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A Maŕıa de la Luz, Elisa y Lucianna, pues sus atenciones y cariño a mi persona
nunca han sido pocas; su calidez humana siempre me hace sentir en casa. La Ciudad
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Gustavo, Mauricio, Efrén, Vı́ctor y Juan José, porque la maestŕıa fue más agradable con
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Abreviaturas

BANG Bisacrelamida, acrelamida, nitrógeno y gelatina.
CI Cámara de ionización.
CRT Conformal radiotherapy.
CT Computed Tomography.
EPID Electronic portal imaging device.
FFT Fast fourier transform.
FOV Field of view.
IMRT Intensity modulated radiotherapy.
Linac Linear accelerator.
MLC Multileaf collimator.
NTCP Normal tissue complication probability.
OCT Optical CT.
OD Optical density.
OD·cm−1 Optical density per cm.
OIEA Organización internacional de enerǵıa atómica.
PET Positron emission tomography.
QA Quality assurance.
QC Quality control.
RCP Radical chain polimerization.
ROI Region of interes.
SNR Signal to noise ratio.
SPECT Single photon emission computed tomography.
TCP Tumor control probability.
TPS Treatment planning system.
TRB Transformada de radón bidimensional.
UM Unidad monitor.
VMAT Volumetric modulated arc-therapy.
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Glosario

Absorbancia
óptica

Es la fracción de luz que es absorbida por un material [1].

Artefacto
Es una caracteŕıstica de una imagen que no representa fielmente
la estructura de tejido [2].

Colimador
multihojas

Es un instrumento utilizado para definir el campo de radiación en
configuraciones geométricas variables [3], y mediante su movimien-
to modula la intensidad del haz de radiación. Se denominan como
colimadores multihojas debido a que se componen de 60 pares de
láminas finas divididas en dos grupos [4].

IMRT
Técnica utilizada en radioterapia en la cual la intensidad del haz de
radiación se modula con el movimiento de colimadores multihojas
[5].

OCT
Se refiere al escáner óptico CT utilizado en este trabajo para do-
simetŕıa tridimensional (3D), el cual también se denomina como
tomógrafo óptico.

OD
Se refiere a la densidad óptica y, en este trabajo, también se de-
nomina como absorbancia total.

OD·cm−1
Se refiere a la densidad óptica por unidad de longitud y, en este
trabajo, también se denomina como absorbancia.

ROI
La región de interés es un área designada arbitrariamente en un
imagen que es utilizada para el análisis de valores numéricos en el
interior de ésta.

Sinograma
Arreglo bidimensional en el que se colocan todas las proyecciones
obtenidas del objeto de estudio debido a su interacción con el haz
láser/rayos X.

VMAT

Técnica utilizada en radioterapia en la cual el tratamiento es im-
partido con un haz de radiación de intensidad modulada mientras
el cabezal del acelerador lineal rota alrededor del paciente en tra-
yectorias conocidas como “arcos” [6].
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Resumen

Uno de los mayores retos en los tratamientos modernos de radioterapia, como radiotera-
pia de intensidad modulada (IMRT, por sus siglas en inglés) y terapia de arco modulada
volumétrica (VMAT, por sus siglas en inglés), es el uso de altos gradientes de dosis para
aumentar la probabilidad de controlar el tumor y minimizar la probabilidad de compli-
cación del tejido normal. Para salvaguardar la seguridad del paciente se debe realizar
el aseguramiento de la calidad (QA, por sus siglas en inglés) en la distribución de la
dosis absorbida, pero esta tarea no es fácil debido a la complejidad en la impartición
del tratamiento, sobretodo en tratamientos con técnicas como IMRT o VMAT. Dado
que los dispositivos convencionales, como las peĺıculas radiocrómicas y los dispositivos
electrónicos, determinan la dosis en un plano bidimensional, se desarrolló un escáner
óptico CT (OCT)1 de alta resolución (50 µm) que permite evaluar la dosis absorbida
de manera tridimensional (3D). Esto implica que la dosis sea medida en varios planos
y evidencie posibles errores en la impartición del tratamiento.

Esta tesis consiste en la instalación de un nuevo OCT comercial en el Instituto de
F́ısica de la UNAM y en la caracterización para su uso en la cĺınica y en investigación2.
Antes de que el OCT sea utilizado, se deben establecer las condiciones de referencia
tomando en cuenta que el fabricante no proporcionó ninguna hoja técnica. Para ello, se
adquirieron tres imágenes de reconstrucción de un maniqúı de referencia, el cual es un
contenedor de vidrio con gel radiocrómico en su interior. Las imágenes reconstruidas
se analizaron en términos de uniformidad, repetibilidad, absorbancia y ruido. Se en-
contraron artefactos tipo copa y con base en el análisis de los sinogramas se determinó
qué componentes mecánicos del OCT requeŕıan modificaciones. Se redujo el campo de
vista, se modificó la disposición del sistema para evitar reflexiones indeseadas del haz
láser, se modificó el eje de rotación del maniqúı de referencia y se reposicionó el detec-
tor. Se adquirieron nuevas imágenes del maniqúı de referencia y se observó una mejora
importante en la calidad de la imagen. No se observaron artefactos en las imágenes fi-
nales. Se compararon las imágenes originales y corregidas en términos de uniformidad,

1En este trabajo también se denomina como tomógrafo óptico.
2El proceso de instalación y caracterización del equipo comprende el periodo de enero del 2020

hasta noviembre del 2020.
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repetibilidad, absorbancia y ruido.

Los resultados encontrados demostraron que en ambos casos las imágenes son re-
petibles y uniformes. Además, en las imágenes corregidas los valores de absorbancia
están entre (-0.1 ± 4.2)×10−4 cm−1 y (-0.5 ± 3.9)×10−4 cm−1, mientras que el ruido
está entre (3.5 - 4.2)×10−4 cm−1. Lo que representa una disminución del ruido en un
factor de hasta 4 con respecto a las imágenes originales. Adicionalmente, con base en
el análisis de los sinogramas y de las imágenes reconstruidas se concluyó que es nece-
sario realizar modificaciones mediante software a los sinogramas y ajustar con mayor
severidad el eje de rotación del maniqúı para evitar artefactos en las imágenes futuras.
Por lo que, el dispositivo es robusto para adquirir imágenes de densidad óptica después
de realizar los ajustes mencionados.
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2.3.1. Láser . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
2.3.2. Lente de Fresnel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19
2.3.3. Tanque de inmersión . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21
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Caṕıtulo 1

Introducción

La radiación es considerada como la enerǵıa emitida y propagada por una fuente [7].
Con base en los efectos que la radiación puede producir en la materia puede ser clasifi-
cada como ionizante o no ionizante. La primera posee suficiente enerǵıa para remover
un electrón de su órbita en el interior de la estructura atómica, mientras que la segunda
no posee esta capacidad [8]. La radiación ionizante tiene diversas aplicaciones en la ac-
tualidad, debido a la enerǵıa involucrada en el proceso de interacción entre ésta con la
materia. Ejemplos de ello se encuentran en diversas áreas como: microscoṕıa, industria
alimenticia, industria qúımica y cĺınicas, entre otras.

En particular, la radiación ionizante es utilizada con fines médicos en pacientes para
el diagnóstico, para el tratamiento o para la paliación de alguna enfermedad. La aplica-
ción de la radiación ionizante en el área de diagnóstico pudo concebirse en 1895, año en
el que Wilhelm Röentgen descubrió los rayos X. A pesar de que previamente ya hab́ıan
existido experimentos que manifestaban la presencia de esta forma de radiación, no fue
sino hasta que el cient́ıfico alemán los descubrió, cuando la radiación ionizante inició su
camino en las aplicaciones diagnósticas y terapéuticas [9]. Desde entonces, la diversi-
ficación de las aplicaciones cĺınicas de esta forma de enerǵıa aumentó considerablemente.

En la actualidad se utilizan tubos de rayos X para la obtención de placas radiográfi-
cas que permiten al médico analizar anatómicamente el estado f́ısico del paciente. Asi-
mismo, para el estudio anatómico del cuerpo humano, existen diversos dispositivos
dedicados a estudios espećıficos de diagnóstico, tales como: el fluoroscopio, el cual es
un tubo de rayos X acoplado a un brazo metálico en forma de C que permite la vi-
sualización instantánea de la región anatómica bajo estudio [10, 11]; el mastógrafo que
está diseñado para detectar patoloǵıas en el tejido mamario [12]; y el tomógrafo por
computadora (CT1) que se convirtió en un método de adquisición de imagen indispen-
sable en la cĺınica con el que se pueden reconstruir imágenes anatómicas del interior
del cuerpo humano sin superposición de estructuras [13].

1Del inglés: “Computed Tomography”.
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1. INTRODUCCIÓN

Sin embargo, el diagnostico médico no se basa exclusivamente en el examen anatómi-
co del paciente, también, en algunos casos, se requiere evaluar el desempeño fisiológico
de algún órgano o tejido [12]. Aśı, los estudios dedicados a dicha evaluación son cono-
cidos como funcionales. El SPECT1 es un estudio de este tipo, en el que el paciente se
transforma en una fuente emisora de radiación por la incorporación de un radionúcli-
do, es decir, una sustancia radiactiva que, en este caso, es emisora de rayos gamma.
La concentración y procesamiento del radionúclido en el órgano o tejido que se busca
estudiar son indicativos del estado del paciente. Otro estudio similar, el PET2, iden-
tifica los fotones de aniquilación coincidentes que son producidos por la colisión entre
los positrones emitidos por un radionúclido en el interior del cuerpo del paciente y los
electrones atómicos de su cuerpo.

La aplicación de la radiación ionizante en el diagnóstico cĺınico es fundamental,
pero no es la única. También pueden observarse sus alcances en el área de tratamiento
de enfermedades, espećıficamente, en radioterapia. La radioterapia es un tratamiento
localizado en el que la radiación ionizante participa para combatir el cáncer [14]. El
propósito de este procedimiento es impartir la dosis absorbida de forma adecuada y ho-
mogénea al tejido maligno provocándole un daño irreparable [15], mientras se minimiza
la dosis absorbida por el tejido que rodea la región de irradiación[16]. Actualmente, las
técnicas aplicadas en radio-oncoloǵıa permiten impartir distribuciones de dosis absor-
bida con una alta conformalidad y precisión al volumen de interés. Cualquier error en
la impartición de la dosis absorbida durante la irradiación por medio de las técnicas
modernas puede resultar en una dosis absorbida inadecuada al tejido maligno o, en
su defecto, en una alta dosis absorbida por los órganos vitales adyacentes [5], por lo
que en radioterapia se debe contar con un control estricto de la dosis absorbida. Aśı,
la determinación de la distribución de la dosis absorbida en 3D en un material tejido
equivalente, previo a la irradiación, puede reducir considerablemente cualquier posible
error [5].

1.1. Antecedentes

En teoŕıa, la irradiación de un tumor no es compleja pues únicamente se requiere ase-
gurar que la dosis absorbida prescrita sea impartida en la totalidad del volumen del
tejido blanco. Aunque para un tratamiento cĺınico dicha condición sea necesaria, no es
suficiente, debido a que se puede superar la tolerancia a la dosis del tejido sano circun-
dante y con ello se puede comprometer de manera importante su funcionamiento. Por
ello, se requiere identificar de manera precisa la distribución de dosis absorbida durante
un tratamiento y que dicha distribución se realice de tal forma que se salvaguarde el
tejido sano. Un parámetro importante en radioterapia para cuantificar dicha condición

1Del inglés: “Single Photon Emission Computed Tomography”.
2Del inglés: “Positron Emission Tomography”.
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1.1 Antecedentes

es el gasto terapéutico que se define como el cociente entre la probabilidad de control
tumoral (TCP1) y la probabilidad de complicaciones del tejido sano (NTCP2). En
otras palabras, es pertinente aumentar la TCP de tal forma que se asegure la dosis
absorbida y minimizar la NTCP. Para este fin, se han desarrollado diversas técnicas de
tratamiento por medio del uso de aceleradores lineales (Linac3).

1.1.1. Radioterapia conformal (CRT)

La radioterapia conformal (CRT4) consiste en haces estáticos con geometŕıas o confi-
guraciones determinadas por colimadores multihojas (MLC5) o bloques.

Figura 1.1: Referencias anatómicas (cuadros rojos) y campo de radiación (cuadro amari-
llo) [16]

La combinación de diversos haces implica que más allá de consideraciones geométri-
cas se debe tomar en cuenta la distribución de dosis absorbida en tres dimensiones. Esto
permitiŕıa estimar de manera precisa la dosis absorbida en el centro del volumen blanco
y en la frontera de los haces [5]. Por ello, en esta técnica se define el área a tratar a
través de marcas en el cuerpo del paciente, como se muestra en la figura 1.1. En dicha
región se define el campo de radiación único, o en su caso, los campos múltiples. Aśı, la
intersección de los haces de radiación genera una región con forma de bloque localizada
en el centro del volumen a irradiar, donde la distribución de dosis absorbida es alta.
Una ventaja de esta técnica es la simplicidad para su diseño [17].

Sin embargo, la simplicidad del diseño conlleva un alto costo, ya que puede com-
prometer órganos adyacentes que se encuentren en el camino del haz. En la actualidad,
para realizar la planeación de la radioterapia conformal en el hospital se requiere de un
equipo de CT, con el cual se obtiene una imagen anatómica del paciente y se delimitan

1Del inglés: “Tumoral Control Probability”.
2Del inglés: “Normal Tissue Complication Probability”.
3Del inglés: “Linear Acelerator”.
4Del inglés: “Conformal radiotherapy”.
5Del inglés: “Multi-leaf collimator”.
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1. INTRODUCCIÓN

Figura 1.2: Delineación de tumor y órganos en riesgo [17].

los órganos blancos y los órganos en riesgo, entre otros aspectos técnicos. Sin embar-
go, esta modalidad de imagen no es la única utilizada para estos fines. También son
utilizados el ultrasonido y la resonancia magnética, aśı como modalidades de imágenes
funcionales como el PET y SPECT. Aunque estas últimas modalidades son útiles, pero
no son indispensables.

Para la impartición de un tratamiento de radioterapia conformal, el tumor es pre-
viamente identificado y dibujado por el médico. En la figura 1.2 se observa el delineado
del corazón (en rojo), el tumor (morado), el esófago (amarillo), espina dorsal (azul)
y pulmones (verde) [5]. Los haces de radiación son modelados en función del órgano
blanco, con el fin de salvaguardar la integridad de los tejidos sanos [16]. En la figura
1.3 (izquierda) se observa la determinación del campo de radiación en un plano de la
imagen de CT adquirida [17]. En la figura 1.3(derecha) se muestra la técnica de caja
con cuatro haces de radiación en un tratamiento de próstata y de nódulos pélvicos
linfáticos.

Figura 1.3: (Izquierda) Determinación del campo de radiación y delineación del tumor
(en blanco) en un corte de la imagen CT. Los campos se determinan por los colimadores
multihojas (en azul). (Derecha) Código de colores para la dosis absorbida con una técnica
de caja, la región de dosis alta absorbida se encuentra en rojo [16].
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1.1.2. Radioterapia de intensidad modulada (IMRT)

La radioterapia de intensidad modulada (IMRT1) tiene dos diferencias fundamentales
con la radioterapia conformal [16]:

Haces con intensidad no uniforme.

Planeación computacional inversa.

La distribución de dosis absorbida se calcula subdividiendo cada haz en secciones,
las cuales pueden tener diversas intensidades [5]. Estas intensidades se obtienen al mo-
derar la fluencia de fotones a través de los MLC. Para ello, se deben considerar los
aspectos mecánicos del sistema, como la velocidad de los MLC, transmisión y tamaño
de las subdivisiones del haz, entre otros. La técnica más empleada consiste en el movi-
miento del cabezal del acelerador lineal en diversas posiciones como función del número
de haces. En cada posición, la intensidad del haz es variada como consecuencia del mo-
vimiento continuo de los MLC [5]. La determinación de la posición y el número de
haces a utilizar se obtiene a partir de la especificación de la dosis absorbida a impartir
al volumen blanco y la dosis absorbida de tolerancia a los volúmenes sanos. Con dicha
información el sistema de planeación ajusta el tratamiento de la mejor manera posible
[16].

Figura 1.4: Código de color para un tratamiento de próstata con IMRT. En rojo la región
de mayor dosis absorbida [5].

De acuerdo con el documento IAEA-TECDOC-1588 [5], se puede definir un plan
de tratamiento de IMRT como un plan de dosis absorbida y tratamiento optimizado
usando técnicas de planeación inversa con haces modulados. En la figura 1.4, se observa
un tratamiento de próstata y de nódulos pélvicos linfáticos con IMRT. También, se
puede observar las secciones en las que se divide cada haz, aśı como una región de dosis
alta bien definida.

1Del inglés: “Intensity Modulated Radio-Therapy”.
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1.1.3. Terapia de arco modulada volumétrica (VMAT)

Conocida como VMAT1, consiste en la impartición del tratamiento por medio del
movimiento continuo de los MLC mientras el cabezal del acelerador rota alrededor del
paciente con una trayectoria en forma de arco; de ah́ı el nombre de esta técnica.

Con esta técnica se modula la velocidad de giro de cabezal, el movimiento continuo
de los MLC y la tasa dosis absorbida durante la impartición del tratamiento. La intensi-
dad del campo de radiación y la tasa de dosis están modulados por el movimiento de los
MLC. Debido a estas caracteŕısticas se minimiza el tiempo de irradiación del paciente,
lo que representa una mejora en la entrega del tratamiento con respecto IMRT [18].

En la figura 1.5 se observa un ejemplo del movimiento del cabezal del acelerador
lineal durante un tratamiento con la técnica de terapia de arco volumétrica.

Figura 1.5: Movimiento del cabezal del acelerador lineal bajo la técnica de VMAT.

1.1.4. Garant́ıa de calidad

Es fundamental en un tratamiento de radioterapia brindar la mayor calidad posible, ya
que “cada paciente de cáncer tiene derecho de recibir el mejor tratamiento posible para
alcanzar la cura, el control a largo plazo o la paliación: esta es la meta más importante
de la gestión del paciente con cáncer” de acuerdo con el Consejo Inter-Sociedades de
Oncoloǵıa Radiológica [19].

El término “calidad” en radioterapia se relaciona con el conjunto de caracteŕısticas
que durante un procedimiento de radioterapia satisfacen los criterios preestablecidos
para el cuidado del paciente [20]. Adicionalmente, de acuerdo con las Normas Bási-
cas Internacionales de Seguridad [21], en radioterapia se establece como objetivo la
irradiación del tejido blanco en apego a la dosis establecida durante la planeación y,

1Del inglés: “Volumetric Modulated Arc-Therapy”.
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1.1 Antecedentes

paralelamente, la reducción de la exposición a la radiación del tejido sano al nivel más
bajo posible.

Para el correcto cumplimiento del estándar de calidad es necesario satisfacer tres
aspectos, además del diseño y construcción de la institución donde se presta el servicio
de salud. El primer aspecto comprende al personal, el cual debe estar constituido por
profesionales del campo de radioncoloǵıa, f́ısicos médicos y técnicos en radioterapia. El
personal debe estar actualizado continuamente. El segundo aspecto está asociado con
el equipamiento de las unidades de radioterapia, las cuales deben ser propicias para
el tipo de tratamiento ofrecido. Además, debe incluir un plan de mantenimiento y repa-
ración. Por último, el tercer aspecto es un programa de garant́ıa de calidad, el cual
debe garantizar la calidad en el servicio de acuerdo con criterios establecidos interna-
cionalmente. El correcto funcionamiento y aplicación de este aspecto es responsabilidad
de la institución, aśı como de los administradores y profesionales de las múltiples áreas
que ah́ı laboran [20].

En particular, el conjunto de pruebas diseñadas para asegurar el funcionamiento
seguro y eficaz del equipo de radioterapia se denominan como pruebas de control de ca-
lidad (QC1). Las pruebas de QC involucran a las instalaciones, a los equipos utilizados
y a los procedimientos mismos. Para la aplicación de los protocolos de QC, además de
requerir personal adecuadamente capacitado, se necesitan de instrumentos de prueba
espećıficos, tales como los sistemas dosimétricos para medir distribuciones de dosis [22].

1.1.4.1. Verificación paciente-espećıfico

En IMRT, la dosis impartida al paciente tiene poca relación con las unidades monitor
(UM) [5], las cuales son una medida de la radiación impartida por la unidad de radio-
terapia y, por convención, equivalen a 1 cGy de dosis absorbida en agua en condiciones
de calibración espećıficas [23].

La aplicación de un tratamiento de radioterapia utilizando la técnica de IMRT pue-
de acarrear errores desde la planeación hasta la impartición de la dosis. En particular,
los errores durante la impartición pueden deberse a fallas en el posicionamiento, acele-
ración y desaceleración de los MLC; transmisión de la radiación a través del cuerpo de
los MLC; retrodispersión de la radiación por efecto del cuerpo del paciente; estabilidad
del cabezal de la unidad de radioterapia durante la rotación; estabilidad de la camilla
del paciente y constancia del haz de radiación [24].

Por ello, dentro del programa de garant́ıa de calidad debe incluirse una verifica-
ción paciente-espećıfico para el QC del plan de tratamiento con el que idealmente se

1Del inglés: “Quality Control”.
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pretende irradiar al paciente [24]. De tal modo que las pruebas QC de un plan de tra-
tamiento con IMRT son utilizadas para evaluar la exactitud de la dosis impartida y el
funcionamiento de la unidad de radioterapia [5]. Aśı, se reducen posibles errores y se
salvaguarda la seguridad del paciente [24].

Para efectuar las pruebas QC paciente-espećıfico, posterior a la creación del plan
de tratamiento del paciente, se seleccionan movimientos espećıficos de los MLC como
función de la posición del cabezal de la unidad de radioterapia y se calcula la dosis a
impartir en un maniqúı homogéneo. Posteriormente, un maniqúı f́ısico es irradiado bajo
las mismas condiciones de cálculo con el objetivo de medir la dosis. La dosis calculada y
medida son comparadas y con base a criterios establecidos por la institución, se analiza
si el plan de tratamiento es adecuado para su aplicación en el paciente [24].

En la etapa de comparación y análisis pueden surgir errores asociados a la medición
[24]. Por ejemplo, la diferencia geométrica y f́ısica de las composiciones del maniqúı en
el que se coloca el instrumento de medición y el cuerpo del paciente puede significar
una diferencia en la atenuación y dispersión del haz de radiación. Esto puede impactar
en la distribución de dosis impartida en uno u otro medio [24].

1.1.4.2. Metodoloǵıa convencional para QC

Actualmente, la peĺıcula radiocrómica es utilizada en la cĺınica para los procedimientos
de QA en IMRT. El funcionamiento de la peĺıcula radiocrómica es similar al presenta-
do con la dosimetŕıa en gel: la radiación ionizante interacciona con los monómeros del
material y, en consecuencia, se forman poĺımeros en el medio; la respuesta de la peĺıcula
radiocrómica a la radiación se cuantifica con la densidad óptica. La metodoloǵıa segui-
da para la aplicación de la peĺıcula radiocrómica en dosimetŕıa se puede dividir en el
proceso de calibración y la medición de la dosis para QC. En el proceso de calibración se
irradia la peĺıcula con un haz de radiación caracterizado a una dosis conocida y se regis-
tra la respuesta de la peĺıcula. Como resultado del proceso de calibración se construye
una curva de dosis impartida versus la densidad óptica neta. En el proceso de medición
de la dosis se irradia la peĺıcula radiocrómica a una dosis desconocida, se obtiene la
densidad óptica como respuesta y con base a la curva de calibración se determina la
dosis que se impartió. Finalmente, se compara la dosis medida con la calculada por
el TPS. Esta metodoloǵıa es extensa, requiere de tiempo y puede involucrar diversas
fuentes de incertidumbre durante el proceso de calibración o de medición de dosis [25].

Aunque la dosimetŕıa con peĺıcula radiocrómica es principalmente utilizada en dos
dimensiones, se puede extender a tres por medio del uso de maniqúıes o contenedores
que agrupen las peĺıculas en diferentes planos, como se ha presentado en trabajos pre-
vios [26]. Sin embargo, su uso resalta en campos de radiación con altos gradientes de
dosis, en los que la calidad y la cantidad de la información obtenida supera el costo de
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adquisición y análisis [25].

También los dispositivos de imagen, como los EPID1 son utilizados en servicios de
radioterapia. Estos dispositivos pueden ser clasificados en tres clases de acuerdo con
la tecnoloǵıa empleada para la detección de la radiación ionizante. La primer clase de
EPIDs es conocida como matriz de cámara de ionización y está constituida de elec-
trodos separados por 2,2,4-trimetilpentano, que es el volumen sensible a la radiación
ionizante. Los iones son colectados al aplicarse una diferencia de potencial a los electro-
dos. Posteriormente, la señal es convertida a pulsos eléctricos que son interpretados por
el sistema para formar la imagen. La segunda clase son los EPIDs basados en cámara
de v́ıdeo que consisten de una placa de metal y una pantalla fluorescente de oxisulfuro
de gadolinio. Los iones producidos en la pantalla y en la placa de metal producen luz
en la pantalla fluorescente, que es captada y digitalizada por la cámara. La limitación
de esta clase de EPIDs yace en la efectividad para la emisión y la detección de la señal
luminosa [27]. La tercer clase y la más actual es similar a la anterior, con la diferencia
de que la luz visible es captada por una matriz de fotodiodos de silicio amorfo (aSi) y,
posteriormente, es convertida en una señal eléctrica [28].

Los dispositivos EPID tienen aplicación, entre otras, en la verificación paciente-
espećıfico para las técnicas de IMRT, lo que implica una disminución de la carga de
trabajo y tiempo de operación, a diferencia de la peĺıcula radiocrómica. También pue-
den aplicarse para la verificación del posicionamiento del paciente antes de iniciar el
tratamiento, si se comparan las imágenes adquiridas con otras de referencia. Los dis-
positivos EPID son instrumentos precisos para el cumplimiento de las tareas descritas
previamente por su resolución espacial de 2 mm y el contraste que ofrecen en sus imáge-
nes [27].

Otro método utilizado para la verificación QC paciente-espećıfico consiste en el uso
de un arreglo bidimensional de cámaras de ionización (∼ 800). Este procedimiento es
rápido, no requiere de calibración adicional de las cámaras de ionización, no requie-
re de dispositivos adicionales para su uso y se ha reportado en estudios previos que
es sensible para detectar diferencias entre la dosis calculada y la medida [29], aunque
con anterioridad se encontró mejor acuerdo entre la dosis calculada y la medida con
el arreglo bidimensional de cámaras de ionización, que con la peĺıcula radiocrómica en
planes de tratamiento de próstata con IMRT [30]. Lo que puede indicar una menor
sensibilidad del arreglo bidimensional para detectar errores.

1Del inglés:“Electronic Portal Imaging Device”.
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1.1.4.3. La dosimetŕıa 3D en QC

Estudios recientes del IROC-Houston1 reportan que cerca del 20-30 % de instituciones
que participaron en el proceso de certificación, auspiciado por el Nacional Cancer Insti-
tute (NCI2) de los EUA fallaron en la entrega de tratamientos, que concuerdan con sus
propios planes de tratamiento, de acuerdo con los criterios de IROC [31]. Lo destacado
del estudio es el uso de maniqúıes antropomórficos de cabeza, pelvis, columna vertebral
y pulmón, en los que se colocaron dośımetros, tales como TLDs3 y peĺıculas radiocrómi-
cas, en diversas regiones y planos de interés [32]. La dosimetŕıa tridimensional que se
realiza usando estos maniqúıes puede revelar errores en la impartición del tratamiento
que no se detectan con el uso de peĺıcula radiocrómica al utilizarse en un solo plano de
evaluación.

De manera independiente H. Shin et al. [33] reporta una comparación de las dosis
calculadas con las impartidas en tratamientos de VMAT con tres dispositivos distin-
tos: una cámara de ionización, un maniqúı con peĺıcula radiocrómica en su interior
y el maniqúı tridimensional “ArcCheck” que funciona con diodos. Se observó que el
dośımetro 3D es más sensible para detectar los posibles errores entre la dosis calculada
y la medida, bajo criterios estrictos de variación de la dosis y distancia del 2 % y 2 mm,
respectivamente. En opinión de los autores, esto podŕıa deberse a la limitación f́ısica
de la peĺıcula radiocrómica; que solo puede registrar la dosis en una cara de la misma,
mientras el cabezal del acelerador lineal gira en torno al maniqúı. Por lo que limitaron
los movimientos del cabezal del acelerador, de tal forma que solo consideraron aquellos
efectuados sobre el volumen sensible de la peĺıcula.

Actualmente, la aplicación de la dosimetŕıa tridimensional en la cĺınica descansa
en la alta resolución espacial que esta puede ofrecer, la visualización tridimensional de
la dosis, la posibilidad de fabricar maniqúıes antropomórficos que pueden permitir el
análisis de la dosis impartida a un volumen blanco y a los tejidos sanos circundantes;
lo cual no se puede obtener a partir de la metodoloǵıa convencional [32]. Los procedi-
mientos convencionales de QC para tratamientos con IMRT están lo suficientemente
estandarizados para la práctica diaria, por lo tanto, inhiben la aparición de los dośıme-
tros 3D en la cĺınica. Sin embargo, la fortaleza de la dosimetŕıa 3D no se reduce a su
aplicación en procedimientos de QC, más bien, adquiere un papel más trascendental en
la simulación de todo el proceso por el que atraviesa un paciente real en un servicio de
radioterapia. Es decir, simula el proceso completo y no solo una parte de él [32].

Existen tres razones fundamentales por las que la dosimetŕıa 3D podŕıa aplicarse de
esta forma [34]. La primera, observar si existen discrepancias entre la dosis calculada
y la medida considerando la dispersión y absorción del haz de radiación con el ma-

1Del inglés: “Imaging and Radiation Oncology Core-Houston”.
2Del inglés: “National Cancer Institute”.
3Del inglés: “Thermoluminescent dosimeter”.

10



1.1 Antecedentes

niqúı tridimensional. La segunda, observar posibles errores del acelerador lineal en la
impartición de la dosis que no pueda ser observado por los otros dośımetros. La tercera,
proveer información sobre errores asociados al acomodo de los pacientes en la camilla
de la unidad de radioterapia. Esencialmente, la metodoloǵıa para el uso de los mani-
qúıes como pacientes simulados, consiste en: adquisición de una imagen radiológica del
maniqúı previo al tratamiento, colocación de marcadores para la replicación del posi-
cionamiento en la unidad de radioterapia, planeación del tratamiento sobre la imagen
del maniqúı, impartición del tratamiento y comparación de la dosis impartida con la
calculada por el TPS.

1.1.5. La dosimetŕıa 3D de gel

En años recientes, los dośımetros de gel considerados como materiales tejido-equivalentes
han proporcionado una solución para la determinación de distribución de dosis absor-
bida en 3D en campos de radiación complejos [35]. El funcionamiento de los dośımetros
llamados BANG (Bisacrelamida, acrelamida, nitrógeno y gelatina) gel se basa en la
polimerización inducida por la radiación ionizante que incide en los monómeros de
acŕılicos que se encuentran en solución acuosa dentro del mismo [36]. La concentración
de las micropart́ıculas de poĺımeros en cualquier punto dentro del gel es proporcional a
la dosis absorbida [17, 35] y al coeficiente óptico de atenuación [37] en ese punto. Dicha
concentración se puede observar visualmente por inspección [35, 38] como en el caso de
las peĺıculas radiocrómicas. De tal forma que se puede estimar la distribución de la dosis
absorbida en 3D dentro del dośımetro usando cualquiera de los métodos de imágenes
médicas tales como resonancia magnética, tomograf́ıa computarizada, ultrasonido o to-
mograf́ıa óptica computarizada debido a los cambios en la estructura del gel irradiado.
En este trabajo se utiliza la tomograf́ıa óptica computarizada por su precisión, su alta
resolución espacial, rapidez y su probada caracterización de la distribución de la dosis
absorbida en 3D [39].

Los geles BANG ofrecen una variedad de aplicaciones para diversas prácticas en ra-
dioterapia, incluyendo la distribución de la dosis absorbida en 3D debida a irradiación
de campos pequeños, tratamiento de braquiterapia, campos complejos producidos por
colimadores multihojas e incluso mapas de dosis absorbida de alta resolución debido a
part́ıculas pesadas como los protones [35]. Además, dado que los geles pueden adoptar
la forma del contenedor en el que se encuentra, estos se pueden utilizar para construir
maniqúıes antropomórficos de tal forma que contengan “órganos” como huesos o pul-
mones con diferentes densidades y composiciones atómicas [35].

Posterior a la irradiación del gel dosimétrico, el proceso de lectura se realiza con un
tomógrafo óptico computarizado, cuyo principio de operación está basado en la densi-
dad óptica por unidad de longitud (coeficiente óptico de atenuación) que depende de
la dispersión de la luz por las micropart́ıculas de poĺımeros y que es proporcional a la
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dosis absorbida. Durante este proceso el haz de luz de 5 mW y 635 nm incide sobre
una lente que esta montada sobre un soporte y apunta en la dirección de un cilindro de
vidrio de hasta 240 mm de diámetro [37]. Dentro del cilindro se coloca el gel irradiado.
Los rayos de luz que inciden en el gel son paralelos entre śı y convergen fuera de éste
a una distancia determinada por la longitud focal dada por: f=r/(n-1), donde r es el
radio del cilindro y n es el ı́ndice de refracción de éste [20]. El haz de luz dispersada por
el gel es colectado por un detector de silicio de 1 cm2 mientras el cilindro contenedor
rota con velocidad de 15 proyecciones por segundo. Finalmente, los datos recabados son
procesados en un código de reconstrucción de imagen escrito en MATLAB. El análisis
final de los datos se puede llevar a cabo en el programa de dominio público Image-J
[37–39].

Entonces, resulta evidente que antes de la fabricación, caracterización y aplicación
de los geles BANG en la cĺınica, se requiere que el tomógrafo óptico sea instalado y
caracterizado, ya que es esencial para la posterior lectura de los dośımetros 3D.

1.2. Justificación

La estimación de la dosis absorbida por medio de los sistemas de planeación en las
técnicas modernas para el tratamiento de enfermedades requiere de un control estricto
en la irradiación, con el fin de evitar la exposición innecesaria de los órganos vitales
sanos adyacentes al tejido blanco. Por lo que el uso del BANG gel como dośımetro y el
tomógrafo óptico computarizado, en su conjunto, abren la posibilidad para determinar,
en distintos casos cĺınicos, la distribución de la dosis absorbida en 3D con una alta
resolución espacial; lo cual no puede alcanzarse con la metodoloǵıa convencional. De tal
forma que se busca asegurar la efectividad y la seguridad en los distintos procedimientos
de radioterapia. Por ello, la instalación y la caracterización del tomógrafo óptico de
alta resolución representan un paso fundamental en la posterior aplicación cĺınica de la
dosimetŕıa 3D con gel.

1.3. Objetivo general

El objetivo de este trabajo es caracterizar un escáner óptico comercial de alta resolución
para dosimetŕıa tridimensional de gel.

1.4. Objetivos particulares

• Instalación del tomógrafo óptico.

• Establecimiento de valores base de absorbancia óptica y ruido.
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1.4 Objetivos particulares

• Evaluación de uniformidad y presencia de artefactos en las imágenes de absor-
bancia óptica.

• Verificación de la repetibilidad de la distribución de absorbancia óptica.

13



Caṕıtulo 2

Conceptos básicos

2.1. Gel radiocrómico: dosimetŕıa en tres dimensiones

En el ambiente cĺınico es habitual el uso de las cámaras de ionización (CI) para la
calibración de los haces de radiación y para la verificación de algunos planes de trata-
miento. Estos dispositivos miden la carga producida por el haz de radiación debido a
los procesos de ionización en el medio en el que son colocadas. A pesar de su practicidad
y su alta precisión su funcionamiento está constreñido a una dimensión.

Existen maniqúıes para la verificación, en tres dimensiones, de diversos planes de
tratamiento, los cuales permiten la determinación bidimensional de la dosis como fun-
ción del tiempo y el ángulo del cabezal del acelerador. Para ello se utilizan CI dispuestas
en un área rectangular en el interior de un maniqúı que rota en sincrońıa con el cabezal.
El “Octavius 4D” es un dispositivo comercial de este tipo [40]. La dosis en tres dimen-
siones se estima por medio del uso de las curvas de dosis en profundidad1, previamente
adquiridas con una CI. Aunque la reconstrucción de la dosis en tres dimensiones es
posible con esta metodoloǵıa no es una medición directa.

También se utilizan las peĺıculas radiocrómicas para la verificación de planes de
tratamiento, puesto que es un material con alta resolución espacial (0.1 mm) [41]. An-
teriormente, la dosis absorbida se estimó en tres dimensiones a través de un arreglo
de peĺıculas radiocrómicas colocadas en diferentes planos bidimensionales [26]. Sin em-
bargo, su colocación y posterior análisis es complejo. Además, con el uso de peĺıculas
radiocrómicas, CI y maniqúıes de verificación es complicado medir con precisión la dosis
absorbida en las regiones de altos gradientes de dosis [42].

Recientemente, se desarrollaron geles para medir la dosis absorbida en tres dimen-
siones dentro de un ambiente cĺınico. Debido a su diseño f́ısico esta clase de maniqúıes

1Esta medición consiste en adquirir valores de carga a diferentes profundidades en agua. Todas las
medidas se normalizan al mayor valor de carga medido.
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2.1 Gel radiocrómico: dosimetŕıa en tres dimensiones

tienen beneficios que se pueden explotar: no es necesario realizar mediciones adiciona-
les como las curvas de dosis en profundidad, su colocación en el acelerador lineal es
práctica, se pueden construir maniqúıes antropomórficos con densidad y composición
atómica variable con el objetivo de simular diferentes órganos [35]. Además, se puede
detectar la dosis absorbida en regiones de altos gradientes de dosis, por lo que el uso
de esta clase de gel dosimétrico sugiere una alternativa para la verificación de planes
de tratamiento que debe ser explorada.

2.1.1. Composición y funcionamiento

El gel BANG está compuesto en un 70 % de agua (H2O), 12 % de gelatina (C17H32N5O6),
12 % de un compuesto de alta viscosidad cuya formulación es propiedad del fabricante
(CxHyOz) y 6 % de ácido metacŕılico (C3H4O2)n [37]. Tiene una densidad de (1.03
± 0.03) g · cm−3 [37] y un número atómico efectivo de ∼ 7.14 [35]. Por lo tanto, su
composición lo hace un gel músculo-equivalente.

El funcionamiento de este gel se basa en la polimerización en cadena por radiólisis
(RCP1). En términos generales, la RCP consiste en tres pasos: el inicio, la propaga-
ción y la terminación. El proceso iniciador comienza con la interacción de la radiación
ionizante con el medio acuoso del gel. Esto produce radicales libres, tales como: grupos
hidróxilos (OH), hidrógeno (H), electrones solvatados (e−aq) y peróxido de hidrógeno
(H2O2) [43]. La distribución de los radicales libres está determinada por las trayectorias
de los electrones secundarios y la radiación primaria que ioniza el medio acuoso. En
el medio acuoso están embebidos monómeros de ácido metacŕılico que interaccionan
con los productos de la radiólisis del agua; en consecuencia, un primer monómero se
adiciona con un radical libre [44].

La unión entre el primer monómero y el radical libre permite que el enlace covalente
se lleve a cabo con otro monómero; por consiguiente, el proceso se replica de manera
acelerada [44] propagando la cadena de monómeros. En la figura 2.1 se observa un
esquema de la iniciación y propagación de la polimerización en cadena.

Para reducir la movilidad de los poĺımeros en la matriz de gelatina se utiliza un
compuesto de alta viscosidad [37]. Además, dado que las cadenas de poĺımeros proba-
blemente son mas grandes que el tamaño del poro de la gelatina, éstas permanecen en
su posición con el tiempo [35]. Este material viscoso debe manejarse en concentraciones
bajas, en caso contrario, se reduce la sensibilidad del gel a la radiación ionizante puesto
que disminuye la reactividad de los monómeros a enlazarse [42].

La fase de terminación de la cadena de polimerización en la que el poĺımero no
cambia en extensión puede inducirse por cuatro procesos [44]. El primero consiste en la
combinación de dos cadenas de poĺımeros. La segunda posibilidad sucede en aquellos

1Del inglés: “Radical Chain Polymerization”.
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2. CONCEPTOS BÁSICOS

Figura 2.1: En (1) se observa el estado inicial del gel; se describen los monómeros M y
el agua en la matriz de gelatina, (2) posterior a la incidencia de la radiación ionizante I
en el gel se producen los radicales libres R. Finalmente, (3) los radicales libres se unen a
monómeros y estos se enlazan covalentemente con otras unidades para formar la cadena de
poĺımeros Mn+1[45]. En (4) se observa un diagrama de flujo que esquematiza sucintamente
lo descrito anteriormente.

casos donde existe una reacción de desproporción que involucra la transferencia de un
átomo de hidrógeno entre las dos cadenas. Por lo tanto, se producen dos cadenas de
poĺımeros independientes. Siguiendo la nomenclatura presentada en la figura 2.1 se
puede describir este proceso como

M∗n +M∗m →Mn+m, (2.1a)

M∗n +M∗m →Mn +Mm. (2.1b)

Una tercer v́ıa de terminación es por medio de la combinación del poĺımero con un
nuevo radical libre.

M∗n +R∗ →Mn. (2.2)

El último proceso de terminación es por medio de inhibición de la polimerización
por ox́ıgeno [42]. Por ello, debe extraerse el ox́ıgeno del material durante toda su vida
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2.2 Absorbancia óptica

útil. Aśı, el gel debe contenerse en recipientes de vidrio para reducir la difusión del
ox́ıgeno presente en el ambiente hacia el gel BANG [46].

Finalmente, cuando el poĺımero no cambia su estructura se conoce como poĺımero
muerto. En caso contrario, se le conoce poĺımero vivo debido a que este puede agregar
más monómeros a su cadena.

La agrupación de los poĺımeros formados en el gel es proporcional a la cantidad de
radicales libres producidos por la radiación ionizante y, finalmente, a la dosis absorbida
[42]. Macroscópicamente se observa una variación en la coloración del gel, el cual bajo
condiciones normales es traslúcido. El cambio en la coloración del gel y la determinación
de la dosis absorbida se puede cuantificar mediante la dispersión de la luz provocada
por las part́ıculas que se forman en el gel debido a la interacción con la radiación. Para
ello, se puede utilizar un dispositivo conocido como tomógrafo óptico.

2.2. Absorbancia óptica

El principio básico por el cual el tomógrafo óptico de alta resolución funciona está
basado en la absorción, dispersión y detección de un haz de luz de alta potencia, tal
como un láser, que atraviesa un objeto dado. La información obtenida de este proceso
f́ısico se describe en términos de absorbancia óptica. La absorbancia óptica A se refiere
a la fracción de luz que es absorbida por un material. Satisface la relación [1]

T +R+A = 1, (2.3)

donde T y R son las fracciones de luz transmitida y reflejada, respectivamente. La
absorbancia se describe matemáticamente como

DO = log10

(
I0
IT

)
, (2.4)

donde la absorbancia o densidad óptica es DO, I0 e IT son la fracción de luz emitida
y transmitida, respectivamente.

La densidad óptica para una trayectoria dada s en un gel es la integral de ĺınea de
la densidad óptica por unidad de longitud A(r) a lo largo de dicha trayectoria [47], de
modo que

DO =

∫
A(r)dr. (2.5)

Si A(r) es constante, entonces, la densidad óptica por unidad de longitud (DOL) es
igual a
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2. CONCEPTOS BÁSICOS

DOL =
DO

r
, (2.6)

donde r es la longitud total de la muestra. La densidad óptica de una región espećıfica
en la trayectoria del haz de radiación es igual a la DOL multiplicada por la longitud
de dicha trayectoria [48].

2.3. Escáner óptico (OCT)

En esta sección se describen los componentes que conforman al escáner óptico CT
(OCT), el proceso de adquisición de valores de absorbancia y la reconstrucción de la
distribución de absorbancia óptica. Los elementos que componen al tomógrafo son:

Láser.

Motor de escaneo.

Espejo oscilante.

Motor selector de corte.

Lente de Fresnel

Tanque de inmersión.

Motor de rotación.

Detector.

Software.

A continuación se describe el funcionamiento de los componentes más importantes
del tomógrafo óptico.

2.3.1. Láser

La generación de esta clase de radiación no ionizante se deriva de la susceptibilidad de
un material activo a transitar de un nivel de enerǵıa basal a uno superior. Esto se debe
a la movilidad electrónica en los orbitales atómicos causada por una fuente de enerǵıa
externa. El medio excitable pueden ser iones en cristales, átomos o moléculas en estado
gaseoso. Mientras que la fuente de enerǵıa puede ser una carga eléctrica o incluso otro
láser [49].

Durante el proceso de desexcitación de los átomos del medio se emiten fotones con
enerǵıas iguales a

∆E = E2 − E1, (2.7)
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2.3 Escáner óptico (OCT)

donde E2 y E1 representan el estado de enerǵıa final e inicial, respectivamente. Segui-
damente, los fotones son emitidos por el medio en todas direcciones y oscilan con cierta
frecuencia en el interior de una cavidad. La cavidad en la que oscilan los fotones se
conoce como resonador. La frecuencia y longitud de onda del haz láser emitido por el
resonador quedan determinados como función de la longitud y curvatura de la cavidad.
Los fotones emitidos en el eje del resonador colisionan con dos espejos reflejantes si-
tuados en los extremos opuestos del medio. Uno de estos espejos reflectores tiene una
reflectividad aproximada del 100 %, mientras que el otro de entre el 1 % al 99 %. Des-
pués, los fotones interaccionan con el medio activo excitándolo y desencadenando una
segunda avalancha de fotones. Una vez que el haz láser está formado, éste abandona
la cavidad resonadora a través del espejo con menor reflectividad. El proceso se repite
iterativamente hasta que cesa la fuente de enerǵıa externa [49].

La radiación electromagnética emitida por el medio dentro de la cavidad posee ca-
racteŕısticas muy particulares, tales como: es monocromática, es decir, que la radiación
emitida tiene una longitud de onda estrecha; es direccional, lo que significa que el haz
está colimado y casi no se dispersa como función de la distancia; es coherente, lo implica
que todas las ondas electromagnéticas se mueven en fase; y es brillante que está asocia-
do con la potencia medida en watts [49]. Debido a estas caracteŕısticas, el láser es un
instrumento útil en las aplicaciones tomográficas ya que a través de la predictibilidad
en su propagación y a la posibilidad de modificar la salida del haz en la cavidad es
posible variar la resolución espacial en la imagen.

Para determinar la resolución espacial del tomógrafo óptico en el plano de corte, el
rango de Rayleigh1 junto con el radio mı́nimo del haz son fundamentales, de tal for-
ma que ambos parámetros determinan el tamaño de ṕıxel de la imagen [39]: mientras
mayor sea la longitud de onda del haz y menor el radio mı́nimo, mejor es la resolución
espacial [49].

2.3.2. Lente de Fresnel

Una lente es un dispositivo refractante, es decir, una discontinuidad del medio predomi-
nante que produce un cambio en la trayectoria de la luz incidente [1]. Por lo que el diseño
de una lente determina la dirección de propagación de la luz. Por ejemplo, las lentes
asféricas poseen una superficie que se asemeja a la de una esfera, aunque estrictamente
hablando, en su forma no lo es. En este caso, la interacción entre el haz láser y la lente
asférica (ver figura 2.2) origina la refracción de la luz en dirección normal a la superficie
de interacción. El diseño de la lente queda determinado por los ı́ndices de refracción
del medio predominante n1 y de la lente n2, el punto de incidencia del haz y el punto

1Es una región en la que se determina la distancia z a la que el radio mı́nimo del haz w0 se
incrementa por un factor de

√
2w0 [49].
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focal o foco1. Por ello, el espejo oscilante, en el tomógrafo óptico, se coloca en el punto
focal del lente de Fresnel; para que la trayectoria del haz se comporte como lo esperado.

En la figura 2.2 se observa el haz láser divergiendo a partir de punto focal F ,
posteriormente, es refractado en la superficie de la lente y, finalmente, se vuelve paralelo
en el interior y a la salida de la misma. Dado que el ángulo de incidencia θ1 en el interior
de la lente es igual a cero, el haz sigue un comportamiento paralelo al abandonarla, lo
cual queda descrito por la ley de Snell

n1 sen θ1 = n2 sen θ2, (2.8)

donde el ángulo de transmisión θ2 es igual a cero en ese caso.

Figura 2.2: Lente asférico.

Una lente de Fresnel aprovecha las propiedades refractivas de la superficie curva de la
lente asférica para reducir su material óptico tanto como sea posible [50]. Esencialmente,
la lente de Fresnel comprime la superficie de la lente en un plano, como se observa en
la figura 2.3a. Esta clase de lentes consisten en una serie de prismas de vidrio finitos
con cierta altura, un ángulo de una pendiente y un ángulo perpendicular, colocados en
patrones circulares sobre una base de plástico o de vidrio (ver figura 2.3b). La apariencia
de los prismas sobre la base se asemeja a muescas o ranuras concéntricas [51].

(a) Compresión de
lente asférico.

(b) Diseño lente de Fresnel.

Figura 2.3: Lente de Fresnel [50].

1Es el caso de un haz paralelo en el punto en el que haz converge o desde el que diverge al atravesar
una lente convergente o divergente, respectivamente [1]
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2.3 Escáner óptico (OCT)

La lente de Fresnel se puede colocar de dos formas: con las ranuras de espalda al
haz divergente o con las ranuras de cara al haz como se muestra en la figura 2.4 [50, 51].
Bajo la primer configuración la lente funciona como colimador, es decir, convierte al
haz láser o a la fuente puntual de luz en un haz paralelo. Mientras que bajo la segunda
configuración, la lente es utilizada como colector de luz, por lo que el haz paralelo que
incide en ella es concentrado en el punto focal [50]. Ambas configuraciones son utilizadas
en el tomógrafo óptico; la primera antes del tanque de inmersión y la segunda después
de este último.

(a) Lente colimador. (b) Lente colector.

Figura 2.4: Usos del lente de Fresnel [51].

2.3.3. Tanque de inmersión

Después de ser refractado por la primera lente de Fresnel, el haz láser se traslada en
aire, incide en la cara plana del tanque de inmersión y sigue una trayectoria recta de
acuerdo con la ley de Snell. Considerando que en el interior del tanque de inmersión
se coloca un maniqúı esférico que contiene el gel dosimétrico para su análisis, dicho
maniqúı funciona como una lente que refracta el haz láser. Entonces, la atmósfera de
aire del tanque debe modificarse para evitar la refracción del haz. Aśı, se agrega un
componente para acoplar el ı́ndice de refracción del maniqúı y el medio a su alrededor
[52], de tal forma que el haz láser siga una trayectoria paralela en el interior del tanque.

En cuanto a la refracción del haz láser por el efecto del vidrio, en estudios previos
se ha demostrado que la interfase de vidrio entre el interior del maniqúı y la región ex-
terior no afecta significativamente la trayectoria del haz [53], por lo que no es necesario
agregar ningún componente óptico adicional.

Para acoplar los ı́ndices de refracción se utiliza una mezcla de propilenglicol y agua
o etilenglicol y agua. El propilenglicol es un poĺımero ĺıquido transparente o ligera-
mente amarillento con una estructura molecular bien definida. Su formula qúımica es
C2n+2H4n+6On+2 y su masa molar es variable en un rango desde 200 g·mol−1 hasta
600 g·mol−1. Este material puro o mezclado con agua es utilizado en la industria bio-
qúımica, farmacéutica, médica, entre otros, por su propiedades qúımicas que lo hacen
poco tóxico, qúımicamente estable, no se evapora a temperatura ambiente, entre otras.
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Entre las caracteŕısticas fisicoqúımicas apreciadas se destaca el ı́ndice de refracción de-
bido a su utilidad en el estudio de sistemas de dispersión. El ı́ndice de refracción n de
la mezcla de propilenglicol y agua es dependiente de la concentración del poĺımero x1
de la forma

n = A− B

(C + x1)D
, (2.9)

donde A, B, C y D son parámetros libres. Experimentalmente, se encontró que el ı́ndice
de refracción del propilenglicol mezclado con agua vaŕıa de un rango desde 1.33 hasta
1.46, dependiendo de su concentración [52].

El etilenglicol es una sustancia ĺıquida sintética que absorbe agua y que no tiene olor.
Su fórmula qúımica es C2H6O2. Este material es utilizado para fabricar anticongelante,
ĺıquido para frenos hidraúlicos y en tintas para estampar, en boĺıgrafos y en talleres de
imprenta. Es un material tóxico que puede provocar afectaciones a la salud por ingestión
accidental [54]. El etilenglicol es utilizado en este trabajo por su alta disponibilidad
comercial. Además, el ı́ndice de refracción del etilenglicol mezclado con agua vaŕıa
en un rango desde 1.33 hasta 1.43 como función de la concentración [55], lo cual es
adecuado para acoplarse con el ı́ndice de refracción del gel radiocrómico cuyos valores
oscilan entre 1.336 y 1.36 como función de su composición [53, 56].

2.3.4. Difusor óptico

Este dispositivo dispersa el haz incidente en direcciones aleatorias para obtener perfi-
les de intensidad homogéneos y espećıficos en el plano focal. De esta forma se pueden
diseñar elementos de geometŕıas espećıficas para obtener perfiles arbitrarios. Por ello,
existen geometŕıas rectangulares, circulares, cuadráticas, eĺıpticas y lineales en las que
son producidos los difusores [57]. En la figura 2.5 se muestran las diferentes presenta-
ciones de este material.

Figura 2.5: Diferentes clases de difusores [58].
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Un difusor consta de una superficie o volumen refractivo. Existen materiales cerámi-
cos, vidrios, plásticos o materiales con estructuras semi-aleatorias. Estos instrumentos
ópticos constan de part́ıculas de dimensiones similares a la longitud de onda de la luz
dispersada. Si la longitud de onda es mayor que el tamaño de las part́ıculas, el porcen-
taje de luz dispersada disminuye. Además, por las propiedades de los materiales que
lo constituyen se maximiza la dispersión, mientras que la absorción y transmisión se
balancean de acuerdo con las caracteŕısticas del material [59].

Por otro lado, los difusores se pueden clasificar en dos clases: reflectivos o de trans-
misión. En los primeros, la dispersión ocurre en la superficie de un material opaco. En
los segundos, la dispersión ocurre en el interior del volumen de un material transpa-
rente. Existe una clase de difusores que son semi-opacos, es decir, una parte de la luz
es reflejada, mientras que otra es transmitida [60]. En este trabajo se utiliza un difusor
semi-opaco. El difusor se acopla con el detector que transforma la señal luminosa en
corriente.

2.3.5. Detector

La intensidad de luz que es transmitida a través del maniqúı y el tanque es colectada
por un fotodiodo colocado en el foco de la segunda lente de Fresnel [61]. El fotodiodo
es un dispositivo sensible a la radiación electromagnética en el que los fotones inciden-
tes excitan el material. Si la enerǵıa de los fotones es suficiente, entonces, se libera un
electrón de la banda de valencia y es agregado a la banda de conducción. Complemen-
tariamente, un “hueco” es generado en la banda de valencia. Ambos, el electrón y el
hueco, contribuyen al flujo de corriente en el semiconductor (Ver figura 2.6) [62] .

Figura 2.6: Excitación del material semiconductor.

Los materiales comúnmente utilizados son CdS, CdSe para el rango de luz visible.
La respuesta de estos materiales a la luz sigue una tendencia como la mostrada en la
figura 2.7. A bajas enerǵıas la respuesta del detector es pequeña ya que la enerǵıa no
es suficiente para promover algún electrón a la banda de conducción, posteriormente,
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si la enerǵıa es similar a la de la banda prohibida, entonces, la respuesta aumenta como
consecuencia de la generación de portadores de carga. Finalmente, la respuesta decrece
como función de la enerǵıa debido a los efectos de superficie [62].

Figura 2.7: Curva de respuesta del fotodiodo como función de la enerǵıa del fotón [62].

El mecanismo de funcionamiento del fotodiodo se basa en la movilidad de electrones
y huecos como se observa en la figura 2.8. Debido a la interacción de la radiación
electromagnética con el semiconductor se producen pares de electrones-huecos. Si los
electrones son generados a una distancia Ln de la interfase en el lado p, entonces,
los electrones tienden a movilizarse a la región w donde existe un campo eléctrico
E. Posteriormente, por efecto del campo eléctrico, los electrones cruzan al lado n.
Análogamente, los huecos producidos en el lado n a una distancia Lp de la interfase
tienden a movilizarse a la región con campo eléctrico. Después se trasladan al lado p
del semiconductor. Aśı, la radiación electromagnética incidente produce una corriente
en la interfase del semiconductor [62].

Figura 2.8: Generación y movilidad de electrones y huecos en el fotodiodo como respuesta
a la interacción con la luz [62].
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La corriente que fluye del lado p al n es medida en términos de voltaje a través
de un circuito eléctrico conocido como “convertidor de corriente a voltaje”. Por lo que
el voltaje es proporcional a la corriente generada y a su vez, ésta es proporcional a la
radiación electromagnética [62].

2.3.6. Proceso de adquisición

El tomógrafo óptico se divide en seis componentes, los cuales se observan en la figura
2.9. El tanque (4) está integrado por el maniqúı del gel radiocrómico, un ĺıquido aco-
plador en el que éste está sumergido y un motor que rota al maniqúı 360o.

Figura 2.9: Diagrama esquemático que ilustra los componentes del tomógrafo óptico: : el
láser rojo (1), espejo oscilante (2), lente de Fresnel anterior (3), tanque de inmersión (4),
lente de Fresnel posterior (5) y detector (6).

Para la adquisición de la distribución de absorbancia del objeto de estudio (ver
diagrama operativo en la figura 2.10), el haz láser es emitido en la dirección del espejo
mientras este oscila alrededor del punto medio del volumen a escanear. El haz láser es
reflejado hacia el tanque, mientras el maniqúı esférico gira 360o alrededor del eje de ro-
tación. El láser escanea (plano de escaneo) de izquierda a derecha (movimiento impar) y
de derecha a izquierda (movimiento par) al maniqúı por cada ángulo de rotación impar
y par, respectivamente, por lo que se adquieren 200 proyecciones cada 180o. Antes de
penetrar al tanque de inmersión, el haz se diverge a partir de la fuente de emisión y es
re-orientado por la lente de Fresnel anterior. Aśı, se tiene un haz paralelo en el interior
del tanque. El tanque contiene una solución a base de etilenglicol y agua desionizada
donde se inmerge el maniqúı con gel dosimétrico. Después del tanque se coloca una
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segunda lente de Fresnel, con la cual el haz converge. Posteriormente, se coloca el fo-
todiodo de 1 cm2 que actúa como detector; en este componente se realiza la detección
de haz (plano de detección) y se interpreta la transmisión y dispersión del haz incidente.

Figura 2.10: Diagrama operativo de adquisición usando el OCT.

Este proceso se repite para cada plano de análisis. El plano de escaneo del maniqúı
varia a lo largo del eje z a través de un motor conectado al láser, espejo oscilante y lente
Fresnel anterior. La distancia que puede recorrer este motor está determinada por el
espacio entre cortes, el cual puede ser tan pequeño como 50 µm, y el número de planos
a analizar.

2.3.7. Procesamiento de imagen

La reconstrucción de las imágenes CT se realiza de manera análoga al procesamiento
en tomograf́ıa computarizada con rayos X. A continuación se detalla el proceso.

El haz de luz monocromático se atenúa exponencialmente al interaccionar con un
medio material. La intensidad del haz I(x) posterior a su interacción con el material
está determinada por la intensidad inicial I0 y por el coeficiente de atenuación µ(x, y).
Bajo condiciones de cambio continuo del coeficiente de atenuación, I(x) se describe
como [53]

I(x) = I0e
−

∫
µ(x,y)dy. (2.10)

Al igual que la tomograf́ıa con rayos X, se considera un objeto con un ángulo de
rotación θ y un cambio en la posición ξ, con respecto a su posición inicial, y un haz de
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2.3 Escáner óptico (OCT)

luz monocromático que muestrea al objeto de estudio. Bajo esta descripción, el maniqúı
con gel se mueve con respecto al sistema de referencia en reposo, contrariamente a la
adquisición con un CT de rayos X, en la cual el paciente no realiza ninguna rotación.
De tal forma que se define una proyección del objeto tridimensional en un plano para
un ángulo de rotación θ y un cambio en su posición ξ de la forma [63, 64]

p(θ, ξ) = − ln

(
I(x)

I0

)
=

∫ ∞
−∞

µ(ξ, γ)dγ. (2.11)

En la figura 2.11 (izquierda) se observa el sistema de referencia (ξ,γ) correspondien-
te al objeto en rotación y el sistema de referencia (x, y) correspondiente al láser/sistema
en reposo. El láser-espejo oscilante se considera sistema en reposo ya que el haz incide
a 0o, en todo momento, sobre el maniqúı.

Figura 2.11: (Izquierda) sistemas de referencia y proyecciones tomadas durante la adquisi-
ción de la tomograf́ıa óptica. (Derecha) proyección simple como función del desplazamiento
lineal para un ángulo de rotación fijo.

En la figura 2.11 (derecha) se observa la proyección como función del desplazamien-
to lineal ξ para un ángulo fijo de rotación. Al proceso de juntar todas las proyecciones
en un arreglo bidimensional se le llama Transformada de Radón bidimensional (TRB).
En la figura 2.12 se incluye un ejemplo ilustrativo.

Con base a la TRB se busca identificar los coeficientes de atenuación µ(ξ, γ). Para
ello se hace uso del teorema del corte central, el cual se desarrolla a continuación.
Primero, se calcula la transformada de Fourier para cada proyección asociada a un
ángulo fijo [63],

P (q, θ) = Pθ(q) =

∫ ∞
−∞

pθ(ξ)e
−2πiqξdξ. (2.12)
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Figura 2.12: Sinograma.

Sin embargo, la transformada de Fourier está definida para las coordenadas (q, θ)
que corresponden a las coordenadas del maniqúı en rotación. Entonces, para determinar
los coeficientes de atenuación f(x, y) en un sistema cartesiano situado en el maniqúı en
estado de reposo, se consideran las ecs. (2.11) y (2.12) [63], tales como

Pθ(q) =

∫ ∞
−∞

pθ(ξ)e
−2πiqξdξ =

∫ ∞
−∞

(∫ ∞
∞

µ(ξ, γ)dγ

)
e−2πiqξdξ. (2.13)

Ya que µ(ξ, γ) = f(x, y), se obtiene

Pθ(q) =

∫ ∞
−∞

∫ ∞
−∞

µ(ξ, γ)e−2πiqξdξdγ =

∫ ∞
−∞

∫ ∞
−∞

f(x, y)e−2πiqξdxdy. (2.14)

A partir de la ec. (2.14) se denota [63]

F (u, v) =

∫ ∞
−∞

∫ ∞
−∞

f(x, y)e−2πiqξdxdy, (2.15)

donde F es una función cartesiana con coordenadas (u, v) que se pueden escribir como

u = q cos θ, (2.16a)

v = q sin θ. (2.16b)

Por lo tanto,
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2.4 Análisis de imagen

F (u, v) = Pθ(q). (2.17)

En resumen, el teorema central establece que la transformada de Fourier unidimen-
sional de las proyecciones obtenidas del objeto se puede describir como una recta en el
espacio de Fourier cartesiano con un ángulo asociado a la rotación en el cual se realizó
la medida.

El cálculo de la transformada de Fourier inversa de F resulta en la función f(x, y)
buscada y se escribe como

f(x, y) =

∫ −∞
−∞

∫ −∞
−∞

F (u, v)e2πi(xu+yv)dudv. (2.18)

Para la reconstrucción de la imagen final es necesario retro-proyectar y filtrar las
proyecciones obtenidas, es decir, proyectar en la dirección opuesta a la incidencia del
haz de luz. El filtrado de dichas proyecciones se realiza con el objetivo de eliminar
borrosidades en la imagen. Matemáticamente la retroproyección filtrada se describe
como [63, 65]

f(x, y) =

∫ π

0

∫ ∞
−∞

Pθ(q)H(q)e−2πiqξdqdθ, (2.19)

donde H(q) es una función filtro. En este trabajo se utiliza un filtro Shepp-Logan de
acuerdo con Maryanski et al. [65–67], tal que:

H(q) =
2qcorte
π

sin
|q|π

2qcorte
, (2.20)

donde qcorte, es una frecuencia de corte cuyo valor es qcorte ≤ qmax, considerando qmax
como la frecuencia máxima en la que los datos pueden ser guardados más fielmente de
manera discreta [65]. El filtro de Shepp-Logan es un filtro pasa bajas, es decir, remueve
altas frecuencias, mientras que amplifica las bajas frecuencias [67]. Esto se traduce en
un aumento de la resolución espacial y reducción de la señal a ruido (SNR).

2.4. Análisis de imagen

La imagen obtenida del tomógrafo óptico representa una distribución de absorbancia
derivada de la interacción de la radiación ionizante con el gel radiocrómico.

Para asegurar que las imágenes representan fielmente las distribuciones de dosis
es necesario evaluar el valor promedio de absorbancia, el ruido, la repetibilidad y la
uniformidad de un maniqúı conocido. De tal manera que se pueda utilizar el tomógrafo
óptico en aplicaciones dosimétricas.
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2.4.1. Ruido

Para tomar en cuenta el ruido es necesario considerar dos conceptos: exactitud y pre-
cisión. La exactitud se refiere a la cercańıa que tiene un valor medido con el valor
convencionalmente verdadero, mientras que la precisión está relacionada con la disper-
sión que tienen varios valores medidos entre śı. Por lo que una medida se dice exacta si
no difiere significativamente del valor convencionalmente verdadero y se reconoce como
precisa si las variaciones de su valor son pequeñas entre varias medidas [12, 68].

Las mediciones que tienen poca precisión contienen usualmente más ruido. En el
caso de análisis de imágenes adquiridas con rayos X la precisión puede incrementarse
aumentando la detección de fotones.

Además, el ruido puede deberse a diversas fuentes. Por ejemplo, los detectores ope-
ran mediante la colección del flujo de electrones o carga eléctricas que forman parte
de la señal asociada a algún evento. Sin embargo, el ruido electrónico son electro-
nes agregados a la señal detectada cuyo origen no está asociado a ningún evento. El
ruido estructural está asociado a los detectores que utilizan múltiples canales de lec-
tura donde cada elemento del detector tiene su propio circuito. Dicho ruido surge de
la discrepancia entre los diversos componentes del detector, tales como la ganancia o
su propio ruido electrónico. El ruido anatómico está relacionado con las estructuras
anatómicas del paciente que pueden observarse en las imágenes, pero no sirven para
realizar un diagnóstico. El ruido cuántico está asociado con el número de fotones
utilizados para formar la imagen [12].

El comportamiento del ruido observado en la imagen está dominado por la com-
ponente del sistema que tiene el peor cociente señal a ruido [69]. Para entender este
concepto considérese un número de fotones N con desviación estándar σ, entonces, el
ruido cuántico que se percibe en una imagen está determinado por

COV =
σ

N
= 1/

√
N, (2.21)

donde COV 1 es el ruido relativo. Aśı, al aumentar la detección de fotones resulta en
la disminución en la percepción del ruido. El inverso del ruido relativo se conoce como
SNR, es decir, el cociente señal a ruido. De acuerdo con A. Rose si SNR ≥ 5 el objeto
de estudio puede estudiarse [12] a pesar del ruido.

De acuerdo con la naturaleza en la distribución de los datos registrados durante la
adquisición de imágenes, es posible determinar el ruido. Para estudiar el concepto de
ruido, se estudian a continuación dos clases de distribuciones estad́ısticas.

1Del inglés: “Coefficent Of Variation”.
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2.4.2. Distribuciones estad́ısticas

El concepto de distribución es conveniente para describir la manera en que varias me-
didas repetidas se acomodan (o distribuyen) entre diferentes posibles valores durante
la observación de algún evento [70]. Adicionalmente, la distribución de los valores me-
didos se puede observar gráficamente como se muestra en la figura 2.13. La figura 2.13
muestra la frecuencia con la que ocurre un evento como función del número de valores
medidos y se observa que la distribución está definida en un intervalo de valores finito,
por lo que recibe el nombre de distribución limitada. A esta clase de distribuciones se
le puede ajustar una función f(x) que describe el comportamiento de la curva. Dos
distribuciones limitadas necesarias para el análisis de datos recabados mediante el uso
de fotones son la distribución normal y la distribución de Poisson.

Figura 2.13: Distribución limitada.

2.4.2.1. Distribución normal

Aunque en la realidad no se pueda medir el valor verdadero de alguna magnitud f́ısica,
una distribución normal de valores de un conjunto de medidas realizadas se le aproxima.
De tal forma que una curva normal además de representar al conjunto de medidas reali-
zadas, es simétrica y queda centrada alrededor del valor verdadero X. Adicionalmente,
la curva se asemeja al aspecto de una campana y está caracterizada por dos paráme-
tros: el promedio x y la desviación estándar σ del conjunto de mediciones [12, 70]. La
distribución normal sigue la relación

G(x) =
1

σ
√

2π
exp

(
−1

2

(
x− x
σ

)2
)
, (2.22)

donde x es una variable independiente. En la figura 2.14 se observa la forma de una
distribución normal. Con respecto al parámetro σ se pueden decir lo siguiente: mientras
mas pequeño es el valor de σ, más angosta es la curva, y más grande es el valor de σ,
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más ancha es la curva [70].

Figura 2.14: Distribución normal.

Otro aspecto de la distribución normal, es que se puede determinar la probabilidad
de obtener un valor x si se realiza un conjunto de medidas relacionadas con cierto
fenómeno a través de la integral [70]

P =

∫ a

b
f(x)dx, (2.23)

que significa la probabilidad de encontrar a x entre a y b. En términos de σ se puede
determinar que existe una probabilidad del 68 % para encontrar el valor verdadero X
dentro del intervalo de x ± σ. Adicionalmente, existe la probabilidad del 95.4 % y el
99.7 % para encontrar a X en el rango de x ± 2σ y x ± 3σ, respectivamente.

2.4.2.2. Distribución de Poisson

Esta distribución ofrece la probabilidad de obtener una medida x durante una medición
en el que los eventos ocurren aleatoriamente, pero a una tasa promedio bien definida.
Este caso es aplicable en f́ısica, en particular, en el conteo de decaimientos de una
muestra radiactiva [70], la detección de los fotones de intensidad constante emitidos
por un láser [71] y la detección de rayos X. Para describir esta clase de fenómenos se
utiliza la distribución de Poisson [12], la cual está dada por la relación

P (x) =
µx

x!
exp (−µ) , (2.24)

donde x es la variable independiente y µ es el número esperado de cuentas a medir en
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un intervalo de tiempo dado y caracteriza la distribución de Poisson. Si se realiza varias
veces el conteo, entonces, el promedio de las medidas obtenidas es igual a µ, es decir,

x = µ. (2.25)

Donde la desviación estándar asociada al promedio de cuentas obtenidas es

σ =
√
µ. (2.26)

Considerando el caso en el que se realiza una única medición del número de cuentas
y se registra x, entonces el valor esperado de cuentas es igual a

x±√x. (2.27)

A diferencia de la distribución normal, la distribución de Poisson arroja probabilida-
des sobre variables discretas y depende de un solo parámetro (µ). Además la distribución
normal es simétrica alrededor del valor promedio, mientras que en la distribución de
Poisson no sucede aśı. En la figura 2.15 se observa la forma de la distribución de Poisson
(barras) comparada con la distribución normal (curva continua) considerando un valor
promedio esperado de 9. Conforme µ→∞ la distribución de Poisson se aproxima más
a la distribución normal.

Figura 2.15: Distribución de Poisson (barras) y distribución normal (curva continua).

2.4.3. Repetibilidad

Este término se refiere a la variación entre medidas realizadas a un objeto de estudio
bajo condiciones idénticas [72]. En otras palabras, es el acuerdo entre medidas sucesivas
del mismo mesurando bajo las mismas condiciones de medida [68]. Esto implica que
las mediciones se efectúan con el mismo instrumento o método de medición, mismo
observador y en un corto periodo de tiempo en el que se considera que la medida es
constante [72]. Si se observa variación en las medidas se puede atribuir a errores en el
proceso de adquisición [72]. Para evaluar la repetibilidad en las medidas del objeto de
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estudio se necesita adquirir, al menos, dos medidas.

2.4.4. Uniformidad

Este parámetro es utilizado para evaluar la imagen de un objeto homogéneo. En la
actualidad, existen diversas recomendaciones con respecto a valores de referencia y me-
todoloǵıas para evaluar la uniformidad en equipos de CT cĺınicos [73]. La Organización
Internacional de Enerǵıa Atómica (OIEA) recomienda realizar mediciones de valores
de ṕıxel de cada corte o plano de la adquisición. Las mediciones consisten en definir
cinco (una central y cuatro periféricas) regiones de interés (ROI1) y calcular la dife-
rencia de los valores de ṕıxel de la regiones periféricas con la región central (ver figura
2.16). El diámetro de las ROIs debe ser aproximadamente del 10 % del diámetro del
maniqúı.

Figura 2.16: Regiones de interés utilizadas para evaluar uniformidad [2].

Como resultado de esta prueba se considera como aceptable si cada diferencia es
menor o igual a ±10, aunque es posible alcanzar diferencias de hasta ±4 [2]. Las eva-
luaciones de uniformidad son importantes para asegurarse de que no existen artefactos
por endurecimiento del haz [73].

2.4.5. Artefactos

Los artefactos son caracteŕısticas de la imagen que no representan fielmente la estruc-
tura del tejido. Se pueden dividir en cuatro grupos (ver figura 2.17): artefactos tipo
estrella, causados por inconsistencias en proyecciones vecinas debido a regiones de gran
atenuación por movimiento del paciente, implantes o movimiento no deseado el equipo
[2]; artefactos tipo copa ocasionados por una compensación inadecuada del endureci-
miento del haz [63]; artefactos de anillo debido a la diferencia en la sensibilidad de los

1Del inglés:“Region Of Interest”.
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detectores, es decir, puede ser ocasionado por diferencias en la calibración o defectos en
el funcionamiento del detector [2]; artefactos de alisado debido a las pocas proyecciones
utilizadas para reconstruir las imágenes [12].

(a) Artefacto tipo estrella
[12].

(b) Artefacto tipo copa [74].

(c) Artefacto de anillo
[63].

(d) Artefacto de alisado
[12].

Figura 2.17: Artefactos.
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Caṕıtulo 3

Metodoloǵıa

3.1. OCT

En esta sección se describen los componentes f́ısicos y digitales del tomógrafo óptico.

3.1.1. Hardware

Se utilizó un tomógrafo óptico (OCT) de alta resolución para investigación en dosi-
metŕıa 3D de gel marca MGS research modelo Octopus-RR. Su funcionamiento se basa
en la emisión de un haz láser con longitud de onda de 635 nm (rojo) con una fuente 5
mW, cuyo rango de Rayleigh es de 3.1 mm. El haz es reflejado en un espejo oscilante
(ver figura 3.1) de 2 cm de diámetro y, posteriormente, es enfocado con lentes ópticos
(lente de Fresnel anterior) hacia el tanque de escaneo.

El espejo oscilante esta montado sobre el motor 1, marca Vexta modelo PK266M-
03B. Este motor produce el movimiento oscilatorio del espejo debido al cual, el haz
láser escanea todo el objeto de estudio en un plano espećıfico. Como se observa en la
figura 3.1b, el motor 1 está ajustado a un riel metálico que sostiene al espejo oscilante
y al láser. Por otro lado, el tanque de escaneo contiene un dośımetro de gel inmerso en
una solución ĺıquida a base de etilenglicol y agua desionizada. Este tanque mide 20 ×
30 × 40 cm31. Aproximadamente se requieren 24 lt. de solución.

Al interior del tanque, el haz es paralelo. El haz transmitido desde el tanque de
escaneo es enfocado con la lente óptico posterior e inciden en un fotodiodo de silicio
Marca New Focus modelo 2031 de 1 cm2 que actúa como detector. En la figura 3.2 se
observa el arreglo experimental.

Durante la oscilación del espejo, el maniqúı gira continuamente (360o). La rotación
del maniqúı es producida por el motor 3 marca Vexta modelo PF266-03B-P2 a una ve-

1largo × ancho × altura.
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(a) Vista anterior del espejo oscilan-
te.

(b) Vista posterior del es-
pejo oscilante montado so-
bre el motor 1.

Figura 3.1: Espejo oscilante.

locidad de 0.9o por proyección, considerando que se adquieren 400 proyecciones durante
los 360o que gira el maniqúı. Adicionalmente, el sistema láser-espejo-lente, controlado
por el motor 2 Marca Vexra modelo PK266-03A-P1, puede ascender o descender una
distancia de hasta 50 µm. Para ello, el sistema está sujeto a una base motorizada. En
la figura 3.2 se observan todos los motores del OCT.

El escáner tiene dimensiones de 90 cm × 80 cm × 90 cm. El campo de vista es
variable y se puede ajustar hasta un máximo de 24 cm × 24 cm. En este trabajo se
fijó el campo de vista a 17.8 cm × 17.8 cm. El mı́nimo tamaño de ṕıxel medible y el
mı́nimo espacio entre cortes es de 50 µm. La distancia entre cortes se determina con el
motor 2. Además, se requiere de 15 segundos para escanear un corte.

3.1.2. Software

Para la adquisición de la absorbancia óptica por unidad de longitud (OD·cm−1) se
utilizó el programa “Octopus-RR laser CT” desarrollado por el fabricante. La inter-
faz del programa se observa en la figura 3.3. En la ventana superior de la interfaz del
usuario se puede realizar un escaneo simple de un plano, o bien, se pueden realizar 400
proyecciones a través de la opción “Test scan without saving data”. Estas funciones
sirven como escaneos de prueba con los que se puede visualizar el estado del sistema
en el interior del tanque.

Con esta interfaz se puede regular el voltaje de alimentación del detector y mediante
la opción “inspect” se despliega la “vista previa” del escaneo de prueba. Adicionalmen-
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(a) Vista anterior y posterior del arreglo experimen-
tal.

(b) Vista lateral del arreglo expe-
rimental.

Figura 3.2: Arreglo experimental.

te, se puede manipular la posición inicial del láser a la derecha o a la izquierda del
centro del campo de vista. Este proceso se realiza a través de los botones “Move beam
left by 1/2 FOV” o “Move beam right by 1/2 FOV”.

Mediante la opción “Enter Scan Parameters” se modifica la dirección de escaneo,
el número de cortes y el espaciado entre proyecciones. Además, se determina el tiempo
necesario para iniciar el escaneo y se le da nombre al estudio, tal como se muestra en
la ventana inferior de la figura 3.3. El campo de vista se puede modificar directamente
ajustando el área de incidencia del haz láser en la lente de Fresnel. Para ello, es nece-
sario modificar manualmente el soporte en el que está montado.

El OCT cuenta con paneles que bloquean la incidencia de cualquier fuente lumino-
sa sobre el tanque de inmersión durante la adquisición. Sin embargo, el estudio debe
realizarse en completa oscuridad. De tal forma que se minimice cualquier artefacto que
pudiera aparecer en la imagen final.

Las adquisiciones obtenidas son reconstruidas y visualizadas con el programa “Octopus-
RR laser CT” (Ver figura 3.4). El programa entrega dos clases de reconstrucción de
imágenes: vista previa de los sinogramas y reconstrucción 2D de la OD·cm−1 , corte a
corte, del objeto de estudio. El formato de los archivos de imagen del sinograma y de la
reconstrucción son “raw”. Naturalmente, los sinogramas contienen toda la información
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3.1 OCT

Figura 3.3: Interfaz del programa Octopus-RR.

de las proyecciones como función de la posición y el ángulo de rotación. Los sinogramas
son útiles para evaluar el funcionamiento del OCT, mientras que las reconstrucciones
bidimensionales son usadas para el análisis de la dosis impartida al gel dosimétrico. El
programa “Octopus-RR laser CT” produce imágenes 2D de la distribución de absorban-
cia, por lo que es necesario utilizar un programa externo para juntar dichas imágenes
y producir una reconstrucción 3D.

Para la reconstrucción bidimensional del gel radiocrómico se puede utilizar una
adquisición como referencia o realizar una estimación. Generalmente, la adquisición de
referencia es el escaneo del gel radiocrómico sin exposición a la radiación. Aśı, la recons-
trucción bidimensional consiste en la OD·cm−1 asociada al cambio qúımico-estructural
del gel radiocrómico como consecuencia exclusiva de la interacción con la radiación.

En el caso de la reconstrucción donde la referencia es una estimación, la imagen
desplegada no contiene información sobre la OD·cm−1, más bien, es una gúıa visual del
gel radiocrómico con valores arbitrarios. En ambos casos, la reconstrucción se visualiza
en escala de gris, por lo que a cada ṕıxel se le puede asociar un valor de OD·cm−1.
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Figura 3.4: Programa “Octopus-RR laser CT” de reconstrucción de imágenes. A) Interfaz
del usuario para la vista previa de los sinogramas o para la reconstrucción 2D de la densidad
óptica. B) Selección de cortes para la reconstrucción bidimensional.

3.2. Comisionamiento

Para este procedimiento se utilizó el maniqúı de referencia. Este maniqúı es un matraz
de vidrio de paredes uniformes que contiene gel radiocrómico cuya sensibilidad a la
radiación es muy baja y su coloración no es evidente hasta varios Gy. Sin embargo, este
instrumento es útil para el comisionamiento del OCT, aśı como para la simulación de
un tratamiento en radioterapia.

Después de la instalación del OCT se evaluó su funcionalidad a través de un análi-
sis de imagen del maniqúı de referencia. Por cada imagen es necesario adquirir dos
secuencias con el OCT: una inicial del objeto sin exposición a la radiación y una ad-
quisición secundaria posterior a la exposición a la radiación. La reconstrucción utiliza
la primer secuencia para determinar la absorbancia1 A1 asociada al maniqúı, mientras
que la segunda secuencia es empleada para estimar la absorbancia A2 asociada al cam-
bio estructural del maniqúı debido a la radiación ionizante. Aśı, para determinar la
absorbancia por efecto de la polimerización A3, el programa automáticamente realiza
la operación

1Por unidad de longitud.
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A3 × r = (A2 −A1)× r = log10
I0
It2
− log10

I0
It1

= log10
It1
It2
. (3.1)

Donde I0 e Iti , son la intensidad de luz en ausencia del maniqúı y la intensidad
transmitida en presencia del maniqúı, respectivamente, y r es la longitud del maniqúı.
Entonces, para los análisis de imagen de distribución de OD·cm−1 se adquirieron 4
secuencias del maniqúı de referencia. La primera sirvió como secuencia de referencia
A1 y las tres secuencias restantes Ai se utilizaron como evaluación. Como resultado se
produjeron tres “stacks” de imágenes.

Para cada adquisición se utilizó un campo de vista de 20.1 cm, un tamaño de
corte de 0.1 mm y se tomaron 10 proyecciones por secuencia de la región central del
maniqúı. Tanto los sinogramas como las reconstrucciones bidimensionales del maniqúı se
analizaron. Con base en dicho análisis se reajustaron diversos componentes estructurales
del OCT. En la siguiente sección se explica con mayor profundidad cada una de las
correcciones realizadas.

3.2.1. Modificación del OCT

Inicialmente, se cambió el motor 1 por uno nuevo. Esto implicó la alineación del nuevo
motor con respecto al riel sobre el que está montado. Adicionalmente, se cambio el
espejo oscilante dado que éste debe adaptarse espećıficamente a la base del motor. Con
base en estas modificaciones se verificó que el haz original incidiera en el mismo punto
en el espejo para cualquier ángulo de rotación de este último.

Figura 3.5: Reflexión el láser en el espejo oscilante.

También se ajustó el láser para que la reflexión del haz original incidiera en el mis-
mo punto de emisión; caracteŕıstica que no se satisfaćıa con la configuración original
debido a una inclinación del soporte del láser o del espejo oscilante, como se observa
en la figura 3.5. Se agregaron ligas de hule para reducir la vibración en el soporte del
láser debido a la oscilación de espejo oscilante, lo que pod́ıa impactar en la estabilidad
de la direccionalidad del láser.

Posteriormente, se redujo el campo de vista a 17.8 cm (ver figura 3.6) por medio del
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3. METODOLOGÍA

ajuste de los marcos laterales de la lente de Fresnel anterior. Esta adaptación implicó
la traslación y rotación de todo el sistema óptico y mecánico colocado en la región
anterior al tanque. En la figura 3.6 (izquierda) se muestran en negro, las componentes
del sistema original y, en rojo, la rotación y traslación del mismo.

Figura 3.6: Sistema óptico y mecánico antes del tanque.

El objetivo de este procedimiento es asegurar la visualización completa del maniqúı
y reducir la reflexión del haz en el espejo oscilante. En la figura 3.6 (vista superior)
se observa el haz original (ĺınea roja sólida) y la reflexión del haz (ĺıneas punteadas
amarillas). La reflexión del haz se puede deber a la interacción del haz original con la
superficie de la cara lateral del tanque o con la lente de Fresnel anterior. Si la reflexión
impacta en el espejo oscilante, ésta puede incidir en la ventana por la cual es emitido
el láser y comprometer su estabilidad energética. En la figura 3.6 (derecha) se observa
la vista frontal del sistema. La reflexión en el espejo oscilante no pudo ser eliminada
por completo, por lo que se rotó el haz láser.

Originalmente, el detector se colocó en el punto focal de la lente de Fresnel poste-
rior. Sin embargo, este punto se modificó a consecuencia de la rotación y traslación del
sistema. Por lo que fue necesario reubicar al detector. Para ello, se ajustó la posición
del detector en función de la incidencia del haz. Se consideró una posición adecuada
aquella en la que la incidencia estuviera centrada en la región sensible del detector y,
además, ésta estuviera fija independientemente de la posición del haz en el interior del
tanque.

Adicionalmente, se modificó el eje de rotación del maniqúı. Para ello, se desplazó
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3 mm el soporte horizontal al que está anclado el motor 3 con el fin de inclinar el eje
de rotación del maniqúı. En la figura 3.7 se incluye un diagrama con los componentes
del sistema de rotación del OCT. Además, en la figura se observa el sistema original
(en negro) y una réplica (en rojo) que representan el efecto que el desplazamiento del
soporte tiene sobre el eje de rotación. Evidentemente, la inclinación mostrada está ma-
ximizada con fines ilustrativos, en la realidad dicho efecto no es tan pronunciado.

Figura 3.7: Ajuste del eje de rotación del maniqúı de referencia.

Este proceso se hizo para verificar que el eje de rotación del maniqúı fuera perpen-
dicular al plano de incidencia del haz. Esto se realizó después de analizar los patrones
en los sinogramas obtenidos antes de las modificaciones mecánicas.

Derivado de todas las adaptaciones realizadas se consideraron dos verificaciones
necesarias para el funcionamiento correcto del sistema óptico del OCT: la primera,
consistió en estudiar la incidencia paraxial del haz láser; la segunda, se basó en la inci-
dencia coplanar del haz en el interior del tanque. Para verificar la incidencia paraxial
del haz láser en el tanque a lo largo de un plano, se midió la distancia entre el borde
izquierdo del marco del tanque y el borde izquierdo y derecho del campo de vista. La
medición se realizó antes y después de que el haz atravesara el compuesto qúımico del
tanque. En la figura 3.8a se incluyen los puntos de medición antes de que el haz se
transmita en el tanque. Se verificó que la distancia entre los puntos, antes y después del
tanque, fueran iguales. Por lo que se evitó un problema de divergencia o convergencia
del haz. Para verificar la incidencia coplanar del haz láser en el tanque a lo largo de
un plano, se midió la incidencia del haz en dos puntos espećıficos del tanque como se
muestra en la figura 3.8b. La medición se realizó antes y después de que el haz atrave-
sara el compuesto qúımico del tanque. Se verificó que la altura a la que incide el haz
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láser fuera la misma en los cuatro puntos de medición antes y después del tanque. Esta
altura se midió con respecto a la mesa sobre la que descansa el OCT. De esta forma se
asegura que el haz incide sobre el mismo plano de escaneo.

(a) Verificación de paraxialidad. (b) Verificación de coplanitud.

Figura 3.8: Verificación de funcionalidad del OCT.

3.2.2. Análisis de imagen

El análisis de imágenes de la distribución de OD·cm−1 se enfocó en evaluar la repetibi-
lidad, el valor de absorbancia, el ruido y la uniformidad. Para analizar la distribución
de la absorbancia del objeto de estudio se adquirieron cuatro secuencias bajo las condi-
ciones anteriores, es decir, número de proyecciones, tamaño de corte, pero en un campo
de vista de 17.8 cm. De las cuatro secuencias, la primera se utilizó como referencia y
las restantes como evaluación. En total se usaron tres conjuntos de imágenes.

3.2.2.1. Distribuciones de absorbancia y ruido

De las imágenes reconstruidas se midió el valor promedio de absorbancia1 y la desvia-
ción estándar de una región de interés (ROI2) definida en el centro del maniqúı de
referencia, como se observa en la figura 3.9. La ROI se definió de acuerdo con las reco-
mendaciones del OIEA en su reporte No. 19 [2]. Las dimensiones de la ROI utilizada
son 56×56 ṕıxeles (61.6×61.6 mm). Cada lado representa, aproximadamente, el 40 %
del diámetro del maniqúı de referencia.

1Por unidad de longitud.
2Del inglés:“Region Of Interest”.
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Figura 3.9: Medición del valor promedio de absorbancia y ruido.

Se graficó el valor promedio de absorbancia y el ruido con el programa compu-
tacional Origin 8.6. Considerando los valores de absorbancia por unidad de longitud
obtenidos, éstos se multiplicaron por 16.2 cm1 para obtener la absorbancia total. Con
los valores de absorbancia total y por medio de la relación

AT = log10
Ir
Ie

=⇒ (10−AT − 1)× 100 = (
Ie − Ir
Ir

)× 100, (3.2)

se determinó la diferencia porcentual en términos de la intensidad luminosa entre las
secuencias de evaluación Ie y la secuencia de referencia Ir, en la ROI definida. Se espe-
ra que la diferencia porcentual sea cero, pues se está estudiando el mismo maniqúı de
referencia sin cambios estructurales.

Posteriormente, se construyeron histogramas por cada corte y secuencia para evaluar
la distribución de los valores de absorbancia. A cada histograma se le ajustó una función
normal y, con base en los resultados observados, se determinó si las distribuciones de
valores siguen una tendencia normal.

3.2.2.2. Repetibilidad

Para esta evaluación se restaron, corte por corte, las imágenes entre escaneos, es decir,
el segundo escaneo (E2) menos el primero (E1) y el tercero (E3) menos el segundo.
De ser repetibles, el resultado esperado es una distribución de valores de OD·cm−1

alrededor de cero. Esto indica que, efectivamente, cada escaneo es igual al anterior.

Adicionalmente, se calculó la transformada de Fourier rápida (FFT2) de la dife-
rencia de imágenes por cada corte. Este procedimiento se realizó con el objetivo de
analizar la existencia de patrones asociados a la falla del detector o de la fuente del haz
láser, en el caso de que se presentaran.

1Lo que es igual al diámetro del maniqúı.
2Del inglés:“Fast Fourier Transform”.
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Para finalizar esta prueba, se escogieron tres ROIs por corte para las diferencias
E3-E2 y E2-E1, con dimensiones de 30×30 ṕıxeles (33×33 mm). Se calculó el valor
promedio de OD·cm−1 y la desviación estándar asociada por cada ROI. En la figura
3.10 se observa la posición y dimensiones de las ROIs.

Figura 3.10: ROIs seleccionadas para cada corte.

Posteriormente, se calculó el promedio pesado de OD·cm−1 de cada corte consi-
derando el valor promedio y la desviación estándar de cada ROI. Los resultados se
graficaron en el programa Origin versión 8.6.

3.2.2.3. Uniformidad

Para la evaluación de uniformidad se graficó un perfil vertical y otro horizontal por
corte para los tres escaneos. Por cada ṕıxel se calculó el cociente de OD·cm−1 y la des-
viación estándar del la distribución normal obtenida en la evaluación de ruido. Aśı, son
perfiles en unidades de desviación estándar. En la figura 3.11 se observan los segmentos
en los que se midieron los perfiles.

Figura 3.11: Segmentos elegidos para la medición de los perfiles.

Adicionalmente, para la prueba de uniformidad se siguió una de las metodoloǵıas
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recomendadas por el oiea para el aseguramiento de la calidad de los CT cĺınicos [2].
Por ello, para esta prueba se definieron cinco ROIs: uno en el centro del maniqúı (A2)
y cuatro periféricos (A1-A5, ver figura 3.12). Cada ROI tuvo dimensiones de 14×14
ṕıxeles (15.4×15.4 mm) que corresponden, aproximadamente, al 10 % del diámetro del
maniqúı.

Se obtuvo el valor promedio de OD·cm−1 y su desviación estándar por ROI. Se
cálculo la diferencia absoluta entre el valor promedio de OD·cm−1 de la ROI central
con cada una de las ROIs periféricas. Se derivó la incertidumbre asociada a partir de
la desviación estándar de cada ROI.

Figura 3.12: ROis seleccionadas para la evaluación de uniformidad.

Finalmente, se consideraron las diferencias absolutas registradas y cada valor pro-
medio se multiplicó por 16.2 cm1 para obtener la absorbancia total. Con base en estos
valores y por medio de la ec. (3.2) se determinó la diferencia porcentual en términos
de intensidad luminosa entre las ROIs de una misma secuencia con el fin de evaluar la
uniformidad de la intensidad de luz detectada.

1Lo que es igual al diámetro del maniqúı.
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Caṕıtulo 4

Resultados

4.1. Adaptación del OCT

En la figura 4.1 se muestran las adaptaciones realizadas al tomógrafo óptico. En las
figuras 4.1A y 4.1B, se observa la reflexión del láser en la ventana de salida. En la figura
4.1A, la luz reflejada se ve fuera del punto de emisión, lo que mostró que el espejo no
se encontraba en su posición correcta. Mientras que en la figura 4.1B, śı coincide con el
punto de origen, debido a la corrección que se hizo en la inclinación del espejo oscilante.

Figura 4.1: Adaptaciones realizadas al OCT.

En las figuras 4.1C y 4.1D, se observa el láser incidiendo en la superficie del espejo
oscilante en la orientación vertical y horizontal, respectivamente. Finalmente, en la
figura 4.1E se ilustra la incidencia del láser en el centro del difusor acoplado al detector.
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4.1 Adaptación del OCT

4.1.1. Verificación de incidencia paraxial

Esta verificación ratifica el paralelismo del haz en el interior del tanque. De esta for-
ma, se descarta la posibilidad de un haz divergente o convergente. En la tabla 4.1 se
incluyen los resultados de las mediciones. La distancia entre la posición izquierda (PI)
y derecha (PD), a la entrada y salida del tanque es: (17.8 ±0.1) cm y (17.7 ±0.1) cm,
respectivamente.

Este resultado muestra que el láser es paralelo en el interior del tanque.

Posición
con respecto

al tanque

Distancia
PI [cm]

Distancia
PD [cm]

FOV
[cm]

Anterior 6.5 ±0.1 24.3 ±0.1 17.8 ±0.1

Posterior 7.0 ±0.1 24.7 ±0.1 17.7 ±0.1

Tabla 4.1: Evaluación de la divergencia y convergencia del haz láser, considerando como
referencia la pared izquierda del tanque del OCT. Evaluación en cuatro regiones: posición
izquierda PI, posición derecha PD, a la entrada y salida del tanque.

4.1.2. Verificación de incidencia coplanar

Esta verificación confirma la incidencia del láser en el mismo plano paralelo a la mesa
óptica para todo ángulo de rotación del espejo oscilante. En la tabla 4.2 se incluyen
los resultados de las mediciones. Dado que la altura, con respecto a la mesa, en las
posiciones derecha e izquierda a la entrada y salida del tanque son iguales considerando
las incertidumbres, entonces, se puede concluir que el láser mapea el interior del tanque
en un mismo plano.

Posición
con respecto

al tanque

Altura
PI [cm]

Altura
PD [cm]

Anterior 12.1±0.1 12.2±0.1

Posterior 12.1±0.1 12.1±0.1

Tabla 4.2: Evaluación de la incidencia del láser en el mismo plano, considerando como
referencia la mesa sobre la que descansa el OCT. Evaluación en cuatro regiones: posición
izquierda PI, posición derecha PD, a la entrada y salida del tanque.
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4.2. Imágenes

En la siguiente sección se incluyen los resultados iniciales obtenidos con el maniqúı de
referencia. Con base en los sinogramas e imágenes obtenidas se determinó qué ajustes
realizarle al hardware del equipo.

4.2.1. Sinogramas

En la figura 4.2 se observa un sinograma del primer corte del maniqúı de referencia. En
la figura se observan dos clases de patrones: curvas sinusoidales y rayas verticales. Las
curvas sinusoidales son part́ıculas de polvo suspendidas en el gel con las que interac-
ciona el láser. Además, se observan curvas más oscuras que otras, lo que está asociado
con la intensidad de interacción del láser con el medio f́ısico.

Figura 4.2: Sinograma de un corte del maniqúı de referencia.

Por otro lado, las rayas verticales están asociadas a los artefactos tipo anillo en
la imagen reconstruida [75]. Estas rayas son producidas por la no-uniformidad en la
detección de la intensidad del haz de luz [76]. En la sección de discusión se analiza el
origen y corrección de este efecto.

En la figura 4.3 se incluye el sinograma obtenido de un corte central del maniqúı
de referencia posterior a la adaptación mecánica del OCT. En la figura se observan
patrones más definidos y la imagen es de mejor calidad.
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Figura 4.3: Sinograma corregido sin filtrar que se obtuvo del corte central del maniqúı de
referencia.

4.2.2. Distribuciones de absorbancia

La figura 4.4 muestra las distribuciones de OD·cm−1 obtenidas antes de las modifica-
ciones mecánicas al OCT para las cuatro secuencias de escaneo: una de referencia y
tres de evaluación.

(a) Escaneo 1. (b) Escaneo 2. (c) Escaneo 3.

Figura 4.4: Distribuciones de absorbancia de las imágenes originales.

Las imágenes tienen un tamaño de matriz de 182×182 ṕıxeles con una resolución de
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1.1 mm por ṕıxel, que corresponde a un tamaño campo de vista (FOV1) de 201 mm.
Además, existe una separación entre planos de 100 µm. Las imágenes son presentadas
en escala de gris.

En la figura 4.4 se observa un fondo en gris uniforme que corresponde a valores de
OD·cm−1 por ṕıxel igual cero y, también, un patrón granular en forma circular que
corresponde a valores diferentes de cero. El fondo corresponde al ĺıquido en el tanque
del OCT y el patrón granular al maniqúı de referencia. El mapa de distribución de
OD·cm−1 está compuesto de valores negativos y positivos cercanos a cero.

Adicionalmente, en los primeros cinco cortes de los tres escaneos se observa un ćırcu-
lo oscuro en el interior del maniqúı. Mientras que en los últimos cinco cortes se observa
el efecto opuesto: un ćırculo interior menos oscuro que el resto de la circunferencia. La
presencia del artefacto tipo copa es evidente y puede relacionarse con el algoritmo de
reconstrucción de las imágenes, el cual ejecuta el filtro Shepp-Logan a las proyecciones
obtenidas, pero las imágenes reconstruidas aún muestran artefactos evidentes.

Sin embargo, derivado del análisis de los sinogramas se requirió una adaptación
mecánica del OCT. Posterior a las modificaciones, se adquirieron nuevamente distri-
buciones de OD·cm−1 del maniqúı de referencia. En la figura 4.5 se muestran dichos
resultados. Por simplicidad, estas imágenes se denominan como “imágenes corregidas”
debido a la corrección realizada al hardware del OCT.

(a) Escaneo 1
con correcciones
mecánicas.

(b) Escaneo 2
con correcciones
mecánicas.

(c) Escaneo 3
con correcciones
mecánicas.

Figura 4.5: Distribuciones de absorbancia del maniqúı de referencia posterior a las mo-
dificaciones mecánicas del sistema.

1Del inglés:“Field Of View”.
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4.2 Imágenes

Las imágenes tienen un tamaño de matriz de 178×178 ṕıxeles con una resolución
de 1 mm por ṕıxel, que corresponde a un FOV de 178 mm. La separación entre planos
es de 100 µm.

En las figuras, la ausencia del artefacto tipo copa resalta a simple vista. Por otro
lado, en los primeros cortes de los tres escaneos se observa un artefacto tipo estrella, lo
cual puede relacionarse con inhomogeneidades en el interior del gel.

4.2.2.1. Valor promedio de absorbancia

Con base en las imágenes originales y corregidas, se calcularon valores promedio de
absorbancia y su desviación estándar, como se muestra en las figuras 4.6 y 4.7, respec-
tivamente. En la figura 4.6 (izquierda) se observan los valores de absorbancia1 de las
imágenes originales. Dentro de las incertidumbres, el valor promedio de absorbancia es
menor que cero para los primeros cortes, después crece con el número de cortes y, final-
mente, alcanza el cero. Esto se debe a que la ROI con la que se calcularon los valores
de absorbancia está centrada en el maniqúı, región en la cual se presenta el artefacto
tipo copa en la imágenes originales.

0 2 4 6 8 1 0

- 2

- 1

0

1

2

0 2 4 6 8 1 0

OD
 ∗ c

m-1  x1
0-3  (c

m-1 )

C o r t e  ( # )

 E 1
 E 2
 E 3

C o r t e  ( # )
Figura 4.6: Valores promedio de absorbancia obtenidos de las imágenes originales (iz-
quierda) y de las imágenes corregidas (derecha) con los ajustes mecánicos.

Sin embargo, si se considera la incertidumbre asociada a cada medida, se observa
que no existe diferencia entre todos los cortes. También, aunque el valor promedio de
absorbancia es mayor o menor que cero, siempre atraviesa el cero. Esto sugiere que
la variación con respecto al cero puede estar asociada a la variabilidad de detección

1Para facilitar la lectura se utilizará absorbancia para referirse a la absorbancia por unidad de
longitud (OD·cm−1) y absorbancia total para densidad óptica (OD).
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estad́ıstica.

En contraste, la variación del valor promedio de absorbancia de las imágenes corre-
gidas (figura 4.6 (derecha)) es menor que las imágenes originales . En este caso, el valor
promedio es constante para todos los cortes. Aunque no se observa ningún artefacto
en el centro de las distribuciones, el valor promedio es negativo en todos los escaneos.
Los valores base están entre (-0.1 ± 4.2)×10−4 cm−1 y (-0.5 ± 3.9)×10−4 cm−1. Esto
indica que la precisión en los valores de absorbancia mejoró con respecto a las imágenes
orginales.

Por otro lado, en la figura 4.7 se muestra la desviación estándar asociada a cada cor-
te, para las imágenes originales (izquierda) como para las imágenes corregidas (derecha).

0 2 4 6 8 1 0
0 . 0

0 . 4

0 . 8

1 . 2

1 . 6

2 . 0

0 2 4 6 8 1 0

Ru
ido

 x1
0-3  (c

m-1 )

C o r t e  ( # )

 E 1
 E 2
 E 3

C o r t e  ( # )
Figura 4.7: Ruido obtenido de las imágenes originales (izquierda) y de las imágenes
corregidas (derecha) con los ajustes mecánicos.

Para las dos clases de imágenes, el incremento del ruido del primero y el último cor-
te en los tres escaneos es mayor que en el resto de planos. Además, para las imágenes
originales, en los cortes 2-9 el ruido oscila entre (1.1 - 0.9)× 10−3 cm−1, aproximada-
mente, lo que representa una diferencia del 90 % con respecto a los cortes inicial y final.

Lo mismo sucede con las imágenes corregidas, en las que el ruido es constante al-
rededor de (3.5 - 4.2)× 10−4 cm−1 y difiere hasta en un 100 % del corte inicial y final.
Este fenómeno es repetido tanto en las adquisiciones originales como en las posteriores
a la adaptación mecánica, esto sugiere que algún componente mecánico altera el fun-
cionamiento del OCT durante la adquisición. El ruido en las imágenes corregidas se
redujo en un 400 % en comparación con las imágenes originales.

Las diferencias porcentuales en términos de intensidad de luz entre la secuencia de
referencia y de evaluación obtenidas con la ec. (3.2) para la imágenes originales (iz-
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quierda) y las corregidas (derecha) se presentan en la figura 4.8. En la misma figura
se muestra un ĺımite a 0.5 % que corresponde a una diferencia aceptable. Este umbral
se determinó como referencia adicional al valor de absorbancia promedio y ruido para
evaluar el desempeño del OCT. El ĺımite se estableció con base en los resultados obser-
vados en las imágenes corregidas. En esta prueba se espera que la diferencia porcentual
de la intensidad sea aproximadamente cero, dado que el maniqúı es el mismo durante
la secuencia de referencia (Ir) y la secuencia de evaluación (Ie).
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Figura 4.8: Diferencia de intensidad luminosa en las imágenes originales (izquierda) y
corregidas (derecha).

Para las imágenes originales, se muestra que la diferencia porcentual aumenta con
los cortes hasta alcanzar un máximo y disminuye posteriormente. El máximo depen-
de de la secuencia de escaneo, es decir, del primero al último. Al contrario, para las
imágenes corregidas, este comportamiento no se observa. Con respecto a los valores
porcentuales de intensidad obtenidos en las imágenes corregidas, se encontró que todos
los cortes de todos los escaneos tienen valores entre 0.02 % y 0.3 %. En otras palabras,
en esta segunda adquisición la diferencia de intensidad luminosa registrada entre las
secuencia de referencia y de evaluación es menor que en las imágenes originales hasta
por un factor de 8, sobretodo para los primeros cortes.

Finalmente, se confirmó la naturaleza aleatoria de los valores adquiridos a través
del estudio de la distribución estad́ıstica de los mismos, como se observa en la figura
4.9. Los histogramas mostrados corresponden a los cortes centrales (5) de los escaneos.
El resto de los histogramas se incluyen en el apéndice. En cada histograma se graficó
un ajuste normal, para evidenciar el comportamiento estad́ıstico de los valores medi-
dos. La distribución normal de los valores de absorbancia valida el uso de la desviación
estándar medida en las ROIs como incertidumbre del valor promedio, con un intervalo
de confianza del 68 % [70]. En la tabla 4.3 se incluyen los valores promedio (µ) y des-
viación estándar (σ) de los histogramas mostrados en la figura 4.9.
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4. RESULTADOS

(a) Escaneo 1. (b) Escaneo 2.

(c) Escaneo 3.

Figura 4.9: Distribución de valores de absorbancia.

Escaneo 1 Escaneo 2 Escaneo 3

Imagen µ σ µ σ µ σ

Corregida -0.2E-04 3.7E-04 -0.5E-04 4.1E-04 -0.5E-04 3.9E-04

Original -3.1E-04 9.6E-04 -5.5E-04 10E-04 -6.1E-04 12E-04

Tabla 4.3: Valor promedio y desviación estándar asociada a cada ajuste normal realizado
a los correspondientes histogramas.

A partir de la figura 4.9 se estimó que el valor promedio de absorbancia y la des-
viación estándar de las imágenes corregidas son aproximadamente tres veces menores
que en las imágenes originales. Estos resultados indican una mejora en la aproximación
de la distribución de los valores obtenidos al valor esperado de cero. Lo que se puede
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4.2 Imágenes

deber a la eliminación del artefacto en el centro de las imágenes corregidas. Además,
se observa que la media en las imágenes originales está desplazada a la izquierda de la
posición de las imágenes corregidas, lo que se discutirá posteriormente.

4.2.2.2. Repetibilidad

Las diferencias en las distribuciones de absorbancia entre escaneos se muestran en la
figura 4.10. En la figura se compara la diferencia de los escaneos 2-1 (etiquetados con las
letras A-J) y 3-2 (etiquetados con las letras A’-J’). En la figura 4.10a, el artefacto tipo
copa es evidente en el centro de las distribuciones. Mientras que en la figura 4.10b no
se observa este defecto, pero el artefacto tipo estrella persiste en los primeros dos cortes.

(a) Diferencias entre escaneos con las
imágenes originales.

(b) Diferencias entre escaneos posterior a
las correcciones mecánicas.

Figura 4.10: Diferencia de distribuciones de escaneos 2-1(A-J) y 3-2(A’-J’) para la eva-
luación de repetibilidad.

El valor promedio de las distribuciones de absorbancia asociada a las imágenes
restadas y su incertidumbre correspondiente se presentan en la figura 4.11. Para las
imágenes originales, la diferencia de absorbancia entre los escaneos es estad́ısticamente
insignificante, dentro de las incertidumbres. Por lo cual, la medición es repetible. Este
resultado se repite para las imágenes corregidas, pero los valores promedio de las di-
ferencias entre escaneos son menores que en las imágenes originales hasta en un 98 %.
Además, para todos los cortes, la diferencia entre los escaneos está entre (-3.9 y 0.7)
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×10−5cm−1 y la incertidumbre es alrededor de tres veces menor que en las imágenes
originales.
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Figura 4.11: Valor promedio de absorbancia en la imágenes restadas: originales (izquierda)
y corregidas (derecha).

En la figura 4.12 se muestra la transformada de Fourier rápida (FFT1) de las imáge-
nes restadas tanto originales (izquierda) como corregidas (derecha). En las FFT de las
imágenes originales, se observa un patrón cuadrado claro en el centro de los cortes, el
cual también es evidente en las FFT de las imágenes corregidas.

Por un lado, esto sugiere que la baja resolución de las imágenes originales y corre-
gidas produce distorsiones en la distribución de frecuencias de las FFT. Por ello, no se
observan diferencias evidentes en las FFT de la figura 4.12. Por otro lado, el patrón
en las FFT puede considerarse de forma aproximada como la presencia del artefacto
tipo copa. Sin embargo, este artefacto no es evidente en la imágenes corregidas a sim-
ple vista. De acuerdo con el reporte No. 19 del OIEA para las pruebas de calidad de
un tomógrafo computacional, la condición de artefactos no visibles es más que aceptada.

Por otro lado, se puede observar que en el primer y último corte de los dos conjuntos
de imágenes el contraste entre el cuadrado central y el fondo de la imagen es mayor
que en el resto de los cortes. Esto concuerda con los valores de absorbancia y ruido
encontrados anteriormente (ver figuras 4.6 y 4.7) en los cortes iniciales y finales.

Finalmente, a partir de las FFT de los dos conjuntos de imágenes se puede concluir
que no hay patrones que sugieran la falla del detector o del haz láser.

1Del inglés:“Fast Fourier Transform”.
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4.2 Imágenes

(a) FFT de las diferencias de imágenes
originales.

(b) FFT de las diferencias de imágenes
corregidas.

Figura 4.12: Transformadas de Fourier de las diferencias de las distribuciones de absor-
bancia de escaneos 2-1(A-J) y 3-2(A’-J’).

4.2.2.3. Uniformidad

En la figura 4.13 se presentan los valores promedio de absorbancia obtenidos de la di-
ferencia absoluta entre las cinco ROIs para las imágenes originales y corregidas. Para
ambos conjuntos de imágenes, la diferencia entre los valores de absorbancia medidos en
las cinco ROIs es estad́ısticamente insignificante, debido a la incertidumbre asociada
en cada caso. Este resultado es el mismo para todos los cortes y escaneos.

Para las imágenes originales, se observa que las diferencias en el valor de absorban-
cia en el primer escaneo (E1) crecen y decrecen alrededor de 3.5 ×10−4 cm−1 como
función de los cortes. Mientras que las diferencias en el segundo (E2) y tercer (E3)
escaneo aumentan como función de los cortes hasta alcanzar un máximo alrededor de
7.0 ×10−4 cm−1 en el sexto corte y, posteriormente, decrecen. Con estas diferencias no
se evidencia el artefacto en el centro de las imágenes. Para las imágenes corregidas, en
todos los escaneos los valores están entre (0.04 y 2.0) ×10−4cm−1 y son insignificantes
considerando las incertidumbres. Los valores promedio de las diferencias entre ROIs
son menores que en las imágenes originales hasta por un factor de 175 veces. Lo que
sugiere una importante mejora en la uniformidad de las imágenes corregidas.

En la figura 4.14 se muestran las diferencias porcentuales de intensidad luminosa
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Figura 4.13: Valores promedio de absorbancia de la diferencia entre la ROI central (A2)
y las periféricas (A1-A5) obtenidos de las imágenes originales (izquierda) y corregidas
(derecha), respectivamente.

entre las regiones utilizadas para analizar la uniformidad. En la figura, se observa un
ĺımite al 1.0 % establecido como una diferencia aceptable de acuerdo con los resultados
encontrados en las imágenes corregidas. Esta evaluación se propuso como una prueba
adicional para estudiar el funcionamiento del OCT. Con base en los valores obtenidos y
el ĺımite establecido, se puede estimar que los valores medidos en las imágenes originales
comprometen la uniformidad de la distribución de absorbancia medida. Adicionalmen-
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Figura 4.14: Diferencia porcentual en términos de intensidad luminosa entre la ROI
central (A2) y las periféricas (A1-A5) obtenidos de las imágenes originales (izquierda) y
corregidas (derecha), respectivamente..

te, para ambos conjuntos de imágenes, no hay diferencias porcentuales negativas lo que
está asociado al valor absoluto de la diferencia porcentual entre áreas.

Para las imágenes originales, las diferencias porcentuales en términos de la intensi-
dad luminosa entre ROIs muestran discrepancias de hasta el 4 % entre la ROI central
y las periféricas para todos los cortes, como se observa en la figura 4.14. La diferencia
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4. RESULTADOS

aumenta con los cortes y alcanza un máximo alrededor del octavo y sexto corte, para el
primer-segundo y el tercer escaneo, respectivamente. Este efecto se ve magnificado por
el artefacto copa en el centro del maniqúı. Para las imágenes corregidas, las diferencias
están entre 0.1 % y 1.0 % para todas las regiones. En promedio la diferencia porcentual
es constante alrededor del 0.4 % para todas las regiones y cortes de todos los escaneos.

Adicionalmente, en la figura 4.15 se observan los perfiles horizontales y verticales
del corte central de los tres escaneos para las imágenes originales y corregidas. En las
figuras, se observan dos umbrales en dos y tres unidades de desviación estándar, la cual
se obtuvo del ajuste normal en cada escaneo (ver figura 4.9).

En las figuras mostradas se observa que el 99 % de los puntos de las imágenes origina-
les y corregidas son menores que tres unidades de desviación estándar, lo que concuerda
con la teoŕıa considerando que los datos siguen una distribución normal, por lo que no
hay una diferencia evidente entre los dos conjuntos de imágenes. Además, en las figuras
se incluyen dos ĺıneas horizontales: una azul y una roja, las cuales corresponden al valor
promedio del ajuste normal de la imagen corregida y original, respectivamente.

En las imágenes originales, se observa que el valor promedio de absorbancia no es
estrictamente cero, sino tiene una tendencia negativa. Esto sugiere que el artefacto en el
centro de las imágenes está compuesto en su mayoŕıa por valores negativos de absorban-
cia y, adicionalmente, tiene una importante contribución en el promedio de absorbancia
total de cada corte. En las imágenes corregidas, el valor promedio de absorbancia se
aproxima más al valor esperado igual a cero tal como se reportó anteriormente (ver
tabla 4.3 y texto referido). El valor promedio negativo concuerda con el artefacto ti-
po copa que no es evidente, pero que se puede identificar a través de las FFT de las
imágenes restadas.
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4.2 Imágenes

(a) Escaneo 1. (b) Escaneo 1.

(c) Escaneo 2. (d) Escaneo 2.

(e) Escaneo 3. (f) Escaneo 3.

Figura 4.15: Perfiles horizontales (izquierda) y verticales (derecha) de las imágenes ori-
ginales y corregidas.
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Caṕıtulo 5

Discusión

Las rayas verticales observadas en el sinograma de la figura 4.2 son un indicativo de un
artefacto tipo anillo. Este tipo de artefacto puede presentarse en una imagen recons-
truida por diferentes razones: falla en el funcionamiento de alguno de los componentes
del detector, error en la calibración de los componentes o por efecto de endurecimiento
del haz [75]. Debido a que el detector utilizado consta de un solo componente sensi-
ble a la luz y es estable, una posible razón podŕıa ser el endurecimiento del haz. Esta
hipótesis está basada en el hecho de que el detector muestra un comportamiento regular
con respecto a la señal detectada. En la figura 5.1 se muestra la señal registrada en
términos de voltaje. Se pueden observar tres patrones rectangulares que corresponden a
tres oscilaciones del espejo oscilante, el cual comienza su movimiento desde la posición
izquierda desde el punto de vista del láser, como se esperaba.

Figura 5.1: Señal registrada por el detector del maniqúı de referencia sin movimiento.
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Los rectángulos verticales observados en la figura 5.1 representan las paredes del
maniqúı de vidrio y entre ellas se encuentra la señal asociada al gel radiocrómico. Una
pared luce aparentemente más delgada que otra, también la señal en el interior del
maniqúı parece más intensa en un lado que en el otro. Esto sucede por la rotación que
sufrió el sistema antes del tanque para evitar la reflexión del haz original. Con esta
configuración el haz recorre una mayor distancia a lo largo de una pared de vidrio en
comparación con la otra. Como consecuencia se registra un grosor mayor en una pared
que en la otra. Este efecto se ve magnificado en la pérdida de señal en el interior del
maniqúı. Aśı, se puede argumentar lo siguiente: a) el detector registra adecuadamente
el maniqúı de referencia y b) la señal detectada en el centro del maniqúı disminuye
debido a la atenuación del haz en el interior del gel. Por lo tanto, los artefactos que se
observan en las imágenes originales se deben al endurecimiento del haz.

En la figura 5.2 se muestra una versión detallada de un sinograma descompuesto
en dos partes. Un conjunto (5.2A) corresponde a las proyecciones impares, es decir,
aquellas que se adquirieron durante el movimiento del espejo oscilante de izquierda a
derecha desde el punto de vista del láser, mientras el segundo sinograma (5.2B) corres-
ponde a las proyecciones pares, es decir, las adquiridas con el movimiento contrario del
espejo.

Figura 5.2: A) Sinograma de proyecciones impares. B) Sinograma de proyecciones pares.

Las flechas rojas muestran las ĺıneas verticales con mayor detalle. Comparando los
dos sinogramas se observa una diferencia en las posiciones de las lineas verticales y de
las part́ıculas de polvo señaladas en rojo. Este efecto se observa como una duplicación
de las trayectorias de las part́ıculas de polvo y de las rayas verticales en el sinograma
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final, el cual combina las contribuciones pares e impares como se observa en la figura
5.3 (izquierda). Además, se observó que las part́ıculas de polvo mostradas en algunos
sinogramas finales no siguen una trayectoria ascendente suave, más bien, la trayectoria
es errática y oscilante como se observa en la figura 5.3 (derecha). Esta caracteŕıstica se
repite tanto en el centro como en los extremos del sinograma.

Figura 5.3: Combinación de proyecciones pares e impares (izquierda) y trayectorias erráti-
cas de part́ıculas de polvo suspendidas en la superficie del maniqúı de referencia (derecha)
en la generación del sinograma final.

Adicionalmente, las trayectorias de las part́ıculas de polvo (señaladas en rojo) que
inician en un extremo del campo de vista no concluyen en el extremo opuesto, como se
espera. Este fenómeno está asociado a la falta de perpendicularidad del eje de rotación
del maniqúı con respecto al plano de lectura del haz. Dado que se verificó que el haz
incidiera en un plano paralelo a la mesa óptica, se concluyó que el eje de rotación del
maniqúı teńıa una inclinación. Estos aspectos motivaron el ajuste mecánico de este eje.

Por otro lado, los patrones erráticos y el desfase de proyecciones observados en
los sinogramas sugieren que la velocidad del espejo oscilante durante su movimiento
no es uniforme al ingresar al campo de vista (FOV). Este aspecto puede asociarse a
una resistencia interna del motor 1 del espejo oscilante. Esto se deduce del mecanismo
empleado por el OCT para la reconstrucción de los sinogramas y de las imágenes de
distribución de absorbancia. El programa de reconstrucción considera el FOV, la velo-
cidad de oscilación del motor 1 y el movimiento secuencial del motor 1 y 3 (rotación del
maniqúı). Idealmente, a partir del tiempo de adquisición por proyección1 del motor 1
y del FOV, el OCT determina la velocidad de rotación del maniqúı de tal manera que
éste gire 360o cada 400 proyecciones. Aśı, 200 proyecciones, pares o impares, escanean
180o del maniqúı.

Sin embargo, dado que el motor 1 presenta resistencia interna, el tiempo de adqui-
sición por proyección difiere del esperado. Entonces, la rotación del maniqúı debido al
motor 3 se desincroniza con respecto al movimiento del motor 1. Además, partiendo
de este análisis, se concluyó que la resistencia se presenta con mayor intensidad en los

1También se puede entender como la velocidad teórica del motor 1.
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extremos del FOV, es decir, al inicio de cada movimiento del espejo oscilatorio. Este
defecto se traduce en un problema de compatibilidad entre las proyecciones adquiridas
bajo la oscilación del espejo de izquierda a derecha y la opuesta. Como consecuencia, en
lugar de observar part́ıculas de polvo con trayectorias sinusoidales ascendentes suaves,
se observan trayectorias erráticas y desfase en las rayas verticales, como se observó en
la figura 5.3.

Estos aspectos motivaron las adaptaciones mecánicas realizadas. Por un lado, el
tiempo que le toma al OCT adquirir una proyección del maniqúı queda determinado
por la velocidad y la distancia (FOV) que escanea el haz. Por otro lado, este tiempo
define la velocidad de rotación del motor 3. Entonces, esto sugiere que la diferencia en
la sincronización temporal entre el motor 1 y 3 se reduce al definir un tamaño de campo
menor que el inicial. Por ello, se decidió reducir el FOV de 201 mm a 178 mm.

En el sinograma crudo obtenido después de las correcciones mecánicas (figura 4.3)
aún se observan patrones duplicados de las trayectorias de las part́ıculas de polvo y
de las rayas verticales como se muestra en la figura 5.4. Asimismo, las trayectorias de
polvo que inician en un extremo del FOV no concluyen en el extremo opuesto, pero
el patrón recorre una mayor distancia que en los sinogramas originales. Esto indica
que la modificación del eje de rotación del maniqúı tuvo un efecto correctivo en los
sinogramas. No obstante, se evidencia que se requiere un ajuste más severo del eje de
rotación para observar las trayectorias completas.

Figura 5.4: Patrones duplicados (izquierda) en un sinograma de las imágenes corregidas
y sinograma corregido (derecha).

Como se observa en este sinograma obtenido después de las adaptaciones mecánicas,
se eliminan los patrones erráticos, se observan trayectorias de las part́ıculas de polvo
más completas, como se espera, pero la duplicidad persiste. Con base en este análisis
de la duplicidad, se determinó que las proyecciones pares están recorridas 2 mm a la
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izquierda de su posición original. Entonces, para reducir la duplicidad de los patrones
en el sinograma es necesario corregir mediante software este defecto.

A pesar del desfase de las proyecciones pares e impares, se obtuvieron imágenes sin
el artefacto tipo copa. Una razón de esto es que las adaptaciones mecánicas impactaron
positivamente en los sinogramas. Por un lado, la reducción del FOV contribuyó a la
eliminación de las trayectorias erráticas de las part́ıculas de polvo. También, la rotación
del sistema colocado antes del tanque evitó que la reflexión del haz en la pared de este
y en la lente de Fresnel impactaran negativamente en la estabilidad del haz original. La
alineación del eje de rotación del motor 3 optimizó la adquisición de proyecciones plano
a plano. Esto sugiere que previo a las modificaciones mecánicas, aunque el software de
reconstrucción ejecutaba el filtro Shepp-Logan a las proyecciones obtenidas, las imáge-
nes reconstruidas mostraban artefactos evidentes, por lo que todas las adaptaciones
tuvieron un efecto correctivo en la generación de las distribuciones de absorbancia.

No obstante, es necesario resaltar un punto importante en la duplicidad presentada
en los sinogramas. El maniqúı de referencia es, en general, de un material homogéneo
y las secuencias de referencia y de evaluación se realizaron sobre el maniqúı sin cambio
estructural. Entonces, los sinogramas obtenidos durante ambas secuencias son iguales.
Dado que estos sinogramas son utilizados por el software para producir la distribu-
ción de absorbancia del maniqúı, entonces, no se percibe ningún defecto adicional en la
imagen final. Sin embargo, este resultado puede ser diferente si se irradia el maniqúı,
pues los sinogramas obtenidos durante las secuencias ya no seŕıan iguales, por lo que
el resultado puede presentar artefactos más severos. Por ello, es necesario modificar el
software de reconstrucción para evitar artefactos en las imágenes.

Por otro lado, aunque los artefactos tipo copa no están presentes en las imágenes
corregidas, artefactos tipo estrella aparecen en los primeros dos cortes. Estos artefactos
son originados por la solidificación del gel en el interior del maniqúı. Lo cual significa
que el gel no es homogéneo en todo su volumen. Este artefacto es independiente del
funcionamiento del OCT o del software de operación.

Con respecto al impacto de las rectificaciones mecánicas en las mediciones, se ob-
serva que el ruido y el valor promedio de absorbancia se redujeron, de tal forma que
el artefacto tipo copa no es perceptible en las imágenes corregidas. En particular, el
ruido en las imágenes corregidas se redujo en un factor de más de cuatro comparado
con las imágenes originales. Adicionalmente, para los dos conjuntos de imágenes, se
muestra que el primer y último corte, para todos los escaneos, tienen una diferencia
en un factor de dos con respecto al resto de los planos. Esto podŕıa estar relacionado
con el movimiento mecánico del motor 2 (selector de corte) al empezar y terminar un
escaneo. Por este motivo, se recomienda adquirir dos cortes adicionales: uno al inicio y
otro al final de la región de estudio, para cada medición, los cuales no se considerarán
para el análisis.
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A pesar de los artefactos observados en la imágenes originales (ver figuras 4.4),
dentro de las incertidumbres, no hay diferencia entre los valores de absorbancia entre
cortes para todos los escaneos. Aunque este fenómeno se ve reducido en las imágenes
corregidas, en las cuales los valores de absorbancia son constantes alrededor de (-0.1 ±
4.2)×10−4 cm−1 y (-0.5 ± 3.9)×10−4 cm−1.

Además, se encontró que los valores de absorbancia siguen una distribución normal
y los valores promedio por corte, como se mostró previamente, son negativos. Teóri-
camente, la absorbancia debe ser cero, debido a que el objeto de estudio es idéntico
durante la secuencia de referencia y la de evaluación. Sin embargo, los valores de ab-
sorbancia son diferentes de cero. Esto puede deberse a la variación estad́ıstica en la
detección de los fotones. Por otro lado, se observa que la distribución de valores de
absorbancia se aproxima mejor al valor esperado en las imágenes corregidas que en las
originales. Adicionalmente, en los histogramas se evidencia la reducción de la desvia-
ción estándar en las imágenes corregidas.

Entonces, los valores promedio de absorbancia medidos en las imágenes originales
y corregidas, no son diferentes entre śı considerando las incertidumbres. La diferencia
entre las dos distribuciones de absorbancia es la precisión y la estabilidad de las medi-
ciones como función del corte estudiado. No obstante, con base en estos valores no se
puede determinar cuantitativamente ningún problema en la imagen durante la adqui-
sición. Por ello, paralelamente a la identificación de los artefactos en la imágenes, se
propuso una métrica adicional para evaluar el desempeño del OCT. Esta medida cuan-
tifica la diferencia porcentual en términos de intensidad luminosa entre la secuencia de
referencia y la de evaluación del maniqúı de referencia. Aśı, con base en los resultados
encontrados, se establece como ĺımite aceptable una diferencia del 0.5 %, la cual no se
satisface en las imágenes originales, puesto que muestran una diferencia de hasta un 2 %.

Los resultados mostrados en la figura 4.11 indican que las imágenes son repetibles.
Esto se concluye considerando que los valores de absorbancia promedio para todos los
cortes y escaneos no son diferentes entre śı tomando en cuenta la incertidumbre. El re-
sultado sugiere que la atenuación del haz en el centro del maniqúı tiene el mismo efecto
entre escaneos. Aśı, se descarta algún fallo o fenómeno en el OCT que comprometa la
repetibilidad de las mediciones. Lo anterior se confirma con los resultados obtenidos
con las transformadas de Fourier de la imágenes restadas. Además, estos resultados
sugieren que no hay ningún fallo asociado al detector, del láser o de algún componente
adicional del OCT.

Por otro lado, los resultados de uniformidad muestran que la diferencia de absorban-
cia entre regiones en un corte espećıfico por escaneo es estad́ısticamente insignificante
debido a las incertidumbres, para las imágenes originales y las corregidas. Además, en
las imágenes originales se observa un aumento en la diferencia entre regiones en los
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5. DISCUSIÓN

cortes 4-7. Lo cual podŕıa estar asociado con la región del maniqúı en la cual se realizó
la adquisición. Las adquisiciones se realizaron aproximadamente a la mitad de la al-
tura del maniqúı. Esto indica que en los cortes 4-7 el efecto de atenuación del haz se
intensifica pues en dicha región el diámetro de la esfera es máximo. Este efecto tam-
bién se produce en las imágenes corregidas, sin embargo, no es evidente debido a que
los valores de absorbancia y ruido son menores que en el caso de las imágenes originales.

Como sucede en la evaluación de repetibilidad, la diferencia entre regiones para
los dos conjuntos de imágenes no provee información sobre artefactos presentes en las
imágenes. Por ello, se utilizó el mismo criterio de la diferencia porcentual en términos de
intensidad luminosa, para determinar si existen discrepancias entre regiones de análisis
dentro de un mismo corte. Con este análisis para las imágenes originales, se evidencia
una diferencia de hasta el 4 %. Mientras que para las imágenes corregidas, la diferencia
es de hasta el 1 %. Con base en este análisis se establece como ĺımite aceptable para la
percepción de uniformidad el 1 % de diferencia en intensidad luminosa entre regiones
de estudio.

Los perfiles de absorbancia muestran dos cosas. Por un lado, el valor promedio de
densidad óptica es negativo, como indican los resultados previos. Aunque de manera
general, no se observa ningún patrón relacionado con el artefacto. Por otro lado, se
puede identificar que el 99 % de los puntos están dentro del valor promedio ± 3 desvia-
ciones estándar. Esto se espera dado que los datos siguen una distribución normal.
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Caṕıtulo 6

Consideraciones finales y trabajo a futuro

Con base en las adaptaciones realizadas al OCT hay fortalezas y limitantes que desta-
car del dispositivo.

Una limitación del OCT es la falta de automatización en la modificación de los com-
ponentes mecánicos, por lo que las adaptaciones están sujetas a la pericia y estimaciones
visuales del operador. Por ejemplo, la adaptación del campo de vista y la medición de
la longitud del mismo se realiza de manera manual: es necesario recorrer los marcos
laterales del lente de Fresnel anterior y medir la distancia entre ellos con una regla. De-
bido al paralaje en este proceso, la medida no está exenta de error humano. Además,
cada marco lateral es independiente entre śı, entonces, si algún marco se inclina se ob-
tiene un campo de vista variable como función de la posición del motor selector de corte.

Una solución a este problema es graduar el marco que sostiene al lente de Fres-
nel anterior, de tal manera que se evite el problema de paralaje. Para ello se puede
colocar una cinta métrica adherible sobre este marco. Para evitar el problema del cam-
po de vista no uniforme se requiere eliminar la independencia entre los marcos laterales.

Otra limitante del sistema es el posicionamiento del detector. El cual debe realizarse
a través de la visualización de la incidencia del haz en el volumen sensible del detector.
Para este proceso, el haz debe posicionarse en los extremos de campo de vista y, de
manera simultánea, se coloca el detector en el punto focal del lente de Fresnel posterior.
Como se aprecia, este método debe realizarse por dos operadores. El posicionamiento
del detector se realiza como consecuencia de la modificación de la configuración del
OCT. Sin embargo, la configuración actual del OCT se considera estable, por lo que
no se esperan más modificaciones mecánicas importantes en el escáner.

Aunque no se observó variación en la posición del punto focal en el detector debido
al movimiento del haz láser a través del maniqúı y considerando que en estudios previos
se demostró que la refracción del haz láser debido a la interfase entre la pared vidrio
del matraz y el interior del maniqúı no afecta significativamente la trayectoria del haz
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6. CONSIDERACIONES FINALES Y TRABAJO A FUTURO

[53], se recomienda evaluar este efecto en el OCT mediante mediciones de paraxialidad
en la región del maniqúı en presencia y en ausencia de este.

Una ventaja de que el OCT sea compacto es que puede colocarse en cuartos redu-
cidos. Lo que es útil para su uso cĺınico, ya que no se requiere de espacios amplios para
su ubicación y operación.

Otra fortaleza del dispositivo es que la resolución espacial de las reconstrucción
puede modificarse con el software disponible. De manera estándar la imagen tiene una
resolución de 1.1 mm y 0.1 mm en el plano de la imagen y en el eje z, respectiva-
mente, para un campo de vista de 178 mm. En esta configuración destaca el manejo
de la reconstrucción a un bajo costo computacional, es decir, la reconstrucción toma
menos tiempo en realizarse y la transferencia de datos entre dispositivos es rápida.
En cambio, si se pretende estudiar con mayor detalle regiones espećıficas de la misma,
se puede aumentar la resolución en el plano de imagen hasta 50 µm. Como trabajo
a futuro falta por medir la resolución espacial que puede proporcionar el dispositivo.
La capacidad del sistema de alternar entre ambas resoluciones le da la versatilidad ne-
cesaria para usarse en aplicaciones cĺınicas y en ĺıneas de investigación de ciencia básica.

El OCT, bajo la configuración actual, está pensado para utilizarse con maniqúıes de
hasta 16.2 cm de diámetro. Como trabajo a futuro, estos maniqúıes puede ser empleados
para el control de la calidad (QC) en tratamientos de radioterapia con técnicas moder-
nas como IMRT o VMAT, en los que los planes de tratamiento involucren volúmenes de
dimensiones equivalentes a una cabeza de un humano adulto. Espećıficamente en trata-
mientos de cabeza completa con protección al hipocampo y de próstata postoperatoria.
Por otro lado, como se mencionó en la primer sección de esta tesis, el uso de maniqúıes
con gel no se reduce exclusivamente al QC de la impartición de los tratamientos de
radioterapia. También, se busca estudiar el proceso completo al que es sometido un
paciente durante un procedimiento estándar de radioterapia y evaluar la incertidumbre
asociada a la colocación del paciente, a través de los diferentes dispositivos utilizados
para dicho fin. Esta metodoloǵıa, aunque no es convencional, puede ofrecer información
adicional a considerar para la planeación e impartición de un tratamiento.

Adicionalmente, el uso del OCT no se aplica únicamente al campo de la radioterapia
cĺınica. Una nueva ĺınea de investigación a futuro comprende la investigación de la
densidad de ionización en el gel. Por medio de este dispositivo se pueden investigar
las trazas producidas por la radiación ionizante en el gel. De esta forma se puede
medir directamente la densidad de ionización como función de la enerǵıa y del tipo
de radiación. Además, dado que el gel puede producirse en el laboratorio, este puede
adoptar las propiedades f́ısicas de la estructura anatómica deseada. De tal manera que
se puede diseñar un gel músculo equivalente u órganos espećıficos equivalentes. Esta
ĺınea de investigación a futuro podŕıa ofrecer información sobre los procesos f́ısicos a
escalas comparables con el ADN, lo que implica una comprensión integral del depósito
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de enerǵıa con radiación ionizante durante un tratamiento de radioterapia. Lo que
puede impactar en el diseño de los tratamientos mismos.
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Caṕıtulo 7

Conclusiones

En este trabajo se caracterizó un tomógrafo óptico comercial para propósitos cĺınicos
y para investigación. Por un lado, este trabajo destaca por incorporar un dispositivo
capaz de medir la distribución de absorbancia asociada a la dosis absorbida durante un
tratamiento de radioterapia en tres dimensiones. Esta caracteŕıstica se confronta con
la metodoloǵıa convencional 2D utilizada hoy en d́ıa en la cĺınica.

Por ello, antes del uso práctico del tomógrafo óptico, en este trabajo se evaluaron
los valores base de absorbancia promedio y ruido, repetibilidad y uniformidad, conside-
rando que el dispositivo no contaba con hoja técnica alguna. En las imágenes originales,
antes de las adaptaciones realizadas al dispositivo, se observó un artefacto tipo copa en
la región central de todos los escaneos, lo que se asoció con un efecto de atenuación del
haz, el cual no pudo corregirse mediante software. Por ello se realizaron adaptaciones
al equipo tales como: cambio y alineación del motor 1 y del espejo oscilante, reducción
del campo de vista, rotación y traslación del sistema óptico y mecánico colocado en
la región anterior al tanque para la visualización correcta del maniqúı y reducción de
reflexiones indeseadas del haz láser, modificación del eje de rotación del maniqúı de
referencia y reposicionamiento del detector. A partir de las adaptaciones mecánicas
realizadas al OCT no se observó el artefacto tipo copa en las imágenes corregidas de
absorbancia. Con respecto a las trasformadas de Fourier de las imágenes restadas corre-
gidas se concluye que el patrón cuadrado es producido por la distorsión en el dominio
de frecuencias y puede indicar, de manera aproximada, la presencia de un artefacto.
Aunque de acuerdo con el reporte No. 19 del OIEA [2] la condición actual del OCT es
aceptable para su aplicación, dado que el supuesto artefacto no interfiere en la visuali-
zación de la estructura del maniqúı.

Con base en el análisis de los sinogramas, se concluye que es necesario trasladar
las proyecciones pares 2 mm a la derecha de su posición original para corregir futuros
artefactos en las imágenes. Además, se requiere un ajuste más severo al eje de rotación
del maniqúı para asegurar una lectura adecuada de cada plano de adquisición con el
maniqúı. Otro aspecto en las imágenes es el artefacto tipo estrella. No obstante, este
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artefacto es producido por la heterogeneidad del gel; cúmulos de gel con un número
atómico mayor que el material circundante. En consecuencia, este defecto en la imagen
corregida solo se presenta en los cortes en los que existen inhomogeneidades en el gel.

Se encontró en las imágenes corregidas que los valores base de densidad óptica pro-
medio están entre (-0.1 ± 4.2)×10−4 cm−1 y (-0.5 ± 3.9)×10−4 cm−1. Mientras que el
ruido está entre (3.5 - 4.2)×10−4 cm−1, lo que representa una reducción de hasta un
factor de más de cuatro con respecto a las imágenes originales. Estos valores son útiles
para evaluar cualquier anormalidad en la reconstrucción de imagen, por lo que deben
tomarse como referencia para las evaluaciones de imagen en el futuro. A partir del
análisis de estos valores, se observó que el primer y último corte, son aproximadamente
dos veces más ruidosas que el resto de los cortes debido al movimiento mecánico del
motor 2 del OCT. Por ello, se sugiere que todos los estudios que se realicen en regiones
bien determinadas se extiendan un corte adicional al inicio y al final del escaneo.

Adicionalmente, se propuso una métrica para evaluar el desempeño del OCT a
través de la diferencia de intensidad luminosa entre la secuencia de referencia y de eva-
luación. Con base en los resultados encontrados se estableció un ĺımite aceptable para
la diferencia del 0.5 %. Mientras que para evaluar uniformidad entre la región central
y las periféricas en un corte se estableció el 1 %.

De la evaluación de repetibilidad se encontró que la diferencia entre escaneos corte
a corte es igual a cero estad́ısticamente, tanto para las imágenes originales como las
corregidas. Además, con base en las transformadas de Fourier de las diferencias entre
escaneos, no se encontraron patrones asociados a fallas del láser o del detector. Tam-
poco se observaron anomaĺıas en la señal de voltaje registrada por el detector. Por lo
que se concluye que el láser y el detector están en óptimas condiciones.

Como resultado de la evaluación de la uniformidad antes y después de las modifi-
caciones mecánicas del tomógrafo, se observó que los valores de absorbancia promedio
son iguales entre regiones, para todos los cortes y escaneos. Sin embargo, en términos
de la diferencia de intensidad luminosa, en las imágenes originales no se satisfizo el
criterio establecido. Con base en el análisis de las imágenes corregidas en términos de
repetibilidad y uniformidad, el dispositivo es robusto para adquirir imágenes de den-
sidad óptica después de realizar el ajuste mecánico del eje de rotación del maniqúı y
mediante software de los sinogramas.

En resumen, el tomógrafo óptico se adaptó y caracterizó para su uso en el Instituto
de F́ısica de la UNAM. Como trabajo a futuro se contempla utilizarse en diversos
proyectos de investigación cĺınica y de ciencia básica. En cĺınica se pretende medir
la dosis impartida a pacientes en protocolos de tratamiento de cabeza completa con
protección al hipocampo y de próstata postoperatoria. Para estudios de ciencia básica,
se pretende estudiar la distribución de kerma impartido en aire con haces de fotones
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7. CONCLUSIONES

de bajas enerǵıas con contenedores de gel dosimétrico preparado en el laboratorio. El
tomógrafo óptico ofrece la oportunidad de iniciar nuevas ĺıneas de investigación y este
trabajo presenta la base para el desarrollo de las mismas.
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y el Registro de Enfermedades, 2010. 22

[55] E. T. Fogg, A. N. Hixson, and R. Thompson. Densities and Refractive Indexes for
Propylene Glycol-Water Solutions. Anal. Chem., 27(10):1609–1611, 1955. 22

[56] J. C. Gore, M. Ranade, M. J. Maryanski, and R. J. Schulz. Radiation dose distri-
butions in three dimensions from tomographic optical density scanning of polymer
gels: II. Optical properties of the BANG polymer gel. Phys. Med. Biol., 41:2705–
2717, 1996. 22

[57] HOLO/OR. Homogenizer/diffuser. Disponible en: https://www.holoor.co.il/
application/homogenizer-diffuser/, revisado el 21 de Diciembre del 2020, 2020. 22

[58] Industrial Optics Unlimited. Optical Diffusers. Disponible en:
https://www.iouoptics.com/products/optical-diffusers/, revisado el 21 de
Diciembre del 2020, 2020. 22

[59] Edmund Optics. Understanding White Diffusing Glass. Disponi-
ble en: https://www.edmundoptics.com/knowledge-center/application-
notes/optics/understanding-white-diffusing-glass/, revisado el 21 de Diciembre
del 2020, 2020. 23

81



BIBLIOGRAFÍA
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Apéndice A

Histogramas

En esta sección se incluyen todos los histogramas obtenidos de las imágenes corregidas
y originales de los tres escaneos.

A.1. Escaneo 1

En las figuras A.1, A.2 y A.3 se muestran los histogramas correspondientes al primer
escaneo.

(a) Corte 1. (b) Corte 2.

Figura A.1: Histogramas de distribución de valores de absorbancia.
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A.1 Escaneo 1

(a) Corte 3. (b) Corte 4.

(c) Corte 5. (d) Corte 6.

(e) Corte 7. (f) Corte 8.

Figura A.2: Histogramas de distribución de valores de absorbancia.
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A. HISTOGRAMAS

(a) Corte 9. (b) Corte 10.

Figura A.3: Histogramas de distribución de valores de absorbancia.

A.2. Escaneo 2

En las figuras A.4, A.5 y A.6 se muestran los histogramas correspondientes al segundo
escaneo.

(a) Corte 1. (b) Corten 2.

Figura A.4: Histogramas de distribución de valores de absorbancia.
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A.2 Escaneo 2

(a) Corte 3. (b) Corte 4.

(c) Corte 5. (d) Corte 6.

(e) Corte 7. (f) Corte 8.

Figura A.5: Histogramas de distribución de valores de absorbancia.
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A. HISTOGRAMAS

(a) Corte 9. (b) Corte 10.

Figura A.6: Histogramas de distribución de valores de absorbancia.

A.3. Escaneo 3

En las figuras A.7, A.8 y A.9 se muestran los histogramas correspondientes al tercer
escaneo.

(a) corte 1. (b) corte 2.

Figura A.7: Histogramas de distribución de valores de absorbancia.
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A.3 Escaneo 3

(a) corte 3. (b) corte 4.

(c) corte 5. (d) corte 6.

(e) corte 7. (f) corte 8.

Figura A.8: Histogramas de distribución de valores de absorbancia.
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A. HISTOGRAMAS

(a) corte 9. (b) corte 10.

Figura A.9: Histogramas de distribución de valores de absorbancia.

A.4. Parámetros

En la tabla A.1 se incluyen los parámetros obtenidos del ajuste normal realizado en las
imágenes originales.

Escaneo 1 Escaneo 2 Escaneo 3

Corte µ σ µ σ µ σ

1 -1.4 18.3 -4.4 18.8 -6.4 18.2

2 -2.1 12.8 -5.1 12.5 -6.7 12.1

3 -2.5 11.8 -5.6 11.3 -6.7 12.0

4 -3.1 11.1 -5.8 11.0 -6.6 12.2

5 -3.1 9.6 -5.5 10.3 -6.1 12.0

6 -3.1 9.3 -5.1 10.3 -5.6 11.7

7 -2.9 8.8 -4.5 11.5 -5.2 11.6

8 -2.7 11.0 -4.1 12.1 -4.6 12.3

9 -2.4 11.5 -3.5 11.6 -4.2 12.5

10 -2.2 18.7 -3.2 19.2 -4.0 18.3

Tabla A.1: Parámetros obtenidos del ajuste normal realizado a los valores de absorbancia
por unidad de longitud en las imágenes originales. Los valores están multiplicados por un
factor de 1×104.

En la tabla A.2 se incluyen los parámetros obtenidos del ajuste normal realizado en
las imágenes corregidas.
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A.4 Parámetros

escaneo 1 escaneo 2 escaneo 3

Corte µ σ µ σ µ σ

1 -0.3 5.1 -0.5 7.0 -0.5 6.7

2 -0.3 3.6 -0.4 4.3 -0.6 4.1

3 -0.2 3.7 -0.4 3.9 -0.6 4.2

4 -0.2 3.7 -0.4 4.0 -0.6 4.0

5 -0.2 3.7 -0.5 4.1 -0.5 3.9

6 -0.2 3.5 -0.5 3.8 -0.5 3.8

7 -0.2 3.7 -0.4 3.8 -0.5 3.8

8 -0.3 4.1 -0.4 3.9 -0.5 4.1

9 -0.2 4.1 -0.3 3.7 -0.4 4.2

10 -0.2 5.6 -0.3 5.3 -0.5 5.5

Tabla A.2: Parámetros obtenidos del ajuste normal realizado a los valores de absorbancia
por unidad de longitud en las imágenes corregidas. Los valores están multiplicados por un
factor de 1×104.
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Apéndice B

Perfiles

En esta sección se incluyen los perfiles horizontales y verticales de las imágenes originales
y corregidas.

B.1. Escaneo 1

B.1.1. Perfiles horizontales

En las figuras B.1, B.2 y B.3 se muestran los perfiles horizontales correspondientes al
primer escaneo de las imágenes originales y corregidas.

(a) Corte 1. (b) Corte 2.

Figura B.1: Perfiles horizontales.
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B.1 Escaneo 1

(a) Corte 3. (b) Corte 4.

(c) Corte 5. (d) Corte 6.

(e) Corte 7. (f) Corte 8.

Figura B.2: Perfiles horizontales.
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B. PERFILES

(a) Corte 9. (b) Corte 10.

Figura B.3: Perfiles horizontales.

B.1.2. Perfiles verticales

En las figuras B.4, B.5 y B.6 se muestran los perfiles verticales correspondientes al
primer escaneo de las imágenes originales y corregidas.

(a) Corte 1. (b) Corte 2.

Figura B.4: Perfiles verticales.
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B.1 Escaneo 1

(a) Corte 3. (b) Corte 4.

(c) Corte 5. (d) Corte 6.

(e) Corte 7. (f) Corte 8.

Figura B.5: Perfiles verticales.
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B. PERFILES

(a) Corte 9. (b) Corte 10.

Figura B.6: Perfiles verticales.

B.2. Escaneo 2

B.2.1. Perfiles horizontales

En las figuras B.7, B.8 y B.9 se muestran los perfiles horizontales correspondientes al
primer escaneo de las imágenes originales y corregidas.

(a) Corte 1. (b) Corte 2.

Figura B.7: Perfiles horizontales.
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B.2 Escaneo 2

(a) Corte 3. (b) Corte 4.

(c) Corte 5. (d) Corte 6.

(e) Corte 7. (f) Corte 8.

Figura B.8: Perfiles horizontales.
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B. PERFILES

(a) Corte 9. (b) Corte 10.

Figura B.9: Perfiles horizontales.

B.2.2. Perfiles verticales

En las figuras B.10, B.11 y B.12 se muestran los perfiles verticales correspondientes al
primer escaneo de las imágenes originales y corregidas.

(a) Corte 1. (b) Corte 2.

Figura B.10: Perfiles verticales.
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B.2 Escaneo 2

(a) Corte 3. (b) Corte 4.

(c) Corte 5. (d) Corte 6.

(e) Corte 7. (f) Corte 8.

Figura B.11: Perfiles verticales.
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B. PERFILES

(a) Corte 9. (b) Corte 10.

Figura B.12: Perfiles verticales.

B.3. Escaneo 3

B.3.1. Perfiles horizontales

En las figuras B.13, B.14 y B.15 se muestran los perfiles horizontales correspondientes
al tercer escaneo de las imágenes originales y corregidas.

(a) Corte 1. (b) Corte 2.

Figura B.13: Perfiles horizontales.
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B.3 Escaneo 3

(a) Corte 3. (b) Corte 4.

(c) Corte 5. (d) Corte 6.

(e) Corte 7. (f) Corte 8.

Figura B.14: Perfiles horizontales.
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B. PERFILES

(a) Corte 9. (b) Corte 10.

Figura B.15: Perfiles horizontales.

B.3.2. Perfiles verticales

En las figuras B.16, B.17 y B.18 se muestran los perfiles verticales correspondientes al
primer escaneo de las imágenes originales y corregidas.

(a) Corte 1. (b) Corte 2.

Figura B.16: Perfiles verticales.
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B.3 Escaneo 3

(a) Corte 3. (b) Corte 4.

(c) Corte 5. (d) Corte 6.

(e) Corte 7. (f) Corte 8.

Figura B.17: Perfiles verticales.
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B. PERFILES

(a) Corte 9. (b) Corte 10.

Figura B.18: Perfiles verticales.
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Apéndice C

Publicación derivada de la tesis

Trabajo aceptado por el comité cient́ıfico del XVI Mexican Symposium on Medical Phy-
sics, el cual será publicado como memoria de simposio en la revista AIP Conference
Proceedings en el transcurso del presente año. La publicación se deriva del cartel presen-
tado virtualmente en el XVI Mexican Symposium on Medical Physics el 29 de octubre
del 2020. Se incluye el manuscrito aceptado y la constancia de presentación del trabajo
en las siguientes páginas.
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Abstract.
One of the biggest challenges in modern radiotherapy such as intensity modulated radiotherapy (IMRT) and volumetric modulated
arc radiotherapy (VMAT) is the use of high dose gradients to increase the tumor control and minimize the normal tissue compli-
cation probability [1, 2]. The Quality Assurance (QA) of the absorbed dose distribution delivered to each individual patient by the
treatment planning system must be performed given the complexity for the dose delivery process by the modern treatment units
[3]. For this purpose, high spatial resolution (up to 50 µm) optical computarized tomography (OCT) scanner could be useful, due
to the 3D mapping of the absorbance generated in the radicromic gel by ionizing radiation. Before an OCT scanner can be used for
clinical application or research purposes, its standard characteristics should be stablished. In this work we investigated the standard
charasteristics of a new OCT scanner recentrly installed at Institute of Physics UNAM through the mean absorbance value, the
noise, repeatability, and uniformity using a commissioning phantom. The results show the absorbance value is consistent to zero,
as expected, and the reconstructions are uniform and reproducible.
Keywords: 3D dosimetry, Optical tomographic tomography.

INTRODUCTION

The modern radiotherapy techniques require a rigorous control of the absorbed dose delivered to the tumor volume
as well as to the healthy tissues, due to the presence of complex dose gradients [4, 5]. Nowadays, the Quality
Assurance (QA) of the absorbed dose distribution delivered to patients is performed by conventional 2D dosimetry,
which underestimates high dose gradient near the organs at risk and consequently prevents an adequate evaluation
of radiation-induced secondary cancer probability [6]. Therefore, high resolution 3D gel dosimetry offers a novel
method to determine the dose distribution delivered to patients with acceptable accuracy [7] and minor probability of
errors [8]. The OCT scanner with spatial resolution [9] is a device used for 3D mapping of absorbance values of an
radiocromic gel embedded within translucent crystal flasks. This system has clinical applications such as the accurate
and 3D characterization of radiation dose distributions for radiotherapy procedures. Therefore, the OCT along with
radiocromic gels could be used for verification of patient treatment plans and QA of radiation systems [9]. In contrast
to conventional 2D dosimetry, the OCT offers 3D dose distributions with high resolution, which could be useful during
modern radiotherapy procedures such as IMRT and VMAT. In this work the characterization of a new OCT scanner
for 3D gel dosimetry is presented, in order to set de conditions for clinical use.

METHODS

A new OCT has been recently installed at the Institute of Physics UNAM. This scanner allows obtaining 3D dose
distribution with spatial resolution of 50 microns in all directions. After installation, four tests were conducted for
commissioning a phantom filled with gel, such as mean absorbance value, noise, repeatability, and uniformity. In
order to obtain the mean absorbance value, the phantom was scanned three times. For each scan, one region of
interest (ROI) of 62x62 mm was analyzed in each slice. For a given ROI the standard deviation was evaluated, and
the noise was related to the standar deviation. For the repeatability test, the absorbance distributions were evaluated
by subtracting the second scan (E2) from the first one (E1), and the third one (E3) from the second one (E2)(similar
to the subtraction of an unirradiated gel from an irradiated one). It is expected a difference close to zero. To evaluate
the absorbance differences between scans, three ROIs of 33×33 mm per slice were defined. In order to assess the
uniformity test, in each slice of a given scan, five ROIs were selected, one in the center (A2) and four in the periphery
(A1-A5). The ROI dimensions were 15.4×15.4 mm. After, each peripherical ROI was subtracted to the central one
according to IAEA recommendations [10].



RESULTS AND DISCUSSION

FIGURE 1. Absorbance distribution: (Left) Scan #1, Scan #2, and Scan #3 (Right) Difference between scans.

The absorbance distributions of the three scans, and the absorbance differences between scans 2 and 1 (A-J), and
scans 3 and 2 (A’-J’) are depicted in figure 1. The images have a matrix size of 182×182 pixels and a resolution of 1.1
mm per pixel. The field of view was 201 mm and the slice thickness 100 µm. The images are shown in grayscale. The
gray uniform background is the chemical compound where the commissioning phantom is embedded and represents
a zero-absorbance value. On the other hand, the circular pattern is the commissioning phantom filled with gel and
denotes non-zero absorbance values. The absorbance distribution has negative and positive values, which is related to
statistical variations.

0 2 4 6 8 1 0
- 2

- 1

0

1

2

 

 

 E 1
 E 2
 E 3

Ab
sor

ban
ce 

x10
-3  (u

.a.)

S l i c e  ( # )
0 2 4 6 8 1 0

0 . 3

0 . 6

0 . 9

1 . 2

1 . 5

1 . 8
 

 

 E 1
 E 2
 E 3

No
ise

 x1
0-3  (u

.a.)

S l i c e  ( # )
FIGURE 2. (Left) Absorbance mean value (Right) Noise.

The numerical mean absorbance values with the corresponding standard deviation obtained from figure 1 are shown
in figure 2 (left). It is observed that all values are around zero. Besides, the absorbance mean value in slices 1-6 is
below zero, whereas in slices 7-10 is above zero. This effect could be relate to the scanner stabilization process during
the scans. Even though, within uncertainties, no difference is observed between slices.
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The associated noise in the images is displayed in figure 2 (Right). It is observed that all values are around zero,
and the noise seems to be constant around 1.0x10−3, except for the first and last slice. Which could be related to the
non-stability of the scanner during the first scans.
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The mean difference between the second-first scans (E2-E1), and third-second scans (E3-E2) is observed in figure
3. Differences in figure 3 are consistent to zero, which suggests the scans are reproducible. Which indicates that the
OCT is a reliable device. These results suggest that the absorbance values obtained from the commissioning phantom
is noise, and the variation corresponds to statistical fluctuations during the detection process.

The difference between ROIs within slices to test uniformity is shown in figure 4. Evidently, within uncertainties,
the absorbance values are all around zero. Then, there is no difference among the peripherical and central area.

CONCLUSION

According to the results obtained in this work, the low level of noise indicates that the scanner is reliable to measure
low dose values using the gel, mainly for diagnostic radiology. Also, the scanner shows to be very uniform within the
field of view considered. Thus, the OCT has been studied and it is prepared for investigation and clininal application
purposes.
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