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Resumen

El propdsito de este trabajo fue evaluar el desempefio de la cdmara PET/CT Siemens Biograph 16 serie
1415 del Departamento de Medicina Nuclear del Instituto Nacional de Cancerologia (INCan).

Se implementd un programa de control de calidad para una camara PET basado en los controles
rutinarios de: estabilidad del detector, factor de calibraciéon y normalizacién, valor de captacion
estandarizado, prueba de calidad de imagen, exactitud de las correcciones por atenuacién y
dispersidn y exactitud de las correcciones por cuantificacion de la concentracién de la actividad,
resolucién espacial y prueba de calidad de imagen en un maniqui aprobado por la ACR.

Para realizar estas pruebas, se utilizaron como referencia las publicaciones “UN 2-2001”,
“Performance Measurements of Positron Emission Tomographs” de la Asociacién Nacional de
Fabricantes Eléctricos (NEMA), la publicacién IAEA Human Health Series No. 1 “Quality Assurance for
PET and PET/CT Systems” del Organismo Internacional de Energia Atémica y la publicacién PET
Phantom Instructions for Evaluation of PET Image Quality del Colegio Americano de Radiologia (ACR).

La cdmara PET presentd resultados satisfactorios en la prueba diaria de estabilidad de detectores, en
la determinacién del factor de calibraciéon y normalizacién, con base en que no se presentaron
artefactos en los sinogramas ni anomalias en el sistema de detectores. El valor de captacion
estandarizado promedio para una fuente radiactiva con concentracién de actividad uniforme fue de
1.011 para una matriz de 168x168 pixeles y 1.010 para una matriz de 256x256 pixeles.

Los valores medidos fueron aceptables para la prueba de calidad de imagen, exactitud de las
correcciones por atenuacién y dispersién y exactitud de las correcciones por cuantificacion de la
actividad de acuerdo con las referencias indicadas anteriormente. Considerando que es la primera
vez que se realizé esta prueba en esta cdmara, los valores medidos seran utilizados como valores de
aceptacién y referencia para evaluaciones futuras.

En la prueba de resolucién espacial se obtuvieron valores menores que 4.83 mm para la FWHM vy de
8.69 mm para la FWTM usando una matriz de 256x256 pixeles, y valores menores que 7.87 mm para
la FWHM y 14.18 mm para la FWTM usando una matriz de 168x168 pixeles.

Para la prueba de calidad de imagen en un maniqui aprobado por la ACR, derivado de un analisis
cualitativo de las imagenes, se obtuvieron valores satisfactorios para deteccién de bajo contraste,
uniformidad y resolucién espacial.

La finalidad de estas pruebas, en conjunto, es asegurar la calidad de las imagenes para que el médico
nuclear realice la mejor interpretacién clinica posible.
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Se concluyé que el equipo cumple con los criterios de aceptacién establecidos en las publicaciones y
con los valores de referencia del fabricante para las pruebas de estabilidad de detector, calculo del
factor de calibracién, normalizacién y resolucién espacial.

Este trabajo puede ser utilizado como referencia para la implementacién de un programa periddico
de aseguramiento de calidad en cdmaras PET.

Resumen



Introduccion

La fisica médica es la rama de la fisica que incluye la aplicacién de los conceptos, modelos y métodos
de la fisica para la prevencidn, diagndstico y tratamiento de enfermedades. Desempefia una
importante funcién en la asistencia médica y la investigacién pre-clinica y clinica, ya que proporciona
los fundamentos fisicos a multiples técnicas terapéuticas y de diagndstico, y establece los criterios
para la correcta utilizacién de los agentes fisicos empleados en las diversas aplicaciones médicas.

La fisica médica abarca dreas como la radioterapia, el radiodiagndstico y la medicina nuclear, asf
como la proteccién radioldgica.

La imagenologia por radiacién ionizante se ha ido popularizando, en especial la medicina nuclear,
pues permite el andlisis no invasivo de procesos biolégicos a nivel molecular.

En medicina nuclear las técnicas tomograficas utilizadas son la tomografia por emisién de fotdn
Unico (SPECT) y la tomografia por emisién de positrones (PET). El principio basico de estas
modalidades es el uso de radiofdrmacos que son suministrados al paciente y que por medio de
detectores se registra la radiacidon emitida por estas sustancias desde el interior del paciente, lo que
permite conocer su distribucién y concentracién, develando anomalias en procesos biolégicos que
pueden indicar la presencia de una enfermedad manifestada desde la escala molecular.

El aumento en el uso de la tomografia por emisién de positrones en oncologia, cardiologia y
neurologia ha generado la necesidad de la actualizacidn de las directrices sobre la garantia de calidad
de estos sistemas, cuyo objetivo principal es lograr patrones satisfactorios de eficiencia y
confiabilidad en la practica de la medicina nuclear tomando acciones para asegurar que los
productos o servicios prestados cumplan con los requisitos de rendimiento de un sistema de gestidn
de calidad.

Organizaciones como el Organismo Internacional de Energia Atémica (OIEA), la Asociacién Nacional
de Fabricantes Eléctricos (NEMA) y el Colegio Americano de Radiologia (ACR) se han interesado por
la mejora de la garantia de calidad en medicina nuclear, en particular en el control de calidad de los
equipos PET.

El OIEA empezé a publicar a finales de 1970 controles de calidad sobre medicina nuclear. Estas
publicaciones proporcionan directrices para la aplicacién de los programas de control de calidad para
la modalidad de diagndstico médico, incluyendo PET y CT. Las publicaciones presentan valores de
referencia, tolerancias, niveles de accién y configuraciones minimas requeridas con las caracteristicas
del rendimiento correspondiente, asi como la gestién de equipos auxiliares que definen el
rendimiento de los equipos.
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Las publicaciones enlistadas a continuacion tienen la intencién de especificar procedimientos para
evaluar el desempefio de los sistemas PET, otorgando resultados que el usuario puede utilizar para
las pruebas de aceptacién, asi como para la comparacién directa entre sistemas PET de diferentes
fabricantes con pruebas estandarizadas con el objetivo de asegurar el cumplimiento especificado por
el fabricante, con tal de mejorar la garantia de calidad y el control de calidad del equipo.

e |AEA Human Health Series No. 1 Quality Assurance for PET and PET/CT Systems

e NEMA Standards Publication NU2. Performance Measurements of Positron Emission
Tomographs

e ACR PET Phantom Instructions for Evaluation of PET Image Quality

La evaluacidon completa de una camara PET consiste en la realizacidn de todas las pruebas descritas
en las publicaciones. Estas se enlistan a continuacidn:

e Prueba diaria de estabilidad de detectores (OIEA)

e (alidad de la imagen y exactitud de las correcciones por atenuacion y dispersion y exactitud
de las correcciones por cuantificacion de la concentracién de actividad ( OIEA,NEMA)

e Valor de captacién estandarizado (OIEA)

e Resolucién Espacial (OIEA,NEMA)

e (Calidad de imagen (ACR)

e (alibracién de la concentracién de actividad (OIEA)

Normalizacién (OIEA)

Fraccidn de dispersion y medicién de las cuentas perdidas y aleatorias (OIEA, NEMA)

Exactitud de las correcciones para cuentas perdidas y aleatorias (OIEA, NEMA)

Prueba diaria de la resolucién temporal de coincidencias (OIEA)

e Uniformidad de laimagen reconstruida (OIEA)

e Sensibilidad (OIEA, NEMA)

e Resolucién energética (OIEA)

Dentro de todas las pruebas especificadas por las siguientes publicaciones, este trabajo ocupé las
primeras cinco de la lista y fueron aplicadas a la cdamara PET Siemens Biograph 16 serie 1415 del
Departamento de Medicina Nuclear del Instituto Nacional de Cancerologia (INCan).

La finalidad del trabajo fue evaluar el desempefio de dicha cadmara PET y asegurar la calidad de las
imdagenes para que el médico nuclear realice la mejor interpretacién clinica posible. [32]
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Capitulo 1. Marco tedrico

1.1 Bases fisicas de la tomografia por emision de positrones (PET)

La tomografia por emisidn de positrones (PET) es una técnica de diagndstico clinico no invasivo que
nos permite obtener una imagen funcional “in vivo” del metabolismo celular.

La técnica PET se basa en la deteccidén por coincidencia de fotones de aniquilacidn, resultado de la
transformacién de la masa en energia del positrén con un electrén del medio. Este positrén es
emitido por un radionuclido adherido a un farmaco. Un radiofdrmaco consta de una molécula
transportadora (farmaco) unida a un radiontclido. El farmaco determina la ruta metabdlica, y la
emisidn del radionuclido, permite la deteccién externa de la biodistribucién. Por ejemplo, al marcar
un andlogo de la glucosa con *F (2-deoxy-2-("°F) fluoro-D glucosa), las imagenes revelaran las dreas
donde la glucosa es concentrada.

Los radionticlidos emisores de positrones mas cominmente utilizados son el "C, ®N, 0 y °F. La
Tabla 1.1 presenta algunas propiedades de éstos.

Radionuclido Vida media Energia maxima  Alcance efectivo de Porcentaje
emisor de . de los positrones los positrones en de emission
; (min) :
positrones (MeV) agua (mm) B+ (%)
BF 110 0.635 0.5 0.97
0 2 1.7 2.5 1.00
BN 10 1.2 1.3 1.00
"c 20 0.97 1.1 1.00

1.2 Produccién de positrones

Existen dos métodos de produccién de positrones: por produccién de pares (que no se tratard en
este trabajo) y por transmutacién nuclear. Este segundo modo de produccién es conocido como
transformacién o decaimiento beta positiva.

En esta transformacién nuclear, un protdén; procedente de un ntcleo con exceso de protones; se
convierte en un neutrén y da lugar a la emisién de un par positrén (e+) - neutrino (v) (Ec. 1.1). Este
positron se denomina particula beta positiva (f"). La reaccidn se representa de la siguiente forma:

N ‘ Capitulo 1. Marco tedrico



pt-on+pt+v (Ec.1.1)

El modo de éste decaimiento, en el cual, el nimero atémico Z del ntcleo padre (X) cambia en una
unidad de menos uno en el nucleo hija (Y) resultante, conservando ambos el nimero masico A, es
decir, ambos mantienen el mismo ndmero de ndclidos, se le llama isébaro. La forma general del
decaimiento se presenta enla Ec. 1.2.

X+e -, AV +B +v+Qp  BF-B0+BT+v+Qps (Ec.1.2)

Donde la energia cinética del sistema (Qp.) o energia del decaimiento’ B°, después de la
transformacién es igual a la diferencia de masa-energia entre los componentes iniciales y finales. Este
valor se conserva y es distribuido como energia cinética tanto para la particula B* como para el

neutrino. La distribucién de energia es aleatoria para eventos diferentes, por lo que el espectro de
max

energia de las particulas 8" es continuo hasta una energia maxima # igual al valor Q.

Debido a que la carga de las particulas B* es positiva, éstas son repelidas por el ntcleo, causando
como efecto que la energia de la particula se incremente, lo cual produce un desplazamiento o shift
en su espectro de energia. Figura 1.1.

El valor Qg, para el proceso de decaimiento del 8

F se presenta en la Ec. 1.3.
Qg = {M(Z,A)-[ m(Z-1,A) + 2m,. ]} < = [m"®—=(m"®5 + 2m,,)] ¢ = 0.635 MeV (Ec.1.3)

Donde m(Z,A) y m(Z-1,A) representan las masas atémicas del padre y de la hija respectivamente.

La energia promedio de las particulas B (E g) es caracteristica de cada radionticlido y tiene un valor
aproximado dado por: [3]

I

Wk

E;™ (Ec. 1.4)

' Se considera que la energia cinética y la energia de decaimiento son las mismas, ya que se desprecia la energia cinética de repulsién del
nicleo hija. [4]
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Figura 1.1 Espectro de energia de particulas beta positivas.

1.3 Captura electrénica (CE)

El mecanismo de la transformacién consiste en capturar un electrén de las capas internas por parte
del nticleo (en especial de la capa K con un 90% de probabilidad y de la capa L con un 10%). El electrén
capturado se combina con un protén para formar un neutrén y producir la emisién de un neutrino.
Ec.1.15a).

Es mas recurrente para materiales pesados, ya que, los electrones orbitales se encuentran mucho
mas cercanos al nucleo, haciendo que sea mas facil la captura de un electrdn.

a)4X+e - ;Y +v+ Qe b) Qee= {m(Z,A)-m(Z-1,A)} ¢ (Ec.1.5)

Al ser una transformacién competitiva al decaimiento beta, la condicién de la captura electrénica
radica en que la masa atémica del padre exceda la masa atémica de la hija, a diferencia del
decaimiento beta, donde la masa atdmica del padre excede a la hija un minimo de dos masas de
electrén (Ec. 1.15 b).

El porcentaje de emisidn para radionuclidos usados en PET de ambas transformaciones se presenta
enla Tabla 1.1.

3\ ‘ Capitulo 1. Marco tedrico



A diferencia de la transformacion f, los neutrinos liberados son monoenergéticos. El dtomo hija
queda en un estado excitado debido a la vacante electrénica creada. Para alcanzar el estado
energético base, un electrén en una capa superior ocupa esta vacante, generdndose una nueva que a
su vez es ocupada por otro electrén de una capa superior, asi sucesivamente hasta que la vacante
llega a la capa mas externa donde es ocupada por un electrdn libre. Este reordenamiento tiene como
consecuencia la emision de rayos X caracteristicos o de electrones Auger. [3][4]

1.4 Interaccion del positrén con la materia

Durante su movimiento a través de un medio absorbente, una particula cargada experimenta una
gran cantidad de interacciones antes de que su energia cinética se consuma por completo.

En cada interaccidn, la trayectoria de la particula cargada puede ser alterada y puede perder parte de
su energia cinética al transferirla al medio por pérdidas por colisiones, o al transferirla a fotones por
pérdidas por radiacion. Cada una de estas posibles interacciones entre las particulas cargadas, los
electrones orbitales y de los ntcleos de los atomos del medio, se caracteriza por una seccidn
transversal especifica o, derivada de la probabilidad de reaccién para la interacciéon en particular
entre un blanco y un proyectil, y la cual, depende de la masa, la carga, la velocidad y la energia
cinética. La pérdida de energia de las particulas cargadas depende de sus caracteristicas y las del
medio.

La rapidez de pérdida de energia (tipicamente expresada en MeV) por unidad de longitud de la
trayectoria (expresado en cm) para una particula cargada en un medio absorbente, se le llama poder
de frenado lineal (-dE/dx).

Existen dos tipos de poder de frenado referentes a la interaccién de particulas cargadas, estos son:

e El poder de frenado radiativo (-dE/dx),.¢, también llamado poder de frenado nuclear, que
resulta de interacciones coulombianas de la particula cargada con los nicleos del medio. No
existe una férmula analitica para calcularlo, pero, por procedimientos numéricos, se han
llegado arelaciones que dependen directamente de la energia total de la particula cargada, el
ndmero atémico y la densidad del medio. Algunos valores se presentan en la Tabla 1.2.

Sélo las particulas cargadas ligeras (electrones y positrones) experimentan una pérdida de
energia apreciable a través de estas interacciones, que usualmente se refieren como
interacciones bremsstrahlung. Para las particulas cargadas pesadas (protones, a) la pérdida
radiativa es insignificante en comparacién con la pérdida por colision.

e El poder de frenado por colisién (-dE/dx).., proviene de las interacciones Coulombianas de
las particulas cargadas con los electrones orbitales del medio. Tanto las particulas cargadas
pesadas como ligeras experimentan esta interaccién, que resulta en la transferencia de
energia a los electrones orbitales a través de excitaciones e ionizaciones, por el choque con
los dtomos del medio.
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Para particulas cargadas pesadas, depende directamente del cuadrado de la carga de Ia
particula e inversamente del cuadrado de su velocidad. Para particulas cargadas ligeras como
positrones y electrones, la velocidad suele estar en el rango relativista, por lo que la
descripcion del poder de frenado de colisién se complica ligeramente. A continuacién se
desarrolla brevemente este caso.

El poder de frenado por colisiones para particulas cargadas ligeras, considera la pérdida de energia
de las particulas beta por colisiones con electrones atémicos, y que las particulas beta son idénticas o

son la antiparticula de los electrones con que colisionan.

La ecuacidn que describe el poder de frenado para electrones y positrones es la siguiente:

(_ d_E)i _ 4mky’ne* [ln (mcz\-;ilr+2) + Fi(ﬂ)] (Ec, 1_6)

dx/cor  mc? B2

m es la masa en reposo del electrén, n el ndmero de electrones por unidad de volumen, e la
magnitud de carga del electrdn, k, = 8.99x10° Nm°C?, ¢ es la velocidad de la luz en el vacio, B es la
velocidad relativa a la de la luz expresada como = v/c con la velocidad de la particula e I el potencial
de excitacidn de los atomos del medio.

Donde la funcién F*() para electrones y positrones se describe en la Ec. 1.7.

1-p?

F() =—

72
1+ 5 (27 + 1)ln2]

(8 = In2 - & a4, 10 4
F (ﬁ) = In2 24 [23 + T+2 + (t+2)2 (T+2)3]

(Ec. 1.7)

1=T/mc’ es la energia cinética T de la particula B o B" expresada en muiltiplos de energia en reposo del
electrén.

El poder de frenado total de una particula cargada es la suma del poder de frenado radiativo y el
poder de frenado de colisién. [4][1][2]

: ) 1 (dE)_ 1 (dE)_ 1 (dE)_ Al
c:‘eé:?clz Bz P dx col P dx rad P dx tot (gcca:lclj
(MeV ecm’g™) (MeV cm’g™) (MeV ecm’g™)

10 eV 0.00004 4.0 - 4.0 4x10°
100 0.00039 314 . 314 5x107
500 0.00195 194 - 194 2x10°

1keV 0.00390 119 0.002 19 5x10°

50 0.170 6.60 0.004 6.6 0.0043

100 0.301 4.1 0.004 4.1 0.0143

500 0.745 2.03 0.007 2.04 0.176
1 MeV 0.886 1.84 0.012 1.86 0.436
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1.4.1 Alcance del positrén

El alcance de una particula cargada R(E) se define como la maxima distancia de penetracién en un
medio y esta descrito porla Ec1.8.

RE) =[] (—Z—i)_ldE’ (Ec1.8)

(. dE .
Donde el término d—i es el poder de frenado total de la particula.

En el caso de los positrones, a diferencia de las particulas pesadas, el alcance es un indicador
inexacto de la profundidad a la que llegan en un medio debido a sus trayectorias sinuosas. Por lo que
se emplean ecuaciones empiricas, dependientes de la energia cinética de la particula cargada, para su
aproximacion.

En la Tabla 1.3 se presentan las ecuaciones del alcance, tanto para positrones como electrones,
formuladas por Katz y Penfold, para materiales con un nimero atémico bajo (Z<24).

Energia cinética (MeV) Alcance R (gcm®)
0.01<E<2.5 0'412E1~27-0.0954[nE
E>2.5 0.530E-0.106

En la tomografia por emisidon de positrones, debido al sistema de deteccién por coincidencia de
aniquilacidn, se emplea el alcance efectivo, que es la trayectoria efectiva del positrén, dada como el
promedio de la trayectoria de los positrones, medido perpendicularmente a la linea definida por la
direccién de la aniquilacién del positrén. Figura 1.2. [3][2][7]

A)
Alcance

Alcance efectivo

Y 511 kev

Y 511kev

D I

Figura 1.2 llustraciéon del alcance A) y alcance efectivo B) del positrén.
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1.5 Aniquilacién del positrén

El positrén creado en la transformacion beta pierde energia al atravesar la materia, produciendo
ionizaciones, excitaciones, emisién de bremsstrahlung y mediante colisiones inelasticas. Al final de su
trayectoria, se combina con un electrén libre originando su aniquilacién y la emisién de dos fotones
con una energia de 0.511 MeV cada uno. Ambos fotones son emitidos en direcciones opuestas debido
a la conservaciéon del momento en el proceso entre electrén y positrén, como se muestra a
continuacion.

De acuerdo con el principio de conservacién de la energia, antes de la aniquilacidn, el electrén y el
positrén estan en reposo, por lo que la Unica energia se obtiene a partir del valor de las masas:

Y Einicial = Tne—c2 + 7ne+c2 (Ec.1.9)
m.. y m,, son las masas del electrén y positrén respectivamente con un valor de 0.511 MeV/c’.
Por lo que se debe cumplir que:
2 Eiiciat = 2 Efina = 1.022 Mev (Ec.1.10)
Por conservacion del momento, considerando que las particulas estan en reposo:
2 Piniciar = X Pfinal =0 (Ec.1.11)
Los dos fotones son emitidos con el mismo momento pero en direcciones opuestas.
Py = =Py, (Ec.1.12)
Aunque en ocasiones los fotones no son emitidos exactamente en direcciones opuestas ya que
puede existir un momento residual provocando que los fotones de aniquilacion no se emitan
exactamente a 180°, esto contribuye a un ligero error en la localizacién del sitio de la aniquilacién de
+0.25°.
El momento de los dos fotones se relaciona con la energia de la siguiente forma:
E, =|P|c (Ec.1.13)
Ev es la energia del fotdn y |Py| es la magnitud del momento del fotdn. Por lo tanto, por el principio

de conservacién de la energia, esta debe ser igual para ambos fotones por lo que la energia dada en
la (Ec.1.10), se reparte entre ambos fotones con 0.511 MeV para cada uno. [4]
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1.6 Interaccion de los fotones de aniquilacién con la materia

Los fotones son particulas indirectamente ionizantes que depositan su energia en el medio
absorbente a través de dos pasos, en el primero, la energia es transferida a una particula cargada
ligera y en el segundo, la energia es depositada en el medio absorbente por la particula cargada
ligera. Una fraccion de la energia de los fotones puede ser emitida como radiacién de frenado o por
fluorescencia.

Dependiendo de su energia y del nimero atédmico del material absorbente, los fotones pueden
interaccionar con un dtomo del material absorbedor como un todo (fotodesintegraciény produccién
de pares), con un ntcleo o un electrén orbital de un dtomo del material absorbedor (dispersion
Thomson, efecto Compton o produccién de tripletes, efecto fotoeléctrico y dispersién Rayleigh). La
probabilidad de una interaccién particular depende de la energia del fotén y del nimero atémico del
medio absorbente.

Para los fotones de aniquilacién, los procesos de mayor interés son el efecto Compton y la
interaccion fotoeléctrica, los cuales se describen a continuacion. [4]

1.6.1 Dispersion Compton

Este efecto, también conocido como dispersidn incoherente, se describe como la interaccidn de un
fotdén incidente (E=hv) con un electrén orbital de la capa de valencia de un dtomo del medio, es decir
libre y estacionario, que resulta en la emisién de un fotdn disperso con una energia hv’'< hv y con un
angulo 6 respecto a la direccién del fotdn incidente. Asi mismo, el electrén es eyectado del dtomo
con una energia cinética Ey y dispersado con un angulo ¢. Figura 1.3.

Considerando la naturaleza corpuscular de los fotones y las leyes de conservacidn relativista de la
energia y el momento, la energia del fotén dispersado hv’ se puede expresar como:

hv
hv' = Ec.1.14
14 (1—cos8) ( )

meC2
m.c’ es la energia en reposo del electrén (0.511 MeV), hv y hv” quedan expresadas en MeV.
De la Ec. 1.14 se deduce que la energia maxima que se puede impartir al medio es cuando el fotdén se

dispersa a 180°.

El 3ngulo con que es dispersado el electrén esta dado por la Ec. 1.15.
(2] hv
cot= = (1 + m) tang (Ec.1.15)

En la Tabla 1.4 se aprecian algunas caracteristicas y dependencias de la dispersién Compton. [4]
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Figura 1.3 Dispersién Compton.

1.6.2 Efecto fotoeléctrico
Esta interaccion se presenta entre un fotén y un electrén orbital fuertemente ligado® a los dtomos de
un medio, generalmente en capas K, L, M.

Durante la interaccidn, el fotédn desaparece completamente y el electrén orbital es expulsado con
una energia cinética determinada por la Ec. 1.16. Este electrén es conocido como fotoelectrén. [4]

Ek = hU—EB _EA (EC. 1.16)

Donde hv es la energia del fotén incidente, Eg es la energia de ligadura del electrén y E, la energia de
retroceso del dtomo, la cual es muy cercana a cero y puede despreciarse:

Ex = hv — Ep (Ec.1.17)

En la Tabla 1.4 se aprecian algunas caracteristicas y dependencias del efecto fotoeléctrico.

* A diferencia del efecto Compton, que ocurre entre un fotén y un electrén libre del medio, el efecto fotoeléctrico ocurre entre un fotén y
un electrén fuertemente ligado, donde la diferencia entre “libre” y “ligado” proviene de la magnitud relativa de la energia del fotén hvy la
energia de ligadura Eg Cuando Eg << hv se dice que el electrén perdid su ligadura, es decir, es libre y cuando Eg ~ hv el electrén se asume
que esta muy ligado. [4]
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A)

Interaccion del fotén

Modo de interaccion de los
fotones
Dependencia energética

Coeficiente lineal de atenuacidn

(cLA)
Dependencia del CLA con el
numero atémico
Dependencia del coeficiente
masico de atenuacion con el
numero atémico
Particula liberada en el medio

Efectos posteriores

Region de produccién
predominante

Efecto fotoeléctrico

Con todo el atomo (electrones

ligados)
El fotdn desaparece
1/(hv)?
T

4
Tal

/p aZ

fotoelectrén
Rayos X caracteristicos
Efecto Auger
E< 50 keV (Z<13)
E<500 keV (Z<82)

B)
Figura 1.4 Efecto Fotoeléctrico. A) Incidencia y absorcién de un fotén en un electrén de las capas interiores y B)
eyeccidn del electrdn y produccién de rayos X caracteristicos como proceso secundario para llenar la vacancia
del electrén.

Efecto Compton

Con electrones libres

El fotdn es dispersado
Disminuye con la energia

Oc

ccal

Independiente de Z

Electrén Compton en retroceso
Rayos X caracteristicos
Efecto Auger

20 keV - 30 MeV (Z bajo)

1.7 Seccién transversal del efecto fotoeléctrico y dispersién Compton

La seccién transversal fotoeléctrica o; es funcion de la densidad y el nimero atémico efectivo Z. del

medio, por lo que la seccidn transversal es proporcional a:

NY ‘ Capitulo 1. Marco tedrico



oF = pZgry (Ec.1.18)

Z.sses el nimero atdmico que representa las propiedades de atenuacién de una mezcla de 4tomos en
una molécula, se define como:

Zeff = x112?=1WiZfC (EC.1.19)

Donde el factor de peso w; esta definido por:

_ _miZi
w; = Timyz; (Ec.1.20)

Donde m; es el nimero de dtomos en el elemento i en la molécula.

En la region de energia donde ocurre con mayor probabilidad el efecto fotoeléctrico, por debajo de
0.1 MeV, la potencia x toma un valor de 4; para energias mayores, 3 MeV, toma el valor de 4.6.

En contraste con la seccion transversal Compton, que estd linealmente relacionada a la densidad
electrénica y por tanto es proporcional a p. Por lo tanto, para tener una mayor cantidad de eventos
fotoeléctricos que eventos de dispersién Compton, se requiere tanto una densidad alta como un
ndmero atémico alto. [5][16]

1.8 Tomégrafo por emisién de positrones (PET)

1.8.1 Estructura del detector

En una cdmara PET, la deteccién de los fotones de aniquilacién se lleva a cabo en un arreglo de
detectores colocados en miltiples anillos que rodean al paciente. Este tipo de arreglo de detectores
hace posible la deteccidn de los 2 fotones que provienen de una aniquilacidn electrén-positrén, lo
que a su vez, permite trazar una linea de respuesta (LOR) que define un volumen en el que dicho
evento de aniquilacién ocurrié.

El detector bdsicamente consta de un cristal centellador ranurado (Figura 1.5) acoplado a un sistema
de amplificacién y transmisidn de la sefial del centellador formado por tubos fotomultiplicadores que
transforman la sefal luminosa del cristal en una sefial eléctrica. [3][7]

N ‘ Capitulo 1. Marco tedrico



N ﬁ
TFM
e -
Cristal
fista Fotocatodo
centellador Catodo
=
Anillo _ "l_" Dinodos
detector ' h \
, /
RN
— Anodo
1 1 1T 1

Figura 1.5 Disefio del detector y funcionamiento del sistema detector.

1.9 Funcionamiento del detector

1.9.1 Detector de centelleo

El detector de centelleo es un cristal inorganico que es excitado por el depdsito de energia de los
fotones de aniquilacién y se desexcita emitiendo luz y radiacién ultravioleta.

Durante el efecto fotoeléctrico, toda la energia del fotdn de aniquilacion se transfiere como energia
cinética a un fotoelectrdn. Este electrén excita al centellador, el cual emite fotones luminosos.

Durante una dispersion Compton, sélo una fraccion de la energia del fotén de aniquilacidn es
transferida a un fotoelectrén. El resto de la energia la posee el fotén dispersado. Este puede producir
centros de centelleo adicionales mediante las interacciones fotoeléctricas y Compton. Por lo cual,
notamos que la dispersiéon Compton dentro del cristal puede producir varios centros de centelleo,
reduciendo la exactitud de localizacién del sitio de aniquilacién. Al contrario, el efecto fotoeléctrico
sdlo produce un Unico centro de centelleo y es el proceso de interaccidn preferible.

Existen centelladores inorganicos a los que les afiaden pequefias impurezas llamadas activadores, los
cuales modifican la estructura de bandas del cristal puro con el fin de crear sitios especiales en la red
cristaling, logrando la existencia de estados de energia en la zona prohibida, a través de la cual, los
electrones pueden desexcitarse y regresar a la banda de valencia.

Debido a la presencia de estos activadores; los centelladores son transparentes a la luz de centelleo,
ya que, la energia de la transicidn de desexcitacién es menor que la energia requerida para elevar un
electrén de valencia a la banda de conduccidn, ademas, los espectros de absorcidn-emisidn no se
superponeny la auto-absorcién por el cristal es considerada minima. Figura 1.6.
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Figura 1.6 Esquema que describe el proceso de centelleo con activadores.

La eleccién del cristal centellador debe considerar factores como la absorcién del detector para
fotones de 511 keV, el tiempo de decaimiento de la sefial, las propiedades de emisién de luz, la
resolucién de energia del detector y el grosor del material centellador. [20]

Dada la seccidn eficaz de las interacciones notamos que, un centellador debe poseer una densidad
alta tener para una probabilidad alta de absorcién y un ndmero atédmico alto para producir una gran
fraccién de eventos fotoeléctricos. [5][10]

Centellador? Nal BGO GSO LSO LYSO LGSO LuAP YAP LaBr;
Longitud de onda del pico de

emisién de centelleo (nm) 410 480 440 420 420 415 365 350 360

indice de refraccién 1.85 215 185 1.82 1.81 1.8 1.94 1.95 1.9
Produccidn de luz (10% fot/MeV) 38 9 13 26 32 16 12 17 60
Tiempo de decaimiento (ns) 230 300 50 40 40 65 18 30 25
Intensidad a 511 keV (fot/ns) 90 21 60 380 380 125 340 200 1900
Resolucion energética AE/E (%) a 6 10 3 10 10 . - 05 -
662 keV :
Densidad p (g/cm?) 3.67 713  6.71 7.35  7.19 6.5 8.34 5.5 5.3
Z efectiva 50 73 58 65 64 59 65 33 46
1/p a 511 keV (mm) 25.9 1.2 15.0 123 126 14.3 1.0 21.3 22.3
Probabilidad de absorcién
fotoeléctrica a 511 keV (%) 18 44 26 34 33 28 32 4.4 14
100X0,/(0p+0,)

Probabilidad de absorcidn
fotoeléctrica por coincidencias (%)
Higroscdpico Si No No No No No No No Si
Susceptibilidad magnética No No Si No No Si No No No

3.2 19 6.8 12 1 7.9 10 0.20 1.9

3 Nal: loduro de Sodio dopado con Talio (Nal:Tl); BGO: Germanato de Bismuto (Bi,Ge;0,,); GSO: Ortosilicato de Gadolinio
dopado con Cerio (Gd,SiOs:Ce); LSO; Ortosilicato de Lutecio dopado con Cerio (Lu,SiOs:Ce); LYSO: Oxi Ortosilicato de Itrio-
Lutecio dopado con Cerio (Lu,yY,,SiOs:Ce); LGSO: Oxi Ortosilicato de Lutecio- Gadolinio dopado con Cerio
(Lu, 4Gd, ¢SiO4:Ce); LUAP: Perovskita de Lutecio-Aluminio dopado con Cerio (LuAlO;:Ce); YAP: Perovskita de Itrio-Aluminio
dopado con Cerio (YAIO,:Ce); LaBr,: Bromuro de Lantano dopado con Cerio (LaBrj:Ce).
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1.9.2 Tubo fotomultiplicador

El TFM consiste en una ventana de transmisién de luz, un fotocatodo, una serie de electrodos
(dinodos) y un dnodo, encerrados en un cristal al alto vacio.

Los fotoelectrones que fueron originados por la interaccién de los fotones visibles del centellador
con un fotocatodo (por efecto fotoeléctrico) son acelerados a través del primer dinodo del TFM. El
impacto de estos fotoelectrones, libera electrones secundarios de baja energia que a su vez son
acelerados al segundo dinodo. Este procedimiento, repetido varias ocasiones, resulta en una
cascada de electrones que finalmente son colectados por el dnodo, donde se produce un pulso de
corriente que es registrada y analizada por la electrénica del equipo.

En una cdmara PET, un mddulo de deteccidn esta compuesto por 4 TFM acoplados a un cristal
centellador. La ubicacién del sitio de interaccién del fotdn de aniquilaciéon con el detector se logra
utilizado las sefales de los 4 TFM de acuerdo con la Figura 1.7 y las ecuaciones 1.22 y 1.23). [7][10]

__ (PMT 4+PMTg)—(PMT.+PMTp)

(Ec.1.22)
PMT 4+PMTg+PMTc+PMTp

(PMT 4+PMT¢)—(PMTg+PMTp)
= (Ec.1.23)

PMT 4+PMTg+PMTc+PMTp

PMTc g Lo

-

x
Figura 1.7 TFM en un mddulo detector.

1.9.3 Electrénica de discriminacion

Partiendo del tamafio de los pulsos eléctricos generados, que son proporcionales a la energia
depositada en el cristal, y del registro temporal de la deteccidn, el sistema determina los eventos de
deteccidn que provienen de dos fotones de aniquilacidon originados en un Unico evento de
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aniquilacion, permitiendo la definicion de una linea de respuesta (LOR) entre un par de detectores
del arreglo anular.

Un analizador de pulsos determina si la sefial tiene la amplitud correcta para ser considerada como
proveniente de la interaccién de un fotédn de 511 keV. Posteriormente, el discriminador de
coincidencias examina las sefiales que poseen la amplitud adecuada y que ocurren dentro una
ventana temporal discriminatoria (4.5 ns), considerando una diferencia del orden de propagacion de
los fotones (3.3 m/ns), los eventos que cumplen con ambos criterios se establecen como eventos de
coincidencia detectados y se identificara su posicién relativa a los ejes de referencia del tomdgrafo,
el angulo y la distancia al centro de la linea que los une, para finalmente incorporar este evento al
sinograma.

Las amplitudes de la sefial de los dos detectores involucrados (V1y V2) pueden ser diferentes debido
al depdsito de energias o a las diferentes ganancias de los fotodetectores. Sin embargo, el circuito de
coincidencias genera un pulso estrecho trigger (de disparo) cuando las sefiales del detector
atraviesan por una fraccidn fija de sus amplitudes individuales.

En el tiempo t1, la sefial A genera un pulso 1 que también inicia una ventana temporal de coincidencia
de una anchura predeterminada, 2t. La sefial B, dependiendo de la resolucidn de tiempo del
detector, se registrara en un momento posterior, t2. Dependiendo de la diferencia t2- t1, el inicio del
pulso 2 puede o no ingresar en la ventana de coincidencia. Figura 1.8. [6]

DETECTOR A ‘VW\W’\JW DETECTOR B

Tiempo kva,

Sefal A _l_| i
I
|
I
|
|

Tiempo

Sefal B

Ventana de _Ia
coincidencia ¢ T

t, t, ’f

Figura 1.8 llustracion esquematica de la deteccidn de eventos
en coincidencia en dos detectores. [6]
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1.10 Tipos de eventos de coincidencia

La deteccidn de los fotones de aniquilacién por coincidencia se puede entender como un proceso de
colimacion electrénica. Un evento serd considerado vaélido, si dos fotones son detectados dentro de
una ventana temporal predefinida como la ventana de coincidencia, si la linea de respuesta que
forman los detectores involucrados se encuentra en un angulo de aceptacién y si la energia
depositada en el cristal para ambos fotones se encuentra dentro de la ventana energética.

AUn cuando el evento detectado cumple con las condiciones anteriores, se registra una gran
cantidad de eventos no deseados, como aquellos que implican uno o dos fotones dispersos, o la
coincidencia accidental de dos fotones que no provienen de un mismo evento de aniquilacién.

Los eventos se pueden clasificar de la siguiente manera:

e (Coincidencias simples o Unicas: ocurre cuando un unico fotdn es registrado por el detector.
Un escaner PET generalmente convierte del 1% al 10 % de estos eventos Unicos en eventos
coincidentes.

e (oincidencias verdaderas, son eventos que se derivan de una Unica aniquilacion positrén-
electron y donde ambos fotones son detectados y registrados dentro de la ventana
temporal. Figura 1.9.

e (Coincidencias aleatorias: ocurren cuando dos ntcleos se transforman practicamente al
mismo tiempo. Después de la aniquilacidn de ambos positrones, cuatro fotones son emitidos.
Dos de ellos, de diferentes aniquilaciones, son contados dentro de la ventana de tiempo y
considerados provenientes de un mismo evento, mientras los otros dos se pierden. Lo que
provoca una localizacién espacial no relacionada a la distribucién del radiofarmaco.

La rapidez de conteos aleatorios (Ra,) entre un par de detectores ay b esta dada por:
Rab=2TN.Ny (Ec. 1.24)
Donde N es la rapidez de conteo del detector a o b y 2t la ventana temporal de coincidencias.

Las coincidencias aleatorias aumentan como el cuadrado de la actividad, considerando que
ambos detectores reciben la misma cantidad de conteos aleatorios, partiendo de la Ec. 1.24.

e (Coincidencias multiples (o triples): son similares a las coincidencias aleatorias, excepto que el
registro de coincidencias viene dado por tres eventos de aniquilacién que son detectados
durante la ventana temporal. Debido a la ambigiiedad en la decisién de cual par de eventos
proviene de la misma aniquilacién, este es ignorado aunque contribuye con un ruido
homogéneo en el fondo de la imagen. Figura 1.9.

e Coincidencias dispersas: surgen cuando uno o ambos fotones de aniquilacién de un evento
presentan una interaccion Compton, ocasionando la generacién de un fotdn disperso y con
una energia menor que 511 keV. Estas coincidencias generan lineas de respuesta que no
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pasan por el sitio donde ocurrid la aniquilacidn, causando inconsistencias en la proyeccién de
los datos y disminucién del contraste, ademds de una cuantificacién errénea en la imagen.

Figura 1.9. [6][7][8]

Verdaderos

Dispersos

$
2

Aleatorios Multiples

Figura 1.9 Esquema de los tipos de eventos coincidentes.

La rapidez de conteo del sistema estd dada por la suma de las coincidencias verdaderas, dispersas y
aleatorias, de las que Unicamente las coincidencias verdaderas llevan informacién espacial fiel sobre
la distribucidn del radiotrazador.

1.11 Parametros de calidad de una imagen y los factores que los afectan en una cdmara PET

La resolucién espacial es la capacidad de un sistema para distinguir en una imagen, dos objetos
pequefos y cercanos, como dos entidades independientes. Se puede determinar con el ancho total a
la mitad del méximo (FWHM del inglés full widht at half maximum) del perfil o funcién de dispersién
de laimagen de una fuente puntual o lineal. A continuacién se presentan los factores que la afectan:

e El tamafo del elemento de deteccidén (d), que determina la resolucién intrinseca (R;) y esta
dada generalmente como d/2.

e Procesos de aniquilacién del positrén. El primero factor se debe al alcance del positrén (R;),
ya que, la generacién de los fotones de aniquilaciéon no se produce en el mismo sitio de la
emisién del positrén, sino que éste se desplaza una distancia antes de aniquilarse con un
electrén. Durante este trayecto, el positrén viaja en forma tortuosa, por lo que se toma un
alcance efectivo en el cual el positrén va perdiendo energia, cediéndola al medio a través de
interacciones con otras particulas. Dependiendo de la densidad electrdnica del material
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donde se encuentre, el alcance serd mayor o menor, dado que la probabilidad de Ia
interaccion depende de dicha densidad. El alcance del positréon dependerda de su maxima
energia (que a su vez depende del nicleo emisor, ver Tabla 1.1). Este alcance en un tejido
biolégico puede variar entre unos centenares de micras a mas de un milimetro.

El segundo factor se debe a la no colinealidad de los fotones de aniquilacién de 180° + 0.25°
(seccién 1.5, Figura 1.10) ya que la LOR entre dos detectores no cruza el punto de la
aniquilacion, lo cual degrada la resolucidn espacial y se deteriora a medida que la distancia
entre los dos detectores es mayor. Si D es la distancia en cm entre los dos detectores (es
decir, el diametro del anillo detector), y consideramos la longitud de arco creada por la no
colinealidad, entonces, la componente de ésta resolucién (R,) se pueden estimar a partir de
la Ec. 1.25.

R, =0.0022*D (Ec.1.25)

Figura 1.10 No colinealidad de los fotones de aniquilacién.

e El método de reconstruccidn, ya que la eleccidn de filtros con una frecuencia de corte dada
puede degradarla. Esta degradacién se puede representar como un factor (Kr), por lo
general, con un valor entre 1.2 y 1.5 dependiendo del método de reconstruccién y filtrado.

e Lalocalizacién del detector, ya que, el uso de detectores en bloques en lugar de detectores
individuales provoca un error (R;) en el andlisis de la localizacién del detector en el plano XY.

La combinacién de los factores anteriores nos proporciona la resolucién espacial total (R;) de una
camara PET (Ec. 1.26).

R; = K, x \/Rl? +RZ + R34+ R} (Ec.1.26)
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La profundidad de interaccion (DOl del inglés: Deep Of Interactions), da lugar a un efecto
geométrico que degrada la resolucién espacial. Es causada por el hecho de que los fotones de
aniquilacién pueden interactuar a cualquier profundidad del material centellador.

Considerando el arreglo anular de detectores de una cdmara PET, todos los fotones emitidos desde
el campo de visién entraran perpendiculares a la cara de los detectores. Sin embargo, cuando una
fuente tiene un desplazamiento radial, los detectores se encontraran a cierto dngulo respecto a la
LOR y los fotones de aniquilacion podran penetrar a través del primer detector que encuentren y
seran detectados por un detector opuesto como se muestra en la Figura 1.11.

Hay dos consecuencias de este efecto, primero la funcién de respuesta de coincidencia se hace mas
amplia y el evento pierde localizacidn hacia el centro del escaner, con respecto a la linea que une los
dos detectores de interaccién. Segundo, dado que la resolucién espacial depende del ancho y el
espesor de los elementos de centelleo, las caracteristicas de absorcién del material centellador, y la
separacion de los detectores, se tiene como resultado el deterioro en la componente radial de la
resolucién espacial de las imagenes de PET. [3] [7]

Resolucién Tangencial

Resolucion Radial

Figura 1.1 Efecto de la profundidad de interaccién (DOI) en los detectores de un PET scan.

La sensibilidad de una cdmara PET es la capacidad para detectar los fotones coincidentes emitidos
desde el interior del campo de visidn del escaner. Se define como el nimero de cuentas por unidad
de tiempo detectadas por unidad de actividad presente en una fuente. Es uno de los factores mas
importantes en el disefio de una camara PET, ya que, es un determinante en la calidad de la imagen
final.

Entre los elementos que contribuyen a la sensibilidad se encuentran:

! ‘ Capitulo 1. Marco tedrico



e Lageometria de la cdmara PET que define la fraccion del angulo sélido total cubierto por ella
sobre el campo de la imagen. Generalmente un didmetro pequefio del gantry y grandes
campos de visién axial conducen a una alta sensibilidad de la camara.

e El poder de absorcidn del detector de la camara PET, el cual se relaciona con la densidad y el
Z. del cristal utilizado. Un cristal con buena sensibilidad tendrd una absorcién alta.

e Eltiempo muerto del sistema'y el circuito analizador de amplitud de pulso.

Una cdmara PET con una alta sensibilidad contabiliza mds eventos coincidentes en una cantidad fija
de tiempo y actividad presente en el FOV del escaner. Esto generalmente se traduce en una mejora
de la relacién senal-ruido (SNR) en la reconstruccién de las imagenes, ya que, reduce el efecto de las
fluctuaciones estadisticas.

La sensibilidad es normalmente expresada en cuentas por segundo por microcurie (cps/uCi) o
kilobequerel (cps/kBq). [7]

El ruido de imagen es la variacién aleatoria de las cuentas en un pixel a través de laimagen y esta
dado por:

1

NECR = (m

) * 100 (Ec. 1.27)

Donde N son las cuentas en el pixel.

Este puede ser disminuido al incrementar las cuentas totales de la imagen aumentando el tiempo de
adquisicién, aumentando la actividad del radiofarmaco o mejorando la eficiencia de deteccién de la
camara PET. Estas posibles mejoras estdn limitadas por condiciones como el hecho de que el
incremento de actividad aumenta la dosis de radiacidn recibida por el paciente. También al aumentar
la actividad, aumentan los eventos aleatorios y el tiempo muerto. El aumento en el tiempo de
adquisicién, aumenta los artefactos debidos al movimiento del paciente. La eficiencia de deteccidn
estd limitada por el disefio y tecnologia disponible.

El ruido de la imagen estd caracterizado por un pardmetro llamado tasa de conteo equivalente a
ruido (NECR) dado por:

(T?)

NECR =
(T+R+S)

(Ec.1.28)

Donde T, Ry S son las coincidencias verdaderas, aleatorias y dispersas, respectivamente. La NECR es
proporcional a la SNR en la imagen reconstruida y el ruido puede minimizarse por maximizacién de la
NECR. [7]

La atenuacidn y la dispersién son limitantes en una cdmara PET. Estas son debidas a que los fotones
de aniquilacién formados en el objeto de estudio, tendran que atravesarlo para ser detectados y
existe una probabilidad de que sufran interacciones.
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Como se menciond anteriormente, los efectos de interaccion de los fotones con la materia son el
fotoeléctrico, donde tenemos una absorcidn total del fotén fuera del detector, provocando que el
evento de coincidencia no ocurra, y la dispersion Compton, donde la energia de los fotones se
deposita parcialmente en el tejido, alterando su trayectoria hasta ser detectado en uno de los
detectores si es el caso. En este Ultimo proceso, el sistema detectard y asignara el evento a una LOR
errénea provocando un error en la cuantificacién. La dispersion Compton también se puede producir
fuera del FOV o plano de deteccién y afectar a la imagen.

El tiempo muerto es el lapso de tiempo entre respuestas del sistema, durante el cual, el sistema es
incapaz de procesar cualquier otro evento que ocurra.

El tiempo muerto de un detector se hace mayor a medida que aumenta la rapidez de conteo de
eventos. Para concentraciones elevadas de actividad, la electrdnica de los detectores es incapaz de
generar un pulso eléctrico para cada fotdn que alcanza el detector, y produce una pérdida
considerable de cuentas asociadas a ese punto, que puede acabar incluso, en un fendmeno de
saturacion del detector por apilamiento de pulsos. De no ser caracterizado este fendmeno, las
captaciones de alta intensidad presentarian una concentracidon de actividad inferior a la real
produciendo un error de cuantificacion.

El sistema de discriminacion de la cdmara PET utiliza una ventana de coincidencia tanto energética
como temporal. [8][7][3][26]

1.12 Métodos de reconstrucciéon tomografica y almacenamiento de datos

La reconstruccion tomografica es el proceso de crear cortes transaxiales de la estructura interna de
un paciente a partir de un conjunto de proyecciones tomadas desde diversos angulos.

Existen dos enfoques basicos para crear cortes transaxiales, la retroproyeccion filtrada y la técnica
de reconstruccion iterativa.

A continuacidn se describen brevemente los dos métodos de reconstrucciéon tomografica.

1.12.1 Retroproyeccion filtrada

En una retroproyeccidn, los datos adquiridos por la cdmara PET son utilizados para crear miltiples
cortes transaxiales.

Este método relaciona todas las proyecciones correspondientes a lineas de respuesta paralelas con
una seccidon del objeto perpendicular a éstas, para formar los cortes transaxiales. Se basa en el
teorema de “cortes de Fourier” o teorema de la proyeccidn, el cual afirma que la transformada
unidimensional de Fourier de la proyecciéon de una imagen f (x, y), obtenida a partir de rayos
paralelos entre si y formando un angulo 8 con el eje x, es el corte 0 muestreo de la transformada
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bidimensional de Fourier de la imagen F(u, v) a lo largo de una linea que forma un dngulo 6 con el eje
u.[9]

Transformada de Fourier

A Fuy)
!

| corte o rodaja

transformada bidimensional

objeto

dominio espacial dominio frecuencial

Figura 1.12 Esquema de la relacién entre la transformada unidimensional de Fourier
de una proyeccién y la transformada bidimensional del objeto. [9]

El procedimiento bdsico se puede explicar de la siguiente manera:

La proyeccidn del paciente (Figura 1.13 A) se va a colocar en una cuadricula imaginaria donde cada
recuento de los pixeles se registran (Figura 1.13 B, C). Los recuentos de cada una de las celdas de la
cuadricula se suman y se almacenan tanto en la direccién horizontal, como vertical en una matriz
(Figura 1.13 D, E).

Para formar la retroproyeccién, se toman las diversas vistas de proyeccién de diversos dngulos del
paciente, y se acomodan en una circunferencia, representando cada uno de los angulos con que
fueron adquiridas. Figura 1.14.

Cada proyeccidn es seccionada en bandas (en la Figura 1.14 se muestran 10 proyecciones seccionadas
en 7 bandas cada una) y se extrapolan hacia el centro de la circunferencia a lo largo del radio. En la
Figura 1.14 se observa la banda central de cada proyeccién como un haz gris translucido. Este haz
utiliza los datos almacenados de la matriz anterior para reconstruir al paciente.
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Figura 1.13 A) Proyeccién de un disco en una cuadricula, B) Conteo de los pixeles del disco, C) Cuantificacién del



corte transaxial

banda de proyeccién / N, A trayectoria de
retroproyeccién

vista de proyeccion

Figura 1.14 Proyecciones de un higado y su reconstruccidn por retroproyeccion [30]

Las sumas de los conteos horizontales y verticales de la cuadricula van a ser colocadas sin distincién
en su respectiva columna o fila al momento de la reconstruccién (Figura 1.15 Ay B) provocando una
apilacién de valores de la retroproyeccién por cada proyeccion, que permite la visualizacién del corte
transaxial del objeto con hipercaptacidn del radiofarmaco. Desafortunadamente puede producir el
artefacto estrella por esta misma apilacidn de valores. Figura 1.16.

| 0

D|0‘26|51‘5&‘5§|53‘29|0 |o |o ‘

0 0| 0|26 51 58(/59(53/ 29/ 0|0/ 0
ol o) of 26 51/ 58| 5953 28] 0] 0| 0 0 /0/]0 |2 51585953290/ 0|0
o| 0| o 26| 5158 59 53/ 23| 0 0| O 12 |12 12| 38 63 70| 71| 65| 41|12 12| 12
0| 0| 0] 26| 51| s8|BH| 83|29 0| O] 0 43 143 43| 69 9410110296 | 72|43 | 43 43

o| o o 26| 51|58 59 53 29| 0| 0|0
52 |52 | 52 | 78/103|110| 111|116| 81| 52 | 52 | 52

o| o o 26 51|58 59 53 29| 0| 0|0
ol ol ol 26 51/ se|B8| 52| 28| 0 | 0 | 58 58 | 58 | 84 109 116/117 111| 87 | 58 | 58 | 58
ol ol ol 28| 51| sa|B8| s3[28| 0| o | o 54 54 54 80 105 112 113 108 83 54 54 54
0| 0| 0| 26| 51| 58/ 59/ 53|(29| 0| 0 | O 46 |46 | 46 | 72| 96| 114|115/ 99| 75| 46 | 46 | 46
o| o o 26 51|58 69 53 29| 0| 0|0 10 10 10| 36 61 68|69 63 39|10 10 10

o| o o 26 5158 59 53|29/ 0| 0|0
0|0 0|2 51 58/59 53 29/0 00

o| o o 26| 51|58 69 53|29/ 0| 0|0
ol ol o 26| 51/ 58 59 53|23/ 0 0| 0 0 0| 0|2 51 58/59(53 29/ 0|0/ 0
\ 0 0 0|26 51 58/59/583 29/ 0|00

Suma de

los rayos

B C
Figura 1.15 A) Reconstruccién con los datos verticales, B) Reconstruccién con los datos horizontales y C) Disco
reconstruido. [30]
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Figura 1.16 Artefacto estrella para diferentes nimeros de retroproyecciones de una fuente puntual. [30]

Para reducir el ruido causado por el artefacto estrella, la dispersidn de fotones y el ruido blanco, se
emplea un filtrado, tanto en el dominio espacial; donde representamos los datos en términos
familiares (cuentas por pixel); como en el dominio de frecuencias, donde los datos pueden ser
representados alternativamente como ondas sinusoidales. Los filtros empleados van desde
suavizados, que redistribuyen parcialmente las cuentas de los pixeles mas altas a los vecinos
inmediatos, o el filtro rampa, que fue disefiado para reducir el artefacto estrella. [9][11][26][30]

1.12.2 Método iterativo

Los algoritmos iterativos intentan refinar progresivamente la estimacién de la distribucion de
actividad, en vez de calcular ésta directamente. Se basan en la comparacién sucesiva de los datos
reconstruidos con los datos originales sobre los cuales son re-proyectados, hasta alcanzar una
coincidencia aceptable o convergencia segun un valor previamente especificado.

En la reconstruccién iterativa, se inicia con una estimacién inicial de los datos para producir un
conjunto de cortes transaxiales. Estos cortes son utilizados para crear un segundo conjunto de
proyecciones que se compararan con las proyecciones originales.

1.12.3 Sinogramas

Los datos crudos de la distribucién de actividad, se denotan como una funcién a(x,y). Esta funcién
suele ser representado como una matriz 2-D, donde cada elemento en la matriz corresponde al
ndmero de eventos registrados por un par de detectores determinado, es decir, a lo largo de una
linea de respuesta especifica.

Cada fila de esta matriz representa una integral de linea o una proyeccién de la actividad en un
angulo © particular, y cada columna representa el desplazamiento radial, r, desde el centro de la
camara PET.

La relacién entre qué elementos de la matriz (r, 8) corresponden a los registrados en el objeto con
ubicacién (x,y) estd dada por:

%Jo ‘ Capitulo 1. Marco tedrico



r = xcos0 + ysenf (Ec.1.29)

Esta matriz 2-D s(r, 8) se conoce como sinograma, ya que una fuente puntual en una posicién (x,y)
traza una trayectoria sinusoidal en la matriz dada por la Ec. 1.29. También se obtiene informacidon
sobre la cantidad de aniquilaciones que tuvieron lugar para cada LOR permitida entre los detectores,
permitiendo que el sistema asigne diferentes niveles de intensidad en funcién de la concentracion
del radiofarmaco.

La Figura 1.17 muestra los sinogramas que se pueden obtener de A) LORs que inciden en un mismo
detector a diferentes angulos, B) LORs paralelas entre si, C) un objeto cilindrico con dos pequefas
regiones con diferente concentracién de actividad. [6][9][12][13]

r
A) B) 9
Figura 1.17 A) Sinograma para LORs que inciden en un mismo detector a diferentes angulos, B) sinograma para
LORs paralelos, C) representacion de un cilindro con dos regiones con diferente concentracion.

1.13 Procesamiento

Dentro del procesamiento de los datos adquiridos junto con las correcciones a la imagen para una
buena calidad en ella se encuentran los métodos de:

e Normalizacién, debido a que la respuesta en los sistemas PET no es uniforme, pues trabaja
con 10,000 a 20,000 elementos detectores y las pequefas variaciones de su espesor,
propiedades de emisidn de luz, desempefio electrdnico, entre otros, resulta en pequefias
diferencias en la rapidez de conteo para la misma actividad. [20]

e (Correccion por coincidencias aleatorias, ya que los eventos aleatorios aumentan la rapidez de
conteo, contribuyendo a eventos de coincidencia colocados en forma espuria, que reducen el
contraste y distorsionan la relacion entre la intensidad de la imagen y la concentracién de
actividad. La solucidn estdndar para corregirlos es utilizando el método de la ventana tardia
(delayed window), que se basa en el hecho de que los fotones que coinciden en forma
aleatoria no se correlacionan temporalmente. El nimero de eventos en la ventana tardia
brinda una estimacidn del nimero de eventos aleatorios en la ventana de coincidencia que se
emplea para su correccién aproximada. [20]
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Correccién por radiacién dispersa, ya que los eventos por dispersidn reducen el contraste y la
distorsidn de la relacién entre la intensidad de la imagen y la concentracion de actividad. La
dispersion es particularmente problematica, debido a la ancha ventana de energia usada para
mantener una alta sensibilidad en vista de la relativamente pobre resolucidn energética de
los detectores PET. En el PET 2D, la correccidn de dispersion es bastante sencilla. Una vez
aplicada la correccidn por eventos aleatorios, los extremos de los perfiles de cuentas de las
proyecciones de la imagen son exclusivamente por radiacién dispersa, que son ajustadas a
una funcién matematica y sustraidas del perfil medido para lograr los perfiles corregidos por
dispersion. [20]

La correcciéon por atenuacién, es una aplicacidon relativamente facil ya que depende
solamente del espesor total del medio atenuante. El método consiste en generar una imagen
CT, de la cual, la intensidad transmitida es registrada por un detector y se reconstruye
mediante un algoritmo tomografico que calcula el coeficiente lineal de atenuacién (u) para
cada punto del corte del cual se obtiene un mapa de atenuacién (MA). Para generar este MA,
se utilizan los datos del CT para generar factores de correccién de atenuacion (ACF), que se
derivan de la adquisicién del CT a una energia media de 70 keV, la cual debe correlacionarse a
la atenuacion de los fotones de aniquilacién con energias de 511 keV empleada por el PET. De
no hacerse, existiria una falta de correspondencia de los datos. Las imagenes a escala del CT
son interpoladas de la resolucidn espacial de CT a PET y los ACF son generados por
retroproyeccién de las imagenes interpoladas. [27]

El tiempo muerto es definido como el tiempo requerido para que un sistema de conteo
registre y procese completamente un evento, durante el cual, un evento adicional no podra
ser registrado, provocando que la rapidez de conteo medida sea sistematicamente menor
que lareal, y es significativa a una rapidez de conteo muy alta.

Para sistemas PET con anillos multidetectores, las cuentas perdidas debido al tiempo muerto
son minimas con las dosis clinicas administradas. A pesar de eso, es rutinariamente aplicada
una correccién en tiempo real para compensar las cuentas perdidas. [20]
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Capitulo 2. Método experimental

2.1 Caracteristicas de la camara PET

En este trabajo se evalud el desempefio de la cdmara PET/CT Siemens Biograph 16 serie 1415 del
Departamento de Medicina Nuclear del Instituto Nacional de Cancerologia.

A continuacién se presentan las especificaciones fisicas, técnicas y de desempefio de este equipo:
Caracteristicas fisicas del PET/CT Siemens Biograph 16

e Diametro del gantry 70 cm

e Campo de vision (FOV transversal) 50 cm

e Detectores de Ortosilicato de Lutecio (LSO)

e Ventana temporal de coincidencia de 4.5 ns.

e Modo de adquisiciéon estatico y de multiples camas
e Dimensiones de los cristales: 4.0 x 4.0 x 20.0 mm?
e Elementos de deteccidn por cada bloque del detector: 169
e Numero de bloques por detector: 144

e Tubos fotomultiplicadores por bloque: 4

e Didmetro de los anillos detectores: 830 mm

e Detectores por anillo: 624

e Numero de anillos detectores: 39

e Numero total de detectores: 24, 336

e Campo de visién transaxial: 585 mm

e Campo de visién axial: 162 mm

¢ Numero de imdagenes por plano: 81

e Espaciamiento minimo entre planos: 2 mm

Resolucién Transaxial (NEMA 2001)

e FWHM @ 1cm 6.5 mm (4.6 mm)
e FWHM @ 10 cm 7.5 mm (5.8 mm)

Resolucién Axial (NEMA 2001)

e FWHM @ 1cm 6.5 mm (4.6 mm)
e FWHM @ 10 cm 7.5 mm (5.8 mm)
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e Sensibilidad @ 425 keV 4.9 cps/kBq
e Uniformidad <5% variacion
e Countrate peak NECR 85 kcps @ 33kBq/cct

Las pruebas realizadas en el presente trabajo tienen diferente periodicidad de ejecucidén, esto se
observa en la Tabla 2.1.

Nombre de la prueba Periodicidad
Prueba diaria de estabilidad de los detectores diario / trimestral®
Valor de captacidn estandarizado Trimestral

Calidad de la imagen y exactitud de las correcciones
por atenuacién y dispersién y exactitud de las
correcciones por cuantificacién de la actividad

anual y cuando se sospeche de un cambio en el
rendimiento del sistema detector

semanal y después de algun servicio mayor en la
Resolucién espacial cdmara PET o cuando se sospeche de un cambio en el
rendimiento del sistema detector

Calidad de imagen utilizando un maniqui certificado anual | trimestral®

por la ACR

2.2 Prueba diaria de estabilidad de los detectores, determinacion del factor de calibracion
(FC) y normalizacién

2.2.1 Prueba diaria de estabilidad de los detectores

Esta prueba se realizé durante 6 meses siguiendo la publicacién del OIEA [21].

El objetivo de la prueba, es evaluar la constancia del desempefio de los detectores e identificar
oportunamente alguna falla.

Para realizar este procedimiento, se utilizé un maniqui cilindrico uniforme de ®Ge, Tabla 2.2 y
Apéndice B, el cual se colocé de forma centrada en el FOV del PET. Figura 2.1.

* La unidad cc es utilizada como un factor de correccién para el procesado de datos en el sistema PET.

> La implementacién de la prueba diaria estd dada por el fabricante, mientras que la implementacién trimestral estd dada por la publicacién
del OIEA, para la prueba de normalizacién.

é Siguiendo las recomendaciones del OIAE, solo la prueba de uniformidad se implementa trimestralmente, y todas las pruebas de calidad de
imagen se repiten de manera anual.
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., M<’)delo . Actividad Fecha de Vida ,
Maniqui ynimero Material Volumen o . oz . Geometria Peso
X +10% calibracion media
de serie
Cilindro de 20 cm
68 PET- Matriz 44 MBq - 270.8 de didmetro y 19 6.8
| 18 julio 2011
Ge 20C19/1 Sdlida >940m 1.2mdi Julio 20 dias cm de altura kg
(region activa)

Figura 2.1 Fuente cilindrica uniforme de ®*Ge colocada en el soporte para centrarla en el FOV de la cAmara PET.

Se utilizé el protocolo de adquisiciéon para el control de calidad diario llamado “Quality Check”
provisto por el fabricante, con el cual se realizan tres procedimientos: estabilidad del detector,
determinacién del factor de calibracién (FC) y normalizacién.

El sistema despliega 81 sinogramas, los cuales se inspeccionaron visualmente para buscar la
presencia de artefactos y compararlos con sinogramas anteriores para detectar la existencia de un
dafio en los detectores. [24]

2.2.2 Determinacién del factor de calibracién (FC)

Una de las ventajas del PET, sobre otras modalidades de imagen, es que puede determinar con
precision la concentracién de actividad de un radiotrazador en un volumen. Para conseguirlo, es
necesario calibrar el sistema, de tal forma que sea posible convertir la densidad de cuentas de la
imagen en una concentracion de actividad. Esta calibracidn se logra con el maniqui cilindrico
uniforme de *®*Ge con una concentracién de actividad, A (Bq/mL) conocida.

El factor de calibracién utilizado para transformar la densidad de cuentas en concentracién de la
actividad estd dado por:
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FC=A (Bg/ml) x BF / C (conteos/voxel/segundo) (Ec.2.1)

Donde A (Bg/mL) es la concentracién de la actividad, C (conteos/voxel/segundo) es la densidad de
cuentas promedio y BF es el porcentaje de emision de particulas beta positivas (Tabla 1.1) de la
fuente de calibracién.

Este proceso se realiza de forma simultdnea a la prueba de estabilidad de detectores y el
procedimiento de éste se hace de forma andloga al descrito en la seccién anterior.

El sistema despliega en una tabla el valor del factor de calibracién calculado y el factor anterior,
nombrados como ECF. Este valor puede ser aceptado si la diferencia entre ellos es menor que 10%.

[24]

La publicacién [30] (disposicidon de la cdmara PET Siemens), otorga un margen para los valores del FC
donde el valor minimo es de 2.65x10” Bg/ml, el valor maximo es de 3.65x10” Bg/ml.

2.2.3 Normalizacién

La falta de uniformidad en la eficiencia de los detectores, variaciones geométricas y electrénicas de
los mismos, contribuyen en las variaciones de la eficiencia de deteccién de coincidencias entre los
multiples pares posibles de detectores. El proceso de normalizacidn corrige cada linea de respuesta
individual mediante un factor que compensa la falta de uniformidad.

Para generar la correccion por normalizacion, se miden las eficiencias individuales y las variaciones en
las eficiencias geométricas de los detectores, para esto, se usa una fuente radiactiva con una
concentracién de actividad uniforme de tal manera que se espera una eficiencia uniforme en cada
linea de respuesta; esto permite generar los factores de correccién para cada linea.

Este proceso se realiza de forma simultdnea a la prueba de estabilidad de detectores. Si los
resultados de las pruebas de las secciones 2.2.2 y 2.2.3 son aceptados, es decir, si no se presentd

algin problema con los sinogramas al hacer la inspeccidn visual y en el valor FC, este dltimo puede
ser guardado para su uso en el sistema.

2.3 Valor de captacion estandarizado (SUV)

En un estudio PET es de gran utilidad la cuantificacién de la concentracién de actividad distribuida en
el volumen de estudio.

El SUV es el método mds comun para la cuantificacion de la captacién del radiofarmaco.

El SUV se define como:
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SUV[g/ml]=  Concentracién de actividad en la ROl en MBg/ml
Actividad inyectada al paciente en MBg/(masa del paciente en g)

(Ec. 2.2)

La medicion del SUV cominmente es un proceso automatizado, donde se traza una regién de interés
(ROI) en el drea donde se desea evaluar. La medicién de la actividad dentro de la ROl es normalizada
a la concentracidn de actividad promedio en el objeto de estudio, la cual es aproximada a la actividad
inyectada dividida entre la masa del paciente

Un valor SUV de 1.0, en una fuente de distribucidn homogénea de actividad, indica que el
radiofarmaco se distribuyé uniformemente en todo el objeto de estudio. Un SUV de 3.0 significa la
presencia de tres veces la actividad promedio esperada.

Se evalud el valor de captacidén estandarizado del PET utilizando el maniqui cilindrico uniforme de
*®Ge de la seccién 2.2. Figura 2.1.

La adquisicion de las imagenes del maniqui se realizé empleando el protocolo descrito en la Tabla 2.3,
utilizando 2 tamafios de matriz.

Los datos que se ingresaron al sistema fueron los siguientes:
e Peso de la matriz sélida que contiene el material radiactivo: 6.8 kg.
e Actividad al momento de la adquisicién del maniqui de **Ge (cuya actividad a la fecha

de su calibracién es: 44MBq para el 18 de julio del 2011).
e Hora en que se realizé la adquisicion.

Ndmero Sub Imagen de Tiempo Tamafio Tamafo Espesor
Reconstruccion de . g, de de de Filtro del
. . conjuntos salida . q
iteraciones cama matriz1 matriz 2 corte
Corregida
Iterativa 6 8 por 3min  168x168 256x256 Gaussiano 5 mm
atenuacion

Se determind el valor SUV en cada corte tomografico excluyendo dos cortes de cada extremo para
ambos tamafo de matriz.

Se utilizé una ROI circular que cubrié aproximadamente el 90% del drea de los cortes transversales
del maniqui (237.41 cm?). Figura 2.2.

El valor que despliega el sistema es el valor promedio del SUV en la ROl y su error asociado
(desviacidn estandar).

7 Suponiendo que la densidad del tejido es igual a la densidad del agua (i.e. 1 ml de agua pesa 1 g), los valores de SUV se
representan sin unidades.
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Figura 2.2 Determinacion del SUV utilizando una ROl al 90% del drea del corte transversal del maniqui.

Puesto que la concentracidn de actividad en el maniqui es uniforme, se espera que el valor SUV en
cada corte sea igual a 1 con diferencias menores que 10%. (1.00+0.10).

La Figura 2.3 muestra a modo de ejemplo una grafica del valor SUV versus nimero de corte
tomografico donde se puede observar un comportamiento aceptable y otro no aceptable.

1.1

1.06

Suv
3
i
:

P
> )

0.95 = >

0.9

0.85 T . . . v
-40 -30 -20 =10 0 10 20 30 40

NUmero de corte | ® Prueba aceptable
M Prueba no aceptable

Figura 2.3 Comportamiento aceptable y no aceptable del SUV corte por corte de un maniquf
con concentracion uniforme. Las lineas azules marcan los limites
superior e inferior de aceptabilidad.
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2.4 Calidad de la imagen y exactitud de las correcciones por atenuacién y dispersion y
exactitud de las correcciones por cuantificacion de la actividad

Las pruebas de calidad de imagen, exactitud de las correcciones por atenuacién y dispersion y
exactitud de la cuantificacidn de la actividad, se realizaron de forma simultdnea utilizando un maniqui
IEC 61675-1 (Apéndice C) con las siguientes caracteristicas:

e Un compartimento principal con una longitud interior de 18 cm para cubrir todo el campo de
vision axial del escaner PET.

e (inco esferas huecas con didmetros interiores de 1.0, 1.3, 1.7, 2.2 y 2.8 ¢cm, y un espesor de
pared no mayor que 1 mm.

e Uninserto cilindrico (5.0 * 0.2 cm de didmetro externo) rellenado con un material de nimero
atémico bajo que imita la densidad pulmonar (densidad media de 0.3 + 0.1 g/ml), centrado en
el compartimento del cuerpo, y que se extiende axialmente a través de todo el maniqui.

S S

Figura 2.4 Maniqui de Calidad de Imagen IEC 61675-1.
Las tres pruebas se realizaron utilizando una concentracién de actividad en las esferas de 4:1y 8:1,
respecto a la concentracién de fondo.
El compartimento principal del maniqui se llend con una concentracién de actividad de F. Para
igualar la concentracién de actividad de un paciente tipico de 70 kg inyectado con 371 MBq (10 mCi),
se utilizd una concentracidn de actividad de 0.143mCi/kg.

10 mCi/70 kg = 0.143 mCi/kg (Ec.2.3)

El volumen del maniqui empleado fue de 9.3 litros, y considerando que el cuerpo humano en su
mayor composicion es agua, la actividad empleada de "8F fue de 1.33 mCi®.

8 Todas las la fuentes de ®F fueron medidas por el activimetro Carpintec CRC 15R cuya incertidumbre en la lectura es de 5 %.
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El modo de preparacién del maniqui se describe a continuacidn:

Se llenan con agua destilada las esferas de 2.8 cm y 2.2 cm de didmetro. Estas simulan
lesiones frias.

Se llena el inserto de baja densidad (Styrofoam, p= 3 g/ml) con agua destilada para evitar
espacios vacios.

Para obtener la razén de concentracidn 4:1, se utiliza la concentracién de actividad de la Ec.
2.3, multiplicdndola por cuatro (0.572 mCi/kg). Se emplea agua destilada como disolvente de
la actividad. Se utiliza esta concentracion para llenar las esferas de 1.7 cm, 1.3 cm y 1.0 cm de
didmetro, que simulan lesiones calientes. La disolucién debe ser homogénea.

Se fija el inserto de pulmdn dentro del cuerpo del maniqui.

Se llena la cavidad principal del maniqui, con la concentracién de actividad, dada por la Ec.
2.3. Se usa como disolvente agua destilada. La disolucién debe ser homogénea.

Finalmente, se cierra el maniqui, tratando de evitar derrames.

Para realizar la prueba a una razén de concentracion de actividad de 8:1, se siguen los pasos
anteriores, excepto que inicialmente, las esferas que simulan lesiones calientes, se llenan con una
concentracion ocho veces mayor que la dada en la Ec. 2.3.

El segundo maniqui, necesario para estas pruebas, es un cilindro hueco rellenable de 20 cm de altura
y 20 cm de didmetro (aproximadamente 6300 ml). 2.5B.

Con este maniqui se simulé un campo de radiacién externo al FOV con actividad de "®F de 3.13 mCi.

Se vierte la actividad de 3.13 mdi, y se llena el maniqui completamente de agua destilada, teniendo
cuidado de lograr una solucién uniforme. [21]

A) B)
Figura 2.5 A) Maniqui de calidad de imagen IEC 61675-1y B) Cilindro rellenable de actividad uniforme.
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Para colocar el maniqui de forma correcta, el plano que pasa por el centro de las esferas del maniqui
NEMA IEC Phantom Body debe coincidir con el centro del FOV de la cdmara PET.

Figura 2.6 Colocacidén de los maniquies NEMA IEC Body Phantom y el maniqui rellenable en el FOV del PET.

La adquisicion de las imagenes se realizé utilizando el protocolo clinico establecido (Tabla 2.4)
excepto por el tiempo de cama que estad dado por la siguiente ecuacién:

__ 60min X distancia de cama(cm)

t 100(cm)

(Ec. 2.4)

Para cada razén de concentracion de actividad se adquieren las imagenes con dos tamafios de
matriz.

. . Tiempode Tamafo Tamano
Recons- a2 Sub- Imagen Distancia q
. Iteracion . X cama (Ec. de de Filtro
truccion conjuntos desalida  decama . .
2.4) matriz1  matriz 2
Iterativa 6 8 Corregida 13cm 8 min 168x168  256x256  Gaussiano

Una vez que el equipo PET concluyd la adquisicion de las imagenes, utilizando las estaciones de
trabajo (PETSyngo®), las imagenes obtenidas se transfirieron a un disco de almacenamiento en
formato DICOM para su posterior analisis con el programa Image J.

9 El software PETSyngo consiste en un paquete, tanto de adquisicion, procesamiento y visualizacion de imagenes especializado para
diagnéstico clinico, como una estacién de diversos procesos que facilita el manejo del sistema PET.
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2.4.1 Calidad de imagen

Con el programa ImageJ se selecciond el corte tomogréfico en donde se observan mejor las esferas.

Se dibujé una ROI circular en cada esfera caliente y fria, con el didmetro de la ROl lo mas cercano
posible al didametro interno de cada esfera. El andlisis de las ROIs toma la medida de un conteo parcial
de los pixeles.

Las mismas 5 ROIs definidas para las esferas (Figura 2.7 A-E) se dibujaron concéntricamente en el
mismo corte sobre una regién uniforme (Figura 2.7 F), repitiéndolas 12 veces en el drea del maniqui a
una distancia no menor que 15 mm del borde (total de 60 ROIs).

Figura 2.7 ROls empleadas de la imagen con un didmetro de A) 10.66 mm, B) 13.33 mm, C) 16 mm, D) 21.33 mm,
E) 26.66 mm, F) ejemplo de 5 ROIs concéntricas en una de las 12 regiones del fondo del maniqui.

El diametro de las ROIs empleadas se presenta en la Tabla 2.5.

. Diametro de las esferas calientes Diametro de las esferas frias
Matriz
(mm) (mm)
Empleada
10 13 17 22 28
256x256 pixeles 10.66 13.33 16 21.33 26.66
158x158 pixeles 8.13 12.19 16.25 20.31 28.44

En la barra de trabajo de ImageJ se eligieron los parametros a medir del corte, esto estd en la opcidn
Analyze>Set Measurements y se seleccionaron las opciones de drea y valor promedio para registrar
el drea de la ROI utilizada y el valor promedio de cuentas asignado por el programa.
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Este procedimiento se realizé para el corte central (donde las esferas se observan con mayor nitidez)
y para dos cortes anteriores y dos posteriores, respetando al central, los cuales se enumeran como:
-2,-1, 0, +1,+2.

El porcentaje de contraste de la esfera caliente j se relaciona con los valores obtenidos de las ROls de
fondo y de las lesiones calientes y se calcula con la relacién dada por la Ec. 2.5.

Qu,j = 100[(Cp,j = Cp.;)/Cr]/[(an — ap)/ap] (Ec. 2.5)

Donde Cy; es el promedio del nimero de cuentas en la ROI de la esfera j (que simula lesién caliente),
Cg; es el promedio de la ROI del fondo para la esfera j, ay es la concentracién de la actividad de la
esfera caliente y ag es la concentracidén de la actividad del fondo.

El porcentaje del contraste Q.; para cada esfera fria j se relaciona con los valores obtenidos de las
ROIs del fondo y de las lesiones frias y estd dado por la Ec. 2.6.

Qc,j = 100[(Cp; — Cc;)/Ca] (Ec. 2.6)

Donde C; es el promedio del nimero de cuentas de cada ROI de la esfera j (que simula lesién fria),
Cg; es el promedio de la ROI del fondo para la esfera j. La ecuacién para las lesiones frias es mas
sencilla, ya que las esferas no contienen actividad.

La desviacién estandar del promedio de cuentas de fondo de cada ROI debe ser menor que 5 % por
ser una distribucién homogénea de actividad en el cuerpo principal del maniqui. [21]

2.4.2 Exactitud de las correcciones por atenuacién y dispersién

Se evalud la exactitud de la correccidn de dispersidn y atenuacién, mediante la medicién del error
residual en las correcciones en regiones uniformes.

Se midid el valor promedio de cuentas (Ciung;) de una ROI de 3.0 + 0.2 cm de didmetro centrada en el
inserto de baja densidad (que representa tejido pulmonar), para cada corte i (-2,-1, 0,+1,+2), utilizados
anteriormente.

Se midi6 el valor promedio de cuentas de fondo, tomando 12 ROIs circulares de 3.0 * 0.2 alrededor
del inserto de baja densidad, situadas en las ubicaciones de la seccidn 2.4.1 (Figura 2.7 F) Se registra el

valor promedio de las 12 ROIs para cada corte (Cg)).

Se calculd el error residual con la Ec. 2.7. Este valor estd dado como un porcentaje entre las cuentas
promedio en el inserto de baja densidad y las cuentas promedio del valor del fondo para cada corte i.

AC)4ng,i=100 X Ciung/Ca (Ec.2.7)
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Una correccién ideal por atenuacion y dispersién muestra la ausencia de actividad en la cavidad
pulmonar, y por tanto, un error residual cercano a cero.

2.4.3 Exactitud de la correccién por cuantificacién de la concentracion de actividad

Se evalud esta prueba, utilizando una imagen corregida por atenuacién y dispersion.
Con el software PETSyngo se midid la concentracién de actividad de fondo (MBg/ml) para cada corte

i dibujando 12 ROIs de 2.8 cm de diametro. Ag; es el valor promedio de los 12 valores de esta
concentracion para cada corte i.

La concentracion de actividad Ag, depositada en el maniqui, se calculd utilizando la actividad usada de
1.33 20.06 mCi dentro del maniqui IEC 61675-1y el volumen de la cavidad (9300 ml).

La exactitud de la correccién por cuantificacion de la concentracién de actividad para cada corte
(AA)) estd dada porla Ec. 2.8,

AA; = 100 (222%2) (Ec. 2.8)

B

Donde éste valor indica la diferencia porcentual entre la actividad del maniqui y la calculada por la
camara PET.

2.5 Resolucion espacial
Esta prueba tiene como objetivo medir la resolucién espacial tomografica del sistema de una fuente
puntual suspendida en aire.

Esta prueba caracteriza el ancho de la funcién de dispersién puntual (PSF) de la fuente en una
imagen reconstruida.

Se utilizaron 3 fuentes puntuales de "*F que se elaboraron con el procedimiento siguiente:

Se cargd una jeringa de 1 ml con una pequefia cantidad de ®F, cuya concentracién de actividad fue de
10 mCi/ml, y en una caja de petri, se depositaron 9 gotas.

Se eligieron las tres gotas mas parecidas, y por capilaridad fueron introducidas a los tubos. Los tubos
capilares deben tener un didametro muy cercano a un milimetro o menor. [21]

Se sellaron los tubos capilares con plastilina para evitar fugas.

Se repitid este procedimiento hasta obtener las tres fuentes puntuales.
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Finalmente, se midié la actividad de cada fuente puntual y se colocaron los tubos capilares en las
boquillas de las jeringas de insulina.

Figura 2.8 Materiales empleados en la preparacién de las tres fuentes puntuales para la prueba de resolucién
espacial A) soporte que permite colocar las fuentes en las posiciones establecidas en la referencia [21] B) tubos
capilares, C) caja de Petri con gotas muestra.

Las tres fuentes puntuales deben ser colocadas en un soporte™ con tres agujeros. El soporte se
coloca de manera que los agujeros se sitlen sobre los ejes del plano transversal del equipo.

Estos agujeros (Figura 2.9), se encuentran a las siguientes distancias:
e Enx=tcmyy=0cm

e Enx=0cmyy=10cm
e Enx=10cmyy=0cm

e

1cm 49

10em

Figura 2.9 Posicidn de las 3 fuentes puntuales.

'° El soporte para esta prueba fue fabricado en el desarrollo de este trabajo.
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Se deben adquirir 6 puntos, tres fuentes al centro del FOV axial y tres fuentes a un cuarto del centro
del FOV axial. En la seccidn 2.1 se encuentra el valor del FOV axial (16.2 cm) y FOV transversal (50 cm).

[22]

El tiempo de adquisicion fue el necesario para acumular 300, 000 cuentas (100, 000 cuentas por cada
fuente).

Este proceso se repitié para la adquisicién de las fuentes colocadas a un cuarto del FOV axial.

La tomografia se reconstruyd utilizando el método iterativo con un filtro rampa (4 iteraciones) y el
espesor de corte minimo de la cdmara PET (2 mm).

Las imagenes adquiridas fueron analizadas en Image J.

Dentro de las imdgenes adquiridas en esta prueba, se busca aquella donde se aprecien con nitidez las
tres fuentes puntuales. Utilizando ImageJ, se adquirieron las graficas de los perfiles de respuesta de
cada fuente en las direcciones axial, transversal y radial. Figura 2.10.
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Figura 2.10 Valores FWHM y FWTM en un perfil de respuesta puntual.
Para obtener los valores de la resolucidon espacial en estos planos se emplean las ecuaciones de la
Tabla 2.6.

El valor FWHM del equipo, viene dado en las especificaciones del equipo (Seccién 2.1) y el valor
FWTM viene dado por 1.8FWHM.

Un valor aceptable de la resolucién espacial para una fuente puntual del FWHM viene dado por la Ec.
2.9.[21][22]
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FWHMopservada < 1.05 FWHMesperada (EC- 29)

Donde FWHMesperada €5 €l valor indicado por el fabricante. De forma andloga, el valor aceptable del
FWTM se calcula como describe la Ec. 2.9.

Esta prueba se realizé para matrices de 168x168 y 256x256 pixeles.

Descripcion Férmula
p
A 1cm del radio
Transversal Promedio de x e y para ambas RES = (RESXy=0,y=1,2=centro + RESYx=0,y=1 z=centro +
posiciones en z RESXy=0.y=1.2-1/4 Fov + RESYx=o.y=1.2-1/a Fov)/4 Ec. 2.10
Promedio para 2 posiciones enz
Axial . RES = (RESZ,-0 y=1 2= + RESZ, g y=1 2= 2
(dos cantidades) (RESZ,-0,y- zcentro woy=rz=a Fov)l Ec. 2.1
A 10 cm del radio Ec.2.12
Promedio de las dos posiciones
Transversal posicion RES = (RESXycr0-0,2-centro + RESYxcoy-toz—centro *
radial transversales para ambas posiciones RESx Y= + RES I )a
en z (cuatro cantidades) x=10,y=0,2=1/4 Fov Yxzoy=10z=1/4 FOV Ec. 2.13
Promedio de las dos posiciones
Transversal posicion RES = (RESYxeroy-05-centro + RESXxcoycrozecentro +
tancencial transversales para ambas posiciones RES i RESx Va
& en z (cuatro cantidades) ks e x=0,y=10,2=1/4 FOV Ec. 2.14
.. Promedio de las dos posiciones
Resolucién P .. RES = (RESz,0 y=0,2=centro + RESZx=0,y=10,z=centro +
axial transversales para ambas posiciones RESz e RES7 V=IO Va
en z (cuatro cantidades) x=10,y=0,251/4 FoV x=0,y=10,21/4 FOV Ec.2.15

RESx, RESy, RESz se refieren a la resolucién espacial (perfiles de respuesta) medida en las direcciones

€y 66, [}

X",y y 2.

2.6 Calidad de imagen utilizando un maniqui certificado por la ACR

Esta evaluacidn tiene como objetivo evaluar la uniformidad tomografica, la resolucion espacial y el
desempefio del sistema para detectar lesiones “calientes” de bajo contraste (LCD, por sus siglas en
ingles).

El maniqui utilizado (Figura 2.11 @) consta de un cilindro hueco con radio interior de 10.8 cm. En su
parte inferior consta de 6 juegos de barras cilindricas sélidas, acomodadas en un patrén circular tipo
Derenzo (Figura 2.11 b) que tienen los siguientes didmetros: 4.8 mm, 6.4 mm, 7.9 mm, 9.5, 11.1 mmy
12.7 mm. Esta seccién del maniqui permite evaluar cualitativamente la resolucién espacial de la
camara PET.

En la parte superior del maniqui se encuentran seis cilindros, cinco rellenables y uno sélido de tefldn.
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Tres de los cilindros rellenables tienen didmetros de 25 mm, los dos restantes tienen didmetros de 8
mmy 12 mm.

Esta seccion permite medir la deteccidn de bajo contraste al introducir una concentracidon de
actividad relativamente pequefa en los cilindros huecos comparada con el valor de la concentracion
de actividad en el resto del maniqui.

La parte central del maniqui, en el que no existe ninglin accesorio, es una regién de concentracién de
actividad uniforme que permite evaluar la uniformidad tomogréfica.

Cilindros
rellenables

Cavidad sin
accesorios

Arreglo tipo
Derenzo

Figura 2.11 a) Maniqui empleado para la prueba de calidad de imagen y b) parte inferior con el juego de barras
cilindricas sdlidas tipo Derenzo.

El cuerpo principal del maniqui se rellena con una actividad A de acuerdo con la Tabla 2.7,
dependiendo de la actividad utilizada habitualmente en un examen PET, que en nuestro caso, es de

10 mdi.

Actividad inyectada al Actividad A (en maniqui)
paciente (mCi) (mCi)
4 0.33
6 0.50
8 0.66
10 0.83
12 0.99
14 1.15
16 1.32

%.'\ ‘ Capitulo 2. Método experimental



Para llenar la cavidad principal del maniqui, se agregaron 5,600 ml de agua destilada y los 0.83 mCi de
"®F, obteniendo una concentracién de actividad (C,) de 1.48x10™* mCi/ml.

Los cilindros de 8 mm, 12 mm y uno de 25 mm se rellenaron con una concentracién de actividad (Cg)
de 3.70x10* mCi/ml, de tal forma que el cociente de las concentraciones Cs/Ca fuera de 2.5. De los dos
cilindros restantes de 25 mm, uno se llena de agua destilada y el otro se llena de aire.

El maniqui se centrd en el FOV transversal de la cdmara PET y la adquisicion de las imagenes se
realizé una hora después de que se midieron las actividades. Se utilizé el protocolo mostrado en la
Tabla 2.4 con un tamafio de matriz de 256x256 pixeles.

De acuerdo con el procedimiento de la ACR, se ingresaron los valores de peso y actividad de un
paciente tipico (70 kg, 10 mCi).

2.6.1 Prueba de deteccion de bajo contraste

Utilizando el programa PETsyngo se eligid el corte tomogréafico donde se apreciaban mejor los
cilindros. En cada cilindro se dibujé una ROI de 25 mm de didmetro y se dibujé una ROl de 6 a 7 cm de
didametro en el centro del maniqui (Figura 2.12). En cada una de estas ROls se determiné el valor SUV
maximo, minimo y promedio.

a) b) )

Figura 2.12 a) ROI central, b) ROI en el cilindro caliente de 25 mm y c) ROIs de todos los cilindros en la imagen.

Para el andlisis de los valores SUV se emplea la hoja de trabajo de la publicacién de la ACR [23], la cual
se presenta en el Apéndice A . Adicionalmente se calculan las relaciones entre los diversos materiales
de los cilindros (teflén, agua y aire) y el valor de la correccién por atenuacién y dispersion de ellos.
Los criterios de aceptacidon se muestran en la Tabla 2.8.
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Intervalo de aceptacién del SUV promedio de la

ROI central U L
| — ;
ntervalo de ziceptauo? del SUV promedio para el 18 <x<28
cilindro caliente de 25 mm
Cociente de los valores SUV promedio de los x> 0.7

cilindros de 16 mmy 25 mm

Si el cilindro de 12 mm de didmetro es visible con bajo
Prueba satisfactoria contraste y los cilindros de mayor didmetro se
observan con mayor contraste
Si el cilindro de 16 mm de didmetro es visible con bajo
Prueba marginal contraste y los cilindros de mayor didmetro se
observan con mayor contraste

2.6.2 Prueba de uniformidad

Se utilizé el programa PETSyngo para evaluar el valor SUV en un corte tomografico de la region
central del maniqui, trazando una ROI con un drea igual al 9o% del drea del maniqui (Figura 2.11). La
finalidad es verificar que el SUV obtenido sea igual a 1, puesto que se tiene una distribucién uniforme
(ver seccidn 2.3).

Del mismo corte, se adquirié el perfil de respuesta para evaluar la uniformidad integral (U) de la
imagen. Para esto se utilizé la Ec. 2.16.

U = 100 (Snax—tmin) (Ec. 2.16)

Cmax+Cmin

Donde Cax Y Cmin SON los valores de pixel maximo y minimo del drea donde se evalud la uniformidad.

La prueba es satisfactoria si solo se observan artefactos en pocos cortes que no tengan significancia
clinica.

Figura 2.13 Corte del maniqui para evaluar la uniformidad tomografica.
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2.6.3 Prueba de resolucién espacial

Se evalud cualitativamente las imagenes del arreglo tipo Derenzo determinando visualmente cuales
cilindros se podian distinguir respecto de la concentracién de actividad de la cavidad principal del
maniqui.

Se establecié una escala de la siguiente manera: se otorgd un valor de 1 a cada uno de los arreglos
que pudieran diferenciarse del fondo, un valor de 0.5 a los arreglos que se diferenciaran parcialmente
y un valor cero para los que no tuvieran diferenciacién.

Esta prueba es satisfactoria si se logran observar los cilindros de 9.5 mm de didmetro con bajo
contraste, y los cilindros de mayor didametro son visibles con mayor contraste. La prueba es marginal
si se observan los cilindros de 11.1 mm de didmetro con bajo contraste, y los cilindros de mayor
tamanfo son visibles con mayor contraste.
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Capitulo 3. Analisis de resultados

3.1 Prueba diaria de estabilidad de los detectores, determinacién del factor de calibracién
(FC) y normalizacién

3.1.1 Prueba diaria de estabilidad de los detectores

El andlisis de sinogramas nunca presentd artefactos. Una muestra de estos sinogramas se presenta
en la Figura 3.1.

T STI1L . " . _ : : : : : :
' 1 SRR ENE ST EESERRRINRRIENS easssneasssnnssnnsy
LISyl PSTTRTT TS IS e T Iaaal EEEEEI NN RRRNNRESI

Figura 3.1 Muestra de 8 sinogramas analizados en la prueba de estabilidad de detectores.

Los posibles dafios que se pueden detectar con el andlisis de sinogramas son: el fallo de algin
elemento de deteccidn o todo el bloque de deteccidn, y el fallo en la clasificacion de memoria de
almacenamiento de datos, provocando una sobre-escritura, éste Ultimo se identifica como puntos
calientes en el sinograma. Figura 3.2.

El resultado de esta prueba indica un funcionamiento correcto tanto de los detectores, como del
almacenamiento de datos.
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Figura 3.2 Artefactos en sinogramas A) fallo de varios elementos de deteccidn, B) fallo de un elemento de
deteccidn, C) fallo un bloque de deteccién, D) fallo en la memoria de almacenamiento.

3.1.2 Determinacidn del factor de calibracion (FC)

Los factores de calibracién se graficaron como funcién del tiempo (Figura 3.3), para poder visualizar
las diferencias entre ellos.

Las diferencias entre estos valores fueron menores que 0.50 %, excepto por el FC obtenido el 23 de
noviembre (A=1.16 %, punto color naranja en la Figura 3.3), adquirido un dia posterior a la fecha del
servicio de mantenimiento preventivo del PET, que aln asi se encuentra por debajo del 10 %
recomendado por el fabricante. El valor promedio del FC fue de 2.96x10” + 0.06x10” Bg*s/(conteos
ECAT") con una desviacién del 0.2 %. Este valor se encuentra dentro de los limites establecidos por el
fabricante (seccidn 2.2.2) de 3.65x10’ Bq/ml, el superior, y de 2.65x10’ Bq/ml, el inferior.

" Las unidades desplegadas por el sistema en esta corresponden a un formato de los datos de PET procedentes de los sistemas de CT de
Siemens. Es un formato independiente que contiene toda la informacién de adquisicion.

Al cargar los datos ECAT, una opcién adicional define explicitamente las unidades de los valores de la dosis del paciente. Esto fue
introducido porque se encontraron archivos ECAT sin unidades bien definidas. La experiencia ha demostrado que la unidad Bq se debe
seleccionar para llegar a las dosis correctas. El valor de la dosis es importante para el calculo SUV y se puede comprobar en los paneles de
SUV-relacionados.
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Figura 3.3 Valores FC. Las lineas azules indican los limites superior e inferior de los valores FC.

3.1.3 Normalizacion

Dado que los valores de las pruebas de estabilidad del detector y determinacién del factor de
calibraciéon (FC) fueron satisfactorias, se utilizaron los valores del factor de calibracién para
implementarlos en el sistema PET diariamente.

Con la aplicacién de la normalizacién diariamente, se logrd una uniformidad de los datos en los
examenes PET, ya que, esta falta de uniformidad es debida a la variacién en la ganancia de los TFM, la
variacion fisica del detector, la diferencia de la sensibilidad de deteccién entre cada par de
detectores y la ubicacién de los detectores.

3.2 Valor de captacién estandarizado (SUV)

En esta prueba se utilizaron los cortes centrales (31 cortes) del maniqui uniforme de ®*Ge. Para
evaluar el SUV, se utilizaron ROIs circulares de 237.41 cm’® en cada corte.
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En las figuras 3.4 a) y 3.4 b) se presentan las graficas de los valores SUV promedio de cada corte, para
las matrices de pixeles mds usadas. En ambas gréficas, los valores SUV se encuentran dentro de los
limites establecidos por la publicacién del IAEA [21] (1.0 + 0.1) para una fuente con concentracion
uniforme de actividad.

El promedio de los valores SUV para la matriz de 168x168 pixeles fue de 1.011 £ 0.042 y para la de
256x256 fue de 1.010 + 0.044.

Con los resultados anteriores se verificé que las imagenes de una fuente con distribucién homogénea
de actividad fueran uniformes en cuanto a la distribucidn de actividad en un drea de interés.

[REY
i
(¢)]

SUV promedio

ool
©
a1

0:85
-20 -15 -10 -5 0 5 10 15 20
Numero del corte de laimagen

a)
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Figura 3.4 Grafica del valor SUV promedio de un maniqui uniforme, utilizando una ROI circular de radio 237.41
cm’, donde las lineas azules representan los limites de la prueba con valores de 1.1y 0.9 para: a) una matriz de
adquisicion de 168x168 pixeles y b) una matriz de adquisicién de 256x256 pixeles.

3.3 Calidad de la imagen y exactitud de las correcciones por atenuacion y dispersién y
exactitud de las correcciones por cuantificacién de la actividad

3.3.1 Calidad de imagen

El porcentaje de contraste de las lesiones frias y calientes contra el fondo para los cortes +2, +1, 0, -1, -
2 (donde el corte cero es aquel donde el plano axial corta a todas las esferas por el centro) se
muestra de las figuras 3.5 a 3.8.

Las figuras 3.5 y 3.6, muestran graficamente el porcentaje de contraste para una solucién de ®F con
una concentracién de actividad en el fondo de 1:8 respecto a las esferas calientes, para matrices de
168x168 y 256Xx256 pixeles, respectivamente.

En ambas graficas se observa un mayor contraste para las esferas que simulan lesiones calientes, que
para las esferas que simulan lesiones frias.
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La comparacion de ambas graficas revela que para la matriz de 168x168 pixeles, el contraste de las
lesiones frias es menor que en la matriz de 256x 256 pixeles, mientras que el contraste de las lesiones
calientes en las mismas, es menor para la matriz de 256x256 pixeles, destacando que estas
diferencias son menores que 2 %.

Las figuras 3.7 y 3.8 muestran graficamente el porcentaje de contraste para una solucién de **F con
una concentracién de actividad en el fondo 1:4 respecto a las esferas calientes para matrices de
168x168 y 256Xx256 pixeles respectivamente.

En ambas graficas, se observa un mayor contraste para las esferas que simulan lesiones frias.

La comparacion de ambas gréficas revela, en general, un mayor contraste, para ambos tipos de
lesiones, para la matriz de 168x168 pixeles, con diferencias menores que 2 % contra la matriz de
256x256 pixeles.

Para las cuatro gréficas, existe un mayor contraste en los cortes centrales (-1, 0, +1), ya que éstos,
cortan por el maximo segmento a las esferas.

Los cortes laterales (+2,-2) presentan un menor contraste para las esferas de menor didametro, ya que
no son alcanzadas por el mismo espesor del corte (5 mm).

Como es evidente, se observa un mayor contraste para las lesiones calientes adquiridas con una
concentracién de actividad 1:8 (Figura 3.5 y 3.6), que para las adquiridas con una concentracién de
actividad 1:4; mientras que para las lesiones frias, el contraste en las cuatro graficas se mantiene
practicamente sin un cambio relevante.

La desviacidn estandar de las diferentes ROls usadas para evaluar la concentracién de actividad en Ia
cavidad principal del maniqui (en el corte seleccionado donde no hay esferas) para los cuatro
estudios fue menor que 3.5 %, que de acuerdo a la seccidén 2.3, en una regién con una concentracién
homogénea de actividad esta debe ser menor que 10%.

Con ésta prueba se logrd simular tres situaciones en un examen PET: tejido hipercaptantes de
actividad a razén 1:4 y 1:8 y la simulacién de lesiones frias, mostrando que tanto puede resaltar en
cada corte en una imagen PET cada una de las lesiones frias o calientes, involucrando el tamafio de la
lesidn, y siendo la lesidn caliente mas pequefia, la menos favorecida respecto a contraste, en especial
para concentracion de actividad 1:4.

También se observa que para una matriz de resoluciéon 168x168 pixeles, se cuenta con mayor
contraste para lesiones calientes a ambas razones de concentracidon de actividad, mientras pierde
contraste en las lesiones frias para la concentracién de actividad 1:8.
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Figura 3.5 Porcentaje del contraste de las esferas frias y calientes respecto al fondo para una concentracién de
actividad en el fondo 1:8 respecto a las esferas calientes utilizando una matriz de 168x168 pixeles.
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Figura 3.6 Porcentaje del contraste de las esferas frias y calientes respecto al fondo para una concentracién de
actividad en el fondo de 1:8 respecto a las esferas calientes utilizando una matriz de 256x256 pixeles.
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Figura 3.7 Porcentaje del contraste de las esferas frias y calientes respecto al fondo para una concentracién de
actividad en el fondo de 1:4 respecto a las esferas calientes utilizando una matriz de 168x168 pixeles.
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Figura 3.8 Porcentaje del contraste de las esferas frias y calientes respecto al fondo para una concentracién de
actividad en el fondo de 1:4 respecto a las esferas calientes utilizando una matriz de 256x256 pixeles.
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3.3.2 Exactitud de las correcciones por atenuacion y dispersion

En las figuras 3.9 y 3.10 se presentan las graficas del error residual de la correccién de atenuacién y
dispersién para concentraciones de actividad en el fondo 1:8 y 1:4, para los cinco cortes evaluados en
la seccidn 3.3.1.

En la Figura 3.9 se observa un error residual menor en los cortes centrales para ambas matrices,
mientras que en los cortes laterales (donde ya no se encuentran segmentos de esferas con actividad)
aumenta. Se observa que el error residual, debido a esta correccidn es ligeramente menor para la
matriz de 168x168 pixeles. Para observa mejor este comportamiento, se evalud un sexto corte, éste
fue elegido de manera que los dos ultimos cortes laterales (inicial y final) no tuvieran la presencia de
segmentos de lesiones calientes.

En la Figura 3.10 se observa que el error residual de la correccién por atenuacion y dispersion es
mayor en los cortes centrales que en los laterales. Se observa un menor error residual para la matriz
de 168x168 pixeles. Para observa mejor este comportamiento, se evalud un sexto corte, de manera
analoga que en el andlisis de imagenes a una concentracién de actividad 1:8.
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Figura 3.9 Graficas del error residual para concentraciones de actividad en el fondo 1:8 para a) una matriz de
168x168 y b) una matriz de 256x256.
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Figura 3.10 Graficas del error residual por cortes para concentraciones de actividad en el fondo 1:4 para a) una
matriz de 168x168, b) una matriz de 256x256

Tipo de matriz empleada y concentracion de actividad en las esferas

Concentracién 1:4

Matriz de pixeles de 168x168 16.91+£0.55 %

Matriz de pixeles de 256x256 17.33+0.28%
Concentracion 1:8

Matriz de pixeles de 168x168 16.91+0.68 %

Matriz de pixeles de 256x256 17.35 £ 0.60 %

En la Tabla 3.1 se presenta, para las cuatro graficas, el promedio del error residual de los cortes
analizados.

Se observa que el error residual de la correccidn por atenuacidn y dispersidn se encuentra entre 16.91

y 17.35 %. El valor ideal para esta prueba es 0 %, ya que ningun evento se tendria que presentar dentro
de este volumen.

Los valores obtenidos en esta prueba son propios del sistema, pero se tiene el reporte en la
publicacién de Visvikis [28], donde los valores porcentuales del error residual de esta correccién, son
hasta del orden de 27 % para tejidos de pulmdn, mientras que los valores reportados para ésta misma
por Seijas [33] es del orden de 7 %, ambos para diferentes equipos hibridos de PET. [29]
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3.3.3 Exactitud de la correcciéon por cuantificacion de la concentracién de actividad

En las figuras 3.11 y 3.12, se observa la diferencia porcentual de los valores de concentracién de
actividad del maniqui IEC y la concentraciéon de la actividad obtenida a partir de los cinco cortes
tomograficos. La primera figura es para la razén de concentracién de actividad en el fondo de 1:8 y la
segunda para 1:4.

En la Figura 3.11, se observa que la diferencia porcentual a una razén de concentracién de actividad
1:8, ambas matrices de resolucién (168x168 y 256x256 pixeles) tienen un comportamiento similar,
cosa que es de esperarse, ya que ambos estudios provienen de los mismos datos (misma ubicacién
de ROIs). La maxima diferencia porcentual fue de 6.6 %. El valor ideal de esta prueba es 0 %, ya que la
cuantificacion de la concentraciéon que otorga la cdmara PET debe ser idéntica a la del maniqui. El
valor limite es de 10 %.

En la figura 3.12, se observa que la diferencia porcentual a una razén de concentracién de actividad
1:4, no tienen un comportamiento similar en ambas matrices de resolucién, en especial en los cortes
-2 'y -1. Esto se debe a la posicién de las ROIs utilizadas durante el andlisis de imagenes, ya que éstas
no fueron ubicadas en la misma zona, para ambas matrices, por lo tanto, se obtuvo una diferente
concentracién en los cortes. Aln asi, la diferencia porcentual promedio de los 5 cortes, no fue
afectada (Tabla 3.2). La maxima diferencia porcentual fue de 4.8 %
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Figura 3.11 Graficas de la exactitud de la correccidn por cuantificacion de la actividad para una concentracion de
actividad en el fondo de 1:8 para a) una matriz de 168x168 y b) una matriz 256x256 de pixeles.
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Figura 3.12 Graficas de la exactitud de la correccidn por cuantificacion de la actividad para una concentracién de
actividad en el fondo de 1:4 para a) una matriz de 168x168 y b) una matriz 256x256 de pixeles.

La Tabla 3.2 muestra el promedio de la diferencia porcentual de los cinco cortes para las dos
concentraciones de actividad, y las matrices de resolucién antes mencionadas.

Se observa que para la concentracion de actividad 1:4, este promedio es menor que 2.5 %, y existe
una diferencia menor que 1% entre las matrices de resolucién de 168x168 y 256x256 pixeles.

Se observa que para la concentracién de actividad 1:8, este promedio es menor que 5.1%, y existe una
diferencia de 0.02 % entre las matrices de resolucién de 168x168 y 256x256 pixeles.

Para los cuatro casos se observa que el valor de esta diferencia es menor que el 10 %, valor limite para
esta diferencia porcentual.

Matriz empleada y concentracion de actividad en el fondo respecto a las
lesiones calientes
Concentracion 1:4

Matriz de pixeles de 168x168 2.48 £1.80%

Matriz de pixeles de 256x256 1.77+0.66 %
Concentracion 1:8

Matriz de pixeles de 168x168 5.04 +0.88 %

Matriz de pixeles de 256x256 5.02+1.19%
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3.4 Resolucidn espacial

A partir de los cortes de las fuentes puntuales, sobre el plano transversal, se obtuvieron los perfiles
de respuesta de cada fuente en las direcciones “x”, “y” y “z”. La Figura 3.13 muestra un ejemplo de
los perfiles en estas direcciones.
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Figura 3.13 Perfiles de respuesta para A) la direccién en “x”, B) la direccién en “y” y C) la direccién en “z

A B C

De cada perfil de respuesta, se obtuvo el FWHM y FWTM. Con estos datos y las ecuaciones 2.10 a 2.15,
se evalud la resolucién espacial.

Con la fuente a un centimetro del centro del FOV, se evaluaron los planos transversal y axial, y con las
dos fuentes a 10 centimetros del FOV, se evaluaron los planos transversal radial, transversal
tangencial, y axial.

Los resultados se presentan en las tablas 3.3 y 3.4 para las dos matrices de resolucidn de 168x168 y

256x256 pixeles, respectivamente. Para ambas matrices, la resolucién espacial cumple con los
valores de aceptacién establecidos por el fabricante.

Feslitiien Valor de Valor de
ENTEES aceptacion aceptacion
puntual P P
FWHM FWHM FWTM FWTM
Plano de analisis observada  esperada observada esperada
(mm) (mm) (mm) (mm)
Fuentea1cm Transaxial 6.42 6.82 11.56 12.27
del centro Axial 5.82 6.82 10.48 12.27
Transversal Radial 7.22 7.87 13.00 14.16
Fuente a 10 -
Transversal Tangencial 6.17 7.87 1.1 14.16
cm del centro > :
Resolucion Axial 5.57 7.87 10.03 14.16
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LCHEE Valor de Valor de
ENITIL aceptacion aceptacién
puntual P P
FWHM FWHM FWTM FWTM
Plano de analisis observada esperada observada esperada
(mm) (mm) (mm) (mm)
Fuente a1 Transaxial 4.72 4.83 8.50 8.69
cm del ]
TG Axial 4.40 4.83 7.92 8.69
Fuente a 10 Transversal Radial 5.82 6.09 10.48 10.96
cm del Transversal Tangencial 4.82 6.09 8.68 10.96
centro Resolucién Axial 5.10 6.09 9.18 10.96

Se observa que el ancho total a media altura es menor para la matriz de resolucién 256x256, que para
la matriz de 168x168 pixeles.

Con los valores de esta prueba se caracterizd los anchos de las funciones de dispersion puntual de Ia
imagen reconstruida para la camara PET.

3.5 Calidad de imagen

3.5.1 Deteccién de bajo contraste

Utilizando la hoja de trabajo mostrada en el Apéndice A, se evalud la calidad de imagen, midiendo el
SUV minimo, promedio y méximo de los diferentes cilindros.

La Tabla 3.5 muestra los resultados del SUV para la deteccién de bajo contraste de los tres cilindros
calientes. En ésta se muestra el valor SUV maximo y promedio.

Cilindro caliente  Cilindro caliente  Cilindro caliente
de 8 mm de 12 mm de 25 mm
Valor de SUV 2.01 2.97 3.03
max
Valor SUV 1.80 2.40 2.38
promedio

La Tabla 3.6 muestra los resultados del SUV para la dispersidn y atenuacidn de la imagen para tres
diferentes materiales, contenidos en cilindros de 25 mm de didmetro. En ésta se muestra el valor SUV
minimo y promedio.
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Valor de fondo  Hueso/Tefldn Aire Agua
Valor SUV 1.0 0.20 0.38 o
promedio 07 ) 3 37
Valor SUV
o 0.03 0.20 0.23
minimo

Las Tablas 3.7 y 3.8 muestran los cocientes de contraste para los cilindros calientes y frios.

Cociente del SUV max 8mm/fondo 12mm/fondo 25mm/fondo
de cilindros sobre el 8 8
SUV del fondo 1.67 277 283

Cociente del SUV max
de cilindros sobre el
SUV max del cilindro

de 25 mm

0.66 0.98 1

Valor SUV minimo de aire y Aire/Hueso Agua/Hueso
agua entre el SUV minimo
& 6.66 7.66
de hueso

Debido al uso de una concentracidn de actividad en los cilindros de 2.5 veces mayor que la
concentracion de actividad en la cavidad principal del maniqui, el valor SUV correspondiente al
cilindro de 25 mm debe ser del orden de 2.5.

El valor SUV promedio del cilindro de 25 mm fue de 2.3. Este se encuentra dentro del intervalo del
SUV aceptable (1.8 a 2.8) para esta concentracién. Tabla 2.8.

Los valores presentados en las tablas anteriores muestran una referencia entre posibles medios de
atenuacidn y dispersién, como de contraste para diferentes dimensiones de objetos estudiados.

La prueba resulté satisfactoria, ya que todos los cilindros calientes pudieron ser observados.

No se evalud el cociente del cilindro de 16 mm entre el de 25 mm de didmetro por carencia del
primero en el maniqui.
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3.5.2 Prueba de uniformidad

Para esta prueba se evalué el valor SUV de la parte central del maniqui (Figura 2.11), obteniendo un
valor SUV de 1.08, que indica que la actividad fue distribuida uniformemente dentro del maniqui
(seccién 2.3).

Para el mismo corte tomografico (de la parte central del maniqui) se tomd un perfil de respuesta
para la uniformidad en toda el 4rea del corte del maniqui para poder apreciar la funcién de
distribucién de actividad en esta prueba. Este perfil se presenta en la 3.11.
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Figura 3.14 Perfil de respuesta de la uniformidad del maniqui de la ACR.

Con este perfil se obtuvieron los valores del pixel maximo y minimo para calcular la uniformidad
integral de laimagen.

De la Ec. 2.1 se obtuvo una uniformidad integral de 13.1 %, que estd por encima del 5 % aceptado.

De acuerdo a la publicacién del ACR, la prueba fue satisfactoria, ya que no se presentaron artefactos
que afectaran la imagen.

3.5.3 Prueba de resolucion espacial

Para esta prueba se evalud cualitativamente cada uno de los patrones de cilindros tipo Derenzo.
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Se establecid una escala de la siguiente manera: se otorgd un valor de 1 a cada uno de los arreglos
que pudiera diferenciarse del fondo, un valor de 0.5 a los arreglos que se diferenciaran parcialmente
y un valor o para los que no tuvieran diferenciacion.

El valor para cada patrdn se encuentra en la Tabla 3.9.

Dismetro de | Visualizacién de los
o B 108 Imagen analizada cilindros en laimagen Valor asignado
cilindros (mm) .
adquirida
12.7 Si 1
11.1 Si 1
9:5 Si 1
7-9 Si 1
6.4 Parcial 0.5
4.8 No 0

El valor éptimo para esta prueba es de 6. El valor cualitativo de la resolucién espacial de bajo
contraste del equipo utilizado fue de 4.5. [13]

La resolucién espacial que le corresponde a este valor estd entre 7.9 mmy 6.4 mm.

La prueba resulto satisfactoria, ya que los cilindros de 6.4 mm de didmetro fueron visibles con bajo
contraste, y los de didametro mas grande con mayor contraste.

Con la aplicacién de esta prueba, se obtuvieron varios pardmetros propios para la cdmara PET que
serdn utilizados para aplicaciones futuras de la prueba.

En la prueba de uniformidad, de manera adicional a la publicacién de Ia ACR, se evalud la uniformidad
integral del maniqui, cuyo resultado no fue éptimo. Esta prueba, se realiza en un maniqui sin insertos,
ni con lesiones calientes. Esta prueba se pretende realizar para evaluar esta uniformidad integral en
el maniqui adecuado.
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Capitulo 4. Conclusiones

Se cumplié con el objetivo principal de este trabajo que consistié en evaluar el desempefo de Ia
camara PET, mediante la realizacidon de pruebas de control de calidad recomendadas por el OIEA, el
NEMA'y el ACR.

El desempefio del sistema PET evaluado mediante las cinco pruebas realizadas fue satisfactorio. Esto
debido a que el sistema de deteccién funciona de una manera correcta y que las imagenes analizadas
no presentan algin deterioro de la calidad de imagen causado por falta de uniformidad, por la
presencia de artefactos debido a una mala reconstruccién, por la pérdida de resolucién espacial o
por una cuantificacion errénea de la concentracién de la actividad empleada.

Dentro de las pruebas elegidas en este trabajo, los resultados de ambas pruebas de calidad de
imagen (OIEA/NEMA, ACR) serdn utilizados como valores de referencia de la cdmara PET/CT Siemens
Biograph del Departamento de Medicina Nuclear para futuros controles de calidad, ya que no existe
a la fecha valores establecidos que indiquen la aceptabilidad de éstas para un equipo en concreto
debido a las limitaciones fisicas y tecnolégicas de cada equipo.

La literatura mdas abundante sobre estos equipos es referente a los protocolos de adquisicion de
estudios del cuerpo humano, y las correcciones pertinentes sobre éste.

La literatura enfocada en control de calidad para equipos PET es escaza, y para equipos hibridos son
aun mas, y los pocos articulos disponibles presentan intervalos muy amplios para las estimaciones de
control de calidad. Ademds existe una disparidad en los niveles tecnoldgicos de los paises
pertenecientes a los organismos internacionales regulatorios (OIEA). A ello, que solo es posible
comparar resultados entre los equipos, como el caso de las pruebas de exactitud por atenuacién 'y
dispersidn, sin tener valores umbrales o [imites estandarizados para los equipos.

Actualmente, México carece de un sistema regulador el cual otorgue obligatoriedad de sistemas de
garantia o de control de calidad en los servicios de diagndstico por imagenes, por lo que no existen
herramientas legales que obliguen a la contratacion de fisicos médicos cualificados para estas
actividades. Sin embargo, la introduccién gradual de nuevas tecnologias, esta obligando a revalorar
el papel que debe jugar el fisico médico, ademds que organismos como el OIEA ha patrocinado
proyectos, como ARCAL, con el objetivo de establecer actividades en temas nucleares que regulen a
América Latina.

En éste trabajo se contemplaron pruebas adicionales descritas por las publicaciones del IAEA y
NEMA, y que por la extensidn de trabajo y falta de maniquies necesarios no se pudieron efectuar,
éstas son: sensibilidad, resolucién energética, calibracién de la concentracién de la actividad,
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normalizacién, fraccion de dispersidn y medicién de las cuentas perdidas y aleatorias, exactitud de
las correcciones para cuentas perdidas y aleatorias, prueba diaria de la resolucién temporal de
coincidencias y uniformidad de la imagen reconstruida.

Como trabajo futuro se sugiere la implementacién de dichas pruebas adicionales y la fabricacién o
adquisicion de los maniquies necesarios.

Este trabajo puede fungir como una referencia para la implementacién de un programa de control de
calidad en cualquier sistema PET.
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Apéndices

Apéndice A Hoja de Trabajo para el Maniqui Aprobado de la ACR [23]

SUV Analysis Worksheet

Partient Dose: PET(/CT) Model:

For SUV calculations, enter the following into the site's computer: Use the patient dose
previously selected from the phantom dose chart on page 10. DO NOT use the value of
dose B. Use 70 kg (154 pounds) as the patient’s weight. Use the ROl data obtained for

the minimum {(min.), maximum (max.) and mean SUV values to complete tables 1 & 2
below.

A) Contrast — Table 1

| Hot Vial | Hot Vial | Hot Vial | Hot Vial |
8 mm 12 mm 16 mim 25 mm

[ma suv | | | |

B) Scatter/Attenuation — Table 2

Background Bone Air Water

mean SUvV
min. SUWV

C) Ratio Calculations (using data from Tables 1 & 2 above):

max. vial SUV to mean F . F .

background SUV B bkgd 1.2mim bkgd 16mmibkgd| 25mmeblkgd

e.J., Contrast = Bmm S/
bkgd SLIV

max. vial SUV to max. 25 mm vial Bmmi25mm | 12mm'25mm | 16mm/i25mm

&.J., Contrast = max18 mm SUWV f max
25 mm SV

min. air or water to min. bone airlbone water/bone
2.q., ratic = min air SNV min bone SUW
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Apéndice B Caracteristicas del Maniqui Uniforme de *®Ge [25]
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Apéndice C Caracteristicas del Maniqui NEMA IEC Body Phantom

NEMA IEC Body Phantom Set™

MEMA IEC Body Phantom Set™
Model PETTEC-BODY P

Main Features:

B The NEMA [EC Body Phantom Set™ consists of a
body phantom, a lung msert and an msert with six
spheres with vanous sizes

W Ti15 desizmed in accordance with the
recommendations by the Infermationzl
Electrotechmeal Commizsion (IEC) and modified by
the Matonal Elecineal manufachorers Associabion
(MEMA)

W Ti1s recommended for use in the evaluation of
reconstoucted imare quality i whaole body PET
Imaging

NEMA IEC Bagly Phentom ™

Main Applications:

B Spmlation of whole-body magzing especially usmg
PET and camerz-based coincidence imagsing
techmques

B Evaluzhon of reconstructed mmage quality in whole-
body PET and camwerz-based comcldence imazms

B Detenmmunation of the comeidence count rate
charactenistics m brain and cardiac imagms

W FEvaluahion of the relationship between true
comcidence count rate and mdioactaty

B Detenmunation of the address emors cansed by

address pils up
W Evaluzhon of the count loss comrection scheme
B Research
Specifications:

Interior lenzth of phantom 150 mm

Fillable spheres (&) mner dismeter: 10 pum, 13 mm,
17 mm, 22 mum, 28 mm, and 37 nom

Diistance from sphere plane to inside wall: 70 mm

Vobime of empty cylinder: 8.7 liters

Cylindrical insert dimension:

Outside diamater: 51 mm

Length: 180 mm

* Trvernational Standard. Radionuclide imaging davices —
Characteriziics and test condifions — Part 1 Pasiiron
emizzion fomosraphs, Itemational Electrotechmical
Commission (IEC), 616751, Geneva, Switzerland,
1908,

- Parformance Measurenenis gff Scinnllafion Cameras,
MEMA Standands Publication Mo. M2, National
Electrical Mamifacmrers Association (MEMA),
Washington, DuC_ 2001.
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Abreviaturas

ACF

ACR
Alcance CSDA
cc/Qc

Cps

CcT

DOI

FC

FOV
FWHM
FWTM
GC/QA
IAEA/OIEA
Kbq

Kcps

LOR

g

uCi

MA

NECR
NEMA
PET

PSF
camara PET
SNR

SUvV

TFM

A

Factor de correccion de atenuacidon

Colegia Americano de Radidlogos
continuous-slowing-down approximation
Control de calidad

Cuentas por segundo

Tomografia computarizada

Deep of interaction/ Profundidad de interaccién
Factor de calibracidn

Campo de vision

full width at half maximum

full width at tenth maximum

Garantia de Calidad

Organismo Internacional de Energia Atédmica
kilo Bequerel

kilo cuentas por segundo

Line of response/ Linea de respuesta
Coeficiente lineal de atenuacidn

micro curie

Mapa de atenuacion

Tasa de conteo de ruido equivalente
Asociacion Nacional de Fabricantes Eléctricos
Tomografia por emisién de positrones
Funcién de dispersion puntual

Tomégrafo por emision de positrones/cdmara PET
Relacién sefal-ruido

Valor de captacidn

Tubo fotomultiplicador

Ndmero atémico efectivo

Abreviaturas

co
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