyze and discuss measurement results
obtained from acceptance technical testing comparing them to protocol acceptance criteria. Once
analysis and discussing of measurement results are done, a synthesis of results is shown.

In summary, results from technical acceptance testing of CT are: (1) range of distance
measurement for scout prescription and alignment light accuracy testing is 0.00—1.96 mm; distance
values are less than 2 mm. (2) ranges of table travel accuracy testing: (i) -1.50—0.50 mm (horizontal
displacement), (if) 0.00—-1.00 mm (vertical displacement); these displacement values are less than 2
mm. (3) CNR values for low-contrast performance testing: 3.821 > 1.000 (adult head scan
protocol), 1.006 > 1.000 (adult abdomen scan protocol), 0.758 > 0.700 (pediatric head scan
protocol), 4.768 > 0.400 (pediatric abdomen protocol). (3) amount of metalic lines per centimeter
for spatial resolution testing: 10 visible metalic lines per centimeter of high-contrast target; this
measured number of metalic lines per centimeter is greater than 6 lines per centimeter. (4)
Hounsfield unit values for CT number uniformity testing are given by the following range: 0.000—
3.676 UH; none of these UH values exceed 5 UH. (5) Hounsfield unit value ranges for CT number
accuracy testing are given by the following regions of interest made from specific material: acrylic
(120.270-132.264 UH), water (3.230-6.099 UH), air (-996.727—991.132 UH), polyethylene (-
97.373—84.267 UH), teflon (864.332-966.124 UH); all of these UH values fall inside of protocol
ranges. (6) in case of artifact evaluation, there are no artifacts indicating a CT systematic problem.
(7) CT dosimetry testing (comparison between CTDIvo. values measured by pencil ionizing
chamber and CT system’s own CTDIyoL measurement values); CTDIyor measured values for four
different scan protocols (adult head, adult abdomen, pediatric head, pediatric abdomen) [range of
0.13—6.93%] are within 20% of the values reported by the CT system. (8) radiation beam width
testing (comparison between measured radiation beam width and nominal radiation beam width,
i.e., CT system’s own measured radiation beam width); measurement values for three different X-
ray beam collimations are given by: (i) 1x5: 1.00, 20.00%, (if) 6x1.2: 2.80, 38.89%, (iii) 12x1.2:
3.60, 25.00%, where measured radiation beam widths are accurate to within 3 mm or 30% of the
total nominal collimated beam widths.

In summary, results from technical acceptance testing of PET and PET+CT are: (1) the
range of measured FWHM,,... for spatial resolution testing is given by 3.37-3.44 mm; this range
corresponds to an measurement percentage error range of 0.405%-8.147%; some of these
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percentage values do not exceed 5% of tolerated percentage error and some values of FWHM .. do
not exceed manufacturer’s reference values (3.40 mm, 3.70 mm). (2) sensitivity testing’s measured
values relative to system’s isocenter are 10.26 cps/kBq (at 0 cm) and 10.44 cps/kBq (at 10 cm); the
mean value of these two sensitivity measurements is 10.35 cps/kBq which is greater than
manufacturer’s sensitivity value (8.9 cps/kBq). (3) in case of scatter fraction, count losses, and
random measurement testing, the measured scatter fraction is 37.86% so that 37.86% < 1.05-:39%
(manufacturer’s value) and the estimation of count losses and randoms is 156.23 kcps which
deviates from manufacturer’s value (160 kcps) by a percentage of 2.35%. (4) evaluation of the
accuracy of count losses and randoms corrections has resulted in a true coincidence count rate error
of —3.4% (NECR..x) which corresponds to a measured true concidence count rate almost identical to
low-radioactivity true coincidence count rate (percentage similarity value of 96.6%). (5) a measured
value of FWHM empora 0f 213.1 ps is obtained from time of flight resolution testing so that 213.1 ps <
1.05-214 ps (manufacturer’s value). (6) in case of image quality evaluation, the range of measured
percentage contrast recovery values is 29.29-83.72% and the range of measured percentage
background variability values is 2.66%—-3.72%; these ranges correspond to sufficiently-high
percentage contrast recovery values and sufficiently-low percentage background variability values.
(7) PET+CT image coregistration accuracy testing results in two-sources-distance difference, one
two-sources-distance measured in CT image and another two-sources-distance measured in PET
image, of 0.913 mm (1-2 line) and 0.738 mm (1-3 line); none of these values exceeds 1 mm.

At the end of each previously written sentence about a particular PET/CT acceptance
technical test, its corresponding protocol technical criterion is indicated. Then, all PET/CT
acceptance technical tests of this academic thesis are approved and, therefore, PET/CT BV 450
system fulfills international protocol standard technical norms and Siemens Healthineers’ technical
specifications. Thus, this tomographic system has an excellent technical performance which is
appropriate for clinical service and research. In turn, these PET/CT acceptance technical testing
results are available to be used as baselines for routine quality control at UCR’s cyclotron-PET/CT
project.
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CAPITULO 1: INTRODUCCION

§ 1. Introduccion

Este trabajo de investigacion trata sobre los procedimientos técnicos, y sobre la teoria
cientifica que los fundamenta, para realizar las pruebas técnicas de aceptacion de un equipo hibrido
que consiste en una tomografia por emision de positrones y en una tomografia computarizada
(PET/CT). Este equipo, modelo Biograph Vision 450 de Siemens, pertenece al proyecto ciclotron-
PET/CT de la UCR. Asi, pues, el objeto de estudio de esta investigacion técnica es el desempefio de
la PET/CT Biograph Vision modelo 450. La eleccion de este objeto de estudio implica la inspeccion
de un conjunto de parametros tecnoldgicos de la PET/CT BV 450 relacionados con la produccion de
una imagen médica (funcional y anatémica) de alta calidad.

Ahora bien, se sefiala, especificamente, que la investigacion técnica, por realizar sobre el
correcto desempeiio de la PET/CT BV 450, implica verificar que el equipo esté funcionando dentro
de los estandares protocolarios internacionales y dentro de las especificaciones del fabricante
(Siemens). Asi, pues, el tipo de andlisis por realizar es una comparacion de los datos de referencia,
proveidos por los estandares protocolarios internacionales o por el fabricante del equipo, con los
datos obtenidos por medio de las mediciones de las pruebas técnicas. Por otro lado, el fundamento
tedrico de estas pruebas técnicas se basa, principalmente, en los lineamientos protocolarios dados
por NEMA NU 2-2018 (Siemens Healthineers, 2020) y por ACR (Dillon et al., 2017). Asimismo, de
modo auxiliar, se consideraran otros protocolos, cuando sea pertinente, como los protocolos de
IAEA (2009, 2021), y AAPM (Mawlawi et al., 2019).

Las pruebas técnicas de aceptacion de la PET/CT BV 450 se llevaron a cabo en las
instalaciones del edificio ciclotrén-PET/CT, ubicadas cerca de las instalaciones del CICANUM en
la Ciudad de la Investigacion de la UCR.

La justificacion de la presente investigacion se basa en las siguientes razones: (i) aportar el
conocimiento técnico que demuestra el buen desempefio de la primera PET/CT BV 450 que entrara
en servicio en una institucion publica del sector de salud del Estado costarricense. Esto es necesario
para certificar que dicho sistema cumple las normas técnicas de buen funcionamiento (desempefio).
(if) desde el punto de vista tedrico-metodoldgico, el tema de investigacion es importante para
proveer los lineamientos protocolarios y las lineas base de los parametros de calidad de imagen

(resultados de las pruebas técnicas de aceptacion), reportados en un documento oficial del proyecto
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ciclotréon-PET/CT, para realizar pruebas técnicas de control rutinario de calidad de la PET/CT BV
450. (@ii) previo a la compra por licitacion publica del equipo PET/CT BV 450, realizada por la
UCR, histéricamente no ha existido un equipo de este tipo en el sector publico del Estado
costarricense, por lo que el conocimiento técnico base de los protocolos de control de calidad de la
PET/CT BV 450 es inexistente y se tiene que producir completamente desde el principio. Una vez
que se obtiene este tipo de conocimiento técnico, es posible reportar a la CCSS un documento
oficial del proyecto ciclotron-PET/CT (UCR) sobre los resultados definitivos de las pruebas
técnicas de aceptacion. De este modo, el equipo PET/CT BV 450 podra obtener la aprobacion de la
autoridad sanitaria de Costa Rica para entrar en servicio.

Por consiguiente, en las siguientes subsecciones, se plantean los objetivos de la

investigacion técnica a proposito de las pruebas técnicas de aceptacion de la PET/CT BV 450.



§ 1.1. Objetivos de la tesis
§ 1.1.1. Objetivo general
Verificar el desempefio correcto de la PET/CT BV 450 para la produccion de imagenes médicas

funcionales y anatomicas de alta calidad para la investigacion cientifica o clinica.

§ 1.1.2. Objetivos especificos

(1) Mostrar la teoria fundamental fisica, tecnoldgica e imagenolodgica del funcionamiento de la
PET/CT BV 450 para la produccion de imagenes médicas.

(2) Crear los protocolos para realizar las pruebas técnicas de aceptacion de la PET/CT BV 450.

(3) Establecer los parametros de control rutinario de calidad de la PET/CT BV 450 a partir del

analisis de los resultados de las pruebas técnicas de aceptacion.

Por consiguiente, lo que se espera es que la realizacion exitosa de los objetivos especificos
(2) y (3) implica, como resultado final de las pruebas técnicas de aceptacion, que el desempefio de
la PET/CT BV 450 corresponde con el desempefio esperado segin los valores de referencia
protocolarios (o segin las especificaciones del fabricante Siemens, o segun los estandares
internacionales), y el equipo estara listo para su uso clinico o investigativo. Ademas, el responsable
del control rutinario de calidad de la PET/CT, en el proyecto ciclotrén-PET/CT, podrd comparar los
resultados de medicion de control de calidad con las lineas base definidas por los parametros de las
pruebas técnicas de aceptacion del sistema tomografico, reportados en esta tesis, comprobando la
constancia temporal de estos parametros de calidad de imagen dentro de un margen de error
aceptable.

Por consiguiente, el esquema capitular de la investigacion académica de esta tesis de

maestria es el siguiente: los objetivos especificos (1)-(3) se desarrollan en los capitulos 2-4,

respectivamente.
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CAPITULO 2: MARCO TEORICO
La teoria fundamental fisica, tecnoldgica e imagenologica, del

funcionamiento de la PET/CT BV 450

En este segundo capitulo, se revisara cada uno de los aspectos tedricos necesarios para
comprender el funcionamiento del equipo PET/CT BV 450. Se estudiaran los fundamentos fisicos
sobre el decaimiento radioactivo, sobre las interacciones fisicas ‘radiacion-materia’, las
caracteristicas tecnolodgicas del disefio ingenieril de la PET/CT BV 450, y se estudiara como se
construyen las imagenes médicas a partir de los datos de medicion de radiacion de los detectores de
una PET/CT BV 450 con la asistencia de otras componentes esenciales de este equipo. Finalmente,
en la ultima parte de este marco tedrico, se estudiaran algunos conceptos basicos necesarios para

evaluar la calidad de imagen tomografica.

§ 1. Conceptos basicos de la teoria fisica subyacente a la PET/CT
§ 1.1. Fisica de la radioactividad

Los radioisétopos son especies de nuclidos inestables que emiten radiacion desde el nucleo
atdmico, i.e., particulas cargadas (o, B*) o particulas no cargadas (neutrones, rayos y). Los
radioisotopos se caracterizan por poseer el mismo nimero atémico (i.e., nimero de protones; Z),
para un elemento particular, pero distinto nimero masico (i.e., nimero de nucleones; 4”)." Por
ejemplo, cobalto-57 (*'»Co) y cobalto-60 (“»Co).

La causa de la inestabilidad del ntclido es la pérdida del equilibrio fisico del estado base.
Cada atomo elemental tiene una configuracion geométrica especifica y un nimero especifico de
nucleones y de electrones orbitales tal que las fuerzas que rigen la dinamica interna del nuclido, a
saber, la fuerza eléctrica y la fuerza nuclear, estan en el equilibrio fisico. Esto implica que los
protones y los neutrones se mantienen aglutinados en el nticleo, y los electrones de capa se
mantienen en sus respectivas Orbitas atdmicas (esto implica, a su vez, un atomo eléctricamente
neutro). No obstante, los numeros exactos de Z 'y 4’, asociados al equilibrio fisico, pueden cambiar
debido a fenomenos fisicos como la ionizacion (pérdida de electrones orbitales; Cf. § 1.2, cap. 2) o

las reacciones nucleares (interacciones ‘particula-ntiicleo’ o ‘nucleo-ntcleo’ tal que se pierdan

1 Se utiliza una apdstrofe en este simbolo de la masa atomica para diferenciarlo del simbolo de la
radioactividad A.
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protones o neutrones). Entonces, el resultado sera un nuclido que expulsé electrones orbitales,
protones o neutrones tal que se perdié la configuracion geométrico-fisica mas estable, y el nuevo
radiontclido empezara a emitir energia en forma de particulas (cargadas o no cargadas), buscando
volver a un estado energético y a una configuracion geométrica estables.

La emision de particulas cargadas o no cargadas, desde un nucleo inestable, es lo que se
conoce como decaimiento radioactivo, radioactividad o, simplemente, actividad. La actividad,
desde el punto de vista cuantitativo (Cf. Anexo A.1), describe la cantidad de desintegraciones (i.e.,
nimero de particulas emitidas) por unidad de tiempo. En unidades del Sistema Internacional de
Medidas, la radioactividad se denota por los Becquerelios o Bq (nimero de desintegraciones por

segundo; s™).

§ 1.1.1. Los modos de decaimiento de los radioisotopos

Durante el proceso de decaimiento radioactivo, el radioisétopo estad constantemente
convirtiendo masa nuclear en energia. Entonces, esta energia nuclear se transforma en energia
cinética de las particulas emitidas y, ademas, una pequeiisima parte de esa energia nuclear se
convierte en energia cinética de retroceso del nicleo. Justamente, esta energia nuclear, que provino
de una conversion masa-energia, es la que se conoce como energia de transicion.

Asi, pues, en la ciencia fisica de la radioactividad, se puede caracterizar a cada uno de los
radioisotopos por medio de las siguientes propiedades: modo de decaimiento, semiperiodo (Cf.
Anexo A.l), energia de transicion y los tipos de emision. Entonces, los modos de decaimiento
radioactivos conocidos son los siguientes:

(I) Modo de decaimiento por emision de particulas B:* cuando el nicleo tiene un exceso de
neutrones, emitira espontaneamente un electron (i.e., la particula f7) tal que el nucleo pierde un
neutréon y gana un proton. Esto implica un numero A4’ constante de nucleones y, a su vez, un
aumento del nimero atéomico tal que Z + 1. Todo esto ocurre, fisicamente hablando, porque un
neutrén del nucleo se transforma en un proton y en un electron. Por consiguiente, debido al cambio
del namero atémico, este tipo de decaimiento radioactivo implica la obtenciéon de un nuevo nuclido

estable (nuclido hijo) a partir del radionuclido (ntclido padre inestable).

2 Tanto para el caso de este inciso (I) como para los incisos (II)~(IV), la emision de una particula cargada, a
partir del nucleo, implica que la energia de transicion se reparte entre esa particula cargada y el neutrino. No
obstante, el neutrino es despreciado en estas consideraciones tedricas porque las probabilidades de interaccion
‘neutrino-materia’ son extremadamente bajas y, por consiguiente, el neutrino no aporta nada a la dosis de
radiacion total depositada en la materia.
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(IT) Modo de decaimiento por emisién de particulas B~ y de rayos y: este modo de
decaimiento es similar al modo de desintegracion descrito en el inciso (I), salvo una diferencia
importante, a saber, que cuando el radioisotopo emitié sus particulas -, el niclido queda en un
estado energético excitado conocido como estado metaestable. Un estado metaestable de un
radioisétopo es aquel estado energético de estabilidad aparente (“estabilidad inestable) que
permanece durante un largo tiempo y que, luego, cae en el estado base mediante la emision de rayos
y. Por consiguiente, de manera parecida al modo de decaimiento visto en (I), la primera
desintegracion por emision [~ del radionuclido padre producira un nuevo ntclido hijo metaestable
(Z + 1; A’ = A’) y éste, posteriormente, se convertirda en un nuclido estable, el cual tiene
exactamente el mismo namero atémico del ntclido metaestable’. Por tanto, la emision de energia
del radiontclido hijo en forma de rayos y no implicé la obtencion de un nuevo nuclido estable sino
la estabilizacion del radiontclido metaestable.

(IIT) Modo de decaimiento por emision de positrones B': cuando el nicleo tiene un exceso
de protones, emitira espontaneamente un positron (i.e., la particula §") tal que el nticleo pierde un
proton y gana un neutrén. Esto implica un numero A’ constante de nucleones y, a su vez, una
disminucion del nimero atémico tal que Z — 1. Todo esto ocurre, fisicamente hablando, porque un
proton del nticleo se transforma en un neutroén y en un positron. Por consiguiente, debido al cambio
del niimero atomico, este tipo de decaimiento radioactivo implica la obtencion de un nuevo nuclido
estable (nuclido hijo) a partir del radiontclido (niclido padre inestable).

Como ultima observacion, es importante sefialar que la energia minima de transicion de un
radioisotopo potencialmente emisor de positrones es 1.022 MeV (o, equivalentemente, la minima
diferencia entre las masas del nuclido padre y del nuclido hijo). Si la energia de transicion de este
radiois6topo no sobrepasa este limite condicional, el modo de decaimiento p" no sucede. La
importancia de esta cota energética, para este tipo de desintegracion nuclear, quedara clarificada en
la subseccion § 1.2.1 (cap. 2) cuando se estudie el importantisimo evento fisico conocido como la
aniquilacion de pares, el cual es el principio fisico detras de la construccion de imagenes médicas
funcionales por medio de la componente PET de la PET/CT BV 450.

(IV) Modo de decaimiento por emision de particulas B y de rayos y: esta situacion fisica de
decaimiento radioactivo es idéntica a aquella situacion fisica descrita en el inciso (II).

(V) Modo de decaimiento por conversion interna: si se tiene el caso de un nicleo atdmico

de estado energético excitado (en la mayoria de los casos es un estado metaestable), que es capaz de

3 Asimismo, este transito, desde el radiontclido metaestable hasta el nuclido estable por emision de rayos v,
Se conoce como transicion isomérica.
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emitir un rayo y desde ese nucleo, existe la posibilidad de que esa energia del rayo y no sea emitida
sino que sea depositada directamente en algunos de los electrones orbitales del atomo en cuestion.
Este proceso, por consiguiente, produce una ionizacidén del atomo tal que se emiten electrones
orbitales con una energia cinética igual a la diferencia entre la energia del rayo y original menos la
energia de ligadura de los electrones orbitales. Asimismo, la remocion de electrones orbitales
permite la posibilidad de produccion de rayos X caracteristicos o de electrones Auger (Cf. § 1.2.2,
cap. 2).

(VI) Modo de decaimiento por captura de electrones: en este proceso de desintegracion, el
radionuclido padre no emite un positron, sino que arrastra un electron orbital hacia el nucleo (auto-
ionizacion), combinandolo con un proton para formar un neutron. Todo esto tiene como
consecuencia la disminucioén del nimero atomico (Z — 1) pero manteniéndose constante el nimero
masico (4’ = A’). Notese que este proceso fisico es parecido al proceso descrito en el inciso (III).
Asimismo, los electrones orbitales, que mas probablemente sean arrancados de una capa atomica
durante un proceso de captura, son los electrones de la capa K (probabilidad ~ 0.9) y los de la capa
L (probabilidad =~ 0.1) (Podgorsak, 2014, p. 228). Por consiguiente, de toda la energia de transicion,
una pequefia porcion es transportada por un neutrino emitido desde el nucleo, y el resto de esta
energia se redistribuye entre rayos X caracteristicos y particulas Auger, los cuales se produjeron por
las transiciones electronicas de las capas vacias dejadas por los electrones orbitales arrancados por

la fuerza atractiva del nucleo.

§ 1.2. Fisica de la interaccion de las radiaciones ionizantes con la materia

Las interacciones fisicas del tipo ‘radiacion-materia’ ocurren por distintos mecanismos
fisicos, los cuales también dependen del tipo de particula y de la magnitud de su energia cinética. Se
recuerda que la radiacion ionizante es aquella radiacion con suficiente energia para superar las
energias de ligadura de los electrones de capa atomica, tal que, si esta radiacion altamente
energética incide sobre uno de estos electrones orbitales, el electron atomico sera expulsado,
convirtiéndose en un electron libre. Asi, pues, la pérdida de electrones atomicos es lo que convierte
al &tomo en un atomo ionizado.

Aproximadamente, el rango conocido de energias de ligadura es 4-25 eV. Asimismo, por
medio de E = hc/A (h: constante de Planck; c: velocidad de la luz; A: longitud de onda), se puede
definir la longitud de onda de radiacion ionizante fotonica asociada con ese rango energético. Por
consiguiente, para asegurar la ionizacion de los atomos, como minimo la energia del haz de

radiacion fotonica debe ser 4 eV (A = 310 nm).



§ 1.2.1. La interaccion de las particulas cargadas con la materia

Las particulas cargadas (e.g., positron) son las particulas responsables de depositar la dosis
de radiacion en la materia (Cf. Anexo A.2). Por este motivo, a un haz de radiacion de particulas
cargadas se le conoce como radiacion directamente ionizante. Esto es asi porque conforme una
particula cargada avanza por el medio material, sus interacciones con esa materia (e.g., por
repulsion eléctrica) le permiten a esa particula repartir su energia, especialmente al interactuar con
el campo eléctrico del atomo. Asimismo, conforme la particula cargada va viajando por el medio
material, se va desacelerando, lo cual permite un fenomeno fisico conocido como radiacion de
frenado (Bremsstrahlung). Esto significa que la particula cargada va emitiendo fotones, los cuales, a
su vez, interactuaran con la materia. Si estos fotones de la Bremsstrahlung son suficientemente
energéticos (i.e., si la energia cinética de la particula cargada es grande), podran provocar
ionizaciones adicionales en el medio material. Normalmente, la energia de estos fotones de
Bremsstrahlung ubica a estas particulas no cargadas en la porcion del espectro electromagnético
correspondiente con los rayos X.

Aparte de la Bremsstrahlung, las particulas cargadas entregan su energia al medio material
por medio de colisiones con la materia, especialmente con los electrones de capa atdmica. Asi, pues,
para comprender mejor los tipos de colisiones, es necesario revisar sintéticamente la teoria de la
dispersion cuantica (Kissick & Fakhraei, 2016, p. 56), la cual se basa en un analisis cualitativo del
parametro de impacto b.

Entonces, para ilustrar la situacion fisica de las dispersiones de particulas cargadas al
interactuar con el atomo, considérese la Figura 2.1, en la que se puede apreciar el parametro de

impacto b.

Figura 2.1. Representacion geométrica de la interaccion ‘particula cargada-atomo’. En esta representacion se
aprecian: (7) tres propiedades de la particula cargada: v (velocidad), Z; (carga) y M; (masa); (ii) b (parametro
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de impacto); (iii) a (radio de la capa atomica mas externa); (iv) R.. (radio del nucleo atémico). Esta figura se
tomo de Kissick & Kakhraei (2016, p. 55).

Observando la Figura 2.1, se pueden analizar los siguientes casos de colision ‘particula-atomo’:

m Colisiones suaves (b >> a): para una particula cargada viajando a esta distancia grande
con respecto a la capa atdmica mds externa, las interacciones fisicas son, principalmente, con los
campos eléctricos del atomo (i.e., de los electrones orbitales). El principal efecto de una colision
suave en el &tomo es una excitacion energética.

m Colisiones duras (b = a): para una particula cargada portadora de una energia cinética
superior a la energia de ligadura de la capa atdbmica mas externa, la colisién dura, entre el electron
orbital mas externo y la particula cargada, provocara la expulsion del electron atémico, permitiendo
un evento de ionizacion. Asimismo, es posible que el &tomo quede en un estado energético excitado.

m Interaccion de la particula cargada con el campo eléctrico nuclear (b = R,..): en este
caso, la particula cargada viaja justamente en una posicion adyacente al nacleo atdmico, tal que
pueden ocurrir dos eventos fisicos distintos: una colisién elastica o una Bremsstrahlung debido a la
desaceleracion de la particula cargada por el efecto del fuerte campo eléctrico nuclear.

m Interaccion nuclear (b < R,.): en este caso, la particula cargada logra incidir
directamente en el nlcleo, y podra provocar una reaccion nuclear (e.g., la fision) si y sélo si ésta
porta una energia cinética superior a la energia nuclear de ligadura de los nucleones.

Para finalizar esta exposicion del aspecto cualitativo de la teoria de la dispersion cuantica,
se deben realizar las siguientes observaciones: (1) el nimero de eventos de colisiones suaves es,
aproximadamente, la mitad del total de eventos fisicos de interaccion ‘particula-materia’; (2) el
numero de eventos de colisiones duras es, aproximadamente, casi la mitad del total de eventos
fisicos de interaccion ‘particula-materia’; (3) los otros dos tipos de interaccion fisica son mas
escasos y representan un pequefia fraccion del total de eventos fisicos de interaccion ‘particula-
materia’.

Una vez que se ha expuesto sobre estos detalles tedricos a proposito de las colisiones, se
pasa a revisar algunas peculiaridades de las interacciones fisicas ‘particula-materia’ segiin la masa
de la particula cargada.

(D Las interacciones fisicas de las particulas cargadas pesadas con la materia: en concreto,
las particulas cargadas, que se consideran pesadas, son cualesquiera particulas cargadas conocidas
excepto los electrones y los positrones. Por ejemplo, las particulas a, los protones, etcétera. Esto es

asi por la gran diferencia en la magnitud de las masas entre estas particulas cargadas y los
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electrones/positrones. Anteriormente vimos que las colisiones pueden ocurrir junto con otro
fenomeno fisico conocido como Bremsstrahlung. En el caso de las particulas cargadas pesadas, este
efecto fisico es muy pequefio y, practicamente, es despreciable en la praxis cientifica y en la
realizacion de calculos de dosis radiativa. Tedricamente, se sabe que la aceleracion de la particula
cargada es proporcional a la division del nimero atomico del medio entre la masa de esa particula
(i.e., a o« Z/m) y, aproximadamente, la intensidad de radiacion producida por Bremsstrahlung es
proporcional al niimero atémico al cuadrado [i.e, I oc (Z/m)*]. Por consiguiente, la produccion de
fotones, por este efecto, es bajisima para las particulas cargadas pesadas. Esto es especialmente
verdadero en el caso de particulas cargadas (ligeras o pesadas) con energias inferiores a 10 MeV y
en el caso de un medio material de Z bajo.

Por ultimo, adicionalmente se sefialan dos propiedades fisicas importantes de las particulas
cargadas pesadas, a saber: en comparacion con las particulas cargadas ligeras, las particulas
cargadas pesadas poseen un rango mas corto (i.e., viajan una profundidad menor en el medio) y una
transferencia lineal de energia mas alta (i.e., el medio absorbe una mayor cantidad de energia en una
menor distancia de viaje). Esta ultima propiedad se relaciona con la mayor efectividad biologica
relativa de este tipo de particulas.*

(II) Las interacciones fisicas de las particulas cargadas ligeras con la materia: como se

apuntalaba anteriormente, en esta categoria solamente se tienen a los electrones y a los positrones.
Las propiedades fisicas de las particulas cargadas ligeras, a propodsito de las interacciones ‘particula-
materia’, se definen como negacion de las propiedades fisicas de las particulas cargadas pesadas, a
saber: alta produccion de Bremsstrahlung, un rango mucho mas largo y una transferencia lineal de
energia mas baja (estas dos ultimas propiedades comparadas con las de las particulas cargadas

pesadas).

§ 1.2.2. La interaccion de los fotones con la materia

Los fotones son aquellas particulas no cargadas mas importantes para los propositos de la
adquisicién de imagenes médicas. Se recuerda que el fotdon es una unidad discreta de energia
electromagnética (i.e., el quantum), que presenta la dualidad onda-particula y posee una energia £ =
he/A. Un haz de radiacion de fotones, que incide sobre la materia, no deposita directamente su
energia en el medio, sino que transfiere su energia a las particulas cargadas del medio material,

especialmente a los electrones orbitales, las cuales, por interacciones fisicas como las colisiones,

4 La efectividad bioldgica relativa se define como la divisiéon de una dosis de radiacién de referencia entre
una dosis de radiacion de prueba. Asi, pues, este parametro funciona para medir cuan efectivo es un haz de
radiacion para causar tal o cual efecto bioldgico en la materia organica en la que dicho haz radiativo incidio.
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entregaran posteriormente la energia de radiacion ionizante a la materia. Por este motivo, a un haz
de radiacion fotdnica se le conoce como radiacion indirectamente ionizante.

Los fotones provocan una gran cantidad de eventos aleatorios de interaccion fisica al entrar
en contacto con las particulas cargadas del medio material. Asimismo, un haz de radiacién fotonica
es especialmente capaz de penetrar profundamente el medio material, e incluso existe una
posibilidad de que una parte de los fotones del haz radiactivo logren salir del volumen de material
irradiado sin haber interactuado con la materia de ese volumen. Esto es posible porque los fotones
de un haz de radiacion ionizante, al atravesar la materia, no se ralentizan y no pierden energia,
progresiva y continuamente, tal y como ocurre en el caso de las particulas cargadas, sino que el haz
de radiacion foténica se atentia, es decir, pierde un nimero de fotones y reduce su intensidad
conforme atraviesa el medio material (para la expresion matematica del fendmeno fisico de la
atenuacion de un haz foténico, Cf. Anexo A.2).

Consecuentemente, esto implica un cambio no so6lo en el nimero de fotones (intensidad del
haz de radiacion), sino también un cambio en la calidad de ese haz foténico (i.e., su energia
promedio y su capacidad de penetracion en el medio material). No obstante, se sefiala que en el caso
de un haz de fotones monocromatico (i.e., todos los fotones tienen la misma energia), la calidad del
haz de radiacion no cambia, pero en el caso de un haz fotdnico policromatico si hay un cambio de
calidad porque este haz posee todo un espectro de energias, coincidiendo la maxima energia
fotonica con el voltaje pico de un tubo de rayos X (Cf. § 2.2.1, cap. 2). Asi, pues, el efecto de la
atenuacion en un haz de fotones policromatico es el siguiente: conforme el haz de radiacion
fotonica atraviesa la materia, se atenuaran mas facilmente los fotones de mas baja energia, los
cuales, a su vez, se removeran del haz fotdnico y, en su mayor parte, quedaran los fotones de
energia mas altas en el haz de radiacion. Por consiguiente, la energia promedio del haz de radiacion
fotonica es més alta.

A proposito de la atenuacion de un haz de fotones, se deben tener presentes los siguientes
factores para evaluar cuanto se atenuara un haz de fotones (Curry et al., 1990, pp. 75-77): (1)
densidad volumétrica de masa; (2) nimero atémico; (3) numero de electrones por unidad de masa
(unidades: C/g); (4) energia fotonica. En general, el aumento de los factores (1)-(3) (propiedades
fisicas del medio material) implicara una disminucién en la transmision de fotones y una atenuacion
fotonica mayor (i.e., medio material mas absorbente), mientras que el aumento de (4) (propiedad
fisica del haz de radiacion) implicara una menor atenuacion fotdnica y una mayor transmision de

fotones (i.e., un mayor nimero de fotones atraviesa el espesor total del medio material absorbente).
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Sobre las propiedades fisicas anteriores, se realizan tres observaciones: (i) los materiales de
bajo Z presentan altos nimeros de electrones por unidad de masa en comparacion con los materiales
de alto Z; (i) el analisis de la atenuacion fotonica muestra que siempre se deben considerar juntos el
nimero atomico del medio y la energia fotonica (esto quedara mas claro al estudiar el coeficiente
lineal de atenuacion en el Anexo A.2); (iii) los materiales que presenten un Z alto, presentaran una
densidad volumétrica de masa mas grande que la de los materiales con Z bajo. No obstante, hay
excepciones como el oro (Z=79; p=19.3 g/lcm?®) y el plomo (Z = 82; p=11.35 g/cm?).

Antes de continuar con la exposicion sobre los mecanismos fisicos de interaccion ‘foton-
materia’, es importante conocer los dos mecanismos fisicos que producen los fotones maés
energéticos, los cuales son ampliamente usados con fines terapéuticos o diagndsticos en la practica
médica.

Para los propositos de las distintas areas de conocimiento de la fisica médica, los haces de
fotones mas importantes son los rayos X y los rayos y. Como ya se habia discutido en § 1.1.1 (cap.
2), los rayos y son un producto de las emisiones de energia por desintegracion de un nicleo
inestable de un radioisotopo. Asimismo, en esa misma subseccion, se comentaba que los rayos X se
producian, junto con los electrones Auger, debido a las transiciones electronicas causadas por la
ionizacion del atomo. Entonces, a continuacion, se ofrecen algunos detalles tedricos a proposito de
la produccion de rayos X caracteristicos y, ademas, de la produccion de fotones de aniquilacion.

Si un electron orbital fue removido de su correspondiente capa atdmica (i.e., por
ionizacion), la tendencia del sistema atémico es reconfigurarse, buscando la estabilidad, al permitir
que un electron orbital de capa atdmica mas externa emigre hacia la capa atomica mas interna con
una vacante orbital. En este proceso de transicion electronica, el electron orbital emitird fotones,
conocidos como rayos X, que tendran una energia caracteristica (i.e., especifica y tinica). Esto es asi
porque la energia de los rayos X caracteristicos (o, equivalentemente, rayos X fluorescentes) se
determina por la diferencia entre las energias de ligadura correspondientes a la capa orbital externa
y a la capa orbital interna. Y, entonces, como estas energias de ligadura son unicas para cada capa
orbital y para cada elemento, la diferencia energética, que define la energia de emision de rayos X,

también es Unica y especifica para un elemento en concreto.’

5 Por este motivo de las energias caracteristicas de los rayos X de transicion electronica, el espectro
energético de los rayos X producidos en transiciones electronicas es discreto, presentandose como un
conjunto de lineas espectrales correspondientes con cada energia caracteristica. Por otra parte, es imperativo
sefalar que el espectro energético de los rayos X producidos por Bremsstrahlung es continuo. En la practica,
las tecnologias que permiten producir rayos X normalmente presentaran, mediante algun dispositivo
electronico de visualizacion, un espectro energético que combina tanto la porcion continua de la
Bremsstrahlung como las lineas espectrales de los rayos X fluorescentes.



14

Asimismo, como ya se mencionaba en § 1.1.1 (cap. 2), la produccion de rayos X siempre
viene acomparfiada de la produccion de electrones Auger. Los electrones Auger son electrones
liberados de las capas atomicas mas externas debido a la accién de un foton de un rayo X
caracteristico. Es decir, un foton producido por transicion electronica, en vez de viajar lejos del
atomo que lo origind, incide sobre un electron orbital de su propio atomo, ionizandolo y liberando
ese electron atomico. Un electron libre producido de esta manera es lo que se conoce como electron
Auger.

Asi, pues, dependiendo de las condiciones del atomo, ambos tipos de particulas, rayos X y
electrones Auger, compiten en el nimero de particulas producidas, y esta produccion competitiva
dependera del niimero atémico del medio material en donde ocurre tales eventos fisicos. En pocas
palabras, observamos que los materiales de Z bajo tienden a producir mas electrones Auger y menos
rayos X en comparacion con los materiales de Z alto. Esto es asi porque los materiales de bajo Z
tienen capas atomicas de energia de ligadura mas baja, lo que disminuye las probabilidades de
produccion de rayos X por transicion electronica y aumenta las probabilidades de produccion de
electrones Auger por captacion de los propios rayos X en los electrones orbitales.

La produccion de rayos X, en oposicion con la produccion de electrones Auger, se
cuantifica con la cantidad conocida como produccion de fluorescencia (fluorescence yield)
(Podgorsak, 2014, p. 229), denotada simbolicamente como wk, ®r, ..., etc. Se indica con el
subindice la vacante de la capa electronica pues el escalar o se refiere a la cantidad de fotones
caracteristicos producidos por vacante de capa electronica. Asimismo, este escalar @ alude a la
probabilidad de produccion de rayos X caracteristicos. Por consiguiente, los valores (1 — o), (1 —
L), ..., etc., representan la probabilidad de produccidn de electrones Auger.

Finalmente, para lo que interesa a esta tesis, se aborda el ultimo mecanismo fisico de
produccién de fotones del espectro energético v, a saber, la aniquilacidon de pares. Este mecanismo
fisico es de gran importancia para la reconstruccion de imagenes en la PET, tal y como se aprendera
en § 2.1.1 (cap. 2).

Como se ensefio en § 1.1.1 (cap. 2), y especificamente en los incisos (III) y (IV), ciertos
radionuclidos ricos en protones tenderan a decaer por emision de positrones (B). Asi, pues, un
radiontclido de este tipo expulsara su particula 7, la cual viajara, por el medio material, unos pocos
milimetros (i.e., su rango), perdiendo energia cinética y entregandola al medio. En algin momento
de su viaje, el positrén colisiona con un electrén orbital, formando juntos un nuevo “atomo”
conocido como el positronio (el positron actia como el nucleo y el electron sigue haciendo el rol de

electron orbital). Este atomo tiene un tiempo de vida extremadamente corto por su inestabilidad y
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pronto se desintegra totalmente, convirtiendo por completo su masa en energia fotonica (resultado
de la aniquilacion del par positron/electron): se emiten dos fotones y altamente energéticos (£ =511
keV) en direcciones totalmente opuestas (i.e., antiparalelas) en el marco de referencia del centro de
masa del sistema fisico®.

Como ultima observacion a proposito del fendmeno fisico de la aniquilacién de pares, es
importante recalcar que esta emision de fotones de aniquilacion, en direcciones totalmente opuestas,
no siempre resulta en vectores de momentum totalmente separados por un angulo de 180°. Mas
bien, unas ligeras variaciones angulares (i.e., en el angulo de separacion: 180°) ocurren debido a
pequefios movimientos de las particulas cargadas (positron, electron) en el momento del evento de
aniquilacion (i.e., no estan perfectamente en reposo) (Christian, 2012a, p. 321). Normalmente, los
angulos de separacion de los fotones de aniquilacion oscilan en el rango angular de 180°+~0.3°. En
§ 2.1.1 (cap. 2), se aprendera cuan importante es el hecho de esta variacion angular (“no
colinealidad”) para el conteo de eventos fisicos y su posterior influencia en la reconstruccion de la
imagen médica.

Una vez que se ha aclarado la cuestion de la produccion de rayos X y de rayos vy, se pasa
ahora a desarrollar sintéticamente la exposicion sobre los mecanismos fisicos de interaccion ‘foton-
materia’ que explican como se deposita la energia fotonica en un medio material particular.

() El efecto fotoeléctrico: este efecto consiste en la ionizacion (o en la excitacion) de un
atomo cuando un haz de fotones incide sobre ¢l y algunos fotones son completamente absorbidos
por algunos electrones orbitales. La condicidon necesaria para que ocurra la ionizacion es que el
foton incidente tenga una energia superior a la energia de ligadura del electron atomico.
Normalmente, el electron orbital liberado, conocido como fotoelectron, tendrd una energia cinética
que es igual a la diferencia entre la energia del foton absorbido menos la energia de ligadura de ese
electron atémico en particular. Posteriormente a este proceso energético de ionizacion o de
excitacion, el &tomo se relajara emitiendo energia fotonica.

En el proceso de interaccion fisica ‘haz de fotones-atomo’, el fotoelectron saldra expulsado
con un angulo 0., que se mide desde la linea proyectada desde el punto de colision del foton con el
electron orbital (véase la Figura 2.2). Entre mas energético sea el foton incidente, este angulo de
dispersion serd mas pequeflo, tendiendo el fotoelectron a ser expulsado en una direccion casi

paralela a la direccion que traia el foton incidente.

6 La energia de reposo del positronio, segun la formula de Finstein, es 1022 keV. Una vez que se desintegra
completamente el positronio, esta energia de reposo se reparte equitativamente entre los dos fotones y
resultantes.
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Figura 2.2. [lustracion de la interaccion fisica conocida como efecto fotoeléctrico. Los simbolos denotan lo
siguiente: (7) hv es la energia del foton incidente (v: frecuencia de oscilacion [Hz)); (ii) E, es la energia de
ligadura del electron de la capa atdmica correspondiente; (iii) 0.. es el angulo de dispersion del fotoelectron;
(iv) T.. es la energia cinética del fotoelectron. Esta figura fue tomada de Kissick & Kakhraei (2016, p. 29).

Ahora se deben realizar unas observaciones sobre el efecto fotoeléctrico:

(1) En las consideraciones de conservacion de energia, se puede despreciar la energia
cinética de retroceso del atomo, pues el &tomo es mucho mas masico que el fotoelectron, y el estado
energético atdmico es aproximadamente estacionario.

(2) Normalmente, para las energias utilizadas en radioterapia y radiodiagndstico, las
ionizaciones por efecto fotoeléctrico mas importantes son aquellas que se deben a la expulsiéon de
electrones orbitales de la capa atémica K (i.e., para la E, mas alta). Asimismo, la produccion de
rayos X y de electrones Auger es importante en el contexto del régimen energético dominado por el
efecto fotoeléctrico.

(3) La cantidad de eventos de ionizacion por efecto fotoeléctrico aminora conforme
aumenta la energia de los fotones incidentes en los dtomos de la materia. Por otra parte, este efecto
fisico tiene una fuerte dependencia del nlimero atdmico tal que si el medio material posee un alto
valor de Z (i.e., un valor alto de Ej), la probabilidad de ocurrencia del efecto fotoeléctrico es alta
mientras se siga cumpliendo la condicion necesaria, a saber, v > E,. Por consiguiente, los eventos
fisicos por efecto fotoeléctrico dominan a bajas energias fotonicas (hv << 511 keV) y en medios
materiales de alto Z.

(II) Dispersion de Compton: este mecanismo fisico consiste en la incidencia de un foton

altamente energético (i.e., ionizante; 4v > E3) en un electron atomico tal que: el foton se dispersa,
portando una energia menor a la que traia antes de la colision, y el electron orbital se libera,
portando una fracciéon de la energia del foton ionizante incidente (ver la Figura 2.3). En otras
palabras, parte de la energia del foton original se transfiere al electron de capa atomica, liberandolo

de su ligazon al atomo, y otra parte de la energia del foton original se escapa con el foton
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dispersado. Por la dinamica de esta interaccion fisica, el evento fisico se considera una colision

inelastica.

Incident photon

Figura 2.3. Ilustracion de la interaccion fisica conocida como dispersion de Compton. Los simbolos designan
lo siguiente: (i) E, y py son, respectivamente, la energia y el momentum del foton incidente; (ii) E, y py son,
respectivamente, la energia y el momentum del foton dispersado; (iv) T.. y p.. son, respectivamente, la energia

cinética y el momentum del electrén liberado. Esta figura fue tomada de Kissick & Kakhraei (2016, p. 37).

Ahora se presentan las siguientes observaciones a propodsito de la dispersion de Compton:

(1) Entre la energia del foton dispersado y la energia del electron liberado por efecto
Compton, la energia del electrén liberado dara la contribucion principal a la transferencia de energia
al medio material (y, por consiguiente, a la dosis de radiacion en ese medio).

(2) Ocurren algunos eventos de produccién de rayos X caracteristicos y de electrones
Auger, pero la energia transportada por estas particulas es insignificante en comparacion con las
energias del fotdn dispersado y del electron liberado por efecto Compton.

(3) Los eventos fisicos de dispersion de Compton son dominantes en el régimen de energias
intermedias de los fotones incidentes de un haz de radiacion ionizante (energias comparables con la
energia en reposo del electron [Av = 511 keV]). Asimismo, la dispersion de Compton muestra,
aproximadamente, una independencia del nimero atémico del medio material.

(IIT) Produccion de pares y tripletes: este mecanismo fisico de interaccion ‘foton-materia’

consiste en la absorcion completa del foton incidente por el campo eléctrico del nucleo o por el
campo eléctrico de un electron orbital en el medio material. Entonces, si la absorcion total del foton
incidente ocurrié en el campo eléctrico nuclear, sucedera una emision de un electron y de un
positron (produccion de pares; ver Figura 2.4.A). Por otra parte, si la absorcion completa del foton
incidente fue causada por el campo eléctrico de un electrén atdmico, entonces ocurrira una emision

de dos electrones y un positron (produccion de tripletes; ver Figura 2.4.B).
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hv

o
Nucleus

(A)

Figura 2.4. Ilustraciones de los mecanismos fisicos de (A) la produccion de pares y (B) la produccion de

inicial

tripletes. Los simbolos denotan lo siguiente: (i) &v es la energia del fotén incidente; (i7) 7.« es la energia
cinética inicial del electron/positron; (iii) 0. son los dngulos de dispersion de las particulas cargadas; 7..™" es
la energia cinética final del electron/positron. Ambas figuras se tomaron de Kissick & Kakhraei (2016, p. 43,
46).

Una vez explicadas estas interacciones fisicas, se realizan las siguientes observaciones:

(1) Entre los eventos fisicos de la produccion de pares y de la produccion de tripletes, el
segundo tipo de produccién es mucho menos probable que ocurra en comparacioén con el primer
tipo de produccion.

(2) Después de la ocurrencia de una produccion de pares, la energia del foton incidente
original se reparte de forma asimétrica para cada particula cargada: la energia cinética del positron
es ligeramente mas alta que la energia cinética del electron. Esto es asi porque el positron
experimenta un impulso adicional (i.e., ganancia de energia cinética) por la fuerza eléctrica del
nucleo atomico que lo repele. Y, mas bien, el electron experimenta una desaceleracion debido a la
atraccion del campo eléctrico del nucleo atdomico.

(3) Los eventos fisicos de produccion de pares y de tripletes son dominantes en el régimen
de energias muy altas (i.e., ~iv >> 511 keV). Ademds, estos eventos fisicos muestran una
dependencia del nimero atomico Z, pero ésta no es tan fuerte como la del efecto fotoeléctrico.

Para esta cuestiéon de como la produccion de pares depende de Z, hay dos casos: (i) si la
interaccion del foton incidente con el campo eléctrico nuclear es lo suficientemente distante del
nucleo, ocurrird el efecto de apantallamiento del campo eléctrico nuclear debido al campo eléctrico
de los electrones orbitales. La consecuencia de esto es que la produccion de pares serd un evento
fisico independiente de Z y débilmente dependiente de la energia fotonica (i.e., una dependencia

logaritmica). (i) si el fenomeno del apantallamiento es maximo (i.e., a altas energias fotonicas), el
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evento fisico de la produccion de pares tendra una débil dependencia de Z (i.e., una dependencia
logaritmica) y no tendra dependencia de la energia fotonica.

(4) Los umbrales energéticos de la produccion de pares y de tripletes, respectivamente, son
1.022 MeV y 2.044 MeV. Es decir, el haz fotonico incidente debe portar una energia superior a
alguno de estos dos umbrales energéticos para que este tipo de interacciones fisicas ocurra.

(IV) Dispersion coherente de Rayleigh y de Thomson: estos dos tipos de dispersion son

colisiones elasticas de fotones. En el caso de la dispersion de Rayleigh, los fotones son dispersados
por el atomo en su totalidad, mientras que, en el caso de la dispersion de Thomson, los fotones son
dispersados por los electrones libres. La dispersion de Rayleigh se puede considerar como un caso
particular de la dispersion de Compton, que sucede en la parte mas baja del régimen de energias
intermedias. Una caracteristica fundamental de la dispersion de Rayleigh es que los fotones
solamente cambian su direccion, pero no pierden energia. En otras palabras, los fotones dispersados
por un evento fisico de Rayleigh no transfieren energia al atomo y, por lo tanto, no contribuyen a la
dosis de radiacion depositada en la materia. Por consiguiente, la dispersion de Rayleigh no es
importante para el calculo de dosis de radiacion, pero si es importante como contribuyente al ruido
de las imagenes médicas de diagnostico [Cf. § 3.1.2 (cap. 2) para el concepto de ruido].

Finalmente, obsérvese que también la dispersion de Thomson es un caso particular de la
dispersion de Compton. Para que ocurra una dispersion de Thomson, debe cumplirse la siguiente
condicion sobre las energias fotonicas: hv = hv’ (véase la Figura 2.3). Esto solamente seria posible
en la parte mas baja del régimen de energias intermedias. Fisicamente, lo que ocurre es un ligero
cambio de direccion del foton incidente, y el electron libre responsable del foton dispersado no

retiene ninguna energia cinética (recuérdese que la dispersion de Thomson es una colision elastica).

§ 2. La tecnologia y la reconstruccion de imagenes de la PET/CT BV 450
§ 2.1. La tomografia por emision de positrones (PET)

Basicamente, la PET es un equipo de tecnologia avanzada que permite adquirir imagenes de
procesos fisiologicos al detectar la radiacion ionizante emitida por el cuerpo bioldgico de un
individuo inyectado con un radiofarmaco. El radiofarmaco es una molécula quimica constituida por
un radioisotopo emisor de positrones (mas otros posibles modos de decaimiento) y por una
molécula de un farmaco especial. El término ‘farmaco especial’ se refiere a que esta molécula
quimica tiene una propiedad sumamente importante conocida como afinidad. La afinidad implica
que el farmaco es afin a un mecanismo bioquimico especifico del cuerpo bioldgico, de tal modo que

un tejido bioldgico o un 6rgano captara preferencialmente a ese farmaco en concreto. Asi, pues, el
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radiofarmaco tenderd a acumularse en donde ocurre un proceso fisioldgico especifico que estd
captando a ese radiofarmaco en particular. Por tanto, los detectores de la PET mediran justamente la
radiacion proveniente de los puntos espaciales, dentro del volumen biol6égico, en donde estan
sucediendo los eventos fisioldgicos de interés cientifico.

Una vez que se explicd sintéticamente el propdsito de la PET, en las siguientes
subsecciones se estudiara especificamente sobre los aspectos tecnoldgicos e imagenoldgicos de la
PET que permiten la realizacion de la finalidad de una PET, a saber, la construccion de imagenes

meédicas funcionales.

§ 2.1.1. Principios tecnologicos de la PET
Para comprender mejor el disefio tecnoldgico de la PET, por favor obsérvese la Figura 2.5 a

continuacion.

Figura 2.5. Estas imagenes presentan (A) el aspecto fisico final de una PET/CT BV 450 salida del fabricante
(imagen tomada de Siemens Healthineers, 2021a); (B) fotografias de las componentes de la tomografia por
emision de positrones (PET) y de la tomografia computarizada (CT) en el interior de sus respectivos gantries
(fotografias tomadas por el autor de esta tesis durante una capacitacion sobre el mantenimiento de la PET/CT
BV 450. El ingeniero de Siemens Healthineers, Dennis Calderén, dio esta capacitacion los dias 18 y 19 de
julio de 2022 en las instalaciones del proyecto ciclotron-PET/CT).

(I) Sistema de deteccion de la radiacion Optiso UDR: cdmo el lector puede observar en la
Figura 2.5, el disefio ingenieril del equipo presenta el gantry de la PET (armazon sélida en forma de

dona). Basicamente, el gantry de la PET posee adentro varios anillos de detectores de cristales
inorganicos de centelleo. En particular, de acuerdo con Carlier et al. (2020, p. 2), la PET del equipo
PET/CT BV 450 posee 38 bloques por anillo para 6 anillos a lo largo del eje del campo de vision
(FOV). Cada uno de estos bloques se divide en 4x2 minibloques y cada minibloque posee un
arreglo 5x5 de cristales inorganicos de centelleo (mas adelante en este inciso, se especifica cual
cristal es en particular).

Se recuerdan ahora, en general, las propiedades fisicas de los cristales inorganicos de

centelleo (Franks et al., 2014, pp. 81-8). Un cristal inorganico de centelleo posee un alto ntimero
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atomico, una alta densidad masica y una alta capacidad de absorcion fotoeléctrica. Estas
propiedades fisicas vuelven a estos cristales inorganicos los mas aptos para el proposito de detectar
(i.e., detener completamente) a los fotones del evento fisico de aniquilacion. Asimismo, los cristales
inorganicos de centelleo son productores de luz visible altamente eficientes, lo cual es ventajoso
porque la cantidad de luz emitida es proporcional a la cantidad de energia por ionizacidon depositada
en el cristal por uno o mas fotones.

En el caso particular del disefio ingenieril de la PET/CT BV 450, el cristal de centelleo
inorganico implementado es el oxi-ortosilicato de lutecio dopado con cerio (Lu,SiOs[Ce] o LSO)
[Cf. Figura 2.6 (B)]. Cada uno de estos cristales tiene 3.2 mm de lado de cara y 20 mm de largo (Cf.
Tabla B.1, Anexo B)’. Ahora, pues, con base en Melcher y Schweitzer (2000, p. 86) véanse las
propiedades fisicas del LSO:

e Densidad volumétrica de masa (p): p = 7.4 g/cm?;
e Numero atomico efectivo (Ze): Zer = 66;

e [ongitud de radiacion (Xp): Xo = 1.14 cm;

e indice de refraccion (n): n=1.82;

e Cristal no higroscopico;

e Cristal aspero.

De estas propiedades fisicas del LSO, notese que el relativo bajo indice de refraccion (en
comparacion con otros cristales) implica que la luz emitida por el cristal experimentara una menor
cantidad de reflexion en la interfaz ‘fotomultiplicador-cristal’, lo cual, a su vez, implica que una
mayor cantidad de luz sera captada por el fotomultiplicador, obteniéndose una mayor cantidad de
pulsos eléctricos.

Por otra parte, el LSO posee otra caracteristica fisica de centelleo que lo vuelve una
excelente eleccion de detector de radiacion, a saber, el rapido decaimiento. Esto quiere decir que el
LSO es un cristal que puede producir rapidamente luz cuando es irradiado y, ademads, que es capaz
de volver rapidamente a un estado energético de relajacion, posteriormente a la irradiacion,
volviendo a estar disponible para una siguiente medicion de energia de radiacidon (todo esto implica
una reduccion del tiempo muerto, una alta eficiencia de deteccion y una resolucion espacial mayor
debido a la mejora de sincronizacidon de coincidencias [véase, mas adelante, el inciso (II1)]).

Como observacion final, notese que el oxi-ortosilicato de lutecio esta dopado con cerio. La

necesidad de dopar al cristal de LSO es porque sin dopaje, este cristal tiene una absorbancia muy

7 Normalmente, los cristales inorganicos de centelleo de la PET, que existen en el mercado, suelen poseer,
mas o menos, unos 4 mm de ancho (cara cuadrada) y unos 10—30 mm de largo (Christian, 2012: 322).
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pequeiia [200—600 nm en la region de la longitud de onda de emision de centelleo, segun Melcher y
Schweitzer (2000, p. 88)]. Por consiguiente, es necesario dopar al LSO para que su capacidad de
absorcion de radiacion ionizante mejore grandemente, ya que la impureza (i.e., el cerio), agregada a

la red cristalina del LSO, permite una mejor captura de fotones.

(I) Fotomultiplicador de silicio (semiconductor SiPM): como se vio en el inciso (I)
anterior, el sistema de deteccion de la PET consiste en seis anillos de cristales inorganicos que, a su
vez, contienen miles de pequefios cristales centelleadores LSO paralelepipedos. Desde el punto de
vista practico, estos miles de pequefios cristales inorganicos se agrupan en bloques y, justamente,
estos bloques son los que se conectan fisicamente con los dispositivos fotomultiplicadores. En el
caso de la PET/CT BV 450, cada uno de los minibloques de cristales de LSO [Cf. Inciso (I)
anterior]| esta acoplado a un arreglo de 16x16 mm? de fotomultiplicadores semiconductores (Carlier,
2020, p. 2) [obsérvese el DEA en la Figura 2.6 (B)]. Notese que este disefio ingenieril es distinto al
disefio tradicional, en el cual se agrupaban los cristales en cuatro bloques y é€stos, a su vez, se
conectaban a cuatro tubos fotomultiplicadores.

Se recuerda que el tubo fotomultiplicador (Tsoulfanidis & Landsberger, 2015, pp. 207-208)
es un dispositivo de vidrio vaciado que consiste en un catodo, una serie de dinodos y un anodo.
Normalmente, el catodo es la entrada del fototubo y el anodo es su salida. El catodo esta cerca de
los cristales inorganicos centelleantes y el anodo se encuentra conectado al sistema electronico de la
PET (i.e., el procesador de sefales electronicas). Gracias a toda esta configuracion, es posible
convertir la luz de los cristales inorganicos en una corriente eléctrica. A pesar de este disefio
ingenioso del tubo fotomultiplicador, éste tenia algunas desventajas, a saber, una eficiencia cudntica
relativamente baja, un tamafio fisico grande y una sensibilidad ante campos magnéticos externos
(que introducen incertidumbres en las medidas).

Asi, pues, una solucion a los problemas de los tubos fotomultiplicadores tradicionales es la
tecnologia del dispositivo fotomultiplicador de silicio (SiPM) [Cf. Figura 2.6], la cual es la
tecnologia implementada en la PET/CT BV 450. Segun Dahlbom & King (2017, p. 23), el SiPM
posee justamente como ventajas, en oposicion al tubo fotomultiplicador, una eficiencia cuantica
relativamente alta (80%), un tamafio fisico pequefio (por este motivo, se pueden construir SiPM
compactos) y una insensibilidad ante campos magnéticos externos. Asi, pues, para comprender estas
ventajas de un SiPM, a continuacion, se explican sintéticamente las caracteristicas de tal tecnologia.

Los SiPM se pueden clasificar como fotodetectores de estado solido y su estructura fisica,
de acuerdo con Saveliev (2010, p. 255) y con Llosa (2010, p. 129), consiste en los siguientes

elementos:
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e Una gran cantidad de microsensores de estado solido conocidos como microceldas (p-celdas).
Todas estas p-celdas estan espacialmente distribuidas tal que su densidad es alta en el area del
arreglo del SiPM. Normalmente, estas pi-celdas poseen areas de unos pocos micrometros cuadrados;
e La estructura de una p-celda consiste en una unién tipo n'/p, en una capa epitaxial, con un dopaje
p negativo de unos 3—5 pum [véase la Figura 2.6 (A)]. Toda esta microestructura yace sobre un
sustrato p con un dopaje alto de unos 300-500 ym.®

e Resistores de extincion pasivos conectados a cada una de las p-celdas;

e Cada p-celda individual se conecta a una salida comun del sistema de electrodos del SiPM.

DEA Including x raws of
Detector Blocks

(A) (B)

Figura 2.6. (A) Representacion esquematica de una p-celda. En esta representacion, se observa el disefio
caracteristico de este detector: la uniéon n'/p, es decir, la uniéon de dos diodos semiconductores tal que entre
ellos existe un equilibrio aproximado entre la concentracion de electrones y la concentracion de huecos.
Imagen tomada de Llosa (2010, p. 129). (B) imagenes de la apariencia fisica de un SiPM y de un mini-bloque
de cristales LSO. Asimismo, se presenta el DEA en la esquina inferior derecha (dispositivo de deteccion que
incluye tanto al SiPM como al LSO). Imagen obtenida durante la capacitacion para el mantenimiento de la
PET/CT (Cf. Aclaracion en Figura 1.5 sobre esta capacitacion).

Una vez que se estudiaron los elementos mas importantes del disefio fisico del SiPM, ahora
se pasa a analizar como funciona un SiPM. Como ya se dijo previamente, cada una de las p-celdas
es un detector de estado solido, el cual experimentara un fenomeno conocido como avalancha de
cargas cuando un foton Optico incide sobre el microdetector en cuestion. El resultado de tal
avalancha es la creacion de una gran cantidad de pares de electron-hueco tal que la banda vacia se
ensancha y aparecen electrones en la banda de conduccion y huecos en la banda de valencia (en el
glosario, consultese el término de la nota 8 para encontrar una explicacion fisica de estos términos

cientificos).

8 Para aclarar el concepto de “union tipo n'/p con dopaje p negativo”, consultese el glosario.



24

Si, inicialmente, al material de la p-celda se le aplica una diferencia de potencial tal que el
material tipo n tiene el voltaje positivo y el material tipo p tiene el voltaje negativo, los electrones se
moveran desde el material tipo n hacia el material tipo p, produciendo una cantidad de corriente
eléctrica que es proporcional al niimero de pares electron-hueco producidos que, a su vez, es
proporcional a la cantidad de energia fotonica depositada en el material de la p-celda. Justamente
esta sefal electronica es la que porta la informacion de la energia de ionizacion medida.

Para finalizar esta explicacion, es imperativo sefialar que el fendomeno fisico de la avalancha
solo se detiene gracias a que la corriente eléctrica fluye a través del resistor de extincion. El resistor
de extincion (o el circuito activo de extincion) hara decaer el voltaje de polarizacion por debajo del
voltaje de ruptura (Dahlbom, 2017a, p. 83), deteniendo la avalancha de cargas. Por ultimo, el voltaje
de polarizacion se restaurara al nivel que existia previamente al inicio del proceso de la avalancha.
Una vez que el microdetector recupera este voltaje original, es capaz de volver a medir fotones
opticos (justamente este es el tiempo muerto del detector: el tiempo que transcurre desde el inicio de
la avalancha hasta la recuperacion del microdetector).

(IIT) Principios del proceso de deteccion: el principio fisico fundamental de la deteccion de

eventos fisicos por una PET es la aniquilacion de pares [Cf. § 1.2.2 (cap. 2)]. Un detector de la PET
no utiliza colimacion fisica (es por esto por lo que la eficiencia de deteccion es mucho mas alta que
la de una gamma camara) pero si utiliza la colimacion electronica. La colimacion electronica es una
funcion del sistema electronico de la PET. Una vez que el procesador electronico de coincidencias
recibid los datos de medicion (pulsos eléctricos provenientes de los fotomultiplicadores de silicio),
procesa los datos por medio del principio de la deteccion de coincidencias de aniquilacion (ACD)’.

La ACD consiste en la identificacion de un par de fotones de aniquilacion por medio de un
par de detectores del anillo de cristales inorganicos de centelleo (LSO). Los detectores se
encuentran en posiciones opuestas y definen una trayectoria de los fotones de aniquilacion conocida
como linea de respuesta (LOR) (Cf. Figura 2.7.A).

Entonces, el calculo aproximado de la posicion del evento fisico de aniquilacion, en tiempo
real, se realiza mediante la técnica del tiempo de vuelo (ToF), la cual se implementa en el algoritmo
de reconstruccion de imagenes. Esta deteccion de un evento fisico, a largo de la LOR, es posible al
medir el tiempo de deteccion de cada fotdn de aniquilacidn, calcular la diferencia temporal de estas

dos medidas y computar la distancia en la LOR para localizar tal evento por medio de la féormula

9 La ACD estd programada en el procesador de coincidencias de la PET/CT BV 450. Este procesador se
encuentra al lado del gantry y esta comunicado con todos los DEAs gracias a un cableado de fibras Opticas.
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sencilla: Ad = Arxc/2 (d: distancia; . tiempo; c¢: velocidad de la luz) (Cf. Figura 2.7.B)." Este
procedimiento mejorara la probabilidad de localizacion del evento de aniquilacion.

Observacién: esta diferencia temporal de los fotones de aniquilacion detectados, para la
estimacion de la posicion del evento de aniquilacion, nunca sera At = 0 (i.e., una sincronizacion de
coincidencias perfecta). La razén de esta incertidumbre temporal reside en la dindmica fisica del
viaje de los fotones de aniquilacion y en el tiempo de respuesta del detector LSO.

Debido a que el par fotonico de aniquilacion se puede crear en cualquier parte del volumen
bioldgico inyectado con un radiofarmaco, los fotones de aniquilacion, cercanos a un eje del plano
axial, viajaran aproximadamente la misma distancia, desde su origen hasta el detector LSO, lo que
implica At <<< 1 (coincidencia de deteccion muy precisa). En esta situacion fisica, cada uno de los
dos detectores LSO produjo una senal casi simultineamente y, por consiguiente, el sistema
electronico es mas capaz de resolver correctamente la sincronizacion de coincidencias (o sea,
discriminar correctamente entre evento verdadero y evento falso). Esto mejora la resolucion de
sincronizacion de la PET.

Por otra parte, cualquier par fotonico de aniquilacion, que se origine cerca del borde del
FOV, tendré un valor mayor de At (coincidencia de deteccion poco precisa). Esto ocurre asi porque
habra un fotén de aniquilacion que viajard una distancia mucho menor que el otro foton de
aniquilacion, lo que implica que el detector de LSO, que detecto al foton de la distancia de viaje
mas corta, producird una sefial primero que el otro detector de LSO en posicion opuesta. La
diferencia mayor de los tiempos de deteccion de cada foton de aniquilacion aumenta las
probabilidades de que un evento verdadero de aniquilacion no se considere como tal. En otras
palabras, se deteriora la capacidad de discriminacion del detector entre evento verdadero y evento
falso, es decir, se reduce la resolucion de sincronizacion.

Por los motivos discutidos previamente, es importante el uso de cristales de respuesta

rapida para mejorar la resolucion de sincronizacion y asi poder utilizar la informacién del tiempo de

vuelo y disminuir el ruido de las imagenes funcionales finalmente reconstruidas.

10 En el procesador electrénico de coincidencias, la fuente de reloj diferencial (DCS) es una sincronizacioén
de tiempos (para estimar Af) que refiere precisamente al tiempo del reloj. Esto es necesario pues el valor de Az
es muy pequeio.
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Figura 2.7. Representacion grafica del anillo de cristales inorganicos de centelleo (LSO) del sistema de
deteccion de la PET. (A) ilustracion de la LOR; (B) ilustracion del ToF. Esta imagen fue tomada de Christian
(2012a, p. 323).

Retomando la discusion de la ACD, para que el principio electronico de la ACD produzca
resultados de deteccion correctos, debe distinguir entre algunos tipos de eventos de coincidencias
que pueden llevar a errores de localizacién de eventos fisicos de aniquilacidon de pares. Por este
motivo, la ACD, basada en el ToF, es un proceso que “colima” los datos al rechazar aquellas
coincidencias que no se consideren provenientes del mismo evento fisico.

El criterio de rechazo de eventos falsos de coincidencias es la ventana de sincronizacion de
coincidencias del sistema electronico (i.e., Af del método del ToF). Esta ventana se ajusta
previamente a cualquier medicion y, para el caso de la PET de la PET/CT BV 450, la ventana tiene
un valor de ancho de 4.7 ns (Carlier et al., 2020, p. 3)." Cualquier evento de coincidencia, que se
detecte dentro de esta ventana temporal, se considera un evento verdadero. Si el evento de
coincidencia detectado cae afuera de esta ventana, se considera un evento falso. A continuacion, se
discutiran brevemente los tres casos de eventos de coincidencias (Cf. Figura 2.8):

(1) Eventos verdaderos de coincidencias: éstos son aquellos eventos fisicos de
aniquilacion de pares que se detectaron al mismo tiempo por dos detectores del anillo ubicados
antiparalelamente. Asimismo, se supone que tal evento verdadero ocurrié por la desintegracion
radioactiva del mismo atomo. En otras palabras, el evento verdadero de deteccion se define como la
deteccion de dos fotones de aniquilacion que procedieron exactamente del mismo origen (i.e., del

mismo positronio).

11 Las ventanas de sincronizacion, para las PET comerciales, suelen estar entre unos 4—12 ns (Christian,
2012a, p. 324).
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(2) Eventos falsos de coincidencias por aleatoriedad: este tipo de evento de coincidencia
puede caer adentro de la ventana de sincronizacién, pues ocurre cuando dos positronios se
desintegran casi al mismo tiempo y cada uno por su lado aporta un fotéon de aniquilacion. En otras
palabras, el sistema de deteccion de la PET detecta dos fotones aniquilacion casi al mismo tiempo,
pareciendo que es un evento verdadero de coincidencias, pero en realidad siendo un evento falso de
coincidencias porque cada foton provino de la desintegracion de un positronio distinto'?.

(3) Eventos falsos de coincidencias por dispersion: es posible que dos fotones de
aniquilacion provenientes del mismo positronio desintegrado produzcan un evento falso de
coincidencia. Esto ocurre cuando los dos fotones de aniquilacion son dispersados durante su viaje
en el medio material organico. La dispersion produce que los dos fotones de aniquilacion se
detecten en dos cristales inorganicos que no estan ubicados en posiciones opuestas, es decir, que no
definen una LOR correcta y, mas bien, definen una LOR incorrecta que contiene la localizacion de

un evento fisico de aniquilacion de pares que no existiéo nunca.
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Figura 2.8. Ilustracion de los tres casos de los eventos de coincidencias de deteccion: (A) evento verdadero;
(B) evento falso por dispersion; (C) evento falso por aleatoriedad. La imagen fue tomada de Christian (2012a,
p- 326).

(IV) Sistema de enfriamiento: en comparacion con el sistema de enfriamiento de la CT, el

sistema de enfriamiento de la PET es mas sencillo. Consiste en un sistema de lazo cerrado de

enfriamiento alto de flujo directo de los DEA.

§ 2.1.2. Principios de la reconstruccion y visualizacion de imagenes por PET
El proceso, para obtener una imagen médica funcional por PET, se basa en los siguientes

pasos: (I) adquisicion de los datos de medicion de la actividad; (II) reconstruccion algoritmica de la

12 Es posible reducir el numero de eventos falsos aleatorios detectados al reducir el ancho de la ventana de
sincronizacion.
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imagen médico-funcional; (III) visualizacion de las imagenes médico-funcionales. A continuacion,
se describen con algo de detalle estos pasos para la obtencion de imagenes funcionales por PET.

(I) La adquisicién de datos de la medicion de la actividad: se refiere al lector a § 2.1.1 (cap.
2), en la cual se expusieron las bases teodricas de la deteccion por PET. La deteccion de
coincidencias de eventos fisicos de aniquilacion de pares produce los datos de medicion necesarios
(i.e., las LOR) para la adquisicion de la informacion métrica de la distribucion tridimensional de la
radioactividad en el sujeto inyectado con un radiofarmaco.

El giro del gantry del sistema de deteccion de la PET permite realizar un muestreo angular,
es decir, tomar muchas mediciones de las LOR del sujeto radioactivo desde varios angulos
pequetios distintos. Esta gran cantidad de mediciones de LOR permite, a su vez, aumentar la calidad
de la imagen futura. Entonces, el sistema electronico de la PET va registrando matricialmente dos
tipos de datos: datos de LOR (perfil de cuentas o proyeccion) en el eje horizontal y datos de angulos
en el eje vertical. Este registro matricial de proyecciones y angulos de muestreo es lo que se conoce
como sinograma (Cf. Figura 2.9). Asi, pues, para cada corte de imagen del sujeto radioactivo®, se
construye un sinograma que contiene todos los datos necesarios para la reconstruccion de la imagen

de un corte transaxial.
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Figura 2.9. Representacion grafica de un sinograma. Notese como esta indicada cada una de las proyecciones
por angulo de muestreo en un solo corte de imagen transaxial. Esta imagen fue tomada de Cherry et al. (2012,

p. 256).

13 El ntimero de cortes de imagen se define por el numero de anillos de cristales centelleantes que posea el
gantry del sistema de deteccion de la PET.
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(IT) La reconstrucciéon algoritmica de las imdgenes funcionales: en términos generales,

existe una gran variedad de algoritmos de tipo iterativo para la reconstruccion de las imagenes de
distribucion espacial de radioactividad a partir de los datos del sinograma.'* Y, en particular, el
fabricante Siemens de la PET/CT BV 450 provee el algoritmo SAFIRE'®. No obstante, como no se
puede saber el codigo fuente interno de SAFIRE, se debera describir un procedimiento general de
los algoritmos iterativos. Los pasos del procedimiento computacional son los siguientes (Cherry et
al., 2012, p. 270):

(1) El algoritmo de reconstruccion iterativa inicia comparando el sinograma original con un
sinograma calculado (estimacion).

(2) El sinograma resultante de la diferencia del sinograma original y del sinograma
estimado se utiliza para actualizar los datos de las proyecciones y se reconstruye un corte de imagen
(estimacion) por medio de algiin método matematico de retroproyeccion (e.g., transformada de
Fourier).

(3) El algoritmo iterativo aplica la transformacion inversa del método de retroproyeccion
(e.g., la transformada inversa de Fourier)'® al corte de imagen obtenido por datos actualizados. De
este modo, el corte de imagen se convierte nuevamente en un sinograma y este sinograma resultante
actualiza el sinograma estimado.

(4) La iteracion de este algoritmo de reconstruccion consiste en repetir los pasos (1)-(3) y
terminar el proceso iterativo mediante un criterio de finalizacion dado por el programador. Este
criterio puede ser el criterio de la convergencia (las iteraciones se repiten hasta que la diferencia de
sinogramas llegue a un minimo) o el criterio del numero de iteraciones (el programador decide
cuantas iteraciones son suficientes para producir una imagen funcional de buena calidad).

Una vez que es aplicado el algoritmo iterativo apropiado, es posible reconstruir una imagen
funcional de la distribucién espacial de la intensidad de la radioactividad de un radiofdirmaco
inyectado en un cuerpo biologico.

(IIT) La visualizaciéon de las imagenes funcionales: una vez que la imagen funcional se
reconstruyd, tal y como se describio en el punto (II), ésta quedara definida visualmente por un

conjunto de unidades discretas (Maidment, 2014, p. 57) llamadas pixeles (si se reconstruyod una

14 En el mercado se conocen varios algoritmos iterativos de reconstruccion de imagenes funcionales: MLEM,
OSEM, RAMLA, etcétera.

15 Segun el fabricante, SAFIRE es un programa de siguiente generacion, que utiliza datos crudos superiores,
basado en el mejoramiento de la calidad de la imagen o en la reduccion significativa de dosis de radiacion.

16 En la literatura cientifica, a este método se le conoce como el método de la proyeccién hacia adelante
(forward-projection method).
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imagen bidimensional) o por un conjunto de unidades discretas llamadas voxeles (si se reconstruyo
una imagen tridimensional).

Por un lado, el pixel corresponde con el rango de las posibles localizaciones (x, y) del
evento fisico de aniquilacion de pares en la imagen funcional (matriz 2D). Esto es asi porque el
valor del pixel [p(x, y)], en la imagen, se obtuvo a partir de un conjunto de perfiles de proyeccién
[p(r, )], que se muestrearon a lo largo del eje horizontal del sinograma. Asi, pues, el valor de pixel
sera el numero estimado de cuentas de medicion y, por consiguiente, sera proporcional a la
radioactividad total contenida en ese pixel. Por otro lado, con una definicion semejante, el voxel
también definird un rango de localizaciones posibles del evento de aniquilacién de pares pero
considerando el espesor del corte de la imagen funcional reconstruida. Por consiguiente, se tendra
un valor de voxel [p(x, v, z)] que corresponde con un niimero estimado de cuentas asociado con la
radioactividad contenida en ese voxel (e.g., kBg/cuentas). Por lo tanto, es posible obtener una
imagen funcional 3D, a partir de la colocacion sucesiva de cortes de imagen funcional adyacentes,
que definira la distribucion espacial tridimensional del radiotrazador.

Este conjunto de cortes de imagenes funcionales transaxiales permitird que el sistema de
visualizacion de imagenes de la PET muestre una imagen funcional 3D del tejido o del 6rgano de
interés para la investigacion en curso. Asimismo, la cantidad distinta de cuentas de medicion (valor
de voxel) permite que el sistema de visualizacion de imagenes de la PET le asigne a esa cantidad
una intensidad luminica en la imagen funcional. Normalmente, estas distintas intensidades
luminicas quedaran relacionadas con una escala de colores, la cual permitird visualizar, en la
imagen funcional, las zonas “calientes” (i.e., mayor radioactividad), las zonas “frias” (i.e., menor
radioactividad) y cualesquiera otras zonas de intensidad radioactiva intermedia.

Asi, pues, la técnica habitual, implementada en el sistema de visualizacion de la PET, se
conoce como la técnica de la MIP (Christian, 2012a, p. 347). Una vez que el sistema informatico de
reconstruccion de imagenes obtiene la imagen tomografico-funcional 3D, la técnica de la MIP
rotara esta imagen 3D, por un angulo adecuado de visualizacion, y extraera el voxel de valor
maximo para cada fila y cada columna de la matriz 3D (i.e., la imagen funcional). Entonces, el
sistema de visualizacion mostrarda todos estos voxeles de valor maximo en una imagen

bidimensional en pantalla.

§ 2.2. La tomografia computarizada (CT)
Esta tecnologia de adquisicion de imagenes tiene como finalidad principal la produccion de

imagenes tomograficas anatomicas (imagenes tridimensionales), por medio de los datos de
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intensidad de un haz de rayos X transmitido, las cuales muestran claramente un alto grado de detalle
de las estructuras organicas de interés para la investigacion cientifica 0 médica. Asimismo, otro
proposito muy importante de la CT es que provee los datos de coeficientes de atenuacion de
distintos tejidos u organos, permitiendo la construccion de mapas de atenuacion a través de las
diferencias de intensidad del haz de rayos X que atraveso tales estructuras biologicas. El uso de este
mapa de atenuacion quedara aclarado en § 2.3.2 (cap. 2). Asi, pues, en las siguientes subsecciones,
se expondra sobre los principios tecnoldgicos e informaticos que le permiten a la CT producir las

imagenes anatomicas tridimensionales.

§ 2.2.1. Principios tecnologicos de la CT

Una imagen del gantry que contiene la tecnologia de la CT se muestra en la Figura 2.5.
Especificamente, se puede observar en la Figura 2.5.B que la tecnologia de la CT consiste,
basicamente, en un tubo de rayos X, su filtro y colimadores, en un arreglo de detectores de rayos X,
en unos intercambiadores de calor y, finalmente, en un generador de energia eléctrica.
Geométricamente, el tubo de rayos X y el arreglo de detectores se encuentran en posiciones
opuestas dentro del gantry. A continuacion, se detalla un poco mas el disefio ingenieril de estos
elementos tecnologicos de la CT.

(D Sistema de produccioén de rayos X Straton: el disefio del tubo de rayos X de la CT del
equipo PET/CT BV 450 es conocido por Siemens como el tubo de rayos X Straton."” Este tubo de
rayos X posee en su disefio algunos elementos comunes a otros disefios de tubos de rayos X [Cf.
Curry et al. (1990, p. 10)]: catodo, pieza catdédica de emision de electrones, anodo, una envoltura de
un material térmicamente aislante (que contiene a los electrodos) y un generador de potencia
eléctrica. Posteriormente, en este inciso, se explica la funcion de cada una de estas componentes.

Lo que se senald previamente son aspectos del disefio del tubo de rayos X Straton que, en
general, éste comparte con el disefio de otros tubos de rayos X. No obstante, se deben estudiar los
aspectos de disefio propios y diferentes de este disefio Straton de Siemens (Cf. Figura 2.10). El tubo
de rayos X Straton tiene dos caracteristicas distintivas, a saber (Schardt et al., 2004): (a) un
mecanismo de enfriamiento del tubo de rayos X, el cual funciona estrictamente por conveccion
térmica gracias a que el tubo de rayos X (fabricado de acero inoxidable no magnético) es
completamente giratorio; y (b) un sistema magnético de deflexion del haz de electrones, producido
adentro del tubo de rayos X, para controlar tanto el tamafio como la posicion del punto focal (mas

adelante se explica este concepto).

17 El modelo especifico de tubo de rayos X Straton de la PET/CT BV 450 de la UCR es MX P.
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Figura 2.10. Las componentes de un tubo de rayos X Straton de Siemens. Imagen tomada de R. Behling

(2021, p. 211).

La produccion rayos X, en un tubo de rayos X, se basa en tres principios fisicos, a saber, en
la emision termo-ionica, en la Bremsstrahlung y en la fluorescencia. La produccion de rayos X,
gracias a estos dos ultimos mecanismos fisicos mencionados, fue explicada en § 1.2.1 (cap. 2) y §
1.2.2 (cap. 2). Enseguida, se explica en qué consiste la emision termo-idnica y como este
mecanismo fisico, combinado con la Bremsstrahlung y la fluorescencia, permite la produccion de
rayos X en el tubo de rayos X.

Obsérvese la ubicacion del catodo en las Figuras 2.10 y 2.11. Este electrodo negativo se
compone de dos piezas muy importantes, a saber, una ldmina metalica circular para emision de
electrones y una cabeza de enfoque. La lamina circular posee un diametro de 5 mm, un espesor de
100 pum y normalmente esta fabricada de tungsteno (W; Z = 74) (el W es idéneo por su alto punto de
fusion; T=3370°C).

El catodo estd conectado a un circuito que regula la energia eléctrica proporcionada por un
generador de electricidad. Esta energia eléctrica se suministra a la lJamina de tungsteno, calentandola
a altas temperaturas. La conversion de energia eléctrica en calor permite transferirle suficiente

energia a los atomos de la superficie de la ldmina catodica tal que algunos electrones adquieren
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suficiente energia cinética para liberarse al superar la barrera energética (i.e., la funcion de
trabajo)'®. Justamente en esto consiste la emision termo-idnica.

Asi, pues, la emisidén termo-idnica permite la produccidon de un haz de electrones. Por otra
parte, la cabeza de enfoque, que rodea a la lamina catodica, tiene la funcion de moldear este haz de
electrones tal que un haz electronico delgado salga del catodo.

En el disefo del tubo de rayos X Straton, se aplica un voltaje alto entre los electrodos, tal
que la corriente de electrones fluye desde el catodo hasta el 4nodo (positivamente cargado) (ver
Figuras 2.10 y 2.11 para ubicar este electrodo). El danodo es un electrodo que consiste, de acuerdo
con Schardt et al. (2004, p. 2703), en una componente fabricada de un cuerpo de tungsteno-
circonio-molibdeno con un punto focal de renio-tungsteno, el cual incluye una ventana anular de
rayos X de 0.2 mm de grosor, fabricada de acero inoxidable. Recuérdese que el punto focal es el
objetivo del haz de electrones (Cf. van Eyndhoven & Sijbers, 2018, p. 695).

Entonces, los electrones producidos en la lamina catoédica se aceleraran, debido a la
diferencia de potencial eléctrico entre los electrodos, formaran un haz de electrones e incidiran en el
punto focal anddico. Una vez que inciden alli, ocurriran tanto la Bremsstrahlung como la
fluorescencia, produciéndose rayos X. Sin embargo, debido al alto ntimero atémico del tungsteno, el
mecanismo fisico, que producira mas fotones del espectro de los rayos X, es la Bremsstrahlung. Y,
en menor medida, se produciran algunos fotones por fluorescencia, es decir, rayos X caracteristicos.
Por todo esto, el espectro energético de los rayos X, producidos por un tubo de rayos X, consistira
en un espectro energético continuo (por los fotones de Bremsstrahlung) y unas lineas espectrales
discretas (por los rayos X caracteristicos).

En el parrafo anterior, se explicd cdmo es la produccion de rayos X en el tubo de rayos X
Straton. No obstante, para completar esta explicacion, se debe indicar que, en este disefio del tubo
de rayos X giratorio, se implemento el arreglo de horquillas y bobinas magnéticas (ver Figura 2.11)
para mantener en una posicion fija, relativa a la envoltura del tubo, al punto focal. Asi, pues, el
proceso de control de la trayectoria de los electrones, segun R. Behling (2021, p. 212), es el
siguiente: (a) el haz de electrones, proveniente de la lamina catddica, es desviado por el campo
magnético dipolar (ubicado, aproximadamente, en la region del cuello del tubo) producido por la
corriente eléctrica de dos bobinas horizontales. Asi, los electrones incidiran, mas o menos, a 5 cm

en la direccion radial con respecto al eje principal del tubo de rayos X. (b) el campo magnético

18 Se recuerda que la funcion de trabajo de una superficie material se refiere a la diferencia de energias entre
el nivel energético de Fermi en la superficie del material y el nivel energético del vacio afuera. En otras
palabras, la funcién de trabajo describe la transferencia de un electréon de la superficie material hacia afuera de
dicha superficie.
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cuadrupolar, a través del control de la corriente eléctrica de las cuatro bobinas, permite moldear el

haz de electrones tal que los puntos focales alargados adquieren la forma adecuada coincidente con

el punto focal anddico."
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Figura 2.11. Tlustracion de la produccion de rayos X en un tubo de rayos X Straton. Imagen de Schardt et al.
(2004, p. 2703).

Notese que este mecanismo tecnoldgico, para la produccion fisica de rayos X, es altamente
ineficiente: solamente el 1% de la energia cinética de los electrones, que incidieron en el punto
focal, se convierte en rayos X. El restante 99% de esa energia cinética electronica se transforma en
calor, el cual es una energia muy intensa transferida a los materiales del tubo de rayos X. Por este
motivo, se implement6 el disefio de tubo de rayos X giratorio de Straton: el anodo y el tubo entero
giran a una alta velocidad de rotacion (aproximadamente 200 Hz), sobre un sistema de bolas
lubricadas con aceite de enfriamiento®, pudiéndose conducir cantidades enormes de calor (hasta 50
kW) desde el aceite hasta el intercambiador de calor a aire (ubicado en el gantry). Esto es posible
porque el giro del &nodo mantiene al punto focal a una temperatura tolerable, mientras que el giro
del tubo introduce movimiento turbulento en el aceite de enfriamiento, de tal modo que el flujo
rapido del aceite le permite a éste absorber una mayor cantidad de calor. Asi, pues, toda esta
dinamica fisica (i.e., enfriamiento convectivo directo) permite que el sistema de CT se pueda

utilizar consecutivamente con cortisimos tiempos de enfriamiento entre cada uso.

19 El sistema completo del tubo de rayos X Straton posee un detector de rayos X “V1”, el cual mide la
posicion del punto focal en la direccion radial o en la direccion axial (eje z del sistema).

20 El anodo forma parte del encierro del tubo de rayos X, por lo que estd en contacto con el aceite de
enfriamiento.
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Finalmente, el haz de rayos de X, emitido desde el punto focal, tiene que ser filtrado y
colimado. Justamente en la salida del haz de rayos X, se coloca un filtro de aluminio (Al; Z = 13)
combinado con titanio (Ti; Z = 22).*' Este filtro es propicio para la absorcion fotoeléctrica de los
fotones de energia mas baja. Este filtro de Al-Ti es necesario porque los fotones de baja energia no
aportan nada a la formacion de la imagen radiografica final y solo agregan dosis de radiacion al
sujeto sometido a un examen por CT. Por otra parte, el sistema de colimacidén consiste en dos
colimadores, uno colocado justamente después del filtro de Al-Ti (“pre-colimador”) y otro colocado
al frente del detector (“pos-colimador”) (Christian, 2012b, p. 356). Estos colimadores ayudan a
moldear la forma del haz de rayos X y ayudan a disminuir la cantidad de fotones de dispersion que
pudieran llegar al sujeto del examen por CT (la dispersion fotonica arruina la calidad de la imagen y
agrega dosis adicional al cuerpo biologico).

Para finalizar este inciso (I) sobre produccion de rayos X, es importante sefialar que se
deben considerar dos parametros del tubo de rayos X que controlan la produccion de rayos X en una
CT, a saber, el voltaje y el amperaje (Cf. Curry et al., 1990, pp. 34, 35).

En el caso del voltaje, normalmente se habla de kilovoltaje pico (kVp), pues el kilovoltaje
mas alto, que se puede aplicar al tubo de rayos X, define la energia mas alta de emision de los rayos
X (i.e., Enar = Qe Vy; Q. carga electronica, V), = voltaje pico). Ademas, el ajuste del kVp también
define la cantidad de fotones que alcanzara exitosamente al detector de radiacion. Esto es asi porque
un kVp mas alto implica fotones mas energéticos, los cuales formaran un haz fotoénico mas
penetrante, el cual atravesara con mayor facilidad el volumen del objetivo bioldgico. Esto permite
que una mayor cantidad de haces fotonicos lleguen directamente al detector, mejorando la calidad
de la imagen médica posteriormente reconstruida. No obstante, el aumento del kVp implica un
aumento de la dosis de radiacion, por lo que el ajuste de kVp estd comprometido con la
optimizacién de la dosis de radiacion tal que se produzca una imagen anatémica de buena calidad
mientras que se reduce esa dosis al sujeto.

En el caso del amperaje, normalmente se habla del producto de los miliamperios y el
tiempo de exposicion en segundos (mAs). Conforme se aumenta el mAs, ocurre un aumento
proporcional del numero de fotones del tubo de rayos X en todas las energias fotonicas disponibles.
Por consiguiente, si se aumenta el valor de mAs, se mejorard la calidad de la imagen, por el
aumento de la cantidad de fotones, pero se aumentara la cantidad de dosis de radiacion absorbida
por el volumen biologico. Por tanto, es necesario un compromiso entre dosis y mAs tal que se

21 En el disefio especifico del tubo de rayos X Straton MX P de la PET/CT BV 450 de la UCR, el tubo de
rayos X posee dos filtros fijos: un filtro de Ti de espesor de 0.3 mm y un filtro de Al de espesor de 0.5 mm.
Asimismo, este tubo de rayos X cuenta con un tercer filtro intercambiable de Al de 0.5 mm de espesor.
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produzca una imagen médica de buena calidad a la vez que se minimiza la dosis recibida por el
objetivo del examen por CT.

(IT) Sistema de deteccidon de los rayos X transmitidos UFC: el disefo ingenieril de la CT
puede considerar dos tipos de arreglos de detectores (van Eyndhoven & Sijbers, 2018, pp. 695,
696), a saber, detectores de conversion indirecta o detectores de conversion directa. El término
conversion se refiere a la propiedad fisica del material del detector de convertir los rayos X
absorbidos en corrientes eléctricas.

En el caso especifico del disefio del sistema de la CT en la PET/CT BV 450, el tipo de
detector implementado es un detector de conversion directa, concretamente, un detector
semiconductor, o de estado solido, conocido como detector de ceramica ultrarrapido (UFC detector)
(Cf. Siemens Healthineers, 2021b).

De acuerdo con Siemens Healthineers (2021b), el material ceramico, elegido para fabricar
el detector UFC, es el oxi-sulfuro de gadolinio (GOS), que es una rejilla cristalina compuesta de
tierras raras. La formula quimica de este compuesto es Gd.O,S:Pr,Ce,F, es decir, el GOS dopado
con praseodimio (Pr; Z = 59), cerio (Ce; Z = 58) y fltor (F; Z =9). Desde el punto de vista fisico-
estructural, segiin Lecoq et al. (2017, p. 377), este tipo de cristal es una ceramica poli-cristalina
transparente monolitica* que contiene cristales (granos) aleatoriamente orientados.

La orientacion aleatoria de los granos de GOS, y su estructura hexagonal, es lo que vuelve a
este material ceramico un centelleador transluciente inorgénico (van Eijk, 2003, p. 20). Por esta
estructura fisica del GOS, se pueden fabricar detectores de centelleo de cristal cerdmico inorganico
bastante delgados y que, a su vez, tienen una alta eficiencia de absorcion de rayos X. Otras
caracteristicas destacables del cristal ceramico GOS son las siguientes (Shefer et al., 2013, p. 80):
gran transparencia (Cf. nota 22), alta produccion de luz, tiempo de decaimiento muy corto
(volviendo al estado fundamental) y una gran coincidencia espectral con el SiPM.

Finalmente, se sefiala que la dindmica fisica del GOS irradiado es muy similar a la del LSO
[Cf. § 2.1.1 (cap. 2), inciso (I)]. Por otro lado, los diodos semiconductores, que recolectan los
fotones Opticos emitidos desde el GOS, son capaces de convertir inmediatamente la energia de los
fotones oOpticos incidentes en una sefial electronica. Cuando el material del diodo interactia con la
radiacion de fotones Opticos emitidos por el GOS, su material produce pares de electrén-hueco en la
rejilla cristalina, en vez de pares de iones, los cuales producirdn movimiento y acumulacion de

cargas (i.e., una corriente eléctrica). Esta corriente eléctrica se conducira hacia el sistema

22 En este caso, el cristal ceramico GOS es transparente a la luz visible y a la radiacion infrarroja, pero no es
transparente a los rayos X (Carter & Norton, 2013, p. 593).
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electronico de la CT (i.e., al analizador multicanal) y procedera con el analisis respectivo del
espectro de pulsos. Por estas razones, los detectores de estado solido son los que ofrecen las
mediciones de energia mas eficientes y de mayor calidad.

(IIT) El generador de potencia eléctrica y el sistema de enfriamiento: el generador de
potencia eléctrica de la CT del PET/CT BV 450 cumple varias funciones, las cuales son (i) proveer
al tubo de rayos X un voltaje de 70-140 kV y una potencia eléctrica de 80 kW (100 kW opcional)
(Cf. Tabla B.1, Anexo B); (ii) suministrar la corriente eléctrica de calentamiento para la ldmina
catddica; (i) medir las corrientes eléctricas y el voltaje del tubo de rayos X; (iv) entre otras
funciones (Cf. Behling, 2018, p. 93).

Por otra parte, en el caso del sistema de enfriamiento de la CT, el intercambiador de calor
‘aceite-aire’ es un sistema de disipacion de calor que permite la transferencia eficiente del calor
(calor producido por el tubo de rayos X [~ 15 kW] y otras componentes contenidas en el gantry de
la CT) hacia el circuito de lazo cerrado de aire (aire circulante en el gantry), el cual es succionado
por una bomba hacia un intercambiador de calor del circuito secundario con liquido refrigerante
(unidad de enfriamiento por agua fria).

En esta unidad secundaria, ubicada a la par del gantry, el calor del aire se transfiere al agua
fria, de modo que el aire se enfria y un ventilador de flujo radial sopla el aire frio nuevamente hacia
el gantry. El agua caliente de esa unidad secundaria de enfriamiento por agua fria se bombea hacia
una unidad de enfriamiento de division ‘agua-aire’ (se ubica en un cuarto de maquinas aledafo al
cuarto de la PET/CT BV 450), la cual se encarga de enfriar el agua caliente, al intercambiar el calor
de esta agua con una unidad de enfriamiento del circuito primario (chiller), ubicada en el exterior
del edificio del sistema PET/CT BV 450, por medio de la transferencia de calor del refrigerante
hacia una corriente forzada de aire atmosférico, la cual se transporta hacia el ambiente (exterior del
edificio del ciclotron).

Finalmente, esta unidad de enfriamiento del exterior (chiller) [circuito primario] devolvera
el aire frio hacia la unidad de enfriamiento por division ‘agua-aire’, la cual, a su vez, bombea agua
fria hacia la unidad de enfriamiento por agua [circuito secundario], y ésta enfriara el aire que se
conduce al interior del gantry, y el proceso termodinamico del aire, descrito previamente, se repite

(Vestner et al., 2005, p. 446). Asi se mantiene frio al sistema de la CT del modelo PET/CT BV 450.

§ 2.2.2. Principios de la reconstruccion y visualizacion de imagenes por CT
De manera similar al caso de la reconstruccion/visualizacion de imagenes de la PET [Cf. §

2.1.2 (cap. 2)], el proceso de generacion de imagenes médico-anatomicas de la CT sigue un proceso
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computacional de tres pasos, a saber: (I) adquisicion de los datos de medicion de la transmision
fotonica (atenuacion fotonica); (II) reconstruccion algoritmica de la imagen médico-anatémica; (I11)
visualizacion de las imagenes médico-anatomicas. A continuacion, se explica con algo de detalle
cada uno de estos pasos computacionales.

(I) Adquisicién de los datos de medicion de la transmisién fotdnica: en términos simples, la

exploracion del escaner de CT, que sigue un movimiento helicoidal por el giro del gantry, obtiene
datos de medicion de las proyecciones. En este caso de la CT, las proyecciones contienen la
informacioén de la transmision del haz de rayos X, la cual se usara algoritmicamente para conseguir
los valores de pixel de la imagen, es decir, los coeficientes lineales de atenuacion fotonica [p =
In(Zy/I); I. intensidad] (p o« densidad maésica tisular [Cherry et al., 2012, p. 349]). De modo
semejante a las imagenes de PET, a través de las proyecciones medidas desde distintos angulos del
giro del gantry de la CT, también se obtienen sinogramas [Cf. § 2.1.2 (cap. 2), inciso (I)]. Por
consiguiente, para cada corte de imagen del sujeto radioactivo, se construye un sinograma que
contiene todos los datos necesarios para la reconstruccion de la imagen de un corte transaxial.

(II) Reconstruccion algoritmica de las imagenes anatémicas: en general, las técnicas
computacionales de reconstruccion de imagenes aplicadas para la PET son las mismas para la CT
[Cf. § 2.1.2 (cap. 2), inciso (II)]. Tales técnicas computacionales tienen como entrada los datos del
sinograma y, posteriormente, es posible reconstruir la imagen anatdmica. Asimismo, se indica que
previo a la reconstruccion de la imagen anatdomica, se puede aplicar un algoritmo conocido como
kernel (Christian, 2012b, p. 366) para especificar la aplicacion clinica de la imagen tomografico-
anatomica y para indicar la cantidad de suavizado durante el proceso de reconstruccion de la
imagen.

(IIT) Visualizacién de las imagenes anatomicas: el proceso computacional, para visualizar
una imagen anatdmico-tomografica, es idéntico al proceso descrito en § 2.1.2 (cap. 2), inciso (III).
No obstante, se debe indicar una diferencia importante entre las imagenes de CT y las imdgenes de
PET, a saber, el uso de las unidades Hounsfield para visualizar la imagen anatémica con una escala
de colores o de grises (segun la necesidad médico-diagndstica).

Como ya se explicod previamente [inciso (I)], el sistema informatico de la CT calcula unos
valores de pixel que corresponden con distintos valores de coeficiente lineal de atenuacion (w).
Posteriormente, este sistema convertira cada uno de estos valores de pixel de p en valores de pixel
de ntimero CT (i.e., unidad Hounsfield). La conversion se calcula mediante la siguiente ecuacion
(Curry et al., 1990, p. 308):

NCT = K[pe(x, y) — pa)l/pa (2.1)
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en donde NCT significa “nimero CT”; K es una constante de magnificacion; pp es el coeficiente
lineal de atenuacidn del pixel en cuestion; 4 es el coeficiente linea de atenuacion del agua.
Usualmente, a la constante de magnificacion se le asigna un valor de 1000. Por otro lado, si
suponemos que el aire casi no detiene los rayos X, se tendrda NCT,i.. = —1000. Ademas, notese que
NCTx =0 (agua) y que NCTseo = 1000 (hueso muy denso).

La utilizacion de los NCT tiene dos ventajas: (1) interpretacion facilitada de la imagen
médico-anatdémica; (2) mejoramiento de la precision de los valores de pixel. Concretando esta
segunda ventaja, se quiere decir que dependiendo del volumen bioldgico a escanear por CT, los
valores de pixel basados en p podrian variar muy poco, y esto impediria una mejor distincion de
estructuras en la imagen anatomica reconstruida. En cambio, los nlimeros CT presentan una mayor
variacion entre distintas estructuras, lo cual facilita la distincion entre ellas para el observador de la
imagen anatomica.

Asi, por ejemplo, se pueden distinguir entre los siguientes tejidos gracias a los NCT: érea
del pecho con tejido pulmonar (-850 < NCT < -200); grasa (-250 < NCT < -30); tejidos blandos
(10 < NCT < 80); hueso (150 < NCT < 500); etc. Asimismo, se pueden definir ventanas de NCT para
privilegiar la visualizacion de ciertas estructuras sobre otras, redefiniendo la escala de grises (o de
colores) con base en el rango de NCT dado por la ventana. Ejemplos de ventanas son: vértebras
densas (400 < NCT < 1000); tejido pulmonar (0 < NCT < —1200); tejido blando (-85 < NCT < 165),

etc.?

§ 2.3. El equipo hibrido PET/CT

A continuacion, se indican unos detalles tedricos propios del equipo hibrido PET/CT. Por lo
demas, el resto de la teoria, expuesta en § 2.1 (cap. 2) y § 2.2 (cap. 2), es totalmente valido para
explicar el funcionamiento de las dos componentes del equipo hibrido, tal y como éste se muestra

en la Figura 2.5.

§ 2.3.1. Algunos detalles propios de la tecnologia y de la adquisicion de imagenes de la PET/CT
Para comprender la necesidad de unir estas dos tecnologias (PET y CT) en un solo equipo

de adquisicion de imagenes médicas, se indican unas diferencias en cuanto a las propiedades de las

imagenes en particular producidas por cada equipo individual (Cf. Griffeth, 2005, p. 323). Se le

refiere al lector a § 3 (cap. 2) para revisar estos conceptos imagenologicos con mas detalle.

23 Estos valores de NCT fueron tomados de Christian (2012: 366).
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Lo que caracteriza a una imagen funcional de PET es su alta sensibilidad y su gran
especificidad para graficar procesos fisiologicos, tal y como ya se habia dicho previamente. Por
consiguiente, estas dos caracteristicas de la imagen funcional de PET permiten la cuantificacion de
estos procesos fisiologicos (e.g., la cantidad de glucosa consumida por un tejido particular). No
obstante, a pesar de estas virtudes de estas imdgenes, la resolucién espacial es pobre y, por
consiguiente, la informacion anatémica es muy limitada.

Por otra parte, en contraste con las imagenes funcionales de PET, las imdgenes anatémico-
tomograficas obtenidas por CT tienen un excelente contraste tisular y una alta resolucion espacial,
es decir, las imagenes tomograficas muestran las estructuras anatomicas detalladamente. Asimismo,
otra virtud de las imagenes anatdmico-tomograficas es la resolucion temporal buena. Sin embargo,
en comparacion con la imagen funcional de PET, las imagenes diagndsticas por CT poseen una
pobre sensibilidad para los procesos biomoleculares.

Por tanto, el uso de una tecnologia hibrida, es decir, PET/CT, permite unir las virtudes de
ambos tipos de imagen en una sola imagen, complementandose mutuamente. En otras palabras, la
imagen funcional le aporta a la imagen diagndstica la alta sensibilidad a procesos fisiologicos,
mientras que la imagen diagnostica le aporta a la imagen funcional las altas resoluciones espacial y
temporal. El resultado final sera, por lo tanto, una imagen de alta calidad mostrando tanto los
detalles funcionales del organismo biologico como los detalles anatdmico-estructurales. En sintesis,
las imagenes producidas por PET/CT permiten conocer precisamente la localizacion espacial de un
proceso fisiologico™.

Coémo se pudo apreciar en la Figura 2.5.A, los gantries de cada componente (PET y CT) se
encuentran uno después del otro (configuracion tdndem), alineados con respecto a una misma
direccion axial que atraviesa el centro del FOV. La separacion entre ambos gantries, dependiendo
del disefio del fabricante, es de unos 60—120 cm (Cherry et al., 2012, p. 354).

Asimismo, la tecnologia de anillos resbaladizos de la CT permite un giro de la CT muy
rapido, conforme avanza axialmente la camilla con el paciente, obteniendo eficazmente un niimero
alto de cortes de imagen en poco tiempo. Posteriormente, el avance de la camilla traslada al
paciente hacia el gantry de la PET, para obtener las imagenes funcionales. Todo esto ocurre

rapidamente para evitar el mal alineamiento de ambos tipos de imdgenes (funcional y anatémica).

24 Para conocer mds ventajas clinicas de las imdgenes médicas por PET/CT, consultese Griffeth (2005, pp.
325-326).
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§ 2.3.2. El mapa de atenuacion de la PET/CT en el proceso de adquisicion de imdgenes

En § 2.2 (cap. 2), se afirmaba que otra ventaja del equipo hibrido PET/CT es la posibilidad
de obtener mapas de coeficientes de atenuacion (i.e., imagenes de transmision), por medio de la CT,
para corregir por atenuacion, o por dispersion, los datos de radioactividad medidos por la PET. Si no
se realizan tales correcciones, el resultado final podria ser una imagen funcional presentando una
distribucion incorrecta del radiofarmaco, pudiéndose mostrar radioactividad en voliumenes del
cuerpo bioldgico en donde realmente no existe tal radioactividad.

A continuacion, se explica con algo mas de detalle este proceso de correccion de
mediciones de radioactividad. Para este propoésito, la explicacion se basa sintéticamente en Lawson
(2013, pp. 63-67).

(I) Método de correccion por atenuacion: esta correccion del nimero de cuentas por pixel se

debe hacer pues la radioactividad por pixel se subestima debido a las cuentas de eventos de
radiacion que no se detectan por culpa del efecto fotoeléctrico o de la dispersion de Compton (i.e.,
por estos efectos, algunos fotones de aniquilacion no son contados). Todo esto afecta la exactitud de
la cuantificacion en un estudio PET/CT y por ello es imperativo corregir por esto.

El método de correccion por atenuacion fotonica se implementa como unas lineas de cédigo
de programacion en los algoritmos iterativos de reconstruccion de imagenes [Cf. § 2.1.2 (cap. 2),
inciso (II)]. En pocas palabras, lo que hace el codigo del método de correccion por atenuacion es un
escalamiento de las energias: los coeficientes de atenuacion dependientes de la energia de emision
fotonica £ [W(E); E de rayos X] y del tipo de tejido bioldgico (i.e., Z), obtenidos a partir de la
intensidad por pixel de una imagen de CT, se transforman en un p(E) debido a la atenuacion de los
fotones de aniquilacion de £ =511 keV en esos mismos tejidos bioldgicos.

Entonces, el codigo del programa de correccion por atenuacion ajusta los valores de pixel
de CT (i.e., los NCT) en los valores de w(E) para los siguientes casos: (i) ajuste lineal de los valores
de NCT que cumplan la condicion NCT < 60 (NCT de aire, agua y tejido blando); (ii) ajuste lineal
secundario de los valores de NCT que cumplan la condicion NCT > 60 (NCT para hueso).
Posteriormente, el codigo de correccion hara la conversion de p(E de rayos X) en u(E de fotones de
aniquilacion). Asi se obtendran factores de escalamiento por pixel, los cuales se multiplican por el
numero de cuentas por pixel para aumentar tal nimero aproximadamente.

(II) Método de correccién por dispersion: esta correccion del numero de cuentas por pixel

se debe hacer pues la radioactividad por pixel se sobrestima debido a las cuentas de eventos de
radiacion, las cuales se detectan por culpa de los fotones de la dispersion de Compton, los cuales

provienen de un sitio incorrecto de emision de radioactividad. En otras palabras, se detectan cuentas



42

de eventos de radiacion, en el pixel en cuestidn, que no produjeron un evento verdadero de
coincidencias [Cf. § 2.1.1 (cap. 2)]. Por consiguiente, la dispersion afecta la exactitud de la
cuantificacion en un estudio PET-CT y reduce el contraste de la imagen, deteriorando su calidad.
Por esto, es imperativo corregir por dispersion las cuentas de eventos.

El mapa de atenuacion fotonica obtenido por CT también se puede usar para las
correcciones por dispersion fotonica. Esto es asi porque en el caso de los rangos de energias de
radionuclidos usados en las investigaciones por PET, una fraccion grande del nimero de eventos de
interaccion ‘foton-materia’ se debe a la dispersion de Compton. Por consiguiente, el mapa de
atenuacion fotdnica es equivalente al mapa de dispersion fotonica.

El método usual, programado en los algoritmos iterativos de reconstruccion de imagenes,
consiste en adquirir varias imagenes usando ventanas de energia anchas tal que el conjunto de
imagenes sea una muestra de las cuentas de los eventos de dispersion. Después, suponemos que las
ventanas de energia de dispersion representan solamente la distribucion de la radiacion de
dispersion y, por lo tanto, la correccion consiste en restar una fraccion de los valores de pixel de la
imagen de dispersion a los valores de pixel de la imagen adquirida en la ventana de energia del

fotopico (emision principal del radio-is6topo).

§ 3. Fundamentos teoricos para la evaluacion de la calidad de imagen y para la correccion de
imagenes creadas por la PET/CT BV 450

Enseguida, se presentan los elementos pertinentes de la teoria de imagenes, para la
realizacion de las pruebas técnicas de aceptacion de la PET/CT BV 450, que se describiran,
posteriormente, en los procedimientos protocolarios del capitulo 3. En suma, los conceptos
expuestos de esta seccion pertenecen a la parte de la teoria de imagenes que permite valorar la
calidad de las imagenes médicas. Cualitativamente, lo que interesa en esta tesis es la buena calidad
de la informacién anatomica y funcional que ofreceran tales imagenes, de tal modo que sean
imagenes utiles para el diagnostico médico.

Por consiguiente, las imdgenes médicas requieren una compensacion equilibrada de
distintos parametros tal que se asegure que éstas estén optimizadas y sean utiles para el propdsito

médico y/o cientifico por el cual fueron generadas.
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§ 3.1. Evaluacion de la calidad de la imagen médica
§ 3.1.1. Resolucion espacial®

(1) Resolucidon espacial de la CT: para el caso de imagenes tomografico-anatdmicas, este
concepto se refiere a la cantidad de detalles que se pueden observar en una imagen. En otras
palabras, la resolucidén espacial de un sistema de adquisicion de imdgenes se relaciona con la
capacidad de este sistema para visualizar pequefios objetos en la imagen y distinguirlos. Por otra
parte, tdmese en cuenta los siguientes factores que alteran la resolucion espacial de la CT, a saber
(Ng et al., 2018, p. 50): (i) tamafio del punto focal del anodo del tubo de rayos X (entre mas grande
su tamafio, mas ancha es la penumbra geométrica, la cual deteriora la resolucion espacial) y su
distancia con respecto al detector de radiacion transmitida (entre mas grande es esta distancia,
menor es la penumbra geométrica); (ii) el grosor no uniforme del paciente o su movimiento; (#ii) la
resolucion espacial intrinseca del detector de rayos X (entre mas pequefio es el tamafo del elemento
de deteccion, mejor resolucion espacial); (iv) el algoritmo de reconstruccion de la imagen CT.
Notese que los factores (7) y (ii7) no se pueden controlar porque refieren a propiedades del disefio
del sistema CT no modificables.

Ahora bien, existen dos métodos habituales de medicion de la resolucion espacial en una
imagen por CT, a saber, el método por observacion de la frecuencia espacial y el método por
analisis de la dispersion de la informaciéon mediante la funcién de transferencia de modulacion
(MTF). Enseguida, solamente se examina el concepto de frecuencia espacial, pues para el protocolo
de pruebas técnicas de aceptacion del escaner CT propuesto en esta tesis, la prueba técnica de la
resolucion espacial de una imagen por CT solo contempla la evaluacion de dicha resolucion
mediante el uso del método de la frecuencia espacial (Cf. § 1.5, cap. 3).

El concepto de frecuencia espacial se refiere al nimero de pares de lineas®® visibles por
unidad de longitud en una imagen CT con un patrén de tiras metalicas muy cercanas entre si.
Usualmente, un maniqui es el que posee un modulo con dicho patron (Cf. Figura 4.3). Definida asi,
la frecuencia espacial es una caracteristica de una estructura que periddicamente muestra elementos
en posiciones espaciales (i.e., el patron de tiras metalicas). Entonces, la frecuencia espacial mide la

frecuencia con la que dichos elementos periddicos se repiten y se visualizan por unidad de distancia.

25 Un factor muy importante, que afecta tanto a la resolucion espacial de una imagen CT como a la de una
imagen PET, es el efecto del volumen parcial. Para mas detalles sobre este efecto, por favor consultar el
glosario.

26 Un par de lineas consiste de una linea (e.g., tira metalica) y un espacio sin linea (i.e., el espacio entre dos
lineas).
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Ahora bien, la interpretacion del patron de tiras metalicas es la siguiente (L. E. Romans,
2011, p. 63): (i) para un patron cualquiera de pares de lineas, conforme aumenta el nimero de pares
de lineas, es decir, que un mayor nimero de lineas, similares y repetidas periddicamente, quepa
muchas veces en una distancia dada (porque el ancho de cada linea disminuye), la frecuencia
espacial aumentard y la tecnologia de la CT tendra més dificultades para resolver al conjunto de
pares de lineas como objetos de alto contraste separados y pequefos; (ii) al contrario, conforme
disminuye el nimero de pares de lineas, un menor nimero de lineas se presentara en una distancia
dada (porque el ancho de cada linea crece), y la frecuencia espacial disminuira y la tecnologia de la
CT sera mas capaz de resolver correctamente a los pares de lineas como objetos de alto contraste
separados y pequefios; (ii7) por tanto, la resolucion espacial se determina por un compromiso entre
las situaciones (7) y (ii) anteriores, a saber, la resolucion espacial del sistema de la CT corresponde
con el menor nimero de pares de lineas que todavia son visibles a la vista humana. El espesor de
cada linea seria el detalle espacial mas pequefio que dicha CT puede resolver segun el criterio
subjetivo.

Por consiguiente, la medicion de la resolucion espacial de una imagen por CT, con patrén
de pares de lineas, consiste en observar dicha imagen y contar el nimero de pares de lineas en el
patron mas pequeilo que el ojo humano del observador pueda visualizar. Asi, pues, el valor
reportado de resolucion espacial por el observador es el nimero de pares de lineas por centimetro y
el espesor de linea asociado (Cf. § 1.5, cap. 3).

Para finalizar esta exposicion sobre la resolucion espacial en CT, se realiza la siguiente
observacion teorica. Debido a que los sistemas modernos de adquisicion de imagenes son digitales,
se podria proponer que el criterio limitador de la resolucion espacial sea el pixel, pues cualquier
objeto, que tenga un tamafio menor a las dimensiones del pixel, no sera distinguible. No obstante, a
pesar de esto, el tamafio del pixel no puede ser el Gnico criterio para evaluar la resolucion espacial,
ya que los objetos de menor tamafio que el tamafio del pixel, pero que poseen una amplitud de sefial
grande (objeto de alto contraste), pueden afectar considerablemente la escala de grises (o de
colores) asociada con los valores de pixel, de tal modo que el objeto pequenio sera distinguible
(Bushberg et al., 2012, p. 60).

(2) Resolucién espacial de la PET: para el caso de imagenes tomografico-funcionales, esta

resolucion espacial se refiere a la capacidad de la PET para distinguir fuentes radioactivas puntuales
en un fondo de baja radioactividad. Y, para el propdsito de medir la resolucion espacial de la PET,
es posible definir un FWHM espacial. Por otro lado, la evaluacion de dicha resolucion debe tener

presentes los siguientes factores que la alteran, a saber (Zhang y Knopp, 2020, p. 59): (i) el
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algoritmo de reconstruccion de imagen; (ii) la resolucion intrinseca (la mitad del ancho del cristal
del detector); (iii) el error por el rango del positron (= 0.2 mm para *F); (iv) el error por la no
colinealidad de la pareja de fotones de aniquilacion (= 0.0022D donde D es el diametro del anillo de
cristales de deteccion); (v) el error de decodificacion por la logica sistémica de localizacion y
posicionamiento de los eventos fisicos; (vi) el efecto de volumen parcial. Notese que los factores
asociados con el disefio de la PET no son modificables (e.g., el tamafio del cristal).

Ahora bien, para una fuente puntual radioactiva, colocada en algun punto del FOV con
respecto al centro del FOV, los detectores de la PET detectaran cuentas de radioactividad conforme
la fuente puntual aumenta su distancia con respecto al centro del FOV. Es decir, el sistema de
deteccion de la PET permitira construir un histograma que representa la cantidad de cuentas de
eventos de radioactividad detectados en funcion de la distancia de la fuente puntual radioactiva con
respecto al centro del FOV. Esta distribucion espacial de la radioactividad es una funcion lineal de
dispersion (LSF; Cf. G. B. Saha, 2013, p. 134). Por lo tanto, el valor d¢ FWHM espacial de la
distribucion espacial LSF es una medida de la resolucion espacial de la PET al modelar dicha
distribucion mediante una distribucion espacial gaussiana, cuya desviacion estandar es proporcional
al valor de FWHM espacial.

Observacion: los métodos de analisis y las técnicas de medicion de la resolucion espacial para la CT

y para la PET se explican, respectivamente, en § 1.5 (cap. 3) y § 2.1 (cap. 3).

§ 3.1.2. Contraste de la imagen

Este concepto se refiere a la diferencia entre dos valores de pixel de la imagen que se
encuentran adyacentes (también podria ser la diferencia de valores de pixel entre dos areas
conformadas por varios pixeles). Las diferencias entre los valores de pixel se deben a las diferencias
de intensidad de los fotones que produjeron esos valores de pixel (i.e., el nimero de cuentas de
eventos fisicos). Asi, pues, entre mas grande es la diferencia entre los valores de pixel, la capacidad
del sistema de adquisicion de imagenes por CT es mucho mayor para diferenciar entre dos
estructuras anatomicas adyacentes.

Por consiguiente, el contraste de imagen se reflejara en la capacidad del sistema de
adquisicién de imagenes por CT para detectar los cambios sutiles en la escala de grises (o de
colores) de la imagen médico-anatomica (Bushberg et al., 2012, p. 76). Asimismo, este sistema
deberia ser capaz de distinguir entre los valores de pixel de cuentas de eventos fisicos verdaderos y
los valores de pixel de cuentas de eventos fisicos erroneos. Estos ultimos valores son los que

producen ruido en la imagen médica.
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El concepto de ruido se refiere a aquellos valores de pixel no deseados tal que producen un
patron moteado en la imagen médica (Cf. Figura 2.12) y dificultan la visualizacion del objeto. La
razén principal de la aparicion de este moteado, en el contexto de las imagenes digitales, es la
variacion aleatoria de la cantidad de cuentas de fotones de un pixel en comparaciéon con otro pixel
(la consecuencia de esto es que un pixel contiene las cuentas de otro pixel o contiene cuentas de
eventos fisicos falsos) (Maidment, 2014, p. 74). Desde el punto de vista fisico, el ruido tiene varias
fuentes, a saber: la electronica del sistema de deteccion, la falta de afinamiento entre los circuitos
del amplificador de cada canal paralelo del arreglo de detectores, la anatomia del paciente y el

numero de particulas detectadas.”’

Figura 2.12. Ilustracion de la imagen de un objeto con ruido tal que la imagen presenta el patron moteado.
Notese que el moteado aumenta de la imagen izquierda hacia la imagen derecha, lo cual implica una mayor
aleatoriedad en el nimero de fotones contados por pixel. Esta imagen se tomo6 de Maidment (2014, p. 74).

Finalmente, se deben considerar los tipos de contraste, los cuales son: (1) contraste de
sujeto (debido a la interaccion del haz fotonico con el objetivo previamente a que este haz llegue al
detector); (2) contraste de detector (debido a la respuesta de cada elemento de detector); (3)
contraste de visualizacion (debido al procesamiento de la imagen, que considera los contrastes de
sujeto y de detector).

Observacién: los métodos de andlisis, para la CT, se presentan en § 1.6 (cap. 3) [contraste] y § 1.8

[cap. 3] (ruido).

27 Normalmente, el ruido por la anatomia del sujeto es despreciable. Por otra parte, si el numero de particulas
detectadas es bajo, la imagen tendra mucho ruido.
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§ 3.1.3. Sensibilidad

La sensibilidad es un concepto técnico que se refiere al nimero de cuentas por unidad de
tiempo por unidad de radioactividad. Normalmente, la sensibilidad se expresa en cuentas por
segundo por microcuries (cps/uCi) o por megabecquerelios (cps/MBq). Asi, pues, para evaluar la
sensibilidad de un sistema de deteccion PET, se deben considerar los siguientes factores (Saha,
2013, pp. 106-110): eficiencia de deteccion, el tiempo muerto y la ventana del espectro de pulsos.

(I) Eficiencia de deteccidn: este concepto se refiere a la tasa de conteo observada por tasa

de desintegracion de una muestra de material radioactivo. Asi, pues, la eficiencia de deteccion
indica cuan eficiente es un sistema de deteccion al medir cuanto difiere la tasa de conteo medida
con respecto a la tasa real de desintegracion del radiontclido en cuestion. Las variaciones de la tasa
de conteo observada se deben a varios factores, los cuales se toman en cuenta en la siguiente
ecuacion:

Eficiencia = fixfpxfsxN; (2.2)
El significado de cada uno de estos factores es el siguiente:
m f; = eficiencia intrinseca: este factor representa la fraccion de todos los tipos de radiacion que
inciden en el detector y que logran producir pulsos eléctricos. Notese que este factor depende del
tipo de energia radiativa, del coeficiente lineal de atenuacion y del grosor del material sensible del
detector.
m fr = eficiencia del fotopico: este factor representa solamente el nimero de rayos y que aporta
cuentas para la formacion del fotopico del espectro de pulsos. Matematicamente, f» es la fraccion de
las cuentas del fotopico divididas por el total de cuentas de todos los fotones detectados.
m f, = eficiencia geométrica: este factor representa la fraccion del nimero de eventos radiativos
detectados dividido por el numero total de emisiones por la fuente radioactiva. Este nlimero de
cuentas por radiacion detectada estd condicionado por la geometria del sistema ‘fuente-detector’, ya
que una fuente radioactiva emite particulas isotrépicamente (i.e., emision idéntica en todas las
direcciones) pero el detector sélo captard una porcion de ese flujo de particulas debido al area
limitada de su material radiosensible (Cf. Figura 2.13). Geométricamente, la porcién de radiacioén
detectada se define por el angulo sélido que se subtiende por el detector sobre la fuente radioactiva.
m N; = abundancia de la radiacion: este factor se refiere al porcentaje de abundancia de los rayos
fotonicos de un radionuclido de acuerdo con su energia especifica. Por ejemplo, el Indio-111 emite

dos energias de rayos v, a saber, 171 keV y 245 keV. La primera energia tiene una abundancia del

90% y la segunda energia tiene una abundancia del 94%.
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Figura 2.13. Representacion grafica del concepto de eficiencia geométrica. La simbologia es la siguiente: D
representa a un detector de area radiosensible circular de radio r; R representa la distancia de separacion entre

el area radiosensible del detector y la fuente radioactiva S. Esta imagen se tom¢ de Saha (2013, p. 108).

(II) Tiempo muerto: este concepto se refiere al tiempo que le toma a un sistema de
deteccion procesar un evento de radiacion detectado, i.e., convertir la energia de radiacion en un
pulso eléctrico y, posteriormente, registrarlo. Durante este procesamiento, el sistema de deteccion es
incapaz de procesar otro evento de radiacion. Por consiguiente, si otro haz de radiaciéon incide
durante este tiempo de procesamiento de sefial, no sera contado y serd una cuenta perdida de evento
de radiacion. Por este motivo, al tiempo de procesamiento de sefial se le conoce como tiempo
muerto. Asi, pues, una vez que el tiempo muerto transcurrio, el sistema de deteccion es capaz de
volver a detectar otro haz de radiacion incidente y procesarlo debidamente.

Por tanto, a todas las radiaciones no detectadas, porque incidieron sobre el material del
detector durante el tiempo muerto, se les conoce como pérdidas por tiempo muerto. Por otra parte,
las pérdidas por tiempo muerto estdn influenciadas por varias componentes del sistema de
deteccion, a saber: el dispositivo analizador de pulsos, el escalador, la interfaz computacional y
cualquier otra componente involucrada en el procesamiento de sefiales.

(IIT) Ventana del espectro de pulsos: este concepto se refiere al intervalo de energias que se
elige en el analizador de canales (pulsos). Una vez que se eligio la ventana, el analizador de pulsos
solamente considerara las cuentas de las sefiales cuyos pulsos corresponden con las energias de
radiacién que se encuentran dentro de esta ventana energética. Por lo tanto, dependiendo de la
eleccion del ancho de la ventana del espectro de pulsos, es posible que algunas cuentas de eventos
de radiacion detectada no sean contadas por el analizador de canales.

Normalmente, la ventana del espectro de pulsos se escoge lo suficientemente estrecha y
centrada en el fotopico tal que el analizador de pulsos no tome en cuenta los eventos de dispersion

de los fotones o aquellos eventos de dispersion de angulo pequefio. No obstante, si las amplitudes
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de los pulsos de sefial se distorsionan, por algin motivo, tal que el pulso adquiera una amplitud
correspondiente con una energia fotonica que se encuentre afuera de la ventana energética, el evento
fisico detectado en cuestion no sera contado. Esto es importante en caso de que tal evento fisico
haya sido un evento verdadero.

El fenémeno mas conocido, que provoca que eventos verdaderos no sean contados, es el
apilamiento de pulsos. El apilamiento de pulsos ocurre en ciertos sistemas de deteccion que logran
el procesamiento simultaneo de dos radiaciones incidentes en el material radiosensible del detector.
La consecuencia de esto es que las dos sefiales simultaneamente procesadas produciran una unica
sefial de amplitud mayor (la suma de las dos amplitudes). Por consiguiente, si uno o ambos pulsos
era originariamente un evento verdadero de fotopico, la informacion de este evento verdadero se
perdera porque estaba contenida en la sefial resultante de la suma de dos amplitudes, la cual no fue
contada por el analizador de pulsos.

Observacién: el método de analisis de la sensibilidad del sistema de deteccion para la PET se

expone en § 2.2 (cap. 3) [sensibilidad] y § 2.3 (cap. 3) [pérdidas de cuentas].

§ 3.1.4. Resolucion de sincronizacion por tiempo de vuelo

Los conceptos de sincronizacion por tiempo de vuelo y ventana de sincronizacion se
estudiaron en § 2.1.1 (cap. 2), inciso (III). Sin embargo, ahora se aclarara a qué se refiere,
exactamente, el concepto de resolucion de sincronizacion por tiempo de vuelo en un sistema PET.

Como puede apreciar en la Figura 2.7.B, el tiempo de vuelo de los fotones de aniquilacion
define una linea corta (ToF LOR), la cual es mucho mas pequefia que la LOR entre los dos
detectores opuestos de la PET. La consecuencia de esto es que la resolucion espacial de la imagen
podria mejorarse ya que la ToF LOR delimita la localizacion del evento fisico con respecto al centro
del gantry. Esta localizacion delimitada de eventos fisicos y una ventana de sincronizacion pequeiia
reduciran considerablemente las probabilidades de deteccion de eventos de coincidencias falsas por
aleatoriedad o por dispersion. Asimismo, la mejora de la resolucion espacial implicara, a su vez, la
mejora del contraste de la imagen con una correspondiente reduccion del ruido.

Para el propoésito de evaluar, posteriormente, el desempeino de la PET para detectar
coincidencias dentro de la ventana de sincronizacion, es posible medir la resolucion de
sincronizacion por ToF al realizar multiples detecciones de eventos de aniquilacion y, a partir de
estos datos de medicion, construir un histograma que representa, graficamente, una distribucion
gaussiana de las diferencias temporales entre dos detectores (i.e., nimero de cuentas en funcion del

tiempo). Entonces, la resolucion de sincronizacion se define como el FWHM de esta distribucion
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(Spanoudaki & Levin, 2010, p. 10487). Y, finalmente, para el calculo de FWHM de sincronizacion,
existen varios métodos, de los cuales solo se les refieren al lector los métodos propuestos en R. E.
Bell (1966) y en Wang et al. (2016).

Observaciéon: el procedimiento técnico de medicion, para la obtencion de la resolucion de

sincronizacion por tiempo de vuelo para la PET, se explicard en § 2.6 (cap. 3).

§ 3.1.5. Uniformidad de la imagen

En el contexto de las imagenes producidas por CT, la uniformidad de la imagen se refiere a
la constancia de los valores de los pixeles (i.e., NCT) en distintas zonas de una secciéon homogénea,
la cual se escogiéo como ROI en una imagen CT previamente adquirida (Bollinger & Li, 2018, p.
786). Notese que tal analisis de uniformidad también es posible para una imagen PET.

Observacién: el método de analisis de la uniformidad de imagen CT se describe en § 1.8 (cap. 3).

§ 3.2. Correcciones de las imdgenes creadas por PET/CT BV 450%
§ 3.2.1. Correccion por eventos aleatorios y por tiempo muerto

Estas correcciones se llevan a cabo por medio de los datos obtenidos de la estimacion del
desempefio de la tasa total de conteo del sistema de deteccion de la PET. La estimacion de este
desempefio de la tasa de conteo implica la medicion de esta tasa de conteo en funcion de la
radioactividad tal que se pueda evaluar el desempefio del sistema de deteccion para medir la
radioactividad en un gran rango de valores de radioactividad (desde la radioactividad mas baja hasta
la radioactividad mas alta). Asi, pues, las mediciones de tasa de conteo se realizan continuamente
hasta que los eventos aleatorios y las pérdidas de cuentas de eventos fisicos por tiempo muerto,
detectados por el escaner de la PET, sean minimos.

Sin embargo, este proceso de minimizacion de la cantidad de cuentas de eventos fisicos
falsos, o de las pérdidas de cuentas por tiempo muerto, no es perfecto, y el sistema de deteccion
tomard en cuenta algunas cuentas erréneas (por aleatoriedad o por dispersion) o perdera otras
cuentas debido al tiempo muerto. Por lo tanto, es necesario realizar una correccion de la cantidad
total de cuentas de eventos fisicos (i.e., sustraerle a la tasa de conteo total los eventos aleatorios

incluyendo el fondo de dispersién) y una correccion por tiempo muerto (e.g., utilizando el método

28 Dentro de las correcciones programadas en el sistema informatico de la PET/CT, se consideran las
correcciones por efectos del volumen parcial, pues el efecto del volumen parcial contribuye a la
subestimacion de los valores de pixel en una imagen CT o en una imagen PET. En otras palabras, el efecto de
volumen parcial reduce la exactitud de la cuantificacion de valores de pixel (de coeficiente atenuacion o de
actividad, segun el caso). Para mas detalles, por favor consultar el glosario.
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de las dos fuentes ya sea para un sistema de conteo paralizable u otro que sea no paralizable [Cf.
Cherry et al., 2012, p. 171]).

El sistema tecnologico de la PET/CT tiene implementado los algoritmos computacionales
para realizar estas correcciones. No obstante, es imperativo comprobar si tales correcciones del
propio sistema de la PET/CT proceden correctamente tal y como el fabricante del equipo lo ha
garantizado. Para este proposito, entonces, son las pruebas técnicas realizadas en § 1.3 (cap. 3) y su

respectivo analisis matematico.

§ 3.2.2. Correccion por atenuacion o por dispersion

Los métodos de correccidon por atenuacién o por dispersion ya fueron descritos en § 2.2
(cap. 2) y § 2.3.2 (cap. 2) [incisos (I) y (II)]. Por otra parte, se sefiala que el sistema computacional
de la PET/CT incluye los algoritmos pertinentes para la realizacion de estas correcciones por
atenuacion o por dispersion. Por consiguiente, el interés de este trabajo académico es corroborar
cuan exactas son estas correcciones por medio de la prueba técnica descrita en § 2.5 (cap. 3) y su

correspondiente analisis matematico.

§ 3.3. Bases teoricas de la dosimetria en CT

Los aspectos especificos de la teoria sobre dosimetria en CT conceptualmente fundamentan
la prueba técnica de dosimetria en CT (Cf. § 1.8, cap. 3). Se le recomienda al lector consultar el
anexo A.2 si desea leer una exposicion de la teoria general de la dosimetria de las radiaciones
ionizantes, la cual no se desarrolla aqui. Ademas, el proposito principal de estudiar la dosimetria CT
es mostrar que la cantidad de dosis de radiacion, entregada al objeto irradiado, afecta a la calidad de
imagen y a la salud del paciente. Por consiguiente, es imperativo controlar la calidad de dicha dosis
de radiacion para asegurar un equilibrio optimizado entre dosis de radiacion entregada al paciente y

la buena calidad de imagen adquirida.

§ 3.3.1. Distribucion espacial de la dosis de radiacion y perfil de dosis

En términos generales, la dosis de radiacion, proveniente de un equipo de CT, tiene una
distribucidon espacial bastante uniforme en el cuerpo irradiado. Las dos razones fisicas de esta
distribucion espacial dosimétrica cuasi-uniforme son: (¢) la colimacion del haz de rayos X de salida,
la cual detiene los fotones de baja energia y endurece a dicho haz radiativo; este endurecimiento del
haz de rayos X permite que gran parte de él atraviese el paciente sin ser absorbido o dispersado; (i7)

la irradiacion del sistema CT ocurre en rotaciones alrededor del isocentro del gantry, lo que permite
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que la dosis de radiacion espacialmente se distribuya en todo el cuerpo irradiado y no se concentre
en una sola parte de dicho cuerpo.

No obstante, la tendencia uniforme de la distribucidon espacial de la dosis de radiacion
comienza a desaparecer conforme el usuario del sistema CT agrande el FOV y el tamaiio del cuerpo
irradiado sea mas grande. Estas caracteristicas espaciales permiten mayor dispersion y/o atenuacion
del haz de rayos X tal que, para los examenes por CT, la distribucion espacial de la dosis de
radiacion es menos uniforme en un abdomen escaneado que en una cabeza escaneada. De hecho, la
dosis de radiacion suele ser un tercio o un medio de la dosis de radiacion periférica en un abdomen
(o en un maniqui de abdomen) [ver Figura 2.14(A)].

Ahora bien, las variaciones de la dosis de radiacion, a lo largo del eje z del objeto irradiado
(paciente o maniqui), se describen por la dosis de radiacion, o por la intensidad del haz de rayos X,
en funcion de la variable espacial z. Asi, pues, estas variaciones dosimétricas se representaran en
una funcion D(z) que graficamente describe un perfil de dosis [ver Figura 2.14(B)]. Este perfil
consiste en dos contribuciones dosimétricas, a saber, la dosis de radiacion propia del corte de
imagen de interés [un espesor especifico del cuerpo irradiado por el haz primario, D,(z)] y una dosis
de radiacion depositada en los tejidos adyacentes a los limites de dicho corte de imagen de interés
[zonas de penumbra, Dy(z)]. En el perfil de dosis, las dosis de los tejidos adyacentes graficamente se
conocen como colas y, en general, para CT de multiples detectores, podrian representar

aproximadamente 25%-40% de dosis adicional de radiacion entregada al paciente para todo su

examen radiodiagnoéstico (L. W. Goldman, 2007, p. 215).
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Figura 2.14. Distribucion espacial de la dosis de radiacion por el haz de rayos X del sistema CT. Las
imagenes representan: (A) la distribucion espacial de la dosis de radiacion en una seccion transversal de una
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cabeza y un abdomen (los contornos de lineas discontinuas sefialan la ubicacion de un maniqui de medicion
de CTDI); (B) Perfil de dosis de radiacion para un solo corte de imagen a lo largo del eje z; (B) Perfil de dosis
de radiacion total resultante de nueve escaneos por CT transversales y contiguos a lo largo del eje z. La
imagen (A) se tom6 de L. E. Romans (2011, p. 167) y las imagenes (B) y (C) se tomaron de McCollough et
al. (2011, p. 313).

Finalmente, es imperativo sefialar que el valor de FWHM del perfil de dosis [D,(z)]
aproximadamente corresponde con el ancho del haz primario de rayos X para un solo corte de
imagen (i.e., una sola rotacion del gantry y un solo elemento de detector). Asimismo, este ancho es
la proyeccion geométrica de la abertura del colimador del sistema CT, en el eje z, hacia el eje de
rotacion del sistema CT en el isocentro del gantry.

Una vez que se ha referido a la cuestion del ancho del haz primario de rayos X, se deben
realizar dos observaciones sobre dicho ancho para el caso de una CT de multiples detectores (como
en el sistema PET/CT BV 450): (i) el ancho del haz primario, ubicado en el isocentro, debe ser mas
grande que la longitud del volumen radiosensible del detector (proyectada hacia atrés hasta llegar al
isocentro)®. La razon de esto es mantener la dosis de radiacion por dispersion (o, graficamente, las
zonas de penumbra) mas alld de la region de ubicacion del volumen radiosensible de dicho detector.
(i) en el caso de un escanco de modalidad helicoidal, el perfil de dosis total resulta de la
superposicion de los perfiles de dosis particulares de cada uno de los cortes de imagen relativos a
cada elemento de detector [ver Figura 2.14(C), Figura 2.15]. Esta ultima razén muestra que esta
suma de dosis de radiacion constituye el valor de MSAD (dosis del corte central mas dosis de las
penumbras traslapadas). Por consiguiente, la MSAD es la cantidad fisica que interesa en la

dosimetria de CT y que se conocera como CTDI (véase § 3.3.2 a continuacion).
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Figura 2.15. Cuatro arreglos distintos de detector de multiples elementos en un sistema CT. Las imagenes
representan: (A) un grupo de cuatro elementos de detector de espesor de 1.25 mm actia como un elemento de

29 En otras palabras, los colimadores del sistema CT estaran ligeramente mas abiertos tal que el ancho del haz
primario de rayos X sea mayor que el producto del nimero de detectores por el espesor de corte de imagen.



54

detector de espesor de 5 mm; (B) un grupo de ocho elementos de detector juntos actiian como un detector de
espesor de 2.5 mm; (C) dos grupos de elementos de detector de espesores de 1 mm, 1.5 mm y 2.5 mm actan
como un detector de espesor de 5 mm. Adicionalmente, dos elementos de detector de espesor de 5 mm; (D)
dos grupos de elementos de detector de 2.5 mm y 1.5 mm, dos grupos de elementos de detector de 1.5 mmy 1
mm. Estos cuatro grupos forman, cada uno, detectores de 5 mm de espesor. Notese que la colimacion del haz
de rayos X excluye los elementos de detector de espesor de 5 mm de los extremos. Asimismo, obsérvese que
todas las imagenes indican el ancho del haz de rayos X que los detectores captaran. Todas estas imagenes
fueron tomadas de L. W. Goldman (2008, p. 59).

§ 3.3.2. Magnitudes dosimétricas en CT

En la dosimetria de la CT de multiples detectores, es habitual el uso de la cantidad
dosimétrica CTDI, es decir, el indice de dosis de la CT (Tang & Xie, 2018, p. 659). En términos
generales, el CTDI es una medida de la dosis de radiacion entregada por una CT a un paciente.
Matematicamente, el CTDI es la integral de la dosis en funcion de la profundidad, para una abertura
particular de haz de rayos X, definida en el intervalo [—oo0, o]. No obstante, en la practica
dosimétrica, la CTDI definida asi no es medible, ya que es imposible poseer una camara de
ionizacion infinitamente larga. Entonces, se define el CTDI,, el cual se calcula como el CTDI, pero
para un intervalo de integracion de [-50 mm, 50 mm)], pues la dosis de radiacién se mide con una
camara de ionizacion cilindrica de 100 mm de longitud. Notese que el CTDI;y mide kerma en aire.

Sin embargo, el CTDI,4 no toma en cuenta la forma del cuerpo humano (recuérdese que se
mide esto en un maniqui cilindrico), por lo que no se tomaria en cuenta las variaciones en la
atenuacion de los rayos X por la forma humana. Por consiguiente, se definié el CTDIy (el subindice
indica weighted, i.e, ponderado), el cual pondera las contribuciones de las mediciones del CTDI ;g
del centro y de la periferia del maniqui cilindrico de agua, resultando en un solo valor CTDIy.

Ahora bien, el CTDIy no toma en cuenta el movimiento de la camilla de la tomografia (lo
que significa que el escaneo por CT es espiral o helicoidal, es decir, se trata de una adquisicion de
multiples cortes que produce una imagen tridimensional), se define CTDIyo. (el subindice indica
volume, 1.e., volumen), el cual toma en cuenta el paso de la camilla por el escaner CT, es decir, por
cada corte de la imagen. No obstante, obsérvese que, segiin indica R. L. Dixon (2019, p. 5), el valor
de CTDIyo. no es propiamente un promedio volumétrico de la dosis de radiacion, sino que es el
promedio plano de la dosis de radiacion a través del plano central de escaneo (z = 0), para una
longitud de 100 mm.

Finalmente, de acuerdo con Bollinger & Li (2018, pp. 776-777), nétese que el CTDI no es
una estimacion precisa de la dosis de radiacion dada a un paciente, sino que es principalmente util

para comparar entre distintos disefios de escaner de CT y para registrar cualquier variacion de la
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dosis entregada durante el tiempo de vida util de la CT (i.e., para realizar control de calidad de este

sistema).

§ 3.3.3. Factores que alteran la dosis de radiacion

En sintesis, con base en Booij et al. (2020, Cf. Tabla 2, p. 7), McCollough et al. (2008, pp.
13-16) y R. Cierniak (2011, pp. 269-276), los factores que modifican la dosis de radiacion (CTDI o
MSAD), entregada al paciente o al maniqui de CTDI, son los siguientes:

() Geometria del haz de rayos X: cualquier giro del tubo de rayos X, mientras éste irradia, que

supere los 360°, aumentara la cantidad de dosis de radiacion entregada. Noétese que un giro de 180°
suele ser suficiente para la adquisicion de datos y la posterior reconstruccion de la imagen.

(i7) Filtros del haz de rayos X: en la salida del haz de rayos X, la colocacion de filtros endurece a

dicho haz (absorcion de fotones de baja energia), lo que reduce la dosis de radiacion, sobre todo en
la superficie del cuerpo irradiado. A su vez, esto contribuye al mejoramiento del contraste de la
imagen CT.

(iii) Eficiencia del detector de rayos X: si por algin motivo (e.g., un problema técnico) la eficiencia

del detector disminuye, el cuerpo objetivo de la adquisicién de imagen tendrd que ser expuesto al
haz de rayos X por mas tiempo, lo que implica un aumento de la dosis de radiacion entregada en
dicho cuerpo.

(iv) Ancho del corte de imagen: entre mas grande es un corte de imagen (i.e., abrir la abertura del
colimador), el volumen irradiado del cuerpo objetivo de la adquisiciéon de la imagen es mayor, lo
que implica mayor dosis de radiacion en dicho volumen y en los tejidos biologicos adyacentes. Por
otra parte, si el corte de imagen disminuye (i.e., cerrar la abertura del colimador), pero se irradian
varios cortes de cuerpo contiguos, la dosis de radiacion serd mayor justamente en los volumenes del
cuerpo objetivo irradiados en los traslapes de las zonas de radiacién de dispersion (Cf. § 3.3.2). La
reduccidn de esta dosis de radiacion adicional, por traslape de zonas de radiacion dispersa, se logra
mediante zonas no irradiadas entre cortes de imagen, lo cual se consigue mediante la manipulacion
de la velocidad de la camilla del sistema PET/CT BV 450 (i.e., el pitch).

(v) Pitch (Cf. Glosario): el valor de pitch unitario asegura que los cortes contiguos de volumen
objetivo no se traslapen, reduciéndose la dosis total entregada al cuerpo irradiado.

(vi) Didmetro del FOV del sistema CT: para un FOV mas pequefio (e.g., el que se usa en la

adquisicion de una imagen de cabeza), la dosis de radiacion entregada es mayor. Y, a la inversa, un

FOV mas grande se asocia con un cuerpo irradiado mas grande, lo que implica una dosis entregada



56

de radiacion menor (como en el caso de la adquisicion de una imagen de abdomen) [Cf. Figura
2.14(A)].
(vii) Ajuste de los parametros de voltaje pico (kVp) entre los electrodos del tubo de rayos X

amperaje (mAs) controlador del niimero de electrones emitidos desde el catodo: el aumento de

cualquiera de estos dos parametros tendra como consecuencia el aumento de la dosis de radiacion
entregada al cuerpo objetivo de la adquisicion de una imagen CT. Recuérdese que la relacion entre
mAs y dosis de radiacion es lineal mientras que la relacion entre kVp y dosis de radiacion no es
lineal.

(viii) Tamafio del cuerpo irradiado: entre mas grueso es el cuerpo irradiado, o una de sus partes de
interés radiodiagnostico, la técnica radiografica requerird aumentar la dosis de radiacion tal que el
nivel de ruido de la imagen adquirida sea disminuido. Ademaés, la composicién corporal (i.e.,
numero atdmico y densidad masica) afecta el nivel de entrega de dosis de radiacion por dispersion.

(ix) Escaneos repetidos: repetir cualquier examen radiodiagnostico de CT implica acumular dosis de

radiacion en el cuerpo objetivo de la adquisicion de imagen.

(x) Colimacion del haz de rayos X: el ajuste del colimador, tal que el ancho del haz de radiacion
coincide con el tamafio del detector, permite que haya menos dosis de radiacion por dispersion,
entregada en las regiones adyacentes al corte de imagen de interés, que podrian reducir la calidad de
la imagen final.

(x7) Adquisicion de topograma (Cf. Glosario): esta adquisicion equivale a una entrega adicional de
dosis de radiacion al cuerpo objetivo, aunque dicha dosis es baja en comparaciéon con la dosis de

radiacion necesaria para la adquisicion de imagen por un protocolo de escaneo de CT especifico.
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CAPITULO 3: MARCO METODOLOGICO
Protocolo de pruebas técnicas de aceptacion de la PET/CT BV 450

En este capitulo, se describiran detalladamente los procedimientos para realizar las pruebas
técnicas, las cuales garantizan que tanto el equipo PET/CT BV 450 como el programa informatico
de este equipo produzcan resultados (mediciones y calculos) que concuerden con las
especificaciones del fabricante Siemens Healthineers y con los criterios protocolarios de tolerancia
de mediciones. Ahora bien, las principales referencias protocolarias de este capitulo son y Dillon et
al. (2017) [protocolo de ACR] y Siemens Healthineers (2020) [protocolo de NEMA NU 2-2018]. Y,
cuando sea necesario por falta de criterio técnico de aceptacion, se utilizan los siguientes protocolos
auxiliares (se citaran en el texto cuando sea pertinente): NEMA (2007) [protocolo de NEMA NU 2-
2007], IAEA (2009) [protocolo de TAEA; Cf. Cap. 5], Mawlawi et al. (2019) [protocolo de la
AAPM] y TAEA (2021) [protocolo de IAEA; Cf. Cap. 6].

Asi, pues, en las siguientes subsecciones, se presenta un esquema del procedimiento de
cada prueba técnica: objetivo de la prueba técnica, materiales, procedimientos (configuracion
geométrica del sistema de medicion, preparacion de fuentes radioactivas, ajustes en el software del
equipo PET/CT BV 450 y mediciones en imagen mediante el software ImageJ), adquisicion de
datos (resultados de los procedimientos como mediciones y calculos) y descripcion breve del
analisis de datos junto con el criterio de aprobacion de la prueba técnica.

Por ultimo, se indica que los métodos analiticos y los calculos de estas pruebas técnicas se
presentan explicitamente en el anexo D. Asimismo, en el anexo E, se presenta sintéticamente como
usar los controles manuales de la tomografia hibrida y su correspondiente software Syngo de la
estacion de trabajo, el cual es el sistema informatico que controla las funciones tecnologicas de
dicho equipo. Asi, cuando sea necesario, se hace referencia a este anexo E en el desarrollo de este

capitulo sobre procedimientos técnicos.

§ 1. Pruebas técnicas para la CT

Observaciones generales para estas pruebas: (i) en el software Syngo de la estacion de
trabajo, no olvidar deshabilitar la opcion ‘CARE Dose4D’ en la pestaiia de sub-tareas de exploracion
cuando se desea poder modificar los pardmetros de adquisicion de un protocolo de escaneo

especifico. (if) cada protocolo de escaneo posee sus propios parametros de adquisicion
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preestablecidos, asi que se indican solamente qué parametros se han modificado en la redaccion de
las pruebas técnicas y los parametros no modificados del protocolo de escaneo no se mencionan en
el texto protocolario, pues se quedan tal y como estan dados en el software Syngo de la estacion de

trabajo.

§ 1.1. Prescripcion de la exploracion y exactitud del alineamiento del laser de la CT

(I) Objetivo de la prueba técnica: corroborar la correcta posicion del escaneo por su indicacion con

los laseres de alineamiento y por su identificacion con la prescripcion de imagen exploratoria

(topograma).

(II) Materiales para realizar la prueba técnica: maniqui ACR con marcas fiduciales radio-opacas
visibles (mo6dulos 1 y 4; Cf. Figura F.1, Tabla F.1 [Anexo F]); estante de estabilidad y nivelacion del
maniqui; camilla negra de radioterapia (Eagle Radiation Therapy Pallet); nivel de mano; software

de analisis de imagenes ImageJ”.

Figura 3.1. Maniqui ACR puesto encima de la camilla negra de radioterapia.

(III) Procedimientos:
(i) Procedimientos manuales (Cf. Figura 3.1):

(1) Emplazar la camilla negra de radioterapia y asegurarla en el extremo de ella opuesto al gantry;

30 El usuario puede analizar las imagenes en el software que mas le convenga. No obstante, se recomienda el
uso de ImageJ por ser un software gratuito y por ser facil de usar para los andlisis de imagen requeridos en
esta tesis. La version de ImageJ, utilizada en esta tesis, fue 1.53t (2015).
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(2) Colocar la posicion de la camilla justamente detras del plano del isocentro y establecer dicha
posicion en cero [Cf. Figura E.1(D), elemento (2)] como posicion inicial del escaneo;
(3) Posicionar correctamente al maniqui usando los laseres y las marcas fiduciales. Asegurese que el

maniqui esta bien nivelado, horizontal y verticalmente, mediante el nivel de mano;

(it) Procedimientos en la estacion de trabajo de Syngo:

m Caso de la verificaciéon de la posicion del escaneo por su indicacion mediante los laseres de
alineamiento.

(4) Crear un nuevo examen de paciente [Cf. Paso (1), § 1 (anexo E)];

(5) Escoger el protocolo de escaneo ‘Spinelntervention’ en la ventana del didlogo del modelo del
paciente. Notese que este protocolo no permite adquirir un topograma, pues no es necesario;

(6) Modificar los siguientes parametros de adquisicion de imagen CT en la ventana de visualizacion
de parametros del examen de radiodiagnostico [Cf. Figura E.2(7)]: (i) elegir ‘one segment’ en la
opcion de formato de la pestafia de sub-tareas de intervencion (Cf. Nota 40 a pie de pagina). (if)
establecer un espesor de corte de 2.4 mm?®' para un ancho nominal de haz de rayos X de 6x1.2 mm
en la pestafia de sub-tareas de intervencion;

(7) Adquirir la imagen correspondiente al protocolo de escaneo ‘Spinelntervention’ [Cf. Paso (3), §
3, (anexo E)] sin olvidar modificar las opciones de transferencia automatica de datos (imagenes y

valores de pixel) segin PACS y SYNGOVIA en la pestana de sub-tareas de Tarea Automatica.

m Caso de la verificacién de la posicion del escaneo por la prescripcidén de exploracion (exactitud

del topograma para posicionar el escaneo).

(8) Regresar la camilla con el maniqui ACR hacia la posicion inicial, es decir, justamente antes del
plano del isocentro [Cf. E.1(D), elemento (4)] y restablecer la posicion en cero;

(9) Asegurarse que los laseres estén bien alineados con las marcas fiduciales del maniqui ACR;

(10) Cerrar el examen CT del protocolo de escaneo ‘Spinelntervention’ [Cf. Figura E.2(4), elemento
(@n)];

(11) Escoger un nuevo escaneo por CT mediante el protocolo de escaneo ‘AbdomenRoutine’ en la
ventana del didlogo del modelo del paciente [Cf. Figura E.2(4), elemento (i7)];

(12) Modificar los siguientes parametros de adquisicion de imagen CT en la ventana de
visualizacion de parametros del examen de radiodiagnoéstico: (i) establecer un espesor de corte de 1

mm para un ancho nominal de haz de rayos X de 128x0.6 mm en la pestafia de sub-tareas de rutina.

31 Los espesores de corte deben ser finos, es decir, menores o iguales a 3 mm.
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(if) seleccionar 3 imagenes en la pestafia de sub-tareas de exploracion. (iii) asignar un valor de pitch
de 1 en la pestaifia de sub-tareas de exploracion;

(13) Escanear el maniqui entero en modo exploratorio (adquisicion del topograma);

(14) Planificar, a partir de la imagen del topograma [Cf. Figura E.2(2)] y mediante las lineas de
corte moradas, la adquisicién de un corte individual de espesor menor o igual a 1 mm por las dos
marcas fiduciales con elemento radio-opaco [Cf. Paso (2), § 2 (anexo E)] (estas marcas
corresponden con el médulo 1 ubicado en los pies del maniqui y con el mddulo 4 ubicado en la
cabeza del maniqui);

(15) Adquirir las dos imagenes correspondientes al protocolo de escaneo ‘AbdomenRoutine’ [Ct.
Paso (3), § 3 (anexo E)] sin olvidar modificar las opciones de transferencia automatica de datos
(imagenes y valores de pixel) segin PACS y SYNGOVIA en la pestafia de sub-tareas de Tarea

Automatica;

(iii) Procedimientos en el software de analisis de imagenes ImageJ:

(16) Activar el boton de punto (Point) en la barra de herramientas de /mageJ y colocar un punto
sobre la marca fiducial radio-opaca en la imagen,;

(17) Abrir el sub-ment de procesamiento (Process) en la barra de herramientas de ImageJ, dirigirse
a la opciodn de ajuste (Adjust) y seleccionar la opcion de coordenadas (Coordinates). Enseguida, el
software /mageJ muestra una ventana con la informacion de las coordenadas del punto previamente
puesto sobre la marca fiducial radio-opaca de la imagen. Anotar los valores de la coordenada;

(18) Repetir los pasos (16) y (17) para todas las marcas fiduciales radio-opacas, tanto del corte de

imagen del modulo 1 como del corte del mddulo 4, y anotar los valores de todas las coordenadas.

(IV) Analisis de datos: para las dos imagenes, obtenidas en los pasos (7) y (15), se examinan en

ellas que se visualicen bien las marcas fiduciales del maniqui en un software apropiado para
imagenes médicas. Luego, analizando las imagenes del paso (15), el mal alineamiento axial de la
posicion del escaneo se comprueba por la diferencia entre las posiciones [coordenadas (x,y)] de las
marcas radio-opacas, en el plano axial, en las dos imagenes del paso (15). Por consiguiente, la CT
pasa la prueba técnica si (i) los objetos radio-opacos son visibles en las imagenes de los protocolos
de escaneo ‘Spinelntervention’ y ‘AbdomenRoutine’; y si (ii) el mal alincamiento axial de la

posicion del escaneo no excede 2 mm en las imagenes del protocolo de escaneo ‘ AbdomenRoutine’.
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§ 1.2. Exactitud del desplazamiento de la camilla

(I) Objetivo de la prueba técnica: comprobar que la camilla del paciente se traslada correctamente.

(IT) Materiales para realizar la prueba técnica: regla métrica ordinaria; regla métrica disefiada para
mediciones verticales; cinta adhesiva; nivel de mano; masa aproximada de 70 kg (masa para simular

el peso de un paciente promedio recostado en la camilla de la PET/CT BV 450).

(IIT) Procedimientos:

(i) Mediciones del desplazamiento longitudinal de la camilla sin usar o usando un peso adicional
en ella:

(1) Colocar la regla métrica, sobre la camilla, lo mas alineada posible con el eje axial de la camilla.
Para este proposito, pueden ayudar los laseres de alineamiento de la PET/CT [Cf. Figura 3.2(A)] y/o
pintando una sefia con un marcador en el centro geométrico del borde de la camilla, después de
haber medido la longitud total de dicho borde para determinar este centro. Asimismo, es imperativo
evitar que la regla métrica se mueva, asi que ésta se fija en la camilla con cinta adhesiva;

(2) Escoger un valor métrico de referencia en la regla métrica. Se recomienda usar 10 mm;

(3) Encender los laseres de alineamiento del sistema PET/CT y mover la camilla utilizando, para
ambas acciones, el panel de botones de control en el gantry [Cf. Figura E.1(A), elemento (2);
E.1(D), elementos (1), (3) y (4)]. Se mueve la camilla hasta que el laser del plano axial marque los
10 mm sobre la regla métrica;

(4) Establecer la posicion horizontal de la camilla en el cero del sistema PET/CT [Cf. Figura
E.1(D), elemento (2)];

(5) Trasladar la camilla hacia posiciones que correspondan con las siguientes medidas de la regla
métrica marcadas por el laser del plano axial: 10, 20, 30 y 40 mm. Para cada una de estas
mediciones anotadas, se deben apuntar las respectivas medidas mostradas en la pantalla del gantry
[Cf. Figura E.1(C), elemento (2)];

(6) Repetir el paso (5) previo, pero en direccion opuesta, es decir, medir 40, 30, 20 y 10 mm con sus
correspondientes valores métricos de la pantalla del gantry;

(7) Realizar nuevamente los pasos (1)—(6) anteriores, pero con la masa adicional sobre la camilla
[Cf. Figura 3.2(B)]. Para este procedimiento especifico, se utiliza una masa neta aproximada de
73.54 kg, la cual se constituia por 6 recipientes blindados de 11.5 kg para jeringa de radiofarmaco y

2 masas metalicas de 5 1b (= 2.27 kg);



63

(ii) Mediciones del desplazamiento vertical de la camilla, al moverse longitudinalmente, utilizando
un peso adicional sobre ella:

(8) Mantener sobre la camilla tanto a la masa neta de 73.54 kg como a la regla métrica ordinaria;

(9) Colocar la regla métrica disefiada para mediciones verticales [Cf. Figura 3.2(C)]. Asegurarse que
dicha regla esté totalmente vertical. Para este proposito, se fija la regla métrica mediante una técnica
conveniente. En el caso de esta tesis, se utilizan las propias masas de 5 Ib para dar estabilidad a
dicha regla métrica. Asegurese que ésta esta vertical con la ayuda del nivel de mano;

(10) Seleccionar un valor métrico de referencia en la regla métrica ordinaria. Se recomienda 10 mm;
(11) Establecer la posicion horizontal de la camilla en el cero del sistema PET/CT;

(12) Desplazar verticalmente la camilla [Cf. Figura E.1(D), elementos (5) y (6)] buscando una
medida de referencia en la regla métrica para mediciones verticales. Se recomienda usar el valor de
150 mm;

(13) Mover longitudinalmente la camilla por incrementos de 100 mm, los cuales se indican en la
pantalla del gantry (anotamos estos valores). Se recomienda introducir la camilla hasta su posicion
—200 mm vy, luego, extraer la camilla hasta su posicion de 200 mm;

(14) Apuntar cualquier variacion de la altura de la camilla relativa a los 150 mm conforme la

camilla se traslada horizontalmente cada 100 mm.

Figura 3.2. Imagenes del procedimiento de medicion del desplazamiento de la camilla del equipo PET/CT
BV 450 para (A) desplazamiento longitudinal sin masa adicional sobre la camilla; (B) desplazamiento
longitudinal con masa adicional sobre la camilla; y (C) desplazamiento vertical de la camilla conforme ésta
avanza longitudinalmente.

(IV) Analisis de datos: se comparan los valores de desplazamiento horizontal medidos en la regla
métrica y sus correspondientes valores mostrados en la pantalla del gantry para los casos de

medicion con y sin masa adicional sobre la camilla. Luego, se revisa qué tanto la altura de la



64

camilla se desvid del valor métrico de referencia en la regla de medicion vertical. Asi, pues, para ser
exactas, las diferencias de los desplazamientos de la camilla, horizontales o verticales, no deben

exceder £2 mm.

§ 1.3. Desemperio del bajo contraste

() Objetivo de la prueba técnica: cerciorarse que el desempefo de bajo contraste de los protocolos

clinicos sea adecuado para el uso clinico de la CT.

(IT) Materiales para realizar la prueba técnica: maniqui ACR que incluya objetivos de bajo contraste
conocido (modulo 2; Cf. Figura F.1, Tabla F.1 [Anexo F]); camilla negra de radioterapia (Eagle
Radiation Therapy Pallet); estante de estabilidad y nivelacion del maniqui; software de analisis de

imagenes ImageJ.

(IIT) Procedimientos:
(i) Procedimientos manuales (Cf. Figura 3.1):
(1) Realizar los mismos procedimientos manuales de acomodacion del maniqui ACR como en la

prueba de § 1.1 (cap. 3);

(if) Procedimientos en la estacion de trabajo de Syngo:

(2) Abrir el archivo del examen de paciente [Cf. Paso (1), § 1 (anexo E)] creado durante la prueba
técnica de §1.1 (cap. 2);

(3) Escoger el protocolo de escanco ‘HeadRoutine’ en la ventana del didlogo del modelo del
paciente;

(4) No modificar los parametros de adquisicion de imagen CT en la ventana de visualizacion de
parametros del examen de radiodiagnoéstico [Cf. Figura E.2(7)];

(5) Adquirir el topograma de la seccion del mdodulo 2 del maniqui ACR y delimitar dicha seccion
con las lineas moradas de corte [Cf. Paso (2), § 2 (anexo E)];

(6) Adquirir la imagen correspondiente al protocolo de escaneo ‘HeadRoutine’ [Cf. Paso (3), § 3
(anexo E)] sin olvidar modificar las opciones de transferencia automadtica de datos (imagenes y
valores de pixel) segin PACS y SYNGOVIA en la pestaia de sub-tareas de Tarea Automatica;

(7) Repetir los pasos (3)—~(5), pero utilizando los siguientes otros protocolos de escaneo [para

agregar otro examen radiodiagnostico distinto, cf. Figura E.2(4), elemento (i7)], segun
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recomendacion del protocolo ACR (Dillon et al., 2017): ‘HeadRoutine’ de nifo, y

‘AbdomenRoutine’ de adulto y de nifio;

(iif) Procedimientos en el software de andlisis de imagenes ImageJ:

(8) Abrir las imagenes adquiridas de los pasos (6) y (7) en el software ImageJ de analisis de
imagenes;

(9) Seleccionar la opcion de imagen (/mage) en la barra de herramientas, entrar en la sub-opcion de
ajustar (Adjust), elegir ventana/nivel (Window/Level) y ajustar ambos valores de ancho de ventana y
de nivel de ventana en 100 UH,;

(10) Medir una ROI de unos 100 mm? sobre los objetivos de bajo contraste de cada una de las
imagenes previamente adquiridas;

(11) Medir el valor medio de pixel en cada una de las ROI anteriormente definidas;

(12) Medir el valor medio de pixel, y su respectiva desviacion estandar, del area adyacente a cada
una de las ROI, cuyo valor pixelar corresponde con la radiacion de fondo;

(13) Calcular el valor de CNR [Cf. Anexo D, ecuacion (D.34)], para cada objetivo de bajo contraste,

segun su correspondiente protocolo de escaneo.

(IV) Analisis de datos: para conocer si el protocolo clinico de imagen CT pasa o no la prueba
técnica, se tiene que comparar el valor de CNR calculado con los estandares de CNR apropiados
para cada una de las cuatro imagenes (ver Tabla 3.1 a continuacion). Si CNR acuiado > CNR estindar para

las cuatro imégenes, entonces el resultado de la prueba técnica es aceptado y el equipo PET/CT BV

450 aprueba dicha prueba.
Protocolo clinico de escaneo Valor de CNR .sindar
Cabeza de adulto 1.00
Cabeza pediatrica 0.70
Abdomen de adulto 1.00
Abdomen pediatrico 0.40

Tabla 3.1. Valores estandar de referencia de CNR segun el protocolo ACR (Dillon et al., 2017, p. 69). Estos
valores de CNR solamente son validos para imagenes adquiridas con el maniqui ACR.
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§ 1.4. Resolucion espacial

(I) Objetivo de la prueba técnica: verificar que el desempeno de la resolucion espacial (alto

contraste), en un protocolo clinico, es apropiado para los escaneos por CT del sistema PET/CT BV

450.

(IT) Materiales para realizar la prueba técnica: maniqui ACR que incluye objetivos de alto contraste
de resolucion espacial conocida (moédulo 4; Figura F.1, Tabla F.1 [Anexo F]); camilla negra de
radioterapia (Eagle Radiation Therapy Pallet); estante de estabilidad y nivelacion del maniqui;

software de analisis de imagenes ImageJ.

(IIT) Procedimientos:
(i) Procedimientos manuales (Cf. Figura 3.1):
(1) Realizar los mismos procedimientos manuales de acomodacion del maniqui ACR como en la

prueba de § 1.1 (cap. 3);

(if) Procedimientos en la estacion de trabajo de Syngo:

(2) Abrir el archivo del examen de paciente [Cf. Paso (1), § 1 (anexo E)] creado durante la prueba
técnica de § 1.1 (cap. 3);

(3) Escoger el protocolo de escaneo ‘AbdomenRoutine’ en la ventana del didlogo del modelo del
paciente;

(4) No modificar los parametros de adquisicion de imagen CT en la ventana de visualizacion de
parametros del examen de radiodiagnéstico [Cf. Figura E.2(7)];

(5) Adquirir el topograma de la seccion del modulo 4 del maniqui ACR y delimitar dicha seccion
con las lineas moradas de corte [Cf. Paso (2), § 2 (anexo E)];

(6) Adquirir la imagen correspondiente al protocolo de escaneo ‘AbdomenRoutine’ [Ct. Paso (3), § 3
(anexo E)] sin olvidar modificar las opciones de transferencia automatica de datos (imagenes y

valores de pixel) segiin PACS y SYNGOVIA en la pestaiia de sub-tareas de Tarea Automatica;

(iif) Procedimientos en el software de andlisis de imdagenes ImageJ:

(7) Abrir la imagen adquirida del paso (6) en el software ImageJ de analisis de imagenes;

(8) Seleccionar la opcion de imagen (/mage) en la barra de herramientas, entrar en la sub-opcion de
ajustar (Adjust), elegir ventana/nivel (Window/Level) y ajustar el valor de ancho de ventana en 100

UH y el valor del nivel de ventana en 1100 UH;
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(9) Determinar, por observacion de la imagen CT del mddulo 4 del maniqui ACR, cudl es el patrén
de barras de frecuencia espacial (pares de lineas por centimetro medidos) mas pequefio que sea

observable.

(IV) Analisis de datos: los valores medidos de los pares de lineas por centimetro deben ser similares

0 mayores a los 6 pares de lineas por centimetro, que es el valor de referencia recomendado por el
protocolo ACR (Dillon et al., 2017, p. 71). Si esto se cumple, el desempeiio de la resolucion

espacial es optimo y pasa la prueba técnica.

§ 1.5. Uniformidad de los numeros CT

(I) Objetivo de la prueba técnica: identificar y corregir las no uniformidades de los nimeros CT en

la imagen digital de un maniqui de prueba de uniformidad.

(IT) Materiales para realizar la prueba técnica: un maniqui ACR (mdédulo 3; Cf. Figura F.1, Tabla F.1
[Anexo F]), camilla negra de radioterapia (Eagle Radiation Therapy Pallet); estante de estabilidad y

nivelacion del maniqui; software de analisis de imagenes ImageJ.

(III) Procedimientos:
(i) Procedimientos manuales (Cf. Figura 3.1):
(1) Realizar los mismos procedimientos manuales de acomodacion del maniqui ACR como en la

prueba de § 1.1 (cap. 3);

(if) Procedimientos en la estacion de trabajo de Syngo:

(2) Abrir el archivo del examen de paciente [Cf. Paso (1), § 1 (anexo E)] creado durante la prueba
técnica de §1.1 (cap. 3);

(3) Escoger el protocolo de escaneo ‘AbdomenRoutine’ en la ventana del dialogo del modelo del
paciente;

(4) No modificar los parametros de adquisicion de imagen CT en la ventana de visualizacion de
parametros del examen de radiodiagndstico [Cf. Figura E.2(7)];

(5) Adquirir el topograma de la seccion del moédulo 3 del maniqui ACR y delimitar dicha seccion

con las lineas moradas de corte [Cf. Paso (2), § 2 (anexo E)];
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(6) Adquirir la imagen correspondiente al protocolo de escaneo ‘AbdomenRoutine’ [Cf. Paso (3), § 3
(anexo E)] sin olvidar modificar las opciones de transferencia automatica de datos (imagenes y

valores de pixel) segiin PACS y SYNGOVIA en la pestaiia de sub-tareas de Tarea Automatica;

(iif) Procedimientos en el software de andlisis de imdagenes ImageJ:

(7) Abrir la imagen adquirida del paso (6), en la que se visualicen dos marcas separadas por 10 cm,
en el software ImageJ de andlisis de imagenes;

(8) No modificar las opciones de brillo, de nivel de ventana o de ancho de ventana;

(9) Medir los valores medios de pixel en cinco ROI de area aproximada de 315 mm?, a saber: en el
centro y en areas periféricas ubicadas en 0°, 90°, 180° y 270° (se considera al angulo 0° en el eje y
positivo y se miden dichos angulos en sentido horario);

(10) Calcular la diferencia entre los valores de pixel de cada ROI de borde y el ROI central.

(IV) Anaélisis de datos: las diferencias de valor de pixel, calculadas previamente, no deben exceder 5

UH. En un caso extremo, no deben exceder los 7 UH.

§ 1.6. Exactitud del numero CT
() Objetivo de la prueba técnica: corroborar que la exactitud de los NCT, reportados por el sistema
PET/CT BV 450, es aceptable y con una variacion normal.

(I) Materiales para realizar la prueba técnica: maniqui ACR que incluye cinco objetivos

relacionados con cinco valores de NCT conocidos (Mddulo 1; Figura F.1, Tabla F.1 [Anexo F));
camilla negra de radioterapia (Eagle Radiation Therapy Pallet); estante de estabilidad y nivelacion

del maniqui; software de analisis de imagenes ImageJ.

(IIT) Procedimientos:
(i) Procedimientos manuales (Cf. Figura 3.1):
(1) Realizar los mismos procedimientos manuales de acomodacion del maniqui ACR como en la

prueba de § 1.1 (cap. 3);

(if) Procedimientos en la estacion de trabajo de Syngo:
(2) Abrir el archivo del examen de paciente [Cf. Paso (1), § 1 (anexo E)] creado durante la prueba

técnica de § 1.1 (cap. 3);
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(3) Escoger el protocolo de escaneo ‘HeadRoutine’ en la ventana del didlogo del modelo del
paciente;

(4) No modificar los parametros de adquisicion de imagen CT en la ventana de visualizacion de
parametros del examen de radiodiagnoéstico [Cf. Figura E.2(7)];

(5) Adquirir el topograma de la seccion del modulo 1 del maniqui ACR mediante la delimitacion de
dicha seccion con las lineas moradas de corte [Cf. Paso (2), § 2 (anexo E)];

(6) Adquirir la imagen correspondiente al protocolo de escaneo ‘HeadRoutine’ [Cf. Paso (3), § 3
(anexo E)] sin olvidar modificar las opciones de transferencia automatica de datos (imagenes y
valores de pixel) segin PACS y SYNGOVIA en la pestaia de sub-tareas de Tarea Automatica;

(7) Repetir los pasos (3)—(6) pero utilizando los siguientes otros protocolos de escaneo, segun
recomendacion del protocolo ACR (Dillon et al., 2017): ‘HeadRoutine’ de nifo, y

‘AbdomenRoutine’ de adulto y de nifio;

(iii) Procedimientos en el software de analisis de imagenes ImageJ:

(8) Abrir las imagenes adquiridas de los pasos (6) y (7) en el software /mageJ/ de analisis de
imagenes;

(9) Seleccionar la opcion de imagen (/mage) en la barra de herramientas, entrar en la sub-opcion de
ajustar (Adjust), elegir ventana/nivel (Window/Level) y ajustar el valor de ancho de ventana en 400
UH y el valor de nivel de ventana en 0 UH;

(10) Medir una ROI de unos 315 mm? sobre cada uno de los objetivos de distinto material de cada
una de las imagenes previamente adquiridas;

(11) Medir el valor medio de pixel en cada una de las ROI anteriormente definidas;

(IV) Andlisis de datos: para cada uno de los valores medidos de NCT medio, se debe verificar si

estos valores estan dentro de los rangos de valores de NCT. Si todos los valores medidos de NCT
medio estan dentro de estos rangos estandar, entonces la exactitud de los NTC es aceptable y el

sistema PET/CT BV 450 pasa la prueba técnica.

§ 1.7. Evaluacion de artefactos

(I) Objetivo de la prueba técnica: identificar y corregir los artefactos en las imagenes adquiridas

para un maniqui de prueba de uniformidad.
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(IT) Materiales para realizar la prueba técnica: un maniqui ACR (mddulo 3; Cf. Figura F.1, Tabla F.1
[Anexo F]); camilla negra de radioterapia (Eagle Radiation Therapy Pallet), estante de estabilidad y

nivelacion del maniqui; software de analisis de imagenes ImageJ.

(IIT) Procedimientos:
(i) Procedimientos manuales (Cf. Figura 3.1):
(1) Realizar los mismos procedimientos manuales de acomodacion del maniqui ACR como en la

prueba de § 1.1 (cap. 3);

(if) Procedimientos en la estacion de trabajo de Syngo:

(2) Abrir el archivo del examen de paciente [Cf. Paso (1), § 1 (anexo E)] creado durante la prueba
técnica de §1.1 (cap. 3);

(3) Escoger el protocolo de escaneo ‘AbdomenRoutine’ en la ventana del dialogo del modelo del
paciente;

(4) No modificar los parametros de adquisicion de imagen CT en la ventana de visualizacion de
parametros del examen de radiodiagnoéstico [Cf. Figura E.2(7)];

(5) Adquirir el topograma de la seccion del modulo 3 del maniqui ACR y delimitar dicha seccion
con las lineas moradas de corte [Cf. Paso (2), § 2 (anexo E)];

(6) Adquirir la imagen correspondiente al protocolo de escaneo ‘ AbdomenRoutine’ [Cf. Paso (3), § 3
(anexo E)] sin olvidar modificar las opciones de transferencia automatica de datos (imagenes y

valores de pixel) segiin PACS y SYNGOVIA en la pestaia de sub-tareas de Tarea Automatica;

(iif) Procedimientos en el software de analisis de imagenes ImageJ:

(7) Abrir la imagen adquirida del paso (6), en la que se visualicen dos marcas separadas por 10 cm,
en el software /mageJ de andlisis de imagenes;

(8) Seleccionar la opcion de imagen (/mage) en la barra de herramientas, entrar en la sub-opcion de
ajustar (Adjust), elegir ventana/nivel (Window/Level) y ajustar el valor de ancho de ventana en 400
UH y el valor de nivel de ventana en 0 UH;

(9) Explorar visualmente la imagen digital en busca de artefactos. Estos artefactos son reconocibles
por las siguientes formas: anillos, rayas, lineas o copas. En caso de hallarlos, hacemos un registro de

ellos.
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(IV) Analisis de datos: los artefactos son indicadores de algiin problema en la adquisicion de la
imagen médica. Por ejemplo, en el caso de los artefactos en forma de anillo, éstos indican un
desequilibrio en el canal de datos o en el detector. Asi, este desequilibrio se puede corregir
realizando el procedimiento de la calibracion en aire, el cual corrige parcialmente los artefactos de
anillo que aparecen en la imagen digital. Entonces, si se encontran otros artefactos, se aplica la

correccion técnica apropiada.

§ 1.8. Dosimetria

(I) Objetivos de la prueba técnica: (i) realizar mediciones de dosis de radiacion para comprobar el

desempefio del escaner CT, (if) permitir el calculo de cantidades dosimétricas pertinentes para

examenes clinicos.

(II) Materiales para realizar la prueba técnica: maniqui de CTDI de cabeza de 16 cm de diametro

[Cf. Figura 3.3(A)], maniqui de CTDI de abdomen de 32 cm de didmetro [Cf. Figura 3.3(B)]*;

almohadillas (colocadas debajo de los maniquis de CTDI); electrometro, camara de ionizacion tipo
lapiz y correspondientes cables de conexion [Cf. Figura 3.3(C)]; dispositivo electronico de

medicion de humedad, presion y temperatura [Cf. Figura 3.3(D)].

Or... MHB-382SD

Figura 3.3. Materiales de la prueba técnica de dosimetria de la irradiacion del tubo de rayos X del sistema
PET/CT BV 450. Los materiales son: (A) maniqui de CTDI de cabeza; (B) maniqui de CTDI de abdomen;

32 Para mas detalles técnicos de estos maniquis de CTDI, consultar la Figura F.2 y la Tabla F.2 en el anexo F.
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(C) camara de ionizacion tipo 1apiz, electrometro y cables de conexion; (D) dispositivo electronico para medir

humedad, presion y temperatura.

(IIT) Procedimientos:

(i) Procedimientos manuales [Cf. Figura 3.3(A), (B)]:

(1) Alinear el maniqui de CTDI tal que su eje central quede en el isocentro del escaner CT y
centrado en todos los planos (este alineamiento es aproximado porque dicho maniqui no tiene lineas
marcadas en su superficie, que sean similares a las del maniqui ACR);

(2) Colocar las almohadillas por debajo del maniqui de CTDI para evitar rodadura de éste (dicho
maniqui no dispone de una base de nivelacion como la del maniqui ACR, asi que es posible que el
maniqui de CTDI ruede cuando la camilla esté desplazandose);

(3) Conectar correctamente la camara de ionizacion al electrometro y luego colocarla en el hueco
central del maniqui;

(4) Poner las cuatro varillas acrilicas en todos los demas huecos del maniqui de CTDI;

(if) Procedimientos en la estacion de trabajo de Syngo:

(5) Abrir el archivo del examen de paciente [Cf. Paso (1), § 1 (anexo E)] creado durante la prueba
técnica de § 1.1 (cap. 3);

(6) Escoger el protocolo de escanco ‘HeadRoutine’ de adulto en la ventana del didlogo del modelo
del paciente;

(7) No modificar los parametros de adquisicion de imagen CT en la ventana de visualizacion de
parametros del examen de radiodiagnéstico [Cf. Figura E.2(7)] excepto el pitch, al cual se le
asignara un valor unitario;

(8) Adquirir un topograma del maniqui de CTDI [Cf. Paso (2), § 2 (anexo E)] y delimitar con las
lineas moradas de corte la region de exploracion que abarca el volumen radiosensible de la camara
de ionizacion (la longitud de la camara de ionizacion coincide con la longitud total del escaneo). Se
recomienda usar una longitud axial de 90 mm;

(9) Escanear el maniqui de CTDI utilizando el protocolo de  HeadRoutine’ de adulto [Cf. Paso (3),
§ 3 (anexo E)] sin olvidar modificar las opciones de transferencia automatica de datos (imagenes y
valores de pixel) segun PACS y SYNGOVIA en la pestafia de sub-tareas de Tarea Automatica (esta
ultima accién no es necesaria, ya que no habra analisis de imagenes, pero se recomienda para

registro);
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(10) Registrar el valor de dosis de radiacion dado por el electrometro y el valor de CTDIyor
reportado por la estacion de trabajo de Syngo del sistema PET/CT BV 450. Se recomienda también
anotar el valor de tasa de dosis reportado por el electrometro y el valor de DLP proveido por la
estacion de trabajo Syngo;

(11) Repetir los pasos (9) y (10) para los demas huecos del maniqui de CTDI tal que se obtengan
valores de dosis de radiacion en las posiciones horarias de 3, 6, 9 y 12 (derecha, abajo, izquierda y
arriba, respectivamente);

(12) Repetir los pasos (6)—(11), pero utilizando los siguientes otros protocolos de escaneo [para
agregar otro examen radiodiagnostico distinto, cf. Figura E.2(4), elemento (i7)], segun
recomendacion del protocolo ACR (Dillon et al., 2017): ‘HeadRoutine’ de nifo, Yy

‘AbdomenRoutine’ de adulto y de nifio;

(iif) Procedimientos en el computador personal:

(13) Corregir los datos de dosimetria de la cadmara de ionizacidon por magnitudes de influencia
(correcciones dosimétricas por fuga radiactiva, efecto de tallo, efecto de polaridad, recombinacion
de iones y por temperatura, presion y humedad ambientales)*;

(14) Calcular, a partir de los datos dosimétricos de la camara de ionizacioén, las magnitudes
dosimétricas CTDIpo.cenros CTDI 100 perigerias CTDIw y CTDIyor [Cf. § 2.9 (Anexo D), ecuaciones:
(D.35)—(D.37)]. Estos calculos se realizan para cada uno de los cuatro protocolos de escaneo en

particular, tal que obtendriamos un total de 4 resultados dosimétricos.

(IV) Analisis de datos: una vez que se calculan todos los valores pertinentes de CTDIyo., todos ellos
se comparan con el valor reportado por la estacion de trabajo de Syngo del sistema PET/CT BV
450. Para corroborar el desempefio del escaner CT de dicho sistema y para que éste pase la prueba
técnica, los valores calculados de CTDIyo; deben ser, al menos, el 20% de los correspondientes
valores reportados por la estacion de trabajo de Syngo del equipo PET/CT BV 450. En otras
palabras, dicho equipo aprueba esta prueba técnica si los valores calculados de CTDIyo, no tienen

un error mayor al 20% al compararlos con los valores de CTDIyq, reportados por dicho equipo.

33 Si corregir fuese necesario por no cumplimiento de las condiciones de referencia de la camara de
ionizacion de laboratorio primario o secundario en la camara de ionizacion utilizada en el cuarto del sistema
PET/CT BV 450.
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§ 1.9. Ancho del haz de radiacion
(I) Objetivos de la prueba técnica: (i) medir el ancho del haz de radiacion producido por el tubo de
rayos X; (if) valorar hasta qué punto el ancho medido del haz de radiacion es mas grande que el

ancho nominal del haz de radiacidon colimado.

(IT) Materiales para realizar la prueba técnica: dos bloques de estereofon de 4 cm de espesor (cada
uno); una base para colocar los bloques de estereofon; una placa radiografica intraoral de fosforo

fotoestimulable (31 mm X 41 mm); escaner de revelacion de placas de fosforo fotoestimulables.

(IIT) Procedimientos:

(i) Procedimientos manuales [Cf. Figura 3.4(A), (C)]:

(1) Colocar la base sobre la camilla y los dos bloques de estereofon sobre dicha base;

(2) Introducir la placa de fosforo fotoestimulable entre los dos bloques de estereofon;

(3) Mover vertical y horizontalmente la camilla [Cf. Figura E.1(D)], guiandose con los laseres,
hasta que la placa de fosforo fotoestimulable quede posicionada en el isocentro del sistema PET/CT

BV 450;

Figura 3.4. Materiales de la prueba técnica del ancho del haz de rayos X del sistema PET/CT BV 450. Los
materiales son: (A) bloques de estereofon y base para facilitar ubicar la placa de fosforo fotoestimulable cerca
del isocentro; (B) escaner personal de placas fotoestimulables modelo PSPIX (fabricante ACTEON); (C)

placa de fosforo fotoestimulable de dimensiones 31 mm % 41 mm (fabricante ACTEON).
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(if) Procedimientos en la estacion de trabajo de Syngo:

(4) Abrir el archivo del examen de paciente [Cf. Paso (1), § 1 (anexo E)] creado durante la prueba
técnica de §1.1 (cap. 3);

(5) Escoger el protocolo de escaneo ‘Spinelntervention’ en la ventana del dialogo del modelo del
paciente. Notese que este protocolo no permite adquirir un topograma, pues no es necesario;

(6) Modificar los siguientes parametros de adquisicién de imagen CT en la ventana de visualizacion
de parametros del examen de radiodiagnoéstico [Cf. Figura E.2(7)]: (i) elegir ‘one segment’ en la
opcion de formato de la pestafia de sub-tareas de intervencion (Cf. Nota 40 a pie de pagina). (i)
seleccionar un voltaje del tubo de rayos X de 70 kVp y un amperaje de 30 mAs; (iii) establecer un
espesor de corte de 1.2 mm* para un ancho nominal de haz de rayos X de 6x1.2 mm en la pestafia
de sub-tareas de intervencion;

(7) Apuntar los valores del producto del ancho nominal del haz de rayos X proveidos en el punto
(iif) del paso (6) anterior’;

(8) Irradiar los bloques de estereofon con la placa fosfoérica fotoestimulable en medio de ellos. Esto
es equivalente a adquirir la imagen correspondiente al protocolo de escaneo ‘Spinelntervention’ [Cf.
Paso (3), § 3, (anexo E)];

(9) Repetir los pasos (6) y (7), sin cambiar el voltaje y el amperaje del tubo de rayos X, para (i) un
espesor de corte de 2.4 mm y un ancho nominal del haz de rayos X de 12x1.2 mm, y (i) un espesor

de corte de 5 mm y un ancho nominal del haz de rayos X de 1x5 mm;

(iif) Procedimientos de revelacion de la placa de fésforo fotoestimulable:*
(9) Escanear la placa de fosforo fotoestimulable, la cual fue irradiada en el paso (8) anterior, por
medio del equipo PSPIX [Figura 3.4(B)];

(10) Adquirir la correspondiente imagen digital a partir de los resultados del escaner;

(iv) Procedimiento en el software de andlisis de imagenes odontoldgicas Sopro Imaging de
ACTEON:”
(11) Abrir la imagen de la placa fosforica fotoestimulable en la opcion de Paciente en la barra de

herramientas;

34 Los espesores de corte deben ser finos, es decir, menores o iguales a 3 mm.

35 El ancho nominal es el producto de (i) el nimero de filas del detector usado durante el escaneo y de (ii) el
espesor nominal de cada fila del detector [segin Hsich (2009, p. 439), no necesariamente igual al espesor del
corte reconstruido].

36 Este procedimiento fue realizado en la facultad de odontologia de la UCR.

37 La medicion digital de las placas reveladas se llevo a cabo en la facultad de odontologia de la UCR.
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(12) Identificar visualmente, en la imagen de la placa, donde la sombra rectangular mas oscura de
dicha imagen empieza (punto inicial de medicioén) y donde termina (punto final de medicion) a lo
largo de su ancho;

(13) Presionar el boton con el logotipo de una herramienta Vernier, ubicado al lado derecho de la
interfaz grafica del software, para empezar a medir el ancho del haz de radiaciéon en la placa de
fosforo fotoestimulable (una rejilla aparecera sobre la imagen). La medida se realiza al pulsar sobre
la imagen con el click izquierdo del mouse en el punto de inicio, extender la linea al desplazarlo, v,
luego, volviendo a pulsar click izquierdo en el punto final de la medida. Finalmente, aparecera el
valor numérico de la medida sobre la linea trazada en la imagen de la placa;

(14) Anotar el valor de cada medida de distancia sobre la placa de fosforo fotoestimulable.

(IV) Analisis de datos: se compara el valor de ancho nominal de haz radiactivo colimado, reportado
por el sistema PET/CT BV 450, con el valor de ancho nominal del haz de radiaciéon obtenido por
medicion. Entonces, el valor del ancho medido nunca debe ser menor al ancho nominal reportado
por el sistema PET/CT BV 450. Asi, pues, la exactitud exigida del ancho medido debe estar dentro

del rango +3 mm o no poseer un desvio mayor al 30% con respecto al ancho nominal.

§ 2. Pruebas técnicas para la PET
Observacién general para estas pruebas: para las mediciones de los tiempos de adquisicion
de datos, siempre se debe sincronizar el reloj del usuario con el reloj de la estacion de trabajo de

Syngo de la PET/CT BV 450 tal que se garanticen tiempos de ensayo consistentes.

§ 2.1. Resolucion espacial

(I) Objetivo de la prueba técnica: evaluar la resolucidon espacial del escaner PET utilizando tres

fuentes radioactivas puntuales de fluor-18 (**F) (Cf. Caracteristicas fisicas de este radionuclido en la
Tabla C.1 del Anexo C) suspendidas en el aire en posiciones dentro del FOV axial. Las posiciones
de las fuentes puntuales, en el centro del FOV axial (FOV,), se indican en el procedimiento de

adquisicion de datos.

(II) Materiales para realizar la prueba técnica (Cf. Figura 3.5): un accesorio L, tres soportes de

espuma, un brazo plastico (para asegurar el marcador fiducial al accesorio L), dos jeringas de 5 uL.

con aguja removible, dos jeringas de 5 pL con aguja fija, un vial y un activimetro de pozo.
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En el caso del material radioactivo, se requiere: (i) A(**F) <20 mCi* en 0.1 mL dentro de

una jeringa tuberculina de 0.5 mL (cantidad de actividad calibrada en T,* y producida en el

ciclotron 1 h antes de To). (ii) A(**F)[To] > 0.005 mCi (185 kBq).

Figura 3.5. Materiales de la prueba técnica de resolucion espacial en PET. Los materiales son: (A) accesorio
L junto con tres soportes de espuma para las fuentes radioactivas puntuales; (B) el sistema ‘L-fuentes’
alineado con el isocentro del gantry mediante los laseres tomando como referencia espacial a la fuente
radioactiva ubicada en el vértice del accesorio L; (C) vial, que contiene la muestra de fltior-18, introducido en
un recipiente blindado con plomo; (D) jeringa de 5 pL; (E) Activimetro de pozo modelo CRC®-55tR del

fabricante Capintec.

(IIT) Procedimientos:

(i) Procedimientos manuales:

(1) Colocar el accesorio L sobre la cama del paciente y remover los soportes de espuma;

(2) Asegurar el accesorio L a la cama con los sujetadores negros y nivelarlo con sus tres tornillos
niveladores;

(3) Colocar los soportes de espuma en la posicion (0,0) cm encima del accesorio L y centrarlos
lateralmente en el FOV al usar la perilla horizontal de dicho accesorio L;

(4) Usar la perilla vertical del accesorio L para posicionar el soporte de espuma tal que el laser
coronal se ubique, mas o menos, en 0 cm centrados en la parte superior del soporte de espuma;

(5) Posicionar los otros soportes de espuma en las posiciones (0,10) cm y (10,0) cm;

(6) Preparar aproximadamente 0.05 mL de 1 mCi de '®F en el vial verificando la radioactividad con

el activimetro de pozo;

38 A("*F) significa “radioactividad del flaor-18”.
39 Ty es el tiempo inicial de adquisicion de datos de medicion.
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(7) Extraer del vial, usando una jeringa de 5 pL, un pequefio volumen de "F al mover el émbolo de
la jeringa unos 0.25 mm,;

(8) Presionar la jeringa de 5 pL hasta que se forme una pequefia gota de '*F en dicha jeringa;

(9) Colocar la jeringa con *F en la posicion (0,0) cm sobre el soporte de espuma del accesorio L;

(10) Mover el sistema hacia el FOV de la PET;

(if) Procedimientos en la estacion de trabajo de Syngo:

(11) Abrir la aplicacion del protocolo NEMA NU 2-2018 en Syngo y elegir la opcion de Resolution
en NEMA Tools;

(12) Ingresar la informacion del radio-isotopo y del ensayo obtenida durante la preparacion de la
fuente puntual (asimismo, se especifica este tipo de fuente);

(13) Correr la opcion del software de localizacion de la fuente y obtener los datos de desviacion del
posicionamiento transversal y de la desviacion en z del FOV, del posicionamiento axial;

(14) Mover la camilla por el valor de desviacion en z afirmado para el posicionamiento del
0.5FOV,;

(15) Repetir pasos (13) y (14) hasta que la posicion de la fuente puntual sea z = 0.5FOV, + 0.25
mm;

(16) Usar las perillas de ajuste fino del accesorio L para ajustar las posiciones lateral y vertical;
repetir el paso (13) hasta que la desviacion transversal sea (0,1) mm + 2 mm,;

(17) Dejar fijadas las perillas de ajuste fino del accesorio L;

(iii) Procedimientos para adquirir los datos de medicion: en el siguiente procedimiento, realizado
en la opcion del protocolo de NEMA NU 2-2018 en la estacion de trabajo de Syngo, se adquieren
datos de medicion en tres posiciones del FOV de la PET y en un orden especifico. Las posiciones
son: (0,0,Z cm), (0,10,2), (10,0,Z2), donde Z representa las posiciones de corte de imagen axial. Las
tolerancias posicionales son +(2,2,0.25) mm.

(18) Asegurar la fuente puntual al accesorio L en la posicion requerida;

(19) Obtener la desviacion axial de la camilla (opcion Point Source Locate) y las desviaciones (x,));
(20) Usar las perillas de ajuste fino del accesorio L para mover la camilla a la desviacion z y las
posiciones transversales del accesorio L seglin las desviaciones transversales;

(21) Repetir el paso (20) hasta que las posiciones estén dentro del rango de tolerancia posicional.

(22) Repetir los pasos (18)—(21) para las otras dos posiciones del FOV de la PET;
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(iv) Procedimientos en el sofiware ImageJ de andlisis de imdagenes y en la plataforma Jupyter
Notebook de Python:
(23) Abrir una de las imagenes adquiridas en los pasos (21) y (22) [la imagen con mejor calidad a
simple vista] en el software analitico de imagenes ImageJ;
(24) Elegir la opcion de dibujo de linea en la barra de botones de la ventana de herramientas de
ImageJ y trazar una linea horizontal sobre la fuente radioactiva en la posicion (0,0);
(25) Seleccionar el subment de la opcion Analyze en la barra de herramientas de /mageJ y, luego,
escoger la funcion Plot Profile;
(26) Extraer los datos de valores de pixel por unidad de distancia en la ventana del perfil de cuentas
visualizado al presionar el boton Data en la parte inferior de dicha ventana. Enseguida, la opcion de
Save Data aparecera y el usuario podra guardar los datos en formato csv o txt;
(27) Repetir los pasos (24)—(26) pero para una linea vertical en la posicion (0,0) de la fuente
radioactiva de fltor-18;
(28) Repetir los pasos (24)—(27) para las posiciones de fuentes radioactivas (0,10 cm) y (10 cm,0);
(29) Abrir el Jupyter notebook y cargar los archivos, obtenidos en los pasos (24)—(28), mediante el
método read csv() de la libreria pandas;
(30) Definir un método que calcule la funcién normal de Gauss tomando en cuenta la variable
independiente de la posicion y los correspondientes parametros segun la ecuacion (3.1);

C(x) = Co + CiExp[—(x — n)*26°] (3.1)
donde C(x) es el nimero de cuentas en funcion de la posicion x; ¢ es la desviacion estandar de C; p
es la media de C.
(31) Utilizar el método curve_ fit() [importado de la libreria scipy.optimize], que recibe la funcion
del paso (30) y los datos del paso (29) en su argumento, para obtener los parametros del mejor
ajuste posible (internamente, el método realiza un ajuste matematico de los datos por regresion no
lineal);
(32) Registrar los valores de los parametros conseguidos en el paso (31) para todos los perfiles de

cuentas.

(IV) Analisis de datos:

Comparar los resultados de la prueba de resolucion espacial y comprobar que los resultados
numéricos sean menores o iguales a los valores de aceptacion técnica del fabricante Siemens (Cf.
Tabla B.3) [en concordancia con el protocolo de IAEA (2009, p. 44)]. Adicionalmente, notese que,

segun el protocolo de AAPM (Mawlawi et al., 2019, p. 14), el error porcentual maximo (i.e., la
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desviacion del valor FWHM con respecto al valor FWHM del fabricante) debe estar en el rango de

+5%.

§ 2.2. Sensibilidad

(I) Objetivo de la prueba técnica: medir el nimero de cuentas por segundo (cps) por la emision de

particulas de una fuente radioactiva lineal de "*F de baja actividad. Las mediciones se repiten al ir
retirando sucesivamente un material atenuador hueco (cilindro metalico), que estd alrededor de la
fuente radioactiva lineal de '*F y aumentando el nimero de cps. La prueba de sensibilidad se lleva a
cabo dos veces: para la fuente radioactiva de "*F colocada en el centro del FOV y a una distancia de

10 cm lejos del centro del FOV.

(II) Materiales para realizar la prueba técnica (Cf. Figura 3.6): una jeringa de 3 mL, un beaker de

pirex de 50 mL, un cierre tipo Luer, dos conexiones de tubo 1/16”, cinco tubos cilindricos huecos
(maniqui de sensibilidad de NEMA), tubito plastico largo flexible y dos accesorios de espuma
(soportes del maniqui de sensibilidad), y un activimetro de pozo.

En el caso del material radioactivo, se requiere: (i) A("*F) = 0.125 mCi (4.6 MBQq) en Vs
wbo  dentro de una jeringa de 3 mL (cantidad de actividad calibrada en T, y producida en el ciclotron

1 h antes de Ty). (i) AC*F)[To] = 0.125 mCi (4.6 kBq).

Figura 3.6. Materiales de la prueba técnica de sensibilidad en PET. Los materiales son: (A) maniqui de
sensibilidad de NEMA con fuente lineal de radioactividad ubicada en el centro (isocentro del FOV: 0 cm); (B)
mismos materiales de la imagen (A) pero con la fuente lineal radioactiva colocada a 10 cm del isocentro del

40 Vens-uvo representa el volumen de actividad requerido para obtener una fuente lineal de 70 cm dentro del
tubo de dispersion.
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FOV; (C) tubito plastico flexible contenedor de la fuente lineal de radioactividad y cierre tipo Luer; (D) los
materiales de la imagen (C) correctamente ensamblados.

(IIT) Procedimientos:

(i) Procedimientos manuales:

(1) Poner en posicion los accesorios de espuma dentro del tunel del gantry de la PET: la primera
espuma se coloca en el borde del tunel, cerca de la parte trasera del gantry. La segunda espuma se
ubicara a 30 cm de la primera espuma, orientada hacia el frente del gantry.

(2) Colocar la jeringa en el calibrador de dosis para medir el nivel de actividad.

(3) Transferir cualquier exceso de actividad de la jeringa [A('*F) > 0.17 mCi (6.1 MBq)], en el Vens.
woo (£ 0.5 mL), en el beaker de 50 mL e insertar agua en la jeringa para ajustar el V nsubo. En caso
de que A("*F) < 0.14 mCi (5.0 MBq), se agrega mas actividad en la jeringa.

(4) Medir la actividad y el tiempo del ensayo; también medir la actividad residual.

(5) Empujar 1 mL de aire dentro de la jeringa.

(6) Conectar el tubito cilindrico plastico al cierre tipo Luer.

(7) Quitar la aguja de la jeringa y conectarla al cierre tipo Luer ya conectado al tubito plastico.

(8) Llenar el tubito plastico con actividad hasta una extension longitudinal centrada de unos 70 cm.
(9) Conectar el tubito plastico al final opuesto del cierre tipo Luer.

(10) Retirar el cierre tipo Luer del tubito plastico y conectar dicho tubito.

(11) Medir la longitud de la fuente lineal para asegurarse que ésta esté entre 68—72 cm.

(iif) Procedimientos para adquirir los datos de medicion: se realizan los siguientes pasos en la
opcion del protocolo de NEMA NU 2-2018, en la estacion de trabajo de Syngo, al elegir la opcion
de Sensitivity [0 cm] en NEMA Tools.

(12) Colocar los tubos metalicos concéntricos en el maniqui. La extension longitudinal de la fuente
lineal debe coincidir con la extension de los cilindros metalicos. Los tubos metalicos estaran sobre
la pequefia identacion de la espuma y se centraran axialmente entre los accesorios de la espuma.
(13) Ingresar la informacion del ensayo generada durante la preparacion de la fuente lineal y la
longitud medida de la fuente lineal. También se ingresa el tipo de fuente, i.e., fuente lineal.

(14) Iniciar la adquisicion de datos en la opcion Source Placement and Adquisition de Syngo.

(15) Retirar el tubo metalico hueco de mayor diametro después de finalizarse la primera
adquisicion.

(16) Repetir los pasos (14) y (15) hasta completar las cinco adquisiciones de datos.
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(17) Repetir los pasos (12)—(16) pero seleccionando, previamente a la adquisicion, Sensitivity [10

cm).

(IV) Analisis de datos:
(1) Elegir, en la interfaz grafica de Syngo, la opcidon de Run Processing para iniciar los analisis de
datos una vez que la tomografia finaliz6 con la adquisicion de datos [pasos (16) y (17) del inciso
(11D)].
(2) Registrar los datos de medicion de sensibilidad al finalizar el procesamiento de datos (reporte de
la estacion de trabajo de Syngo) y calcular los resultados promedio de la sensibilidad con la
ecuacion (3.2) dada a continuacion.

sensSprom = 0.5(s€nSady oem + S€NSady 10em) (3.2)
donde sensaqy oom €5 la sensibilidad promedio medida a 0 cm del centro del FOV y sensqi 10em €S €l
promedio de las sensibilidades medidas a 10 cm del centro del FOV.
(3) Revisar los resultados de sensibilidad (cps/MBq) y compararlos con los valores de aceptacion
del fabricante Siemens. El valor medido debe ser mas grande o igual que el valor dado por el

fabricante.

§ 2.3. Medicion de la fraccion de dispersion, pérdidas de cuentas y eventos aleatorios

(D) Objetivo de la prueba técnica: evaluar las pérdidas de cuentas de la PET cuando se miden
radioactividades variantes de una fuente lineal de 'F en el FOV de la PET. Por consiguiente, estas
mediciones de cuentas de radioactividad decayente, realizadas en distintos intervalos temporales,
permiten obtener medidas de cuentas verdaderas, cuentas falsas por dispersion, cuentas falsas por
aleatoriedad y cuentas equivalentes al ruido (NEC) que se grafican en funcién de la radioactividad

presente.

(IT) Materiales para realizar la prueba técnica: una jeringa de 10 mL, un beaker de pirex de 50 mL,
80 cm de tuberia (ID de 1/8”, OD de 3/16), una conexién para tubo de 1/8”, un cierre tipo Luer, un
MND junto con su soporte, y un activimetro de pozo.

En el caso del material radioactivo, se requiere: (i) A("*F) = 35 mCi (1.18 GBq) en Visp-ubo
dentro de una jeringa de cierre Luer de 10 cm?® (cantidad de actividad calibrada en T, y producida en

el ciclotrén 1 h antes de To). (ii) A("*F)[To] = 35 mCi (1.18 GBq).

41 Vasp-ubo representa el volumen de actividad requerido para obtener una fuente lineal de 70 cm dentro del
tubo de dispersion.
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(III) Procedimientos:

(i) Procedimientos manuales:

(1) Colocar el soporte del maniqui y su respectivo MND sobre la camilla del paciente. Notese que
los soportes se colocan cerca del borde del maniqui tal que éstos no queden dentro del FOV de la
PET.

(2) Ajustar verticalmente a la posicion tanto de la camilla como del soporte del MND tal que el eje
central del MND se alinee con los laseres laterales del gantry. Asimismo, realicese el ajuste de
posicion pertinente para la direccion lateral tal que el centro del MND y la abertura del tubo del
MND estén alineados con esos mismos laseres. Asi, pues, los laseres quedaran alineados con la
fuente lineal.

(3) Poner la jeringa dentro del activimetro de pozo para medir el nivel de radioactividad.

(4) Anotar la medida de la actividad y el tiempo en el momento del ensayo; medir la actividad
residual.

(5) Introducir, méas o menos, 1 mL de aire en la jeringa.

(6) Conectar el cierre tipo Luer al tubo plastico en un extremo.

(7) Retirar la aguja de la jeringa y conectarla al cierre tipo Luer en el tubo plastico.

(8) Llenar el tubo plastico con radioactividad hasta que se cubra una longitud centrada de 70 cm.

(9) Corroborar que la longitud de la actividad en el tubo es aproximadamente 68—72 cm.

(if) Procedimientos para adquirir los datos de medicion: se realizan los siguientes pasos en la
opcion del protocolo de NEMA NU 2-2018 en la estacion de trabajo de Syngo.

(10) Colocar el tubo en el MND, introduciendo su extremo sin cierre tipo Luer en primer lugar, tal
que la longitud de la actividad esté centrada en el MND. Luego, colocar el cierre tipo Luer al
extremo no sellado del tubo pléstico una vez introducido en el MND.

(11) Crear un nuevo examen de paciente mediante la opcion Patient Registration en el menu del
protocolo NEMA NU 2-2018 de Syngo.

(12) Elegir el protocolo NEMA AC para PET.

(13) Adquirir un topograma de longitud de 1024 mm.

(14) Igualar el tamafio de la posicion del corte gréafico a la longitud de una camilla.

(15) Hacer coincidir el centro del FOV de adquisicion con el centro del MND.

(16) Ejecutar un escaneo por CT y, posteriormente, un escaneo por PET.

(17) Cerrar el examen del paciente (Close Current Patient) una vez terminaron las adquisiciones.
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(18) Abrir la aplicacion del protocolo NEMA NU 2-2018 de Syngo, elegir la opcion de NEMA Tools
y seleccionar Scatter.

(19) Ingresar la informacion del ensayo (tiempo, actividad) y del tipo de fuente (lineal).

(20) Seleccionar los parametros de adquisicion: 35 mCi (opcion Start at Activity), valor nulo de
Phantom Height abover PHS (mm).

(21) Iniciar el proceso de adquisicion de datos.

(IV) Analisis de datos:

(1) Revisar los resultados obtenidos tras la finalizacion del analisis automatico de datos, el cual
inicié inmediatamente después de la conclusion de la adquisicion de datos [paso (21) del inciso
(IIT)]. Téngase en cuenta que el sistema de la estacion de trabajo de Syngo calcula las series de
valores de NECR y de la fraccion de dispersion, reportando sus respectivos valores pico, siguiendo
las ecuaciones (D.5)—(D.23) del protocolo de NEMA NU 2-2018.*

(2) Compearar los resultados de medicion con los valores de aceptacion del fabricante. Los valores
de las NECR calculadas deben ser mas grandes, o iguales, que las NECR reportadas por el
fabricante (se podria tolerar un valor calculado de NECR inferior al valor del fabricante siempre y
cuando la diferencia entre los valores no supere el 5% [Mawlawi et al., 2019, p. 24]). Asimismo, la
fraccion medida de dispersion debe ser inferior a la fraccion de dispersion reportada por el

fabricante.

§ 2.4. Exactitud de las correcciones por pérdida de cuentas y por eventos aleatorios
(I) Objetivo de la prueba técnica: evaluar el error porcentual de medicion en las cuentas verdaderas

en las imagenes reconstruidas con concentraciones bajas de actividad de "F.

(IT) Materiales para realizar la prueba técnica: mismos materiales usados en la prueba de § 2.3 (cap.
3).

(IIT) Procedimientos:

(i) Procedimientos manuales: la misma configuracion fisica usada en la prueba de § 2.3 (cap. 3).

42 ACLARACION: la ecuacion (D.18) se expresa mas claramente como Ryze = R/*/(Ry + Rp + kR,), donde
Ryec es la tasa de NEC, Ry es la tasa de cuentas verdaderas, Ry es la tasa de cuentas por dispersion y R, es la
tasa de cuentas aleatorias. Asimismo, de acuerdo con Baghaei et al. (2013, p. 12), el valor del factor k es (i) k
= 1 cuando la tasa de coincidencias aleatorias se estima libre de ruido y (i7) k£ = 2 cuando la tasa de
coincidencias aleatorias se mide “directamente” cuando la técnica de coincidencias retrasadas se aplica. En el
apartado de resultados § 2.4 (cap. 4), la NECR se calculara solamente tomando en cuenta el caso de k= 1.



85

(if) Procedimientos para adquirir los datos de medicion: en la estacion de trabajo de Syngo, el
mismo procedimiento de ajuste de parametros de la prueba de § 2.3 (cap. 3); por ello, se usan los

mismos datos resultantes de la prueba de § 2.3 (cap. 3) [Cf. paso (IV) a continuacion].

(IV) Analisis de datos: en el menu de Syngo, el usuario elige el protocolo de NEMA NU 2-2018, es
decir, NEMA Tools. El procedimiento, a partir de aqui, es el siguiente:

(1) Ingresar en el submenu de Processing, a partir de la opcion Accuracy de NEMA Tools, y correr
la funcion Reprocess Existing Data.

(2) Escoger la misma informacion de ensayo de la prueba técnica de § 2.3 (cap. 3) y reprocesarla.
(3) Revisar los resultados del reprocesamiento, una vez finalizaron la reconstruccion de imagen y el
analisis de datos [resultantes de los calculos especificados por las ecuaciones (D.30)—(D.32)]*. El
error maximo absoluto, que estd justamente debajo del valor maximo de NECR, debe implicar un
valor de tasa medida de coincidencias verdaderas similar al valor de tasa de coincidencias
verdaderas sin pérdidas de cuentas por tiempo muerto y sin coincidencias aleatorias (i.e., la tasa

correspondiente con la actividad baja de la fuente radioactiva).

§ 2.5. Resolucion de sincronizacion de coincidencias por el tiempo de vuelo en la PET

(I) Objetivo de la prueba técnica: evaluar la capacidad de la PET para estimar la diferencia temporal
a proposito del tiempo de llegada de los dos fotones de aniquilacion. Asimismo, esta prueba técnica
estaria, equivalentemente, evaluando la capacidad del equipo para determinar la posicion mas

probable del evento de aniquilacion en la LOR.

(IT) Materiales para realizar la prueba técnica: mismos materiales usados en la prueba de § 2.3 (cap.
3).

(IIT) Procedimientos:

(i) Procedimientos manuales: la misma configuracion fisica usada en la prueba de § 2.3 (cap. 3).

43 ACLARACION: sintéticamente, la ecuacion (D.32) se representa como AR = 100(R//Rz — 1), donde Ry es
la tasa de cuentas verdaderas mientras que Ry es la tasa de cuentas de baja radioactividad, en la cual las
pérdidas de cuentas por tiempo muerto o por coincidencias aleatorias son despreciables. Asi, pues, AR es una
medida de cuénto la tasa de cuentas verdaderas, con correcciones por pérdidas de cuentas verdaderas por
tiempo muerto y por eventos aleatorios, se desvia de la tasa de cuentas verdaderas “sin” pérdidas de cuentas
verdaderas por tiempo muerto o por eventos aleatorios.
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(if) Procedimientos para adquirir los datos de medicion: en la estacion de trabajo de Syngo, el
mismo procedimiento de ajuste de parametros de la prueba de § 2.3 (cap. 3); por ello, se usan los

mismos datos resultantes de la prueba de § 2.3 (cap. 3) [Cf. paso (IV) a continuacion].

(IV) Analisis de datos: en el menu de Syngo, el usuario elige el protocolo de NEMA NU 2-2018, es

decir, NEMA Tools. El procedimiento, a partir de aqui, es el siguiente:

(1) Ingresar en el subment de Processing, a partir de la opcion Timing Resolution de NEMA Tools, y
correr la funcion Reprocess Existing Data.

(2) Escoger la misma informacion de ensayo de la prueba técnica de § 2.3 (cap. 3) y reprocesarla.
(3) Revisar los resultados del reprocesamiento, una vez finalizo el andlisis de datos. El criterio de
aceptacion es (IAEA, 2009, p. 70): la resolucion temporal medida (FWHM) < 1.05 (resolucion

temporal esperada [fabricante]).

§ 2.6. Evaluacion de la calidad de imagen

(D) Objetivos de la prueba técnica: (1) evaluar la calidad de la imagen, utilizando un maniqui de

esferas de radioactividad “fria” y/o “caliente” con un injerto pulmonar (MCCN), por medio del
calculo del contraste de la imagen y la variabilidad de la radiacion de fondo en la imagen de las
esferas de radioactividad fria y/o caliente. (2) determinar la exactitud de las correcciones de la
calidad de imagen, por dispersion o por atenuacion, a través del analisis del fondo uniforme y de las

zonas de radioactividad fria del injerto pulmonar en la imagen.

(IT) Materiales para realizar la prueba técnica (Cf. Figura 3.7): seis jeringas de 10 mL, un beaker de
pirex de 3 L, un cilindro de pirex de 100 mL, 80 cm de tuberia (ID de 1/8”, OD de 3/16”), una

conexion de tubo de 1/8”, un cierre tipo Luer, un embudo, un MCCN, un MND, una cinta adhesiva
y un activimetro de pozo [Cf. Figura 3.5(E)].

En el caso del material radioactivo, se requiere: (i) A("*F) = 0.1432 mCi (5.3 MBq) en 5 mL
dentro de una jeringa de 10 mL [= Vinto + Vestens] (cantidad de actividad calibrada en T, y
producida en el ciclotron 2 h antes de To). (if) A("*F) = 3 mCi (110 MBq) en V.ipubo dentro de una
jeringa de cierre tipo Luer de 10 mL (cantidad de actividad calibrada en T, y producida en el
ciclotron 2 h antes de To). (iii) A("*F)[To] = 3 mCi (110 MBq). (iv) A("*F)[To] = 0.1432 mCi/L (5.3

Mbg/L) en el maniqui de fondo.

44 Vingo se refiere al volumen (L) del fondo del MCCN y V teres designa el volumen (L) de las esferas del
MCCN.
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Figura 3.7. Imagenes representativas de los materiales de la prueba técnica de evaluacion de correcciones de
calidad de imagen e imagenes representativas de algunos pasos del procedimiento técnico [(D)—(H)] descrito
en § 2.6 (cap. 3). Los materiales son: (A) tuberia plastica de 80 cm de longitud; (B) MCCN; (C) jeringa de
volumen de 10 mL; (D) MND.

(IIT) Procedimientos:

(i) Procedimientos manuales [Cf. Figura 3.7(D)—(H)]:

(1) Poner tanto al AECI como al MCCN en la camilla del paciente a 30 cm lejos de la punta de la
paleta de la camilla.

(2) Colocar el MND en la camilla junto al AECI.

(3) Alinear el MND tal que su centro se alinee con los laseres laterales del gantry y el tubo esté
justamente debajo de ese centro.

(4) Ajustar verticalmente la posicion de la camilla tal que el injerto pulmonar del MCCN se centre
en los laseres verticales del gantry.

(5) Colocar la jeringa de 5.3 MBq en el activimetro de pozo y medir su actividad. La incertidumbre,
permitida en esta medicion, es 5% para la actividad y 20% para el volumen.

(6) Colocar la jeringa de 110 MBq en el activimetro de pozo y considerar la misma tolerancia de
incertidumbre del paso (5) anterior.

(7) Succionar, mas o menos, 1 mL de aire en las jeringas.

(8) Llenar el Vinao del MCCN, al retirar la tapa central, vertiendo el agua de un beaker con 0.5V ondo.
(9) Medir 0.25Vngo + Vesterss mediante un cilindro graduado y verter su contenido en el beaker de 3
L.

(10) Inyectar el contenido de la jeringa de 5.3 MBq en el beaker de 3 L y agitarlo bien.
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(11) La solucion, obtenida en el paso (10) anterior, se transfiere a la jeringa de 110 MBq.

(12) Retirar la tapa de las esferas del MCCN, llenarlas con el contenido de la jeringa de 110 MBq
por medio de las respectivas longitudes de aguja de calidad de imagen, y colocar nuevamente la
tapa.

(13) Verter el volumen residual de la jeringa de 110 MBq en el beaker de 3 Ly, luego, transferir el
contenido de este beaker en el fondo del MCCN mediante un embudo.

(14) Sellar el fondo del MCCN vy agitarlo bien para conseguir una distribucion homogénea de
actividad.

(15) Quitar el sello del fondo del MCCN, terminar de llenar con agua el Vi y sellarlo
nuevamente.

(16) Preparar la fuente lineal de radioactividad [Cf. Pasos (6)—(10), inciso (II1), § 2.3 (cap. 3)].

(if) Procedimientos para adquirir los datos de medicion: se realizan los siguientes pasos en la
opcion del protocolo de NEMA NU 2-2018 en la estacion de trabajo de Syngo.

(17) Colocar la fuente lineal en el MND y en el MCCN sobre la espuma.

(18) Seleccionar, en el ment de Syngo, el protocolo Wholebody de PET en el Patient Model Dialog.
(19) Adquirir el topograma de longitud de 1024 mm.

(20) Establecer la adquisicion a una longitud de camilla con la funcion de posicion de corte grafico.

(21) Alinear el centro del FOV con el centro esférico y adquirir un escaneo por CT.

(22) Configurar la duracion de adquisicion de datos en 184 s (por los seis anillos de la PET/CT BV
450).

(23) Ejecutar la adquisicion de datos por PET en T,.

(24) Finalizar el examen tipo Wholebody de PET mediante la opcion de cierre de Syngo.

(IV) Analisis de datos: para realizar el analisis de datos de medicion, se utiliza la opcion NEMA: I1Q
del protocolo NEMA NU 2-2018 en Syngo. El procedimiento es el siguiente:

(1) Procesar los datos de adquisicion mediante la opcion de NEMA Image Quality Processing.

(2) Revisar que los resultados de medicion estén dentro del 5% de tolerancia con respecto a los
valores base establecidos para los pardmetros de calidad de imagen [criterio recomendado por [AEA

(2009, p. 69)].
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§ 3. Pruebas técnicas para la PET/CT BV 450

§ 3.1. Exactitud del corregistro de imagenes en la PET/CT BV 450

() Objetivo de la prueba técnica: evaluar el alineamiento de imagenes PET/CT, en una sola imagen
resultante de la fusion de la imagen funcional (PET) y la imagen anatémica (CT), al medir la

distancia entre la posicion de una misma fuente puntual de "*F en cada tipo de imagen.

(IT) Materiales para realizar la prueba técnica: una jeringa de 3 mL, un vial de 100 mL con un
contraste para CT (concentracion de 240 mg/L), nueve masas de 11.5 kg (masa total nominal de
103.5 kg excluyendo la masa del accesorio L), un vial con su respectiva tapa, un soporte de espuma,
un brazo plastico para asegurar el marcador fiducial para el accesorio L, un accesorio L y dos masas
de 2.27 kg (= 5 1b).

En el caso del material radioactivo, se requiere: (i) A("*F) = 10 mCi (370 MBq) en 0.1 mL

dentro de una jeringa tuberculina de 0.5 mL (cantidad de actividad calibrada en T, y producida en el

ciclotron 1 h antes de Ty). (i1) A("*F)[To] = 0.5-1 mCi (18.5-37 MBq).

Figura 3.8. Fotografias de distintas perspectivas de la posicion espacial de las fuentes radioactivas de fluor-
18, las cuales se fijaron en el accesorio L mediante soportes de espuma.

(III) Procedimientos:

(i) Procedimientos manuales:

(1) Colocar el accesorio L cerca de la punta de la paleta de la camilla del paciente y dos masas de
2.27 kg sobre la parte superior de este accesorio.

(2) Nivelar el accesorio L mediante los tornillos de la parte superior de este accesorio y retirar los
soportes de espuma de este accesorio.

(3) Establecer una altura de camilla de 150.0 mm.
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(4) Mover la camilla tal que: la punta de la paleta coincida con el laser transversal exterior de la CT,
la posicion actual de la camilla se establezca en 0 y, posteriormente, se desplace hacia —200 para
que el usuario alinee el accesorio L con el laser transversal de la CT.

(5) Poner los soportes de espuma en la posicion (0,0) cm encima del accesorio L.

(6) Desplazar la camilla hacia —50 para que el usuario alinee el injerto del soporte de espuma con
los laseres exteriores de la CT transversal y sagital.

(7) Posicionar verticalmente el soporte de espuma (con la perilla vertical del accesorio L) tal que el
laser coronal de la CT esté a unos 2 cm debajo de la parte superior de este soporte.

(8) Colocar en el accesorio L los otros dos soportes de espuma en las posiciones (0,10) cm y (10,0)
cm.

(9) Alinear el injerto de los soportes de espuma del paso (8) con el laser transversal de CT al
deslizarlos sobre el soporte plastico circular.

(10) Mover la camilla: hacia —850 manteniendo la alineacion de la cuarta masa con el laser
transversal exterior de la CT y hacia —1150 alineando la quinta masa con el laser transversal exterior
dela CT.

(11) Alinear las demas masas de la camilla con la quinta masa.

(12) Asegurar el accesorio L a la camilla usando los sujetadores negros.

(13) Devolver completamente la camilla a su posicion por defecto y establecer esta posicion en 0.
(14) Succionar 1.2 mL de contraste de CT hacia adentro de la jeringa.

(15) Absorber con la jeringa del paso (14) unas pocas gotas de "F tal que A(**F)[To] = 0.5-1 mCi
(18.5-37 MBq) sin que la solucion (contraste de CT + '*F) exceda el volumen de 1.4 mL.

(16) Medir el nivel de actividad y el tiempo de calibracion mediante el activimetro de pozo.

(17) Inyectar la solucion (contraste de CT + '*F) de la jeringa en el vial.

(18) Asegurarse que el volumen de solucién del vial no excede los 1.4 mL y tapar correctamente el
vial.

(19) Posicionar el vial tapado del paso (17) en (0,0) cm sobre el soporte de espuma del accesorio L.

(if) Procedimientos en la estacion de trabajo de Syngo:

(20) Crear un estudio temporal de paciente en la estacion de trabajo de Syngo, seleccionar el
protocolo NEMA Corregistration Accuracy e ingresar una masa de paciente de 115 kg.

(21) Adquirir el topograma de esta configuracion y, a partir de éste, obtener las posiciones de

escaneo CT exploratorio inicial y final para 5 cm desde la punta: X; =—-680.0; X;=—-876.0.
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(22) Asegurarse que el marcador fiducial se posicion6 axialmente a 1 cm con respecto al centro del
rango de escaneo y a (5 = 2) cm con respecto a la punta de la paleta.

(23) Adquirir, sucesivamente, una imagen CT y luego una imagen PET.

(24) Procesar el total de datos (CT + PET) con la opcion NEMA Coregistration Accuracy en Syngo.

(25) Analizar el reporte del procesamiento ejecutado en el paso (24) y verificar el cumplimiento de

los siguientes criterios de aceptacion:

Cantidad medida Criterio de Accién en caso de incumplimiento del criterio
aceptacion
Posicion transversal (X,Y)| [(0,0) £ 10] mm Ajustar las posiciones lateral y vertical del
accesorio L usando sus perillas de ajuste fino
Valor absoluto de la (87.91-107.91) mm | Ajustar la posicion axial del accesorio L, o los
posicion axial (0,0,2)] valores de inicio/fin del topograma, o la

posicion axial de la espuma

Razéon R R<0.3 Incrementar el tamafio del marcador fiducial por
medio de la adicion de mas volumen de
contraste CT y de "®F a la solucion del vial

(26) Repetir el paso (25) anterior hasta que se cumplan los criterios de aceptacion. Una vez logrados

tales criterios, cerrar el estudio del paciente usando la estacion de trabajo de Syngo.

(iif) Procedimientos para adquirir los datos de medicion: antes de iniciar este procedimiento en
Syngo, dos cuestiones se deben tener presentes, a saber: (a) las posiciones de los centroides de los
marcadores fiduciales son (0,0,0.5FOV,), (10,0,0.5FOV,) y (0,10,0.5FOV,) dentro del FOVyer vy el
marcador fiducial ubicado a una distancia de 5 cm (o a 100 cm) de la punta de la paleta en el
FOVrer. (b) la tolerancia aceptable de posicion de centroide de marcador fiducial es +(1,1,1) cm.
Asi, pues, considerando (a) y (b), el procedimiento de adquisicion de datos, en Syngo, es el
siguiente:

(27) Crear un nuevo estudio de paciente, nombrarlo “5 cm desde la punta de la paleta”, ingresar una
masa de paciente de 115 kg y seleccionar el protocolo NEMA Coregistration Accuracy.

(28) Adquirir un topograma e, a partir de éste, ingresar las posiciones de escaneo exploratorio de CT
inicial y final en X; =—680.0 y X;=-876.0.

(29) Colocar el marcador fiducial sobre el soporte de espuma de posicion (0,0) cm.

(30) Adquirir, sucesivamente, las imagenes CT y PET del marcador fiducial del paso (3) anterior.
(31) Repetir los pasos (29) y (30) pero para la posicion de marcador fiducial de (10,0) cm y (0,10)

cm.
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(32) Elegir el conjunto de datos (tres imagenes CT+PET a 5 cm desde la punta de la paleta) y
ejecutar la funcion NEMA Coregistration Accuracy para procesar este conjunto de datos.

(33) Analizar el reporte del procesamiento terminado del paso (32) anterior y verificar que se
cumplen los criterios de aceptacion dados en el paso (25) del inciso (III) anterior.

(34) Finalizar el estudio del paciente en la estacion de trabajo de Syngo.

(35) Intercambiar el accesorio L y la quinta masa tal que el marcador fiducial se encuentre a 100 cm
de la punta de la paleta.

(35) Repetir los pasos (27)—(34) pero () nombrando al estudio del paciente “100 cm desde la punta
de la paleta” y (b) escogiendo las posiciones inicial y final del escaneo exploratorio CT tal que X; =
—1630.0 y X¢=-1859.0.

(36) Elegir el conjunto de datos (tres imagenes CT+PET a 5 cm desde la punta de la paleta) y
ejecutar la funcion NEMA Coregistration Accuracy para procesar este conjunto de datos.

(37) Analizar el reporte del procesamiento terminado del paso (36) anterior y verificar que se
cumplen los criterios de aceptacion dados en el paso (25) del inciso (III) anterior.

(38) Finalizar el estudio del paciente en la estacion de trabajo de Syngo.

(iv) Procedimientos en el software ImageJ de andlisis de imdgenes y en la hoja de calculo:

(39) Abrir una pareja de las imagenes PET+CT adquirida en el paso (23) del inciso (ii) de este
procedimiento [las imagenes con mejor calidad a simple vista] en el software analitico de iméagenes
ImageJ.

(40) Elegir la opcion de dibujo de linea en la barra de botones de la ventana de herramientas de
Imagel y trazar una linea horizontal sobre las fuentes radioactivas en las posiciones (0,0) y (X cm,0)
tanto en la imagen CT como en la imagen PET.

(41) Seleccionar el submenu de la opcidn Analyze en la barra de herramientas de ImageJ y, luego,
escoger la funcion Plot Profile.

(42) Extraer los datos de valores de pixel por unidad de distancia en la ventana del perfil de cuentas
visualizado al presionar el botdn Data en la parte inferior de dicha ventana. Enseguida, la opcion de
Save Data aparecera y el usuario podra guardar los datos en formato csv o #xt;

(43) Repetir los pasos (40)—(42) para las posiciones de fuentes radioactivas (0,0 cm) y (0,X cm);
(44) Abrir una hoja de calculo (LibreOffice, Excel, etc.) y cargar los archivos, obtenidos en los pasos

(40)—(43).
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(45) Examinar las series de datos espaciales de valores de pixel, tanto de CT como de PET, y ubicar
las posiciones de los dos valores maximos por cada serie individual tal que la diferencia de dichas
posiciones resulte en la distancia entre los dos puntos [(0,0)—(X cm,0) y/o (0,0)—(0,X cm)];

(46) Calcular la diferencia del valor de una distancia (horizontal o vertical) usando las
correspondientes distancias obtenidas para las fuentes radioactivas ubicadas en la imagen por CT y
para las mismas fuentes ubicadas en la imagen por PET. Simbolicamente: Ad = |dcr — dper|, donde d

es la distancia vertical o la distancia horizontal;

(IV) Analisis de datos:

Revisar los resultados del procesamiento (i.e., la distancia entre las dos ubicaciones de una
misma fuente: en la imagen CT y en la imagen PET) finalizado en el paso (46) del inciso (iv)
anterior y comparar estos resultados con los valores de aceptacion proveidos por el fabricante
Siemens. Si el fabricante no provee estos valores de aceptacion, la IAEA (2009, p. 92) recomienda
el siguiente criterio para la exactitud del corregistro de imagenes: registro dentro de =1 mm (=+1

pixel) para una matriz de imagen de 512x512.



Esta pagina fue dejada intencionalmente en blanco

94



95

CAPITULO 4: ANALISIS DE RESULTADOS
Establecimiento de resultados como parametros de control rutinario

de calidad de la PET/CT BV 450

En este capitulo, se presentaran los resultados obtenidos, es decir, las imagenes médicas por
CT y por PET, y las mediciones de magnitudes de parametro de calidad de imagen, de distancia y
de dosis de radiacion, y sus correspondientes comparaciones con un parametro de referencia, que
permitan dilucidar si el sistema PET/CT BV 450 aprueba una prueba técnica de aceptacion en
concreto o no la aprueba, siguiendo los criterios de tolerancia proveidos por los protocolos de ACR
(Dillon et al. 2017) y NEMA NU 2-2018 (Siemens Healthineers, 2020). En caso de usar el criterio
de otro protocolo, éste se especifica con la debida cita bibliografica. Finalmente, si el sistema
PET/CT BV 450 aprueba todas las pruebas técnicas, los resultados se utilizardn como los

parametros de control rutinario de calidad de dicho sistema.

§ 1. Analisis y discusion de los resultados de las pruebas técnicas del caso de la CT
§ 1.1. Prescripcion de la exploracion y exactitud del alineamiento del laser de la CT
A continuacidn, se presentan las imagenes obtenidas mediante el procedimiento descrito en

§ 1.1 (cap. 3) y examinadas en el software analitico de imagenes /mage.J.

Figura 4.1. Imagenes por CT adquiridas para las pruebas técnicas de (A) indicacion del laser de alineamiento;
(B) y (C) prescripcion de la exploracion (exactitud del topograma), que corresponden, respectivamente, a los
cortes de imagen de los modulos 1 y 4 del maniqui ACR. En las tres imagenes se indica, mediante circulos, la
visibilidad de las marcas fiduciales radio-opacas. Ademas, las posiciones de dichas marcas se han etiquetado

con los numeros (1)—(4) en la imagen (B). Este mismo orden se seguira para la imagen (C).
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El anélisis de imagenes, que se desprende del escrutinio de la Figura 4.1, es el siguiente: es
posible ver claramente las marcas fiduciales en las tres imagenes obtenidas con el procedimiento de
§ 1.1 (cap. 3) [i.e., hubo una adecuada atenuacion de la radiacidon por dichas marcas metalicas].
Asimismo, en el software de ImageJ, las mediciones de las posiciones de las marcas fiduciales

radio-opacas en las imagenes, dichas posiciones pertenecientes al plano axial (x,y), vienen dadas en

la Tabla 4.1 a continuacion.

Posicion Médulo 1 del maniqui Médulo 4 del maniqui | Diferencias posicionales
indicada en ACR ACR absolutas
la imagen [Figura 4.1.(B)] [Figura 4.1.(C)]
CT
X (mm) y (mm) x (mm) y(mm) | |Ax| (mm) | |Ay| (mm)

) 249.02 18.55 250.98 17.58 1.96 0.97
2) 483.40 254.88 483.40 25391 0.00 0.97
3) 247.07 490.23 247.07 489.26 0.00 0.97
4 12.70 252.93 13.67 250.98 0.97 1.95

Tabla 4.1. Coordenadas de las marcas radio-opacas de cada imagen adquirida para verificar la exactitud del

topograma.

Segtin los resultados métricos mostrados en la Tabla 4.1, para las marcas radio-opacas de la
posicion (1), acontece un ligero desvio, entre ambos cortes de imagen en el plano axial, hacia la
derecha conforme se avanza en la direccion axial del maniqui ACR. También, para la posicion (1),
sucede un desvio hacia abajo del maniqui ACR conforme se realiza un desplazamiento en la
direccion axial de dicho maniqui. De manera idéntica, esto ocurre para las posiciones de (2) y (3) en
el eje y. Asimismo, para estas posiciones, no hay desvio hacia la derecha o hacia la izquierda con
respecto al eje axial del maniqui ACR. Finalmente, para la marca radio-opaca de la posicion (4),
hay una situacion geométrica similar a la de la posicion (1), siendo el desvio en el eje y mayor que
el desvio en el eje x.

A partir del andlisis geométrico anterior, y considerando el criterio de aprobacion del
protocolo ACR (Dillon et al., 2017), a saber, que el mal alineamiento axial de la posicion del
escaneo, segun los dos cortes de imagen del plano axial, no debe exceder +2 mm, se concluye que
la CT del equipo PET/CT BV 450 aprueba esta prueba técnica de verificacion de la correcta
indicacion de la posicion del escaneo por los laseres de alineamiento y de la correcta identificacion

de dicha posicidn de escaneo por la prescripcion de la imagen de exploracion (topograma). Esto es
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asi porque los desvios, entre los cortes de imagen de las marcas radio-opacas, no exceden los +2
mm.

La aprobacion de esta prueba técnica de aceptacion de la CT del sistema PET/CT BV 450
indica, por un lado, que los laseres se intersecan, aproximadamente de modo mutuamente ortogonal,
en el isocentro de dicho sistema, formando correctamente los correspondientes planos corporales
axial, sagital y coronal. Por otro lado, las pequenas desviaciones de la posicion de las marcas radio-
opacas, entre los cortes de imagen de los modulos 1 y 4, pudieron ser causadas por un ligero
desajuste interno de los dispositivos emisores de la luz laser, por una minuscula deflexion oOptica en
el material transparente de salida de dicha luz, o por una ligera desviacion en el desplazamiento de
la camilla. Asimismo, un pequefio error manual de acomodo del maniqui pudo contribuir a dichas
desviaciones espaciales, pero no se puede saber esto con toda seguridad, ya que se tuvo mucho
cuidado a la hora de manipular el maniqui y el sistema de control manual de la camilla y los laseres.
Finalmente, notese que los factores previamente discutidos, que afectaron minimamente a la
correcta disposicion espacial del escaneo del maniqui ACR, mediante los laseres de alineamiento,
también afectaron minimamente a la adquisicion correcta del topograma.

En conclusion, los laseres y el topograma funcionan con una exactitud 6ptima para ubicar
correctamente a un paciente durante un examen radiodiagnostico o para ubicar correctamente a un
maniqui para realizar otras pruebas técnicas en el sistema PET/CT BV 450, adquiriéndose una

imagen de CT de buena calidad.
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§ 1.2. Exactitud del desplazamiento de la camilla
A continuacion, se presentan las Tablas 4.2—4.4, las cuales ordenan las mediciones de los
desplazamientos horizontales y verticales, las cuales fueron obtenidas mediante el procedimiento

descrito en § 1.2 (cap. 3).

Diferencia de
G (mm) AG (mm) R (mm) AR (mm) desplazamientos
absolutos (mm)
0.00 —100.50 100.00 100.00 0.50
—100.50 -99.00 200.00 100.00 —-1.00
—199.50 —100.00 300.00 100.00 0.00
-299.50 100.00 400.00 —100.00 0.00
-199.50 99.50 300.00 —100.00 —-0.50
—100.00 100.00 200.00 —100.00 0.00
0.00 100.00

Tabla 4.2. Resultados de las mediciones del desplazamiento horizontal, mediante la regla métrica, sin masa
adicional sobre la camilla y comparacion de dichos resultados con los desplazamientos medidos por el sistema
PET/CT BV 450. La letra G denota el valor medido de distancia por la tomografia hibrida, con su
correspondiente desplazamiento AG, mientras que R designa el valor métrico de distancia medido, con regla
métrica ordinaria, con su respectivo desplazamiento AR.

Diferencia de
G (mm) AG (mm) R (mm) AR (mm) desplazamientos
absolutos (mm)
0.00 —100.00 10 100.00 0.00
—100.00 -99.00 20 100.00 -1.00
—-199.00 —-100.50 30 100.00 0.50
-299.50 100.00 40 —100.00 0.00
—-199.50 100.50 30 —100.00 0.50
-99.00 98.50 20 —100.00 -1.50
—-0.50 10

Tabla 4.3. Resultados de las mediciones del desplazamiento horizontal, mediante la regla métrica, con masa
adicional de 73.54 kg sobre la camilla y comparacion de dichos resultados con los desplazamientos medidos
por el sistema PET/CT BV 450. La letra G denota el valor medido de distancia por la tomografia hibrida, con
su correspondiente desplazamiento AG, mientras que R designa el valor métrico de distancia, medido con
regla métrica ordinaria, con su respectivo desplazamiento AR.
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G (mm) H (mm) AH (mm)
0.00 150.00 0.00
100.00 150.00 0.00
200.50 150.00 0.00
—100.00 150.00 0.00
—200.50 150.00 0.00
-327.00 151.00 1.00

Tabla 4.4. Resultados de las mediciones de desplazamiento vertical de la camilla, mediante una regla métrica
disefiada para este propodsito, conforme dicha camilla, con una masa adicional de 73.54 kg sobre ella, se
desplazaba longitudinalmente. Estos resultados se compararon con la referencia definida en la altura de 150
mm, relativa al cero en la superficie de la camilla y medida en la regla métrica vertical. La letra G denota la
posicion horizontal de la camilla, H designa la altura medida sobre la regla métrica, y AH es el
desplazamiento vertical de la camilla.

El siguiente andlisis se desprende de la observacion de los desplazamientos, horizontales o
verticales, presentados en las Tablas 4.2—4.4: las diferencias entre desplazamientos horizontales de
la camilla no superaron los 1.50 mm, mientras que practicamente no hubo desplazamiento vertical
de la camilla conforme ésta se desplazaba longitudinalmente (i.e., a lo largo del eje z). Sin embargo,
si hubo un pequefo desplazamiento vertical de la camilla de 1 mm, hacia arriba, en la ltima
medida (Cf. ultima fila de la Tabla 4.4). Notese que esta ultima medida se tomd justamente en la
posicion del borde de la camilla en el isocentro del gantry. Ahora bien, probablemente dicho
desplazamiento vertical de la camilla de 1 mm, acaecido hacia arriba, pudo ser causado por una
pequeia deflexion del laser en el material transparente de salida, o por un minusculo desajuste del
dispositivo interno emisor del laser, o por la tendencia de la camilla de desplazarse hacia abajo
conforme dicha camilla viaja hacia adentro del gantry, sobre todo por el peso adicional de 73.54 kg
colocado sobre ella. Finalmente, estos desplazamientos de la camilla, verticales u horizontales eran
esperables por los ligeros desvios en la posicion del escaneo (Cf. Discusion de § 1.2, cap. 4).

En conclusion, se asevera que el sistema de traslacion de camilla, horizontal o vertical
desplaza con exactitud a la camilla y el sistema PET/CT BV 450 aprueba esta prueba técnica de
desplazamiento correcto de la camilla. Esto es asi porque la comparacion de las medidas de
desplazamiento del sistema PET/CT con las medidas de desplazamiento de una regla métrica
(patron de referencia métrica) no supera el valor de desplazamiento tolerable, seglin el criterio de

aprobacion del protocolo ACR (Dillon et al., 2017), a saber, £2 mm.
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§ 1.3. Desempeiio del bajo contraste

A continuacion, se presenta la Tabla 4.5, la cual ordena los valores de CNR calculados para
la imagen CT de cada protocolo clinico de escaneo, segun las exigencias del protocolo ACR (Dillon
et al.,, 2017). Para el calculo de CNR, los valores de pixel fueron obtenidos mediante el

procedimiento descrito en § 1.4 (cap. 3).

Imagen CT segun | Valores de pixel Valores de pixel Valores de la
el protocolo de | medio del objetivo medio de la desviacion estandar | Valores de
escaneo (Cf. de bajo contraste de| radiacion de del valor de pixel de | CVR cucutado
Figura 4.2) mayor tamaiio fondo (NCT) la radiacion de
(NCD)* fondo (NCT)
Cabeza de adulto 98.473 93.223 1.374 3.821
Cabeza pediatrica 98.393 93.152 6.913 0.758
Abdomen de adulto 97.054 94.152 2.883 1.006
Abdomen 90.339 83.571 1.419 4.768
pediatrico

Tabla 4.5. Resultados de las medidas de valores de pixel en las imagenes CT y sus correspondientes valores

de CNR calculados. *NOTA: el objetivo de mayor tamafio tiene un didmetro de 25 mm.

Figura 4.2. Imagen CT del médulo 2 del maniqui ACR para un nivel de ventana y un ancho de ventana de
100 UH en ambos casos. El orden de las imagenes (A)—~(D) corresponde, respectivamente, a los siguientes
protocolos de escaneo por CT: (A) Cabeza adulta; (B) Abdomen adulto; (C) Cabeza pediatrica; (D) Abdomen
pediatrico. Noétese que, en la imagen (B), se han indicado con circulos rojos, aproximadamente, las
ubicaciones de las ROI.

Al examinar los datos obtenidos de los valores de pixel de cada uno de los protocolos de
escaneo en la Tabla 4.5, se puede constatar que los valores de NCT del material del fondo varian
cerca de 90 UH, tal y como lo indica el fabricante del maniqui ACR (Sun Nuclear, 2023 a).

Asimismo, para cualquier protocolo de escaneo, los valores de NCT de adulto son superiores a los
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de infante, lo cual era esperable por el hecho de que el cuerpo adulto atentia mas la radiacion
ionizante que el cuerpo pediatrico. Finalmente, para un protocolo de escaneo en particular, se
corrobora que los valores de NCT de cabeza son superiores a los de abdomen (A. Daneman, 1987,
p. 3). Este resultado era esperable por el hecho de que el hueso del craneo es mas denso que los
huesos de la caja toracica abdominal.

Ahora bien, el analisis del desempefio de bajo contraste de las imagenes CT es el siguiente:
al comparar los resultados del CNR .ucuiado, Teportados en la tltima columna de la Tabla 4.5, con los
resultados del CNR i, dados en la Tabla 3.1, se obtiene que: 3.821 > 1.000 (CNRs del protocolo
de escaneo de cabeza de adulto), 0.758 > 0.700 (CNRs del protocolo de escanco de cabeza
pediatrica), 1.006 > 1.000 (CNRs del protocolo de escaneo del abdomen de adulto) y, finalmente,
4.768 > 0.400 (CNRs del protocolo de escaneo del abdomen pediatrico). En todos estos casos de
comparacion de valores de CNR, el efecto del ruido del fondo (i.e., el valor de la desviacion
estandar en la Tabla 4.5), que consiste en introducir aleatoriamente valores de pixel de la radiacion
de fondo en los valores de pixel del objetivo de bajo contraste del maniqui ACR®, no fue
suficientemente grande como para reducir la diferencia de los valores de pixel entre objetivo de
bajo contraste y fondo, lo que implica que la diferencia pixelar es suficientemente significativa a
pesar del ruido. En consecuencia, el objetivo de bajo contraste es distinguible con respecto al fondo
de radiacion.

Por consiguiente, debido a que los valores de CNR, calculados por cada protocolo de
escaneo solicitado, son superiores a los valores de CNR referenciales, la componente CT del sistema
PET/CT BV 450 aprueba la prueba técnica de desempefio de bajo contraste, lo que significa que
dicho sistema es capaz de diferenciar entre objetos cercanos (objetivo de bajo contraste y fondo de
radiacion) cuyos valores de pixel son muy similares en la imagen CT (rango de diferencias

aproximado de 3—7 UH).

45 La aleatoriedad del numero fotoénico pudo deberse a la dispersiéon o atenuacion de los fotones en el
maniqui ACR, a una ligera inestabilidad electronica del sistema CT o al algoritmo elegido de reconstruccion
de imagen. Entonces, estos factores, generadores de ruido en la imagen, no afectaron significativamente el
desempeilo de bajo contraste de la imagen CT, la cual se obtuvo en el sistema PET/CT BV 450 con los
parametros especificados en § 1.4 (Cap. 3).
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§ 1.4. Resolucion espacial
A continuacion, se presenta la imagen adquirida mediante el procedimiento descrito en §

1.5 (cap. 3) y visualizada en el software analitico de imagenes ImageJ.

s ~

Figura 4.3. Imagen adquirida del modulo 4 del maniqui ACR mediante la CT. Se fijaron los valores de ancho
de ventana en 100 UH y de nivel de ventana en 1100 UH. EI circulo rojo enmarca el ultimo patron de barras

de frecuencia espacial claramente visible para la vista humana del escritor de esta tesis.

Observando detenidamente la Figura 4.3, el Gltimo patron de barras de frecuencia espacial
observable, mediante la vista humana, es el que esta enmarcado en un circulo rojo y que consta de
10 pares de lineas por centimetro. Debido a que cualquier patron cuadrado de barras posee
dimensiones de 15x15 mm?, las dimensiones de los detalles (i.e., las barras de aluminio) son de 0.79
mm de ancho y 15 mm de largo. Entonces, por observacion ocular humana, se pueden distinguir
objetos pequenios de 0.79 mm de espesor, separados entre si por una distancia de 0.79 mm, en la
imagen de bajo contraste por CT de la Figura 4.3.

Ahora bien, considerando la discusion del paragrafo previo, como el valor de pares de
lineas por centimetro, medido en la imagen por CT (Figura 4.3), es superior al valor de 6 pares de
lineas por centimetro del valor de referencia (segtin Dillon et al., 2017) [espesor de linea aluminica

y separacion interlineal de 0.73 mm)], la CT del equipo PET/CT BV 450 aprueba la prueba técnica
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de resolucion espacial y dicha componente tecnologica posee un buen desempefio de resolucion
espacial al resolver objetos pequefios de 0.79 mm de espesor con una separacion de 0.79 mm entre

si.

§ 1.5. Uniformidad de los numeros CT

A continuacion, se presenta la imagen adquirida mediante el procedimiento descrito en §
1.6 (cap. 3) y visualizada en el software analitico de imagenes /mageJ. Después de dicha imagen, se
muestra la Tabla 4.6, la cual reporta los valores medios de pixel por ROI, la cual se definio

previamente en el procedimiento de esta prueba técnica.

Figura 4.4. Imagen del modulo 3 del maniqui ACR para la prueba técnica de uniformidad de los numeros CT.
En dicha imagen, se muestran cinco circulos rojos, los cuales representan las ROI elegidas de acuerdo con los
lineamientos técnicos del protocolo de ACR (Dillon et al., 2017). Ademas, los circulos celestes indican dos

marcas metalicas separadas entre si por una distancia de 10 cm.



104

Posicion de la ROI en la Figura 4.4 | Valor medio de pixel (UH) Diferencia entre NCT
periférico y NCT central

(UH)
Centro 2.003 0.000
0° 3.870 1.867
90° 3.180 1.177
180° 5.679 3.676
270° 4.163 2.160

Tabla 4.6. Valores medios de pixel medidos para cada ROI definida en la imagen del médulo 3 del maniqui

ACR.

De acuerdo con los resultados de la Tabla 4.6, indicados en la tltima columna, ninguna de
las desviaciones de los NCT excede los 5 UH, que es el valor de tolerancia maxima de desviacion
segun el protocolo ACR (Dillon et al., 2017). Es decir, el valor medio de pixel de cada ROI
particular no presenta una fluctuacion, por aleatoriedad del namero de fotones™®, significativamente
alta tal que dicho ruido arruine la aparente homogeneidad de todo el corte de imagen del mddulo 3
del maniqui ACR.

Por consiguiente, la prueba técnica de uniformidad de NCT es aprobada por el equipo
PET/CT BV 450. Esto quiere decir que, aproximadamente, dicho equipo esta produciendo imagenes

CT con una uniformidad aceptable en el caso de ROI aparentemente homogéneas.

§ 1.6. Exactitud del numero CT

A continuacién, se presenta una de las cuatro imagenes adquiridas mediante el
procedimiento descrito en § 1.7 (cap. 3) y visualizada en el software analitico de imagenes /mageJ.
Después de dicha imagen, se muestra la Tabla 4.7, la cual reporta los valores medios de pixel por
ROI y por protocolo de escaneo; las dimensiones de dicha ROI se definieron previamente en el

procedimiento de esta prueba técnica.

46 Véase la nota 38 de a pie de pagina a propdsito de los factores productores de ruido en la imagen por CT.
Estos factores, generadores de ruido en la imagen, no afectaron significativamente la uniformidad de la
imagen CT, la cual se obtuvo en el sistema PET/CT BV 450 con los parametros especificados en § 1.6 (Cap.
3).
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Figura 4.5. Imagen del modulo 1 del maniqui ACR, para evaluar exactitud de NCT7, el cual contiene cuatro
voltimenes fabricados de materiales distintos al material predominante de dicho maniqui (el tipo de material
se indica en la imagen).

Valor medio de pixel (UH) segiin el protocolo especifico

Rango de valores

Material Cabeza de Cabeza Abdomen de Abdomen n;ee(;::z:;fl(’gll{(;e
adulto pediatrica adulto pediatrico
Acrilico 131.816 129.522 132.264 120.270 110 < NCT <135
Agua 6.099 3.285 5.835 3.230 —7<NCT<7
Aire —996.624 -991.132 -996.727 -986.123 | -1005 < NCT <-970
Polietileno —84.267 —86.260 —85.321 -97.373 -107<NCT<-84
Teflon 877.708 864.332 894.316 966.124 850 < NCT <970
(hueso)

Tabla 4.7. Valores de pixel, por protocolo clinico de escaneo, de los cinco materiales del médulo 1 del
maniqui ACR para la prueba técnica de exactitud de NCT.

El resultado, que se desprende del examen de la Tabla 4.7, para cada uno de los cuatro

protocolos comprobados, es que el sistema PET/CT BV 450 produce imagenes CT con valores

medios de pixel dentro de los rangos de tolerancia de los valores conocidos de los materiales de los

objetivos del modulo 1 del maniqui ACR. Recuérdese que los factores de ruido (Cf. Nota 38 a pie

de pagina) son responsables por las variaciones en los valores de UH para cada tipo de material. Por
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este motivo, los valores referenciales de UH se ubican dentro de un rango de valores de pixel; dicho
rango corresponde con los valores de atenuacion de un material especifico.

Asi, pues, se puede estar convencido de la exactitud de los valores de UH medidos,
recordando, adicionalmente, que la causa fisica de la fluctuacion de los valores de pixel obliga a
considerar un rango de valores de pixel, siempre y cuando éstos estén dentro de los rangos
establecidos de tolerancia, ya sea que se obtengan nuevos valores de medicion de UH al repetir las
mediciones en las mismas imagenes ya adquiridas o al volver a realizar el procedimiento técnico de
§ 1.7 (cap. 3). Por lo tanto, los valores de pixel por distinto material, reportados por el sistema CT
del equipo PET/CT BV 450, son exactos y dicho sistema pasa la prueba técnica de exactitud de
NCT.

§ 1.7. Evaluacion de artefactos
A continuacion, se presenta la imagen adquirida mediante el procedimiento descrito en §

1.8 (cap. 3) y visualizada en el software analitico de imagenes /mageJ.

Figura 4.6. Imagenes del modulo 3 del maniqui ACR que corresponden a 7 cortes de imagen, cada una de 5
mm de espesor. Dichas imagenes se adquirieron para un valor de ancho de ventana de 400 UH y un valor de
nivel de ventana de 0 UH.

La visualizacién de la Figura 4.6 de las 7 imagenes por CT, adquiridas al escanear el
modulo 3 del maniqui ACR, no muestra ninguno de los artefactos posibles (principalmente rayas o

anillos), basando este escrutinio en el registro del protocolo ACR de artefactos de dicho mddulo de
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uniformidad (Dillon et al., 2017, pp. 37-8) [Cf. Figura G.2]. Fisicamente, se puede aseverar que el
sistema de CT Straton de Siemens produjo unas imagenes tomograficas sin artefactos visibles
porque:

(i) El grado de endurecimiento, entre los haces individuales de rayos X, no presentd
variaciones significativas tal que el algoritmo seleccionado de reconstruccidon de imagen no pudiera
ajustarse a dichas variaciones y produjera artefactos de copa o de rayas.

(if) La cantidad de datos muestreados de proyeccion fue suficiente (i.e., eleccion optima del
valor de pitch) para evadir el artefacto por solapamiento (i.e., aliasing), evitandose detalles
inexactos del maniqui ACR en la imagen y, en consecuencia, evitandose el artefacto de bandas en la
imagen, las cuales aparecen como extensiones desde una estructura densa.

(éif) El maniqui ACR se mantuvo mecanicamente estatico durante el escaneo por CT, lo que
no permitié la formacion de artefactos de rayas (de sombras, fantasmas o difuminado), por
movimiento de dicho maniqui, en la imagen.

(iv) Las marcas radio-opacas metalicas del maniqui ACR no poseen una densidad masica,
que se encuentre mas alla del rango de unidades Hounsfield del sistema CT de la PET/CT BV 450
(i.e., su rango dinamico), que produjera endurecimiento del haz de rayos X, tal que aparecieran
artefactos metalicos de rayas.

(v) El estado técnico del detector GOS del sistema CT es Optimo, es decir, esta
correctamente calibrado, lo que impidid la formacion de artefactos de anillo.

(vi) El estado técnico del tubo de rayos X Straton es optimo, es decir, no produjo el
fenémeno fisico del arco del tubo de rayos X por un voltaje excesivo, entre el catodo y el anodo,
por cortocircuito. Por tanto, artefactos de rayas por arco de tubo de rayos X no aparecieron en la
imagen.

Por consiguiente, las imagenes por CT, producidas por el equipo PET/CT BV 450, aprueban

la prueba técnica de artefactos y artefactos propios de dicho equipo no existen para ser registrados.*’

47 Recomendacién: consultese el capitulo 7 y la p. 91 (capitulo 8: sobre artefactos por reformacion de
multiples planos en el pos-procesamiento de imagenes) en L. E. Romans (2011), especialmente la Tabla 7-1,
para una discusiéon mas extensa sobre los artefactos producidos en adquisiciones de imagenes por CT.
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A continuacion, se muestra un resumen de los datos y los calculos dosimétricos en CT,

segun el procedimiento técnico descrito en § 1.8 (cap. 3), los cuales se presentan desde la Tabla 4.8

hasta la Tabla 4.15.

Posicion de Dosis de Tasa de dosis
medicion radiacion de radiacion CTDI 10 perigeria CTDI100.cenro CTDI,
dosimétrica en el (mGy) (Gy/s) (mGy)' (mGy) (mGy)*
maniqui de CTDI
Centro 33.26 7.64 — 39.19 40.40
Abajo (6:00) 32.00 9.77 37.71
Derecha (3:00) 34.65 8.31 40.83
Izquierda (9:00) 34.36 8.26 40.49
Arriba (12:00) 38.17 11.47 44.98

Tabla 4.8. Resultados dosimétricos y célculo de CTDI, y CTDIy [Cf. Ecuaciones D.35 y D.36,
respectivamente], para la irradiacion del tubo rayos X, segtn el protocolo de escaneo de cabeza adulta. Dichos

resultados dosimétricos se obtuvieron mediante la medicion con camara de ionizacion tipo lapiz en los
agujeros cilindricos del maniqui de CTDI (posiciones horarias y en el centro). NOTA (*): se calculdé con un
valor promedio de CTDI 09 periferia-

Posicion de Valores reportados Valores calculados a Diferencias absolutas Error
medicion por el sistema partir de los valores de valores dosimétricos | porcentual
dosimétrica PET/CT BV 450 dosimétricos (Cf. Tabla de la
en el maniqui 4.8) medida de
de CTDL  crplr, DLP CTDIyo, DLP ACTDIyo, | ADLP C{f,;l)""
(mGy) | mGy-em) | (mGy) | (mGy-em) | (mGy) | (mGy-cm) °
Centro 43.28 456.38 40.40 365.61 3.01 91.49 6.93
Abajo (6:00) 43.44 457.35
Derecha 43.44 457.27
(3:00)
Izquierda 43.44 457.24
(9:00)
Arriba 43.44 457.27
(12:00)
Promedio 43.41 457.10

Tabla 4.9. Resultados dosimétricos reportados por el sistema PET/CT BV 450 y célculo de CTDIyo, y DLP
[Cf. Ecuacién D.37; DLP = (longitud del escaneo a lo largo del eje z)-CTDIyo.], para la irradiacion del tubo

rayos X, segun el protocolo de escaneo de cabeza adulta.
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Posicion de Dosis de Tasa de dosis
medicion radiacion de radiacion CTDI 1o periferia CTDIvo.conno CTDIy
dosimétrica en el (mGy) (Gy/h) (mGy) (mGy) (mGy)*
maniqui de CTDI
Centro 6.95 3.24 — 8.19 13.29
Abajo (6:00) 12.22 7.68 14.42
Derecha (3:00) 13.60 8.52 16.04
Izquierda (9:00) 13.48 8.45 15.90
Arriba (12:00) 14.39 9-03 16.98

Tabla 4.10. Resultados dosimétricos y calculo de CTDI y CTDIy [Cf. Ecuaciones D.35 y D.36,
respectivamente], para la irradiacion del tubo rayos X, seglin el protocolo de escaneo de abdomen adulto.
Dichos resultados dosimétricos se obtuvieron mediante la medicién con camara de ionizacion tipo lapiz en los
agujeros cilindricos del maniqui de CTDI (posiciones horarias y en el centro). NOTA (*): se calcul6é con un
valor promedio de CTDI 00 periferia-

Posicion de Valores reportados Valores calculados a Diferencias absolutas Error
medicion por el sistema partir de los valores de valores dosimétricos | porcentual
dosimétrica PET/CT BV 450 dosimétricos (Cf. Tabla de la
en el maniqui 4.10) medida de
de CTOL  crp e, DLP CTDIyo, DLP ACTDIyo, | ADLP C?,;I)V"L
(mGy) | (mGy-cm) (mGy) (mGy-cm) (mGy) (mGy-cm) °
Centro 13.27 141.58 13.29 120.39 0.02 21.19 0.13
Abajo (6:00) 13.27 141.58
Derecha 13.27 141.58
(3:00)
Izquierda 13.27 141.58
(9:00)
Arriba 13.27 141.58
(12:00)
Promedio 13.27 141.58

Tabla 4.11. Resultados dosimétricos reportados por el sistema PET/CT BV 450 y calculo de CTDIyo, y DLP
[Cf. Ecuacion D.37; DLP = (longitud del escaneo a lo largo del eje z):CTDIyo.], para la irradiacion del tubo
rayos X, segun el protocolo de escaneo de abdomen adulto.
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Posicion de Dosis de Tasa de dosis
medicion radiacion de radiacion CTDI 1o periferia CTDIvo.conno CTDIy
dosimétrica en el (mGy) (Gy/h) (mGy) (mGy) (mGy)*
maniqui de CTDI
Centro 6.24 1.94 — 7.36 7.78
Abajo (6:00) 6.09 2.71 7.18
Derecha (3:00) 6.89 3.05 8.12
Izquierda (9:00) 6.68 2.98 7.88
Arriba (12:00) 7.45 2.40 8.78

Tabla 4.12. Resultados dosimétricos y calculo de CTDI y CTDIy [Cf. Ecuaciones D.35 y D.36,
respectivamente], para la irradiacion del tubo rayos X, segun el protocolo de escanco de cabeza pediatrica.
Dichos resultados dosimétricos se obtuvieron mediante la medicién con camara de ionizacion tipo lapiz en los
agujeros cilindricos del maniqui de CTDI (posiciones horarias y en el centro). NOTA (*): se calcul6é con un
valor promedio de CTDI 00 periferia-

Posicion de Valores reportados Valores calculados a Diferencias absolutas Error
medicion por el sistema partir de los valores de valores dosimétricos | porcentual
dosimétrica PET/CT BV 450 dosimétricos (Cf. Tabla de la
en el maniqui 4.12) medida de
de CTOL  crp e, DLP CTDIyo, DLP ACTDIyo, | ADLP C?,;I)V"L
(mGy) | (mGy-cm) (mGy) (mGy-cm) (mGy) (mGy-cm) °
Centro 8.26 92.89 7.78 70.49 0.54 23.35 6.44
Abajo (6:00) 8.33 94.08
Derecha 8.33 94.07
(3:00)
Izquierda 8.33 94.08
(9:00)
Arriba 8.33 94.08
(12:00)
Promedio 8.32 93.84

Tabla 4.13. Resultados dosimétricos reportados por el sistema PET/CT BV 450 y calculo de CTDIyo, y DLP
[Cf. Ecuacion D.37; DLP = (longitud del escaneo a lo largo del eje z):CTDIyo.], para la irradiacion del tubo
rayos X, segun el protocolo de escaneo de cabeza pediatrica.
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Posicion de Dosis de Tasa de dosis
medicion radiacion de radiacion CTDI o perigeria CTDI100conro CTDI,
dosimétrica en el (mGy) (Gy/h) (mGy) (mGy) (mGy)*
maniqui de CTDI
Centro 1.03 0.48 — 1.21 2.24
Abajo (6:00) 2.04 1.29 241
Derecha (3:00) 2.41 1.18 2.85
Izquierda (9:00) 2.44 1.20 2.88
Arriba (12:00) 2.40 1.18 2.84

Tabla 4.14. Resultados dosimétricos y calculo de CTDI y CTDIy [Cf. Ecuaciones D.35 y D.36,
respectivamente], para la irradiacion del tubo rayos X, seglin el protocolo de escaneo de abdomen pediatrico.
Dichos resultados dosimétricos se obtuvieron mediante la medicién con camara de ionizacion tipo lapiz en los
agujeros cilindricos del maniqui de CTDI (posiciones horarias y en el centro). NOTA (*): se calcul6é con un
valor promedio de CTDI 00 periferia-

Posicion de | Valores reportados por Valores calculados a Diferencias absolutas Error
medicion | el sistema PET/CT BV partir de los valores de valores dosimétricos | porcentual
dosimétric 450 dosimétricos (Cf. Tabla dela
aenel 4.14) medida de
DI 4 Il DLP CTDIyo DLP | ACTDIyo.| ADLP C?,;I)V"L
(mGy) | (mGy-em) | (mGy) | (mGy-em) | (mGy) | (mGy-cm) °
Centro 2.29 24.42 2.24 20.29 0.07 4.29 3.07
Abajo 2.31 24.62
(6:00)
Derecha 2.31 24.62
(3:00)
Izquierda 2.31 24.62
(9:00)
Arriba 2.31 24.62
(12:00)
Promedio 2.31 24.58

Tabla 4.15. Resultados dosimétricos reportados por el sistema PET/CT BV 450 y calculo de CTDIyor y DLP
[Cf. Ecuacién D.37; DLP = (longitud del escaneo a lo largo del eje z):CTDIyo.], para la irradiacion del tubo
rayos X, segun el protocolo de escaneo de abdomen pediatrico.

Los resultados de los datos dosimétricos (Cf. Tablas 4.8, 4.10, 4.12 y 4.14) presentan la
tendencia esperada segun la teoria de dosimetria CT (Cf. § 3.3, cap. 2), a saber, dosis de radiacion
en el maniqui de cabeza espacialmente mas uniforme y mas alta (FOV y tamafios mas pequefios,
menos radiacion de dispersion) que la dosis de radiacién en el maniqui de abdomen. Asimismo,

comparativamente, la dosis de radiacion en los maniquis de adulto es mas altas que la dosis de
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radiacion entregadas en los maniquis pediatricos, lo cual es otro resultado dosimétrico teéricamente
esperado (ademas, esto es asi porque el potencial eléctrico pico del tubo de rayos X es menor en el
caso de protocolos de escaneo pediatricos). Por consiguiente, estas tendencias dosimétricas agregan
certeza sobre que los procedimientos de medicion dosimétrica (Cf. § 1.8, cap. 3) se realizaron
correctamente.

Ahora bien, el calculo final, que interesa para la aprobacion de la prueba técnica de
dosimetria en CT, es el CTDIyq.. Las Tablas 4.9, 4.11, 4.13 y 4.15 arrojan, en su ultima columna, el
resultado de error porcentual de medicion y céalculo dosimétricos, considerando como valor de
referencia (i.e., CTDIyo, tedrico) al valor de CTDIyo, reportado por el propio sistema PET/CT BV
450. Asi, pues, los errores porcentuales del calculo de CTDIyo, son los siguientes: 6.93% (protocolo
rutinario de escaneo de cabeza adulta), 0.13% (protocolo rutinario de escaneo de abdomen adulto),
6.44% (protocolo rutinario de cabeza pediatrica) y, finalmente, 3.07% (protocolo rutinario de
abdomen pediatrico).

Por lo tanto, debido a que el protocolo ACR (Dillon et al., 2017, p. 81) propone, como
criterio técnico de aprobacion, un valor de error de medicion de CTDIyo, no superior al 20%, la
componente CT del sistema PET/CT BV 450 aprueba la prueba técnica de dosimetria en CT, y
dicha componente posee un buen desempefio, tanto en la medicion de CTDIyo, como en la entrega
de dosis de radiacion optimas para el uso clinico, y permite el calculo de cantidades dosimétricas

relevantes para las estimaciones de dosis de radiacion utilizadas en exdmenes radiodiagnosticos.

§ 1.9. Ancho del haz de radiacion

A continuacion, se presentan los resultados de medicion del ancho del haz de radiacion
(Fig. 4.7 y Tabla 4.16), los cuales se obtuvieron mediante el software de analisis de imagenes del
escaner PSPIX, para tres casos de irradiacion de la placa fosférica fotoestimulable, segin se

estipul6 en el procedimiento técnico (Cf. § 1.9, cap. 3).
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(A) (B) JL (C) J

Figura 4.7. Placas de fosforo fotoestimulable reveladas por el equipo PSPIX (ACTEON) de la facultad de
odontologia de la UCR y procedas por el software Sopro. Las imagenes (A), (B) y (C) respectivamente
corresponden con las siguientes colimaciones del sistema CT: 1x5 mm, 6x1.2 mm y 12x1.2 mm. Parametros
del tubo de rayos X: 70 kVp y 30 mA.

Placa fosforica Espesor de Colimacién Ancho del haz Diferencia Desvio
fotoestimulable corte de (mm) [ancho de radiacion | absoluta entre | porcentual del
correspondiente | imagen (mm) |nominal del haz| medido en la anchos de haz ancho medio
en la Figura 4.7 de radiacion] placa (mm) de radiacion relativo al
(mm) ancho nominal

(A) 5 1x5(5) 4 1.00 20.00

(B) 1.2 6x1.2 (7.2) 10 2.80 38.89

© 2.4 12x1.2 (14.4) 18 3.60 25.00

Tabla 4.16. Resultados de las mediciones de ancho de haz de rayos X en las placas de fosforo fotoestimulable
mediante el software Sopro de ACTEON.

La inspeccion analitica de la Figura 4.7 y de la Tabla 4.16 muestra el comportamiento fisico
esperable de la imagen de una placa de fosforo fotoestimulable, a saber:
(i) La region mas oscura corresponde con la energia liberada de la capa de fosforo por la parte del
campo de radiacion mas intensa, es decir, la region de la intensidad méaxima del haz de rayos X
relativa al haz primario de radiacion [aproximadamente corresponde al valor de FWHM del perfil
de dosis D(z)];
(if) La region mas oscura es un poco mas grande que el ancho nominal debido a la reaccion fisico-
quimica de la capa de fosforo y debido a una pequefia contribucion de la radiacion de dispersion
(proveniente de los bordes del colimador del haz de rayos X);
(7i7) Una region grisacea circunda la region mas oscura de la imagen de la placa fosforica, la cual se
debe principalmente a la radiacion de rayos X dispersada, la cual es menos intensa que la radiacion

del haz primario de rayos X (el color gris se debe a una reaccion fisico-quimica menos vigorosa en
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la capa de fosforo) [esta region gris corresponde, aproximadamente, a las zonas de penumbra o
colas del perfil de dosis D(z)].

Ahora bien, el protocolo ACR (Dillon et al, 2017, pp. 66—67) estipula que la diferencia
entre anchos (medido y nominal) no debe superar los 3 mm o que el desvio del ancho medido no
supere en un 30% del ancho nominal. Asi, pues, segiin la Tabla 4.16: (i) la placa fosforica (A)
produjo una diferencia absoluta de 1 mm y un desvio del 20%. Entonces, en ambos casos, el limite
de error protocolario no es excedido; (i) la placa fosforica (B) produjo una diferencia absoluta de
2.80 mm pero un desvio del 38.89%. Entonces, en virtud de la diferencia de anchos, el limite de
error protocolario no es excedido; finalmente, (iif) la placa fosforica (C) produjo un desvio del 25%
pero una diferencia absoluta de 3.60 mm. Entonces, en virtud del desvio del ancho medido relativo
al ancho nominal, el limite de error protocolario no es excedido.

Por lo tanto, la extension del ancho medido del haz de radiacion (valor de referencia) es
mayor que el ancho nominal del haz de rayos X en una cantidad adecuada para la adquisicion de

imagenes clinicas de buena calidad y la entrega de dosis de radiacion optimas, y la CT del sistema

PET/CT BV 450 aprueba la prueba técnica de ancho del haz de radiacion.

§ 2. Analisis y discusion de los resultados de las pruebas técnicas del caso de la PET
§ 2.1. Resolucion espacial

A continuacion, se muestra la Figura 4.8 de la imagen de la prueba de resolucion espacial
adquirida en el corte de imagen z = 129 mm, escogido entre un total de 66 cortes de imagenes PET
de espesor de 3 mm. Asimismo, se muestra la Figura 4.9, la cual visualiza las seis graficas del
numero de cuentas en funcién de la distancia, para las tres fuentes radioactivas de la configuracién
activimétrica disefiada en el procedimiento técnico del paso (i) [Cf. § 2.1, cap. 3]. Asimismo, la
Tabla 4.17 resume los resultados cuantitativos determinados por el procedimiento del paso (iv) [Cf.
§ 2.1, cap. 3]. Como ultima observacion, la cantidad de radioactividad, utilizada por fuente, es 1
mCi, la cual fue medida por un activimetro de pozo modelo CRC®-55tR (fabricante Capintec) en el

momento inicial 15:05:33 (To = 15.0925 h) del 8 de marzo de 2023.
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Figura 4.8. Imagen adquirida por PET para la prueba técnica de resolucion espacial en el corte de imagen z =

129 mm. Esta imagen se reconstruy¢ mediante el algoritmo iterativo PSF+TOF 4i5s.
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Figura 4.9. Perfiles de cuentas de eventos de deteccion de radioactividad por pixel. Las graficas corresponden
con las siguientes posiciones de las fuentes radioactivas: (A) (0,0,12.9 cm) [perfil horizontal]; (B) (0,0,12.9
cm) [perfil vertical]; (C) (0,10 cm,12.9 cm) [perfil horizontal]; (D) (0,10 cm,12.9 cm) [perfil vertical]; (E) (10

c¢m,0,12.9 cm) [perfil horizontal]; (F) (10 cm,0,12.9 cm) [perfil vertical].
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Perfil de | Posicion dela| Parametros del ajuste gaussiano [ecuacion Coeficiente | Resolucion
cuentas en fuente (3.1)] de las series de datos de cuentas en de espacial de
la Figura | radioactiva funcion de la distancia correlacion la PET
4.9 x (cm) | y (cm) | Cy (nmero de | C; (nimero | p(mm) | ¢ (mm) r (%) FWHM
cuentas) de cuentas) (mm)
(A) 0 0 352.89 10596736.00 | 219.46 1.44 1.00 3.39
(B) 0 0 541.40 10094173.70 | 34.88 1.43 1.00 3.37
©) 0 10 385.23 10653704.57 | 31.24 1.47 1.00 344
(D) 0 10 393.64 10528022.46 | 220.89 1.45 1.00 3.40
(E) 10 0 349.21 10785780.00 | 219.75 1.45 1.00 3.40
(F) 10 0 614.54 10629351.70 | 158.97 1.46 1.00 3.44

Tabla 4.17. Resultados del ancho total de la mitad del maximo (FWHM) [equivalente a la resolucion
espacial], medidos en los perfiles de cuentas, para tres pequefias fuentes radioactivas con 1 mCi de '*F y sus
correspondientes datos de cuentas por unidad de distancia, los cuales se extrajeron de las seis imagenes de la

configuracion activimétrica de la prueba técnica de resolucion espacial de PET (Cf. § 2.1, cap. 3).

Recuérdese que los resultados de la resolucion espacial de PET, mostrados en la Figura 4.9
y en la Tabla 4.17, se basan en un ajuste normal-gaussiano de los datos activimétricos de cuentas
por unidad de distancia; dicho ajuste matematico se fundamenta en la distribucion gaussiana
espacial dada por la ecuacion (3.1) [Cf. paso (30), § 2.1, cap. 3].

Notese que esta distribucion normal de las cuentas por distancia (Cf. Figura 4.9) sigue
perfectamente bien la forma de campana teéricamente esperada en virtud del teorema del limite
central (D. S. Wilks, 2011, p. 87). Ahora bien, el valor de FWHM se determin¢ al calcular FWHM =
2.35c (Y. Hirano, 2011, p. 80), el cual se muestra para cada orientacion de perfil de cuentas de cada
posicion de la fuente radioactiva en la Tabla 4.17.

Utilizando los datos de los valores de FWHM espacial calculados y mostrados en la Tabla
4.17, y tomando en cuenta los valores de FWHM espacial reportados por el fabricante (Tabla B.3),
la Tabla 4.18, a continuacion, muestra el error porcentual en los valores medidos considerando a los

valores proveidos por el fabricante como valores de referencia.
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Perfil de Posicion de la fuente Resolucion espacial de la PET Error
cuentas en radioactiva porcentual
7 o,

la Figura X (mm) y (mm) FWHM medido FWHM reportado por (%)

4.9 .
(mm) el fabricante (mm)

(A) 0 0 3.39 3.40 0.405
B) 0 0 3.37 3.40 0.883
© 0 10 3.44 3.70 6.920
(D) 0 10 3.40 3.70 8.147
(E) 10 0 3.40 3.70 7.984
F 10 0 3.44 3.70 6.983

Tabla 4.18. Comparacion de resultados de FWHM espacial de PET entre los valores medidos y los valores
del fabricante. Consultese la Tabla B.3 a proposito del algoritmo de reconstruccion de imagenes y otros

detalles técnicos de adquisicion de imagenes usados por el fabricante.

Seguin la Tabla 4.18 y de acuerdo con el criterio de aprobacidn técnica del protocolo de
AAPM (Mawlawi et al., 2019), solamente las mediciones de FWHM espacial cerca del centro del
FOV axial aprobarian la prueba técnica de la resolucion espacial, pues presentan desviaciones
porcentuales relativas al valor de referencia menores al 5%. No obstante, segiin el criterio de
aprobacion del fabricante Siemens (2020), en concordancia con el criterio aprobatorio del protocolo
de IAEA (2009), es suficiente con que el valor medido del FWHM espacial sea menor, o igual, al
valor reportado por el fabricante.

Por consiguiente, en virtud de los tres protocolos de pruebas técnicas para la PET, la
resolucion espacial de PET es excelente en el centro del FOV axial, mientras que dicha resolucion
espacial es muy buena a 10 cm de distancia del centro del FOV axial ateniéndonos al criterio
técnico del propio fabricante y del protocolo de IAEA (2009). Por lo tanto, la resolucion espacial de
la componente PET del sistema PET/CT BV 450 estd dentro de los valores aceptables y dicho
sistema aprueba la prueba técnica de resolucion espacial. En otras palabras, esta PET es capaz de
resolver, como minimo, fuentes radioactivas de diametro promedio de 3.41 mm a lo largo de los
ejes x e y.

El resultado final de esta prueba técnica de resolucion espacial de PET demuestra las
virtudes del cristal LSO del detector PET del sistema PET/CT BV 450, con cada elemento de cristal
con dimensiones de cara de 3.2 mm, para identificar pequefias fuentes radioactivas (recuérdese que
entre mas pequeio sea el cristal, mucho mejor sera la resolucion espacial). A su vez, esto significa
que el sistema PET, en virtud de su excelente resolucion espacial, podra adquirir mejores imagenes

cuantitativas (e.g., para modelos biocinéticos basados en valores estandar de captacion tisular) por
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la reduccion de los efectos del volumen parcial en los valores de pixel de la imagen final de PET
(Casey y Osborne, 2020, p. 83) [Cf. el concepto de volumen parcial en el glosario (anexo G)]. Asi,
pues, la resolucion espacial de nuestra PET permitira, aproximadamente, la deteccion de lesiones
tumorales de 0.17 mL de volumen y de 5.97 mm de diametro (Cf. Y. E. Erdi, 2012, p. 23).

Por otra parte, como ultimo comentario, estos resultados prueban la correcta seleccion del
disefio del experimento (distribucion espacial de las fuentes radiactivas, volumen pequefio de éstas
y su cantidad de actividad del fllior-18; parametros apropiados de reconstruccion de imagen), ya que
otros autores, utilizando una PET/CT BV 450 6 600, reportan valores de FWHM espacial mas altos
[e.g., van Sluis et al. (2019, p. 11), usando "*F, reportan los valores de FWHM espacial 4.3 mmy 5.9
mm para fuentes a 1 cm y a 10 cm del centro del FOV axial, respectivamente. También consultese
los reportes de Casey y Osborne (2020) y Carlier et al. (2020)].** En conclusion, comparativamente
hablando, se obtuvieron valores de resolucion espacial mas cercanos a los valores del fabricante que

los valores reportados por los autores previamente citados.

§ 2.2. Sensibilidad

A continuacion, se muestra la Figura 4.10 de las graficas de las pruebas de sensibilidad
adquiridas para 118 cortes de espesor de 5.93 mm y las graficas de numero neto de cuentas
verdaderas y/o tasa corregida de cuentas por numero de tubo metdlico, que representan la
atenuacion de la radiacion, proveniente de la fuente lineal de fluor-18, conforme se retiraba cada
tubo metalico de mayor diametro [Cf. § 2.2, cap. 3]. Asimismo, se muestra la Tabla 4.19, la cual
resume los principales parametros fisicos asociados con la prueba técnica de sensibilidad de la PET.
Como ultima observacion, la cantidad inicial de radioactividad, utilizada para la fuente lineal, fue

medida por un activimetro de pozo modelo CRC®-55tR (fabricante Capintec) el 20 de junio de
2023.

48 En concordancia con los criterios protocolarios de aprobacion técnica, los autores Casey y Osborne (2020,
p. 78) reportan, para fuentes radioactivas de *F, 3.8 mm y 4.3 mma 1 cm y a 10 cm del centro del FOV axial,
respectivamente. Por otra parte, los autores Carlier et al. (2020, p. 6) reportan, para fuente radioactivas de
Na, 3.5mmy4.2mmalcmyal0cm del centro del FOV axial, respectivamente. Atin asi, los resultados
de esta tesis siguen siendo menores a los valores reportados por estos autores.
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Figura 4.10. Presentacion grafica de los resultados activimétricos de la prueba técnica de sensibilidad de la
PET. Las graficas son las siguientes: (A) y (D) corresponden con la sensibilidad por nimero de corte de
imagen en 0 cm y en 10 cm relativos al centro del FOV axial, respectivamente; (B) y (E) corresponden con el
numero de cuentas verdaderas por nimero de tubo metalico en 0 cm y en 10 cm relativos al centro del FOV
axial, respectivamente; (C) y (F) corresponden con la tasa corregida de cuentas por nimero de tubo metalico
en 0 cm y en 10 cm relativos al centro del FOV axial, respectivamente.

Posicion de la fuente lineal de flior-18 relativa al
Datos reportados por la estacion de trabajo Syngo isocentro del FOV
0 cm 10 cm
Sensibilidad del sistema PET (cps/MBq) [Cf. 10263.4 10438.6
Ecuacion (3.2)]
Eficiencia del detector LSO (%) 1.03 1.04
Coeficiente de atenuacion lineal efectivo (cm™) 0.158 0.170
Discriminadores del nivel energético inferior (keV) 435
Discriminadores del nivel energético superior (keV) 585
Longitud de la fuente radioactiva (cm) 70.00
Actividad inicial corregida (MBq / mCi) 5.48/0.15 4.45/0.12
Numero neto de cuentas promedio de los eventos 13663943.6 11161445.8
verdaderos
Numero neto de cuentas de eventos verdaderos sin 13477737.8 11033146.6
material atenuador
Tasa corregida de cuentas (cps) sin material atenuador 61064.5 60953.1

Tabla 4.19. Datos de medicion de sensibilidad, reportados por el sistema PET/CT BV 450 en la estacion de
trabajo de Syngo, al finalizar el procesamiento. Los valores de sensibilidad PET son resultantes de la
aplicacion del conjunto de ecuaciones (D.1)—(D.4).
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El analisis de la Figura 4.10 muestra el comportamiento tedricamente esperado de la
variable de sensibilidad del escaner PET relativa a su distribucion espacial a lo largo del eje z del
maniqui de sensibilidad [i.e., eje central del escaner] (P. E. Christian, 2012, p. 332): la sensibilidad
disminuye en los bordes del FOV del plano sagital y la sensibilidad aumenta conforme las particulas
se mueven desde el centro del FOV sagital; ésta es la razén de la forma piramidal de las graficas de
sensibilidad (A) y (D) de la Figura 4.10. Adicionalmente, como observacion técnica, la tendencia
piramidal de la sensibilidad de la PET se explica en virtud de la relacion no lineal entre los distintos
detectores de los anillos de deteccion del sistema PET, a partir de los cuales se calculan las
posiciones de los eventos de aniquilacion. Dicha no linealidad de la respuesta de los detectores es
mayor en los bordes del FOV (A. T. M., Willemsen, 2017, p. 195), lo que implica una menor
cantidad de cuentas verdaderas de eventos fisicos detectados. Finalmente, notese la gran cantidad de
eventos de cuentas verdaderas detectadas [graficas (B), (C), (E) y (F) en Figura 4.10], lo cual es
consecuencia del gran FOV (70 cm) del sistema PET/CT BV 450.

Ahora bien, el analisis de las graficas (B), (C), (E) y (F) de la Figura 4.10 muestra la
tendencia del aumento de la radioactividad, medida por el nimero de cuentas verdaderas, en virtud
de la atenuacion del haz de fotones de aniquilacion por la disminucion del espesor del material del
tubo metalico del maniqui NEMA de sensibilidad (Cf. Tabla F.3: tubos de aluminio con 2.5 mm de
espesor). Al final, el propdsito de dichas graficas es permitir extrapolar el valor de la sensibilidad
del sistema PET sin material atenuador, ya que se desea una medicion de sensibilidad con los haces
de fotones de aniquilacion sélo atenuados por el aire (Daube-Whiterspoon et al., 2002, p. 1399) [Cf.
ultimas filas de la Tabla 4.19]. Estas razones también explican por qué se usa una fuente lineal, pues
asi los fotones emitidos desde dicha fuente casi no se atenuardn con el material del tubo contenedor
de esta fuente radioactiva.

Finalmente, en la Tabla 4.19, se observa que ambos valores de sensibilidad del sistema PET,
a saber, 10.2 cps/kBq y 10.4 cps’kBq en el centro del FOV y a 10 cm del FOV (eje x),
respectivamente, tienen un valor superior a 8.9 cps/kBq, el cual es el valor de referencia de
sensibilidad reportado por el fabricante Siemens (Cf. Tabla B.3). Ahora bien, segin los protocolos
NEMA NU-2 2018 (Siemens Healthineers, 2020) e IAEA (2009, p. 50), la componente PET
aprobard la prueba técnica de sensibilidad si el valor medido medio de sensibilidad es igual, o
mayor que, al valor de referencia de sensibilidad. Por lo tanto, el sistema PET de la PET/CT BV
450 aprueba la prueba técnica de sensibilidad porque 0.5(10.2 cps/kBq + 10.4 cps/kBq) = 10.3
cps/’kBq > 8.9 cps/kBq [Cf. ecuacion (3.2)]. Por tanto, el hecho de que se obtuviera una sensibilidad

media mayor a la sensibilidad referencial implica un buen desempefio de la componente PET para
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detectar eventos de coincidencias verdaderos, lo cual implica, a su vez, una tasa de conteo y una

resolucion espacial mejores (tiempo muerto bajo).

§ 2.3. Medicion de la fraccion de dispersion, pérdidas de cuentas y eventos aleatorios

A continuacidn, se muestra la Figura 4.11 de las graficas de la fraccion de la dispersion y la
tasa de las NEC, ambas variables en funcion de la concentracion radioactiva promedio y obtenidas
en virtud del procedimiento técnico dado en § 2.3, cap. 3. En la estacion de trabajo de Syngo, el
ajuste de parametros del sistema PET fue el siguiente: (i) adquisicion de 95 cortes de imagen; (i)
medicion de la radioactividad en el intervalo temporal desde 0 horas hasta 11 horas mas 20 minutos.
Cada medicion activimétrica aproximadamente se realizaba cada 20 minutos. En fin, hubo 35
mediciones de radioactividad por corte de imagen, para un total de 3325 datos activimétricos al
final del proceso de la prueba técnica. Por otra parte, se muestra la Tabla 4.20, la cual resume los
resultados calculados de fraccion de dispersion y de NEC, y sus respectivas comparaciones con los
valores del fabricante Siemens Healthineers (Cf. Tabla B.3). Como ultima observacion, la cantidad
inicial de radioactividad (1312.92 MBq = 35.48 mCi), utilizada para la fuente lineal, fue medida por
un activimetro de pozo modelo CRC*-55tR (fabricante Capintec) en el momento inicial 09:58:00

(To=9.9667 h) del 22 de junio de 2023.

40 180000
FD maxima

160000 NECR miximo

39
140000
FD (NECR maximo)

38 120000

100000
80000

37

Tasa de NEC

36 60000

Fraccién de dispersion (%)

40000

(A) 20000 (B)
34 0
0 0,01 0.02 0.03 0,04 0,05 0,06 0,07 0 0,01 0,02 0.03 0,04 0.05 0.06 0,07

Concentracion promedio (MBag/cc) Concentracion promedio (MBag/cc)

35

Figura 4.11. Graficas de fraccion de dispersion (A) y de tasa de NEC (B), ambas variables en funcién de la
concentracion de radioactividad promedio. NOTA: FD = fraccion de dispersion.
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NECR maximo (kcps) Fraccion de dispersion (%)
Calculado en | Reportado Calculado Reportado por el fabricante
Cc=276 por el — — _ .
kBg/ce fabricante en EnC=276 EnC=5893 EnC=30 En concentraciones
C=30 kBg/cc kBg/cc kBg/cc bajas de radioactividad
kBg/cc
156.23 160 37.86 39.41 39.00 38.00

Tabla 4.20. Resumen de los resultados de NEC maximo y de fraccion de dispersion, para la prueba técnica §
2.3 (caps. 3 y 4), en comparacion con los resultados reportados por Siemens Healthineers (Cf. Tabla B.3).

De acuerdo con el protocolo del fabricante Siemens Healthineers (2020), el cual utiliza el
mismo criterio técnico del protocolo de NEMA NU-2 2018 [en concordancia con IAEA (2009, p.
58)], para los criterios de aprobacion de la componente PET del sistema PET/CT BV 450, se tiene
que NECRuaxcaicuiado = NECR s faricame. Adicionalmente, el protocolo de AAPM (Mawlawi et al.,
2019, p. 24) estipula que el error porcentual tolerable, i.e., la desviacion del valor NECR maximo
calculado relativo al valor de NECR maximo del fabricante, no debe exceder el 5%. Por
consiguiente, partiendo de estos criterios técnicos de evaluacion de NECR, en principio, la
componente PET no aprobaria la prueba técnica de desempefio de la tasa de conteo porque
NECR o catcuiado < NECRwax japricane (CE. Tabla 4.20) considerando solamente el protocolo de NEMA
NU-2 2018. No obstante, el error porcentual de la NECR calculada es aproximadamente 2.35%; por
ende, siguiendo al protocolo de AAPM, aunque el valor de NECR pico calculado fue menor al valor
de NECR pico del fabricante, el error es tolerable y, por consiguiente, la componente PET del
sistema PET/CT BV 450 aprueba la prueba técnica del desempefio sistémico de medicion de la tasa
de conteo de eventos fisicos.

Ahora bien, en el caso de la evaluacion del porcentaje de cuentas de dispersion de fotones
gamma de aniquilacion de pares, el protocolo del fabricante Siemens Healthineers (2020), en
concordancia con NEMA NU-2 2018 e IAEA (2009, p. 58), solicita que la fraccidon de dispersion
calculada sea inferior a la fraccion de dispersion reportada por dicho fabricante tal que FD.ucutada <
1.05- FDyuricane. Entonces, se tienen dos casos de evaluacidon de fraccion de dispersion, segun la
Tabla 4.20, a saber: (i) 39.41% < 1.05-(38%) — 39.41% < 39.9% y (i) 37.86% < 1.05-(39%) —
37.86% < 40.95%. Por lo tanto, la componente PET aprueba la prueba técnica de la fraccion de
dispersion y posee un buen desempefio a la hora de excluir las cuentas de eventos fisicos por

dispersion.
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Analizando los resultados anteriores, la interpretacion fisica de dichos resultados es la
siguiente: en la prueba técnica realizada, el valor pico de NECR era inferior en un 5%, lo cual es
técnicamente aceptable. Ahora bien, teniendo presente que la NECR es una cantidad optima para
predecir el ruido de la imagen funcional (i.e., NECR es una medida de la SNR [Vrigneaud et al.,
2010, p. 17])*, utilizando todos los tipos diferenciados de coincidencias fisicas, su interpretacion
fisica es que entre mas alto sea el valor pico de NECR, la cantidad de ruido es mas baja en dicha
imagen (Casey y Osborne, 2020, p. 78). Entonces, el valor pico de NECR de 156.23 keps refiere a
una cantidad menor de tasa de cuentas por dispersion o por aleatoriedad, las cuales se refieren a los
tipos de eventos de deteccion que introducen ruido a la imagen funcional, afectando tanto su calidad
de imagen como su informacion cuantitativa por pixel.

Notese que la componente PET del sistema PET/CT BV 450 posee un desempefio mejorado
para medir las tasas de coincidencias verdaderas de aniquilacion de pares (NECRyax = 156.23 kcps),
lo que es equivalente a una produccion de imagenes funcionales menos ruidosas (i.e., de mayor
calidad), en comparacion con su predecesor inmediato, el sistema Biograph mCT Flow de Siemens
Healthineers (Cf. Tabla 1 de resultados de NECR en van Sluis et al., 2019, p. 11. Estos autores
reportaron, para las condiciones especificas de sus mediciones, 306 kcps en 32.6 kBq/cc para la
PET/CT BV 450 y 185 keps en 29 kBq/cc para la PET del sistema Biograph mCT Flow).” A su vez,
teniendo en cuenta la comparacion con la tecnologia PET/CT anterior del fabricante Siemens
Healthineers, el mejor desempefio de medicion de cuentas de coincidencias verdaderas del sistema
PET/CT BV 450 también se debe a un tiempo muerto mas bajo, a una resolucion temporal mas
pequefia y a una sensibilidad superior del escaner PET de cristales LSO acoplados a un SiPM.

Para finalizar este analisis de los resultados de esta prueba técnica § 2.3 (caps. 3 y 4),
revisese la interpretacion fisica de la prueba técnica de la fraccion de dispersion. Se recuerda que la
fraccion de dispersion sencillamente es la tasa de cuentas de eventos de dispersion en el maniqui
entre la tasa total de cuentas de eventos fisicos. Los resultados de esta tesis, a saber, 37.86% y
39.41% (Cf. Tabla 4.20), indican aproximadamente que el 38% del total de tasas de cuentas de
coincidencias fisicas, registrado por el sistema PET de la PET/CT BV 450, es por eventos fisicos de

dispersion, los cuales fueron considerados como coincidencias verdaderas (i.e., varios pares de

49 Se advierte que la NECR solo es una medida global de SNR y que, por ende, no es sensible a las
variaciones locales del valor de SNR segtn las distintas distribuciones espaciales del material radioactivo
(Daube-Whiterspoon et al., 2002, p. 1406). Esto podria implicar tasas de conteo mas altas por regiones
particulares del objeto de estudio.

50 Este sistema fue lanzado al mercado en el afio 2013, asi que su disefio tecnoldgico es, aproximadamente,
unos 5 afios mas antiguo que el del sistema PET/CT BV 450.
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fotones de aniquilacion dispersados llegaron a los detectores en una ventana temporal de deteccion
igual o menor a 4.7 ns).

Ahora bien, por cada 10 eventos fisicos detectados por el sistema PET, aproximadamente 4
eventos fisicos corresponden a dispersiones fotdnicas en virtud de la distribucion espacial de la
radioactividad, del tamafio y de la densidad del material del MND (Cf. Tabla F.3 para las
especificaciones técnicas de este maniqui) y de su posicion relativa a los cristales LSO. Notese que
dicha fuente lineal radioactiva, insertada en el MND y ubicada en el centro del FOV axial, impide
que los eventos de decaimiento del 'F, acaeciendo dentro de ella, experimenten muchas
dispersiones debido a su pequefio diametro de 5 mm y debido a la distribucion uniforme de la
radioactividad a través de toda su longitud de 70 cm. Todos estos detalles técnicos del MND y de la
preparacion de la fuente radioactiva lineal de *F contribuyeron a la fraccion de dispersion resultante
en la prueba técnica de este apartado.

Por otro lado, la cantidad usada de radioactividad de esta prueba técnica, que es
relativamente alta, permitié una mayor cantidad de eventos fisicos de dispersion contados y un
aumento de la tasa de coincidencias fisicas por dispersion debido al apilamiento de cuentas en el
detector LSO de la PET. Sin embargo, considerando la discusion previa en su totalidad, el sistema
PET de la PET/CT BV 450 muestra una fraccion de dispersion razonablemente baja en comparacion
con otros resultados reportados en la literatura cientifica.”’ En conclusion, el resultado de la fraccion
de dispersion es razonablemente bueno y el sistema PET considera una cantidad de eventos de
coincidencias de dispersion relativamente baja, lo que se traduce en una disminucion en el ruido y

un aumento en la calidad de la imagen funcional.

§ 2.4. Exactitud de las correcciones por pérdida de cuentas y por eventos aleatorios

A continuacidn, se muestra la Figura 4.12 de las graficas de valores maximos y minimos de
los errores de tasa de conteo de coincidencias verdaderas, ambas variables en funcion de la
concentracion radioactiva promedio y obtenidas en virtud del procedimiento técnico dado en § 2.4,
cap. 3. En la estacion de trabajo de Syngo, el ajuste de parametros del sistema PET fue el siguiente:
(7)) adquisicion de 95 cortes de imagen; (i) medicion de la radioactividad en el intervalo temporal
desde 0 horas hasta 11 horas mas 20 minutos. Cada medicion activimétrica aproximadamente se
realizaba cada 20 minutos. En fin, hubo 35 mediciones de radioactividad por corte de imagen, para

un total de 3325 datos activimétricos al final del proceso de la prueba técnica. Por otra parte, la

51 En la NECR pico, las fracciones de dispersion fueron 38.7% (van Sluis et al., 2019, p. 11), 39% (Casey &
Osborne, 2020, p. 79) y 37.5% (Carlier et al., 2020, p. 6).
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cantidad inicial de radioactividad (1312.92 MBq = 35.48 mCi), utilizada para la fuente lineal, fue

medida por un activimetro de pozo modelo CRC®-55tR (fabricante Capintec) en el momento inicial

09:58:00 (To =9.9667 h) del 22 de junio de 2023.

AR (%) H‘ ‘ ‘ I I I I I ]

Concentracion promedio (MBq/cc)

Figura 4.12. Grafica del error en la tasa de cuentas verdaderas en funcién de la concentracion radioactiva
promedio. NOTAS: (i) la curva roja representa los valores mdximos de error de tasa de conteo de
coincidencias verdaderas mientras que la curva azul representa los valores minimos de error de tasa de conteo
de coincidencias verdaderas; (ii) los valores del error porcentual de tasa total de conteo de cuentas verdaderas
maximo y minimo se indican en color amarillo en la concentracion promedio de 32.8 kBg/cc, la cual
corresponde con la NECR pico (Cf. Tabla 4.20).

Analizando la Figura 4.12, se miden los siguientes valores del error de conteo de
coincidencias verdaderas, a saber: ARix = —5.4% y ARy = —3.4% (similar al valor reportado por
van Sluis et al., 2019, p. 11; AR, = —2.9%). El valor, que interesa para evaluar la exactitud de las
correcciones de la tasa de cuentas verdaderas, es el que refiere a la serie de AR de los errores
maximos de tasa de conteo de eventos verdaderos (curva roja en la Figura 4.12).

Ahora bien, el valor absoluto de AR, (en 27.6 kBg/cc), obtenido por el procedimiento
técnico de § 2.4 (cap. 3), significa que Ry = 0.966R; [Cf. Nota a pie de pagina #43 y Ecuacion
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(D.32)]. Es decir, la tasa de cuentas verdaderas, resultante del proceso de medicion,
aproximadamente es el 96% de la tasa de cuentas verdaderas con cantidades despreciables de
pérdidas de cuentas por tiempo muerto y por eventos aleatorios. Por consiguiente, la exactitud de
las correcciones de la tasa de conteo de eventos verdaderos, realizadas por la componente PET del
sistema PET/CT BV 450, es alta, pues los valores Ry y Rz son casi idénticos, lo que significa que el
sistema computacional excluye la mayoria de las coincidencias falsas. Por tanto, dicho sistema

aprueba la prueba técnica de exactitud de correcciones de la tasa de cuentas verdaderas.

§ 2.5. Resolucion de sincronizacion de coincidencias por el tiempo de vuelo en la PET

A continuacion, se muestra la Figura 4.13 de la grafica del FWHM temporal en funcion de
la concentracion radioactiva promedio y obtenida en virtud del procedimiento técnico dado en § 2.5,
cap. 3. En la estacion de trabajo de Syngo, el ajuste de parametros del sistema PET fue el siguiente
(los ajustes y datos provienen de la prueba técnica de § 2.3, cap. 4): (i) adquisicion de 95 cortes de
imagen; (i7) medicion de la radioactividad en el intervalo temporal desde 0 horas hasta 11 horas mas
20 minutos. Cada medicion activimétrica aproximadamente se realizaba cada 20 minutos. En fin,
hubo 35 mediciones de radioactividad por corte de imagen, para un total de 3325 datos
activimétricos al final del proceso de la prueba técnica. Por otra parte, se utilizaron las habituales
medidas estadisticas de resumen numérico para apreciar sintéticamente la tendencia de los datos de
la Figura 4.13, y asi comparar la media de FWHM temporal medida con el valor de FWHM
temporal del fabricante Siemens Healthineers (Cf. Tabla B.3). Como ultima observacion, la
cantidad inicial de radioactividad (1312.92 MBq = 35.48 mCi), utilizada para la fuente lineal, fue
medida por un activimetro de pozo modelo CRC®-55tR (fabricante Capintec) en el momento inicial

09:58:00 (To =9.9667 h) del 22 de junio de 2023.



127

218
217
216
215
214
213
212
211
210
209

208
0 5 10 15 20 25 30 35

Actividad (kBg/cc)

FWHM temporal (ps)

Figura 4.13. Grafica del FWHM temporal en funcion de la actividad promedio. Notese que esta grafica se
debe interpretar de derecha a izquierda, ya que la radioactividad siempre decae.

A partir de la muestra de datos de FWHM temporal medida en funcion de la concentracion
radioactiva promedio (Cf. Figura 4.13), se calculan la media de la muestra y la desviacion estandar
de la muestra, las cuales son: media(FWHM empora) = 213.099 ps y DE(FWHM emporat) = 1.464 ps (DE
= Desviacion Estandar). Es decir, el valor de FWHM emporai, que representa la tendencia central de los
datos de la muestra, es 213.099 ps y el valor de la dispersion de los datos de la muestra viene dado
por 1.464 ps. En el caso de este segundo resultado, la desviacion del valor de los datos de la muestra
entera (i.e., su dispersion) relativa a la media es pequefia, o sea, cada una de las mediciones de
FWHM enporal, realizadas para una concentracion de radioactividad distinta, difirié poco con respecto
a la tendencia central de los datos (213.099 ps).

El andlisis anterior muestra la estabilidad de la medicion de la resolucion temporal de
sincronizacion de coincidencias por tiempo de vuelo conforme la muestra radioactiva iba decayendo
mientras el tiempo transcurria. A su vez, esta estabilidad del valor de FWHM npora S€ puede apreciar
en la Figura 4.13, en la cual el valor de FWHM,empora posee una relacion casi lineal con la
radioactividad, es decir, FWHM,emporar decae junto con dicha radioactividad, pero manteniendo un
valor cercano a la tendencia central de la muestra. Ahora bien, este decaimiento del valor de
FWHM enporar (1.€., degradacion) se explica por el efecto del apilamiento de eventos de coincidencias
(Wang et al., 2016, p. 1335), el cual es mayor conforme sea mayor la tasa de cuentas del detector de
la PET (i.e., una radioactividad mas grande). Este efecto es visible en la Figura 4.13. Sin embargo,

esto no significa un mal desempefio del sistema PET en la medicion de la FWHM empora, SINO que
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una tendencia tecnoldgica normal de los sistemas de deteccion de radioactividad, aunque tengan un
disefio ingenieril excelente, es experimentar el apilamiento de eventos de coincidencias.

Ahora bien, segun la Tabla B.2, el valor de FWHM o del fabricante Siemens
Healthineers es A¢ = 214 ps. La contribucion de esta caracteristica del sistema de deteccion de la
PET a la resolucién espacial (i.e., la incertidumbre espacial en la posicion fotonica a lo largo de la
LOR) viene dada por Ax = Y(cA?), i.e., Ax = 4(3x10% m/s)(214x107" s) = 3.21 cm. Entonces, segin
el protocolo de IAEA (2009, p. 70), la componente PET del sistema PET/CT BV 450 aprueba esta
prueba técnica, poseyendo una buena resolucion de sincronizacion de coincidencias de tiempo de

vuelo, porque

FWHMtempuml,med < 1.05'FWHM¢emp0m]ng — 213.1 ps <1.05-214 pPS — 213.1 ps <2247 ps

donde el valor medio de FWHM,emporw medido corresponde con una incertidumbre espacial
aproximada de la posicion del foton, a lo largo de la LOR, de Ax = 3.20 cm. Este valor es muy

similar al valor correspondiente con la FWHM enporar del fabricante.

§ 2.6. Evaluacion de la calidad de imagen

A continuacion, se muestra la Figura 4.14 de la imagen médica del MCCN y la Tabla 4.21
de los resultados de coeficientes de recuperacion de contraste y de variabilidad del fondo medidos
en las ROI de la Figura 4.14. Esta imagen se obtuvo en virtud del procedimiento técnico dado en §
2.6, cap. 3. En la estacion de trabajo de Syngo, el ajuste de parametros del sistema PET fue el
siguiente: (i) tiempo de adquisicion de imagenes de 237 s; (i) tamafio del pitch de 0; (iii) distancia
de adquisicion simulada de imégenes axiales de 100 cm; (iv) correcciones aplicadas: NORM,
DTIM, ATTN, SCAT, DECY y RAN; (v) método de reconstruccion de imagen: PSF+TOF 4i5s,
XYZ Gauss 5.00; (vi) tamafio del pixel de 1.65 mm; (vii) espesor de corte de imagen de 1.64 mm.
Como ultima observacion, las cantidades iniciales de radioactividad, medidas por un activimetro de
pozo modelo CRC®-55tR (fabricante Capintec), y sus respectivos tiempos iniciales Ty, son las
siguientes: (i) 5.59 mCi (= 206.83 MBq) en la jeringa de 10 mL (T, = 13:59); (i) 4.34 mCi (=
160.58 MBq) en la fuente lineal de 70 cm de longitud (T, = 14:01).

ADVERTENCIA: debido a las dificultades técnicas del sistema PET/CT BV 450 y del
MCCN, esta prueba técnica no reporta el resultado del valor del error residual asociado con la
exactitud de las correcciones de la calidad de imagen, por dispersion o por atenuacion, a través del

analisis de las zonas de radioactividad fria del injerto pulmonar en la imagen del MCCN.
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Figura 4.14. Resultados graficos de la prueba técnica de calidad de imagen en PET: imagen PET del MCCN

con sus respectivas ROIs marcadas.

Tamafio de la esfera (mm) Contraste (%) Variabilidad del fondo (%)
10 34.64 3.72
13 29.29 3.40
17 54.14 3.16
22 64.30 3.02
28 76.30 2.85
37 83.72 2.66

Tabla 4.21. Resultados de coeficiente de recuperacion de contraste porcentual y de variabilidad porcentual del
fondo a posteriori de la ejecucion de la prueba técnica de calidad de imagen en PET.

Los resultados de la prueba técnica de calidad de imagen de PET, mostrados en la Figura
4.14 y en la Tabla 4.21, se consiguieron a partir de los calculos ejecutados con las siguientes
ecuaciones: (i) (D.25) y (D.26) para el coeficiente de recuperacion del contraste porcentual de las
esferas calientes y frias, respectivamente; (i) (D.27) para el coeficiente de la variabilidad
porcentual del fondo.

Ahora bien, analizando los resultados reportados en la segunda columna de la Tabla 4.21,

que posee los datos de los coeficientes de variabilidad porcentual de la radiacion de fondo, se
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obtuvo un rango de valores en 2.66%—3.72%. Noétese que conforme aumenta el didmetro de la
esfera, el coeficiente de la variabilidad porcentual disminuye. Esto significa que, en el MCCN, para
una esfera radioactiva mas grande, el ruido disminuye en dicha esfera, pues el coeficiente de la
variabilidad es directamente proporcional a la desviacion estandar del conjunto de datos de cuentas
de la ROI correspondiente. La razén de este comportamiento es que el escaner PET posee mejor
resolucion de bajo contraste para objetos radioactivos mas grandes, y conforme estos objetos
radioactivos son mas pequefios, el sistema PET tendra mas dificultad para distinguirlos de la
radioactividad del fondo. A su vez, obsérvese, en la primera columna de la Tabla 4.21, que la
discusion del coeficiente de la variabilidad de fondo es coherente con los resultados de los
coeficientes de recuperacion de contraste porcentual (rango de contraste porcentual: 34.64%—
83.72%), ya que conforme la esfera tiene un didmetro mayor, el coeficiente de recuperacion de
contraste es mas grande, es decir, el escaner PET distinguira bien entre la esfera radioactiva y la
radiacion del fondo. Esto es especialmente verdadero para la esfera de didmetro 37 mm, que es la
que ofrece posiblemente el mejor coeficiente de recuperacion de contraste y el menor coeficiente de
variabilidad.

En suma, en estos resultados especificos, tanto el coeficiente de recuperacion de contraste
como el coeficiente de variabilidad del fondo muestran una tendencia similar a las tendencias
reportadas por otros autores en los sistemas PET/CT BV 450 6 600 (Carlier et al., 2020, p. 7; Casey
y Osborne, 2020, p. 80; van Sluis et al., 2019, p. 24). Notese que estos autores reportan, en la
mayoria de los casos, valores de coeficiente de recuperacion en el rango aproximado de 75%—-90%.
Por consiguiente, como conclusion provisional, se considera que el sistema PET fue habil para
recuperar el contraste porcentual de objetivos tan pequeiios como las esferas radioactivas de
diametros de 28 mm y 37 mm. Entonces, este sistema es capaz de resolver espacialmente lesiones
de tamafo aproximado a estos didmetros. Asi, pues, se concluye que el sistema PET de la PET/CT
BV 450 aprueba la prueba técnica de la evaluacion de la calidad de imagen PET porque el sistema
produce imagenes de buena calidad.*

Ahora bien, como ultimo comentario, se dijo que no se pudo realizar la parte de esta prueba
técnica para evaluar la exactitud de las correcciones por dispersion o atenuacion fotonicas. No
obstante, se desea dejarle al lector una idea de lo que esperaba obtener como resultado. Se insiste

que esto s6lo es un comentario y no un resultado valido para el sistema PET/CT BV 450

52 Ni el fabricante ni los protocolos reportaron valores de referencia de coeficientes de recuperacion de
contraste, asi que solamente se comparan con los valores de coeficientes de recuperacién de contraste
reportados en la literatura cientifica para el modelo PET/CT BV 450. Por consiguiente, no se aplica el criterio
de tolerancia del 5% propuesto por IAEA (2009, p. 69) [Cf. § 2.6, cap. 3].
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investigado aqui, aunque lo mas probable es que el resultado medido se habria parecido al valor
reportado por los autores citados, quienes trabajaron con el mismo modelo de equipo tomografico.
Entonces, segun Lu et al. (2021, p. 5) y Teuho et al. (2020, p. 6), en la ROI del injerto
pulmonar, el valor de error residual debid tender a ser bajo, pues asi la exactitud medida de las
correcciones de las cuentas del sistema PET por dispersion y por atenuacion es mas alta. Notese que
esto es coherente con los autores Carlier et al., 2020, p. 7; Casey y Osborne, 2020, p. 80; van Sluis
et al.,, 2019, p. 24; que reportan un error residual de 5.5%, 3.4% y 3.5%, respectivamente. Por
consiguiente, lo que se esperaba del escaner PET del sistema PET/CT BV 450 como resultado era

un error residual de correcciones de cuentas por dispersion y por atenuacion entre 3.4%—5.5%.

§ 3. Analisis y discusion de los resultados de las pruebas técnicas del caso de la PET/CT
§ 3.1. Corregistro de imdagenes en la PET/CT BV 450

A continuacion, se muestra la Figura 4.15 de la imagen médica del accesorio L con las
fuentes radioactivas tanto en la imagen por CT como en la imagen por PET (corte de imagen
numero 44 de un total de 66 cortes de imagen adquiridas). Estas imagenes se obtuvieron en virtud
del procedimiento técnico dado en § 3.1, cap. 3. Asimismo, la Figura 4.16 muestra los perfiles de
valores de pixel de cada tipo de imagen y la Tabla 4.22 muestra las mediciones de distancia entre las
posiciones de las fuentes radioactivas. Ahora bien, en la estacion de trabajo de Syngo, el ajuste de
parametros del sistema PET/CT fue el siguiente: (i) protocolo de escaneo CT del mediastino; (i)
algoritmo de reconstruccion de imagen CT SAFIRE con un filtro Br32; (iii) corte de imagen de 5
mm en PET/CT; (iv) método de reconstruccion de imagen PET TrueX+TOF (ultraHD-PET) con un
numero de iteraciones de 4 y con un filtro gaussiano; (v) tiempo de adquisicion de imagenes PET de
5 minutos. Como ultima observacion, se usé el agente de contraste gastrointestinal meglumina de
diatrozoato con solucioén de sodio de diatrizoato (MD-Gastroview, 30 mL) y la cantidad inicial de
radioactividad, medida por un activimetro de pozo modelo CRC®-55tR (fabricante Capintec), en el

tiempo inicial To~ 11.53 h, (15-3-2023 a las 11:31:35), fue de 3 mCi.
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Figura 4.15. Imagenes adquiridas por el procedimiento de la prueba técnica de exactitud de corregistro. La
imagen (A) se obtuvo por el escaner PET mientras que la imagen (B) se consiguidé por medio del escaner CT.
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Figura 4.16. Graficas de perfiles de pixel de la prueba técnica de corregistro de imagenes, que corresponden
con: (A) distancia 1-2 medida en la imagen CT; (B) distancia 1-2 medida en la imagen PET; (C) distancia 1-3
medida en la imagen CT; (D) distancia 1-3 medida en la imagen PET.
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Linea (Cf. Ubicacion de valores maximos de pixel Longitud (mm) Diferencia
Figuras En imagen por CT En imagen por PET En imagen | En imagen (.1e
4.15y 4.16) or CT or PET longitudes
Posicion Unidades Posicion Numero de p (mm) p (mm) (mm)
(mm) Hounsfield (mm) cuentas
1-2 12.695 1803.000 24.750 1581532.875| 101.563 100.650 0.913
114.258 1341.200 125.400 | 1527058.625
1-3 25.391 1738.723 29.700 1712698.250 | 101.562 102.300 0.738
126.953 1111.484 132.000 | 1653948.750

Tabla 4.22. Resultados de medir las distancias entre las posiciones de las fuentes radioactivas para los perfiles
de pixel de cada tipo de imagen (PET o CT). Los valores de pixel reportados corresponden con los maximos
de cada perfil.

Los resultados de esta prueba técnica, proveidos en la ultima columna de Tabla 4.22, son la
diferencia de la distancia 1-2 (1-3) medida en CT y de la distancia 1-2 (1-3) medida en PET (Cf.
Figura 4.14). Si se considera la posicion de la fuente 1 como (0,0), esta operacion matematica es
equivalente a la resta de los valores de posicion de una de las fuentes radioactivas en cada
modalidad de adquisicion de imagen (PET o CT). Ahora bien, se obtuvieron los valores de 0.913
mm y de 0.738 mm para las longitudes 1-2 y 1-3, respectivamente. Segun el criterio de aprobacion
de TAEA (2009, p. 92), el error tolerable de distancia de corregistro de imagenes es =1 mm. Por
consiguiente, para el caso de ambas diferencias de longitud medidas, el sistema PET/CT BV 450
realiza correctamente el corregistro de ambos tipos de imagen médica, y dicho sistema aprueba la
prueba técnica de corregistro de imagenes.

Entonces, debido a estos resultados de distancia de corregistro de imagenes, se puede
aseverar que el tomografo hibrido investigado realizard correctamente, y con gran exactitud, las
correcciones por atenuacion de las imagenes PET usando el mapa de coeficientes de atenuacion
lineal de la CT y, a su vez, evitara producir artefactos de imagen y cuantificaciones de
radioactividad erroneas (M. Dahlbom, 2017b, p. 248). Ademas, el corregistro de imagenes PET/CT
correcto y exacto permitira el contorneo preciso de bordes de estructuras anatomicas, o de objetivos

de maniqui de pruebas técnicas, para la definicion correcta y consistente de las regiones de interés

(Towson y Eberl, 2006, p. 46).



134

§ 4. Sintesis de los resultados de las pruebas técnicas de aceptacion: parametros del control de

calidad de la PET/CT BV 450

A continuacién, se muestran las Tablas 4.23 y 4.24, las cuales resumen todos los resultados

de la totalidad de las pruebas técnicas de aceptacion del sistema PET/CT BV 450. Estos resultados

seran los pardmetros de control de calidad, los cuales se usaran como lineas base, o valores de

referencia, para los controles de calidad de dicho sistema del proyecto ciclotron-PET/CT UCR en

una frecuencia temporal establecida (diaria, mensual o anual).

Prueba técnica Resultados correspondientes con la prueba técnica Criterio técnico de aprobacion Estado de
(lineas base) aprobacion de la
componente
Prescripcion de la  |Desviaciones posicionales medidas (mm): 0.00, 0.97,|El mal alineamiento axial de la
exploracion y 1.95y 1.96 posiciéon del escaneo no debe
exactitud del exceder +2 mm Aprobada
alineamiento del ldser
Exactitud del Diferencia de desplazamientos horizontales absolutos|Valor de tolerancia de
desplazamiento de la |(mm): -1.50, -1.00, -0.50, 0.00, 0.50 desplazamiento: £2 mm Aprobada
camilla Diferencia de desplazamientos verticales absolutos P
(mm): 0.00, 1.00
Desemperio del bajo |CNR(cabeza adulta) = 3.821 CNR(cabeza adulta) > 1.000
contraste CNR(abdomen adulto) = 1.006 CNR(abdomen adulto) > 1.000 Aprobada
CNR(cabeza pediatrica) = 0.758 CNR(cabeza pediatrica) > 0.700 P
CNR (abdomen pediatrico) = 4.768 CNR (abdomen pediatrico) > 0.400
Resolucion espacial |Patron visible de pares de lineas: 10 barras de aluminio |El valor de pares de lineas debe ser Aprobada
de 0.79 mm de ancho y 15 mm de largo. igual o mayor a 6.
Uniformidad de los |Diferencias medidas entre NCT periférico y NCT central |Las diferencias medidas entre NCT Aprobada
numeros CT (UH): 0.000, 1.867, 1.177, 3.676, 2.160 periférico y NCT central no deben
exceder las 5 UH
Rango de valor medio NCT (UH) [todos los protocolos|Rango protocolario de valores NCT
evaluados]: (UH):
Acrilico: 120.270-132.264 Acrilico: 110 < NCT < 135
Exactitud del nimero |Agua: 3.230-6.099 Agua: -7<NCT<7 Aprobada
Ccr Aire: -996.727—991.132 Aire: —1005 <NCT <-970
Polietileno: -97.373—-84.267 Polietileno: —107 < NCT < -84
Teflon: 864.332-966.124 Teflon: 850 < NCT <970
Evaluacion de Las imagenes no mostraron los artefactos habituales: |Artefactos tipo copa, rayo, banda o Aprobada
artefactos copas, rayos, bandas o anillos anillo no se deben visualizar en las
imagenes
Errores porcentuales de medicion de CTDIlyor por
. , protocolo evaluado: .,
Dosimetria Error(cabeza adulta) = 6.93% :Z;rc:;i (;irealrr;e(z)%;cmn de CTDIvoL no Aprobada
Error(abdomen adulto) = 0.13% P o
Error(cabeza pediatrica) = 6.44%
Error(abdomen pediatrico) = 3.07%
Diferencia absoluta entre anchos de haz de radiacion|La diferencia absoluta entre anchos
Ancho del haz de (mm) segun la .collmacwn y su'cor'respondlente desvio |del haz no debe superar los 3' mm o Aprobada
vadiacion porcentual relativo al ancho nominal: el desvio porcentual relativo al
1x5:1.00, 20.00% ancho nominal no debe superar el
6x1.2: 2.80, 38.89% 30%
12x1.2: 3.60, 25.00%

Tabla 4.23. Resumen de resultados de las pruebas técnicas de aceptacion de la tomografia computarizada del
sistema PET/CT BV 450.
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Prueba técnica

Resultados correspondientes con la prueba técnica
(lineas base)

Criterio técnico de aprobaciéon

Estado de
aprobacién de
la componente

Rango de valores medidos de FWHM espacial (mm):
3.37-3.44.

Error porcentual maximo de 5% o
valores medidos de FWHM espacial

Resolucidn espacial Errores porcentuales de los valores medidos de FWHM|menores al valor reportado por el Aprobada
espacial por perfil de pixeles: 0.405%, 0.883%, 6.920%, |fabricante (3.40, 3.70 mm)
8.147%, 7.984%, 6.983
Sensibilidad Mediciones relativas al isocentro: El valor medido medio debe ser mas
En 0 cm: 10.26 cps/kBq grande o igual que el valor dado por|  Aprobada
En 10 cm: 10.44 cps/kBq el fabricante (8.9 cps/kBq).
Sensibilidad media = 10.35 cps/kBq
Medicion de la - El valor de NECR,. calculado
. Jr a'Cf:io'n fie . Valores obtenidos en 27.6 kBq/cc: debe ser mayor o igl{al al valor
dispersion, pérdidas _ reportado por el fabricante (160
NECR 10e = 156.23 keps
de cuentas y eventos E _ o keps en 30 kBg/cc) o no exceder un Aprobada
. 1101(NECR i0x) = 2.35%. o
aleatorios FDurr =37 86% error porcentual de 5%
cataulada =5 15570 - FDutcutada < 1.05-FDgutricane, donde
FDysvicanie = 39.00%
Exactitud de las  |Error porcentual del conteo de coincidencias verdaderas |El error porcentual debe
correcciones por  |correspondiente con NECR,x: —3.4% corresponder con una tasa medida Aprobad
pérdida de cuentas y |Este error corresponde a: Ry = 0.966Rz de cuentas verdaderas (Ry) muy probada
por eventos similar a la tasa de cuentas
aleatorios verdaderas de baja actividad (Rg)
Resolucion de El valor medio del ancho total a la mitad de la altura fue|El valor de FWHM cmporaimea € menor
sincronizacion de |(serie de FWHM temporal en funcion de la concentracion|a  1.05 veces el valor de Aprobada
coincidencias por el |promedio): FWHM emporaimea = 213.1 ps. FWHM emporai fabs donde
tiempo de vuelo FWHM emporaifar = 214 ps
- Los valores de coeficiente de
Evaluacion de la Rango de valores medidos de coeficiente de recuperacion recuperagién de contraste porcentual
calidad de imagen de contraste porcentual: 29.29%-83.72%. son suficientemente altos Aprobada
Rango de valores medidos de coeficiente de variabilidad|- Los valores de coeficiente de
porcentual del fondo: 2.66%-3.72% variabilidad porcentual son
suficientemente bajos
Exactitud del Diferencias medidas de distancias entre las modalidades|El error tolerable de distancia de
corregistro de de imagen PET y CT (mm): 0.913 (linea 1-2), 0.738 (linea|corregistro de imagenes es +1 mm Aprobada
imdgenes 1-3).

Tabla 4.24. Resumen de resultados de las pruebas técnicas de aceptacion de la tomografia por emision de
positrones del sistema PET/CT BV 450.
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CAPITULO 5: CONCLUSIONES

En esta tesis académica, se desarrollaron detalladamente los protocolos técnicos de
aceptacion de la PET/CT BV 450. Se recuerda que el objetivo era corroborar que dicho sistema
tomografico cumplia con las normas técnicas de buen desempefio, las cuales son estipuladas en
documentos técnicos internacionales. En particular, la redaccion del protocolo técnico de aceptacion
principalmente se bas6 en NEMA NU 2-2018 y en ACR 2017, apoyandose en algunos detalles
técnicos de los protocolos NEMA NU 2-2007, IAEA (2009, 2021) y AAPM (2019), y ajustdndose a
los aspectos técnicos especificos de la praxis técnico-cientifica en el laboratorio del ciclotron-
PET/CT UCR.

En sintesis, lo esencial de todos los procedimientos técnicos de aceptacion de la PET/CT
BV 450 fue medir un pardmetro de calidad de imagen, o de exactitud de correcciones de imagen, y
aplicar un criterio técnico-protocolario de aprobacion (usualmente, una comparacion entre valor
medido y valor de referencia), el cual estaba definido en los estandares técnicos internacionales o en
la guia técnica del fabricante Siemens Healthineers. Por otro lado, como observacion adicional, las
pruebas técnicas especificas de la CT contemplaron pruebas mecanicas, es decir, comprobacion del
correcto alineamiento de los laseres y del desplazamiento de la camilla. Notese que es importante
verificar el funcionamiento exacto de estas componentes del sistema tecnologico porque pueden
contribuir al mal alineamiento de las imagenes PET y CT fusionadas y a la generacion de artefactos
en dichas imagenes.

Ahora bien, el analisis detallado de los resultados de cada una de las pruebas técnicas de
aceptacion de la PET/CT BV 450 arroj6 lo siguiente: en el caso de los resultados de las pruebas
técnicas de la CT, dichas pruebas se llevaron a cabo sin grandes dificultades técnicas y, mediante el
software libre de [mageJ, facilmente se pudieron realizar mediciones de valores de pixel (i.e.,
numeros CT o unidades Hounsfield) en las imagenes tomograficas del maniqui de ACR, los cuales
permitieron conocer los parametros de calidad necesarios para la confrontacion de resultados con
los criterios técnicos de aprobacion. Entonces, en particular, las conclusiones derivadas de los
resultados de cada prueba técnica de aceptacion, con base en la Tabla 4.23, son las siguientes:
® Prescripcion de la exploracion y exactitud del alineamiento del laser: los laseres y el topograma

del sistema CT funcionan con una exactitud dptima para ubicar correctamente a un paciente durante
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un examen radiodiagnostico o para ubicar correctamente a un maniqui para realizar otras pruebas
técnicas en el sistema PET/CT BV 450, adquiriéndose una imagen de CT de buena calidad.
® Exactitud del desplazamiento de la camilla: el sistema de traslacion de camilla del sistema
PET/CT BV 450, horizontal o vertical, funciona apropiadamente y la desplaza con buena exactitud.
Esto contribuye al mantenimiento de la buena calidad de la imagen CT (e.g., se evitan artefactos).
® Desemperio del bajo contraste: la componente CT del sistema PET/CT BV 450 es capaz de
diferenciar entre objetos cercanos (i.e., entre el objetivo de bajo contraste y el fondo de radiacion)
cuyos valores de pixel son muy similares en la imagen CT (rango de contrastes =~ 3—7 UH).
® Resolucion espacial: 1la componente CT posee un buen desempefio de resolucion espacial al
resolver objetos pequeiios de 0.79 mm de espesor con una separacion de 0.79 mm entre si.
e Uniformidad de los numeros CT: el sistema CT produce imagenes tomograficas con una
uniformidad aceptable en el caso de ROI aparentemente homogéneas (diferencias de pixel <5 UH).
e Exactitud del numero CT: los valores de pixel por distinto material, reportados por el sistema CT
del equipo PET/CT BV 450, son exactos pues dichos valores se encuentran dentro de los rangos de
los valores protocolarios.
® Evaluacion de artefactos: el sistema CT no produjo artefactos tipicos (rayas o anillos).
e Dosimetria: el equipo CT posee un buen desempefio, tanto en la medicion de CTDIyo, como en la
entrega de dosis de radiacion Optimas para el uso clinico, y permite el calculo de cantidades
dosimétricas relevantes para las estimaciones de dosis de radiacion utilizadas en examenes
radiodiagnosticos.
® Ancho del haz de radiacion: la extension del ancho medido del haz de radiacion (valor de
referencia) es mayor que el ancho nominal del haz de rayos X en una cantidad adecuada para la
adquisicion de imagenes clinicas de buena calidad y la entrega de dosis de radiacion ptimas

Por otra parte, en el caso de los resultados de las pruebas técnicas de la PET, se tuvieron
algunas dificultades técnicas, especialmente en la preparacion de las fuentes radioactivas (la fuente
radioactiva mas técnicamente complicada de preparar fue la fuente puntual de la prueba técnica de
resolucion espacial). No obstante, las pruebas técnicas se repitieron, en los casos pertinentes, hasta
perfeccionar la técnica y asi obtener unos resultados 6ptimos de medicion de cuentas por segundo,
los cuales permitieron deducir los parametros de calidad necesarios para su confrontacién con los
criterios técnicos de aceptacion.

Como observacion pertinente, los reportes cientificos de pruebas técnicas de control de
calidad de la componente PET del sistema PET/CT BV 450 de Carlier et al. (2020), Casey y

Osbourne (2020) y van Sluis et al. (2019) fueron muy Ttiles, y su lectura se recomienda para los
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controles de calidad de dicha PET. Asi, pues, como habra constatado el lector, los resultados de las
pruebas técnicas de aceptacion PET de esta tesis se asemejan a los resultados de estos autores y, en
algunos casos, los resultados de tesis fueron mejores. Entonces, en particular, las conclusiones
derivadas de los resultados de cada prueba técnica de aceptacion, con base en la Tabla 4.24, son las
siguientes:

® Resolucion espacial: la resolucion espacial del sistema PET es excelente en el centro del FOV
axial, mientras que dicha resolucion espacial es muy buena a 10 cm de distancia del centro del FOV
axial. En otras palabras, la componente PET es capaz de resolver, como minimo, fuentes
radioactivas de didmetro promedio de 3.41 mm a lo largo de los ejes x e y del plano axial.

e Sensibilidad: el equipo PET produjo una sensibilidad media mayor a la sensibilidad referencial, lo
que implica un buen desempefio sistémico para detectar eventos de coincidencias verdaderos, lo
cual implica, a su vez, una tasa de conteo y una resolucion espacial mejores (tiempo muerto bajo).

e Medicion de la fraccion de dispersion, pérdidas de cuentas y eventos aleatorios: el sistema PET
produjo un valor de NECR,.. suficientemente alto tal que el ruido por eventos de coincidencias
falsos se ha minimizado. Ademas, dicho sistema produjo un valor de fraccion de dispersion
suficientemente bajo tal que tiene un buen desempefio para excluir cuentas por eventos de
dispersion. En suma, todo esto significa que la calidad de imagen PET final sera optima.

® Exactitud de las correcciones por pérdida de cuentas y por eventos aleatorios: la exactitud de las
correcciones de la tasa de conteo de eventos verdaderos, realizadas por la componente PET del
sistema PET/CT BV 450, es alta, pues los valores de la tasa verdadera de conteo y la tasa
referencial de conteo son casi idénticos, lo que significa que el sistema computacional excluye la
mayoria de las coincidencias falsas.

® Resolucion de sincronizacion de coincidencias por el tiempo de vuelo en la PET: el sistema PET
posee una buena resolucidn de sincronizacion de coincidencias de tiempo de vuelo, lo que se asocia
con una estabilidad sistematica a propdsito de la medicion de la resolucion temporal y con una
buena resolucion espacial similar a la del fabricante.

® FEvaluacion de la calidad de imagen: el equipo PET de PET/CT BV 450 produce imagenes de
buena calidad, pues dicho equipo fue habil para recuperar el contraste porcentual de objetivos tan
pequeiios como las esferas radioactivas de didmetros de 28 mm y 37 mm. Entonces, este sistema
sera capaz de resolver espacialmente lesiones de tamafio aproximado a estos diametros.

e Corregistro de imdgenes en la PET/CT BV 450: el sistema PET/CT BV 450 realiza correctamente
el corregistro de ambos tipos de imagen médica (i.e., el desfase entre imagenes es suficientemente

pequetio). Asimismo, este resultado se asocia con que la capacidad del tomodgrafo hibrido de realizar
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correctamente, y con gran exactitud, las correcciones por atenuacion de las imagenes PET usando el
mapa de coeficientes de atenuacion lineal de la CT y, a su vez, evitara producir artefactos de imagen
y cuantificaciones de radioactividad erroneas.

Ahora bien, como conclusién general final de esta investigacion cientifica, de acuerdo con
las conclusiones particulares derivadas de los resultados de todas las pruebas técnicas de aceptacion
(Cf. Tablas 4.23 y 4.24), la componente CT, la componente PET y el funcionamiento conjunto de
las componentes PET+CT aprobaron todas las pruebas técnicas de aceptacion segun los criterios
técnico-protocolarios de aprobacion (comparense las columnas segunda y tercera de estas tablas).
Por lo tanto, el sistema tomografico PET/CT BV 450 cumplio las normas técnicas de los estandares
protocolarios internacionales y de las especificaciones técnicas del fabricante Siemens Healthineers,
y dicho sistema posee un excelente desempefio técnico, el cual es apropiado para su servicio clinico
e investigativo. A su vez, los resultados de estas pruebas técnicas de aceptacion de la PET/CT BV
450 (Cf. segunda columna de las Tablas 4.23 y 4.24) se podran usar como las lineas base del control

de calidad rutinario en el proyecto ciclotron-PET/CT (UCR).
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ANEXOS

Anexo A: conceptos y ecuaciones de las cantidades fisicas y dosimétricas
§ A.1: descripcion cuantitativa del decaimiento radioactivo de los radioisotopos

En esta parte del anexo A, se introducen las ecuaciones basicas que describen los procesos
de radioactividad y, ademads, se describen unos coeficientes y unas constantes asociados a la
ecuacion basica de radioactividad y a su significado fisico.

Entonces, sea N = N(¢) la funcién que describe el nimero de atomos radioactivos idénticos
en el tiempo de decaimiento 7, y sea A la constante de decaimiento radioactivo total (s™'), para la cual
suponemos una independencia de la edad atdmica. Por consiguiente, para un grupo de dtomos que
se desintegra por unidad de tiempo, el valor esperado de N, suponiendo que se cumple << A, la

radioactividad de este grupo de dtomos se describe cuantitativamente como:*®

N(t) = Noe™ (A1)

en donde N, es el numero inicial de atomos [Ny = N(0)] (i.e., sin desintegracion atdmica). Asimismo,
para la validez de la ecuacion (A.1), se supone que este grupo de atomos inicial no es restablecido
por alguna fuente de mas atomos.

Notese que bastaria con multiplicar a ambos lados de la ecuacion (A.1) con la constante A

de decaimiento para obtener una ecuacion para la radioactividad [A(f) = AN(#)]. Entonces:

A() = Ase ™ (A2)

en donde 4o = A(0) = ANo. Asi, pues, a continuacion, se proveen unas definiciones de coeficientes
importantes para el analisis de la radioactividad.

m Vida media (mean life; 1): éste es el tiempo necesario para que el numero inicial de dtomos
radioactivos decrezca en una fraccion de e'. Aplicando la ecuacion (A.1), se obtiene la siguiente

expresion:

1=1/A(A3)

53 Esta ecuacion se deriva de dN(t)/dt = —AN(t), es decir, de la expresion de la radioactividad.
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m Semiperiodo (half-life; 11,): éste es el tiempo necesario para que el numero inicial de atomos

radioactivos decaiga a la mitad. Aplicando la ecuacion (A.1), se obtiene que:

Tr = InQ2)/A (A.4)

m Probabilidad de decaimiento: la cantidad AA¢ es la probabilidad de que un solo atomo decaiga
durante el intervalo temporal At.

Gracias a la definicion del semiperiodo [ecuacion (A.4)], se puede dar una definicion
alternativa a la ecuacion (A.2), que es muy util para el calculo de actividades. Esta definicion es la
actividad especifica (4.s), la cual se define, sencillamente, como la radioactividad por unidad de
masa (i.e., Bq/g). Suponiendo una muestra de material radioactivo libre de radioisotopos estables
representativos del radionuclido, se puede calcular la actividad especifica del siguiente modo

(Cherry et al., 2012, p. 37):

Aep = In(2)-[6.023x102]/(4> 1115 (A.5)

§ A.2: las cantidades fisicas para describir la interaccion de la radiacion ionizante con la materia
A continuacion, se presentan las definiciones y las ecuaciones generales para cuantificar la
interaccion de la radiacion ionizante con la materia, es decir, para describir cualitativa y
cuantitativamente como se deposita la energia en el medio material. Notese que las cantidades
fisicas, que se describiran enseguida, son una forma de medir deterministicamente los procesos
estocasticos caracteristicos de la interaccion fisica ‘radiacion-materia’.
m Energia radiante (R): esta cantidad fisica se refiere a la energia de las particulas que haya sido
emitida, transferida o recibida. Ademaés, esta cantidad no considera la energia de reposo de las
particulas.
m Energia transferida (e.): esta cantidad fisica se refiere a aquella energia transferida a un
volumen V. La energia transferida considera: (i) la energia radiante de las particulas no cargadas que
atraviesan a V [(Ru)nc]; (i) la energia radiante de las particulas no cargadas que salen de V [(Ry)n"]
exceptuando las particulas no cargadas producidas por las pérdidas energéticas de particulas
cargadas adentro de V; (iii) la energia total de reposo de las particulas creadas dentro de V' (£Q0).

Entonces, la expresion matematica de la energia transferida es la siguiente:

€ = (Rad)m* - (Raf)ncnp + ZQ (A6)
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Observacién sobre los indices de la ecuacién (A.6): “tr” va por “transferida (energia transferida)”;

99,

“ad” va por “adentro de V”’; “nc” va por “particula no cargada”; “af” va por “afuera de V”’; “np” va
por “ninguna pérdida energética por particulas cargadas que salieron de V.

m Energia neta transferida (e."): basicamente, esta cantidad fisica es idéntica a la cantidad fisica
anteriormente definida, excepto que esta energia neta transferida considera la contribucion
energética radiante de los fotones producidos por las particulas cargadas originadas dentro de V.

Entonces, la expresion matematica de la energia neta transferida es la siguiente:

Etrn = (Rad)nc - (Rl!f)”"np - R’wr+ ZQ (A7)

99, €99

Observacién sobre dos indices de la ecuacién (A.7): “n” va por “neta (energia neta)”; “r” va por

“energia radiante foténica proveniente de las pérdidas energéticas de las particulas cargadas”.

m Energia impartida (€): esta cantidad fisica se refiere a la energia de radiacion ionizante
depositada en un medio material de masa m y de volumen V. Las energias radiantes, que definen
esta cantidad, son las siguientes: la suma de las energias radiantes de particulas cargadas [(Ru).] ¥
no cargadas [(Ruw)«] que entran en /'y la suma de las energias radiantes de las particulas cargadas
[(Ry)] y no cargadas [(R.).] que salen de V. Por consiguiente, la expresion matematica de la

energia impartida es la siguiente:

€= (Rua)ne T (Rat)e = [(Re)e + (Raphne] + ZQ (A.8)

Observacién sobre un indice de la ecuacién (A.8): “c” va por “particula cargada”.

Notese que estas tres cantidades fisicas anteriormente definidas (eq, €, €) son estocasticas,
es decir, consideran los procesos energéticos aleatorios, debido tanto a las colisiones de ‘particula
cargada-materia’ como a las interacciones fisicas ‘fotones-materia’, estudiados en § 1.2.1 (cap. 2) y
§ 1.2.2 (cap. 2).

m Intensidad atenuada del haz foténico (/): esta cantidad fisica mide la atenuacién de la
intensidad de un haz radiativo de fotones (i.e., el flujo de fotones por unidad de tiempo;
fotones/cm?:s) conforme este haz atraviesa un material de espesor x. Matematicamente, la

intensidad atenuada se calcula asi:

1(x) = LEXp(—ex) (A.9)
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en donde I, = 1(0) es la intensidad fotonica sin atenuar y ., (unidades: cm™) es el coeficiente lineal
de atenuacion, el cual mide la capacidad de absorcion del material irradiado en cuestion.
Observacién sobre ..: este coeficiente se puede descomponer tal que p., =T+ 6 + K + o,
en donde estos coeficientes corresponden con las absorciones debido al efecto fotoeléctrico (1), a la
dispersion de Compton (o), a la produccion de pares (k) y a la dispersion de Rayleigh (or). Asi,
pues, dependiendo de cual mecanismo fisico de absorcion de energia domine [Cf. § 1.2.2 (cap. 2),
incisos (I)-(IV)], la contribucion de uno de los coeficientes serd mucho mayor a la de los demas, lo
que implica que el coeficiente lineal de atenuacion total es basicamente idéntico al mayor
coeficiente lineal de atenuacion individual.
m Kerma (K): esta cantidad fisica mide la energia transferida promedio de los fotones, por unidad
de masa, a las particulas cargadas en un punto dado del espacio fisico. Notese que esta cantidad no
considera las energias que se transfieren desde una particula cargada hacia otra. Asi, pues, por esta
definicion de kerma, se constata que K solamente se puede definir para las radiaciones ionizantes de
particulas no cargadas. Esto es asi porque normalmente la transferencia de energia ocurre desde las
particulas no cargadas hacia las particulas cargadas. Por consiguiente, las expresiones matematicas

del kerma son las siguientes:

K =de/dm =Y (u/p) (A.10)

K:zW’(E)(%)dE(A.u)

en donde la ecuacion (A.10) se definid para un haz de fotones monoenergético y la ecuacion (A.11)
se definid para un haz de fotones polienergético. Los simbolos denotan lo siguiente: ¥ es la fluencia
de energia en punto dado particular (unidades: J/m?); (u./p) es el coeficiente lineal de transferencia
de energia que depende de la energia fotonica y del nimero atomico del medio material (unidades:
m?/kg); V’(E) (= d¥Y/dE) es una funciéon que describe la distribucion diferencial de la fluencia de
energia fotonica (unidades: m?).

Como ultima nota sobre el kerma, se deben considerar dos posibilidades a proposito de
como una particula cargada gastara la energia cinética que obtuvo por transferencia de la energia
fotonica. Las dos posibilidades son: (i) por medio de colisiones de estas particulas cargadas con los

electrones orbitales del medio material, lo cual resulta en la disipacion local de energia (por
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ionizaciéon o por excitacion cerca de la trayectoria de la particula cargada); (ii) por medio de
emision de rayos X por el efecto de la Bremsstrahlung (transporte de energia fotonica lejos de la
trayectoria de la particula cargada).

Por consiguiente, para tomar en cuenta estas dos posibilidades en la dinamica fisica del
kerma, la ecuacion (A.10), o la ecuacion (A.11), tomard la siguiente forma: K = K. + K,, en donde
K. se refiere a la posibilidad (i) y K, se refiere a la posibilidad (i7). Notese que K, — 0 para el caso
de medios materiales de bajo Z. Asi, pues, es posible ofrecer dos expresiones matematicas de K.,

muy similares a las ecuaciones (A.10) y (A.11). Entonces:

K. =de,"/dm =¥ (uer/p) (A.12)

K =?‘P’(E)(%)dE(A.13)

Cc
EU

en donde la ecuacion (A.12) se defini6 para un haz de fotones monoenergético y la ecuacion (A.13)
se definio para un haz de fotones polienergético. Notese que (Ue/p) es el coeficiente masico de
absorcion de energia® (unidades: m?kg), el cual depende tanto de la energia fotonica como del
numero atdmico del medio material.

No se debe olvidar que, en el caso de la interaccion fisica de fotones con medios materiales
de alto Z, la situacion fisica se invierte, es decir, sucede una produccion significativa de rayos X por
Bremsstrahlung y se cumple que K, > K.. Por tanto, en este caso, las ecuaciones (A.12) y (A.13) son
invalidas y no aplicables para el calculo de kerma.

m Poder de frenado (d7/dx): esta cantidad fisica, definida para particulas cargadas, se refiere a la
pérdida de energia por unidad de distancia (MeV/cm). Normalmente, en la practica se prefiere
utilizar el poder masico de frenado, es decir, p'(dT/dx) [MeV/g-cm]. Asimismo, debido a la
dindmica fisica de las particulas cargadas, el poder de frenado se divide en dos componentes, a

saber:

0 (dT/dx) = p (dTldx). + p '(dT/dx), (A.14)

54 Para este coeficiente y para el coeficiente (u./p), existen valores tabulados de acuerdo con la energia
fotonica y con el nimero atomico del medio material en el que ocurrié la interaccion fisica ‘radiacion-
materia’. Por consiguiente, es posible construir una funcién de estos coeficientes (dependiente de la energia
fotonica), a partir de los datos de medicion, por medio del ajuste matematico pertinente (dependiente del
rango energético considerado, el ajuste matematico puede ser un ajuste exponencial o un ajuste potencial).
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9

en donde los términos con los subindices “c” y “r” denotan, respectivamente, las pérdidas
energéticas por unidad de distancia de una particula cargada debido a las colisiones y a las
emisiones de energia fotonica por Bremsstrahlung. Asi, pues, de modo similar como se procedid en
la discusion sobre el concepto de kerma, se puede considerar p '(dT/dx), = 0 cuando el medio
material es de bajo Z.

m Dosis absorbida (D): esta cantidad fisica se define como la energia impartida promedio, ya sea
por particulas cargadas o por particulas no cargadas, por unidad de masa, a un medio material con m
y V particulares en un punto dado del espacio. Con esta definicion, se puede corroborar que la dosis
absorbida considera cualesquiera tipos de radiacion ionizante a propdsito de los mecanismos fisicos
de entrega de energia a un medio material. Por lo tanto, la dosis absorbida se puede definir

matematicamente asi:

D = de/dm (A.15)

A partir de los conceptos de dosis absorbida [ecuacidon (A.15)] y de poder de frenado
[ecuacion (A.14)], es posible formular expresiones matematicas para calcular la dosis de radiacion
entregada por una particula cargada, siempre y cuando se realicen las suposiciones fisicas correctas.
Por ejemplo, en el caso mas simple de la dosis absorbida en un material de espesor delgado, si se
supone que (Attix, 2004, pp. 187, 188): (1) el poder de frenado colisional es relativamente
constante; (2) la dispersion de las particulas es despreciable; y (3) la energia entregada por las

particulas se queda en el medio material, entonces, se formularia matematicamente lo siguiente:

D = ®-p ' (dT/dx). (A.16)

en donde @ es la fluencia de particulas cargadas por unidad de area. Asi, pues, para la formulacion
de la dosis de radiacion entregada por las particulas cargadas en otras situaciones fisicas, bajo otras
suposiciones, se puede consultar la seccién V del capitulo 8 en F. H. Attix (2004).

m Exposicion (X): esta cantidad fisica se refiere al fendmeno fisico de la ionizacion de una masa de
aire, por un haz de radiacidon fotonica, tal que se produce una cantidad finita de iones (cargas) por
unidad de masa. Noétese que la exposicion (C/kg) sélo se define para los rayos y y los rayos X.
Ademas, la definicion de esta cantidad fisica no toma en cuenta las cargas producidas por los rayos

X de la Bremsstrahlung. Matematicamente, la exposicion se formula asi:
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X = (e P)(Eaiee”(€/ W )aive (A.17)

E,
x=| (“7) (e/W), ¥ ’(E)dE(A.18)
E, aire

en donde la ecuacion (A.17) se defini6 para un haz de fotones monoenergético y la ecuacion (A.18)
se definid para un haz de fotones polienergético. Por otra parte, ¥ es la fluencia energética de
fotones monoenergéticos (J/m?); ¥’ (E) (= d¥/dE) es el espectro de la fluencia energética de fotones
polienergéticos (m2); (e/W)ui €s el reciproco multiplicativo de la energia promedio invertida en un
gas por par de iones (cargas) producido en el aire por la radiacion ionizante fotonica (rayos X o
rayos y).”

Asi, pues, es posible formular matematicamente una expresion para calcular la dosis
absorbida en aire, debido a la radiacion fotonica, pero solamente si se cumple la condicion necesaria
del equilibrio de particulas cargadas*®. Entonces, para un haz fotonico monoenergético, se obtiene lo
siguiente:

Daire = (Kc)aire = X'(W/e)aire (A 19)

Notese que las cantidades fisicas K, d7/dx, D y X miden el efecto promedio de los procesos
energéticos aleatorios de interaccion fisica ‘radiacidn-materia’, de tal modo que se obtendran unas

cantidades fisicas no estocasticas.

55 El valor de este factor de conversion, que usualmente se acepta, es: (e/W)a = (33.97 J/C)™.

56 El equilibrio de particulas cargadas ocurre, para un volumen dado irradiado por particulas cargadas,
cuando a cada particula cargada entrante a ese volumen le corresponde una particula cargada idéntica saliente
de ese volumen (i.e., poseen exactamente la misma energia radiante). Ademas, no debe quedar ninguna
particula cargada en el volumen, Entonces, matematicamente, si se evalia (Ruw). = (Ry)c y 20 = 0 en la
ecuacion (A.7) de la energia transferida neta, entonces: (Ry)ne = (Rep)nc™ — Ri” — € = € — de/dm = de,"/dm —
D = K.. Justamente esta expresion de dosis absorbida idéntica al kerma colisional es la que permite relacionar
la dosis entregada en aire con la exposicion.
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Anexo B: especificaciones técnicas de la PET/CT BV 450

A continuacion, se presentan las especificaciones técnicas generales de ambas componentes
de la tomografia hibrida PET/CT BV 450 en las Tablas B.1 y B.2. Asimismo, la Tabla B.3 presenta
los resultados de las pruebas técnicas NEMA, las cuales realizé el fabricante. Esta informacion

técnica se adquirido de los manuales entregados por el fabricante Siemens al proyecto ciclotron-

PET/CT (UCR) y de consultar la pagina web del fabricante (Siemens Healthineers, 2021a).

Abertura del gantry (diametro) 78 cm

Campo de escaneo (didmetro) HD FOV Pro-78 cm (FOV extendido de la CT); FOV de diagnostico
de 50 cm

Tiempos de rotacion 0.335,0.305s,0.28 s

Opcién de CT de borde/128-cortes
128 cortes adquiridos

Numero maximo de cortes/rotaciones 384 cortes reconstruidos

Opcién estandar

64 cortes adquiridos

192 cortes reconstruidos

Resolucion temporal 83 ms

71 ms con la opcion de CT de borde/128-cortes

Detector de miiltiples cortes UFC™

Numero de filas del detector 32
64 con la opcidon de CT de borde/128-cortes
Numero de canales electronicos del detector 64 (128 con la opcion de CT de borde/128-cortes)
Numero de elementos del detector 23552
47104 con la opcion de CT de borde/128-cortes
Total de canales/cortes 1472
Numero de proyecciones Hasta 4608 (1/360°)
Potencia maxima del generador 80 kW (100 kW opcionales)
Tubo de rayos X (STRATON)
Corriente del tubo 20-666 mA
20-800 mA (con la opcion de CT de borde/128-cortes)
Voltajes del tubo 70, 80, 100, 120, 140 kV
Tasa de enfriamiento del tubo 7.3 MHU/min (5.400 kJ/min)
Capacidad de almacenamiento de calor del 4&nodo del tubo La tasa de enfriamiento de 0 MHU (capacidad de 0.6 MHU combinada

con 7.3 MHU/min [5.400 kJ/min]) es comparable con el desempeiio de
un tubo convencional con aproximadamente 50 MHU (37000 kJ) de
capacidad de almacenamiento de calor en el anodo.

Tamafio del punto focal del tubo de acuerdo con IEC|(0.7x0.7 mm?)/7° (0.9x1.1 mm?)/7°

60336/1993
Tubo del filtro CARE Equivalente a 6.8 mm Al (145 V)
Filtro CARE (colimador/dispositivo limitador del haz) 0.5 mm Al, 0.3 mm Ti (equivalente a 0.3 mm Al), tubo: 6.8 mm Al

Tabla B.1. Especificaciones técnicas generales de la tomografia computarizada del sistema PET/CT BV 450.
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Diametro del agujero 78 cm
Diametro del anillo de detectores 82 cm
Material del detector LSO
Dimensiones del elemento del detector (3.2x3.2x20) mm?
Numero de elementos de detector por modulo 200
Numero de SiPMs por moédulo 128
Porcentaje de cobertura del arreglo de cristales 100%
Numero de anillos de los elementos de cristal 60
Numero de modulos por anillo 38
Numero de elementos de cristal por anillo 760
Numero total de elementos de deteccion 45600
Numero total de SiPMs 29184
Espaciamiento del plano 1.6 mm
FOV axial 20 cm
FOV transaxial de la PET 70 cm
Ventana temporal de coincidencias 4.7 ns
Resolucion energética 9% (valor de FWHM)
Resolucion temporal de sincronizacion (desempeiio del|214 ps
tiempo de vuelo [ToF])
Sensibilidad efectiva 100 cps/kBq
NEC efectiva 1.87x10° cps
Tabla B.2. Especificaciones técnicas generales de la tomografia por emision de positrones del sistema
PET/CT BV 450.
Fraccion de dispersion en el pico NECR 39%
Fraccion de dispersion (concentracion de 38%

actividad baja)

Resolucién espacial axial

Retro-proyeccion filtrada (FBP por
Filtered Backprojection)

Algoritmo iterativo 3D (OP-OSEM 2i5s)

FWHM en I cm (mm) 3.7 34
FWHM en 10 cm (mm) 4.5 3.7
FWHM en 20 cm (mm) 4.5 3.7
Resolucion espacial transversal FBP OP-OSEM 2i5s
FWHM en 1 cm (mm) 3.7 32
FWHM en 10 cm (mm) 43 3.8
FWHM en 20 cm (mm) 4.8 4.5

Sensibilidad (cps/kBq) 8.9
Tasa de NEC pico (kcps) 160 (en 30 kBq/mL)

Sensibilidad efectiva (cps/kBq) 55

Tasa efectiva de NEC pico (keps) 998

Tabla B.3. Resultados de las pruebas técnicas de desempefio de la componente PET del sistema PET/CT BV
450 realizadas por el fabricante Siemens Healthineers. Esta informacion fue proveida directamente por dicho
fabricante y se basa en el protocolo de NEMA NU 2-2012. NOTA: segun el fabricante, las medidas del
desempeilo NEMA representan valores preliminares derivados de las pruebas internas. Todas las mediciones
se realizan con el ajuste LLD de fabrica de 435 keV.
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Anexo C: caracteristicas fisicas del radio-isétopo flior-18 utilizado en las pruebas técnicas de
PET

A continuacion, se describen sintéticamente algunas caracteristicas generales del elemento
neutro base del radio-isotopo flior-18 y se expone brevemente como se produjo este radiontclido.
Asimismo, se presentan las caracteristicas fisicas especificas de dicho radio-iso6topo, relacionadas
con la radioactividad, en la Tabla C.1. La informacion cuantitativa de este anexo se tomd de Molnar
& Firestone (2011, pp. 488-489, 505, 511-512), Ross & Wester (2011, pp. 2023-2024), C. R.
Hammond (2017, pp. 4-13—4-15), CNSC (2017, pp. 7, 18) y N. E. Holden (2017, pp. 11-6, 11-26).

m Caracteristicas generales del elemento fliior v produccion de F: el flior es un miembro

del grupo quimico de los elementos haldégenos. La produccion de flior es posible por medio de la
electrolizacion de una solucidon de fluoruro de hidroégeno-potasio en un medio de fluoruro de
hidrogeno no hidratado contenido en un recipiente metalico. Por otra parte, el fliior es el elemento
mas electronegativo y reactivo entre todos los elementos conocidos. Fisicamente, el aspecto del
fltor es un amarillo péalido y su estado fisico es un gas corrosivo, el cual reacciona practicamente
con cualquier sustancia, sea organica o inorganica.

Para la produccion de "*F [Cf. Richards & Scott (2012, p. 6); Helus & Wolber (2019, pp. 75,
78-79)], se utiliza una técnica de activacion de una solucion acuosa enriquecida con oxigeno-18
(["*OJH:0). Por medio de un haz de protones altamente energético, generado por un ciclotron (la
UCR dispone del modelo CYCLONE®“KIUBE, fabricante IBA), se bombardea el ntcleo del "*O
generando la reaccion nuclear "O(p,n)'"*F. En otras palabras, la expulsion de un neutrén del nucleo
del O implica la transformacion de este radio-isotopo en "*F. Al final del proceso, obtenemos fltior-
18 en una solucién acuosa. Asi, pues, ésta es la técnica de produccion de “F utilizada en las

instalaciones del proyecto ciclotron-PET/CT de la UCR. Finalmente, el fluor-18 estara decayendo y

producira el isotopo estable oxigeno-18 (Cf. Esquema de decaimiento en la Figura C.1).

18.

F(109.77m)

1t 0.0
0+ 00 )
®0(stable) £C,By

Figura C.1. Esquema de decaimiento del fltior-18, i.e., "*sFy — "%;010 + E(B,v). Imagen de ICRP (1983, p. 14).
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Ex (keV) Exan (keV) ox | T(min)|  Fom (keV) BR (%) R (mm)
K L1 12 13 Ka Ka | Kn K CE 3 CE | B* | MAX [PROM
Flitor F 9 18 | 170 | 06854 | 00340 | 00086 |00086| 0677 | 0677 | — — | o010 | 10977 51100 63334 | 330 [9673| 220 | 030

0
Nombre |Simbolo| Z A | (g/em®)

Tabla C.1. Caracteristicas fisicas del radio-isotopo flior-18 usado en las pruebas técnicas de aceptacion de la
PET/CT BV 450. Simbologia: Z = nimero atdmico; A = peso atomico; p = densidad volumétrica de masa; Ej,
= energia de ligadura de electrén atdmico (niveles energéticos de las capas atomicas: K, L1, L2, L3); Eyas =
energia de transicion de una capa interna a una externa (K,: transicion energética ‘K—L1°; K,: transicion
energética ‘K—L2’; Kg: transicion energética ‘K—M3’; Kpo: transicion energética ‘K—N,3’); ok = cantidad de
produccion de fluorescencia; T = semiperiodo del radiontclido; E.., = energia de emision por radioactividad
(estos valores energéticos se reportan para las emisiones mas abundantes); BR = branching ratio (razén de
ramificacion, es decir, estimacion de la probabilidad de ocurrencia de una emisiéon por un modo particular de
decaimiento); R = rango (profundidad de penetracion de una particula cargada en agua; se reportan el rango
maximo [MAX] y el rango promedio [PROM]).

Anexo D: ecuaciones y métodos cuantitativos de las pruebas técnicas de aceptacion®’

§ 1. Ecuaciones y métodos cuantitativos de las pruebas técnicas de la PET

§ 1.1. Resolucion espacial

NEMA (2007) sugiere determinar el valor de FWHM por medio del siguiente método grafico en la
curva de la funcion de respuesta:

(1) Determinar el valor maximo de la curva de la funcién de respuesta al realizar un ajuste
parabdlico.

(2) Interpolar linealmente entre los pixeles adyacentes a la mitad del valor maximo de la funcion de
respuesta.

(3) Calcular el valor de FWHM en milimetros al multiplicar su valor de pixel por el tamafio de

pixel.

§ 1.2. Sensibilidad

Reopr i i=R; ',2(

T;- Tm!)/ Ty, (
1)1

D.1)

— Lo 2y X
Reorr,j=Rcorroe@ ’(D.Z)

57 Las ecuaciones matematicas de esta seccion siguen la nomenclatura dada en NEMA (2007) para el caso de
las pruebas técnicas de la PET [excepto la determinacion del FWHM temporal de la prueba técnica de la
resolucion de sincronizacidon de coincidencias por tiempo de vuelo, la cual se basa en Wang et al. (2016, p.
1339)], y la nomenclatura de Dillon et al., 2017 (ACR) en el caso de las pruebas técnicas de la CT.
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R
SIOI: quRR’O (D '3)

cal

.RCORR,j,l(D 4)

RCORR,l

S.=S

j tot

Simbologia:
Rcorr;i = tasa de conteo corregida por decaimiento para el j-€simo corte de imagen y para el i-ésimo

cilindro metalico;

Rcorr; = es el resultado de sumar los valores de Rcorr;; parai=1,...,5;

T; = tiempo de inicio de la adquisicion del j-ésimo corte de imagen;

T.. = tiempo de medicion de la radioactividad por el contador de pozo;

T2 = semiperiodo del radio-iso6topo;

Rcorro = tasa de conteo sin atenuacion;

1y = coeficiente de atenuacion;

X; = espesor acumulado de pared del cilindro metélico del j-ésimo corte de imagen;
Si: = sensibilidad total del sistema PET;

A.q = radioactividad en el momento 7..;

S; = sensibilidad del j-ésimo corte.

§ 1.3. Fraccion de dispersion, pérdidas de cuentas y eventos aleatorios

r)i,j:§ C(r_rmax(¢)’¢)j,j(D'5)

chsz;_zc
ZCTOTIJ ZC

2.2 Crusiy= 2 2.Cr,
ZZCTOT” ZZ
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2

— Rt,i,j
RNEC,i,j_ R +R (D-18)

10T, i, j rii,j

RTOT,j:Z RTOT,i,j(D'lg)

R =2, R, ,[D.20]

Rw:zi: R,,;(D.21)

Rsyj:zil R,,;(D.22)

RNEC,j: Z RNEC,i,j(D -23)

Simbologia:

C(r);; = nimero de eventos de coincidencias, para el i-€simo sinograma y para la j-ésima imagen
adquirida, evaluado en r;

r =numero de pixel en una proyeccion;

rwax = localizacion del valor maximo en la proyeccion ¢;

¢ = nimero de proyeccion en el sinograma (es decir, la fila del sinograma);

C,+,i; = numero de eventos de coincidencias aleatorios y de dispersion para el i-ésimo sinograma y
para la j-ésima imagen adquirida;

C,;; = nimero de eventos de coincidencias de dispersion para el i-ésimo sinograma y para la j-ésima
imagen adquirida;

Cror;; = numero total de eventos de coincidencias para el i-ésimo sinograma y para la j-€sima
imagen adquirida;

Rror;; = tasa total de eventos de coincidencias para el i-ésimo sinograma y para la j-ésima imagen
adquirida;

T4, = duracién de la adquisicion de imagen para la j-€sima imagen adquirida ;

R,;; = tasa de eventos de coincidencias verdaderas para el i-ésimo sinograma y para la j-ésima

imagen adquirida;
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R,;; = tasa de eventos de coincidencias aleatorias para el i-ésimo sinograma y para la j-ésima imagen
adquirida;

R,;; = tasa de eventos de coincidencias de dispersion para el i-€simo sinograma y para la j-ésima
imagen adquirida;

Rueci; = tasa de cuentas equivalentes al ruido para el i-ésimo sinograma y para la j-ésima imagen
adquirida;

Rror; = tasa total de eventos de coincidencias para la j-ésima imagen adquirida. Esta resulta de
sumar cada una de las tasas totales de cada sinograma para una imagen adquirida particular;

R,; = tasa de eventos de coincidencias verdaderas para la j-ésima imagen adquirida. Esta resulta de
sumar cada una de las tasas de eventos verdaderos de cada sinograma para una imagen adquirida
particular;

R,; = tasa de eventos de coincidencias aleatorias para la j-ésima imagen adquirida. Esta resulta de
sumar cada una de las tasas de eventos aleatorios de cada sinograma para una imagen adquirida
particular;

R,; = tasa de eventos de coincidencias de dispersion para la j-ésima imagen adquirida. Esta resulta
de sumar cada una de las tasas de eventos de dispersion de cada sinograma para una imagen
adquirida particular;

Ruzc, = tasa de cuentas equivalentes al ruido para la j-ésima imagen adquirida. Esta resulta de sumar
cada una de las tasas de cuentas equivalentes al ruido de cada sinograma para una imagen adquirida
particular;

SF; = fraccion de dispersion para el i-€simo corte de imagen;

SF = fraccion de dispersion del sistema de deteccion PET.

NOTAS:

(1) El conjunto de ecuaciones (D.6)—(D.11) corresponde con el primer método de NEMA (2007)
para calcular la fraccion de dispersion utilizando la estimacion de eventos aleatorios.

(2) El conjunto de ecuaciones (D.12)—(D.16) corresponde con el segundo método de NEMA (2007)
para calcular la fraccion de dispersion sin utilizar la estimacion de eventos aleatorios.

(3) El conjunto de ecuaciones (D.17)—~(D.23) se aplica en ambos métodos de calculo de fraccion de

dispersion propuestos por NEMA (2007).
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§ 1.4. Exactitud de las correcciones para la calidad de imagen

[ 60min .
TT’E_(—dist )X(pasoaxzal)(D.24)

Cy/Cs ;-1
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K
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Simbologia:

Tre = intervalo temporal total de las adquisiciones de transmision y de emision;

dist = distancia axial total de adquisicion de imagen para un escaneo de cuerpo total (dist = 100
cm);

Paso axial = distancia de movimiento de la camilla entre posiciones durante un escaneo de cuerpo
total;

Ou; = contraste porcentual para la j-ésima esfera caliente;

Cy,; = promedio de cuentas en la ROI de la j-ésima esfera caliente;

Cp; = promedio de las cuentas de eventos de radiacion de fondo en la ROI de la j-ésima esfera
caliente (usualmente se usan 60 cuentas);

ayn = concentracion de radioactividad en las esferas calientes;

ap = concentracion de radioactividad debido a la radiacion de fondo;

QOc,; = contraste porcentual para la j-ésima esfera fria;

Cc¢,; = promedio de cuentas en la ROI de la j-ésima esfera fria;

N, = variabilidad porcentual de la radiacion de fondo para la j-¢sima esfera;
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SD; = desviacion estandar de las cuentas de radiacion de fondo para la ROI de la j-ésima esfera;
ACpumsn; = promedio de las cuentas en la ROI del injerto pulmonar para el i-ésimo corte de imagen;
Cp; = promedio de las 60 cuentas de radiacion de fondo en las ROI de 37 mm dibujadas para el

analisis de calidad de imagen.

§ 1.5. Exactitud de las correcciones por pérdida de cuentas y por eventos aleatorios

Croni
Ryor =D .30)

ROLi,j = "
acq, j

A SRy,
— ave, j ROl i,k
RExtr,i,j_ 3 kgl A (D31)

ave, k

R -
Ar, =| =L -1 %(100%)(D .32

Extr,i, j
Simbologia:
Rroii; = tasa de coincidencias verdaderas para una ROI circular (didmetro ~ 180 mm) centrada en el
FOV transversal (no centrada en la fuente lineal). Esta tasa se obtiene para el i-ésimo corte de
imagen y para la j-ésima adquisicion de imagen;
Cror;; = nimero de cuentas verdaderas para una ROI circular centrada en el FOV transversal. Este
numero se obtiene para el i-€simo corte de imagen y para la j-ésima adquisicion de imagen;
Re.ij = tasa de cuentas verdaderas extrapolada para el i-ésimo corte de imagen y para la j-ésima
adquisicion de imagen sin pérdidas por tiempo muerto o por eventos aleatorios. Esta tasa se obtiene
con el proposito de minimizar los efectos de la estadistica y su resultado del calculo se adquiere
sumando las adquisiciones de imagen de la radioactividad mas baja;
Auve; = radioactividad promedio para la j-ésima adquisicion de imagen;
Ar;; = error relativo porcentual de la tasa de conteo para el i-ésimo corte de imagen y para la j-ésima

adquisicion de imagen.

§ 1.6. Resolucion de sincronizacion de coincidencias por el tiempo de vuelo

El procedimiento técnico de medicion de la prueba técnica de esta subseccion permitid
obtener datos para construir una funciéon de respuesta definida como el niumero de cuentas en
funcién del tiempo. Para esta funcion, se aplica el procedimiento de § 1.1 (anexo D), pero en vez de

medir un FWHM espacial, lo que se mide es un FWHM temporal.
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NOTA: segiin IAEA (2009), es preferible utilizar el procedimiento técnico recomendado por el

fabricante Siemens Healthineers.

§ 2. Ecuaciones y métodos cuantitativos de las pruebas técnicas de la CT
§ 2.1. Prescripcion de la exploracion y exactitud del alineamiento del laser de la CT
Examen cualitativo de las imagenes médicas obtenidas de un maniqui ACR con marcas

radio-opacas. Consulte § 2.1 (cap. 4) para conocer como analizar estas imagenes.

§ 2.2. Alineamiento y posicion exacta de la camilla

Examen cualitativo de las imagenes médicas obtenidas de un maniqui ACR con dos
conjuntos de marcas radio-opacas externas. Consulte § 2.2 (cap. 4) para conocer como analizar
estas imagenes.

§ 2.3. Ancho del haz de radiacion

nom = Nxa. (D.33)

Simbologia:

a.om = ancho de haz colimado nominal total;
N = numero de canales de datos;

a. = ancho de cada canal de datos a lo largo del eje z.

§ 2.4. Desemperio de bajo contraste

CNR = (poyy — py)/or (D.34)

Simbologia:

CNR = contrast-to-noise ratio (Cf. Glosario);
Py = valor medio del pixel del objetivo;
pr= valor medio del pixel de la radiacion de fondo;

oy= desviacion estandar del valor del pixel de la radiacion de fondo.
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§ 2.5. Resolucion espacial
Estimacion cuantitativa del nimero de pares de lineas en las imagenes médicas obtenidas
de un maniqui ACR con objetivos de alto contraste. Consulte § 2.5 (cap. 4) para conocer como

analizar estas imagenes.

§ 2.6. Uniformidad de los numeros CT
Calculo de valores de pixel para ROI de interés en una imagen de un maniqui ACR de agua.

Consulte § 2.6 (cap. 4) para conocer cOmo analizar esta imagen.

§ 2.7. Exactitud del numero CT
Comparacion de valores de nimeros CT medidos en una imagen de maniqui ACR, con tres
objetivos de nimero CT conocido, con valores de numeros CT teéricamente conocidos. Consulte §

2.7 (cap. 4) para conocer mas detalles sobre esto.

§ 2.8. Evaluacion de artefactos
Examen cualitativo de las imagenes médicas obtenidas de un maniqui ACR de agua y de un
maniqui de diametro grande de evaluacion de artefactos. Consulte § 2.8 (cap. 4) para conocer cOmo

analizar estas imagenes.

§ 2.9. Dosimetria
CTDIp0= (fCF-E-L)/(N-T) (D.35)

CTDIy = (1/3)-CTDI 0o + (2/3): CTDI 160 perferia (D.36)

CTDlIyor = CTDIy [(N-T)/1] (D.37)
Simbologia:
CTDligo = computed tomography dose index for 100 mm length ionizing chamber;
f= factor de conversion;
CF = factor de calibracion, o de correccidn, para el electrometro;
E = valor medido promedio (exposicion o kerma);
L = longitud activa de la camara cilindrica de ionizacion (usualmente se toma 100 mm de longitud);
N = numero de secciones tomograficas (canales de datos) fotografiadas en un escaneo axial

individual,;
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T = ancho de la seccion tomografica a lo largo del eje z fotografiado por un canal de datos;

CTDlw = weighted computed tomography dose index (Cf. Glosario);

CTDligocentro = phantom center CTDI g9 (CTDIy g calculado en el centro de la imagen del maniqui);
CTDligoperiteria = phantom periphery CTDI o (CTDI g0 calculado en la periferia de la imagen del
maniqui);

CTDlyor = volume computed tomography dose index (Cf. Glosario);

NxT = ancho nominal total del haz colimado;

I = incremento de la camilla por escaneo axial o incremento de la camilla por rotacion del tubo de
rayos X en un escaneo helicoidal.

NOTA: velocidad de camilla (pitch) = (NxT)/I (Cf. Glosario).

§ 3. Ecuaciones de la prueba técnica de la PET/CT
§ 3.1. Exactitud del corregistro de imagenes en la PET/CT

Se realiza un analisis cualitativo de la imagen resultante de la fusion de la imagen PET y la
imagen CT (Cf. IAEA, 2009, p. 92). Este analisis consiste, simplemente, en explorar los centros de
todas las esferas visualizadas en la imagen. El examen se realiza en todas las direcciones tal que se

asegure que el corregistro es espacialmente adecuado dentro de un pixel.

Anexo E: sobre el uso de los controles manuales y del software Syngo del sistema PET/CT BV
450

En este anexo, se describiran sintéticamente en primer lugar, mediante ayudas visuales, los
controles manuales de la PET/CT BV 450 (§ 1). Luego, en segundo lugar, se describira
concisamente como utilizar el software Syngo de la estacion de trabajo para el proposito de la
realizacion de las pruebas técnicas de aceptacion. Para este fin, se presentaran § 2 y § 3 para el uso

de Syngo en el caso de la CT y en el caso de la PET, respectivamente.

§ 1. Controles manuales del sistema PET/CT BV 450
El lector encontrara la descripcion del funcionamiento de los controles manuales de la

tecnologia PET/CT BV 450 presentada posteriormente a la Figura E.1.
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Figura E.1. Componentes de los controles manuales del sistema PET/CT BV 450.

La descripcion de la Figura E.1 es la siguiente:

(A) Componentes del gantry (cobertor frontal): (1) Botéon rojo de paro forzado del
funcionamiento del sistema; (2) Panel de botones de control de los laseres y del movimiento de la
camilla; (3) Marcadores de los laseres (ranura de salida del haz); (4) Boton amarillo de inicio de
irradiacion de rayos X y boton grisaceo de pausa de la irradiacion de rayos X; (5) Pantalla de
visualizacion de mediciones realizadas por el sistema.

(B) Componentes de la caja de control del sistema (en el cuarto de control): (1) Boton de
inicio de irradiacion de rayos X; (2) Boton grisaceo de pausa de la irradiacion de rayos X; (3) Boton
para encender/apagar la intercomunicacién con el paciente dentro del gantry; (4) Botones para
ajustar el nivel del volumen del altavoz dentro del gantry para escuchar al paciente; (5) Altavoz; (6)
Botones para ajustar el nivel del volumen del altavoz de la caja de control para hablarle al paciente;
(7) Luz LED de estado totalmente apagado del sistema; (8) Luz LED del estado de conexion actual
con PC del sistema (solamente); (9) Luz LED del estado totalmente encendido del sistema; (10)
Boton para hablar con el paciente (mantenerlo presionado mientras se habla); (11) Boton rojo de

paro forzado del funcionamiento del sistema; (12) Micréfono; (13) Boton de desplazamiento de la
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camilla (mantenerlo presionado hasta que la camilla llegue a su posicion de exploracion); (14)
Boton para introducir, paso a paso, la camilla en el gantry; (15) Boton para extraer del gantry y
bajar totalmente a la camilla; (16) Boton para extraer, paso a paso, del gantry a la camilla.

(C) Pantalla de visualizacion de mediciones: (1) Medicion de altura de la camilla en mm,;
(2) Medicion del desplazamiento de la camilla en mm.

(D) Panel de botones de control de los laseres y del movimiento de la camilla: (1) Botdn
para encender los laseres del gantry; (2) Boton para asignar cero a la posicion actual de la camilla;
(3) Boton para introducir, paso a paso, la camilla en el gantry; (4) Boton para extraer, paso a paso,
del gantry a la camilla; (5) Boton para bajar, paso a paso, la camilla; (6) Boton para subir, paso a

paso, la camilla.

§ 2. Uso del software Syngo para controlar la componente tecnoldgica de la CT
Antes de pasar a explicar como usar el software Syngo para controlar el proceso de
examinacion por CT, es necesario explorar, de manera general, la interfaz grafica del software

Syngo, la cual se presenta en la Figura E.2 con su respectiva descripcion en un texto posterior a

dicha figura.

(D

2)

(3) A k Patient, My 787.7mm 8min 10mCi
i Is6topo = Famac
Dosis G
(4) >ausa Fecha " Hoa 12 =
WA Longitud de exploracidn | -| Coincidir rango de TC

N® de camas _EI ﬂ

Scan duration =] : v (7)

( ) Rango: Iniciar Finalizar Tabla: Posicién Altura Direccion de

(9) xploracién [Reconstrucci...| Tarea aut.
o hz 5

Seleccione ConfigurariPrueba gral. (1) s it 7 (2 2L 1 18/1212012 14:01:47)

Figura E.2. Interfaz grafica de Syngo, el software de control de los sistemas de la PET/CT BV 450.
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La descripcion de las componentes de la interfaz grafica de Syngo es la siguiente (Figura E.2):

(1) Barra del ment1 principal;

(2) Visualizacion del topograma (imagen de exploracion/planificacion de la examinacion);

(3) Titulo del protocolo especifico del examen radiodiagnostico en curso;

(4) Botones para (de arriba hacia abajo): (i) opcidon de creacion de un archivo de examen
radiodiagnostico de nuevo paciente o de importacion de un archivo ya existente en el sistema
computacional; (i) opcion de dialogo del modelo del paciente para elegir el protocolo de escaneo;
(iif) opcion de cierre del estudio actual de radiodiagnostico;

(5) Visualizacion de la imagen reconstruida (tomo-segmento) a partir de los datos radiativos de la
CT o de la PET;

(6) Barra indicadora del progreso de la reconstruccion de la imagen (CT o PET);

(7) Ventana de visualizacion de los parametros modificables del examen de radiodiagnostico, el cual
cuenta con cinco opciones (ver pestafias en la parte inferior de la ventana), a saber, rutina,
exploracion, reconstruccion y tarea automatica’;

(8) Cronica que muestra los pasos del examen del protocolo individual, previamente seleccionado
(botdn de opcidn de didlogo del modelo del paciente), en barras graficas horizontales;

(9) Botones para cargar la informacion de los parametros seleccionados en (7), para iniciar/detener
el examen radiodiagnostico, para cancelar dicho examen y para realizar la reconstruccion de la
informacion radiologica, obtenida durante la irradiacion por rayos X o durante el registro de eventos
radioactivos, después de elegir los pardmetros adecuados del proceso de reconstruccion
computacional;

Una vez que el usuario se ha familiarizado con la interfaz grafica de Syngo de la estacion de
trabajo (Figura E.2), éste puede proceder a realizar un examen por CT. El método general de
instrucciones del software de Syngo, para llevar a cabo dicho examen radiodiagnostico, es el
siguiente:

(1) Crear un nuevo examen del paciente por CT o cargar uno previamente archivado: para este

proposito, el usuario debe presionar el primer boton de la barra de botones del extremo izquierdo de
la interfaz grafica de Syngo [Cf. Figura E.2(4), elemento (7)] y, luego, aparecera la ventana de
registro del paciente. En esta ventana, se pueden ingresar los datos mostrados en la Figura E.3 a

continuacion.

58 Estas son las pestafias de sub-tareas principales. Para algunos protocolos de escaneo especificos, la quinta
pestafia de sub-tarea de intervencidn aparecera.
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Figura E.3. Ventana de registro de informacion del paciente. Los datos ingresables son: (1) datos personales
del paciente; (2) datos hospitalarios de remision del paciente; (3) datos especificos del procedimiento
radiodiagnoéstico; (4) datos especificos de la institucion en donde se realizara el examen del paciente por CT.

Si no se ha creado un archivo de examen de paciente, simplemente se ingresan los datos
personales del paciente y se presiona el boton de examen en esta ventana de registro. En el otro
caso, cuando el archivo de examen de paciente ya existe, se presiona el botdon de busqueda y se
carga dicho archivo. Inmediatamente después de haber tocado el boton de examen, o de haber
cargado un archivo de examen de paciente ya existente, la ventana de didlogo del modelo del
paciente aparecera (Cf. Figura E.4), en la que se puede escoger el protocolo de escanco deseado en
concreto. Entonces, se escoge el protocolo de escaneo (e.g., HeadRoutine, AbdomenRoutine,

SpineRoutine, etc.) y se presiona el boton de aceptar.

Patient Model Dialog

Exam I~ Breathhold 12 5

Children Breathing 15 s
Head
Neck
Shoulder
Thorax
Abdomen
Spine
Pelvis
Extremities
Specials

€ Head First & Feet First

 Supine & Left Lateral

© Prone © Right Lateral

Qk | Append | Cancel |

Figura E.4. Ventana de didlogo del modelo del paciente donde el usuario elige el protocolo de escaneo.
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(2) Obtener un topograma: después de que el usuario introdujo la informacion personal del
paciente y de que escogié el protocolo de escanco de interés, creandose asi un archivo
correspondiente, la opcion de realizacion del topograma aparecera en la primera barra horizontal de
la cronica [Cf. Figura E.2(8)]. Tocar con el cursor dicha barra permitira ver la ventana de
visualizacion de los parametros modificables de realizacion del topograma [Cf. Figura E.2(7)].
Segun el protocolo de escaneo previamente escogido, los parametros de la exploracion tendran
valores asignados especificos (e.g., espesor de corte, valor del pitch, etc.).

Si los parametros de exploracion ya estan correctamente seleccionados, el usuario debe
presionar el boton de cargar [Cf. Figura E.2(9)], lo que permitira que el sistema computacional
cargue los ajustes de dichos parametros (si es que el usuario los hizo). Luego, una indicacion de
mover la camilla, hacia la posicion inicial del escaneo, aparece sobre la barra horizontal del
topograma en la cronica [Cf. Figura E.5(A)] y se presiona el boton de introduccion de la camilla en
el gantry [Cf. Figura E.1(B), elemento (13)]. Enseguida, el sistema computacional de Syngo
indicara que se debe presionar el boton de irradiacion [Cf. Figura E.1(B), elemento (13); Figura

E.1(B), elemento (1)], lo cual se realiza inmediatamente.

Topogram [ —(5) Topogram | Press START —(8)

2
—[h , ThinSliceSpi Al q —(6) 1Control Scan [ |
Pause i , ThoraxRoutine [ |
33—t , RoutineSpi [ PressMOVE —(7) Pause
Contrast ; LungLowDose [ ]
@— § . RoutineSpi [ ]

Figura E.5. Elementos de la cronica. (1) Nombre del protocolo de escaneo elegido; (2) Pasos del examen del
protocolo seleccionado; (3) Triangulo blanco indicador del paso del examen por realizar; (4) Numero del
rango del escaneo; (5) fcono que indica la reconstrucciéon de imagen ya realizada; (6) Paso seleccionado del
examen del protocolo especifico; (7) Flecha amarilla que indica que es posible realizar el movimiento de la
camilla; (8) Flecha amarilla que indica que es posible empezar con la irradiacion correspondiente con el
examen del protocolo de interés.

Una vez que finalizé la irradiacion (que normalmente, para las pruebas técnicas de
aceptacion de CT, un maniqui es el objeto irradiado), el topograma se muestra en la interfaz grafica
del sistema Syngo [Cf. Figura E.2(2)]. Las lineas de corte de color morado permiten definir
exactamente, en el plano coronal (Cf. Figura G.3), el area de interés de exploracion. Después de la

adquisicion del topograma y de definir un area anatomica de exploracion, el usuario puede observar



167

que el sistema computacional de Syngo ya escogid el siguiente paso de examinacion
radiodiagnostica en la cronica [indicado por un triangulo blanco; Cf. Figura E.6(3)], es decir,
propiamente el escaneo de la region anatomica de interés.

NOTA: el topograma no se necesita en todas las pruebas técnicas de aceptacion de CT (Cf.
§ 1, cap. 3). Cuando éste es el caso, hacer click derecho del mouse, sobre la barra horizontal de
topograma en la cronica, abrira la opcion de eliminar dicha barra. Se realiza dicha eliminacion en
los procedimientos técnicos donde no se necesite el topograma. Por otra parte, téngase en cuenta
que algunos protocolos de escaneo del sistema computacional de Syngo ya se realizan sin
topograma.

(3) Realizar el escaneo del protocolo de radiodiagnostico de interés: en este caso, a
proposito de los parametros de adquisicion de imagen, la interaccion del usuario con la interfaz
grafica de Syngo es semejante a la del caso del topograma. No obstante, es importante definir qué
parametros de reconstruccion de imagen se necesitan, si fuese el caso de que se desea modificar
dichos parametros en la pestafia de sub-tareas de reconstruccion [Cf. Figura E.2(7); Figura E.6].
Esto quedara claro en cada caso especifico de una prueba técnica de aceptacion de la CT. Asimismo,
en la pestafia de sub-tareas de tarea automatica, se debe especificar el formato de imagen y donde
los datos del examen de CT seran guardados. Finalmente, se presiona el boton de cargar los ajustes
de parametros de adquisicion de imagen, se ajusta la posicion inicial de la camilla [si el sistema
computacional de Syngo lo solicita mediante una indicacion en la cronica; Cf. Figura E.5(7)] y se
toca el boton de irradiar en la caja de control manual [Cf. Figura E.1(B), elemento (1)].

NOTA: el voltaje y la corriente del tubo de rayos X no son modificables por el usuario en
un protocolo especifico de escaneo excepto que ¢l deshabilite la opcion ‘CARE Dose4D’ en la

pestafia de sub-tareas de exploracion [Cf. Figura E.2(7)].

(1)— Reconjob &1 2 3

Begin 1200.0 mm

Slice width 80 mm j Recon begin 12300 mm =
() —— Kernel B40s medium =
Image Order Craniocaudal =]
Window Abdomen j
Recon increment 3.0mm=]
Overview Fo\ 380 mm = MNo. of images 51 =
Center X 0mm =
@ T centery 0mm= Recon end 14000 mm =
Mirroring None = End 1500.0 mm
Extencled CT scale I |
#
Routine | Scan | | Auto Tasking | NEEEEEN

Figura E.6. Pestafia de sub-tareas de reconstruccion de imagen. (1) Namero del trabajo de reconstruccion; (2)
Algoritmo de reconstruccion; (3) Ajustes de imagen; (4) Rango de reconstruccion.
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(4) Reconstruir la imagen CT y finalizar el examen de radiodiagndstico: una vez finalizada la

irradiacion del paso anterior, si la opcion de reconstruccion automatica de imagen no fue
seleccionada en la pestafia de sub-tareas de reconstruccion [Cf. Figura E.2(7)], el usuario debera
presionar el boton de reconstruir [Cf. Figura E.2(9)]. Finalmente, el lado derecho de la interfaz
gréfica de Syngo [Cf. Figura E.2(5)] muestra la imagen adquirida para el protocolo de escaneo de

interés.

§ 3. Uso del software Syngo para controlar la componente tecnologica de la PET

En este caso, la exposicion de los procedimientos de las pruebas técnicas de aceptacion de
la componente PET (Cf. § 2 y § 3, cap. 3) ya indica qué elementos de la interfaz grafica de la
estacion de trabajo de Syngo se deben usar para realizar dichas pruebas, pues el propio sistema de la
estacion de trabajo de Syngo posee integrado el protocolo NEMA NU-2 2018. Por tanto, no es
necesario detallar aqui los pasos a seguir en el software de Syngo tal y como si se hizo para el caso

de la componente CT.
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Anexo F: especificaciones técnicas de los maniquis utilizados en las pruebas técnicas de

aceptacion de la PET/CT BV 450

§ 1. Maniquis para las pruebas técnicas de la CT

Polyethylene -95 HU Bone 955 HU
Water

0 HU

Acrylic

120 HU Air -1000 HU

Moédulo 1

Modulo 3 Moédulo 4

Figura F.1. Representacion grafica del disefio material y geométrico de cada modulo del maniqui ACR de
pruebas técnicas de la CT. Imagenes cortesia de Sun Nuclear (2023a).
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Caracteristicas generales del maniqui
Material Agua sélida de 0 UH
Diametro 20.0 cm
Longitud 16.0 cm
Masa 53 kg
Accesorio adicional Estante de estabilidad y nivelacion del maniqui
Caracteristicas especificas de los objetos incrustados de prueba técnica en el maniqui Médulo
correspondiente
Varilla de linealidad equivalente al agua Agua sélida de 0 UH
Varilla de linealidad equivalente al hueso Material equivalente al tejido 6seo (teflon) Médulo 1
odulo
Varilla de linealidad equivalente al acrilico Acrilico moldeado
Varilla de linealidad equivalente al polietileno Polietileno de baja densidad
Matriz del modulo de bajo contraste Epoxia CB4 Ciba Geigy o equivalente
e Epoxia CB4 Ciba Geigy [densidad ajustada para producir una )
Varillas de bajo contraste diferencia de (6 £ 0.5) UH] o equivalente Médulo 2
e Los tamafios de varilla se extienden desde 2 mm hasta 6 mm,
incluyendo una varilla de 25 mm
Cuentas de carburo de tungsteno Cuentas de carburo de tungsteno de grado 25 con diametro de Modulo 3
0.28 mm
Material de los pares de linea Cuadros de 15x15 mm? de pares de linea de aluminio y Moédulo 4
poliestireno
Homogeneidad dentro del modulo de cuentas Los valores medios de ROI, dentro de cualquier médulo, Modulos 1-4
de acero excluyendo los objetos de prueba técnica, no pueden diferir mas
de 2 UH
Homogeneidad dentro del maniqui Para el nimero CT promedio, un médulo debe cumplir los Modulos 1,3y 4
requisitos de (0 = 5) UH

Tabla F.1. Especificaciones técnicas de los materiales del maniqui ACR (Sun Nuclear, 2023a) para pruebas

técnicas de CT.

h

El diseiio de la lengua
¥ la ranura provee
tiempos rapidos de
ajuste y asegura
alineamiento preciso
del modulo

Las varillas acrilicas
incluyen fopes y manijas
para un posicionamiento
preciso

Figura F.2. Maniquis de CTDI para la prueba técnica de dosimetria de CT. Imdgenes cortesia de Sun Nuclear

(2023b).
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Caracteristicas generales de los maniquis

Material

Metacrilato de polimetilo (PMMA/acrilico)

Densidad masica

1.19 g/cm?

Marcas de alineamiento

Lineas grabadas centradas en los planos
transversal, coronal y sagital

Dimensiones de los médulos (didmetro x longitud)

Cuerpo de adulto

(32 cm) x (14.5 cm)

Cabeza de adulto o cuerpo pediatrico

(16 cm) x (14.5 cm)

Cabeza pediatrica

(10 cm) x (14.5 cm)

Masa

19.9 kg

Diametro de los puertos para enchufar las varillas
acrilicas o una camara de ionizacion tipo lapiz

1.31 cm

Tabla F.2. Especificaciones técnicas de los materiales del maniqui de CTDI (Sun Nuclear, 20235) para

dosimetria.

§ 2. Maniquis para las pruebas técnicas de la PET

Figura F.3. Maniquis de pruebas técnicas de PET. Estos especificamente son: (A) maniqui de cuerpo NEMA
IEC PET; (B) maniqui de dispersion NEMA PET; (C) maniqui de sensibilidad NEMA PET. Imégenes cortesia

de Capintec (2023a,b,c).
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Maniqui

Caracteristicas generales

Maniqui de cuerpo NEMA IEC PET

Dimensiones externas

® Altura: 241.3 mm
® Ancho: 304.8 mm
o Diametro: 241.3 mm

Longitud interior del maniqui

180 mm

Diametros de las seis esferas rellenables

10 mm, 13 mm, 17 mm, 22 mm, 28 mm y 37 mm

Distancia desde el plano de la esfera hasta la pared interior

70 mm

Volumen del cilindro vacio

9.7L

Dimensiones del cilindro del inserto pulmonar

® Diametro exterior: 51 mm
o Longitud: 180 mm

Masa aproximada

499 kg

Maniqui de dispersion NEMA PET

Dimensiones del cilindro exterior

® Didmetro: 20.3 cm
o Longitud: 70 cm

Tamafio del agujero del cilindro

6.4 mm

Desvio del agujero del cilindro

4.5 cm

Dimensiones de la fuente lineal

® Didmetro: 5 mm
® Longitud: 80 cm

Maniqui de sensibilidad NEMA PET

Diametro interior de la fuente lineal 3.2 mm
Masa aproximada 23.5kg
Longitud de los cinco tubos aluminicos concéntricos internamente 700 mm

apilados

Orden de los tubos

Dimensiones del tubo

Primero ® Diametro interno: 3.9 mm
® Didmetro externo: 6.4 mm
Segundo o Diametro interno: 7.0 mm
® Diametro externo: 9.5 mm
Tercero ® Diametro interno: 10.2 mm
® Didmetro externo: 12.7 mm
Cuarto ® Diametro interno: 13.4 mm
® Diametro externo: 15.9 mm
Quinto e Diametro interno: 16.6 mm

® Didmetro externo: 19.1 mm

Sexto (tubo rellenable de polietileno)

® Diametro interno: 2 mm
® Diametro externo: 3.2 mm

Masa aproximada de todos los tubos juntos

1.3kg

Tabla F.3. Especificaciones técnicas de los maniquis de pruebas técnicas de PET (Capintec, 2023a,b,c).
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GLOSARIO

Absorbancia: esta cantidad es el logaritmo de la razon de la energia de radiacion incidente, sobre la
superficie de un material particular, entre la energia de radiacién transmitida por este mismo
material especifico.

Referencia consultada: E. Deeson (2007, p. 5).

Ancho del haz de radiacion de rayos X: esta cantidad es la medida del ancho del haz de radiacion
cuando pasa justamente por el eje de proyeccion principal del sistema de proyeccion (ver Figura
G.1).

Referencia consultada: R. Cierniak (2011, pp. 72—73).

z sCreen
final
collimator

pre-collimator

focus

Figura G.1. Tlustracion basica de un sistema de proyeccion de la CT. Imagen de Cierniak (2011). NOTAS: (7)
BW (Beam Width) es el ancho del haz de radiacion; (if) Ry es la distancia medida entre el foco (i.e., la fuente
puntual de radiacion [e.g., el tubo de rayos X]. Notese que esto es una idealizacion) y el eje principal de

proyeccion; (iii) Ry es la distancia medida entre el eje principal de proyeccion y el detector de radiacion.

Artefacto: este concepto se refiere a la aparicion de distorsiones geométricas, en la imagen
tomografica, que reducen la calidad de la imagen en cuestion (Cf. Figura G.2). Por otra parte, estas
distorsiones de la imagen tienen tres causas principales, a saber:

(1) El estado del equipo de adquisiciéon de imagenes tomograficas. Por ejemplo, la aparicion de

anillos en la imagen debido al mal funcionamiento de uno, o varios, de los elementos del detector o
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debido al mal funcionamiento del tubo de rayos X durante el tiempo de adquisicion de una de
imagen tomografica;

(2) El algoritmo de reconstruccién de la imagen. Por ejemplo, entre los parametros del algoritmo de
reconstruccion de imagenes, se podria elegir un numero insuficiente de muestreos de los datos de
proyeccion tal que aparecen patrones de Moiré (artefactos);

(3) El movimiento del paciente. Por ejemplo, el paciente mueve su cabeza o su torso durante el

tiempo de adquisicién de la imagen tomografica, lo que produce el mal posicionamiento de las
estructuras anatomicas en la imagen. Otros movimientos involuntarios en el cuerpo del paciente,
como los latidos del corazon, son inevitables, por lo que se necesitan técnicas computacionales de
optimizacion de la calidad de una imagen cardiaca;

(4) La dinamica fisica de la radiacién ionizante. Existen varias causas fisicas de artefactos en las
imagenes tomograficas: (i) policromaticidad del haz de rayos X; (ii) el espesor no nulo del haz de
radiacion; (7i7) defectos del colimador; (iv) elementos metalicos dentro del cuerpo del paciente; (v)
ruido de las mediciones. Por ejemplo, una distorsion de imagen, que disminuye grandemente la
calidad de la imagen tomogréafica, es un artefacto metalico, el cual se debe a la gran atenuacion de la
radiacion (endurecimiento del haz de radiacion y reduccion de la dosis de radiacion) provocada por
la presencia de un objeto metalico adentro del cuerpo del paciente (e.g., una protesis). Visualmente,
lo que se observa en la imagen tomografica es una coleccion de rayos.

Referencia consultada: J. Geleijns (2014, pp. 289-290).

Axial, coronal o sagital, laser: el tomografo dispone de un sistema de alineamiento de tres laseres
[ver Figura E.1(A), elemento (3)] para indicar las lineas, paralelas a los ejes del sistema de
coordenadas cartesiano, por donde atraviesan, ortogonalmente, los planos axial, coronal y sagital
(ver Figura G.3) [también para indicar el isocentro], los cuales son parte de la terminologia médica
convencional para representar los cortes anatomicos desde tres perspectivas distintas.

Referencia consultada: Machado et al. (2019).
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A. Artefacto de raya lineal B. Artefacto de anillo centrado C. Artefacto de anillo de porcion media  D. Artefacto de anillo centrado mas

oscuro que los alrededores

E. Artefacto de anillo de porcion media

F. Artefacto de anillo de la porcion
central mis oscuro que los alrededores

G. Anillo de la porcién media H. Artefacto de anillo de la porcion L Artefacto de rayas significativas J. Artefacto de anillo de la porcién
media mis oscuro que los alrededores media con rayas

Figura G.2. Ejemplos de artefactos en imagen CT del mddulo 3 del maniqui ACR. Imagenes tomadas de
Dillon et al. (2017, pp. 37-8). La terminologia de los artefactos se muestra textualmente al pie de cada imagen
particular.

Coronal plane

Iransvons
plane

Anteriar orventral

Figura G.3. Planos anatdémicos segun la convencion terminolégica médica (Imagen tomada de Machado et
al., 2019). En el disefio de un tomdgrafo, los laseres axial, coronal y sagital van paralelos, siguiendo los ejes
principales del sistema cartesiano de coordenadas, a los planos transversal (plano rosado), coronal (plano
azul) y sagital (plano verde), respectivamente.
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Camara de ionizacion: instrumento de deteccion y medicion de la dosis de radiacion ionizante (ver
Figura G.4). Los principios basicos de funcionamiento de este detector son: (1) las dos condiciones
de la teoria de Bragg-Gray y (2) la ionizacion del gas interno de la camara de ionizacion.

En el caso del primer principio de funcionamiento, la teoria de Bragg-Gray, que se basa en
la teoria de la cavidad, estipula que (i) el espesor de la pared de la camara de ionizacion es lo
suficientemente delgado para no perturbar el flujo de particulas cargadas que atraviesa tal pared
(asi, el flujo de particulas cargadas es aproximadamente constante adentro y afuera de la camara de
ionizacion); (if) la dosis, depositada en la pared de la camara de ionizacion, sélo se debe a las
particulas cargadas que atravesaron dicha pared. Notese que es necesario que la pared de la camara
de ionizacion tenga propiedades dispersivas similares al medio externo a la camara y al gas
contenido en ella.

Si las condiciones de la teoria de Bragg-Gray se satisfacen, ocurrira el equilibrio de
particulas cargadas, es decir, la dosis de radiacion, depositada en el medio externo, en la pared de la
camara y en el gas interno, es homogénea, por lo que la dosis de radiacion estimada para el gas
interno es aproximadamente igual a la dosis de radiacion entregada al medio externo circundante a
la camara de ionizacion.

Por otra parte, en el caso del segundo principio de funcionamiento, la ionizacién del gas
interno de la cdmara de ionizacion, lo que ocurre es que el flujo de particulas cargadas, que proviene
del medio externo, atraviesa la pared de la camara de ionizacidon e interactia con el gas interno,
ionizdndolo y produciendo una cantidad determinada de iones. Justamente, los iones son
recolectados por un electrodo de recoleccion interno de la cadmara de ionizacion (cargado positivo),
el cual posee una diferencia de potencial eléctrico (= 80-250 V) con la pared de la camara de
ionizacion, el segundo electrodo (cargado negativo) (ver Figura G.4). El campo eléctrico, debido a
esta diferencia de potencial eléctrico, acelera los iones hacia el electrodo positivo central,
produciéndose una corriente eléctrica en ese electrodo en cuestion.

Por consiguiente, por medio de la informacion del nimero recolectado de iones contenido
en la corriente eléctrica, es posible estimar la dosis de radiacion depositada en el gas interno (la
amplitud del pulso de corriente eléctrica es proporcional a la magnitud de la dosis de radiacion) y, a
su vez, estimar la dosis de radiacién del medio externo circundante a la pared de la camara de
ionizacion.

Referencia consultada: Izewska & Rajan (2005, p. 77).
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Figura G.4. Disefio basico de una camara de ionizacion cilindrica de cavidad cerrada. Imagen de Izewska &
Rajan (2005).

Canal: este concepto se refiere a un intervalo de amplitud de voltaje salido de un amplificador,
correspondiente con una corriente eléctrica amplificada por el amplificador de sefiales del detector
de radiacion, que sirve para clasificar las distintas amplitudes de voltaje del amplificador (outputs) y
determinar la energia de radiaciéon asociada con cada evento de radiacion detectado en el
instrumento de deteccion (la energia de radiacion, depositada en el material radiosensible del
detector, es proporcional a la amplitud de voltaje del amplificador). En otras palabras, el canal
define un intervalo de energia de radiacion detectada para el sistema electronico (procesador de
sefales) conectado al detector de radiacion.

Referencia consultada: G. B. Saha (2013, p. 97).

Capa epitaxial: este concepto se refiere a una capa muy delgada de cristal (del orden de unos
micrometros), producida por medio de la técnica de la epitaxia (ensamblado regular de atomos en
una superficie solida), la cual crecié sobre un sustrato cristalino (i.e., otro cristal). Por otra parte, el
procedimiento de la epitaxia es necesario para la produccion de buenos materiales semiconductores,
los cuales deben controlar y confinar el transporte de cargas y de fotones. Esto se logra por medio
de un semiconductor constituido de varias capas cristalinas que poseen distintas propiedades fisicas
a proposito de la conduccion de corrientes eléctricas.

NOTA: la técnica de la epitaxia se llama homoepitaxia cuando la capa y el sustrato estan
hechos del mismo material, mientras que se llama heteroepitaxia cuando la capa y el sustrato no
estan constituidos por el mismo material.

Referencias consultadas: E. Deeson (2007, p. 143), U. W. Pohl (2020, pp. 1, 4-6).
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CNR: esta cantidad es la razon de contraste entre ruido y se definid para cuantificar el efecto del
ruido en la resolucion de contraste de imagenes con una cantidad de ruido considerable. Notese que
la cantidad CNR sustituye a la SNR si se parte de la siguiente premisa: “(...) the “true information”,
which is readily accessible to a human observer, corresponds not to the absolute level of intensities
in different detector pixels, but to the image contrast.” (Gureyev & Nesterets, 2018, p. 284).
Referencia consultada: Gureyev & Nesterets (2018, pp. 284-285).

Cristal no higroscépico: para definir qué es un cristal no higroscopico, primero se debe
comprender qué es un material higroscopico. El material higroscopico se caracteriza principalmente
por poseer una gran cantidad de poros (porosidad grande) en su estructura so6lida. Esta caracteristica
implica que un material higroscopico es capaz de absorber humedad cuando entra en contacto con
el aire humedo. Por consiguiente, un cristal no higroscopico es aquel que posee una porosidad muy
pequeiia, la cual vuelve a este cristal altamente impermeable, siendo incapaz de absorber agua al
entrar en contacto con el aire himedo. Esto es ventajoso pues un cristal no higroscopico no necesita
ningun tipo de proteccion en contra de la humedad.

Referencia consultada: M. Pinteri¢ (2021, p. 131).

Dispositivo analizador de pulsos: aparato electronico, conectado al sistema de deteccion, que
recibe las sefiales del amplificador, es decir, las amplitudes de pulsos (voltajes) del amplificador,
asociadas con las magnitudes de las corrientes eléctricas producidas por el detector (flujos de iones
recolectados por el electrodo central de la camara de ionizacion), y que se encarga de clasificarlas
de acuerdo con los canales previamente seleccionados (i.e., rangos de energias de eventos de
radiacion ionizante detectados). Por consiguiente, el propdsito final del analizador de pulsos es
discriminar entre los eventos de radiacion ionizante, con base en su energia caracteristica,
producidos por la radiacion de fondo (e.g., radiacion solar), por la radiacion de dispersion y por
otros tipos de eventos de radiacion ionizante. A partir de esta informacion del nimero de eventos de
cada tipo de radiacion ionizante, es posible construir un espectro de energias e identificar la energia
principal del evento radiativo de interés de deteccion.

Referencia consultada: Cherry et al. (2012, p. 113).
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Eficiencia cuantica: cantidad que mide, en promedio, el nimero de fotones que fue absorbido en el
material radiosensible del detector de radiacion.

Referencia consultada: R. H. Menk (2018, p. 29).

Electrémetro: dispositivo electronico para la medicion del voltaje y de la carga producidos por una
corriente eléctrica. En el contexto de la dosimetria, un electrometro estara conectado a una camara
de ionizacion, lo cual permitira medir la cantidad de carga de ionizacion del gas contenido en la
cavidad de la camara de ionizacion. Por consiguiente, la cuantificacion de la cantidad de carga de
ionizacion del gas permite estimar la dosis de radiacion en este medio gaseoso.

Referencia consultada: E. Deeson (2007, p. 131).

Escala de grises: intervalo de valores de grises asociado con las intensidades de gris presentadas en
una imagen radiologica monocromatica. Una imagen radioldgica consiste en una matriz de valores
de pixel (i.e., valores de transmision fotonica o de atenuacion fotonica), y cada uno de los valores
de pixel es representado por un niimero entero individual, el cual, usualmente, se almacena en 16
bits. Por consiguiente, el valor de cada uno de estos numeros enteros individuales se asocia con una
intensidad de gris. Entonces, estos valores de grises construyen la escala de grises de una imagen
radiologica.

Referencia consultada: Bushberg et al. (2012, pp. 90, 117).

Escalador: dispositivo electronico cuya funcion, en el sistema de deteccion, es contar los pulsos
provenientes del analizador de sefiales. Normalmente, un escalador incorpora un temporizador para
controlar el tiempo de conteo. Asi, pues, el escalador transfiere la informacion del ntimero de
cuentas en funcion del tiempo a un computador encargado de procesamiento de datos.

Referencia consultada: Cherry et al. (2012, p. 119).

Fotopico: elemento principal de un espectro de energias (i.e., el nimero de cuentas de eventos de
radiacion detectados en funcion de la altura de pulso [correspondiente con la energia de radiacion])
en el rango de energias de emision de los radionuclidos de medicina nuclear. El fotopico suele ser,
graficamente, el pulso mas alto del espectro de energias porque representa, en su mayor parte, el

numero de cuentas de eventos de absorcion fotonica, en el material radiosensible del detector, por el
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efecto fotoeléctrico (evento fisico mas probable). Por lo tanto, aproximadamente, el valor de energia
del centro del fotopico corresponde con la emision principal de fotones gamma de un radionuclido.

Referencia consultada: M. Madsen (2012, p. 78).

Isocentro: este concepto se refiere al centro geométrico absoluto del gantry del equipo PET/CT.

Longitud de radiacion: esta cantidad fisica (unidades: g/cm?) se defini6 para medir el grosor de un
absorbente, el cual fue atravesado por un haz de particulas cargadas altamente energético o por un
haz fotonico altamente energético.

Referencia consultada: Podgorsak (2014, p. 172).

Maniqui: conocido en inglés como Phantom, es un artefacto fisico empleado como herramienta
para investigar o caracterizar sistemas tecnologicos para adquirir imagenes médicas. Por medio de
la adquisicion de imagenes de maniquis disefiados para una prueba técnica especifica, es posible
determinar cuantitativa y cualitativamente las caracteristicas de desempefio de un sistema de
adquisicion de imagenes médicas.

Referencia consultada: Demirkaya & Al-Mazrou (2014, p. 550).

Monolitica, ceramica: esta caracteristica estructural se refiere a una cerdmica que posee una Unica
fase. En el contexto de la ciencia de materiales, una cerdmica de una sola fase, que necesariamente
debe ser poli-cristalina, seria aquella que se caracteriza por constituirse de muchos cristalitos, cada
uno teniendo exactamente la misma composicion, las mismas propiedades y la misma estructura
cristalina.

Referencias consultadas: Carter & Norton (2013, p. 441), V. Novikov (2003, p. 138).

NEC: esta cantidad se define como una funcion de la tasa de conteo de la PET que posee como
variable independiente a la concentracion de radioactividad. Asi, pues, la NEC se usa para estimar
la tasa util de cuentas de la PET al tomar en cuenta lo siguiente (IAEA, 2009, p. 51): (1) descripcion

estadistica de la tasa de cuentas en funcion de la radioactividad mediante la distribucion de Poisson;
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(2) la contribucioén, tanto de eventos verdaderos como de eventos aleatorios/dispersivos, a la tasa
total de coincidencias.

Referencia consultada: IAEA (2009, p. 51).

Pitch (velocidad de la camilla): en el caso de un sistema CT de multiples cortes (i.e., multiples
detectores dispuestos en un arreglo que detectan los rayos X transmitidos) [Cf. Tabla B.1; segiin
esta tabla el sistema PET/CT BV 450 tiene un arreglo de detectores GOS tal que son posibles 64
cortes por rotacion o 128 cortes por rotacion], el pitch se define como el movimiento de la camilla
(velocidad) por rotacion del tubo de rayos X dividido entre el ancho del haz de rayos X. Notese que
el ancho del haz se obtiene mediante el producto del nimero de cortes y del espesor de cortes.

La interpretacion fisica e imagenologica del valor del pitch es la siguiente: entre mas grande
es el valor del pitch por encima de 1, la adquisicion de datos es menor por cada posicion de camilla
porque crece el angulo de corte. Por consiguiente, el algoritmo informatico ocupara mas
interpolaciones para enderezar la imagen tomografica. Asimismo, el aumento del pitch, por encima
de 1, implica una velocidad mayor de camilla, cubriéndose mas volumen anatomico
longitudinalmente por el escaner CT y reduciéndose mas la dosis de radiacion en dicho volumen
anatomico (siempre y cuando otros parametros sistémicos permanezcan constantes). Todo esto
significa una imagen de menor calidad y mas ruido, pero con dosis de radiacion disminuida en el
cuerpo bioldgico.

Por otra parte, si el valor de pitch es menor a 1, ocurre la situacion contraria a la del pitch
mayor a 1, a saber, una adquisicion superior de datos por cada posicion de camilla (correspondiendo
a un angulo de corte mas pequefio), una velocidad de camilla inferior, lo que significa que el
escaner vuelve a irradiar los mismos cortes del volumen biolégico (traslape de cortes de imagen; asi
el volumen cubierto es menor), aumentandose la dosis de radiacion en dicho volumen. Por lo tanto,
la imagen resultante sera de mejor calidad, pero se habra aumentado la dosis de radiacion en el
cuerpo biologico.

En sintesis, el rango de valores de pitch recomendado, para obtener una imagen de calidad
razonablemente buena mientras se minimiza la cantidad de dosis de radiacidon entregada al cuerpo
biologico, se encuentra en 1-1.5.

Referencia consultada: J. Hsieh (2009, pp. 332-3), L. E. Romans (2011, pp. 53-4).
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Poli-cristalina, ceramica: esta caracteristica estructural se refiere a una ceramica compuesta de
multiples granos, es decir, cristalitos. Cada cristalito (grano) individual es un pequeiio cristal que
posee una forma irregular debido a los procesos de formaciéon del cristalito (i.e., nucleacién y
condiciones de crecimiento).

Referencia consultada: V. Novikov (2003, pp. 83, 141).

Topograma: término técnico que designa al escaneo de exploracion (scout scan) por CT, es decir,
un escaneo por CT preliminar para definir correctamente la ROI del objeto escaneado.

Referencia consultada: P. E. Christian (2012b, p. 369).

Transparente, ceramica: en términos generales, esta caracteristica Optico-fisica se refiere a una
céramica que es capaz de dejar pasar la radiacién a través de ella con poca absorcion, dispersion o
refraccion de las particulas de la radiacion. Normalmente, la ceramica es altamente transparente a la
radiacion del espectro energético de la porcion visible y de la porcion infrarroja pero no del espectro
energético de los rayos X.

Referencias consultadas: Carter & Norton (2013, pp. 593, 595-596), E. Deeson (2007, p. 477).

Union tipo n*/p con dopaje p negativo: para comprender qué es este tipo de union de materiales de
estado solido, se repasan algunos detalles tedricos de la estructura fisica de los materiales de estado
solido (Knoll, 2010, p. 366): los solidos tienen una estructura energética de banda tal que la banda
de valencia corresponde con los electrones de capa externa ligados a sitios concretos de la rejilla
cristalina. Ademas, existe la banda de conduccion, la cual posee electrones libres que pueden
moverse a través del cristal. Y, finalmente, esta la banda vacia que se encuentra entre la banda de
valencia y la banda de conduccion. Por ultimo, nétese que un evento de excitacion térmica o de
ionizacién del solido provoca la creacion de electrones en la banda de conduccion y la aparicion de
huecos en la banda de valencia (que son como “cargas positivas”). Por lo tanto, la letra ‘n’ se refiere
simbdlicamente a la concentraciéon (i.e., el nimero de particulas por unidad de volumen) de
electrones en la banda de conduccion y ‘p’ se refiere simbolicamente a la concentracion de huecos
en la banda de valencia.

Por otra parte, el concepto de dopaje p se refiere a la adicion de una impureza a la red

cristalina del so6lido. Esta impureza es un dopador aceptor de electrones (tipo p), es decir, un
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material capaz de provocar un exceso de huecos en la banda de conduccion. Y, para completar esta
definicion de dopaje, también existen impurezas donadoras de electrones, es decir, dopadores del
tipo n. Un dopador tipo n provocara un exceso de electrones en la banda de valencia.

Referencias consultadas: Knoll (2010, p. 366), Tsoulfanidis & Landsberger (2015, pp. 221, 222).

Volumen parcial, efectos del: la imagen médica se compone de un numero finito de pixeles, los
cuales tendran un tamafio determinado por las dimensiones de la imagen médica en cuestion. La
matriz de pixeles/voxeles cubrira los objetos radiografiados, y existiran pixeles/voxeles que
cubriran regiones de un objeto de una sola clase (i.e., el valor de pixel/voxel es Gnico) y existiran
otros pixeles/voxeles que cubriran regiones compuestas por objetos de varias clases (i.e., mezcla de
valores de pixel/voxeles). Este ultimo tipo de pixel/voxel poseera un valor de pixel/voxel que es el
promedio de los valores de pixel/voxel asociados con cada clase de objeto. Por consiguiente, este
promedio de valores de pixel/voxel, que es usual en los pixeles/voxeles de los bordes de un objeto
radiografiado, tiene las siguientes consecuencias:
(1) Reduccién de la resolucion espacial del sistema de adquisicion de imagenes: el efecto del
volumen parcial, especialmente en los bordes del objeto radiografiado, causa que los objetos se
vean difuminados; es decir, este efecto dificulta la distincion de intensidades de distintos pixeles y,
por consiguiente, reduce la resolucion espacial de la imagen. Este efecto de volumen parcial, sobre
la resolucion espacial, es especialmente notorio en las imagenes CT. Notese que este efecto también
ocurre en las imagenes PET, pero no es tan evidente pues normalmente las imagenes funcionales
tienen baja resolucidn espacial.
(2) Subestimacién de los valores de pixel/voxel cuantificados: la subestimacion por efecto de
volumen parcial es mas significativa en las imdgenes PET; los pixeles/voxeles con valores
promediados tienen una pérdida de informacion del objeto de interés (i.e., un ntimero inferior de
cuentas por pixel/voxel), lo que implica directamente una “pérdida” de actividad (PET), o de
magnitud de coeficiente de atenuacion (CT), por pixel/voxel. Entonces, para la PET, esto significa
una subestimacion de la actividad emitida por el objeto de estudio; para la CT, una subestimacion
del coeficiente de atenuacidn por pixel/voxel, lo que repercute directamente en las intensidades de
la escala de grises de la imagen CT, presentando intensidades de grises erroneas.

Existen algunas estrategias técnicas para reducir el efecto del volumen parcial, ya sea en

una imagen CT o en una imagen PET. Noétese que, desde la perspectiva de la ciencia y de la



185

ingenieria del disefio del sistema PET/CT, es posible reducir el efecto del volumen parcial al disefiar
elementos de detector mas pequefios. Las estrategias técnicas son las siguientes:

(1) Caso de la CT: (i) reduccion del espesor de corte de imagen, pero teniendo en cuenta que tal
reduccion implica aumento del ruido de la imagen e incremento de la dosis al paciente; (ii)
reduccion del FOV; (iii) traslape de cortes de imagenes.

(2) Caso de la PET: correccion computacional de valores de pixel/voxel de la imagen por medio del
coeficiente de recuperacion. Este coeficiente se define como la razon de la concentracion aparente
de actividad (densidad de cuentas reconstruidas) entre la concentracion verdadera (densidad de
cuentas verdaderas). La aplicacion computacional de esta correccion, por efecto de volumen parcial,
exige las siguientes condiciones: (i) caracterizacion de la localizacion del objeto de interés; (if)
tamafio y forma geométrica de la region radioactiva conocidos. Si se satisfacen estas condiciones, es
posible que el sistema informatico de la PET calcule un valor previo del coeficiente de recuperacion
y, luego, lo aplique a los valores de pixel/voxel medidos en la ROI de la imagen.

Referencias consultadas: Ouyang & El-Fakhri (2014, pp. 610-612), Ng et al. (2018, p. 90),
Zanzonico (2015, pp. 203-204).
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