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Crónicas del pájaro que da cuerda al mundo



Agradecimientos

Quisiera agradecer a cada una de las personas que conoćı y con las que compart́ı a lo largo
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1.8.1. Normalización . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27
1.8.2. Coincidencias aleatorias . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27
1.8.3. Coincidencias por dispersión . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28
1.8.4. Atenuación de fotones . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28
1.8.5. Tiempo muerto . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29
1.8.6. Factor de calibración . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29
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sitada en el vóxel de interacción . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . B-3
B.2. Estimación de dosis efectiva PET . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . B-4
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2.2. Caracteŕısticas de la emisión de fotones visibles para los cristales de centelleo de
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2.18. Tomograf́ıa PET ToF versus PET convencional, extráıda de Vandenberghe et al
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5.2. Distribución de núcleos de F-18 para la simulación de la adquisición de imágenes
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tro de cuantificación. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 137
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Resumen

La tomograf́ıa por emisión de positrones PET es una técnica diagnóstica de medicina nuclear
que, a través del empleo de una pequeña cantidad de una sustancia radioactiva, permite obtener
imágenes del metabolismo del organismo. Las aplicaciones cĺınicas de la tomograf́ıa PET se
basan en la evaluación de un fenómeno metabólico mediante la utilización de radiotrazadores,
constituidos por la unión de un radioisótopo emisor-β+ y un fármaco o sustancia fisiológica con
farmacocinética conocida. De esta forma, para un fármaco de biodistribución normal conocida y
usando la f́ısica del proceso de aniquilación del e+, es posible formar una imagen de la distribución
del fármaco.

De todas las combinaciones de radioisótopos–β+ y biomarcadores tumorales, se destaca el
radiotrazador FDG ([18F ]Fluoro-desoxi-glucosa), similar a la molécula de glucosa, marcado con
F-18. La captación de FDG por un tumor, guarda relación directa con la capacidad de prolife-
ración celular que éste posee. Mientras que en las lesiones malignas, la captación de FDG suele
aumentar con el transcurso del tiempo (notable con 2-3 horas de evolución), en las lesiones be-
nignas la captación de FDG suele permanecer estable o disminuir en los estudios cĺınicos tard́ıos.
Se presenta entonces la posibilidad de cuantificar la malignidad de una lesión, distinguiendo la
captación fisiológica de la captación patológica, mediante la utilización del ı́ndice de captación
estándar SUV (standardized uptake value) como una medida de la actividad metabólica de las
células.

Debido a que en las imágenes PET no se destaca la información anatómica, se utilizan en la
actualidad tomógrafos h́ıbridos PET (especialmente con tomograf́ıa computada CT), que per-
miten evaluar la información metabólica junto con la información anatómica. En este contexto,
la modelación completa del tomógrafo PET, desde la emisión del e+ hasta la formación de la
imagen de la distribución de radiofármaco, junto a la cuantificación de imágenes h́ıbridas PE-
T/CT más allá del coeficiente SUV, constituyen la motivación para la realización de este plan
de trabajo.

Espećıficamente, en esta tesis se ha encaminado el proceso de adquisición y formación de
imágenes PET desde la simulación de una fuente puntual emisora-β+ hasta la simulación de
situaciones cĺınicas reales. En este sentido, se han caracterizado los espectros de emisión-β+ de
los radioisótopos de uso habitual en PET, a partir de la teoŕıa de Fermi de la emisión β y se
ha simulado la adquisición de la imagen de cortes tomográficos de distribuciones geométricas
sencillas de radiofármaco (de sección transversal circular o rectangular). Se obtuvo además
concordancia cualitativa con las imágenes adquiridas en el tomógrafo comercial General Electric
Discovery STE® de FUESMEN (Fundación Escuela de Medicina Nuclear, Mendoza), al simular
la imagen del corte central de fantomas NEMA en fŕıo y en caliente de distribuciones de FDG
homogéneas, tanto en los objetos observados en las imágenes como en el orden del número de
eventos de decaimiento (calculado a partir de la actividad inyectada y el tiempo de adquisición).
Luego, a partir del desarrollo e implementación de un algoritmo de segmentación para imágenes
h́ıbridas PET/CT y la determinación de materiales agua-equivalentes para los diferentes tejidos
biológicos, fue posible la simulación de casos cĺınicos reales que de otro modo seŕıa muy dif́ıcil
implementar. La simulación de casos cĺınicos reales supone además un avance respecto de la
simulación de fantomas, que no tienen en cuenta las caracteŕısticas f́ısicas de los diferentes
tejidos biológicos ni la forma real de objetos anatómicos.
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Resumen

Con el fin de cuantificar imágenes h́ıbridas PET/CT, se determinaron una serie de paráme-
tros de forma, de volumen, de textura, y metabólicos, que permitieron caracterizar objetos
hipermetabólicos (secciones de imágenes con captación elevada de radiofármaco). Estos objetos
hipermetabólicos fueron determinados por médicos especialistas en Diagnóstico por Imágenes
y Medicina Nuclear sobre una base de datos de imágenes, correspondiente a aproximadamente
100 series de imágenes [18F ]-FDG-PET/CT, anteriores y posteriores a la terapia, adquiridas en
FUESMEN con el tomógrafo comercial PET/CT General Electric Discovery STE®. Mediante
el estudio de la relación existente entre la variación relativa (antes/después) de los cuantifica-
dores seleccionados y el resultado de la evaluación médica de la terapia (clasificada en remisión,
estabilidad y progresión), fue posible establecer un pronóstico probable de remisión o progresión
tumoral, constituyendo el resultado principal de esta tesis.
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Abstract

Positron emission tomography (PET) is a diagnostic nuclear medicine technique that allows
us to obtain metabolic images from inside the body hrough the use of a small amount of ra-
dioactive material, called a radiotracer. Radiotracers are formed by attaching a β+-emitting
radioisotope to a physiologic substance or drug, whose pharmacokinetic properties are known.
The radiotracer’s distribution may be mapped due to the annihilation that occurs when an
emitted positron annihilates with an electron, resulting in the emission of two gamma rays.

Of all the radiopharmaceuticals currently in use, FDG (18F-Fluoro-deoxy-glucose) is the
most important one. It is a glucose analogue and it is marked with the positron emitter F-18.
18F-FDG uptake by a tumor is directly related to its cells’ ability to proliferate. While FDG
accumulates as a function of time in malignant lesions (which is noticeable after 2-3 hours), it
maintains stable (or diminishing) levels in benign lesions. Thus, quantification of FDG uptake
in the lesion allows us to distinguish physiological from pathological uptake, through the use
of the “standardized uptake value,” or SUV. This value provides us with information regarding
the cells’ metabolic activity.

As PET images do not provide any information regarding a patient’s anatomy, hybrid scan-
ners are currently used. The most common example of this is a PET/CT scanner, with the CT
component providing the required anatomical information. This project aims to model the entire
process of the PET scan, from e+ emission to image reconstruction. It will also aim to explore
possible PET/CT quantification methods, other than SUV.

Specifically, this project deals with the process of acquiring and forming PET images. A
simulation of a β+-emitting point source was carried out, as a starting point, followed by si-
mulations of phantoms, and, at last, reallife clinical situations. The spectra of common PET
emitters were obtained and simulations were made of simple radiopharmaceutical geometric
distributions (rectangular- or disk- shaped). A comparison of these simulated images was then
made with those obtained using a NEMA phantom, on a commercial General Electric Disco-
very STE® PET/CT scanner in FUESMEN (Nuclear Medicine School Foundation, Mendoza).
The images were found to be similar, not just subjectively, but also in the order in which the
simulated decay events occurred (this was calculated using the injected activity and acquisition
time). A segmentation image algorithm, for use with PET/CT images, was developed using the
information obtained from water equivalent materials. This made it possible to simulate clinical
situations. It would have been very difficult to carry this out using other methods. This simu-
lation of clinical scenarios represents a step forward when compared to image reconstructions
obtained from phantom data, as phantoms do not necessarily take the physical properties of
biological tissues, or their anatomical shape, into account.

In order to carry out quantification of the images, hyper-metabolic objects (those which had
elevated radiopharmaceutical uptake), were analyzed in terms of their shape, texture, metabo-
lism and volume characteristics. These lesions were selected by a radiologist, from a database
which included approximately 100 images of patients before and after receiving cancer therapy.
Analysis of the variation in quantitative information, as well as the patients’ radiological results
of therapy (in remission, stable, and progressed) was carried out. This study demonstrated that
a prognosis for the patients could be obtained, form the selected quantifiers.
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Motivación y Objetivos

La tomograf́ıa PET/CT es una técnica de imágenes h́ıbrida que combina la información me-
tabólica aportada por la tomograf́ıa por emisión de positrones (PET) y anatómica de la tomo-
graf́ıa computada (CT). Las aplicaciones cĺınicas de la tomograf́ıa PET se basan en la evaluación
de un fenómeno metabólico mediante la utilización de radiofármacos, formados por moléculas
orgánicas marcadas con un radioisótopo emisor-β+. Entre los radioisótopos más utilizados en la
tomograf́ıa PET se encuentran C-11, N-13, O-15 y F-18. Al incorporar un determinado camino
metabólico en el paciente, la distribución del radiofármaco da contraste a la imagen de acuerdo
a su concentración en un determinado órgano o tejido (ver e.g. [1]). La distribución de activi-
dad del radiofármaco se determina a partir de la detección en coincidencia de los fotones de
aniquilación de 511 keV por medio del anillo de detectores del tomógrafo. El rango del positrón
constituye por lo tanto una limitación f́ısica a la resolución espacial del tomógrafo PET, siendo
éste del orden del mm (ver e.g. [2]). El radiofármaco más ampliamente utilizado es FDG (F-
18-fluoro-desoxi-glucosa) similar a la molécula de glucosa, marcada con F-18. La FDG permite
evaluar la tasa de consumo de glucosa celular y se utiliza sobre todo en estudios oncológicos; sin
embargo, existen múltiples aplicaciones diferentes (ver e.g. [3]).

Como toda aplicación médica con radiaciones ionizantes a pacientes, no existe un ĺımite
de dosis establecido, aunque la práctica debe estar justificada. Esto significa que deben evitarse
exposiciones innecesarias a la radiación. La justificación de la práctica recae sobre el staff médico.
Si bien no existen ĺımites de radiación, se recomiendan niveles de referencia, que están usualmente
relacionados a la exposición a la radiación que resulta de aplicar los mismos procedimientos
para propósitos médicos (ver [4]). En la adquisición de imágenes PET/CT existe una gran
variabilidad en las estimaciones de dosis correspondientes a distintas instituciones (ver e.g. [5]).
Además, la única forma de considerar la dosimetŕıa de la adquisición h́ıbrida PET/CT es a
partir de la dosis efectiva en cada órgano. Existe una tendencia de considerar dosis paciente-
espećıficas (ver e.g. [6] y [7]), y en este sentido se han determinado algunos parámetros que
permiten tener en cuenta tanto las dimensiones del paciente como las heterogeneidades de los
tejidos que el haz de radiación atraviesa (ver [8], [9] y [10]), y pueden mejorar el ı́ndice de dosis
CT [8]. En cuanto a las estimaciones de dosis efectiva PET, se calculan mediante el formalismo
MIRD de dosimetŕıa interna. El mismo utiliza las dimensiones y masas de órganos de fantomas
antropomórficos de diferentes edades, incluyendo niños, hombre adulto y mujer embarazada, y
se aplicaron simulaciones MC para obtener los factores S (ver e.g. [11], [12]).

La tomograf́ıa PET detecta cambios regionales en la tasa metabólica, como indicador de ac-
tividad tumoral maligna debido al efecto Warburg que caracteriza a las células canceŕıgenas (ver
e.g. [13]). Esto permite, entre otros, la identificación de metástasis ganglionares, el diagnósti-
co diferencial de recidivas y la evaluación temprana de respuesta tumoral a la quimioterapia
o radioterapia (ver e.g. [14]). Por otro lado, la captación del radiotrazador no es espećıfica de
los tumores y hay acumulación fisiológica en varios órganos normales, aśı como en procesos
inflamatorios que pueden ocasionar falsos positivos (ver e.g. [15]).

En los últimos años se ha evidenciado además un creciente interés en la cuantificación de
imágenes, dando lugar al surgimiento de la radiómica (ver [16]). La radiómica intenta reducir
la variabilidad interobservador a partir de la determinación de caracteŕısticas que se pueden
extraer de la información provista por la imagen de los objetos analizados. En particular, en
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las imágenes PET, la cuantificación se ha centrado fundamentalmente en el valor de captación
estándar (SUV), que es una medida de la concentración de actividad de un volumen de interés
en comparación con la actividad de radiofármaco inyectada por unidad de masa del paciente.
Existen además otras caracteŕısticas que pueden extraerse de las imágenes 18F-FDG-PET/CT,
relacionadas a la forma y a la heterogeneidad de captación de lesiones hipermetabólicas (ver e.g.
[17]). Sin embargo, podŕıa suceder que no todos los ı́ndices de cuantificación de imágenes PET
estén relacionados a resultados cĺınicos de terapias oncológicas.

Si bien la FDG es el radiofármaco más utilizado en imágenes PET, la captación fisiológi-
ca de glucosa por algunos órganos (como por ejemplo cerebro), dificulta la detección de focos
hipermetabólicos. Además, la captación elevada de FDG no es epećıfica de las células can-
ceŕıgenas, aunque la adquisición de imágenes tard́ıas, mejora la sensibidad de la técnica para
diferenciar lesiones benignas y malignas (ver e.g. [18]). Por este motivo, se han desarrollado
otros radiofármacos como biomarcadores de células canceŕıgenas (ver e.g. [19]), que se enfocan
en caracteŕısticas distintivas como por ejemplo, hipoxia, neo-angiogénesis, u otros.

En este contexto, se plantean como objetivos del trabajo:

Estudiar las caracteŕısticas f́ısicas del tomógrafo PET, desde la emisión β+ hasta la de-
tección de los fotones de aniquilación por la parte activa del sistema de detectores del
tomógrafo.

Simular el proceso de adquisición y reconstrucción de imágenes tomográficas PET, teniendo
en cuenta la corrección de atenuación a partir de la imagen CT.

Evaluar diferentes metodoloǵıas de segmentación y clasificación de imágenes, de modo de
determinar un algoritmo de segmentación adecuado para imágenes h́ıbridas PET/CT.

Desarrollar un método de estimación de dosis efectiva impartida en órganos espećıficos,
debida al proceso de adquisición de imágenes PET/CT, a partir de las imágenes PET y
CT segmentadas del paciente en la región de interés, y de la información disponible sobre
los parámetros de adquisición en el header DICOM de las imágenes.

Implementar un método de simulación MC de adquisición de imágenes PET con corrección
de atenuación, a partir de las imágenes segmentadas PET y CT de pacientes, que permita
la evaluación de diferentes radiofármacos de acuerdo a modelos farmacocinéticos y a las
caracteŕısticas f́ısicas de los tejidos del cuerpo humano, teniendo en cuenta las ventanas
de detección del tomógrafo PET.

Caracterizar objetos hipermetabólicos a partir de la segmentación de imágenes h́ıbridas
PET/CT y de la definición de parámetros de cuantificación asociados a la morfoloǵıa y a
la captación de FDG de la lesión.
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La tomograf́ıa h́ıbrida PET/CT es compleja desde el punto de vista de la f́ısica e ingenieŕıa
del sistema de adquisición en coincidencia, aśı como desde el punto de vista f́ısico-matemático-
computacional de la reconstrucción de imágenes. Por ello, podŕıa ser estudiado desde distintas
perspectivas.

En este trabajo, se eligió un enfoque que va desde la f́ısica de la emisión de positrones hacia la
adquisición y reconstrucción de imágenes PET con corrección de atenuación de fotones a partir de
la imagen CT. Luego, a partir de la segmentación y clasificación de imágenes h́ıbridas PET/CT,
se analizan la dosimetŕıa asociada al proceso de adquisición, la simulación de la adquisición y
reconstrucción, y la cuantificación de imágenes PET/CT mediante la utilización de imágenes
PET/CT adquiridas en tomógrafos comerciales de uso cĺınico.

A partir de lo expuesto anteriormente, se divide este trabajo en seis caṕıtulos, que se descri-
ben brevemente a continuación:

Caṕıtulo 1. En este primer caṕıtulo se analizan las caracteŕısticas f́ısicas de los procesos
de emisión de positrones, de generación de los fotones de aniquilación y de su detección a partir
del anillo de detectores PET. Para ello, se analiza la teoŕıa de Fermi de emisión β aplicada a los
radioisótopos de uso en PET. Se estiman la eficiencia de los materiales de centelleo utilizados
en tomógrafos por emisión de positrones, y la distancia media transitada por el positrón hasta
aniquilarse con un electrón del medio, a partir de simulaciones Monte Carlo de fuentes puntua-
les. Se estudian además las diferentes fuentes de ruido asociadas a la imagen y las estimaciones
de los mismos.

Caṕıtulo 2. En este caṕıtulo, se aborda la reconstrucción de imágenes PET a partir de
la detección en coincidencia de los eventos de aniquilación. Se implementan algoritmos de re-
construcción por tiempo de vuelo y retroproyección filtrada, y se introducen los métodos de
reconstrucción iterativa. También se analiza la corrección de las imágenes PET de atenuación
de fotones.

Caṕıtulo 3. Se analizan en este caṕıtulo, diferentes métodos de segmentación y clasificación
de imágenes PET/CT. Se muestra además un algoritmo de segmentación de imágenes PET y
CT supervisado, desarrollado en este trabajo, que utiliza diferentes técnicas de morfoloǵıa ma-
temática y estad́ıstica aplicada a imágenes para la clasificación de los diferentes tejidos de la
imagen CT y valores de SUV de la imagen PET.

Es a partir de la segmentación y clasificación de imágenes PET/CT que se analizan imágenes
de pacientes adquiridas en tomógrafos comerciales de uso cĺınico y se caracterizan desde el punto
de vista de la dosimetŕıa, de la distribución de actividad de radiofármaco y de la cuantificación
de imágenes.

Caṕıtulo 4. Se analiza en este caṕıtulo la distribución normal de algunos radiofármacos
PET y la dosimetŕıa asociada a las componentes CT y PET correspondientes a la adquisición
de imágenes h́ıbridas PET/CT. Se propone en este sentido, un método de estimación de dosis
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paciente-espećıfica basada en los parámetros de adquisición, los valores de unidades Hounsfield
de distintos tejidos, y la segmentación de imágenes PET y CT.

Caṕıtulo 5. En este caṕıtulo se analizan las caracteŕısticas f́ısicas de los diferentes tejidos
en cuanto a la composición de cada uno de ellos y a las secciones eficaces totales y diferenciales
en el rango de enerǵıas de interés para la tomograf́ıa PET y CT. Se propone un método de
simulación MC de la adquisición y reconstrucción de imágenes PET a partir del desarrollo de
materiales agua- y aire-equivalentes, y la segmentación de las imágenes PET y CT.

Caṕıtulo 6. En este último caṕıtulo, se aborda la caracterización de objetos hipercaptantes
de FDG desde la cuantificación de imágenes PET/CT, a partir de diferentes parámetros de
volumen, forma, textura y captación de radiofármaco. Del análisis de la variación en el tiempo
de estos parámetros, en correlación con el resultado de la evolución de la lesión debida a la
terapia instaurada, fue posible determinar una probabilidad de regresión o progresión tumoral.
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Caṕıtulo 1

Principios de funcionamiento del
tomógrafo PET

1.1. Introducción

La tomograf́ıa por emisión de positrones (PET, por sus siglas en inglés) es una técnica de
adquisición de imágenes de procesos bioqúımicos y fisiológicos dentro del organismo. El tomógra-
fo PET utiliza radionúclidos que decaen por emisión de positrones, que son producidos en un
ciclotrón y luego utilizados para marcar compuestos de interés biológico. El compuesto marca-
do (radiofármaco) es introducido en el organismo en general a través de inyección intravenosa
(t́ıpicamente de 1013 a 1015 moléculas), y se distribuye en los tejidos de forma predeterminada
por sus propiedades bioqúımicas. Cuando el radioisótopo decae, se emite un positrón, que es
eyectado del núcleo, dando lugar más adelante a la emisión de dos fotones de aniquilación (511
keV ) que tienen una buena probabilidad de escapar del organismo. El scanner PET consiste en
un conjunto de detectores ubicados en un anillo que rodea el objeto del cual se desea obtener la
imagen y están diseñados para convertir estos fotones en una señal eléctrica que puede ser ali-
mentada a- y analizada por- la electrónica subsecuente. Los eventos en coincidencia detectados
son utilizados para reconstruir la imagen de la distribución de radiofármaco (ver e.g. [2], [20]).

El tomógrafo PET involucra aspectos f́ısicos que van desde la emisión del positrón hasta
la detección de los fotones de aniquilación, y en este caṕıtulo se hará una introducción a los
aspectos f́ısicos fundamentales involucrados en la tomograf́ıa PET. Entre otros, se describirán
las caracteŕısticas del espectro de emisión de positrones de los radioisótopos de uso en PET y
de la detección de los fotones de aniquilación.

1.2. Decaimiento β+

Las part́ıculas β+ son positrones rápidos que resultan del decaimiento de la interacción débil
de un protón en un núcleo inestable que contiene un exceso de dicho nucleón. En un núcleo rico
en protones, por ejemplo, un protón p puede transformarse en neutrón n mediante el proceso:

p→ n+ e+ + ν (1.1)

donde se emiten un positrón e+ y un neutrino ν, y como consecuencia el número atómico
disminuye en 1.

A continuación se resume la teoŕıa de la emisión β+ (ver e.g. [21], [22], [23]) basándose en
el texto de Evans [21] y se calculan las ecuaciones generales del espectro en enerǵıa para los
radionúclidos de uso común en PET: F-18, O-15, N-13 y C-11.
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Figura 1.1: Espectro β en enerǵıa (a) y en momento (b) de Ra-228 -desintegración β−-, ex-
tráıdo de Neary [24] y en enerǵıa de Rb-84 -desintegración β+- (c), extráıdo de Langer et al
[25]. Los gráficos mostrados corresponden a datos experimentales. Puede observarse al comparar
los espectros en enerǵıa de las figuras (a) y (c) que la probabilidad de emisión de part́ıculas
beta de enerǵıa cero es nula para positrones, mientras que para electrones no lo es, debido a la
interacción coulombiana con el núcleo.

1.2.1. Caracteŕısticas generales del espectro de enerǵıa de emisión β+

Una caracteŕıstica fundamental y única del decaimiento β es el hecho de que el espectro
de enerǵıa sea continuo. Esto se debe a que la enerǵıa máxima disponible para la interacción
(diferencia entre las enerǵıas de los núcleos padre e hijo) es compartida entre la part́ıcula β y
el neutrino, el cual en general no es detectado. En el espectro β+ hay positrones de todas las
enerǵıas, desde cero hasta un valor máximo, que es caracteŕıstico del radionúclido.

El espectro de enerǵıa de part́ıculas β es asimétrico y se observan diferencias entre los es-
pectros β− y β+ para enerǵıas bajas, como consecuencia de la interacción entre las part́ıculas
β y el potencial coulombiano del núcleo (ver figura 1.1). Los positrones con enerǵıa baja son
escasos en el espectro, y la enerǵıa promedio de los positrones es de alrededor del 40% de la
enerǵıa máxima accesible. Como en todos los espectros de part́ıculas, existe un ĺımite superior
en enerǵıa, Emax, y cerca de este ĺımite, el número de part́ıculas β+ para una dada enerǵıa E,
N(E), decrece aproximadamente como (Emax − E)2.

Mediciones directas del número total de electrones emitidos por sustancias emisoras β−, en
equilibrio radiactivo con sustancias emisoras de part́ıculas α, cuyas desintegraciones pueden ser
contadas, tales como
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210Bi
β−
→ 210Po

α→ 206Pb

muestran que invariantemente 1 part́ıcula β es emitida por cada átomo que se desintegra.
Se han realizado muchas observaciones de la constante de decaimiento radiactivo de part́ıculas

β en varias porciones del espectro continuo. Invariantemente, la tasa de decaimiento es inde-
pendiente de la porción elegida del espectro continuo. Esto es equivalente a decir que la forma
del espectro no vaŕıa con la edad de la muestra del radionúclido. F́ısicamente, esta observación
significa que todos los núcleos de un radionúclido son idénticos y que cada núcleo tiene una
constante de decaimiento parcial λE para desintegrarse en part́ıculas β con enerǵıas entre E y
E + dE. La suma de estas constantes de decaimiento parciales λE desde E = 0 hasta E = Emax

es la probabilidad total λ de decaimiento de cada núcleo. El número de part́ıculas que aún no
ha sido transformada decae como e−λt, y la actividad en cada porción del espectro con enerǵıas
entre E y E + dE decae con la misma tasa.

1.2.2. Caracteŕısticas fundamentales del neutrino

La part́ıcula neutra de gran poder de penetración propuesta por Pauli alrededor de 1931 está
ahora bien establecida como consecuencia del extenso trabajo experimental y teórico realizado
desde entonces. La teoŕıa que Fermi propuso en 1934 del decaimiento β desplegó por primera vez
un conjunto de consecuencias medibles de la existencia del neutrino, que han sido completamente
verificadas experimentalmente. Las propiedades fundamentales del neutrino pueden obtenerse
al aplicar las leyes de conservación al decaimiento β.

Observando la ecuación (1.1) puede verse que al decaer un protón del núcleo a un neutrón,
la ley de conservación de carga se cumple con la emisión de la part́ıcula β+, de modo que, para
no violar dicha ley, el neutrino debe tener carga cero.

Por otro lado, en el decaimiento β siempre los núcleos padre e hijo tienen el mismo número
másico, por lo que ambos deben responder a la misma estad́ıstica, y su momento angular nuclear
puede diferir sólo en un múltiplo entero de ℏ. Pero la part́ıcula β emitida, responde a la estad́ıstica
de Fermi-Dirac y su spin es ℏ/2. Para conservar la estad́ıstica y el momento angular, el neutrino
también debe responder a la estad́ıstica de Fermi-Dirac, y tener spin intŕınseco ℏ/2.

El balance de enerǵıa y masa en el decaimiento β es exacto, con una incerteza experimental
de unos 4 keV, cuando se consideran las enerǵıas cinéticas del núcleo residual y de las part́ıculas
β de enerǵıa máxima Emax. De lo dicho anteriormente se desprende que los neutrinos deben
tener una masa en reposo que no exceda el 1% de la part́ıcula β, y que su valor más probable
debe ser cero. Además, los neutrinos no son absorbidos por materiales de bajo espesor, como se
pone en evidencia al no producir efectos en un caloŕımetro de radiación β.

De lo expresado anteriormente, se observa que cualquier part́ıcula β de enerǵıa cinética E
debe ser acompañada por un neutrino cuya enerǵıa cinética es:

Eν = Emax − E (1.2)

De la dinámica relativista se desprende que cualquier part́ıcula de masa en reposo nula puede
transportar enerǵıa cinética sólo si se mueve a la velocidad de la luz c. Por lo tanto, el momento
pν del neutrino es:

pν =
Eν

c
=
Emax − E

c
(1.3)

1.2.3. Teoŕıa de Fermi del decaimiento β+

En 1934, Fermi utilizó la hipótesis de Pauli de la existencia del neutrino en la primera teoŕıa
cuantitativa exitosa que describ́ıa la forma del espectro β− y mediante la cual era posible calcular
la vida media de los núcleos emisores de part́ıculas β−. El descubrimiento subsecuente de la
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radiación artificial trajo a la luz una serie de núcleos emisores de positrones, y se observó que la
Teoŕıa de Fermi también describ́ıa correctamente el espectro β+, siempre y cuando se hiciera la
salvedad de que la carga nuclear del núcleo hijo fuera considerada negativa (−Z) para el caso
del decaimiento β+.

En la teoŕıa de Fermi, la probabilidad dN(p)/dp de que se emita una part́ıcula β con momento
entre p y p + dp por unidad de tiempo, puede ser escrita como:

dN(p)

dp
dp =

2π

ℏ
[|ψβ(0)||ψν(0)||P |g]2

dn

dE0
[s−1] (1.4)

En esta ecuación, el electrón y el neutrino que fueron creados en el momento de la emisión, son
representados como ondas planas con valores de expectación |ψβ(0)|2 y |ψν(0)|2 respectivamente
en la posición del núcleo. El comportamiento del núcleo en transformación está representado por
la matriz de transición

∫
ψ∗
inicialOψfinaldτ donde O representa un operador que es apropiado

para una de las cinco posibles formas de interacción: escalar, vectorial polar, tensorial, vectorial
axial, o pseudo-escalar. El módulo cuadrado de la matriz de transición puede ser interpretada
f́ısicamente como el grado de superposición de las funciones de onda del nucleón para los estados
inicial y final. g es una constante natural nueva, denominada constante de Fermi, que tiene un
valor determinado emṕıricamente del orden de 10−49cm3erg. La forma de campana del espectro
proviene principalmente del factor estad́ıstico dn/dE0.

1.2.3.1. Factor estad́ıstico

El núcleo en retroceso es tan masivo en comparación con las part́ıculas β y ν que recibe una
fracción despreciable de la enerǵıa cinética en la desintegración β, y por lo tanto en una buena
aproximación, puede considerarse nula la enerǵıa cinética del núcleo, conservándose la enerǵıa
entre las part́ıculas β y ν.

El momento debe conservarse en el sistema de tres cuerpos formado por el núcleo residual,
el neutrino y la part́ıcula β. De aqúı que una part́ıcula β cuyo momento es p será asociada
a un neutrino cuyo momento tiene una magnitud q, que es determinado a partir de la ley de
conservación de la enerǵıa:

p =
1

c

√
E(E + 2m0c2)

q =
1

c
(E0 − E)

(1.5)

Si dnβ es el número de part́ıculas β con momento entre p y p + dp en el espacio de fases, y
dnν es el número de neutrinos en el espacio de fases con momento entre q y q + dq mediante la
utilización de las ecuaciones 1.5:

dn

dE0
=
dnβdnν
dE0

=
4πp2dp

h3
4πq2dp

h3
1

dE0
=

16π2p2(E − E0)
2

c2h6
dq

dE0
dp =

16π2p2(E − E0)
2

c3h6
dp (1.6)

que es la probabilidad relativa de que el momento de la part́ıcula β esté entre p y p + dp.
Es conveniente expresar el momento y la enerǵıa de la part́ıcula β en función de las cantidades

adimensionales η y W, donde:

η =
p

m0c
=
mV

m0c

W =
m

m0
=
E +m0c

2

m0c2

(1.7)

Reemplazando las ecuaciones 1.7 en 1.6, se obtiene para el factor estad́ıstico, la ecuación:
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dn

dE0
=

16π2
p2

m0c2

(
E0 +m0c

2 − E −m0c
2

m0c2

)2

c3h6
dp

m0c2
m5

0c
7 =

16π2η2m5
0c

4(W0 −W )2

h6
dη (1.8)

1.2.3.2. Factor coulombiano del núcleo

La part́ıcula β emitida experimenta una fuerza coulombiana al estar en las vecindades del
núcleo. Clásicamente, un electrón seŕıa desacelerado por la carga positiva en el núcleo, de modo
que el espectro de momentos teniendo en cuenta el factor coulombiano del núcleo, contendrá
menos part́ıculas β− de baja enerǵıa que las que contendŕıa si sólo se tuviera en cuenta el factor
estad́ıstico. Contrariamente, las part́ıculas β+ seŕıan aceleradas, y el espectro de momentos
debeŕıa ser empobrecido en positrones poco energéticos al considerar el factor coulombiano del
núcleo.

De forma cuantitativa, el efecto del potencial coulombiano del núcleo puede ser evaluado como
una perturbación a la función de onda de la part́ıcula β, ψβ, en la ecuación 1.4. Los resultados
de los cambios provocados por la perturbación son más importantes para enerǵıas bajas. Para
enerǵıas no relativistas, puede observarse que la probabilidad N(η) de emitir una part́ıcula β
con momento entre η y η + dη es alterada por el factor:

FN (Z, η) ≈ 2πy

1− e−2πy
(ecuación no relativista), donde

y =
±Z
137β

= ±ZαW
η

{
+Zpara decaimientos β−

−Zpara decaimientos β+

(1.9)

α =
e2

ℏc
≈ 1

137
es la constante estructura fina y Z es la carga nuclear del núcleo hijo.

Para positrones poco energéticos en el espectro, β = V/c≪ 1, 1−e−2πy → −e−2πy = −e2π|y| y
entonces FN (Z, η)→ 2π|y|e−2π|y|. Por lo tanto, existe una reducción exponencial en la cantidad
de part́ıculas β+ con enerǵıas bajas. Esto puede visualizarse en la figura 1.1, donde puede
observarse que los espectros β− y β+ difieren a enerǵıas bajas.

Desde un punto de vista cuántico, existe una barrera de potencial que los positrones deben
penetrar para ser emitidos, y es por ello que para positrones de enerǵıas bajas, se observa que
FN (Z, η) tiende al t́ıpico factor de transmisión de barrera.

La mayoŕıa del efecto colombiano se da en la zona interna a la capa K de electrones atómicos.
Cuando la enerǵıa de ligadura de un electrón K,

BK ≈
m0c

2

2

(
Z

137

)2

(1.10)

no es despreciable respecto a m0c
2, se debe utilizar la forma relativista del factor coulombiano.

Para el caso de los radioisótopos emisores de positrones de uso en PET, basta con la expresión
exponencial de la ecuación 1.9, como se muestra en la tabla 1.1 en la que se presentan los
cocientes entre los valores de la enerǵıa de ligadura de dichos isótopos radiactivos y la enerǵıa
en reposo de los positrones.

1.2.3.3. Apantallamiento por electrones atómicos

Para la emisión de positrones, los efectos del apantallamiento de electrones atómicos son mu-
cho más importantes que para electrones, debido a que el potencial de los electrones atómicos
reduce la altura y el ancho de la barrera de potencial que deben penetrar los positrones emitidos.
Por lo tanto, el fenómeno de apantallamiento, tiende a incrementar la probabilidad de emisión
de positrones. Para un positrón emitido con una enerǵıa de 50 keV, la probabilidad de emisión
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aumenta en aproximadamente un 37% para Z = 50. El factor de corrección debido al apantalla-
miento de electrones atómicos no tiene una expresión anaĺıtica simple, y sólo fue tabulado para
algunos radioisótopos.

1.2.3.4. Espectro de transiciones permitidas

Reemplazando las expresiones de los factores anteriores en la ecuación 1.4 se puede obtener
una formulación general de la probabilidad para la emisión de una part́ıcula β cuyo momento
se encuentre entre η y η + dη, cuando la enerǵıa de desintegración es W0 = Emax

(
m0c

2
)−1

+ 1
y se desprecia el efecto del apantallamiento de los electrones atómicos:

dN(η)

dη
dη =

64π4m5
0c

4g2

h7
|P |2F (Z, η)η2(W0 −W )2dη (1.11)

donde el factor coulombiano F (Z, η) está dado por la ecuación 1.9.
Para transiciones permitidas, la matriz de transición P no depende de η y puede entonces

reemplazarse |P |2 por una constante C. De esta manera, la ecuación 1.11 puede escribirse como:

dN(η)

dη
dη =

64Cπ4m5
0c

4g2

h7
F (Z, η)η2(W0 −W )2dη (1.12)

1.2.4. Espectros de los emisores β+ de uso en PET

A efectos de la utilización de la teoŕıa de Fermi de emisión de positrones dentro de los alcances
de este trabajo, se calculó la probabilidad de emisión β+ . La utilización de las ecuaciones 1.12
y 1.9, permite expresar la probabilidad de emisión de una part́ıcula β+ de enerǵıas entre E y E
+ dE de la siguiente forma:

dN(η)

dη
=

64Cπ4m5
0c

4g2

h7

−
2πZW

137η

1− exp
(
2πZW

137η

)
 η2 (W0 −W )2 dη (1.13)

Utilizando las expresiones relativistas:

W 2 = 1 + η2

Tabla 1.1: Cociente de las enerǵıas de ligadura BK de los electrones K y la enerǵıa en reposo
del positrón para los radioisótopos más utilizados en PET. Puede observarse que en todos los
casos, BK es tres órdenes de magnitud menor que la enerǵıa en reposo del positrón.

Radionúclido BK

(
m0c

2
)−1

C-11 (6/137)2 ≈ 0,19%

N-13 (7/137)2 ≈ 0,26%

O-15 (8/137)2 ≈ 0,34%

F-18 (9/137)2 ≈ 0,43%
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Principios de funcionamiento del tomógrafo PET Caṕıtulo 1

Figura 1.2: Espectro en enerǵıa del decaimiento β+ de los radioisótopos más usados en PET,
de acuerdo a la teoŕıa de Fermi (ec. 1.14)[26].

η =
E

m0c2

√
1 +

2m0c2

E

W =
E

m0c2
+ 1

y reemplazándolas en la ecuación 1.13, con E0 = m0c2:

dN(E)

dE
dE = −C

(
E

m0c2
+ 1

)2

(Emax − E)2dE

1− exp

2πZ

(
1 +

m0c
2

E

)
137

√
1 +

2m0c
2

E


(1.14)

En la figura 1.21 puede observarse el espectro del decaimiento β+ (normalizado al área)
de los radioisótopos más utilizados en PET y en la tabla 1.2 se resumen las propiedades más
importantes.

1.3. Interacción de los positrones con la materia

Los mecanismos a partir de los cuales una part́ıcula cargada liviana (y en particular un
positrón) pierde su enerǵıa cinética, o es deflectada de su trayectoria original, involucra cuatro
tipos de interacciones principales (ver e.g., [21]):

1Presentado en forma oral en el Primer Dı́a Mundial de la F́ısica Médica, Poma y Chesta [26]
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Tabla 1.2: Propiedades fundamentales de los radioisótopos más utilizados en PET y del espectro
de decaimiento β+ de cada uno de ellos.

Propiedades / Radio-isótopo C-11 N-13 O-15 F-18

Tiempo de vida media [min] 20.38 9.97 2.04 109.77
Enerǵıa máxima [MeV ] 0.960 1.190 1.720 0.635
Enerǵıa más probable [MeV ] 0.326 0.430 0.680 0.205
Enerǵıa media [MeV ] 0.385 0.489 0.728 0.249
Z nucléıdo hijo [MeV ] 5 (11B) 6 (13C) 7 (15N) 8 (18O)
Constante de normalización [eV ]−3 5.44 ×10−16 2.79 ×10−16 7.09 ×10−17 5.08 ×10−15

Colisiones inelásticas con electrones atómicos: es el mecanismo predominante de pérdida
de enerǵıa cinética en un medio. Como resultado de esta interacción, uno o más electrones
atómicos experimentan una transición a un estado excitado (excitación) o a un estado no
ligado (ionización).

Colisiones inelásticas con el núcleo: en un encuentro cercano con el núcleo, que no pro-
duzca captura electrónica, la part́ıcula cargada incidente se deflecta. En algunas de esas
deflecciones, se emite enerǵıa radiante (brmsstrahlung).

Colisiones elásticas con el núcleo: en la dispersión elástica de una part́ıcula cargada inci-
dente con el núcleo, la part́ıcula cargada incidente es deflectada pero no emite radiación de
frenado, ni excita el núcleo. En esta interacción, la part́ıcula cargada pierde sólo la enerǵıa
cinética requerida para conservar el momento.

Colisiones elásticas con electrones ligados: en esta situación, la part́ıcula cargada incidente
es deflectada por el campo coulombiano de los electrones atómicos. Se conservan el mo-
mento y la enerǵıa, y la enerǵıa transferida mediante esta colisión no es suficiente para la
excitación electrónica. Estas colisiones son importantes para electrones de enerǵıa cinética
menor a 100 eV.

La forma en la que los positrones se frenan paulatinamente a partir de colisiones, se describe
mediante la teoŕıa de Bethe-Bloch. En un diferencial de camino dx, la cantidad de enerǵıa
cinética perdida por el positrón por unidad de masa queda determinada por la ecuación del
stopping power másico de colisión para positrones, que combina la ecuación de colisiones blandas
de Bethe y la sección eficaz de colisiones duras de Bhabha (ver e.g. [27], [21]):(

dT

ρdx

)
c

= k

[
ln

(
τ2 (τ + 2)

2 (I/m0c2)
2

)
+ F+(τ)− δ − 2C

Z

]
, con

F+(τ) = 2 ln(2)− β2

12

[
23 +

14

τ + 2
+

10

(τ + 2)2
+

4

(τ + 2)3

] (1.15)

donde τ es el cociente entre la enerǵıa cinética y la enerǵıa en reposo del positrón, τ = T/m0c
2,

δ es el factor de corrección por el efecto de densidad de medios condensados (ĺıquidos y sólidos)
y C/Z es la corrección por el efecto de capas.

El término correspondiente a la corrección por el efecto de capas, C/Z, tiene en cuenta el
error de las suposiciones de la primera aproximación de Born en el cálculo del stopping power.
Bajo estas suposiciones, no se satisface la ecuación de Bethe a medida que disminuye la velocidad
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Principios de funcionamiento del tomógrafo PET Caṕıtulo 1

Figura 1.3: Factor de corrección por efecto de capas en diferentes materiales, extráıdo del texto
de Attix, [27]. Cabe destacar que el término de corrección por efecto de capas es el mismo para
todas las part́ıculas cargadas que posean el mismo valor de β = T/m0c

2, independientemente de
que sean part́ıculas livianas o pesadas.

Figura 1.4: Factor de corrección por efecto de densidad en diferentes materiales, extráıdo del
texto de Attix, [27].

de la part́ıcula cargada incidente, hasta ser del orden de la velocidad de los electrones ligados
de las moléculas del medio. Debido a que los electrones K son los más rápidos, éstos son los más
afectados, seguidos por los de la capa L, etc. En la figura 1.3, extráıda del texto de Attix [27],
se visualiza la magnitud de este factor en distintos medios materiales, para diferentes valores de
T .

El factor de corrección por efecto de densidad, δ, es muy importante en part́ıculas cargadas
livianas. δ corrige por el efcto de polarización que influencia los procesos de colisiones blandas,
que pueden considerarse como un proceso de transferencia de enerǵıa de una part́ıcula cargada
que atraviesa la región de un átomo relativamente distante. En gases, los átomos están separados
a una gran distancia uno del otro, de modo que las interacciones ocurren de forma independiente.
En cambio, en medios condensados, la densidad se incrementa en un factor 103 − 104 respecto
a la de un gas a presión atmosférica. Debido a esta reducción del espacio inter-atómico, la
distorsión dipolar de los átomos cercanos a la trayectoria de la part́ıcula cargada atenúa el campo
coulombiano que experimentan átomos más alejados, de manera que existe una disminución de
la enerǵıa perdida por éstos. Por este motivo, el stopping power de colisión es menor en medios
condensados. δ es función de la composición y densidad del medio, aśı como del parámetro

χ = log
(
β/
√

1− β2
)
. En la figura 1.4, extráıda del texto de Attix [27], puede visualizarse la

intensidad de este factor de corrección para diferentes medios absorbentes y valores de χ.
En cuanto a los otros factores involucrados en la ecuación 1.15, k es una constante que

depende de las caracteŕısticas f́ısicas del medio y la part́ıcula cargada, siendo para positrones:
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k = 0,1535
Z

Aβ2
MeV

g/cm2

e I es la enerǵıa de ionización de los átomos y moléculas del medio, y pueden encontrarse valores
tabulados en los apéndices B.1-2 del texto de Attix [27]. Por último, F (τ) es una función que
depende de la naturaleza de la part́ıcula cargada liviana, sea ésta positrón o electrón, y tiene en
cuenta la indistinguibilidad de la part́ıcula incidente y excitada en interacciones entre electrón
incidente y electrón ligado. Esta función constituye la única diferencia en el stopping power de
colisión entre positrones y electrones.2

El stopping power radiativo, en tanto, está determinado por la producción de bremsstrahlung,
que se expresa a partir de stopping power másico radiativo (ver e.g., [27]), mediante la ecuación:(

dT

ρdx

)
r

= σ0
NAZ

2

A

(
T +m0c

2
)
B̄r (1.16)

donde σ0 = 5,80 × 10−28cm2 y B̄r es una función que vaŕıa lentamente con la enerǵıa cinética
de la part́ıcula T y con el número atómico Z del medio.3

La relación entre el stopping power colisional y el stopping power radiativo (ver e.g., [27]) se
expresa a menudo en la forma:

(dT/ρdx)r
(dT/ρdx)c

≈ TZ

n
(1.17)

donde n = (700 ± 100) MeV para T > 3 MeV y n = {[700 + 200 log(T/3)]± 100} MeV para
0,01 < T < 3 MeV. Se desprende de esta ecuación que para las enerǵıas de emisión de part́ıculas
β+ de los isótopos de uso en PET y para los tejidos del cuerpo humano, de Zeff ≈ 6, la emisión
de radiación bremsstrahlung es despreciable.

Como se describió en los párrafos precedentes, los positrones pierden enerǵıa cinética desde
su emisión mediante distintos procesos de excitación e ionización de átomos, disminuyendo su
velocidad hasta alcanzar enerǵıas térmicas (en tiempos del orden de 1 ps). Una vez termalizados,
tiene lugar el proceso de difusión (en tiempos del orden de los 100 ps), luego del cual los
positrones se aniquilan con un electrón del medio, dando lugar a los fotones de aniquilación-β+

[28]. A continuación se describen las caracteŕısticas de la aniquilación de positrones, basándose
en el texto de Charlton y Humberston [29].

1.4. Aniquilación de positrones

Cuando un positrón interactúa con la materia, eventualmente se aniquila con un electrón
después de un tiempo de vida media que es inversamente proporcional a la densidad electrónica
local. En materia condensada el tiempo de vida del positrón es t́ıpicamente menor a los 500ps. La
aniquilación del positrón con un electrón puede darse de acuerdo a distintos mecanismos, cuyos
diagramas de Feynman se presentan en la figura 1.5. Los posibles mecanismos de aniquilación
mostrados en la fig. 1.5 comprenden: (a) el proceso no radiativo que resulta en la emisión de un
electrón, o bien procesos radiativos con emisión (b) de uno (1γ), (c) dos (2γ) o (d) tres fotones
de aniquilación (3γ). El positrón también puede aniquilarse con un electrón de una capa interna
del átomo en un proceso no radiativo, dando lugar a excitación nuclear. El más probable de estos
procesos de aniquilación es el denominado 2γ, cuya sección eficaz fue determinada por Dirac en
1930, dando lugar a la Ecuación 1.184:

σ2γ =
4πr20
γ + 1

[
γ2 + 4γ + 1

γ2 − 1
ln
(
γ +

√
γ2 − 1

)
+
√
γ2 − 1− γ + 3√

γ2 − 1

]
(1.18)

2El cociente de stopping power másico de colisión de positrones y electrones se encuentra tabulado en la tabla
8.3 del texto de Attix [27], siendo 1.100 para T = 0.01 MeV, 1.04 para T = 0.1 MeV, 0.979 para T = 1 MeV y
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Figura 1.5: Diagramas de Feynman de las contribuciones a la aniquilación del positrón e+ no
radiativa (a), y radiativa: (b) 1γ, (c) 2γ y (d) 3γ. Los śımbolos A+ y A2+ denotan los estados
finales del ión remanente.

donde r0 = e2
(
4πϵ0mc

2
)
es el radio clásico del electrón, γ es el factor de Lorentz

γ =
1√

1− β2
,

con β = v/c y v es la velocidad del positrón incidente. En el proceso de aniquilación a enerǵıas
bajas, en las que v ≪ c, la ecuación 1.18 se reduce a la forma más familiar:

σ2γ = 4π
c

ν
(1.19)

en la que se observa claramente que σ2γ → ∞ cuando ν → 0 (ver figura 1.6), aunque la
tasa de aniquilación, que es proporcional al producto νσ2γ , permanece finita. Para enerǵıas
cinéticas bajas del positrón incidente los dos fotones de aniquilación son emitidos prácticamente
en direcciones ouestas, siendo la enerǵıa de cada uno de ellos cercana a m0c

2 (= 511 keV ).
La aniquilación puede ocurrir también mediante la emisión de tres (o más) fotones de aniqui-

lación. Ore y Powell [30] calcularon que el cociente de las secciones eficaces de los casos 3γ y 2γ
es aproximadamente 1/370. Los procesos de aniquilación de orden más alto son despreciables por
factores similares. Por ejemplo, para el caso 4γ, el cociente con la sección eficaz 2γ fue calculado
por Adachi et al [31] como 1.5 ×10−6.

Los otros procesos mostrados en la figura 1.5 son las aniquilaciones no-radiativa y 1γ y
ambos necesitan de la presencia de un núcleo para que se cumplan las leyes de conservación
de la enerǵıa y momentum simultáneamente. Como tales, son mucho menos probables y han
sido menos estudiados. Es de esperar que ambos procesos involucren muchos electrones de capas
interiores. En la aniquilación no-radiativa, la enerǵıa obtenida en la aniquilación del positrón
con un electrón ligado es transferida a otro electrón ligado, que es liberado con una enerǵıa
cinética E + m0c

2 − Eb1 − Eb2, donde E es la enerǵıa total del positrón y Eb1 y Eb2 son las
enerǵıas de ligadura de los dos electrones involucrados. Similarmente, en el proceso 1γ, el fotón
de aniquilación emitido tiene una enerǵıa E +m0c

2 − Eb.
La aproximación de Born para el cálculo de la sección eficaz 1γ predice una dependencia

con Z5, donde Z es el número atómico del átomo involucrado en el proceso de aniquilación

0.972 para T = 10 MeV en el caso de C (Z = 6), que posee un número atómico cercano al Zeff del agua.
3B̄r = 16/3 para T ≪ 0.5 MeV, 6 para T = 1 MeV y 12 para T = 10 MeV, ver [27].
4Mientras que en las secciones eficaces radiativas se hace referencia a 1γ, 2γ y 3γ de acuerdo a los fotones

emitidos en el preoceso de aniquilación del positrón, en la ec. 1.18 se hace referencia a γ como el factor de Lorentz,
en función de la velocidad v del positrón.
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Figura 1.6: Sección eficaz de aniquilación 2γ en escala lin-log. Puede observarse que a enerǵıas
cinéticas bajas del positrón σ2γ →∞. En el inserto, en escala lin-lin.

(Bhabha y Hulme [32]), y su máximo valor es aproximadamente 5 × 10−1 barns para enerǵıas
del positrón incidente de unos cientos de keV ; para estas enerǵıas el positrón puede penetrar
profundamente la coraza electrónica el átomo. Palathingal et al [33] y Bergstrom et al [34]
encontraron experimentalmente que los factores van como Z5,1 para la capa K, mientras que el
comportamiento vaŕıa como Z6,4 para la capa L.

La evidencia experimental para la aniquilación no-radiativa es escasa y de acuerdo al trabajo
teórico de Mikhailov y Porsev [35], en el cual se tuvo en cuenta la fuerte repulsión coulombiana
experimentada por el positrón, la sección eficaz va como Z8, con un valor de aproximadamente
10−4 barns para enerǵıas del positrón incidente de 500 keV y para un blanco de Z = 80 (cercano
al Pb).

De aqúı en adelante, se hablará de aniquilación de positrones para referirse al proceso de
mayor sección eficaz, 2γ, debido a la diferencia en el orden de magnitud respecto de los otros
procesos de aniquilación, no-radiativo y radiativos 1γ, 3γ y 4γ. Si se considera además que la
sección eficaz de aniquilación 2γ es mayor para positrones en reposo, por ley de conservación
del momento, los fotones de aniquilación son emitidos de forma colineal.

En la figura 1.75 se muestra el tracking en agua de positrones (en azul) emitidos por una
fuente puntual de 50 keV (a), 200 keV (b) y 500 keV (c) con el visualizador OPENGL®
correspondientes a la simuación mediante el código Monte Carlo del transporte de radiación
GEANT4 [37] de una fuente puntual y monoenergética emisora de positrones, ubicada en el
centro de una esfera de agua de 10 cm de radio. Puede observarse además en la figura 1.7 el
tracking de electrones secundarios puestos en movimiento (en rojo) mediante las interacciones de
los positrones con el medio absorbente, aśı como las trayectorias de los fotones de aniquilación
(en verde). Cabe destacar además que la enerǵıa de la fuente emisora de positrones (b), de 200
keV, es representativa de la enerǵıa más probable de positrones emitidos por una fuente de F-18
(ver tabla 1.2). Los rangos calculados a partir de los datos de stopping power de NIST [38] para
positrones de estas enerǵıas son: (a) 42 µm, (b) 448 µm y (c) 1766 µm.

5Presentado en forma mural en el Congreso SUF-AFA, Poma et al [36]
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Tabla 1.3: Rango de positrones de los radioisótopos más utilizados en PET, calculados a partir
de los datos de stopping power de NIST mediante el modelo CSDA [38]. Los sub́ındices ”max”,
”mp” y ”med” hacen referencia a a las enerǵıas ”máxima”, ”más probable” y ”media” de la
tabla 1.2

Rango / Radio-isótopo C-11 N-13 O-15 F-18

R (Emax) [mm] 4.18 5.42 8.30 2.47
R (Emp) [mm] 0.98 1.45 2.70 0.48
R (Emed) [mm] 1.24 1.74 2.95 0.728

1.5. Rango de positrones de los radioisótopos de uso en PET

El rango del positrón (i.e. distancia máxima recorrida hasta aniquilarse con un electrón del
medio) constituye una limitación f́ısica a la resolución espacial del tomógrafo PET, dado que se
considera que la posición de aniquilación es idéntica a la de emisión del positrón. Es importante
por lo tanto tener una medida de esta incerteza en la resolución espacial a la hora de reconstruir
la imagen. La reconstrucción de objetos de dimensiones menores al rango del positrón tendrá
grandes incertezas o bien estos objetos no podrán ser visualizados.

En la tabla 1.3 se muestran los rangos de positrones emitidos por los radioisótopos de uso
común en PET (F-18, C-11, O-15 y N-13) para las enerǵıas más probable, máxima y media
calculadas a partir de los espectros mostrados en la figura 1.2. Los rangos fueron calculados a
partir de la integración numérica de la ecuación 1.17:∫ E

0

1

S(E′)
dE′ (1.20)

y los datos de stopping power S(E) en agua de electrones6 proporcionados por NIST mediante
el modelo CSDA [38].

Al tener el espectro de emisión de positrones la caracteŕıstica de ser continuo, ninguno de
los cálculos anteriores es necesariamente representativo a la hora de la reconstrucción de la
imagen PET. Por ello, se han calculado además las posiciones de aniquilación de positrones
mediante la simulación con el código Monte Carlo (MC) PENELOPE v2008 [39] de una fuente
puntual emisora de positrones, con enerǵıas entre 0 y Emax y probabilidades de emisión dadas
por los espectros calculados mediante la teoŕıa de Fermi y representados en la figura 1.2, para
los diferentes radioisótopos de uso en PET. En la simulación, la fuente puntual emisora-β+ de
F-18, O-15, N-13 o C-11 se sitúa en el centro de una esfera de agua de 10 cm de radio emulando
tejido blando. Los resultados de la simulación fueron representados gráficamente en la figura 1.8.

A partir de los resultados presentados en la figura 1.8,7 se procedió a calcular el rango R
de los positrones emitidos por dicha fuente puntual, la distancia media de aniquilación Rmed

(i.e. el promedio del desplazamiento de los positrones desde su emisión hasta la posición de
aniquilación) y la distancia cuadrática media de aniquilación Rrms (i.e. la ráız cuadrada del
promedio del cuadrado del desplazamiento de los positrones desde su emisión hasta la posición de

6Como se mostró en secciones anteriores, la diferencia en el stopping power colisional de electrones y positrones
tiene diferencias que van del 10% al 3% en el rango de enerǵıas de los espectros de emisión β+ de los isótopos de
uso en PET, y se intenta a partir de este cálculo una comparación en el orden del rango calculado solamente. Las
diferencias en el cálculo del stopping power colisional de electrones y positrones son un motivo a tener en cuenta
en las diferencias porcentuales obtenidas para los datos de la tabla 1.3 en comparación con los datos de la tabla
1.4.

7Presentado en forma oral en el Primer Dı́a Mundial de la F́ısica Médica, Poma y Chesta [26]
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Figura 1.8: Posición de aniquilación de positrones emitidos por una fuente puntual situada en
el centro de una esfera de agua de 10 cm de radio emulando tejido humano[26]. Los positrones
son emitidos con enerǵıas entre 0 y Emax y probabilidad dada por los espectros continuos de la
figura 1.2 para F-18 (a), C-11 (b), N-13 (c) y O-15 (d).

aniquilación). Los resultados obtenidos se presentan en la tabla 1.4, observándose concordancia
con los rangos mostrados en la tabla 1.3, calculados a partir de los datos de stopping power
de NIST [38]. Rmed o Rrms podŕıan ser más representativos de la resolución espacial máxima
alcanzable en la imagen PET.

Una vez que se produce la aniquilación del positrón con un electrón del medio, con la conse-
cuente emisión de los fotones de aniquilación de 511 keV, estos fotones se dirigen hacia el sistema
de detección del tomógrafo PET, existiendo cierta probabilidad de interacción con el medio (en
este caso, tejido humano). A continuación se analiza brevemente la interacción de los fotones de
aniquilación con el tejido humano.

Tabla 1.4: Rango de positrones y distancia media de aniquilación de los radioisótopos más
utilizados en PET, calculados a partir de las posiciones de aniquilación determinadas a través
de la simulación mediante el código PENELOPE v2008 [39] de una fuente puntual emisora-β+

de F-18, C-11, N-13 u O-15, situada en el centro de una esfera de agua de 10 cm de radio,
emulando tejido humano. La fuente emite positrones de enerǵıa entre 0 y Emax de acuerdo a los
espectros presentados en la figura 1.2.

Rango / Radio-isótopo C-11 N-13 O-15 F-18

R [mm] 3.9 5.0 8.0 2.2
Rmed [mm] 0.899 1.260 2.150 0.049
Rrms [mm] 0.113 0.155 0.259 0.063

Caracterización de objetos hiper-metabólicos en imágenes PET/CT 15
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Figura 1.9: Atenuación de fotones por dispersión coherente, incoherente y efecto fotoeléctrico
en hueso compacto, tejido blando y pulmón en el rango de enerǵıas de 10 a 550 keV. (Datos
extráıdos de XCOM [41])

1.6. Interacción de los fotones de aniquilación con la materia

En la figura 1.9 se ha representado la atenuación de fotones de enerǵıas en el rango de 10
a 550 keV por efecto fotoeléctrico, aśı como por dispersión coherente (Rayleigh) e incoherente
(Compton) en tres materiales diferentes: tejido blando, hueso esponjoso y pulmón. La elección
de estos tejidos se debe a que representan un rango amplio de caracteŕısticas f́ısicas, siendo la
densidad del pulmón de 0.30 g/cm3 y la del hueso compacto 1.85 g/cm3. Las composiciones y
densidades de estos materiales fueron extráıdas de ICRP [40] y los coeficientes de atenuación de
XCOM [41].

Puede observarse en la figura 1.9 que para fotones de enerǵıas desde ≈ 70 keV, la interacción
dominante para estos tres tejidos (y por lo tanto para todo el rango de tejidos del cuerpo humano)
es Compton. En la tabla 1.5 se muestra la diferencia de los coeficientes de atenuación para fotones
de 511 keV y 70 keV. Asimismo, puede observarse que para 50 keV la atenuación por efecto
Compton es un orden de magnitud mayor que por Rayleigh para los tres materiales. Lo mismo
sucede al comparar la atenuación por efecto Compton y efecto fotoeléctrico excepto en hueso
compacto, cuyo número atómico efectivo y densidad son mayores. Al comparar la atenuación
por Compton para fotones de 511 keV, se observa que es varios órdenes de magnitud mayor que
por Rayleigh y fotoeléctrico. De esta manera, si los fotones de aniquilación interactúan con la
materia antes de llegar al sistema de detección del tomógrafo PET, es probable que lo hagan
mediante efecto Compton. Al interactuar uno o ambos fotones de aniquilación con la materia
por efecto Compton, vaŕıan tanto la enerǵıa con la que el fotón es detectado como la apertura
angular entre las direcciones de los dos fotones de aniquilación.

La reconstrucción de la imagen PET se basa en la detección en coincidencia de los fotones de
aniquilación por los detectores del anillo de detección del tomógrafo PET, de modo de poder de-
terminar la dirección en la que se produjo el evento de aniquilación. La detección en coincidencia
de un evento determina una ĺınea de repuesta (LOR por sus siglas en inglés), en la dirección de
la recta que une estos dos detectores. Es por ello que se hace necesario reducir la incerteza en la
detección de eventos de coincidencia no verdaderos, i.e. que no correspondan a la detección en
coincidencia de los fotones de aniquilación del mismo evento o bien aquellos eventos en los que
los fotones detectados no sean colineales.
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Tabla 1.5: Coeficientes de atenuación para fotones de enerǵıas de 70* y 511 keV en pulmón,
tejido blando y hueso compacto.

* El espectro de 120 kVp caracteŕıstico de tomógrafos CT tiene una enerǵıa efectiva de 70 keV.

Coeficiente de atenuación [cm−1]

Enerǵıa [keV ] Efecto Pulmón Tejido blando Hueso compacto

Compton 0.05130 0.17240 0.30359
70 [keV] Fotoeléctrico 0.00291 0.00849 0.09738

Rayleigh 0.00310 0.00969 0.03141

Compton 0.02847 0.09517 0.16924
511 [keV] Fotoeléctrico 5.994 ×10−6 1.734 ×10−5 2.342 ×10−4

Rayleigh 6.399 ×10−5 1.993 ×10−4 6.799 ×10−4

En la figura 1.10, extráıda del texto de Verel et al [42], se muestran las diferentes situaciones en
las que dos fotones pueden ser detectados como un evento en coincidencia. En (a), se representan
las coincidencias verdaderas, en las que se detectan dos fotones de aniquilación, emitidos en
el mismo evento de aniquilación, viajando en sentidos opuestos sin interacción con el cuerpo
humano. En (b), coincidencia por dispersión, en la que uno de los fotones de aniquilación viaja
sin interactuar, mientras que el otro fotón es detectado después de interactuar por dispersión
con átomos de tejido humano. En (c), coincidencia espuria correspondiente a la detección de dos
fotones provenientes del mismo evento, pero al menos uno de ellos no es un fotón de aniquilación.
En (d), coincidencia aleatoria, correspondiente a la detección de dos fotones de aniquilación de
dos eventos de decaimiento diferentes. En (e), se representa además una situación en la que al
menos uno de los fotones de aniquilación no es detectado por efectos de la atenuación de fotones.
En las coincidencias por dispersión, espurias y aleatorias, la LOR formada por los dos detectores,
no es representativa de la localización del evento de aniquilación.

A continuación, se describen las caracteŕısticas del sistema de detección de tomógrafos PET,
basándose en los textos de Cherry et al [43] y Christian y Waterstram-Rich [20]. Para un análisis
más detallado de detectores de estado sólido, se invita a leer el texto de Knoll [44], dado que
una descripción profunda de este tema excede los ĺımites de este trabajo.

1.7. Sistema de detección PET

La reconstrucción de la imagen PET requiere que los detectores se posicionen en lados opues-
tos del paciente para detectar de forma simultánea los fotones emitidos en el proceso de aniqui-
lación. Para determinar la ubicación del evento de aniquilación, los tomógrafos PET utilizan un
sistema de anillos de detección en el que se distribuyen entre 1 y 3× 103 cristales de centelleo8

8El principio de funcionamiento de los detectores de centelleo se basa en una propiedad denominada luminis-
cencia o emisión de luz visible. Esta propiedad se da cuando estas sustancias son expuestas a radiación ionizante.
La excitación molecular producida da origen a una desexcitación rápida conocida como fluorescencia o centelleo.
Una caracteŕıstica común a todos los centelleadores es que la cantidad de luz emitida luego de la interacción
de la radiación con los átomos del material, es proporcional a la enerǵıa depositada por la radiación incidente
en el centelleador. La cantidad de luz emitida es desde unos cientos a miles de fotones para la interacción de
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Figura 1.10: Diferentes eventos detectados en tomograf́ıa PET, extráıda de Verel et al [42].
Se representan las coincidencias verdaderas (a), coincidencias por dispersión (b), coincidencias
espurias (c), coincidencias aleatorias (d) y eventos por atenuación de fotones (e).

de 4 mm de ancho por 10-30 mm de longitud, junto con un sistema de “colimación electrónica”.
La mayoŕıa de los escáneres PET utilizan para el arreglo de detectores un diámetro aproximado
de 80-90 cm, pero luego de insertar el blindaje de dispersión y otros componentes, el interior del
tomógrafo es t́ıpicamente de 55 a 60 cm. El campo visual está determinado por las dimensiones
de los detectores y en dirección axial está en el rango de los 15 a los 40 cm, en tanto que en
dirección longitudinal es de 15-20 cm (≈ 40 anillos de detectores consecutivos). Mientras que
imágenes de órganos pequeños, tales como el corazón o cerebro pueden ser adquiridas en una sola
posición, la adquisición de imágenes de cuerpo entero (desde la calota hasta el tercio superio de
los muslos)9 puede hacerse en 10 o más camillas10, en un intervalo de tiempo de 20-30 minutos.

Las caracteŕısticas ideales que debiera tener un material centelleador para detectar fotones
de 511 keV en coincidencia son: (a) una densidad alta, adecuada para frenar los fotones de
aniquilación, (b) ser eficiente, para emitir una gran cantidad de fotones visibles y (c) tener un
tiempo de emisión de fotones de centelleo muy corto. Un fotón de 511 keV viaja a través del
diámetro del anillo de detección en ≈ 3 ns, es por ello que materiales de centelleo lentos no
permitiŕıan la detección precisa en simultáneo. La mayoŕıa de los cristales de centelleo carecen
(al menos) de uno de estos atributos, aunque se requiere que se cumpla necesariamente una de
estas caracteŕısticas: frenar los fotones de aniquilación para la correcta detección de la radiación.

En la figura 1.11, extráıda del trabajo de Melcher y Schweitzer [45], se pueden visualizar
los espectros de emisión de LSO, BGO, GSO y NaI(Tl) bajo incidencia de fotones (Am-241)11,
donde se observa que la longitud de onda del pico del espectro de emisión se encuentra entre los

un fotón con el material en el rago de enerǵıas de interés de la adquisición de imágenes en medicina nuclear
(70-511 keV). Algunos cristales inorgánicos son centelleadores en estado puro, como por ejemplo los cristales de
NaI a temperaturas bajas ≈ 70 K. Sin embargo, la mayoŕıa de los cristales de centelleo son activados a través de
impurezas.

9Esta aclaración se hace porque en tomograf́ıa PET se habla de Whole body PET scan para referirse a la
adquisición de imágenes de una longitud aproximada de 100 cm desde las caderas hasta la punta de la cabeza.

10Una camilla es la región de adquisición correspondiente a una posición axial determinada, siendo ésta menor
a la franja cubierta por el conjunto de anillos detectores, dado que como se verá más adelante deben superponerse
regiones de adquisición 3D por pérdida de sensibilidad en los extremos del cinturón de detectores PET.

11El Am-241 decae por α a un estado excitado del Np-237, emitiendo luego fotones γ y X de enerǵıas (keV, or-
denadas de acuerdo a su intensidad): 59.54 (35.900%), 26.35 (2.400%) y 33.20 (0.126%) -γs-, y 13.946 (9.610%),
17.751 (5.780%), 16.816 (2.530%), 17.061 (1.530%), 20.784 (1.392%), 17.992 (1.372%), 13.761 (1.071%), 11.871
(0.669%), 17.505 (0.657%), 21.099 (0.651%), 21.342 (0.591%), 21.491 (0.294%), 16.109 (0.184%) y 15.861
(0.153%) -X-. Nota: sólo se nombran los fotones de mayor intensidad, dado la riqueza del espectro. Los datos
fueron extráıdos de http://nucleardata.nuclear.lu.se/toi/nuclide.asp?iZA=950241&sortG=I&sortA=I.
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Figura 1.11: Espectros de emisión de LSO, NaI(Tl), BGO y GSO bajo incidencia de fotones,
extráıda de Melcher y Schweitzer [45].

Tabla 1.6: Propiedades de los materiales centelleadores de uso en PET. Los valores de la tabla
fueron tomados de Christian y Waterstram-Rich [20], Melcher y Schweitzer [45] y NIST [38].

NaI(Tl) BGO GSO LSO

Densidad [g/cm3] 3.7 7.1 6.7 7.4
Número atómico efectivo 51 75 59 71
Tiempo de decaimiento [ns] 230 300 60 40
Indice de refracción 1.85 2.15 1.85 1.82
Intensidad de emisión (relativa a NaI(Tl)) [%] 100 15 25 75
Stopping power (511 keV ) [MeV/cm] 4.7619 8.8963 8.7368 9.4868

400 y 500 nm para todos estos materiales. En tanto, en la tabla 1.6 se resumen las propiedades
más importantes de los cristales de centelleo de uso en medicina nuclear.

El Germanato de Bismuto (Bi4Ge3O12, BGO) es un material centelleador muy utilizado en
la tomograf́ıa por emisión de positrones. Puede observarse en la tabla 1.6 que el BGO tiene
número atómico efectivo y densidad altos pero la intensidad de emisión es baja comparada con
la del NaI(Tl). En tanto, el tiempo de decaimiento del BGO es mayor que el de los otros cristales
de centelleo de uso en medicina nuclear. Además de ello, tiene una baja resolución en enerǵıa,
requiriendo una ventana de enerǵıa de 350 a 550 keV. Sin embargo, cumple con la caracteŕıstica
de tener alto stopping power, que como se mencionó antes es la caracteŕıstica principal que debe
tener un cristal de centelleo de uso en PET. Otros cristales centelleadores de uso en PET son
el GSO (Ortosilicato de Gadolinio, Gd2SiO5 [Ce]) y el LSO (Ortosilicato de Lutecio, Lu2SiO5

[Ce]). Estos cristales de centelleo también poseen densidad y número atómico efectivo altos, aśı
como un gran poder de frenado en comparación con el NaI(Tl) (ver tabla 1.6) pero además
tienen un tiempo de decaimiento notablemente menor que el NaI(Tl) y el BGO. Por otro lado,
la eficiencia de emisión del GSO es baja comparada con la del NaI(Tl) mientras que el LSO tiene
una buena intensidad de emisión de fotones visibles. Cabe aclarar que los fotones emitidos por
los cristales de centelleo no son de una enerǵıa única, sino que existe un espectro continuo de
emisión y los valores de intensidad de emisión provistos en la tabla 1.6 son los correspondientes
al máximo de intensidad.

Caracterización de objetos hiper-metabólicos en imágenes PET/CT 19
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Figura 1.12: El diseño t́ıpico del bloque detector del tomógrafo PET, extráıdo de Cherry et
al [43]. Una pieza de cristal de centelleo se corta en forma de matriz y se rellena con material
reflectante. La profundidad de los cortes es tal que la distribución de luz que llega a los tubos
fotomultiplicadores (PMT) sea lineal.

En la figura 1.12, extráıda del texto de Cherry et al [43], se muestra el diseño t́ıpico de
un bloque detector. Una pieza de material centelleador es segmentada en una matriz de varios
elementos (t́ıpicamente, 8× 8 o 6× 6) al hacer finos cortes parciales en el cristal que se rellenan
luego con un material reflectante que reduce y controla la retroalimentación entre los elementos
del cristal. La matriz de cristales es interpretada por cuatro tubos fotomultiplicadores (PMT, por
sus siglas en inglés)12. La profundidad de los cortes es tal que la distribución de luz de los cuatro
PMTs sea lineal, para lo cual se ajustan las ganacias de los PMTs en controles rutinarios de
garant́ıa de calidad del equipo13. Para determinar las coordenadas (x, y) del segmento del cristal
en el que se detecta el fotón14, se combina la señal recibida por los cuatro PMTs (PMTa−d) de
acuerdo a las ecuaciones 1.21:

x =
(PMTa + PMTb)− (PMTc + PMTd)

PMTa + PMTb + PMTc + PMTd

y =
(PMTa + PMTc)− (PMTb + PMTd)

PMTa + PMTb + PMTc + PMTd

(1.21)

Estos bloques de cristal de centelleo, se combinan en módulos que forman los anillos de detección
alrededor del paciente. Cada montaje de cristal/PMTs forma esta serie de anillos de detección

12Los tubos fotomultiplicadores (PMT, por sus siglas en inglés) producen un pulso de corriente eléctrica a partir
de la incidencia de señales de luz débiles, tales como la emitida por los cristales de centelleo de uso en PET. Cada
d́ınodo está cargado más positivamente que el anterior, lo que provoca la multiplicación del número de electrones
que continúan hacia el ánodo del PMT. Estos detectores multiplican la corriente producida por la luz incidente
en un factor del orden de ≈ 6×107 para un PMT de 10-estad́ıos con un factor multiplicativo de 6 en cada d́ınodo.

13Ver el texto de la IAEA, Quality assurance for PET and PET/CT Systems, [46].
14Lógica de posicionamiento Anger.
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Figura 1.13: Esquema del circuito de coincidencias del tomógrafo PET, extráıdo del texto
editado por Phelps [47]. Los dos detectores de centelleo (opuestos) están conectados a sendos
analizadores de altura de pulso (PHA). Si la enerǵıa de los fotones detectados es tal que supera el
umbral del analizador, los pulsos detectados se derivan al módulo de coincidencia, que determina
si los pulsos se superponen temporalmente dentro de una ventana de coincidencia de ancho 2τ .

y cada anillo adquiere la imagen de un corte transversal de la distribución de rafiofármaco del
paciente.

En contraste con otras técnicas diagnósticas de medicina nuclear, en la tomograf́ıa PET no
se utiliza una colimación f́ısica, sino que se hace uso de una colimación electrónica de fotones
para determinar eventos en coincidencia, correspondientes a la detección quasi-simultánea de los
fotones de aniquilación provenientes del mismo evento. En la figura 1.11, extráıda del texto de
Phelps [47], se esquematiza el circuito de coincidencia utilizado para la detección de los fotones de
aniquilación en PET. Debido a que los fotones de aniquilación son emitidos (como se señaló antes)
de forma colineal, es muy probable que al registrar una coincidencia en detectores opuestos, el
evento de aniquilación ocurriera en algún lugar de la LOR (o el volumen) determinado por estos
detectores.

Los dos detectores y el circuito asociado a cada uno de ellos debeŕıa, en forma ideal, gene-
rar simultáneamente los pulsos necesarios para ser analizados por la lógica de coincidencia del
tomógrafo PET. Sin embargo, debido a los procesos estocásticos relacionados a la emisión de
luz de centelleo por los cristales detectores, los pulsos no son generados en el momento de la
detección. Esta incerteza en la respuesta (que constituye la resolución temporal del equipo PET)
depende de las caracteŕısticas f́ısicas del detector, de la constante de decaimiento de los fotones
de centelleo y de la intensidad de emisión de fluorescencia del cristal. Para evitar la pérdida del
registro de eventos en coincidencia, los pulsos deben tener una ventana para asegurar que se
superponen a pesar de la resolución temporal finita del sistema. El procesador de coincidencia
examina el tiempo de detección de los fotones y clasifica un evento como coincidencia si los
tiempos de detección de dos detectores opuestos están dentro de una ventana de tiempo de 6 a
12 ns.15

Uno de los métodos utilizados para clasificar eventos coincidentes, consiste en un discrimina-
dor de señales que fija un umbral que esté apenas por debajo de la amplitud que se observaŕıa
si dos o más pulsos ocurrieran simultáneamente. Este dispositivo electrónico tiene como input
la suma de los pulsos correspondientes a la detección ”simultánea” de fotones proveyendo como
output un pulso no nulo sólo si la amplitud del input supera el umbral. La ventana temporal

15Este valor depende, claro, de la precisión del sistema de detección y constituye la ventana temporal de
coincidencia, 2τ .
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Figura 1.14: Efecto de profundidad de interacción (DOI), extráıda de Levin [49]. En (a), se
esquematiza el efecto DOI en función de la distancia de la ubicación del evento de aniquilación
al centro del anillo detector PET. En (b), se estima el blurring provocado por DOI estimado
para diferentes profundidades de interacción dentro del elemento de cristal.

de coincidencia es el mayor intervalo de tiempo existente entre los pulsos detectados para ser
contados como eventos coincidentes16. Además de la coincidencia temporal, debe verificarse que
la enerǵıa del fotón detectado esté dentro de la ventana de enerǵıa de 511 keV, para lo cual se
utiliza un analizador de altura de pulso PHA.

1.7.1. Resolución espacial

La resolución espacial del tomógrafo PET está determinada no sólo por el rango del positrón
(que como se mencionó antes constituye el ĺımite f́ısico a la resolución espacial del escáner
PET), sino también por la no-colinealidad de la emisión de los fotones de aniquilación. Este
factor se debe a que el positrón tiene un momento residual al aniquilarse y la incerteza asociada
es de aproximadamente 0.5o. El efecto de no-colinealidad es lineal con el diámetro del anillo de
detectores, R180o = 0.0022 D. Por otro lado, el espesor relativo de los elementos de detección
produce el efecto de profundidad de interacción (DOI, por sus siglas en inglés), primordialmente
en dirección radial y contribuye al blurring de la imagen PET. El DOI proviene del hecho de
que el ancho aparente del elemento del detector crece de forma aproximadamente lineal con
la distancia entre la ubicación de aniquilación al centro del anillo de detectores, como puede
observarse en la figura 1.14 al ingresar los fotones detectados en forma oblicua al elemento
detector.17

El diseño de bloques detectores tuvo dos modificaciones que contribuyeron a mejorar la re-
solución espacial de la imagen PET y a reducir el costo del tomógrafo. Por un lado, se utilizan
PMTs proporcionalmente más grandes de modo que se superponen en partes de bloques detec-
tores adyacentes. Aśı, cada bloque detector es monitoreado por cuatro PMTs como en el diseño
clásico mostrado en la figura 1.12, pero en la actualidad cada PMT monitorea las esquinas de
cuatro bloques detectores. Este diseño es conocido como ”cuadrantes compartidos”. Por otro la-
do, algunos tomógrafos PET implementan en su diseño una doble capa de cristales de centelleo,
sistema denominado ”phoswich”, abreviatura de PHOSphor sandWICH. Este enfoque utiliza la
diferencia en el tiempo de decaimiento de dos materiales de centelleo (por ejemplo GSO y LSO)
para mejorar la precisión en la determinación de la profundidad del elemento de cristal en el que

16Para profundizar más en este tema, que queda fuera del alcance de este trabajo, se recomienda leer el texto
de Knoll [44].

17Para observar la respuesta de posicionamiento en profundidad de los diferentes materiales de centelleo de uso
en PET, se recomienda ver el trabajo de Saoudi et al, [48].
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Figura 1.15: Tracking de fotones de aniquilación, correspondientes a la simuación del trans-
porte de radiación mediante GEANT4 [37] de una fuente puntual y monoenergética emisora de
positrones de 200 keV, ubicada en el centro de una esfera de agua de 10 cm de radio visualizados
en OPENGL®. Las trayectorias de los fotones graficadas en verde, muestran que al atravesar
la esfera de agua, algunos de estos fotones interactúan con el anillo detector de BGO (en azul)

que la rodea. En rojo, se representan las trayectorias de los electrones secundarios[36].

fue detectado el fotón y por lo tanto contribuir a la mejora de la resolución espacial por DOI,
reduciendo aproximadamente a la mitad este efecto.

1.7.2. Eficiencia del sistema de detección PET

La eficiencia de detección es un parámetro importante en cuanto a sensibilidad y a perfor-
mance del escáner PET. La tasa de conteo de coincidencias verdaderas (ver figura 1.10) para
una fuente emisora de positrones localizada en un medio absorbente entre un par de detectores
en coincidencia está dada por la ecuación 1.22:

Rtrue = Aϵ2gACDe
−µT (1.22)

donde A es la actividad de la fuente, ϵ es la eficiencia intŕınseca de cada detector, i.e. la fracción
de fotones incidentes detectados (se supone que es la misma para ambos detectores)18 y µ y T
son, respectivamente, el coeficiente de atenuación lineal y el espesor total del objeto. gACD

19 es
la fracción de eventos de aniquilación en los cuales ambos fotones son emitidos en una dirección
interceptada por los detectores.

En la figura 1.15,20 puede observarse el tracking de fotones de aniquilación en el visualizador
OPENGL®, correspondientes a la simuación del transporte de radiación mediante GEANT4

18Y deben hacerse controles rutinarios de calidad para verificar que este sea el caso, o de otra manera ajustar
las ganancias de los PMTs, ver [46].

19ACD: Annihilation Coincidence Detection, por sus siglas en inglés
20Presentado en forma mural en el Congreso SUF-AFA, Poma et al [36]
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Figura 1.16: Perfiles de sensibilidad medidos a lo largo de la dirección axial de un escáner
PET multi-anillo en modos 2-D y 3-D, extráıdos del texto editado por Phelps, [47]. Mientras
que en los extremos del campo de visión axial, la sensibilidad es la misma en ambos modos de
adquisición, se observa que en la adquisición 3-D la sensibilidad tiene una forma triangular,
mostrando un pico en el centro del campo de visión. Obsérvese además la diferencia en la escala
del eje vertical del gráfico.

Tabla 1.7: Atenuación de fotones de 511 keV en los materiales detectores de uso en PET:
σi son los coeficientes de atenuación de dispersión coherente (R), incoherente (C) y por efecto
fotoeléctrico (F) y µ es el coeficiente de atenuación lineal total. Los valores de los coeficientes
de atenuación fueron calculados en XCOM [41].

µ [cm−1] σR/µ σC/µ σF /µ σF /σC

NaI 0.3451 0.05 0.78 0.17 0.22
BGO 0.9585 0.06 0.53 0.41 0.78
GSO 0.7022 0.05 0.70 0.25 0.36
LSO 0.8680 0.06 0.62 0.32 0.52

[37] de una fuente puntual y monoenergética emisora de positrones de 200 keV, ubicada en
el centro de una esfera de agua de 10 cm de radio, que a su vez se encuentra rodeada de un
anillo detector de BGO (azul). Puede observarse a través de la trayectoria de los fotones de
aniquilación (en verde) que sólo una porción de estos fotones interactúan con el anillo detector.
Entre los fotones que interactúan con el material centelleador, algunos lo hacen por dispersión,
mientras que otros fotones son absorbidos por efecto fotoeléctrico.

Antiguamente, los anillos detectores del tomógrafo PET se separaban por septas, lo que
limitaba la reconstrucción de la imagen PET a la detección en coincidencia de fotones que
inciden en el plano21 del anillo. Este sistema de adquisición se denomina 2D, para diferenciarlo
de la adquisición 3D, en la que se reconstruye la imagen a partir de la detección en coincidencia
de fotones que incidan en cualquier dirección. En la actualidad, la mayoŕıa (si no todos) los
tomógrafos PET utilizan el sistema de adquisión 3D, aumentando la sensibilidad en un factor 4
a 8 aproximadamente (ver figura 1.16, extráıda del texto editado por Phelps [47]).

En la figura 1.17 se pueden visualizar los coeficientes de atenuación de fotones de enerǵıas
entre 100 y 550 keV para los materiales detectores de uso en PET (NaI, BGO, GSO y LSO),

21El espesor del anillo en comparación con la longitud de la camilla es despreciable.
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Figura 1.17: Atenuación de fotones en materiales detectores de uso en PET (NaI, BGO,
GSO y LSO). Se grafican los cocientes de coeficientes de atenuación por dispersión coherente,
incoherente y efecto fotoeléctrico con respecto al coeficiente de atenuación lineal total. La ĺınea
vertical graficada en gris permite visualizar los valores de estos cocientes para la enerǵıa de los
fotones de aniquilación (de 511 keV). Los valores de coeficientes de atenuación fueron calculados
en XCOM [41].

cuyos datos fueron calculados a partir de XCOM [41]. Puede observarse que para enerǵıas de
511 keV la interacción predominante es Compton (ver tabla 1.7), entre 1.3 (BGO) y 4.5 (NaI)
veces más probable que la interacción por efecto fotoeléctrico. Se desprende además de la figura
1.15 y de la tabla 1.7 que el material más eficiente para frenar los fotones de aniquilación es
BGO, absorbiendo el 99 % de fotones de 511 keV a una profundidad de ≈ 2 cm, mientras que
el material menos eficiente es el NaI, que absorbe la misma cantidad de fotones con un espesor
prácticamente tres veces mayor. Además, en BGO los fotoelectrones de 511 keV son frenados
en aproximadamente 500 µm mientras que se necesita un espesor de ≈ 1 mm en el caso del NaI
(ver tabla 1.6). Sin embargo, los tomógrafos PET comerciales priorizan el tiempo de decaimiento
a la eficiencia de frenado de los materiales de centelleo para la construcción de los sistemas de
detección PET.

De acuerdo a lo analizado, los electrones del cristal detector son puestos en movimiento (y
liberados de ligaduras atómicas) por dos clases de interacciones: efecto fotoeléctrico y efecto
Compton. De estos dos procesos de interacción, sólo la cantidad de luz fluorescente emitida por
el cristal a partir de la interacción por efecto fotoeléctrico (de los fotones de aniquilación en el
cristal) es proporcional a la enerǵıa del fotón detectado por el cristal, dado que toda la enerǵıa
del fotón es transferida al electrón liberado.

Para determinar la fracción de coincidencias verdaderas detectadas por un sistema de de-
tección PET, se simuló el transporte de radiación mediante el código PENELOPE v2008 [39]
de una fuente puntual emisora de positrones de F-18, O-15, N-13 y C-11. En la simulación,
los positrones son emitidos por la fuente de acuerdo a los espectros de la figura 1.2. La fuente
puntual, ubicada en el centro de una esfera de agua de 10 cm de radio, se encuentra rodeada por
por anillos detectores PET de las dimensiones del tomógrafo ECAT de CTI® y de materiales
de centelleo de uso en PET (BGO, LSO, GSO y NaI), como ejemplo de una situación real.22

22Debe tenerse en cuenta que al considerar el mismo espesor del anillo detector para todos los materiales, el
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Tabla 1.8: Fracción de coincidencias verdaderas calculada a partir de la simulación mediante
PENELOPE v2008 [39] del transporte de radiación de una fuente puntual emisora de positrones
de F-18, C-11, N-13 y O-15. La fuente, que emite positrones de acuerdo a los espectros de la
figura 1.2, se ubica en el centro de una esfera de agua de 10 cm de radio rodeada por anillos
de cristal de centelleo de uso en PET (BGO, LSO, GSO y NaI) de dimensiones dadas por la
geometŕıa del tomógrafo ECAT de CTI®.

F-18 C-11 N-13 O-15 Teórica∗

BGO 3.5641 ×10−5 3.6344 ×10−5 3.5957 ×10−5 3.3570 ×10−5 3.9433 ×10−5

LSO 2.2278 ×10−5 3.5707 ×10−5 3.0293 ×10−5 2.0205 ×10−5 2.3850 ×10−5

GSO 3.1360 ×10−5 3.1113 ×10−5 2.9884 ×10−5 2.9333 ×10−5 1.3416 ×10−5

NaI 4.1209 ×10−6 4.2924 ×10−6 3.9796 ×10−6 4.1616 ×10−6 4.6487 ×10−6

* Corregido por el número de fotones que atraviesan el anillo detector.

Los resultados obtenidos para los diferentes cristales y radioisótopos, se resumen en la tabla 1.8.
Para el cálculo de la fracción de coincidencias verdaderas se realizaron una serie de suposi-

ciones. Sólo fueron contabilizados como coincidencias verdaderas, eventos en los que los fotones
interactuaran por efecto fotoeléctrico con el cristal, sin importar la profundidad. Además, se ha
considerado que la eficiencia de los tubos fotomultiplicadores es 1, y que el tiempo de decai-
miento de los cristales de centelleo es nulo. Por último, se ha considerado que la eficiencia es
el cuadrado de la cantidad de eventos contabilizados por unidad de eventos de desintegración,
dado que en la detección en coincidencia, la detección de uno y otro fotón de aniquilación son
eventos independientes.

Los resultados de la tabla 1.8 concuerdan en orden con los obtenidos al calcular la eficiencia
teórica bajo estas mismas suposiciones:[

exp (−µresf,H2O)σF,i
h

2R

]2
(1.23)

donde exp (−µresf,H2O) es la fracción de fotones que atraviesan la esfera de agua de radio resf,H2O

y
h

2R
es el ángulo sólido subtendido por el anillo detector de material i, ancho h y radio R. El

resultado del cálculo de la eficiencia teórica mediante la ecuación 1.20 se resume en la última
columna de la tabla 1.8 y la diferencia porcentual entre la eficiencia teórica y el promedio de
las eficiencias calculadas a partir de la simulación están entre el 10 y el 15 %. En tanto, las
fluctuaciones entre los valores calculados de eficiencia para los diferentes radioisótopos (≈ 1.5
%) son posiblemente de origen aleatorio.

1.8. Correcciones del sistema de detección del tomógrafo PET

Al reconstruir la imagen PET de un objeto, se espera que la intensidad de la imagen punto a
punto (o ṕıxel a ṕıxel) sea proporcional a la concentración de actividad del objeto, de modo que
sea posible cuantificar de forma precisa la actividad en diferentes órganos o entre tejido normal
y patológico. Para ello, se deben realizar múltiples correcciones sobre los eventos contabilizados
por el sistema de detección del tomógrafo PET.

resultado del conteo en NaI es muy inferior al de los otros cristales, que tienen mayor densidad y número atómico
efectivo.
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1.8.1. Normalización

Debido a pequeñas variaciones en las dimensiones de los cristales, o en la fracción de luz visible
que incide en los tubos fotomultiplicadores u otros aspectos, existen variaciones en el conteo de
cada elemento para una distribución de actividad uniforme. Para corregir estas diferencias, se
deben calcular factores de normalización para cada elemento detector. Al adquirir la imagen de
una fuente lineal, cada elemento del sistema de detección debeŕıa contabilizar el mismo número
de eventos debido a la simetŕıa de la fuente. En la práctica, esto no se cumple para todos los
pares de detectores del scanner PET. De esta manera, al obtener el número de cuentas N(i, j)
de cada par de detectores, se calcula el factor de normalización CNorm(i, j) como:

CNorm(i, j) = N(i, j)/ < N > (1.24)

donde < N > es el promedio de las cuentas registradas en todos los pares de detectores (i,j).

1.8.2. Coincidencias aleatorias

Las coincidencias aleatorias (ver figura 1.8) agregan a la imagen PET un ruido de fondo
uniforme. Durante la adquisición de la imagen PET, se registra el tiempo de llegada de cada
fotón con una precisión aproximada de 2 ns. Al término de un ciclo de tiempo, que t́ıpicamente
es de 256 ns, se contabilizan los eventos en coincidencia dentro de una ventana temporal de 4 a
12 ns y el número de eventos en coincidencia del par de detectores correspondiente aumenta en
una unidad. Puede estimarse la tasa de coincidencias aleatorias a partir del cálculo de eventos
detectados con una ventana temporal varias veces mayor (e.g., una ventana temporal de 64 a
76 ns para 12 ns). En esta ventana, no serán detectados eventos de coincidencia por dispersión
o de coincidencia verdaderos, debido a que estos eventos seŕıan detectados con una diferencia
de pocas unidades de ns. Luego, los eventos detectados en esta ventana temporal ”tard́ıa” serán
las coincidencias detectadas entre 64 y 76 ns. La tasa de coincidencias aleatorias será la misma
en ambas ventanas temporales: ”temprana” y ”tard́ıa”. Entonces, puede restarse este valor a la
tasa de coincidencias ”temprana”, obteniendo como resultado la suma de la tasa de concidencias
verdaderas + dispersadas, con una incerteza dada por la ecuación:

σ(Ntrue+scatter) =
√

(Ntrue +Nscatter + 2×Nrandom) (1.25)

donde Ntrue, Nscatter y Nrandom son los números contabilizados de coincidencias verdaderas,
por dispersión y aleatorias, respectivamente. Aunque Nrandom puede ser determinado de manera
precisa, debe ser minimizado lo más posible debido a que la incerteza con la que se cuentan los
eventos de coincidencias verdaderas y dispersadas depende del número de coincidencias aleato-
rias.

Otra forma de estimar el número de coincidencias aleatorias es a partir de las tasas de
eventos simples en cada detector, de modo que para un par de detectores (i, j) dado, la tasa de
coincidencias aleatorias estará dada por:

Rscatter,ij = 2τ ×Rsingle,i ×Rsingle,j (1.26)

donde 2 τ es la ventana temporal de detección en coincidencia utilizada por el sistema, y Rsingle,i

y Rsingle,j es la tasa de eventos simples registrada por el sistema. Este método resulta más útil
en la práctica, dado que los equipos PET registran cada evento detectado por cada uno de los
cristales de centelleo del anillo.23

23Una descripción más profunda de este aspecto está fuera del alcance de esta tesis, y puede obtenerse del texto
de Hoffman & Phelps, ver [50].
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Figura 1.18: Se ilustra la importancia de los eventos de dispersión en imágenes tomográficas de
abdomen. Puede observarse la diferencia en la calidad de la imagen PET en un paciente delgado
en comparación con la de un paciente con sobrepeso. Se agradece a FUESMEN la gentileza al
permitir mostrar estas imágenes en la tesis.

1.8.3. Coincidencias por dispersión

La fracción de eventos detectados en coincidencia por dispersión (ver figura 1.8) puede llegar a
ser del 60 al 70 % en imágenes de abdomen adquiridas en modo 3D. Las causas más importantes
de la detección de eventos en coincidencia por dispersión son tres. En primer lugar, para que
un evento sea contabilizado como coincidencia por dispersión, basta que uno de los fotones
de aniquilación sufra una interacción de dispersión (Compton o Rayleigh). Por otro lado, la
resolución en enerǵıa de materiales más densos en el sistema de detección (ver tabla 1.6 y figura
1.11) es menor24, por lo que para detectores de BGO, LSO o GSO se debe ampliar la ventana
del analizador de amplitud para la detección del fotopico. Por último, como puede visualizarse
en la figura 1.15 y en la tabla 1.7, para fotones de 511 keV la interacción Compton es más
probable que la interacción por efecto fotoeléctrico, tanto en tejidos del cuerpo humano como en
materiales de centelleo y muchos fotones no dispersados al interactuar en cristales de centelleo
depositan una enerǵıa menor a 511 keV. Esto requiere ampliar aún más la ventana en enerǵıa
para contabilizar estos eventos (no pueden distinguirse eventos por dispersión en el cuerpo de
los eventos por dispersión en el cristal centelleador a partir del analizador de amplitud de pulso
solamente).

Un método de corrección utilizado por tomógrafos PET se basa en examinar los perfiles pro-
yectados inmediatamente afuera del objeto. Luego de corregir el número de eventos detectados
por coincidencias aleatorias, sólo los eventos por dispersión pueden ser contabilizados en estos
perfiles. El número de eventos de coincidencia por dispersión Nscatter puede ser calculado a partir
de la extrapolación con una función suave de la cola de los perfiles de proyección (las funciones
coseno y gaussiana son utilizadas comunmente para este propósito), debido a que es un fenómeno
de baja frecuencia que no posee estructura bien definida. La incerteza de este método de correc-
ción dependerá del tamaño del objeto cuya imagen sea adquirida, dado que para objetos más
grandes que el campo visual del tomógrafo PET los perfiles de proyección fuera del objeto no
serán viables. Como ejemplo de la importancia de las coincidencias de dispersión, se muestran
en la figura 1.18 imágenes tomográficas a la altura del abdomen de un paciente delgado y de
un paciente con sobrepeso, en el que la corrección por eventos de dispersión es pobre o bien no
puede realizarse.

1.8.4. Atenuación de fotones

La corrección por atenuación de fotones será analizada en caṕıtulos posteriores, dado que se
realiza durante la reconstrucción de la imagen PET, tema que se abordará más adelante en este
trabajo.

24La intensidad de fotones de luz visible emitidos es menor que en el caso de NaI
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1.8.5. Tiempo muerto

Para la corrección por tiempo muerto, se utilizan modelos emṕıricos basados en la contabi-
lización de eventos en la adquisición de imágenes de objetos de varias dimensiones y diferente
umbral de amplitud de pulso. El análisis de estos modelos escapa del alcance de este trabajo y
se invita a leer sobre métodos de corrección por tiempo muerto en el texto de Knoll [44].

1.8.6. Factor de calibración

Luego de realizar todas las correcciones descriptas en las secciones 1.7.1-5, la intensidad de
señal de la imagen reconstruida en un vóxel será proporcional a la concentración de actividad
del objeto en esa posición. Para la calibración del equipo PET, se reconstruye la imagen de
un cilindro lleno de una solución de distribución de actividad uniforme conocida25. El factor
de calibración CAL se define en unidades de ’cuentas/pixel’ por unidad de ’concentración de
actividad de radionucléıdo’, cm3/kBq. Luego, el número de cuentas en cada vóxel es dividido
por el factor de calibración para obtener la concentración absoluta de actividad en cada punto
del objeto cuya imagen fue reconstruida26.

1.9. Evaluación del rendimiento del tomógrafo PET

Un parámetro estándar para evaluar el rendimiento de tomógrafos PET es el denominado
NECR (noise equivalent counting rate, por sus siglas en inglés). Este parámetro es espećıfico
de PET y tiene en cuenta el ruido adicionado a la imagen PET al corregirla por coincidencias
aleatorias y por dispersión. De acuerdo a los estándares NEMA [51] a partir de la tasa de conteo
de coincidencias verdaderas Rtrue, aleatorias Rrandom y por dispersión Rscatter, NECR queda
definido a partir de la ecuación 1.27 como:

NECR =
R2

true

Rtrue + aRscatter + bRrandom
(1.27)

donde a es la fracción de proyección que es ocupada por el objeto cuya imagen se reconstruye y
b es 2 si se utiliza el método de la ventana de tiempo ”tard́ıa” para la corrección por eventos de
coincidencia aleatorios, o 1 si se utiliza el método de corrección por conteo de tasa de eventos
simples.

En la figura 1.19 (extráıda del texto de Cherry et al [43]), se representa el parámetro NECR
en función de la concentración de actividad para un tomógrafo cĺınico comercial por emisión de
positrones. En la figura puede observarse que el máximo rendimiento se da para una concen-
tración de actividad de ≈ 4 µCi/cm3. El parámetro NECR constituye una herramienta para
estimar la concentración que permite reconstruir la imagen con un alto cociente señal-ruido,
aunque esta concentración de actividad no siempre puede ser alcanzada por consideraciones
dosimétricas/cuidado del paciente.

1.10. Ventajas y desventajas: PET vs. SPECT

Rahmim y Zaidi [52] analizan las ventajas y desventajas de la tomograf́ıa PET versus SPECT
(single photon emission computed tomography, por sus siglas en inglés) primordialmente en base
a tres factores: la sensibilidad, la resolución espacial y la resolución temporal. A continuación se
describen brevemente las conclusiones a las que llegan luego de su análisis a modo de review.

En cuanto a la sensibilidad, el tomógrafo PET posee una ventaja con respecto al SPECT,
con una sensibilidad mayor en dos a tres órdenes de magnitud. Esto se debe principalmente

25Ver IAEA, Quality Assurance for PET and PET/CT Systems, [46].
26Este es un punto importante de todo programa de garant́ıa de calidad del tomógrafo PET, debido a que en

esta calibración radica la precisión de la cuantificación PET. De ah́ı su implicancia.
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Figura 1.19: Ejemplo de la tasa de conteo en coincidencia y NECR para un tomógrafo PET
comercial para la práctica cĺınica, extráıda del texto de Cherry et al [43].

a la no utilización de un sistema de colimación al hacer uso de la f́ısica de la aniquilación de
positrones para la detección simultánea de los fotones de aniquilación. En tomograf́ıa SPECT,
el sistema de colimación es necesario para rechazar fotones que inciden con una desviación
angular determinada, porque de otro modo, se hace inviable la determinación de la dirección de
incidencia del fotón detectado.

Al analizar la resolución espacial de los tomógrafos PET y SPECT, se observa que la reso-
lución espacial SPECT tiene una limitación tecnológica, mientras que para la tomograf́ıa PET
existen factores f́ısicos que limitan la máxima resolución espacial alcanzable, como se describió en
la sección 1.6.1, a saber: el rango del positrón y la no colinealidad de los fotones de aniquilación.

La importancia de la adquisición de imágenes dinámicas de medicina nuclear crece continua-
mente en la actualidad. Esto está relacionado a que las variaciones en la bio-distribución del
radiofármaco en el cuerpo ofrecen la mayor cantidad de información sobre el proceso fisiológico
subyacente. En este sentido, la resolución temporal de la imagen PET se refiere a cuán frecuen-
temente pueden adquirirse imágenes ”aceptables” de un mismo objeto. La resolución temporal
está ı́ntimamente relacionada con la sensibilidad y por lo tanto la tomograf́ıa PET tiene ventaja
en este aspecto con respecto a la tomograf́ıa SPECT. En esta área, el modelado de la adquisi-
ción de la imagen, aśı como de algoritmos de reconstrucción resulta esencial y es por ello que
la simulación del proceso completo de la adquisición y reconstrucción de la imagen tomográfica
cobra importancia.

Tanto la imagen PET como la imagen SPECT requieren de la corrección de atenuación, por
lo que están igualados en cuanto a este ı́tem. Sin embargo, la corrección de atenuación de la
imagen PET es más directa porque, a diferencia de la tomograf́ıa SPECT, la atenuación es
independiente de la ubicación de emisión de los fotones de aniquilación a lo largo de la LOR.
En SPECT, debido a la naturaleza de la emisión de fotón-único, la atenuación vaŕıa de acuerdo
a la ubicación de emisión del fotón.

En tanto, la tomograf́ıa PET tiene una desventaja no presente en SPECT, relacionada con
la detección de fotones en la misma ventana temporal de coincidencia que pueden corresponder
a diferentes eventos de aniquilación (coincidencias aleatorias). Como se describió en la sección
1.7.2, la determinación del número de coincidencias aleatorias puede realizarse con cierta facili-
dad, pero debe ser minimizado.

El mejoramiento de la resolución de la imagen PET está actualmente avocado al desarrollo
de tomógrafos PET por tiempo de vuelo. Aunque todav́ıa no es posible reconstruir imágenes por
tiempo de vuelo en la práctica cĺınica, debido a que los tiempos de decaimiento correspondientes
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a la emisión de fluorescencia de los materiales disponibles al d́ıa de hoy superan la ventana tem-
poral de 3 ns, en la actualidad se está utilizando esta tecnoloǵıa para determinar una ubicación
probable de emisión de los fotones de aniquilación a lo largo de la LOR, lo que se logra a partir
de la utilización de cristales de centelleo de tiempo de decaimiento por fluorescencia corto y de
PMTs con mayor eficiencia cuántica de detección, lo que aumenta la sensibilidad del tomógrafo
PET, a la vez de encarecer su costo (ver e.g., [53]). Este tema se tratará con mayor profundidad
en el siguiente caṕıtulo.

Otras ventajas de la tomograf́ıa SPECT con respecto a la tomograf́ıa PET están relacionadas
con la adquisición de imágenes dual-tracer de SPECT (inviable o muy dificilmente implementable
en PET) y con el costo del escáner, siendo el costo de tomógrafos SPECT alrededor de un orden
de magnitud menor respecto de los tomógrafos PET.
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Reconstrucción de imágenes
tomográficas PET

2.1. Introducción

A diferencia de las imágenes médicas convencionales planares, en las que la imagen se con-
truye a partir de las proyecciones bidimensionales de un objeto tridimensional, las imágenes
tomográficas son representaciones bidimensionales de las estructuras que se encuentran en un
plano de un objeto tridimensional (slice). En este sentido, la tomograf́ıa computada por emisión
utiliza la f́ısica del decaimiento de isótopos radiactivos para reconstruir la imagen de la distri-
bución del radioisótopo en el organismo. La concentración de actividad de dicho isótopo en un
slice cambia con el tiempo no sólo debido al decaimiento radiactivo, sino también debido a la
farmacocinética1 de las moléculas de radiofármaco en el organismo. Esto implica que todos los
eventos de detección en coincidencia utilizados en la reconstrucción de un slice deben ser detec-
tados en un tiempo menor al tiempo asociado al cambio en la concentración de radiofármaco en
cada región del organismo.

El sistema de detección PET, analizado en el Caṕıtulo 1 (ver figura 2.1) considera como
eventos en coincidencia aquellos en los cuales dos elementos opuestos del anillo de bloques
detectores, detectan pulsos dentro de las ventanas de tiempo y enerǵıa fijadas por el sistema de
colimación electrónica del tomógrafo. Los dos elementos del sistema de detección que detectan
un evento en coincidencia definen un volumen de respuesta (que puede ser considerado a efectos
prácticos como una ĺınea), dentro del cual se produjo el evento de aniquilación. Estos eventos
están sujetos a las correcciones descriptas en la sección 1.7, sin embargo, para analizar la teoŕıa de
la reconstrucción de imágenes, se considerará en un principio, que estos eventos de coincidencia
prompt son eventos de coincidencia verdaderos (ver figura 1.8).

Existen diferentes métodos de reconstrucción de imágenes PET, que hacen uso de la f́ısica
de la aniquilación de positrones para determinar la ubicación de la distribución de radiofármaco
dentro del organismo, y cuantificar la actividad que corresponde a cada región a partir del
factor de calibración. Los métodos más importantes de reconstrucción de imágenes PET serán
analizados a lo largo de este caṕıtulo, aśı como la corrección por atenuación de fotones de la
imagen PET (tema que hab́ıa quedado pendiente en el Caṕıtulo 1). Por último, se destacan los
avances tecnológicos que tienden a lograr una mejor resolución de la imagen PET con un menor
tiempo de adquisición, o menor concentración de actividad.
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Figura 2.1: Se esquematizan los componentes más importantes del sistema de detección del
tomógrafo PET, analizados en el Caṕıtulo 1. Los fotones de aniquilación se dirigen hacia los
bloques detectores. Al interactuar los fotones de aniquilación con el material del cristal de cen-
telleo, éste emite fotones visibles que inciden en el fotocátodo de los tubos fotomultiplicadores,
produciendo una cascada de electrones que es amplificada por el PMT. La señal de los PMT es
analizada por el sistema de colimación electrónica, determinando una ĺınea de respuesta para la
detección en coincidencia.

2.2. Reconstrucción de imágenes por Tiempo de vuelo

A partir de la determinación de la ĺınea de respuesta (LOR), es posible conocer en qué punto
dentro de recta que une los detectores en coincidencia se produjo la aniquilación. Sean ti y tj
los tiempos de vuelo de los fotones detectados por los detectores i y j, entonces la aniquilación
se produjo a una distancia:

∆d =
|ti − tj | c

2
(2.1)

del centro de la recta que une las posiciones de detección, hacia el detector que absorbe el fotón
que recorrió una menor distancia (ver figura 2.2).

A partir de la simulación en PENELOPE v2008 [39] del transporte de radiación en agua
de distribuciones de actividad homogénea de radiofármaco en geometŕıas de corte transversal
circular o rectangular, se reconstruyeron imágenes por tiempo de vuelo sin correcciones de ningún
tipo. Las especificaciones técnicas del cálculo del tiempo de vuelo de los fotones de aniquilación,
aśı como de la absorción de las part́ıculas secundarias en agua se describen en la sección A.1
del apéndice. El sistema de detección simulado tiene la geometŕıa y dimensiones de los anillos

1La farmacocinética se refiere al flujo de un medicamento o compuesto a través del organismo, hacia el interior
(metabolismo y absorción) y hacia el exterior de éste (excreción).

Caracterización de objetos hiper-metabólicos en imágenes PET/CT 33
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Figura 2.2: Esquema simplificado de la formación de imágenes PET por tiempo de vuelo. Los
fotones de aniquilación, son detectados por los cristales de centelleo i y j con una diferencia de
tiempo de (dj − di)/c, donde di,j son las distancias en ĺınea recta recorridas por los fotones de
aniquilación desde la posición de aniquilación hasta los detectores i y j, y c es la velocidad de
la luz. Puede considerarse que los fotones de aniquilación sufren pocas interacciones debido a
su enerǵıa (511 keV) y a la densidad del tejido humano. Entonces, al menos en una primera
aproximación, puede pensarse que la dirección de detección es la dirección de emisión, y que el
evento de aniquilación se produjo a una distancia d = |di − dj | con respecto al centro de la ĺınea
que une los detectores, y hacia el cristal que detectó el primer fotón del par.

detectores del tomógrafo comercial ECAT de CTI®.
En la figura 2.32 se muestran las imágenes reconstruidas por tiempo de vuelo del slice central

de dos distribuciones uniformes de F-18: esfera de 5 cm de diámetro y prisma de base cuadrada
de 5 cm de lado. Para cada una de estas situaciones, se realizó la reconstrucción con ṕıxeles
cuadrados de 0.05 cm (a), 0.1 cm y 0.2 cm de lado. Puede observarse en la figura que queda
bien definida una región en la que se encuentra concentrada la actividad del radiofármaco, pero
no aśı el borde de dicha región (marcada sobre cada imagen en color fucsia). Este efecto es parte
del blurring de la imagen PET, aśı como de la falta de corrección de atenuación de fotones.

En tanto, en la figura 2.42 se muestran las imágenes de tres slices de distribuciones uniformes
de F-18 en forma de prisma de base cuadrada de 5 cm de lado y cónica de base circular de
5 cm de diámetro reconstruidas por tiempo de vuelo sin correcciones de ningún tipo y para
ṕıxeles cuadrados de 0.1 cm de lado. Puede observarse en las imágenes reconstruidas para la
distribución cónica que las dimensiones de las distribuciones de radiofármaco concuerdan con
las dimensiones de los respectivos bordes del corte circular correspondientes a cada slice. En
particular, puede observarse que el radio de la región de actividad reconstruida crece hacia la
base del cono. Para ambas situaciones (prisma y cono), puede observarse nuevamente la falta
de definición en el borde de la región de corte circular o cuadrado, particularmente notable en
el caso del prisma.

2Presentado en forma mural en forma mural en el Congreso de la AFA, Poma et al [54]
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Figura 2.3: Se muestra la imagen reconstruida del slice central de dos distribuciones de acti-
vidad uniforme de F-18: esférica, de 5 cm de diámetro y prismática de base cuadrada de 5 cm
de lado. La reconstrucción de la imagen por tiempo de vuelo se hizo en base a los resultados
de la simulación Monte Carlo en PENELOPE v2008 [39] del transporte de radiación de estas
distribuciones de actividad uniforme para la geometŕıa y dimensiones del sistema de detección
del tomógrafo comercial ECAT de CTI®. Se muestran las imágenes reconstruidas para ṕıxeles
cuadrados de 0.05 cm (a), 0.1 cm (b) y 0.2 cm (c). En fucsia, se visualizan los ĺımites del borde

del corte correspondiente al slice central de cada distribución[54].
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Figura 2.4: Imágenes multislice reconstruidas a partir de los resultados de la simulación en
PENELOPE v2008 [39] del transporte de radiación de distribuciones de actividad uniforme de
F-18 en forma de prisma de base cuadrada de 5 cm de lado y cónica de base circular de 5 cm
de diámetro. En fucsia, se visualizan los ĺımites del borde del corte correspondiente a cada slice
reconstruido[54]. Las imágenes fueron reconstruidas para ṕıxeles cuadrados de 0.1 cm.
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A pesar de que el método de tiempo de vuelo es matemáticamente muy simple y constituye
en este sentido un algoritmo ideal para la reconstrucción de imágenes PET, existe una limitación
en el tiempo de emisión de los fotones de fluorescencia por los detectores de centelleo de uso
en PET. Mientras que la emisión de los fotones de centelleo se lleva a cabo en el orden de los
20 ns (ver tabla 1.6), la diferencia en el tiempo de vuelo de los fotones de aniquilación es de 3
ns para un tomógrafo PET de diámetro convencional. Sin embargo, las imágenes reconstruidas
por tiempo de vuelo pueden ser de utilidad para efectuar comparaciones con otros métodos de
reconstrucción de imágenes digitales PET, dado que la limitación en los detectores de centelleo
no presenta un inconveniente a la hora de obtener imágenes simuladas. En la actualidad, como
se verá al final del caṕıtulo, existen numerosos esfuerzos para desarrollar tecnoloǵıa que apunta
a utilizar el tiempo de vuelo para determinar una ubicación probable de emisión de los fotones
de aniquilación de forma cada vez más precisa.

2.3. Reconstrucción de imágenes por Retroproyección filtrada

La tomograf́ıa computada por emisión, incluyendo la tomograf́ıa PET, utiliza un sistema de
detección que rodea al objeto del que se desea obtener la imagen de modo de lograr muchas
vistas a diferentes ángulos de éste para reconstruirlo. Estas ”vistas” del objeto en cada ángulo
se denominan proyecciones (ver e.g. [43] y figura 2.5).3 El método de retroproyección filtrada
es una técnica anaĺıtica muy utilizada para la reconstrucción de imágenes en el ámbito cĺınico,
especialmente en lo que refiere a tomograf́ıa computada y tomógrafos PET más antiguos. El
modelo empleado en la tomograf́ıa por emisión consiste en que el número de fotones contabili-
zados en un elemento detector representa la suma de las contribuciones de la concentración de
actividad a lo largo de una ĺınea perpendicular a la superficie del detector. El procedimiento de
retroproyección filtrada re-distribuye todas estas cuentas de nuevo a lo largo de la ĺınea proyec-
tada sobre la imagen del objeto. Se supone entonces que los puntos de intersección de las ĺıneas
retro-proyectadas corresponden a las posibles ubicaciones de la fuente (ver e.g. [55]).

Si se ignora la atenuación de fotones, el número de eventos en coincidencia detectados por un
par de elementos (i, j) del sistema de detección del tomógrafo PET es proporcional a la integral
de ĺınea de la concentración de actividad en el volumen que queda definido por los dos detectores.
Esto, por definición, es la integral de ĺınea en una proyección, provisto que el el volumen entre
los detectores i y j sea suficientemente fino para ser aproximado por una ĺınea (ver e.g. [56]).

Si la distribución de actividad del objeto bidimensional que se quiere reconstruir está dada
por f(x, y) y cada proyección está definida por los parámetros θ y t,

xcos(θ) + ysen(θ) = t,

la integral de ĺınea de la distribución de actividad f(x, y) en la dirección de la proyección estará
dada por la ecuación 2.2:

Pθ(t) =

∫
ĺınea (θ,t)

f(x, y)ds (2.2)

donde ds es el diferencial de segmento sobre el cual se calcula la integral de ĺınea. Utilizando la
función delta de Dirac, la ecuación 2.2 puede ser reescrita como:

Pθ(t) =

∫ ∞

−∞

∫ ∞

−∞
f(x, y)δ(xcos(θ) + ysen(θ)− t)dxdy (2.3)

La función Pθ(t) es la transformada de Radón4 de la función f(x, y). Una proyección se forma
al combinar un conjunto de integrales de ĺınea y el conjunto de proyecciones p(t, θ) puede re-

3Extráıda del texto de Celler [55].
4La matemática de la transformada de Radón escapa a los ĺımites de este trabajo y se invita a profundizar

sobre ello en el texto Image reconstruction from projections [58].
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Figura 2.5: Representación simplificada de la formación de imágenes por retroproyección, ex-
tráıda del texto de Celler [55]. En (a), se muestran dos proyecciones angulares (0 y 90o) de la
concentración de actividad de un radiofármaco en un tumor ávido de radiofármaco. En (b), la
información de las proyecciones se utiliza para reconstruir la imagen bidimensional del objeto
mostrado en (a).

presentarse a partir de una matriz, denominada sinograma (ver figura 2.6). La denominación
proviene del hecho de que para una fuente puntual, la representación gráfica de esta matriz es
una sinusoide (ver e.g. [43]).

El objetivo general de la reconstrucción tomográfica bidimensional es, como se expresó antes,
generar una imagen 2D de la distribución de actividad f(x, y) de una sección transversal del
objeto a partir del sinograma o proyecciones a diferentes ángulos obtenidas para ese slice. La
forma más simple de reconstruir la imagen a partir de las proyecciones p(t, θ) es a través de la
retroproyección.

Si consideramos que F (u, v) es la transformada de Fourier de f(x, y) en el plano de frecuencias
(u, v):

F (u, v) =

∫ ∞

−∞

∫ ∞

−∞
f(x, y)exp [−2πi (ux+ vy)] dxdy, (2.4)

el Teorema del slice de Fourier5 establece que la transformada de Fourier de Pθ(t) (ec. 2.2) da
los valores de F (u, v) a lo largo de la ĺınea que forma un ángulo θ con el eje u en el plano de
frecuencias (u, v) (ver e.g. [56]). De aqúı que:

Sθ(w) =

∫ ∞

−∞
Pθ(t)exp (−2πiwt) dt

Sθ(w) =

∫ ∞

−∞

∫ ∞

−∞
f(x, y)exp (−2πiw (xcos(θ) + ysen(θ))) dxdy

(2.5)

donde u = wcos(θ) y v = wsen(θ), o bien:

Sθ(w) = F (w, θ) = F (wcos(θ), wsen(θ))

A partir del Teorema del slice de Fourier se puede observar que la transformada de Fourier de una
proyección paralela es igual a una porción de la transformada de Fourier bi-dimensional del objeto
original. De esto se desprende (ver Kak y Slaney, [56]) que dados los datos de las proyecciones,
debeŕıa ser posible obtener una imagen estimada del objeto al realizar la transformada inversa
de Fourier de estos datos. Este resultado indica que al tomar las proyecciones de una función

5Se invita a ver el caso θ = 0 en el texto de Kak y Slaney [56], aśı como el video incluido en el material
complementario de este trabajo, bajado de Youtube.
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Figura 2.6: Esquema del sistema de coordenadas (t, θ) para cálculo de proyecciones y repre-
sentación de proyecciones en el sinograma.

objeto f(x, y) con vistas angulares θ1, θ2, ..., θk y tomando la transformada de Fourier de cada
una de éstas, se pueden determinar los valores en el espacio de frecuencias de la función objeto en
las direcciones radiales correspondientes a cada una de las vistas (ver figura 2.6). Si se tomaran
infinitas proyecciones del objeto, se conoceŕıa de esta manera la función objeto en el espacio
de frecuencias F (u, v), con lo que podŕıa recuperarse la función objeto f(x, y) al aplicar la
transformada de Fourier inversa:

f(x, y) =

∫ ∫ +∞

−∞
F (u, v)exp (2πi(ux+ vy)) dudv

Debido a que en la práctica sólo se conocerán un puñado de componentes de Fourier, se puede
escribir de forma discreta (ver [56]):

f(x, y) ≈ 1

A2

m=N/2∑
m=−N/2

n=N/2∑
n=−N/2

F
(m
A
,
n

A

)
exp (2πi(m/Ax+ n/Ay))

x, y ∈
(
−A

2
,
A

2

) (2.6)

De la ecuación 2.6 se observa que la resolución espacial de la imagen reconstruida es determinada
por el valor de N. La ecuación 2.6 puede ser implementada rápidamente al utilizar la transforma-
da de Fourier rápida (FFT, por sus siglas en inglés), provisto que los coeficientes F (m/A, n/A)
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Figura 2.7: Esquematización del borroneo introducido al reconstruir una imagen por el méto-
do de retroproyección, debido a la naturaleza discreta de la implementación computacional del
método y de la imposibilidad de obtener infinitas vistas del objeto, extráıda del texto de Bushberg
et al [57]. En A y B se muestran la proyección medida y la retroproyección sin filtrar, mientras
que en C se muestra el resultado de la imagen reconstruida.

sean conocidos.
En la práctica, sólo pueden obtenerse algunas proyecciones de un objeto. En ese caso, la

función F (u, v) será conocida en un número finito de direcciones radiales. De aqúı que para
utilizar la ecuación 2.6 se deben realizar interpolaciones para completar la grilla bi-dimensional
en coordenadas cartesianas. Debido a que la densidad de puntos en dirección radial disminuye
a medida que el punto se aleja del centro, el error de interpolación crece. Esto implica que es
mayor el error al calcular las componentes de alta frecuencia en comparación con el error de
cálculo de las componentes de baja frecuencia, lo que resulta en degradación de la imagen6.

Consideremos una sola proyección y su transformada de Fourier. A partir del Teorema del
slice de Fourier, esta proyección da los valores de la transformada de Fourier bi-dimensional a lo
largo de una sóla ĺınea. Si se agregan los valores de la transformada de Fourier de esta proyección
en la ubicación correcta en el dominio de frecuencias del objeto, se puede reconstruir la imagen
de esta vista realizando la transformada inversa de Fourier bi-dimensional y considerando todas
las otras proyecciones como nulas.

Al realizar una retroproyección simple, como se explicó anteriormente, el proceso de sumar
proyecciones de un gran número de vistas angulares, resulta en una función de borroneo de la
imagen que va como 1/r, como se muestra en la figura 2.7 extráıda del texto de Bushberg et al
(ver [57]). Es posible corregir esta función de borroneo 1/r utilizando procedimientos de proce-
samiento de imágenes a través de la aplicación de un filtro en el espacio de frecuencias. El filtro
de deconvolución para deshacer el borroneo implementado por la función 1/r se muestra en la
figura 2.8 B. La naturaleza oscilatoria del filtro de deconvolución es consecuencia de la naturaleza
discreta de la operación. Cuando un filtro posee valores negativos, en general realza bordes en
la imagen. El filtro mostrado es una función uni-dimensional y se utiliza para deconvolucionar
los valores medidos de la proyección antes de realizar la retroproyección (ver e.g. [57]), como se
muestra en la figura 2.9, también extráıda del texto de Bushberg et al ([57]). Se puede observar
en la figura 2.9 que cuando todas las proyecciones tomadas del objeto son deconvolucionadas con
el filtro adecuado, la imagen reconstruida constituye una representación más realista del objeto.
La operación de deconvolución descripta es la razón por la que el algoritmo de reconstrucción
se denomina “retroproyección filtrada”.

6Tener en cuenta que el ruido está asociado a altas frecuencias.

Caracterización de objetos hiper-metabólicos en imágenes PET/CT 40
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Figura 2.8: Esquematización del proceso de filtro para deconvolucionar el borroneo introducido
al aplicar el algoritmo de retroproyección de forma discreta, como se muestra en la figura 2.7,
dando lugar al algoritmo de retroproyección filtrada, extráıda del texto de Bushberg et al [57]. El
resultado de realizar este proceso puede visualizarse al comparar la imagen en C de las figuras
2.7 y 2.8.

De acuerdo al Teorema del slice de Fourier, se puede interpretar que el cálculo de una pro-
yección es equivalente (en este contexto) a realizar una operación de filtrado bi-dimensional (ver
Kak y Slaney [56]). Lo que se pretende es encontrar un procedimiento de reconstrucción por
el cual se obtenga como resultado la suma de las proyecciones del objeto filtradas en forma de
porciones de tarta. Si el rango en el espacio de frecuencias es acotado (filtrado) de modo que las
proyecciones sean ubicadas correctamente en el dominio de Fourier del objeto, la reconstrucción
puede realizarse suponiendo que las otras proyecciones son nulas en esa porción del plano de
frecuencias y realizando la transformada inversa de Fourier 2D para reconstruir la imagen del
objeto. Es decir, se supone en este procedimiento que las proyecciones son quasi-independientes
unas de otras (ver e.g. [56]). El método de retroproyección filtrada se compone de dos partes,
tal como indica su nombre: la parte del filtrado y la parte de la retroproyección (ver figura 2.9,
extráıda de [43]). El filtrado puede ser visualizado como la asignación de un peso a cada proyec-
ción en el espacio de frecuencias. En tanto, la retroproyección se refiere a reconstruir elemento
por elemento cada porción filtrada.

El algoritmo de retroproyección filtrada, puede resumirse en los siguientes pasos, de acuerdo
al texto de Cherry et al [43]:

1. Adquirir las proyecciones a N ángulos diferentes, Pθi(t)

2. Calcular la transformada de Fourier 1D de cada una de estas proyecciones,

Sθ(w) = F1D (Pθ(t))

3. Aplicar el filtro correspondiente a cada una de estas proyecciones en el espacio de Fourier,

S′
θ(w) = Sθ(w) ∗H(w), donde H(w) es el filtro correspondiente

4. Calcular la transformada de Fourier inversa 2D a cada proyección filtrada en el espacio de
frecuencias, para obtener las proyecciones filtradas del objeto,

P ′
θ(t) = F−1

2D (S′
θ(w))
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Figura 2.9: Esquematización del algoritmo de retroproyección filtrada, extráıdo de [43]. En el
gráfico, Pθ(t) es la proyección uni-dimensional del objeto bi-dimensional f(x, y) en el ángulo θ.

5. Reconstruir la imagen del objeto,

f(x, y) =
1

N

N∑
i=1

P ′ (xcos(θi) + ysen(θi))

Entre los filtros más utilizados en el método de retroproyección filtrada, se destacan los
filtros: Rampa (a), de Shepp-Logan (b) y de Hann (c). Estos filtros en el espacio de frecuencias
(representados en la figura 2.10), están modelados por las ecuaciones 2.7:

a. H(w) = |w|, |w| ≤ wcut−off

b. H(w) =
2wcut−off

π
sen

(
|w|π

2wcut−off

)

c. H(w) =
1

2
|w|
(
1 + cos

(
πw

wcut−off

)) (2.7)

donde wcut−off es la frecuencia de corte.

En la figura 2.117 se puede observar el sinograma calculado a partir del cálculo de las pro-
yecciones de una concentración de actividad esférica, obtenidas a partir de la simulación en
PENELOPE [39] del transporte de radiación de una fuente de positrones esférica de 5 cm de
diámetro de actividad uniforme de un radiofármaco marcado con F-18. La fuente, situada en el
centro de una esfera de agua de 10 cm de diámetro (emulando tejido blando), emite positrones
de acuerdo al espectro de F-18 de la figura 1.2 y los fotones de aniquilación son detectados por
un anillo detector de BGO, de dimensiones geométricas dadas por las del tomógrafo comercial
ECAT de CTI®, y tomándolo como una aproximación a un caso real de un tomógrafo PET.
Puede observarse que el sinograma obtenido, para el slice central de la esfera, tiene la forma
sinusoide esperada por la simetŕıa de la fuente.

En tanto, en la figura 2.126, se muestran los resultados de aplicar el método de retroproyección
para reconstruir la imagen del slice central de la distribución de actividad esférica simulada. La
formación de imagen por retroproyección (sin filtros) se muestra para intervalos angulares que

7Presentado en forma oral en el marco de la Maestŕıa en Análisis y Procesamiento de Imágenes, Poma [59]
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Figura 2.10: Se grafican las ecuaciones de los filtros más utilizados en el método de retro-
proyección filtrada H, modelados por las ecuaciones 2.6 en función de la frecuencia relativa
w/wcut−off respecto de la frecuencia de corte wcut−off .

van desde 90o (4 proyecciones) hasta 5o (72 proyecciones). Puede observarse el t́ıpico diagrama
de estrella que caracteriza al método. La apariencia anular se debe principalmente al hecho de
que la reconstrucción se hace sin corrección de atenuación, para destacar la importancia de su
aplicación en el algoritmo.

Puede observarse en la figura 2.12 que debido a la falta de corrección de atenuación, la imagen
reconstruida de la esfera parece tener mayor concentración de actividad en la región exterior de
la esfera, siendo que en realidad la distribución de actividad es uniforme. Este enmascaramiento
de la concentración de actividad se debe a que los fotones de aniquilación generados en la región
exterior de la esfera recorren menos camino en el medio circundante, con lo cual se reduce la
probabilidad de atenuación de los mismos. En cambio, los fotones de aniquilación generados en
la región central de la esfera, recorren más camino en el medio, con lo cual tienen una mayor
probabilidad de ser atenuados.
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Reconstrucción de imágenes PET Caṕıtulo 2

Figura 2.11: Sinograma obtenido a partir de las proyecciones del slice central de una esfera de
5 cm de diámetro, obtenidas para 72 ángulos diferentes. El conteo de los fotones de aniquilación
detectados corresponde a la simulación del transporte de radiación en PENELOPE [39] de una
fuente esférica emisora de positrones de F-18, de actividad uniforme y ubicada en el centro de
una esfera de agua de 10 cm de diámetro. En la simulación, los fotones de aniquilación son
detectados por una anillo detector de BGO de la geometŕıa del tomógrafo PET comercial ECAT
de CTI®, [59].

Figura 2.12: Reconstrucción por retroproyección simple del slice central de una esfera de 5 cm
de diámetro para distintos números de proyecciones, desde 4 (secciones de torta de 90o) hasta
72 (secciones de torta de 5o), [59].
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2.4. Corrección de atenuación de fotones

Al desarrollar los métodos de reconstrucción de imágenes, no se ha tenido en cuenta hasta el
momento la atenuación de fotones por el medio material. La corrección de atenuación de fotones,
sin embargo, resulta crucial para la calidad de la imagen PET.

Supongamos que los detectores i y j detectan fotones en coincidencia. Supongamos además
que un evento de aniquilación ocurre a una distancia L desde el punto medio de la LOR que
une los detectores i y j. Si las posiciones de estos son Li y Lj , la probabilidad de que uno de los
fotones de aniquilación llegue al detector i está dada por:

exp

(
−
∫ Li

L
µ(x)dx

)
y la probabilidad de que el otro fotón de aniquilación llegue al detector j está dada por:

exp

(
−
∫ L

Lj

µ(x)dx

)
Luego la probabilidad de que los fotones de aniquilación sean detectados por los detectores i y
j, está dada por el producto:

exp

(
−
∫ L

Lj

µ(x)dx

)
exp

(
−
∫ Li

L
µ(x)dx

)
que es igual a:

exp

(
−
∫ Li

Lj

µ(x)dx

)
(2.8)

A continuación, se describen las diferentes soluciones desarrolladas para corregir la imagen re-
construida por atenuación de fotones.

2.4.1. Sistemas PET dedicados

De acuerdo a la ecuación 2.8, se puede compensar por la atenuación de fotones al realizar
primero un estudio de transmisión y registrar la pérdida total por transmisión en cada LOR (a).
Luego, al realizar el estudio por emisión, los datos del conteo para cada LOR (b, obtenidos en
el estudio por emisión) pueden ser corregidos de forma directa, dividiendo los valores obtenidos
en el escaneo por emisión -b- y transmisión -a- (ver e.g. [56]). Este procedimiento en general se
realiza de la siguiente manera. En promer lugar, se realiza un ’escaneo en blanco’ en el que se
realiza la adquisición sin el paciente. Luego, se realiza nuevamente la adquisición con el paciente
en el scanner, conocida como ’escaneo de transmisión’. El factor A de corrección por atenuación
de fotones por cada par de elementos detectores (i, j) está dado por:

Ai,j =
Blancki,j
Transi,j

(2.9)

donde Blanki,j y Transi,j son las cuentas registradas en los escaneos ’en blanco’ y por ’trans-
misión’. Para realizar el escaneo de transmisión se utiliza una fuente de simetŕıa ciĺındrica,
t́ıpicamente una vara de Ge-68, que decae a Ga-68 con un tiempo de vida media de 273 d́ıas
(ver e.g. [43]).

Si bien estas técnicas funcionan bien, el advenimiento de los tomógrafos h́ıbridos PET/CT
generó un uso masivo de esta tecnoloǵıa y la información de atenuación proveniente de la CT
comenzó a utilizarse para la corrección por atenuación de fotones en la adquisición de la imagen
PET. En la figura 2.13 (extráıda del trabajo de Zaidi y Hasegawa [60]) pueden observarse las
diferentes configuraciones de la tomograf́ıa PET para realizar la corrección de atenuación de
fotones.
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Figura 2.13: Se esquematizan las diferentes configuraciones para la corrección por atenuación
en tomograf́ıa PET, extráıda de Zaidi y Hasegawa [60]. En (A), una fuente de geometŕıa anular
mide la transmisión en modo de coincidencia. En (B), una fuente tipo ’cuerda’ rota con el
sistema de detección para la medición de la transmisión en modo de coincidencia. En (C), los
eventos en coincidencia son determinados entre los fotones emitidos por una fuente de ubicación
conocida y los fotones detectados por un anillo de detección opuesto. En (D), una fuente emisora
de positrones (izquierda) o fuentes de fotón único rotan en un sistema de detección en anillo
parcial.

2.4.2. Sistemas h́ıbridos PET/CT

Cuando se generan mapas de atenuación a partir de la imagen CT adquirida del paciente,
los valores están dados en números CT (o unidades Hounsfield)8, debiendo ser re-calculados
para obtener el mapa en unidades de coeficiente de atenuación. Además, se debe hacer otra
corrección, dado que el mapa de atenuación de la adquisición CT se calcula para otra enerǵıa,
t́ıpicamente 80-120 kVp (ver e.g. [62]). A continuación se describen las diferentes propuestas que
han surgido para realizar este re-escalamiento del mapa de atenuación a fotones de 511 keV.

Segmentación
Los métodos de segmentación separan la imagen CT en regiones de acuerdo al tejido. Luego

los números CT de cada región son reemplazados con los correspondientes a enerǵıas de 511 keV
(ver e.g. [62] y tabla 2.1).

Escalamiento
Los números de Hounsfield del mapa de atenuación de la imagen CT tienen una relación

aproximadamente lineal con los coeficientes de atenuación de los diferentes tejidos. Por este
motivo, puede obtenerse un mapa de atenuación a 511 keV al multiplicar por el cociente de los
coeficientes de atenuación a la enerǵıa de los fotones de aniquilación y a una enerǵıa efectiva,
representativa del espectro de fotones de la tomograf́ıa computada convencional (ver e.g. [62]).

Método h́ıbrido
En este método, se combinan los métodos de escalamiento y segmentación. Primero se seg-

8Calculadas a partir de los coeficientes de atenuación de los diferentes tejidos relativos al agua, mediante la

ecuación: H(x, y) = 1000

(
µ(x, y)

µagua
− 1

)
. En esta escala, el agua tiene el valor H = 0 y el aire un valor aproximado

H = −1000.
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Tabla 2.1: Coeficientes de atenuación [cm−1] para hueso (cortical), agua (emulando tejido
blando), pulmón y grasa para fotones de 80 y 511 keV. Los datos fueron extráıdos de Beyer et
al [61].

Enerǵıa [keV ] Hueso Agua Grasa Pulmón

80 0.383 0.181 0.163 0.11-0.15
511 0.109 0.094 0.090 0.022

Figura 2.14: Se grafica la equivalencia entre números CT y coeficiente de atenuación para
fotones de 511 keV para los métodos h́ıbrido y de escalamiento bilineal, de corrección por ate-
nuación (por transmisión) de tomógrafos h́ıbridos PET/CT. La figura fue extráıda del trabajo
de Kinahan et al [62].

menta la imagen CT por tejidos y luego se realiza el escalamiento del mapa de atenuación. En
la figura 2.14 (extráıda del trabajo de Kinahan et al [62]) puede observarse cómo se realiza la
conversión de números CT a coeficientes de atenuación en los métodos de escalamiento (bilineal)
e h́ıbrido.

Método de enerǵıa dual
Una forma precisa de realizar la conversión de números CT a coeficientes de atenuación a

511 keV es adquiriendo dos (o más) imágenes CT a diferentes enerǵıas efectivas. Luego, el
coeficiente de atenuación se obtiene como una suma pesada de los coeficientes de atenuación de
efecto fotoeléctrico y Compton. Estos coeficientes pueden ser escaleados a 511 keV por separado,
para formar un mapa de atenuación preciso. Sin embargo, este método (desarrollado por Alvarez
y Macovski [63]) no tuvo gran aceptación debido a que implica un aumento en la dosis impartida
al paciente.

A partir de los resultados de las simulaciones descriptas antes en este caṕıtulo de sendas dis-
tribuciones de actividad uniforme de geometŕıa esférica y cónica, se hicieron las reconstrucciones
de imágenes PET mostradas en las figuras 2.15 y 2.16.

En la figura 2.159 se muestran los resultados de la corrección de atenuación de la distribución
esférica de actividad uniforme de la figura 2.12. Se muestra además en forma de digrama el
algoritmo utilizado para la reconstrucción junto con el mapa de atenuación correspondiente.
Puede observarse que la corrección de atenuación disminuye el ruido de la imagen y permite

9Presentada en forma oral en el Seminario titulado ”Corrección por atenuación de fotones en reconstrucción
tomográfica de imágenes PET”, en la Facultad de Matemática. Astronomı́a y F́ısica (2013)
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Figura 2.15: Se muestran los resultados de la reconstrucción por retroproyección simple, corre-
gida por atenuación del slice central de la distribución de actividad esférica de la figura 2.11 (c).
Se muestran además los resultados de la reconstrucción por retroproyección simple de la misma
distribución de actividad sin corrección por atenuación (a), el mapa de atenuación utilizado en
la reconstrucción (b) y el algoritmo implementado para la reconstrucción (d)8.

distinguir la esfera de agua en la que esta distribución de actividad está inmersa, aśı como el
anillo de detección.

En la figura 2.16 se muestran las imágenes multislice de la distribución de actividad cónica
de las figuras 2.3 y 2.4. Puede observarse, que a diferencia de la figura 2.12, los cortes circu-
lares muestran una intensidad uniforme en el interior, debido al filtro aplicado en el método
de retroproyección. Esto dimensiona el alcance de cada uno de estos aspectos por separado. En
comparación con la figura 2.4 se observa que las dimensiones de la distribución de actividad en
la reconstrucción de los diferentes cortes va creciendo a medida que se aproximan a la base del
cono. Por otro lado, la definición del borde es mejor en la imagen reconstruida por retroproyec-
ción filtrada (figura 2.16) que la correspondiente a la reconstrucción por tiempo de vuelo (figura
2.4), independientemente de que en la figura 2.4 no se realizó la corrección de atenuación de
fotones.

Los tomógrafos comerciales utilizan estas correcciones, aśı como las descritas en la sección
1.7 del Caṕıtulo 1. Además, existen otros métodos y algoritmos de reconstrucción de imágenes
PET, que serán descritos brevemente a continuación, aśı como nuevas tecnoloǵıas que permiten
mejorar aún más la calidad de la imagen PET. Estos aspectos quedan fuera del alcance de este
trabajo, en cuanto a su implementación.

2.5. Algoritmos de reconstrucción iterativa

Debido a que los datos adquiridos de baja calidad no son tratados adecuadamente por el
método de reconstrucción por retroproyección filtrada y a que la resolución espacial de la ima-
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Figura 2.16: Se muestran los resultados de la reconstrucción multislice por retroproyección
filtrada (filtro rampa), de las imágenes corregidas por atenuación de la distribución de actividad
cónica de las figuras 2.3 y 2.4.

gen reconstruida está limitada por el filtrado lineal del sinograma, surge la necesidad de la
aplicación de otros algoritmos de reconstrucción que tengan en cuenta la naturaleza f́ısica de la
adquisición de datos de las modalidades de tomograf́ıa por emisión. Por un lado, los métodos de
reconstrucción iterativa ofrecen mejoras respecto de los métodos anaĺıticos, dado que tienen en
cuenta la estructura del ruido y debido a que realizan estimaciones más precisas de la imagen
reconstruida. Por otro lado, son más demandantes computacionalmente y se han desarrollado
aplicaciones y avances tanto computacionales como en cuanto al desarrollo de algoritmos ma-
temáticos desde el momento de su introducción (ver e.g. Dempster et al, 1977 [64]) que hacen
posible su implementación en los tomógrafos modernos (ver e.g. Chapeau-Blondeau y Jeangui-
llaume, 2014 [65]).

Los algoritmos de reconstrucción iterativa, buscan reducir el error al estimar la distribución
de actividad que corresponde a las proyecciones calculadas a partir del conteo en coincidencia
de los fotones de aniquilación por el sistema de detección PET y son los más utilizados por los
tomógrafos comerciales modernos. Dependiendo del algoritmo utilizado, la búsqueda iterativa
se realiza al maximizar o minimizar una “función de costo” que describe la bondad del ajuste
entre la “imagen estimada” y las proyecciones calculadas a partir de la “imagen adquirida” con
el tomógrafo, lo que se realiza a partir del sinograma. La reconstrucción iterativa generalmente
comienza con un estimado simplificado de la imagen; por ejemplo se supone que la distribu-
ción de actividad es uniforme en todo el espacio. Luego, se calculan las proyecciones de esta
“imagen estimada” y se comparan con las proyecciones de la “imagen adquirida”. La estimación
es corregida en la siguiente iteración, luego de lo cual la “imagen estimada” se actualiza y el
proceso se repite (ver e.g. [55]). En la figura 2.17, extráıda del texto de Celler [55], se ilustra el
procedimiento general de los métodos de reconstrucción iterativa.

A continuación se describen las caracteŕısticas principales de diferentes métodos de recons-
trucción iterativa que se emplean en tomógrafos PET. Si bien se considera importante desde el
punto de vista de la completitud de este trabajo el describir estos métodos de reconstrucción
debido a su utilización en tomógrafos comerciales PET, a efectos de los objetivos planteados,
la reconstrucción de imágenes se realiza solo para la comparación de resultados. Además, tanto
los cáculos de dosis relativa a la adquisición, como la cuantificación de imágenes PET se hace a
partir de las imágenes adquiridas de pacientes en tomógrafos comerciales, con el objetivo de que
sea paciente-espećıfico. Al respecto, Cho et al han encontrado una relación entre el sinograma
correspondiente a los datos tiempo de vuelo y la reconstrucción de imágenes a partir del teorema
del slice central de Fourier (ver [66]).

2.5.1. Método de reconstrucción de máxima verosimilitud: ML

En las modalidades de adquisición de imágenes tomográficas por emisión, resulta apropiado
recurrir a un modelado estad́ıstico que describa tanto la f́ısica del proceso de emisión y detec-
ción, como las fluctuaciones inherentes al sistema de detección. En este marco estad́ıstico, una
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Figura 2.17: Se ilustra el procedimiento general de los métodos de reconstrucción iterativa de
imágenes PET, extráıdo del texto de Celler [55]. Las proyecciones de la ”imagen estimada” son
comparadas con las de ”imagen adquirida” en cada iteración, mientras que la ”imagen estimada”
es corregida paso a paso a partir de una función error.

aproximación de referencia a la reconstrucción de la imagen adquirida es a través del método de
máxima verosimilitud (ML, por sus siglas en inglés, ver e.g. [67]). La reconstrucción de la ima-
gen mediante el algoritmo de ML ha mostrado ser superior a los métodos determińısticos, tales
como el método de reconstrucción por retroproyección filtrada, ya que se observa un aumento
del cociente señal-ruido, aśı como de la resolución de la imagen reconstruida, incluso a tasa de
conteo baja (ver [65], [68]). A continuación, se describe el algoritmo de máxima verosimilitud,
aśı como las condiciones bajo las cuales se aplica en el contexto de la reconstrucción de imágenes
tomográficas por emisión, basándose en los trabajos de Chapeau-Blondeau y Jeanguillaume [65]
y de Shepp y Vardi [67].

Suponiendo que se tienen N fuentes independientes, representadas por los N vóxeles que
forman el objeto en la imagen, y que cada una de estas N fuentes emite fotones a partir de
un proceso poissoniano con intensidad θi, los N parámetros θi son las variables desconocidas
que deben ser estimados para reconstruir la imagen: θ⃗ = [θ1, θ2, ..., θN ]. Si además se supone
que hay M detectores de fotones, cada uno de los cuales entrega conteos independientes, yj ,
correpondientes a distribuciones de Poisson de intensidad λj , asociadas con una probablidad:

p(yj) = exp(−λj)
λj

yj

yj !
(2.10)

entonces, las intensidades λj de los M observables, están relacionados con las intensidades θi de
los N procesos de Poisson, a través de las funciones:

λj (theta) = rj +
i=N∑
i=1

pjiθi para j = 1, 2, ..., M (2.11)

o en forma matricial,

λ⃗ (θ) = r⃗ + P θ⃗ (2.12)

con λ⃗ = [λ1, λ2, ..., λM ]. r⃗ = [r1, r2, ..., rM ] denota las intensidades de los M procesos poissonia-
nos independientes que representan los eventos prompt de cada uno de los M detectores.10 La
matriz PM×N , está formada por los coeficientes no negativos pji que pueden asociarse con la
probabilidad de que un fotón emitido por la fuente i-ésima sea detectado por el detector j-ésimo.

10Ver por ejemplo, el trabajo de Stayman y Fessler, 2000 [69].
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Los coeficientes pji son fijados normalmente a partir de las caracteŕısticas del sistema de detec-
ción del tomógrafo; principalmente, por su geometŕıa (ver [67]). La condición de normalización
para cada fuente es:

j=M∑
j=1

pji = si (2.13)

con si = 1 como resultado de la interpretación probabĺıstica de los coeficientes pji (ver [67]).

Para estimar los parámetros de la fuente θ⃗ a partir del vector de datos y⃗ = [y1, y2, ..., yM ],
se puede utilizar la aproximación del método de máxima verosimilitud. La probabilidad del
parámetro vectorial θ⃗ es:

L (θ, y) =

j=M∏
j=1

exp (−yj)
λj

yj

yj !
(2.14)

o, tomando el logaritmo natural,

ln ((θ, y)) =

j=M∑
j=1

{−λj (θ) + yj ln [λj (θ)]− ln (yj !)} (2.15)

La estimación ML busca el valor del parámetro θ⃗ a partir de la maximización de la proba-
bilidad (o de forma equivalenete, el logaritmo de la probabilidad). Para maximizar la ecuación
2.15, se iguala a cero cada componente de su gradiente, dando como resultado un sistema de N
ecuaciones con N incógnitas:

j=M∑
j=1

yjpjk

rj +
i=N∑
i=1

pjiθi

= sk (2.16)

El sistema de ecuaciones 2.16 es un sistema de N ecuaciones no lineales de los N parámetros
desconidos θ⃗ = [θ1, θ2, ..., θN ]. Este sistema de ecuaciones es comúnmente resuelto a partir del
algoritmo de maximización de expectación (ver e.g. [67], [70]).

2.5.1.1. Método de máxima verosimilitud por maximización de expectación: MLEM

El algoritmo de maximización de expectación (EM, por sus siglas en inglés) asigna un mayor
peso estad́ıstico a elementos (LORs) que registren un número de cuentas en coincidencia más
alto. La denominación del algoritmo se debe a la combinación de dos factores: asignación de un
peso estad́ıstico y maximización del valor de expectación11 (ver e.g. [43]). Para ello, se realiza
la siguiente iteración:

θnewk =
θoldk

sk

j=M∑
j=1

yjpjk

λj
(
θold
) (2.17)

Debido a que los elementos pji’s son no negativos y a que la probabilidad logaŕıtmica
ln [L (θ, y)] es una función cóncava de la variable θ, el máximo de ln [L (θ, y)] será un máxi-
mo global. Por lo tanto, la iteración del algoritmo EM-ML de la ecuación 2.17 converge a un
máximo global de ln [L (θ, y)] proveyendo de esta forma un valor estimado de la máxima proba-
bilidad de θ (ver e.g. [65], [67]).

11Un análisis detallado de este método excede los ĺımites de este trabajo y se recomienda leer el texto de Shepp
y Vardi [67] para una comprensión más profunda de este tema en particular.

Caracterización de objetos hiper-metabólicos en imágenes PET/CT 51
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2.5.1.2. Método de maximización de expectación por subconjuntos ordenados:
OSEM

El algoritmo de maximización de expectación por subconjuntos ordenados (OS-EM, por sus
siglas en inglés) incorpora además de las consideraciones anteriores, el agrupamiento en subcon-
juntos de datos, de modo que la convergencia del algoritmo sea más rápida. Con el algoritmo
OS-EM, las proyecciones son agrupadas en subconjuntos ordenados. Luego, se aplica el algo-
rimo EM a cada uno de estos subconjuntos OS. La reconstrucción resultante de la aplicación
del algoritmo EM en un subconjunto sirve como valor inicial para el siguiente subconjunto (ver
Hudson y Larkin, 1994 [71]).

2.5.1.3. Método de reconstrucción de penalización por probabilidad bayesiana:
BPL

En los métodos de penalización, se incorpora a la función objetivo una función de penalización
que controla la calidad de la imagen anterior en el proceso iterativo (ver e.g. [72]). En general,
se introduce una función de probabilidad p(f), a través de la reformulación bayesiana:

p(f |y) = p(y|f) p(f)
p(y)

(2.18)

Para aplicar esta formulación a las imágenes PET, se calcula el ”máximo a posteriori” (MAP)
como un estimado de la imagen. Esta función objetivo MAP, puede escribirse como (ver [73]):

Φ(f) = Ln(p(y|f)) + Ln(p(f)) (2.19)

Más detalles sobre este método y las funciones de penalización utilizadas, pueden encontrarse
en los trabajos de Qi y Leahy [73], Ahn et al [72] y Yamaguchi et al [74].

2.6. Reconstrucción de imágenes 3D

Los tomógrafos PET en modo de adquisición 3D, están formados t́ıpicamente por múltiples
anillos detectores (ver sección 1.6.2, del Caṕıtulo 1). Para reconstruir la imagen de un slice de la
distribución de actividad a partir del conteo en coincidencia de los múltiples anillos de detección
(que incluye LORs planas y oblicuas) se han propuesto diferentes soluciones que incluyen el
algoritmo de re-proyección 3D, algoritmos de re-muestreado y métodos iterativos (ver e.g. [43],
[75]).

En el método de re-proyección 3D (ver [75], [76]), las regiones de la imagen que no poseen
datos de adquisición son estimadas al proyectar hacia adelante mediante algoritmos numéricos
con vistas a una estimación inicial de la imagen. Esta imagen inicial estimada es reconstruida
corte a corte a partir del algoritmo de retroproyección filtrada 2D aplicada a los datos disponibles
de planos transversales a los anillos detectores.12

En tanto, de los métodos de re-muestreo de datos 3D, el más utilizado por su simplicidad
es el re-muestreo de corte único (SSRB, por sus siglas en inglés, ver e.g. [75] y [78]). En este
método, los sinogramas de datos re-muestreados se forman a partir de la promediación de los
sinogramas de LORs oblicuas que intersectan un corte transversal al anillo de detección. De esta
forma, una ĺınea de proyección oblicua entre elementos detectores correspondientes a los anillos
de detección a y b, es re-muestreada al slice intermedio entre a y b. Otro método de re-muestreo
es el algoritmo de Fourier (FORE, por sus siglas en inglés) que está basado en la equivalencia
existente entre elementos de los sinogramas oblicuo y transversal en el espacio de Fourier (ver

12Los detalles ulteriores a este método escapan de los objetivos de este texto y pueden encontrarse en el texto
de Defrise (1998, [77]).
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[75] y [79]). Luego de obtener los datos re-muestreados, la reconstrucción de imágenes multislice,
se efectúa mediante alguno de los métodos descritos en las secciones 2.2, 2.3 y 2.5 (ver e.g. [43]).

En cuanto a los métodos iterativos, pueden extenderse de forma directa a la reconstrucción
3D y probablemente esta sea la razón fundamental para la incorporación de los algoritmos de
reconstrucción iterativa a los tomógrafos modernos. La diferencia sustancial entre los métodos
de reconstrucción iterativa 2D y 3D es que los últimos requieren del manejo de un volumen de
datos superior (en uno a dos órdenes de magnitud), siendo éste el reto más importante de su
aplicación (ver [75]).

2.7. Tecnoloǵıa PET por tiempo de vuelo

Como se explicó en la introducción de este Caṕıtulo, en la actualidad se realizan esfuerzos
para desarrollar tecnoloǵıa por tiempo de vuelo en tomógrafos PET (ToF PET, por sus siglas en
inglés). En esta sección se realiza una śıntesis de los avances y del estado del arte en el desarrollo
de esta tecnoloǵıa, aśı como las ventajas y potencial de su aplicación en la cĺınica. Todos los
aspectos discutidos en esta sección son resumidos de los trabajos de Surti y Karp [80] y de
Vandenberghe et al [53], a modo de review.

Como se señaló en la sección 2.2, la detección de un par de fotones en coincidencia provee
una colimación electrónica que localiza el evento de aniquilación a lo largo de una ĺınea de
respuesta que une ambos elementos de detección. La ubicación del evento de aniquilación queda
determinada entonces por la diferencia en el tiempo de vuelo de los fotones de aniquilación. Sin
embargo, en la tomograf́ıa PET convencional, la precisión en la medición del tiempo de vuelo
no provee una localización precisa del evento de aniquilación y es por este motivo, que no puede
utilizarse de forma directa esta información para la reconstrucción de la imagen PET.

2.7.1. Funcionamiento de ToF PET

Al suponer que existe una probabilidad uniforme de que ocurra un evento a lo largo de toda
la ĺınea de respuesta, el resultado de la reconstrucción conlleva a aumentar el riudo en pixeles
de la imagen en los que superpongan ĺıneas de respuesta (esto puede visualizarse por ejemplo,
en la forma estrellada de la reconstrucción de imágenes por retroproyección filtrada). En la
reconstrucción de imágenes en tomógrafos con tecnoloǵıa ToF PET, la resolución de los cristales
de centelleo, permite una localización más precisa del evento de aniquilación a lo largo de la
LOR (ver figura 2.18, extráıda del texto de Vandenberghe et al [53]). Para los materiales de
centelleo utilizados en tomógrafos ToF PET, la resolución temporal está en el rango 200-500 ps
(ver tabla 2.2, cuyos datos fueron extráıdos del texto de Surti y Karp [80] y Vandenberghe et al
[53]), lo que permite localizar el evento de aniquilación dentro de un grupo de pixeles que distan
en 6.0-7.5 cm. Esto incrementa la relación señal-ruido siempre que esta distancia sea menor a
las dimensiones de la concentración de actividad del objeto cuya imagen se desea reconstruir.
La ganancia para una distribución de actividad uniforme está dada por la relación δ/∆x, donde
δ es la dimensión del objeto y ∆x es la distancia dada por la resolución temporal del sistema de
detección del tomógrafo.

2.7.2. Aspectos no concretados hasta la actualidad y Ventajas de ToF PET

De acuerdo a la opinión experta de Vandenberghe et al [53], los aspectos más importantes a
concretar en la tecnoloǵıa ToF PET se resumen de la siguiente manera:

En los sistemas ToF actuales, la reconstrucción de imágenes se ve afectada en el tiempo
de cómputo y en el caudal de datos, debido la complejidad que añade esta tecnoloǵıa.

Se han propuesto métodos de reconstrucción h́ıbridos para reducir el tamaño de datos que
deben manejarse, aunque estos métodos no han sido del todo optimizados o implementados.
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Figura 2.18: Se ilustra la diferencia en la localización del evento de aniquilación dentro de
una LOR en la reconstrucción de la imagen PET por tiempo de vuelo (arriba), tomograf́ıa PET
convencional (abajo, izquierda) y tomograf́ıa PET ToF (abajo, derecha). Esta figura fue extráıda
del texto de Vandenberghe et al [53].

Tabla 2.2: Caracteŕısticas de la emisión de fotones visibles para los cristales de centelleo de
uso en ToF PET, extráıdas de los trabajos de Surti y Karp [80] y Vandenberghe et al [53].

Material de Centelleo Emisión de luz Tiempo de decaimiento Resolución temporal
[fotones/MeV ] [ps] [ps]

LSO 3.1 ×104 43000 500
LYSO 3.2 ×104 40000 500
LFS-3 3.2-3.4 ×104 36000 400
LaBr3 6.1 ×104 15000 200-500
BaF2 2.1 ×103 (fast, 25 %) 600 300

6.7 ×103 (slow, 75 %) 620000

Se cuestiona sobre metodoloǵıas de control que sean establecidas e integradas a las rutinas
NEMA de la tomograf́ıa PET convencional.

Entre las mejoras y ventajas de esta nueva tecnoloǵıa, los autores enumeran como las más
importantes las siguientes:

La utilización de la diferencia del tiempo de vuelo de los fotones de aniquilación detectados
en coincidencia reduce la propagación de errores a lo largo de la LOR en los procesos de
proyección y retroproyección durante la reconstrucción de la imagen PET.

La ganancia en el contraste de la ’imagen ToF-PET’ respecto de la ’imagen PET convencio-
nal’ fue de un 15 a un 40 % en pacientes de bajo y alto peso (140 kg). Estos estudios fueron
realizados en h́ıgado, utilizando idénticos niveles de ruido e igual número de iteraciones.

Se observa además una convergencia más uniforme (menos dependiente de la distribu-
ción de actividad) en imágenes reconstruidas utilizando ToF-PET respecto de imágenes
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convencionales. Esto puede observarse especialmente en regiones fŕıas, como por ejemplo
pulmón.

Otra aplicación prometedora de la tomograf́ıa ToF-PET radica en la determinación de la dosis
impartida durante la hadronterapia. En este sentido, si los pacientes son irradiados mientras se
posicionan en un tomógrafo PET, puede reconstruirse la imagen de la distribución de actividad
de los positrones emitidos como subproducto de la fragmentación de los proyectiles (del C-12,
por ejemplo). Existen además otras ventajas especificadas en el trabajo de Vandenberghe et al
[53], que son aplicables especialmente para tomógrafos h́ıbridos MR/PET, que están fuera del
alcance de este trabajo.
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Caṕıtulo 3

Análisis y procesamiento de
imágenes PET/CT

3.1. Introducción

La adquisición de imágenes moleculares es una modalidad diagnóstica que permite evaluar in
vivo procesos biológicos en condiciones normales (fisiológicas) o patológicas. La adquisición de
estas imágenes se basa en la capacidad de ’seguir’ un proceso molecular mediante la utilización
de un trazador ’marcado’ que lo haga detectable de forma externa. En teoŕıa, se pueden obtener
imágenes moleculares en muchas modalidades de imágenes médicas: CT, a partir de trazadores
iodados; Resonancia magnética (MR), a partir de marcadores paramagnéticos; Ultrasonido, a
partir de microburbujas; Imágenes Opticas, con fluorescencia; Imágenes de Medicina Nuclear,
a partir de radiotrazadores. Es importante notar que para no ser tóxicos y/o evitar artefactos
en la imagen, los trazadores se administran en trazas (concentraciones del orden de los pico a
los nano moles), lo que hace que la factibilidad de adquirir imágenes moleculares esté, en la
práctica, del lado de las modalidades de Medicina Nuclear, Imágenes Opticas, y en ocasiones, de
la Resonancia Magnética. Sin embargo, debido a que no se puede obtener imágenes de trazadores
de fluorescencia cuando éstos se encuentran en profundidad por la baja penetración de los
fotones visibles en la materia, las Imágenes Opticas quedan relegadas respecto de las imágenes
de Medicina Nuclear (ver Ciarmiello et al, [81]).

La adquisición de imágenes moleculares ha impactado en las áreas de oncoloǵıa, neuroloǵıa,
cardioloǵıa y en otras muchas ramas de la medicina. En particular, en las últimas décadas el
potencial de las imágenes metabólicas se ha fortalecido por la disponibilidad de modalidades
h́ıbridas en las que se combinan modalidades funcionales (PET o SPECT) y estructurales (CT
o MR) en el mismo scanner. La adquisición de imágenes en tomógrafos h́ıbridos ofrece algunas
ventajas respecto de la adquisición de imágenes de cada modalidad por separado. Entre ellas,
el obtener la información anatómica junto con la información metabólica y el hecho de que el
paciente no deba someterse a dos estudios por separado. A su vez, la adquisición de imágenes
h́ıbridas está en constante crecimiento debido a los beneficios cĺınicos potenciales y a la progresiva
reducción de costos de adquisición (ver Ciarmiello et al, [81]).

En este caṕıtulo, se describen las caracteŕısticas generales de los tomógrafos h́ıbridos, en-
focándose en la tomograf́ıa h́ıbrida PET/CT y en comparación con otros tomógrafos h́ıbridos.
Luego, se describen los métodos de análisis y procesamiento de imágenes aplicados a la seg-
mentación y clasificación de imágenes PET/CT. Se presenta en este contexto un algoritmo
de segmentación de imágenes h́ıbridas PET/CT, que se ha desarrollado a partir de diferentes
métodos de segmentación y clasificación de imágenes. Por último, se evalúa la segmentación
de imágenes a partir de la concentración de actividad, tendiente a la clasificación de regiones
patológicas, diferenciándolas de regiones de metabolismo normal.
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3.2. Tomógrafos PET dedicados e h́ıbridos

La tomograf́ıa PET provee información funcional, a partir de la utilización de radiotrazadores
que son diseñados para medir parámetros metabólicos, para bloquear o bien para interactuar
con blancos moleculares espećıficos en la membrana o dentro de las células. Si bien, para algunos
radiofármacos la anatomı́a de la región en la que se distribuyen resulta evidente (por ejemplo, en
el caso de la perfusión card́ıaca o en el sistema nervioso central), existen numerosas situaciones
en las que el estudio de Medicina Nuclear no provee información anatómica espećıfica e incluso en
los casos en los que aporta alguna información anatómica, la resolución espacial de las imágenes
de Medicina Nuclear es pobre comparada con la ofrecida por modalidades tales como CT o
MR, que proveen imágenes anatómicas con resolución de 1 mm o menos. Debido a que las
decisiones cĺınicas pueden no depender solamente de detectar una señal metabólica, sino de
conocer además la ubicación precisa del origen de esa señal, se ha hecho habitual complementar
la información metabólica de las imágenes tomográficas de medicina nuclear con la información
anatómica provista por CT o MR. Estas imágenes eran t́ıpicamente adquiridas por separado (en
tomógrafos dedicados), aunque en la actualidad la tomograf́ıa h́ıbrida ha eliminado esta práctica
casi por completo. En la tomograf́ıa dedicada, las imágenes de medicina nuclear eran adquiridas
t́ıpicamente con separación de d́ıas respecto de las imágenes anatómicas. En ese entonces, la
corregistración de las imágenes era dificultada por cualquier cambio en la condición del paciente
en el tiempo que transcurŕıa entre la adquisición de ambos estudios, especialmente durante el
tratamiento activo (ver Cherry et al, [43]).

La ventaja y el potencial de la tomograf́ıa h́ıbrida PET/CT o SPECT/CT no radica sola-
mente en el hecho de que la adquisición se realice en el mismo momento (lo que permite la
co-registración de las imágenes anatómica y metabólica), sino también en la posibilidad de reali-
zar la corrección por atenuación de las imágenes tomográficas por emisión a partir de la imagen
CT, que provee de un mapa de atenuación que puede ser utilizado para este propósito, como se
describió en la sección 2.4 del Caṕıtulo 2. A pesar de que las imágenes anatómicas tienen gran
resolución, permiten observar patoloǵıas sólo cuando la enfermedad ha progresado lo suficiente
para crear un cambio en la densidad electrónica del tejido (CT) o en la concentración de protones
o propiedades paramagnéticas del mismo (MR) (ver Christian [20]). La imagen PET, de origen
bioqúımico, muestra cambios a nivel molecular, haciendo estos cambios evidentes antes de que
sean detectados en imágenes CT o MR.

Existe evidencia concreta en oncoloǵıa sobre el aporte de la tomograf́ıa CT en la tomograf́ıa
h́ıbrida PET/CT en oncoloǵıa. Se ha reportado que la tomograf́ıa PET/CT comparada con
las tomograf́ıas PET y CT por separado, mejora la precisión en el diagnóstico de linfomas y
en Ca. de pulmón, colorrectal y de cabeza y cuello; en tumores de esófago, tiroides y estroma
gastrointestinal; y en sarcomas. El incremento en la precisión de tomógrafos h́ıbridos PET/CT
respecto de las modalidades PET y CT por separado, es de un 5 a un 10%. En tanto, a pesar
de que el rol de la adquisición de imágenes PET en sistema nervioso central para el diagnóstico
de demencia, oncoloǵıa, epilepsia y desórdenes del movimiento se ha validado, el aporte de la
tomograf́ıa h́ıbrida PET/CT aún se debate (ver Ciarmiello et al, [81]).

Debido a la posibilidad de combinar imágenes anatómicas, funcionales, metabólicas y mul-
tiparamétricas, los escáneres h́ıbridos PET/MR tienen el potencial de convertirse en la última
frontera en la adquisición de imágenes multi-modalidad. Hasta el momento, no hay evidencia
cĺınica que respalde a la tomograf́ıa h́ıbrida PET/MR en situaciones más allá de la neuroloǵıa,1

pero debido a la baja exposición a la radiación, podŕıa ser importante en la adquisición de
imágenes pediátricas, no-oncológicas y especialmente en la adquisición de imágenes en la región
pélvica y en cabeza y cuello, en las que se evidencia la superioridad al evaluar lesiones de MR
con respeto a CT (ver Ciarmiello et al, [81]).

1Como se verá más adelante en este caṕıtulo, en gran medida por problemas ligados a la corrección de atenua-
ción de fotones.
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3.2.1. Tomógrafos h́ıbridos PET/CT

Los escáneres dedicados PET prácticamente han dejado de comercializarse en detrimento de
los tomógrafos h́ıbridos PET/CT, debido a las múltiples ventajas nombradas en las secciones
anteriores de PET/CT por sobre PET. El escáner PET/CT está formado por la combinación de
un escáner PET dedicado y otro escáner CT, ambos de alta performance, en el mismo gantry.
El paciente se posiciona en la camilla y se realiza la adquisición de la imagen CT rápidamente
(generalmente en 1 minuto, para adquisisición de cuerpo entero). Luego, se adquieren los datos
correspondientes a la imagen PET. La imagen CT tiene dos propósitos: proveer una imagen
anatómica perfectamente alineada con la imagen PET2 (1) y generar a partir de una transfor-
mación matemática un mapa para la corrección de atenuación de fotones de la imagen PET (2).
Un ejemplo de la utilidad de la tomograf́ıa h́ıbrida PET/CT está dado por la situación en la
que el cáncer invade los nodos linfáticos. En la imagen CT, los nodos linfáticos son cosiderados
normales si sus dimensiones no superan los 10 mm. Por otro lado, la imagen PET puede detectar
patoloǵıas en los nodos linfáticos incluso si los nodos tienen un tamaño normal, adelantándose
al diagnóstico de la imagen CT (ver Christian, [20]).

El primer prototipo de un tomógrafo h́ıbrido PET/CT fue desarrollado en la década de los
’90 por Townsend, Nutt y otros colegas. La habilidad de los tomógrafos h́ıbridos PET/CT de
localizar la región anatómica de los ’puntos calientes’ de la imagen PET y proveer la corrección
de atenuación, hizo que se insertaran rápidamente en el ámbito cĺınico a principios del siglo
XXI. Los escáneres PET/CT modernos están configurados en un arreglo tipo tándem (espalda
con espalda), con el centro del FOV (field of view, por sus siglas en inglés) de los componentes
CT y PET separados en dirección axial por una distancia de alrededor de 60 a 120 cm. Estos
tomógrafos h́ıbridos integran tanto el sistema mecánico para el movimiento de la camilla como
el software de alta eficiencia para determinar la posición de la camilla y controlar la adquisición
secuencial de los datos PET y CT, aśı como para la reconstrucción de la imagen, corrección
de atenuación, visualización y análisis del conjunto de imágenes PET y CT (ver Cheerry et al,
[43]).

En la figura 3.1, se muestran diferentes configuraciones de tomógrafos h́ıbridos PET/CT y
PET/MR, extráıdas de los trabajos de Townsend et al [82] y Vandenberghe y Marsden [83].

3.2.2. Ventajas y desventajas: PET/CT vs. Otros tomógrafos h́ıbridos

Los sistemas h́ıbridos SPECT/CT se emplean en una variedad de aplicaciones cĺınicas y se
ha mostrado que pueden mejorar tanto la sensibilidad como la especificidad de los estudios de
medicina nuclear, aśı como reducir la incidencia de tomograf́ıas indeterminadas respecto de la
tomograf́ıa SPECT. En la actualidad, la tecnoloǵıa PET/CT ha sido adoptada más ampliamente
que la SPECT/CT (ver Cherry et al [43]), aunque la tomograf́ıa SPECT/CT tiene utilidad bien
definida. Por este motivo, se analizarán las ventajas y desventajas de los tomógrafos h́ıbridos
PET/CT y PET/MR, basándose en los trabajos de Ciarmiello et al [81], Jadvar y Coletti [84]
y Satyga et al [85].

Como sucede con la introducción de cualquier técnica diagnóstica, existen aún muchos desaf́ıos
que resolver en la actualidad para la implementación de la tomograf́ıa h́ıbrida PET/MR. El
potencial de PET/MR radica en proveer en conjunto, información estructural, metabólica y
funcional. Sin embargo, al principio de su implementación, PET/MR podŕıa ser adecuada para
situaciones cĺınicas espećıficas, como por ejemplo en lo que respecta a las regiones de cerebro o
pelvis, o bien en pacientes en los que la radiación acumulada deba ser lo más baja posible, tal
es el caso de niños y mujeres embarazadas (ver Jadvar y Colletti [84]).

De acuerdo al trabajo de Ciarmiello et al [81], las debilidades más importantes de la tomo-
graf́ıa h́ıbrida PET/MR están relacionadas con tres aspectos: el elevado costo (3-5 millones e

2Para ello, se debe corroborar la alineación de los tomógrafos PET y CT en equipos h́ıbridos como parte del
programa de control de calidad, ver [46].
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Figura 3.1: Se esquematizan diferentes configuraciones de tomógrafos h́ıbridos PET/CT y PE-
T/MR, extráıdos de los trabajos de Townsend et al [82] y Vandenberghe y Marsden [83]. En (a)
y (b), se muestran los tomógrafos PET/CT diseñados por Beyer et al, con separación axial CT-
PET de 60 cm y CPS Innovations, con separación axial CT-PET de 80 cm, respectivamente.
En (c)-(e), los diseños de tomógrafos PET/MR correspondientes a un scanner PET para ad-
quisición de imágenes de cerebro insertado en un tomógrafo de cuerpo entero MR, un scanner
PET/MR de cuerpo entero y un scanner completamente integrado PET/MR.

y 10% de mantenimiento anual), el tiempo de adquisición y la corrección de atenuación. En
cuanto al tiempo de adquisición, éste seŕıa de 60-90 minutos (de acuerdo al protocolo de adqui-
sición MR). Debido a que el escaneo PET demora alrededor de 15-30 minutos, la tomograf́ıa
PET correspondeŕıa solo al 25% del tiempo del scan. Para ser efectivos en la práctica cĺınica,
los protocolos de adquisición debeŕıan ser completados en 60 minutos a lo sumo. Para ello, se
han implementado en tomógrafos comerciales PET/MR secuencias de RM ultra rápidas (ver
e.g. Larson y Taviani [86]). El incremento en el tiempo de adquisición disminuye el comfort del
paciente y aumenta por lo tanto la probabilidad de artefactos por el movimiento de éste. En
cuanto a la corrección de atenuación de fotones a partir de MR, no es precisa como en el caso de
CT, siendo éste el desaf́ıo más grande que debe resolverse en la tomograf́ıa h́ıbrida PET/MR.3

Los mapas de corrección de atenuación en PET/MR no pueden ser calculados a partir de la señal
de MR debido a que no existe una relación lineal entre la densidad de protones y las propiedades
de relajación magnética, y el coeficiente de atenuación, tal como la existente entre los números
de Hounsfield y los coeficientes de atenuación en la imagen CT. La mayoŕıa de las aproxima-
ciones existentes en la actualidad para la generación del mapa de atenuación para la corrección
de la imagen PET consisten en segmentar la imagen MR y asignarle a cada tejido segmentado
un coeficiente de atenuación. Existen métodos directos e indirectos para calcular las densidades

3Debe aclararse en este sentido que en la práctica cĺınica (de acuerdo a la opinión de médicos radiólogos
especialistas en Medicina Nuclear), no quedan dudas del diagnóstico de patoloǵıas para las que la MR, aśı como
el PET/MR se encuentran indicados. Śı es importante aclarar que sin una adecuada corrección por atenuación,
no es posible la cuantificación de la imagen PET. Es por esto que la corrección de atenuación MR constituye una
desventaja para la tomograf́ıa PET/MR respecto de la tomograf́ıa PET/CT (ver e.g. Delso y Nuyts [87]).
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electrónicas y másicas de los diferentes tejidos del cuerpo humano. En los métodos directos las
caracteŕısticas f́ısicas de los distintos tejidos son determinadas a partir de la segmentación de la
imagen MR, mientras que en los métodos indirectos las propiedades de los tejidos se caracterizan
a partir de la imagen CT tras la comparación con un atlas (ver e.g. Delso y Nuyts [87]).

En tanto, de acuerdo a estos autores (Ciarmiello et al [81]), la debilidad más notable de
la tomograf́ıa h́ıbrida PET/CT es el hecho conocido de que la porción CT de la adquisición
PET/CT, aporta una dosis de radiación alta al paciente. De acuerdo a cálculos dosimétricos en
fantomas, la dosis impartida en un una adquisición PET/CT, puede variar de 1.3 mGy en la
región central del fantoma a 5 mGy en la superficie, en comparación con la adquisición CT de
alta resolución, con una dosis depositada de 20 mGy.4 La dosis efectiva de cuerpo entero para
la adquisición CT es mayor que en las otras modalidades de imágenes médicas y, aunque no es
suficiente para alcanzar efectos determińısticos por radiación, los efectos estocásticos podŕıan ser
significativos tras la realización de múltiples estudios. Esta debilidad de la tomograf́ıa PET/CT
constituye por otro lado, una de las mayores oportunidades de la implementación cĺınica de la
tomograf́ıa h́ıbrida PET/MR.

De acuerdo a Satyga et al [85], las ventajas de la tomograf́ıa h́ıbrida PET/MR por sobre
PET/CT se pueden resumir en: posibilidad de reducir la exposición del paciente a la radiación;
alta resolución de imágenes anatómicas y funcionales, incluso mayor que CT en el contraste
de tejido blando y en la diversidad de contrastes de tejidos comparados con CT y el potencial
de la utilización de la información funcional fMR y espectroscópica sMR en conjunto con la
información estructural MR y metabólica PET. En tanto, las desventajas incluyen el significativo
aumento del tiempo de adquisición, las contraindicaciones en pacientes con implantes metálicos,
marcapasos y cuerpos extraños, la corrección de atenuación de fotones y el mayor costo con
respecto al tomógrafo PET/CT.

3.3. Fusión de imágenes en tomógrafos PET dedicados e h́ıbri-
dos

La fusión de imágenes consiste en alinear dos conjuntos de imágenes al identificar puntos
en cada modalidad que pueden ser emparejados entre dos modalidades diferentes. En imágenes
de Medicina Nuclear, la resolución espacial no es suficiente para ubicar estos puntos de forma
precisa (resolución espacial del orden de unos mm). Este problema puede resolverse en parte al
colocar marcadores fiduciales en el paciente que puedan ser reconocidos en ambas modalidades
a fusionar. Estos marcadores pueden contener por ejemplo una pequeña concentración de radio-
trazador y un material radio-opaco que pueda ser observado en la imagen CT o MR. Los puntos
fiduciales pueden ser luego alineados y de esta forma se alineaŕıan todos los órganos y tejidos.
Sin embargo, esta técnica tiene algunos problemas. Muchas veces, los estudios estructurales se
realizan con anterioridad a los estudios de Medicina Nuclear y no suelen adquirirse las imágenes
correspondiente con marcadores (ver e.g. [20]).

El desarrollo de tomógrafos h́ıbridos PET/CT y su amplia disponibilidad en la práctica
cĺınica, ha reducido en gran medida la necesidad de fusionar imágenes PET y CT a menos que
la imagen CT se haya adquirido en modo de baja dosis, sólo para la corrección de atenuación de
la imagen PET. Muchos estudios de fusión son realizados en la actualidad entre imágenes PET
y MR, dado que la tomograf́ıa PET/MR no es tan difundida aún. Habitualmente, se realiza
la fusión de imágenes PET/MR en cerebro, región que facilita la fusión debido la naturaleza
estática del cerebro y del cráneo. Debe considerarse que si el paciente cambia ligeramente de
posición entre un estudio y el otro, es posible que no baste con transformaciones ŕıgidas para
realizar la corregistración de las imágenes, requiriéndose además transformaciones deformables
para su realización (ver e.g [20]).

4Esto se debe a los distintos protocolos existentes de adquisición.
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En este trabajo, la cuantificación de imágenes PET se realizará (en caṕıtulos posteriores)
a partir de imágenes h́ıbridas PET/CT. No será necesario por ello recurrir a transformaciones
para la fusión de imágenes correspondientes al mismo estudio. Sin embargo, se hace notar que
como se verá más adelante, será necesario conocer la equivalencia de imágenes entre dos estudios
realizados en diferentes momentos, al mismo paciente, con el objeto de comparar regiones de
’hiper-captación’ de radiofármaco.

Otra cuestión que debe aclararse en cuanto a las imágenes h́ıbridas PET/CT es que las
imágenes PET y CT no tienen las mismas dimensiones, siendo la imagen CT t́ıpicamente de
512 × 512 pixeles y la imagen PET de menos de 256 × 256 pixeles. Es por ello que si bien
las imágenes PET y CT se adquieren de forma co-registrada, para correlacionar una región de
la imagen CT con la misma región en la imagen PET (o viceversa) se hace necesario hacer un
sub-muestreo de la imagen CT (reduciendo su tamaño) o un sobre-muestreo de la imagen PET
(aumentando su tamaño) para que las dimensiones de las imágenes sean iguales.

3.4. Segmentación y clasificación de imágenes

La segmentación de imágenes es la operación que marca la transición entre un procesamiento
de imágenes de bajo nivel y el análisis de imágenes (ver Marques, [88]). Como tal, es una de
las etapas cruciales de cualquier sistema de análisis de imágenes, tanto por las dificultades
que conlleva como por la importancia de su resultado. Básicamente, la segmentación puede
considerarse como la partición de una imagen f(x, y) en un conjunto de regiones R no solapadas,
homogéneas respecto a algún criterio, y cuya unión cubra la imagen completa. En otras palabras,
el objetivo fundamental de la segmentación, en el proceso del análisis de imágenes, es el de separar
los objetos de interés del resto no relevante, el cual es considerado como fondo (ver Rodriguez
Morales y Sossa Azuela, [89]). Esta representación puede tomar la forma de fronteras entre esas
regiones o información de qué ṕıxel pertenece a qué región (ver Marques, [88]).

En ocasiones la segmentación suele considerarse como un proceso de clasificación de los obje-
tos presentes en una imagen y también, en cierta medida, equivale a su reconocimiento, puesto
que como consecuencia de la segmentación, los diferentes objetos (entendidos como realizacio-
nes f́ısicas de clases o patrones abstractos) se encuentran perfectamente ubicados dentro de la
imagen digital. El realizar dicha clasificación no es una tarea trivial. El nivel al que se lleva a
cabo esta subdivisión depende del problema a resolver y, por supuesto, de la imagen de entrada.
Es por ello que se han originado diferentes técnicas de segmentación (ver Rodriguez Morales y
Sossa Azuela, [89]).

A continuación, se describen algunas de las caracteŕısticas y métodos (seleccionados) de seg-
mentación y clasificación de imágenes. Cada método se describe de forma muy breve, basándose
en el texto de Rodriguez Morales y Sossa Azuela [89] y sólo con la profundidad requerida para
comprender los alcances del método. La selección de los métodos corresponde además a que se
utilizan de aqúı en adelante en la segmentación de imágenes PET/CT.

En general, los métodos clásicos de segmentación se pueden categorizar como se indica a
continuación:

Métodos basados en el umbralado a partir del histograma de la imagen: en este caso, a
partir del histograma de una imagen es posible obtener un umbral de comparación para
el agrupamiento de los pixeles.

Métodos basados en la detección de discontinuidades: en este caso, la imagen en cuestión
es dividida a partir de cambios bruscos de los niveles de gris.

Métodos basados en la propiedad de similitud de los valores de los niveles de gris: en este
caso se usan criterios de homogeneidad para la agrupación de los pixeles.
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Métodos heuŕısticos de segmentación: estos métodos basan su operación en el conocimiento
previo de la imagen a segmentar y en la experiencia del observador, e incluyen en muchas
ocasiones los métodos supervisados de segmentación.

3.4.1. Métodos basados en el umbralado del histograma

Sean (x, y) las coordenadas espaciales de una imagen digitalizada y sea G un conjunto de
números positivos que representan los niveles de grises, entonces se puede definir una función
de imagen como f : N ×N → G. Sea τ ∈ G un umbral y sea C = {c0, c1} un mapa de niveles
de gris. El resultado de segmentar una función de imagen f(x, y) respecto al umbral τ es:

g(x, y) =

{
c0, sif(x, y) < τ
c1, sif(x, y) ≥ τ

(3.1)

Método de Otsu

En este caso, el umbral es considerado como el valor que permite la partición de la imagen en
dos clases c0 y c1. Sean σ

2
w, σ

2
b y σ2T la varianza dentro de la clase, la varianza entre clases y la

varianza total respectivamente. El umbral óptimo puede ser obtenido al maximizar cualquiera
de las siguientes funciones con respecto al umbral u:

λ =
σ2b
σ2w

η =
σ2b
σ2T

κ =
σ2T
σ2w

(3.2)

El umbral es seleccionado al maximizar la separación entre las clases a partir del histograma
resultante de la composición de los histogramas de las dos clases implicadas.

En la figura 3.2 se muestran los resultados obtenidos para la segmentación por el método de
Otsu para la imagen del slice central de un fantoma NEMA5 en caliente6. La imagen original fue
adquirida en FUESMEN7 con el tomógrafo comercial Genereal Electric STE®. Puede observarse
en la figura que dado el blurring y la heterogeneidad de la imagen PET, no basta con un único
valor de umbral para la segmentación. Además, se ha segmentado una región que no corresponde
a ninguno de los objetos que pueden visualizarse a simple vista en la imagen original PET, pero
que tiene una mayor captación que el fondo.

3.4.2. Métodos basados en la formación de regiones

La segmentación de imágenes en regiones se basa en el agrupamiento de pixeles en zonas con
caracteŕısticas similares. Para una región dada, en general, los pixeles pertenecen a un objeto
simple. A este conjunto de puntos conectados que pertenecen al mismo objeto se les llama
”región”.

Los métodos de segmentación que pertenecen a esta categoŕıa se pueden dividir en supervisa-
dos y no supervisados. En el primer caso, el observador determina el número de clases o regiones
de la imagen a segmentar. En el segundo caso, el método de segmentación adoptado, debe ser
capaz de determinar, dado algún criterio, el número de regiones en las cuales la imagen debe ser
segmentada.

Se dice que una región es uniforme u homogénea si se cumple la condición de que el valor
absoluto de la diferencia de intensidades entre dos pixeles dentro de una región Ri no exceda un

5The Association of Electrical Equipment and Medical Imaging Manufacturers, National Electrical Manufac-
turers Association por sus siglas en inglés.

6Regiones de actividad elevada de radiofármaco rodeadas de regiones de actividad nula.
7Fundación Escuela de Medicina Nuclear, Mendoza, Argentina.
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Figura 3.2: Segmentación de imágenes por el método de Otsu. A la izquierda, imagen PET
del slice central de un fantoma NEMA de cilindros en uve, adquirida en el tomógrafo comercial
General Electric Discovery STE ® en FUESMEN. A la derecha, imagen segmentada por um-
bralamiento mediante el método de Otsu.

cierto valor de umbral u.

Crecimiento de regiones por agrupamiento de pixeles

El crecimiento de regiones es un procedimiento que, acorde a algún criterio de similitud
seleccionado, agrupa a los pixeles dentro de regiones más grandes. El algoritmo comienza con un
conjunto de puntos ’generadores’ o ’semillas’ a partir de los cuales las regiones irán creciendo.
La semilla no es más que un nivel de gris de un pixel en la imagen. Los pixeles semilla son
usualmente seleccionados por el usuario en forma supervisada. Se parte del hecho que al menos
una semilla debe existir para cada región.

Durante la ejecución de un algoritmo para el crecimiento de regiones, éstas se van formando
bajo ciertas propiedades de los pixeles, las cuales pueden ser: el color, el valor del nivel de gris,
la textura, parámetros estad́ısticos, entre otras.

En general, el análisis de una región debe considerar un conjunto de descriptores basados en
la intensidad y en las propiedades espaciales (momentos, texturas, etc.). El tener en cuenta las
propiedades espaciales en muchas ocasiones es de gran importancia, ya que se puede dar el caso
de que por el valor de las intensidades haya pixeles que pertenezcan a la misma región, lo cual
puede no ser cierto al analizar la conectividad entre ellos.

3.4.3. Métodos basados en la detección de discontinuidades

Un borde puede definirse como un cambio significativo en el valor de la intensidad de los
pixeles en una región de la imagen. Esta discontinuidad puede ser detectada de diversas formas,
de las cuales la más utilizada es a partir del gradiente.

Detección de bordes mediante el cálculo del gradiente

En el caso de trabajar con imágenes, la expresión del gradiente se toma de la siguiente forma:

∇f(x, y) = ∂f

∂x
+
∂f

∂y
(3.3)

En forma discreta, este método es derivado de la diferencia horizontal y vertical entre los
valores de los pixeles. Esta diferencia se realiza entre las pendientes a lo largo de una ĺınea en la
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Figura 3.3: Esquema del procesamiento de imágenes a través de una máscara4. En el esquema,
la imagen es convolucionada con un kernel 3 × 3 y el valor de la convolución de la imagen con
el Kernel ṕıxel a ṕıxel es asignado al ṕıxel central de la ventana.

imagen acorde a las siguientes ecuaciones:

∆xf(i, j) = f(i, j)− f(i, j + 1)
∆yf(i, j) = f(i, j)− f(i+ 1, j)

(3.4)

En tanto, el entorno 3×3 de un pixel de la imagen alrededor del pixel central (i, j), está dado
por:

f(i− 1, j − 1) f(i− 1, j) f(i− 1, j + 1)

f(i, j − 1) f(i, j) f(i, j + 1)

f(i+ 1.j − 1) f(i+ 1, j) f(i+ 1, j + 1)

En la figura 3.3 8 se esquematiza el procesamiento de imágenes a través de máscaras. En esta
figura, una imagen I es convolucionada con una máscara K3×3. El resultado de la convolución
de I por K es asignado al ṕıxel central I(i, j).

De acuerdo al Teorema de Convolución, convolucionar una imagen f(x, y) con una máscara
K(x, y) es equivalente a una multiplicación en el dominio de frecuencias. Esto significa que
podemos tomar la transormada de Fourier del Kernel de convolución y ver qué frecuencias
serán amortiguadas, cuáles intensificadas y cuáles permanecerán iguales, es decir, se filtran las
componentes de frecuencia de la imagen.

Al aplicar el operador convolución, se realiza un promedio pesado de los valores de la ventana
que corresponden a la máscara. Por ejemplo, en la figura 3.3, se aplica un promedio pesado en
la ventana 3 × 3 marcada en azul.

Dada la imagen f(x, y) y siendo K(x, y) la máscara con la cual se desea filtrar la imagen
f(x, y), la imagen g(x, y) resultante de filtrar f(x, y) con K(x, y) es:

g(x, y) =
w∑

i=−w

w∑
j=−w

K(i, j)f(x− i, y − j) (3.5)

8Extráıda de https://compuvisionlab.wordpress.com/2013/04/07/convolution-openCV/
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donde la máscara tiene dimensiones (2w+1)× (2w+1). Este proceso se realiza recorriendo ṕıxel
a ṕıxel la imagen completa. En cada paso, el valor asignado de salida g(x, y) al pixel central de
la ventana, f(x, y), está dado por la ecuación 3.5.

Mediante la ecuación 3.5 es posible filtrar una imagen, por ejemplo para encontrar bordes a
través de máscaras que realcen las discontinuidades de intensidad en cierta dirección.

Detección de bordes a través de la máscara de Sobel

El método de Sobel es una de las técnicas clásicas basadas en el cálculo del gradiente, más
utilizadas para la detección de bordes. Las máscaras para este método están dadas a partir de
las ecuaciones:

∆x(i, j) = [f(i+ 1, j − 1) + 2f(i+ 1, j) + f(i+ 1, j + 1)]
−[f(i− 1, j − 1) + 2f(i− 1, j) + f(i− 1, j + 1)]

∆y(i, j) = [f(i− 1, j + 1) + 2f(i, j + 1) + f(i+ 1, j + 1)]
−[f(i− 1, j − 1) + 2f(i, j − 1) + f(i+ 1, j − 1)]

(3.6)

-1 0 1 -1 -2 -1
-2 0 2 0 0 0
-1 0 1 1 2 1

Como estas máscaras no hacen uso del valor central son menos sensibles al ruido aislado, pero
menos robustas al ruido de rayas.

Detección de bordes a través del laplaciano

El laplaciano es otro de los detectores clásicos utilizados para la detección de bordes en la
imagen. Es muy usado para acentuar la presencia de un borde sin tomar en cuenta su dirección.
El laplaciano queda definido por la ecuación:

∇2f(x, y) =
∂2f

∂x2
+
∂2f

∂y2
(3.7)

En el caso discreto y en el contexto del análisis y procesamiento de imágenes, las segundas
derivadas se convierten en las segundas diferencias y la máscara para el operador laplaciano
queda definida a partir de las ecuaciones:

∆2
x(i, j) = ∆xf(i+ 1, j)−∆xf(i, j)

= [f(i+ 1, j)− f(i, j)]− [f(i, j)− f(i− 1, j)]
= f(i+ 1, j) + f(i− 1, j)− 2f(i, j)

∆2
y(i, j) = ∆yf(i, j + 1)−∆yf(i, j)

= [f(i, j + 1)− f(i, j)]− [f(i, j)− f(i, j − 1)]
= f(i, j + 1) + f(i, j − 1)− 2f(i, j)

∆2
f (i, j) = ∆2

xf(i, j) + ∆2
yf(i, j)

= [f(i+ 1, j) + f(i− 1, j)− 2f(i, j)] + [f(i, j + 1) + f(i, j − 1)− 2f(i, j)]
= f(i+ 1, j) + f(i− 1, j) + f(i, j + 1) + f(i, j − 1)− 4f(i, j)

(3.8)

0 1 0

1 -4 1

0 1 0
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El operador laplaciano es sensible a frecuencias altas, por lo que puede amplificar también el
ruido en la imagen (ver e.g. González y Woods, [90]).

Cuando no se conoce la dirección hacia donde pueden estar orientados los bordes de una
imagen, o una aplicación exija obtener la orientación de los bordes en una escena, pueden
utilizarse máscaras que detecten ĺıneas a diferentes ángulos de forma combinada. En este caso,
la orientación de un borde de la imagen en un punto dado, se obtiene como sigue (para n
máscaras):

g(x, y) = max(Rk, k = 1, ..., n) (3.9)

donde Rk, k = 1, ..., n son las respuestas de cada una de las máscaras. Por ejemplo, pueden
utilizarse máscaras para realzar ĺıneas horizontales, verticales y oblicuas a 45o:

-1 -1 -1 -1 -1 2 -1 2 -1 2 -1 -1
→ 2 2 2 ← ↙ -1 2 -1 ↗ ↑ -1 2 -1 ↓ ↘ -1 2 -1 ↖

-1 -1 -1 2 -1 -1 -1 2 -1 -1 -1 2

Operador de Kirsh

Las máscaras de Kirsh pueden ser obtenidas mediante la siguiente expresión:

g(x, y) = max (1,max |5Si − 3Ti|) , i = 1, ..., 7 (3.10)

donde Si = Ai + Ai+1 + Ai+2 y Ti = Ai+3 + Ai+4 + Ai+5 + Ai+6 + Ai+7. Por conveniencia, se
utilizan condiciones periódicas de contorno.

Ai = Ai+8

Al desarrollar la expresión 3.10 tomando en cuenta el arreglo

A0 A1 A2

A7 f(i, j) A3

A6 A5 A4

se llega a las ocho máscaras de Kirsh:

5 5 5 -3 5 5 -3 -3 5 -3 -3 -3
-3 0 -3 ↑ -3 0 5 ↗ -3 0 5 → -3 0 5 ↘
-3 -3 -3 -3 -3 -3 -3 -3 5 -3 5 5

-3 -3 -3 -3 -3 -3 5 -3 -3 5 5 -3
-3 0 -3 ↓ 5 0 -3 ↙ 5 0 -3 ← 5 0 -3 ↖
5 5 5 5 5 -3 5 -3 -3 -3 -3 -3

Estas máscaras pueden ser también obtenidas a partir de la primera, al girarla (45o) en el
sentido horario con respecto al punto central. Repitiendo esta misma operación a la máscara
resultante, se llega a las demás plantillas.

Existen otros métodos de detección de bordes que responden a esta formulación para diferen-
tes valores de Si y Ti. Entre ellos, los métodos de Robinson y Prewitt. Existen además métodos
basados en la optimización de operadores de homogeneidad y diferencia, entre ellos el método
de Canny, que maximiza el producto de los cocientes señal-ruido y localización. Estos métodos,
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Figura 3.4: Resultado de la segmentación y detección de bordes de la imagen PET de la figura
3.2 mediante las máscaras de Sobel, Kirsh y Laplaciana. Además, filtrado de la imagen por medio
del método de Canny y de respuesta máxima a las másrcaras de realce de bordes en direcciones
horizontal, vertical y oblicuas a ± 45o.

a pesar de ser muy utilizados, no son usados en este trabajo y por ello no son descriptos en esta
sección.

En la figura 3.4 se muestran los resultados de la segmentación y detección de bordes de la
imagen PET de la figura 3.2 mediante las máscaras de Sobel, Kirsh y Laplaciana. Se agregan
además los resultados de filtrar la imagen original PET por medio del método de Canny y de
respuesta máxima a las cuatro mácaras en direcciones horizontal, vertical y ± 45o. Puede obser-
varse que los bordes resultantes de filtrar la imagen original con estas máscaras y procedimientos
no son cerrados en todos los casos. Además, la segmentación no resulta en la separación de todos
los objetos (discos) que se observan a simple vista en la imagen original.

3.4.4. Métodos de segmentación basados en la morfoloǵıa matemática

La morfoloǵıa matemática constituye un marco teórico poderoso para el procesamiento digital
no lineal de imágenes. A través de este paradigma se pueden cuantificar rigurosamente muchos
aspectos de las estructuras geométricas contenidas en una imagen.

Operaciones básicas de erosión y dilatación

La dilatación de X por B es el conjunto de los puntos x en Z2 tal que la interacción entre X
y Bx es no vaćıa. El conjunto resultante es:

X ⊕BT =
{
x ∈ Z2, X ∩Bx ̸= ∅

}
(3.11)
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La erosión se define de forma similar, como se expresa a continuación:

X ⊖BT =
{
x ∈ Z2, Bx ∈ X

}
(3.12)

La aplicación de la operación de erosión seguida por una dilatación no es conmutativa. Los
resultados de aplicar estas operaciones morfológicas en distinto orden, dan lugar a la apertura
y cierre morfológicos.
Apertura y cierre

En el caso de imágenes binarias, la apertura y el cierre por un ’elemento de estructura’ B se
denotan respectivamente, como:

(X)B = X ◦B = (X ⊖BT )⊕B, y

(X)B = X •B = (X ⊕BT )⊖B

Como se puede observar, en el primer caso, primero se erosiona a X por B. Luego, el conjunto
resultante es dilatado por BT . La apertura tiende a eliminar los picos mientras que el cierre tiende
a llenar los valles. Además, la apertura puede desconectar conjuntos y suprimir las componentes
conexas más pequeñas, mientras que el cierre produce el efecto contrario, es decir, enlaza o
conecta las regiones más pequeñas y rellena sus huecos.

El gradiente morfológico es la diferencia entre la imagen original y su erosión o entre una
dilatación y la imagen original o entre una dilatación y una erosión. La frontera de una región
R puede obtenerse al erosionar en primer lugar R por un elemento estructural B, y realizando
posteriormente la diferencia entre R y la imagen erosionada.

En la figura 3.5 se muestran los resultados de realizar las operaciones básicas de erosión
y dilatación sobre la imagen binaria obtenida mediante el umbralamiento por el método de
Otsu de la imagen original CT del slice central del fantoma NEMA de la figura 3.2, adquirida en
FUESMEN en el tomógrafo comercial General Electric Discovery STE®. El elemento estructural
utilizado tiene forma de cruz y dimensiones 3 × 3. Notar que a pesar de las dimensiones reducidas
del elemento estructurante utilizado, se pueden observar las diferencias en los resultados de cada
una de las operaciones realizadas sobre la imagen. Se muestra además el resultado del borde
calculado a partir de la resta entre las imágenes dilatación y erosión. También puede observarse
que en esta situación en particular, el umbralamiento por el método de Otsu dio un excelente
resultado en la segmentación de la imagen CT. Esto se debe a que la imagen CT es menos
heterogénea que la imagen PET de la figura 3.2 y que el mapa de atenuación correspondiente a
la imagen CT tiene dos tonos de gris.

Segmentación de imágenes por el método de Watershed

El método de Watershed permite segmentar una imagen en niveles de gris en diferentes
regiones de manera que ésta sea interpretada como una superficie topográfica. Desde el punto
de vista de la morfoloǵıa matemática, se espera que la segmentación resultante se lleve a cabo
mediante una sucesión de operaciones morfológicas. Básicamente, en su forma más simple, la idea
consiste en considerar umbrales sucesivos de una función que produce secciones transversales
horizontales en forma de relieve. En este sentido, la transformación de Watershed da como
resultado las ĺıneas divisorias de las diferentes regiones. La ventaja que ofrece el método de
Watershed es que se obtienen curvas completamente cerradas, lo que resulta en una partición
completa del dominio de la imagen. Se trata de un método de segmentación basado en regiones,
el cual no requiere una conexión adicional de los lados. Su desventaja consiste en que puede
producir sobre-segmentación cuando los objetos a extraer no son adecuadamente marcados.
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Figura 3.5: Resultado de aplicar las operaciones de morfoloǵıa matemática de erosión, dilata-
ción, apertura y cierre a una imagen binaria obtenida a partir de la segmentación por el método
de Otsu de una imagen CT del slice central del fantoma NEMA en caliente de la figura 3.2,
adquirida en FUESMEN por el tomógrafo comercial General Electric Discovery STE®. Pueden
observarse además en la figura el elemento estructurante en forma de cruz utilizado, aśı como
el borde de la imagen obtenido a partir de la resta entre las imágenes dilatada y erosionada.
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Figura 3.6: Esquematización de la segmentación mediante la transformada de Watershed, ex-
tráıda del trabajo de Fisher [91]. En (A), los tres marcadores ubicados en los mı́nimos locales del
histograma de la imagen, definen sendas regiones divididas por la intersección de los segmentos
correspondientes a los marcadores. En (B), la imagen es segmentada en dos regiones diferentes,
debido a que la intersección entre los dos segmentos sucede por encima del pico intermedio entre
los mı́nimos locales correspondientes a los marcadores 2 y 3 de la situación (A).

En la figura 3.6, extráıda del trabajo de Fisher [91], se esquematizan dos situaciones de
aplicación de la transformada de Watershed. En (A), se sitúan tres marcadores en los tres
mı́nimos locales del histograma de la imagen, segmentando la imagen en tres regiones definidas
por la intersección de los segmentos definidos por los marcadores 1-3. En (B), se utilizan solo dos
marcadores, definiendo dos regiones, formadas por la intersección de los segmentos definidos por
los marcadores 1 y 2. Notar que en la situación (B), la región 2 abarca las regiones 2 y 3 de la
situación (A), dado que en (B) la intersección entre los segmentos definidos por los marcadores 1
y 2 supera el pico intermedio entre los dos mı́nimos locales que se utilizaron para los marcadores
2 y 3 en la situación (A).

En tanto, en la figura 3.7 se muestran los resultados de aplicar de forma no supervisada la
transformada de Watershed a las imágenes PET y CT de las figuras 3.2 y 3.5. Puede observarse
que la sobre-segmentación es más importante en la imagen PET, debido a la mayor heterogenei-
dad de la imagen PET con respecto a la imagen CT. En tanto, en la imagen CT, se observa que
las regiones segmentadas por la transformada de Watershed de los objetos circulares en ”uve”
es más acertada que en el caso de los objetos circulares más grandes y aislados. Nuevamente,
es probable que esta sobre-segmentación en el caso de los objetos aislados y de mayor radio sea
causada por la mayor heterogeneidad respecto de los objetos circulares en ”uve”, que son de
menor radio. Lo mismo sucede con el fondo.

Es posible que a esta altura no se interprete aún la importancia de la segmentación de imáge-
nes para la modelación del tomógrafo PET, aśı como para los procesos de reconstrucción y
cuantificación de imágenes. Se espera sin embargo, que más adelante se pueda ver cuán im-
portante es este proceso, de acuerdo a la forma en la que se ha encarado la simulación de la
adquisición, aśı como la cuantificación de imágenes PET y el cálculo de la dosis impartida en
el proceso de adquisición de imágenes PET/CT, que se desarrollan en los Caṕıtulos 4-6 en
profundidad.

Por otro lado, al observar las figuras 3.2, 3.5 y 3.7 se puede notar que no basta con aplicar un
solo método para la segmentación y clasificación de las imágenes PET y CT. Los motivos son
varios, y entre ellos, los más importantes probablemente sean la heterogeneidad de las imágenes,
los múltiples valores de tonos de gris y el hecho de que cada uno de los objetos se caracterice
por una dispersión de tonos de gris diferente. Sin embargo, cada uno de los métodos brevemente
descriptos en esta sección tiene caracteŕısticas tales que al ser utilizados de forma conjunta
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Figura 3.7: Resultados de aplicar de forma no supervisada la transformada de Watershed a
imágenes PET y CT de las figuras 3.2 y 3.5.

pueden dar como resultado una mejor clasificación de los objetos de una imagen, sean éstos
diferentes tejidos de una imagen CT u objetos calientes en una imagen PET. Es por ello, que
se diseñaron algoritmos que combinan las cualidades de estos métodos, para la segmentación
de imágenes CT y PET, que junto con la particularidad de las imágenes h́ıbridas PET/CT de
ser co-registradas, permiten correlacionar ṕıxel a ṕıxel un tejido (CT) con la distribución de
actividad en él (PET).

3.5. Segmentación y clasificación de imágenes PET/CT por te-
jido

Para la segmentación, se ha propuesto un algoritmo que permite segmentar imágenes CT
por tejido, considerando las diferentes situaciones antes nombradas (heterogeneidad, múltiples
valores de tonos de gris, etc.), aśı como las diferentes dimensiones de las imágenes PET y CT,
y el hecho de que las imágenes h́ıbridas PET/CT sean corregistradas.

El algoritmo propuesto consiste en un método supervisado, en el que se eligen semillas de
acuerdo a los tejidos que se desean clasificar. Luego, se agrupan los pixeles en cada una de
las regiones de acuerdo a un valor de umbral u en el valor absoluto de la diferencia entre la
intensidad de un pixel f(x, y) y la del pixel semilla f(xi, yi), es decir:

|f(x, y)− f(xi, yi)| < u⇒ (x, y) ∈ Ri (3.13)
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Figura 3.8: Resultados obtenidos al aplicar el algoritmo de segmentación[92],[93] descripto por
la ecuación 3.13 para una imagen CT del Sistema Nervioso Central. El umbral utilizado en esta
situación fue del 20%.

Figura 3.9: Se muestra el proceso utilizado para separar el fondo de una imagen CT de Abdo-
men. A partir de la definición de una región poligonal (marcada en azul), se segmenta el cuerpo
del paciente de la camilla y artefactos exteriores en la imagen CT. A la derecha, se muestra
la imagen segmentada en estas dos regiones: fondo (en negro) y cuerpo del paciente (tonos de
gris), el borde en rojo indica la estructura poligonal utilizada para la segmentación.

En la figura 3.89 se muestran los resultados obtenidos en la segmentación de una imagen
CT correspondiente a un slice de Sistema Nervioso Central. En este caso, el valor de umbral
utilizado fue del 20%. La imagen clasificada fue re-escaleada a 256 tonos de gris para realzar el
contraste entre las diferentes regiones segmentadas.

Uno de los inconvenientes que presenta el algoritmo anterior es que existen pixeles en la
imagen que no pertenecen a ninguna región segmentada, dado que exceden el umbral utilizado
para la ecuación 3.13. Por otro lado, el valor del umbral será diferente en cada situación.

En las figuras 3.9 y 3.10 se muestra de forma más detallada un algoritmo pulido para la
segmentación por tejidos de imágenes h́ıbridas PET/CT. En este algoritmo nuevo, se han tenido
en cuenta la camilla y artefactos presentes en la imagen CT. Para ello, se define una región
poligonal en la imagen original (que puede observarse en la figura 3.9) para separar el fondo (del
que en este contexto forman parte la camilla y otros artefactos) del corte transversal del cuerpo
del paciente. Al definir esta región, es posible considerar un fondo monocromático que tiene un
tono de gris diferente al del resto de la imagen.

9Presentado en forma mural en el Simposio de Estad́ıstica Espacial y Modelamiento de Imágenes (Poma et al,
[92]) y en el Congreso de la AFA (Poma et al [93]).
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Figura 3.10: Resultados obtenidos al aplicar el nuevo algoritmo de segmentación por tejidos
con el método de Watershed en una imagen CT de Abdomen6. A la izquierda, se muestran las
semillas utilizadas como marcadores en rojo.

Figura 3.11: A la izquierda, imagen original PET6, 128 × 128. A la derecha, imagen PET
sobre-muestreada de dimensiones 512 × 512, al igual que la imagen CT.

Puede observarse en la imagen CT original10 (a la izquierda de la figura 3.9) que en este corte
correspondiente a abdomen no existe tanto contraste entre los diferentes tejidos, en comparación
con el corte de Sistema Nervioso Central mostrado en la figura 3.8. El borde rojo en la imagen
a la derecha de la figura 3.9, que muestra el contorno del paciente, es determinado a partir de
las operaciones de erosión y dilatación de la imagen binaria formada por la región poligonal que
representa el cuerpo del paciente y el exterior, que representa el fondo de la imagen CT. Luego,
el proceso de segmentación se realiza dentro de esta ROI (region of interest, por sus siglas en
inglés) solamente.

Una vez definida la ROI se seleccionan las semillas que determinan diferentes tonos de gris (tal
como en el algoritmo de la figura 3.8). La diferencia es que en este algoritmo, la intensidad de cada
una de estas semillas se utiliza como uno de los marcadores para realizar la segmentación con
el método de Watershed. El resultado final, aśı como las semillas utilizadas, pueden observarse
en la figura 3.10. Al utilizar el método de Watershed se solucionan los dos factores mencionados
anteriormente. Por un lado, todos los pixeles de la imagen tienen una región asignada (i.e.,
f(x, y) ≡ ∪Ri) y por otro, el umbral es variable y depende de las semillas seleccionadas.

En tanto, en la figura 3.11 se observa el sobre-muestreo realizado sobre la imagen PET
original6, para que de esta manera, las imágenes PET sobre-muestreada (figura 3.11, derecha)
y CT segmentada (figura 3.10, derecha) tengan las mismas dimensiones. Para no alterar la
cuantificación de la imagen PET, se ha repetido el valor de intensidad en cada grupo de pixeles

10Adquirida en FUESMEN mediante el tomógrafo comercial General Electric Discovery STE®.
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Figura 3.12: Resultados de la distribución de actividad de radiofármaco en una región anatómi-
ca determinada a partir de la imagen CT segmentada, que muestran la potencialidad de la seg-
mentación de regiones y co-registración de imágenes h́ıbridas PET/CT.

4 × 4. De esta manera, es posible correlacionar los pixeles de las imágenes CT y PET, dado que
están co-registradas y tienen las mismas dimensiones.

Por último, y con el fin de mostrar la potencialidad de la co-registración de las imágenes
h́ıbridas PET/CT, de la segmentación de la imagen CT por tejidos y del sobre-muestreo de
la imagen PET, se ha seleccionado una región de la imagen CT segmentada (de la figura 3.10)
correspondiente al riñón izquierdo del paciente mediante un contorno poligonal. Luego, mediante
la multiplicación de la imagen binaria correspondiente y la imagen PET sobre-muestreada, puede
observarse la distribución de actividad de radiofármaco en esa región en particular (ver figura
3.12). Del mismo modo, al multiplicar la imagen binaria y la imagen CT segmentada, es posible
observar si existen cambios de densidad en esa región. Más abajo, en la misma figura, se pueden
visualizar los resultados ampliados de esta multiplicación, aśı como los resultados equivalentes
obtenidos al realizar este mismo procedimiento en la vértebra observada en la imagen CT.

3.6. Indice de captación estándar SUV

La cuantificación de la captación absoluta de radiotrazador en tumores puede ser una medida
de malignidad de una lesión. El ı́ndice de captación estándar (SUV, por sus siglas en inglés) es
de utilidad al medir la función metabólica, y se define a partir de la ecuación 3.14:

SUV =
Concentración de Actividad de una ROI, [mCi/ml ]

(Actividad inyectada, [mCi ]) / (Peso del paciente, [g ])
(3.14)

El factor de calibración del escáner PET (ver sección 1.7.6 del Caṕıtulo 1) permite la conver-
sión de los datos de la imagen a concentración de actividad captada por un elemento de tejido de
las dimensiones de un vóxel de la imagen, y como se mencionó anteriormente ah́ı radica la impor-

Caracterización de objetos hiper-metabólicos en imágenes PET/CT 74
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Figura 3.13: Resultados de segmentar por SUV la imagen PET sobre-muestreada de la figura
3.11en intervalos ∆SUV 0.1, 0.5 y 1.0.

Figura 3.14: Fusión de imágenes PET y CT correspondientes al corte transversal del Abdomen
del paciente.

tancia de este factor. Para el adecuado cálculo de SUV (ver e.g. [20]), es necesario contar además
con la información precisa del momento exacto en el que se mide la actividad de radiofármaco,
de la actividad administrada al paciente, de su peso, y del tiempo en el que las imágenes fueron
adquiridas en cada posición de la camilla. Es cŕıtico en este sentido, registrar el momento en
el cual se obtuvo el valor de SUV, porque vaŕıa con el tiempo, debido a la farmacocinética del
radiofármaco y al metabolismo propio del paciente. De esta manera se realizan procedimientos
cuantitativos ulteriores para la comparación de los valores de SUV en dos momentos diferentes,
el tiempo transcurrido entre la administración del radiofármaco y la adquisición de la imagen
debe ser replicado de manera precisa entre los estudios diagnósticos a comparar.

Los valores de SUV pueden ser reportados en diferentes formas. La forma más común de
reportarlo es de acuerdo a la ecuación 3.14, es decir, normalizado al peso del paciente11. Es
habitual mencionar en el reporte diagnóstico el valor de SUV correspondiente al máximo valor
de SUV de una ROI (SUVmax). Además del valor de SUV máximo, otro valor reportado con
menos frecuencia es el SUV medio, calculado como promedio de los valores de SUV de la ROI
(ver e.g. [20]).

3.7. Segmentación y clasificación de imágenes PET/CT por SUV

La segmentación y clasificación de la imagen CT permite observar la distribución de actividad
del radiofármaco en un tejido o lesión determinados, aśı como las diferentes densidades de los
tejidos en una dada región. En esta sección en cambio, se enfoca la segmentación y clasificación
de imágenes h́ıbridas PET/CT a partir de la distribución del radiofármaco. Este enfoque permite

11En el Caṕıtulo 5 se verán otras formas de normalizar el ı́ndice de captación estándar SUV
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visualizar regiones de acuerdo a su actividad metabólica. Es decir, a partir de un umbral dado
de SUV, qué regiones tienen actividad mayor o menor a ese umbral, permitiendo por ejemplo
determinar regiones de hiper-actividad metabólica. Luego de determinar estas regiones, puede
observarse si además hay variación en la densidad de los tejidos, o qué estructuras se encuentran
afectadas.

En la figura 3.13 se muestran los resultados de segmentar por SUV la imagen PET sobre-
muestreada a 512 × 512, de la figura 3.11, entre los valores mı́nimo y máximo de SUV, en
intervalos ∆SUV de 0.1, 0.5 y 1.0. Puede observarse que a medida que aumenta ∆SUV , se pixela
la imagen PET segmentada por SUV. En tanto, en la figura 3.14 puede visualizarse el resultado
de la fusión de las imágenes CT separada del fondo (con el mismo procedimiento de la figura 3.9)
y PET sobre-muestreada (figura 3.11). En la fusión, se observa la distribución de actividad del
radiofármaco sobre las estructuras anatómicas correspondientes al corte transversal del Abdomen
del paciente.
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Distribución de radiofármacos PET
en el organismo y dosimetŕıa
asociada PET/CT

4.1. Introducción

Los radiofármacos, calificados como drogas desde 1960 por la FDA1, son moléculas marcadas
con un radioisótopo para aplicaciones in vivo, tanto en diagnóstico como en tratamiento en
el área de Medicina Nuclear. Los radiotrazadores están constituidos por dos partes: (1) una
estructura molecular que determina el destino del radiofármaco en el organismo de acuerdo
a la farmacocinética y farmacodinámica que la caracteriza, y (2) un núclido radiactivo que a
partir de su decaimiento y de acuerdo a sus caracteŕısticas f́ısicas emite la señal detectable desde
afuera del organismo para la visualización de la distribución de esta molécula por el sistema
óptico de los tomógrafos de emisión para el diagnóstico de- y/o depositan la dosis prescripta en
tratamientos de- patoloǵıas (ver e.g., Wasdak y Mitterhauser [94]). En el caso de la tomograf́ıa
PET, la señal emitida está relacionada con la f́ısica del proceso de aniquilación del positrón y
los radioisótopos marcadores son emisores β+.

Como además los radiofármacos son qúımicamente indistinguibles de sus contrapartes no-
radiactivas, no hay diferencias entre los derivados de las moléculas marcadas y las moléculas
no marcadas como sustitutos en todos los procesos bioqúımicos subyacentes. Es por este mo-
tivo que los radiotrazadores pueden ser utilizados directamente para visualizar los procesos
fisiológicos y/o metabólicos in vivo. Si por ejemplo, existiera un cambio patológico en el nivel de
concentración molecular como resultado del funcionamiento anormal de tejidos u órganos, esta
patoloǵıa puede ser diagnosticada con anterioridad a que exista una manifestación morfológica.
Como puede observarse, el campo de la tomograf́ıa PET/CT es complejo, y por este motiv,
hay tres disciplinas que hacen posible la tomograf́ıa PET/CT: la Ciencia Radiofarmacéutica, el
Diagnóstico por Imágenes y la F́ısica Médica, (ver e.g., Wasdak y Mitterhauser [94]).

Si bien los radiofármacos se utilizan tanto para el diagnóstico como para el tratamiento de
patoloǵıas, en la Medicina Nuclear prácticamente el 95% de los radiofármacos son utilizados
con propósitos diagnósticos y sólo el 5% restante se utiliza para tratamiento (ver e.g. Saha
[95]). Habitualmente, los radiofármacos tienen un efecto farmacológico mı́nimo, debido a que
las concentraciones que se administran al paciente son muy pequeñas. A pesar de esto, pueden
causar daños por radiación, y debido a ello deben hacerse consideraciones dosimétricas a la hora
de evaluar la factibilidad de su aplicación cĺınica,2 aśı como para la determinación del blindaje
necesario en las instalaciones. Además, al ser administrados cĺınicamente, deben ser estériles y

1Food & drug administration, por sus siglas en inglés.
2La dosis de radiación debida al radiofármaco está ı́ntimamente ligada al tiempo de residencia, aśı como a la
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cumplir con todas las medidas de control requeridas para drogas convencionales (ver e.g., Saha
[95]).

Al diseñar un radiofármaco, se elige en primer lugar un fármaco de acuerdo a su localización
preferencial en un órgano o tejido dado o por su participación en una función fisiológica deter-
minada en ese órgano. El radiofármaco debeŕıa ser además de fácil producción, de costos no
muy elevados y fácilmente adquirible en una instalación de Medicina Nuclear. El tiempo de vida
media efectivo de un radiofármaco, debeŕıa ser suficientemente alto como para que se realice la
adquisición de imágenes de la distribución de actividad de dicho radiofármaco en el organismo
y suficientemente bajo como para que el paciente pueda retirarse de la instalación luego del
estudio habiendo eliminado el radiofármaco, minimizando de esta forma los daños por radiación
lo más posible (ver e.g., Saha [95]). Por ello, es importante contar con un método de estimación
de dosis absorbida por el paciente que tenga tanto unidades apropiadas como un procedimiento
de cálculo/medición confiable en cualquier exámen que involucre radiación ionizante (ver Quinn
et al [5]). En este sentido, se describen al final del caṕıtulo los diferentes métodos de cálculo de
la dosis impartida en la adquisición de imágenes PET/CT y se propone una manera diferente
de estimar la dosimetŕıa a partir de las imágenes adquiridas en tomógrafos h́ıbridos.

4.2. Tiempo de vida media efectivo

El radionúclido que marca el radiofármaco decae en un tiempo de vida media, denotado por
TP , caracteŕıstico del radioisótopo, e independiente de la cinética del fármaco. En tanto, los
radiofármacos administrados son excretados a través de los sistemas urinario y digestivo, trans-
piración u otros mecanismos. Este proceso de excreción sigue una ley exponencial, similar a la
del decaimiento radiactivo. Cada radiofármaco posee entonces un tiempo de vida media bio-
qúımico caracteŕıstico, denotado por TB. De aqúı que, en todo proceso biológico, el decaimiento
de un radiofármaco está relacionado tanto al decaimiento del radionúclido como a la eliminación
biológica del mismo. La tasa de decaimiento efectiva o neta, λE está relacionada a las constantes
de decaimiento radiactiva λP y biológica λB (ver e.g., Saha [95]). Matemáticamente,

λE = λP + λB (4.1)

Como λ = ln(2)/T1/2,

1

TE
=

1

TF
+

1

TB
(4.2)

o,

TE =
TFTB
TF + TB

(4.3)

En este sentido, los radiofármacos debeŕıan tener un tiempo medio efectivo bajo3, que no
debeŕıa ser mayor que el tiempo necesario para completar el estudio. El tiempo de espera para
el comienzo de la adquisición de imágenes vaŕıa de acuerdo a la farmacocinética del radiotrazador.
Sin embargo, la duración del proceso de adquisición de imágenes depende primordialmente de
la actividad administrada, de la fracción de ésta acumulada en el órgano blanco y de la ventana
de tiempo correspondiente a la ’colimación electrónica’ del tomógrafo. Además, para reducir lo
más posible los artefactos relacionados a detalles estructurales de la imagen del órgano blanco,
el cociente de actividad entre los órganos blanco y no-blanco debeŕıa ser lo más alto posible (ver
e.g., Saha [95]).

En la figura 4.1, extráıda del texto de Klingensmith [96], puede observarse la curva de activi-
dad de radiofármaco en función del tiempo. A la izquierda, la distribución teórica ajustada por

3Hay otros tiempos efectivos que deben ser considerados a la hora de la dosimetŕıa interna, como por ejemplo
el tiempo efectivo de uptake y el de residencia. Estos serán tratados más adelante en este caṕıtulo.
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Figura 4.1: Actividad del radiofármaco en función del tiempo, extráıda del texto de Klingens-
mith [96]. A la izquierda, se presenta la curva teórica de actividad (en cuentas por segundo,
cps) vs. tiempo. En esta situación, la curva de actividad (ajustada por una función Gamma)
decae a cero debido a la ausencia de clearence y re-circulación del trazador. A la derecha, puede
observarse cómo vaŕıa la curva de actividad ante la presencia del clearence y de la re-circulación
del radiofármaco.

una función Gamma no tiene en cuenta el clearence4 ni la re-circulación5 del radiotrazador. En
esta situación, el radiofármaco es absorbido por las células hasta un valor máximo, representado
por el pico en la actividad. Luego, la actividad de radiofármaco decae hasta cero. En tanto, en
la figura de la derecha, la curva de actividad no decae a cero, debido al clearence y re-circulación
del radiofármaco. Puede observarse que en esta situación la actividad del radiofármaco no vuelve
a alcanzar el pico del gráfico de la izquierda, sino que a medida que avanza el tiempo, este pico
de actividad va disminuyendo debido a la excreción del radiotrazador.

4.3. Radiofármacos de uso en PET

La selección del radionúclido PET que actúe como marcador de un radiofármaco, debe estar
basada en las siguientes consideraciones (ver e.g., Wasdak y Mitterhouser [94]):

disponibilidad del radionúclido,

caracteŕısticas f́ısicas del radionúclido emisor β+ (espectro de emisión y rango del positrón,
tiempo de vida media, etc.),

aspectos radioqúımicos (en cuanto a la probabilidad de ligarse al fármaco), y

aspectos radiofarmacológicos (toxicidad, farmacocinética, etc.).

De los elementos más utilizados en tomograf́ıa PET (ver secciones 1.2.4 y 1.4 del Caṕıtulo
1), el Carbono, el Nitrógeno y el Ox́ıgeno son elementos clave para los sistemas biológicos. En
tanto, el Flúor, no es un elemento habitual en los sistemas biológicos, pero puede reemplazar en
general un átomo de Hidrógeno o bien un grupo hidroxilo en moléculas biológicas.

Existen tres métodos que son utilizados (principalmente) para la producción de radioisóto-
pos en Medicina Nuclear. Los radioisótopos pueden ser producidos al separar los subproductos

4El clearence o aclaramiento de una molécula define la capacidad de depurar esta molécula por un órgano.
Este término se utiliza sobre todo para la creatinina, una sustancia producida por los músculos y eliminada por
los riñones a través de la orina. Su cálculo se realiza a partir de la creatinina contenida en el plasma.

5La re-circulación se refiera al movimiento continuo de la sangre a través del corazón y de los vasos sangúıneos,
mantenido principalmente por la acción de corazón, y por el cual los nutrientes, el ox́ıgeno, y las secreciones
internas se llevan hacia los tejidos del organismo y los desechos se llevan desde los tejidos hacia el flujo sangúıneo.
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Simulación de imágenes PET Caṕıtulo 4

Figura 4.2: Arriba, se muestran las moléculas de glucosa y [18F]fluorodesoxyglucosa (FDG),
extráıda de https: // petchemist. wordpress. com/ . Abajo, se representa el metabolismo a
nivel celular de las moléculas de glucosa y FDG (extráıda del texto de Klingensmith [96]).

durante la fisión nuclear, a partir de la irradiación con neutrones en un reactor; o bien al bom-
bardear un blanco con part́ıculas cargadas en un acelerador. Los radioisótopos livianos de uso
habitual en PET (C-11, N-13, O-15 y F-18) son producidos a partir de este último método.
T́ıpicamente, se producen en un ciclotrón instalado en el mismo centro donde se adquieren las
imágenes, aunque pueden ser producidos en otra instalación, dependiendo del tiempo de vida
media del radioisótopo y la distancia entre los centros de producción y adquisición de imágenes,
o bien en aceleradores de part́ıculas de otro tipo (ver e.g., Jadvar y Parker [15]).

La clasificación de los radiofármacos PET puede realizarse de diferentes formas (ver Wasdak
y Mitterhauser [94]), de acuerdo a:

radionúclido trazador (C-11, F-18, Ga-68, etc.),

campo de aplicación (oncoloǵıa, cardioloǵıa, etc.),

mecanismo de captación,

estad́ıo de desarrollo, u

órgano blanco.

Entre las áreas en las que los radiatrazadores PET han encontrado más aplicaciones a lo largo
de los años, se destacan la oncoloǵıa, la cardioloǵıa y la neuroloǵıa, y entre ellas, sin dudas, la
oncoloǵıa es el área de más demanda. En tanto, de los radiotrazadores PET, el más utilizado es,
por amplio margen, la [18F]fluorodesoxiglucosa o, de forma abreviada, FDG (ver figura 4.26).
Esto se debe principalmente a su versatilidad para diagnosticar patoloǵıas, dado que muchas de
ellas están emparentadas con alteraciones en el metabolismo de la glucosa (ver e.g. Wasdak y
Mitterhauser [94]).

En general, las células malignas tienden a utilizar preferentemente glucosa respecto de áci-
dos grasos. Este principio, fue descubierto por Otto a principios del siglo XX. Si además las
células malignas son hipóxicas, utilizarán un metabolismo anaeróbico, lo que requiere una can-
tidad superior de glucosa que el metabolismo aeróbico. Podŕıa parecer entonces que el mejor
radiofármaco para reflejar la tasa metabólica de glucosa seŕıa “glucosa radiactiva”. Sin embargo,
existen problemas asociados a esta elección, dado que la mayor parte de la glucosa que es absor-
bida por las células se metaboliza rápidamente en agua y dióxido de carbono, los cuales vuelven

6Extráıda del texto de Klingensmith [96] y de https://petchemist.wordpress.com/
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a corto plazo a la circulación general. Sokoloff et al [97] utilizaron 2-desoxi-D-glucosa en lugar
de glucosa para registrar el metabolismo de la glucosa y descubrieron que el grupo hidroxilo
que faltaba en la posición 2 teńıa poco efecto relativo sobre la captación o la fosforilación, pero
inhib́ıa la transformación de desoxi-glucosa-6-fosfato en desoxi-fructosa-6-fosfato, impidiendo aśı
las etapas subsiguientes del metabolismo de la glucosa (ver figura 4.24). Luego, Ido et al [98]
encontraron que el mismo mecanismo funcionaba cuando el hidroxilo en la posición 2 se reem-
plazaba por flúor, para formar 2-fluoro-2-desoxi-D-glucosa, apareciendo de esta manera la FDG
(ver e.g., Jadvar y Parker [15]).

Muchas patoloǵıas canceŕıgenas están asociadas con una alta tasa metabólica y es habitual
referirse a la imagen PET-FDG como imagen metabólica con la implicación de que los tumores
son detectados debido a su mayor tasa metabólica, respecto de los tejidos circundantes (efecto
Warburg, ver e.g. Kalyanaraman 2017 [99] y Vander Heiden et al 2009 [13]). Sin embargo,
además de este mecanismo, la adquisición de imágenes PET-FDG aprovecha la reducción de
la captación de fondo de glucosa de pacientes en ayuno y la captación anaeróbica de tumores
hipóxicos. De forma más precisa, se debe decir que la imagen FDG refleja la tasa metabólica de
glucosa (ver e.g., Jadvar y Parker [15]).

Las aplicaciones de la tomograf́ıa PET con FDG incluyen la estadificación de diversas pato-
loǵıas, el monitoreo de tratamientos tales como quimio- y radio-terapia, el diagnóstico y segui-
miento de enfermedades neurológicas, entre otras. Por otro lado, el inconveniente principal de la
FDG es la no especificidad de captación. En muchas situaciones, la inflamación u otros procesos
benignos son indistinguibles de las patoloǵıas canceŕıgenas. Esto se debe principalmente a que
tejidos con captación fisiológica de glucosa (como por ejemplo, cerebro y músculos) no permiten
a menudo una adecuada delimitación de captación normal/anormal de FDG (ver e.g. Wasdak
y Mitterhauser [94]). Este aspecto será tratado más adelante en el presente Caṕıtulo.

4.4. Distribución normal de radiofármacos de uso en PET

El estudio de la biodistribución de un radiofármaco es esencial para establecer su eficacia y
utilidad. Esto incluye la distribución del radiofármaco en los diferentes tejidos, el clearence del
plasma y la excreción intestinal y urinaria luego de su administración.

La excreción del radiofármaco es importante en su evaluación cĺınica. Cuanto más rápido
se excrete el radiofármaco por v́ıa intestinal y urinaria, menor será la dosis depositada debido
a la interacción del isótopo marcador y de la radiación emitida por éste con los tejidos. Estos
valores pueden ser determinados al medir la actividad de muestras de orina y heces tomadas en
intervalos de tiempo definidos luego de la administración del radiofármaco.

En los estudios de biodistribución, el radiofármaco es inyectado a animales, tales como roe-
dores. Estos animales son sacrificados en diferentes intervalos de tiempo y se remueven ciertos
órganos. Luego se mide la actividad de cada órgano y se compara. Los datos de la biodistribución
del radiofármaco explicitan la especificidad del mismo para patoloǵıas de interés, aśı como su
distribución normal (ver e.g. Saha [95]).

4.4.1. Distribución normal de FDG

Tanto la glucosa como la FDG son filtradas por el glomérulo, siendo la glucosa re-absorbida
luego por las nefronas. Cuando la concentración sérica de glucosa es muy alta, el filtrado en
el glomérulo puede exceder la habilidad de las nefronas de re-absorberla y ésta es vertida en
la orina. La excreción de FDG representa por lo tanto un problema para la adquisición de
imágenes PET del sistema urinario o estructuras cercanas. Además, la FDG es removida de la
sangre por otros procesos: es captada por diferentes tejidos y es liberada nuevamente al plasma,
especialmente por el h́ıgado. A continuación, se describe brevemente la captación de FDG por
tejidos espećıficos que podrian bien enmascarar lesiones y generar por lo tanto falsos negativos,
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o bien generar falsos positivos debido a que son ávidos a la glucosa normalmente, basándose en
el texto de Jadvar y Parker [15].

Mientras exista actividad apreciable de FDG en sangre, la captación de FDG por los tejidos
es continua. Una vez dentro de la célula, la FDG es rápidamente convertida en FDG-6-fosfato
(ver figura 4.2). Luego, la FDG-6-fosfato es atrapada en la célula. Después de un tiempo consi-
derable (45 min - 1 h), la variación en la actividad del tejido es prácticamente despreciable y en
consecuencia, el lavado de la FDG no es tenido en cuenta a la hora de determinar el tiempo de
adquisición de imágenes en la tomograf́ıa FDG-PET. Sin embargo, es importante la actividad
de FDG en el sistema urinario, dado que en el momento de la adquisición de imágenes PET es
elevada. Como la FDG se concentra en la orina, continúa extrayéndose una gran cantidad de
FDG hasta que decae la concentración de FDG en sangre a niveles muy bajos. Incluso cuando
la FDG ha sido totalmente extráıda de sangre, demora en ser eliminada del sistema urinario. Es
por esta razón que para poder observar sin obstrucciones el sistema urinario o las estructuras
cercanas, se utiliza para la cuantificación de imágenes PET el SUV de adquisiciones tard́ıas.

En muchos tejidos la actividad fosfatasa es baja, aunque existen algunas excepciones. El h́ıga-
do se caracteriza por tener una elevada captación de FDG, incluso en ayuno. El h́ıgado además,
cumple la función de suministrar glucosa a la circulación durante el peŕıodo de ayuno. Por esta
razón, la actividad fosfatasa es importante en la fisioloǵıa del h́ıgado y en el momento habitual
del inicio de la adquisición de imágenes PET (alrededor de 1 h después de su administración)
existe una captación moderada de FDG en h́ıgado. La captación del h́ıgado puede enmascarar
lesiones hepáticas de baja a moderada captación de FDG. Sin embargo, la actividad de fondo
normal de FDG decae con el tiempo, de modo que este tipo de lesiones podŕıan ser realzadas
en la adquisición de imágenes PET tard́ıas (hiper-activas respecto del fondo hepático).

Las células tumorales tienen una tendencia al escaso lavado de FDG. En tanto, el tejido infla-
matorio, se caracteriza por una elevada captación de FDG, constituyendo una fuente sustancial
de falsos-positivos PET en oncoloǵıa, dado que la tendencia al lavado de FDG apreciable en
comparación con el de células malignas. Por lo tanto, la adquisición de imágenes PET tard́ıas
(≈ 3h después de la administración de FDG) podŕıa ayudar a distinguir tejido inflamatorio de
lesiones malignas.

De cabeza a pies, la captación normal de FDG es la siguiente, de acuerdo al texto de Israel
y Delbeke [100]:

Cerebro. La corteza cerebral utiliza normalmente glucosa como sustrato y por lo tanto, la
actividad fisiológica de FDG es alta.

Cabeza y Cuello. Se observa captación normal de FDG en glándulas salivales, incluidas
las glándulas sublinguales y submandibulares, los músculos geniogloso y cricoaritenoide,
el tejido linfático del anillo de Waldeyer y cuerdas vocales.

Tiroides. La tiroides normal exhibe captación mı́nima de FDG.

Tórax. La actividad de FDG en el mediastino superior-anterior, especialmente en niños
menores de 10 años, representa captación fisiológica del timo.

Corazón. La captación de miocardio vaŕıa en cada persona, de acuerdo a los niveles de
glucosa y ácidos grasos libres, y a la presencia o no de condiciones tales como diabetes o
a la actividad f́ısica anterior a la administración de FDG.

Abdomen. La biodistribución normal de FDG en abdomen incluye actividad fisiológica en
el tracto gastrointestinal, caracterizado por patrones de intensidad y localización variable.
Se atribuye este patrón a la captación de FDG por músculo liso (mayoritariamente en el
intestino), a la excreción del radiofármaco, aśı como a la concentración intraluminal. La
acumulación moderada de FDG en el estómago (que involucra toda la pared gástrica) es
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más dif́ıcil de determinar en un estómago contráıdo, pero relativamente fácil de identificar
luego de la administración de contraste por v́ıa oral o de agua. Puede observarse además,
actividad de baja intensidad focal o de patrón difuso en el intestino delgado y en el colon,
potencialmente más prominente en este último, relacionada a la abundancia de tejido
linfático en la pared intestinal.

Sistema urinario. La acumulación de FDG en el sistema colector renal, especialmente
al estar dilatado, puede enmascarar lesiones malignas en sitios adyacentes o bien imitar
lesiones sospechosas. Además, la actividad fisiológica en la pelvis renal o en la uretra
podŕıa ser confundida con un nodo de hiper-captación en imágenes de corte axial debido a
su patrón focal (ver figura 3.14). Estas situaciones pueden ser clarificadas en la continuidad
de la captación al visualizar la secuencia de imágenes transversales en modo cine y/o en
la evaluación de cortes coronales.

Grasa parda. La captación fisiológica de grasa parda ocurre predominantemente en niños
y mujeres. A menudo, se encuentra en la región de cabeza y cuello, y con menos frecuencia
en las regiones torácica infra-diafragmática, en el espacio para-renal y para-cólico.

4.4.2. Especificidad de radiofármacos PET

En cuanto a la captación de FDG, podŕıa existir una incorrecta clasificación de lesiones,
ya sea debido al enmascaramiento de lesiones malignas por acumulación de FDG en tejidos
que utilizan la glucosa (o derivados) como sustrato en su funcionamiento normal, o bien por
la elevada captación de FDG de algunas lesiones benignas. En este sentido, se caracterizan a
continuación las situaciones antes nombradas, basándose en el texto de Jadvar y Parker [15].

Captación localizada en músculo. Durante el ejercicio muscular o luego de él, se utiliza la
glucosa como sustrato de enerǵıa. El músculo en reposo utiliza en cambio ácidos grasos
libres predominantemente. Es por ello que una de las instrucciones que se dan al paciente
previo al estudio PET es evitar el ejercicio f́ısico extenuante al menos en los d́ıas anteriores
y en el d́ıa correspondiente a la adquisición de imágenes PET.

Grasa parda. La grasa parda se encuentra muy irrigada de vasos sangúıneos y terminales
nerviosas del sistema simpático. Por ello, los pacientes que se encuentran nerviosos o con
fŕıo, pueden mostrar captación focal de FDG en el cuello y a lo largo de la columna
vertebral debido a la acumulación regional de grasa parda. Además, puede observarse
ocasionalmente captación elevada de FDG por grasa parda en el abdomen.

Médula ósea. La captación puede ser elevada en pacientes tratados con factores estimulan-
tes o por efecto rebote del tratamiento de quimioterapia.

Areola. La captación de la areola es variable pero puede observarse captación elevada.

Timo. Puede haber captación elevada en niños o en adultos jóvenes. Además, puede ob-
servarse un incremento en el tamaño y en la captación de FDG en el timo luego de la
quimioterapia. Este hallazgo benigno se denomina rebote t́ımico.

Inflamación. Las células inflamatorias, particularmente los macrófagos, utilizan glucosa
como sustrato. Este hecho es la base de focos con hiper-captación de FDG en lesiones
benignas con tejido inflamatorio, que ”infectan” la imagen PET. Además, las condiciones
inflamatorias/infecciosas pueden llevar a un falso-positivo PET en oncoloǵıa (como se ex-
presó antes). Los nodos linfáticos reactivos, en particular los que drenan las extremidades,
muestran con frecuencia un incremento medio a intenso en la captación de FDG.
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Se ha mostrado ampliamente la correlación existente entre la avidez en la captación de FDG
de lesiones tumorales y el grado de malignidad de muchos cánceres. Además del diagnóstico de
malignidad, la tomograf́ıa FDG-PET provee la posibilidad de estadificar el cáncer. Sin embargo,
algunos tumores con alto poder metastásico pueden mostrar captación relativamente baja de
FDG. Por ejemplo, es frecuente que no se diagnostiquen metástasis óseas de cáncer de próstata7

por no ser visualizadas a partir de la adquisición de imágenes FDG-PET. Además, a pesar
de que la baja actividad de fondo en la mayoŕıa de los tejidos normales en condiciones de
reposo provee de un contraste relativamente alto con el cual identificar lesiones malignas, la
captación fisiológica de FDG en tejidos normales puede enmascarar cáncer, tal como se describió
en párrafos anteriores. Un ejemplo que pone ésto en evidencia es la captación elevada de FDG
en la corteza cerebral, donde la utilización elevada de glucosa en el metabolismo normal puede
enmascarar la presencia de tumores. De manera similar, la especificidad de imágenes FDG-
PET es imperfecta en algunas condiciones benignas, particularmente de origen inflamatorio y
en lesiones granulomatosas, que se caracterizan por una elevada captación de FDG. Todo esto
puede llevar a falsos-positivos y falsos-negativos en oncoloǵıa, siendo falsos-positivos motivo de
la aplicación de una innecesaria- terapia agresiva o intervención quirúrgica, y provocando los
falsos-negativos la falta de una terapia adecuada. Las limitaciones reales de FDG como agente
en la adquisición de imágenes PET relacionadas al cáncer han sugerido la necesidad de contar
con radiotrazadores adicionales con el objetivo de reemplazar o complementar a la FDG (ver
e.g., Hicks [101]).

Existe un número de caracteŕısticas biológicas de las células malignas que presentan potencial
como blancos para la adquisición de imágenes fisiológicas. Una de las más importantes es el incre-
mento en la tasa de proliferación celular. La búsqueda de marcadores de proliferación celular ha
sido muy activa y se ha concentrado especialmente en análogos de la timidina. La [C-11]timidina
ha mostrado gran potencial, pero los compuestos marcados con C-11 no resultan prácticos para
la aplicación cĺınica de rutina, dado que la producción de C-11 permitiŕıa solamente la adqui-
sición de imágenes PET de un puñado de pacientes por d́ıa. En consecuencia, se ha focalizado
la investigación en la búsqueda de análogos fluorinados, siendo la [F-18]fluoro-timidina (FLT) el
radiotrazador más prometedor en este campo (ver Hicks [101]).

El aumento en la śıntesis de protéınas es otra caracteŕıstica biológica importante de los tejidos
malignos. Los análogos de aminoácidos marcados con C-11 han mostrado un realce en la capta-
ción de radiotrazador de células malignas respecto de la de células normales. La [C-11]metionina
ha sido evaluada extensamente y ha mostrado ser superior en especificidad a la FDG en algunas
situaciones cĺınicas. Entre los análogos fluorinados de aminoácidos, la [F-18]fluoro-tirosina es
una candidata prometedora (ver Hicks [101]).

Muchos de los tumores conocidos con captación variable o baja de FDG son adenocarcinomas8

de estad́ıo bajo. Una caracteŕıstica de estos tumores es un alto contenido de colina. Con la
premisa de que el alto contenido de colina (involucrada en el metabolismo de esteroles) está
relacionado con un incremento en el transporte de colina en células tumorales, se han evaluado
análogos de colina como radiotrazadores PET (ver Hicks [101]). La colina es un precursor de
la biośıntesis de fosfoĺıpidos, mayoritariamente de lecitina, que es un componente principal de
la membrana celular. Las células malignas, caracterizadas por una alta tasa de proliferación,
necesitan de grandes cantidades de fosfoĺıpidos y muestran, por lo tanto, una captación elevada
de colina. Los procesos infecciosos inflamatorios y benignos también se caractarizan por una
elevada acumulación de colina. En este sentido, los radiotrazadores colinérgicos son agentes de
marcación de śıntesis de ĺıpidos. La adquisición de imágenes PET con [C-11]colina está dirigida

7Debido a su origen glandular. Ver más adelante.
8Un adenocarcinoma (ADC) es un carcinoma que tiene su origen en células que constituyen el revestimiento

interno de las glándulas de secreción externa (e.g. pulmón, próstata, colon, mama). Estas células son las encargadas
de sintetizar y de verter los productos que generan en la luz glandular.
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Tabla 4.1: Radiofármacos espećıficos de uso en oncoloǵıa. Los datos fueron extráıdos de los
trabajos de Giovacchini et al [102], Lam et al [103], O’Sullivan et al [104] y Jadvar y Parker
[15].

Caracteŕıstica Radiotrazador Abreviatura

Metabolismo de glucosa [F-18]fluoro-desoxi-glucosa FDG

Proliferación celular
[C-11]timidina
[F-18]fluoro-timidina FLT

Perfusión card́ıaca [N-13]NH4 (amonio)

Metabolismo oxidativo [C-11]acetato

Metabolismo de ácidos grasos libres [C-11]ácido-palmı́tico

Śıntesis de protéınas
[C-11]metionina
[F-18]fluoro-etil-tirosina FET

Flujo sangúıneo [O-15]H2O (agua)

Hipoxia [F-18]fluoro-misonidazol FMISO

Actividad osteogénica [F-18]NaF (fluoruro de sodio)

Śıntesis de ĺıpidos en la membrana celular
[C-11]colina
[F-18]fluoro-colina FCH

principalmente a la detección de lesiones malignas del tracto urinario, cáncer de próstata y
testicular. Habŕıa además un beneficio en la utilización de los radiotrazadores [C-11]colina y [F-
18]fluoro-colina en la adquisición de imágenes PET de tumores malignos de cerebro y próstata.
Debido al corto tiempo de vida media del C-11 y a la rápida oxidación in vivo de la [C-11]colina,
se ha favorecido la utilización de [F-18]fluoro-colina en detrimento del uso de [C-11]colina en la
adquisición de imágenes PET y PET/CT de estas patoloǵıas (ver Israel y Delbeke [100]).

Por otro lado, los procesos de crecimiento tumoral y metástasis requieren del desarrollo de
vascularización tumoral. La vascularización inadecuada de los tumores conlleva a los procesos
de hipoxia y necrosis, pudiendo incrementar la resistencia tumoral a la radio- y quimio-terapia y
aumentar el potencial de malignidad. Se han desarrollado en este sentido varios trazadores PET
para la adquisión de imágenes in vivo. La mayoŕıa de la experiencia cĺınica asociada ha sido con
FMISO: [F-18]fluoro-misonidazol (ver Hicks [101]).

En la tabla 4.1 se resumen algunos de los radiofármacos espećıficos de uso en la adquisición
de imágenes PET. Se muestran además las caracteŕısticas-blanco asociadas al diagnóstico on-
cológico y las abreviaturas comunes de los compuestos fluorinados. Los datos mostrados en la
tabla, fueron extráıdos de los trabajos de Jadvar y Parker [15], Giovacchini et al [102], Lam et
al [103] y O’Sullivan et al [104].
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4.4.3. Distribución normal de C-11 Colina

Como se mencionó antes, la colina es un precursor de la fosfatidil-colina, que es un importante
constituyente liṕıdico de la membrana celular. Durante la proliferación celular (incrementada de
forma notoria en las células malignas), se activan la śıntesis liṕıdica y la śıntesis de protéınas. Por
lo tanto, la colina es consumida en grandes cantidades por las células tumorales. La captación
de [C-11]colina es significativamente más elevada en tumores malignos que en tumores benignos
y ha sido introducida como un radiotrazador oncológico para la adquisición de imágenes PET
en la evaluación de una variedad de tumores malignos: cerebrales, de pulmón, esófago, colon,
vejiga y próstata, entre otros. Además, la [C-11]colina se caracteriza por un clearence sangúıneo
muy rápido (≈ 7 min). La mayoŕıa del trazador permanece atrapado en las células, proveyendo
de esta manera de imágenes PET de buena calidad para el diagnóstico en oncoloǵıa.

Con respecto a la FDG, la [C-11]colina tiene buena correlación con el grado de acumulación
de FDG en lesiones malignas, y tiene la ventaja de no poseer la alta actividad de fondo debida a
la excreción de FDG por el tracto urinario, aśı como la captación elevada de FDG en la corteza
cerebral, que pueden interferir en el diagnóstico de lesiones mediante tomograf́ıa FDG-PET de
estas regiones. La mayoŕıa de los reportes de [C-11]colina involucran la adquisición de imágenes
PET de cáncer de próstata y de tumores cerebrales (ver Zhu et al [105]).

Existe una mı́nima captación fisiológica de [C-11]colina en órganos tales como cerebro y mio-
cardio, aśı como una moderada retención del radiofármaco en h́ıgado y páncreas. Como además
la excreción por orina de la [C-11]colina es menor, este trazador constituye una herramienta
mejorada en la evaluación de la malignidad en vejiga y en próstata. Sin embargo, las imágenes
PET con [C-11]colina se adquieren comenzando desde la región pélvica de 3 a 5 min luego de
su administración, antes de que exista la más mı́nima excreción hacia uretra y vejiga (ver Israel
y Delbeke [100]).

4.4.4. Distribución normal de F-18 Colina

La [F-18]fluoro-colina (FCH) muestra ventajas en la adquisición de imágenes cĺınicas PET
en comparación con la [C-11]colina debido al mayor tiempo de vida media y al menor rango
efectivo de los positrones del F-18 respecto del C-11. Se ha reportado recientemente la utiliza-
ción de FCH como marcador de respuesta tumoral para el cáncer de próstata con metástasis
ósea, detectándose además metástasis en estudios FCH-PET sin correspondencia con cambios
morfológicos CT en tomograf́ıa h́ıbrida PET/CT (ver Zhu et al [105]).

En particular, se evaluó la performance de la FCH en el monitoreo de terapia con hormonas, al
comparar las imágenes adquiridas pre- y post-terapia, mostrando una reducción en la captación
de FCH. A su vez, otro análogo de la colina, la [F-18]fluoro-etil-colina ha mostrado ser eficiente
en la detección del cáncer de próstata. Las imágenes de estos pacientes no mostraban cambios
morfológicos significativos en la imagen CT, reforzando una vez más el concepto de ventaja de
la adquisición de imágenes metabólicas por sobre la de imágenes morfológicas en la evaluación
y diagnóstico de lesiones (ver Zhu et al [105]).

Además de la alta actividad de [F-18]fluoro-colina en h́ıgado, páncreas e intestino, existe
excreción v́ıa urinaria. Sin embargo, el rápido clearence de este radiotrazador permite la adqui-
sición temprana de imágenes de la próstata, antes que la FCH llegue a la vejiga. En tanto, la
toxicidad de la FCH podŕıa limitar su utilización en humanos (ver Israel y Delbeke [100]).

4.5. Dosimetŕıa PET/CT

Los sistemas duales PET/CT permiten la adquisición quasi-simultánea de la información
funcional (PET) y anatómica (CT) en un mismo exámen, proveyendo de esta manera imágenes
intŕınsicamente corregistradas de las dos modalidades, tal como se describió en las secciones 2.4.2
y 3.2.1. Por un lado, como se expresó anteriormente, la ”fusión mecánica” PET/CT ofrece la
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posibilidad de la corrección por atenuación del scan de emisión PET basado en CT, reduciendo
marcadamente el tiempo de adquisición y mejorando la calidad de la imagen PET. Por otro,
el exámen h́ıbrido PET/CT incurre en una mayor exposición del paciente a la radiación en
comparación con el estudio PET dedicado (ver e.g., Brix et al [106]).

Brix et al [106] evaluaron la exposición a la radiación de pacientes en la adquisición de
imágenes h́ıbridas PET/CT de cuerpo entero9, siguiendo diferentes protocolos de adquisición.
Encontraron que si bien la dosis efectiva en pacientes sometidos al scan PET/CT de cuerpo
entero era similar en los 4 protocolos evaluados, alrededor de 25 mSv (23.7-26.4 mSv), exist́ıan
diferencias apreciables en la dosis depositada correspondiente a cada uno de los componentes
del estudio (ver tabla 4.2, extráıda del mismo trabajo).

Tabla 4.2: Dosis absorbida promedio correspondiente a escaneo PET/CT de cuerpo completo
de cuatro hospitales diferentes (H1-H4). Cada uno de estos centros, utiliza un protocolo distinto
de adquisición de imágenes h́ıbridas PET/CT. Los valores de la tabla fueron extráıdos del trabajo
de Brix et al [106].

Hospital

Protocolo Dosis efectiva [mSv ]

Tipo Abreviatura Por scan Por exámen

H1
2 Topogramas(1) 0.1

26.4Diagnóstico CT con CA(2) H2-D-CT
PET, 370 MBq 18F-FDG H1-PET 7.0

H2

Topograma 0.1

24.4
Diagnóstico CT low-dose H2-LD-CT 4.5
PET, 300 MBq 18F-FDG H2-PET 5.7
Diagnóstico CT con CA H2-D-CT 14.1

H3

Protocolo Low-dose
Topograma 0.2

8.5Diagnóstico CT low-dose H3-LD-CT 1.3
PET, 370 MBq 18F-FDG H3-PET 7.0
Protocolo High-Quality
Topograma 0.2

24.8Diagnóstico CT con CA H3-D-CT 17.6
PET, 370 MBq 18F-FDG H3-PET 7.0

H4

Topograma 0.2

23.7
Diagnóstico CT low-dose H4-LD-CT 2.4
PET, 370 MBq 18F-FDG H4-PET 7.0
Diagnóstico CT con CA H4-D-CT 14.1

(1) Imagen obtenida al inicio de una exploración sobre la que se programa el resto de la misma en fun-

ción de las zonas de interés y la orientación de los cortes deseados.

9De cabeza a cadera, como se descibió en el caṕıtulo 2
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(2) CA = Agente de Contraste intravenoso administrado para la mayoŕıa de los exámenes

Como puede observarse en la tabla 4.2, la dosis depositada en el paciente debida a la compo-
nente CT en el estudio h́ıbrido PET/CT puede variar ampliamente dependiendo del protocolo
utilizado. Por lo tanto, a la hora de evaluar la dosimetŕıa del paciente, resulta importante uti-
lizar un protocolo que sea apropiado para el propósito del scan PET/CT. Si el estudio CT es
utilizado con propósitos diagnósticos aśı como para la corrección por atenuación y la corregis-
tración del conjunto de datos PET, su contribución a la dosis absorbida por el paciente debeŕıa
ser a lo sumo igual a la dosis absorbida correspondiente a una tomograf́ıa CT dedicada. Aunque
la mayoŕıa de los estudios PET/CT son para referencia oncológica, seŕıa deseable minimizar la
dosis absorbida, especialmente si se consideran pacientes en remisión o pacientes de referencia
para enfermedades no-malignas. Los protocolos de adquisición de imágenes PET/CT de acti-
vidad reducida de radiofármaco y tomograf́ıa CT low-dose son apropiados particularmente en
el caso de niños y mujeres embarazadas, debido a la dosis acumulada a lo largo de los años de
vida del paciente. La dosis depositada en pacientes debida a procedimientos diagnósticos está
en el rango de 1 mGy a algunas decenas de mGy (o mSv, al pensar en dosis efectiva de cuerpo
entero debido a radiación incidente de electrones, positrones y fotones, ver e.g. Towson y Eberl
[107]). A continuación se detallan brevemente las caracteŕısticas correspondientes a la dosimetŕıa
PET/CT basándose en el texto de Towson y Eberl [107] y Cherry et al [43].

El haz de fotones emitido por el sistema CT es de elevada intensidad y muy colimado; es
”duro” en términos radiológicos, con HVL de 5-6 mm de aluminio y enerǵıa media de 70 keV
para un haz de 120 kVp, aunque ”blando” en comparación con el de los fotones de aniquilación
PET. La radiación secundaria del haz CT comprende la fuga del tubo de rayos-X CT y la
radiación dispersada por la interacción de los fotones con los tejidos del paciente, los detectores
o cualquier otro objeto que intercepte el haz primario. La radiación secundaria de dispersión
(emitida en todas direcciones) realiza una contribución importante a la dosis dentro y fuera de
la amplitud del haz incidente. Debido a ésto, la dosis absorbida por el paciente en una rotación
completa del tubo CT, no está confinada a un slice, sino que se extiende a ambos lados en
dirección axial (respecto del anillo del tomógrafo), con una distribución caracteŕıstica de pico
central coincidente con el slice del medio. En tanto, la radiación de fuga se mantiene a una baja
intensidad debido a especificaciones regulatorias (ver Towson y Eberl [107]).

Si bien la dosis CT está confinada esencialmente a la región de interés del escaneo, la diferencia
es mı́nima para exámenes PET/CT de cuerpo entero, dado que una componente significativa
proviene de las interacciones por dispersión de los fotones del haz incidente con los tejidos del
paciente. La exposición a la radiación de la tomograf́ıa CT es alta inmediatamente afuera de
los ĺımites de la región escaneada del paciente y decae rápidamente afuera de esta región. Sin
embargo, la dosis total correspondiente a la adquisición CT depende del volumen irradiado: la
sección transversal del cuerpo del paciente, la amplitud del haz incidente, el espesor del slice
y la longitud total escaneada (en dirección axial respecto del anillo del tomógrafo) influyen en
la dosis CT del scan de cuerpo entero en cada región. En la figura 4.3, extráıda del texto de
Towson y Eberl [107], puede visualizarse la dosis depositada en el útero a medida que la camilla
del scanner PET/CT se mueve en dirección craneocaudal (de cabeza a pies) a través del anillo
de detección del tomógrafo.

El cálculo de la dosis depositada en los diferentes tejidos debido a la interacción de los
radionucléıdos que marcan radiofármacos es el objeto de la dosimetŕıa interna. El método de
dosimetŕıa por fracciones permite calcular la dosis entregada a un órgano blanco a partir de la
actividad contenida en uno o más órganos fuente, pudiendo el órgano blanco ser órgano fuente
a la vez. Frecuentemente, sucede que el mayor aporte a la dosis de un órgano determinado es
debido a la actividad de radiofármaco que éste contiene en su interior (ver e.g., Cherry et al [43]).
Es de esperar que la dosis depositada en los tejidos y órganos debida a un radiofármaco, dependa
de la actividad de éste administrada al paciente, de cómo se distribuye en los diferentes órganos
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Figura 4.3: Dosis CT depositada en el útero de una paciente en función del tiempo, a medida
que la camilla se mueve en dirección craneocaudal a través del anillo de detectores del tomógrafo
PET/CT (extráıda del texto de Towson y Eberl [107]).

la actividad de radiofámaco suministrada y del tiempo que reside el radiofármaco en cada uno de
los órganos, aśı como de los tiempos de uptake y de excreción. Para ello se requiere de modelos
cinéticos de distribución del radiofármaco, lo que será ampliado más adelante en esta sección.
En este sentido, las estimaciones de NECR (ver sección 1.8 y figura 1.17) pueden proveer de
una aproximación a la actividad máxima que debeŕıa administrarse al paciente, dado que luego
del máximo la ganancia en el cociente señal-ruido de la imagen no amerita el incremento de
actividad inyectada (ver Towson y Eberl [107]).

La medición de la dosis absorbida para la verificación de cálculos de dosis puede dividirse
entre verificación en fantomas o in vivo. En la medición de dosis en Medicina Nuclear, en especial
cuando se habla de aplicar dośımetros in vivo o en contacto con la piel, se debe tener en cuenta la
enerǵıa impartida por fotones, aśı como la contribución de part́ıculas beta, siendo el dośımetro
más utilizado para la verificación de cálculos de dosis absorbida el TLD10 (ver Ljungberg et
al [108]). En tanto, el método MC para simular el transporte de radiación se ha convertido
en el medio más preciso de cálculo de la distribución de dosis absorbida en el tratamiento de
pacientes con cáncer utilizando ya sea radiación externa o interna. La misma tendencia existe
en la estimación de dosis absorbida en procedimientos diagnósticos que involucren radionúclidos
(ver Zaidi y Andreo [109]). La verificación de distribuciones de dosis arbitrarias requiere el tener
acceso a fantomas que permitan configurar distribuciones arbitrarias de actividad. Mediante
la utilización de un fantoma apilable diseñado a partir de la discretización de un volumen a
partir de cortes 2D se puede transferir cualquier geometŕıa y distribución de actividad a la
medición directa de dosis absorbida para la verificación de cálculos de dosis de tratamientos y/o

10Dośımetro de Termoluminicencia, por sus siglas en inglés
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Tabla 4.3: Diferentes métricas de uso en dosimetŕıa CT. Los datos de la tabla fueron extráıdos
del trabajo de Peet y Edyvean [111].

Métricas CT∗

MSAD Multiple scan average dose
CTDI Computed tomography dose index
DLP Dose length product
E Effective dose
SSDE Size-specific dose estimate

* De acuerdo a sus siglas en inglés

diagnóstico (ver Ljungberg et al [108], Larsson et al [110]).
A continuación se resumen las caracteŕısticas fundamentales de la dosimetŕıa derivada del

diagnóstico PET y CT por separado, aśı como los ı́ndices dosimétricos que se utilizan en la ac-
tualidad para la estimación de la dosis suministrada al paciente por estas modalidades, extráıdos
fundamentalmente de los trabajos de Cherry et al [43], Peet y Edyvean [111] y Stabin [12].

4.5.1. Componente de la dosis asociada a CT

Los parámetros que afectan principalmente la dosis CT absorbida por los órganos del pacien-
te son el kilovoltaje pico y la corriente del tubo, aśı como el tiempo que le toma al sistema de
detección CT rotar alrededor del paciente en cada revolución. Existen además otros factores que
influyen en la dosis depositada al paciente en el estudio CT y que son tenidos en cuenta general-
mente en el protocolo de adquisición de imágenes. Entre ellos, los filtros inherentes a la parte del
cuerpo que se escanea (cabeza o cuerpo), las dimensiones del paciente y la divergencia del haz
de fotones que incide en el paciente. También hay factores relacionados con la reconstrucción de
la imagen CT que pueden afectar de forma indirecta la dosimetŕıa del paciente. Por ejemplo, la
corriente del tubo podŕıa ser fijada a una mayor intensidad para adquirir slices de menor espesor
y asegurar la estad́ıstica necesaria para reconstruir una imagen CT de buena calidad (ver Peet
y Edyvean [111]).

El cálculo de dosis CT tiene la complicación adicional de la rotación del sistema tubo/detector
alrededor del paciente. Durante el transurso del tiempo que se demora en recorrer una revolución,
se irradia de manera simultánea una sección transversal del paciente de espesor determinado por
la amplitud del haz incidente y el sistema de colimación. Debe agregarse además el hecho de
que la camilla se mueve en dirección axial respecto del anillo del sistema de detección. Todo esto
conlleva a que existan diferentes métricas para evaluar la dosimetŕıa CT (ver tabla 4.311).

En un exámen CT, sea éste de ı́ndole helicoidal o axial, los diferentes perfiles de dosis se
combinan, dando como resultado un perfil de dosis neta a lo largo de la dirección axial. Al
sumar las contribuciones por dispersión de las colas de los perfiles individuales a lo largo de
la longitud escaneada, el valor medio de la dosis depositada es mayor que el promedio de las
contribuciones individuales de la dosis depositada en cada slice, variando además de acuerdo a
la separación entre los slices. El valor máximo del perfil de dosis acumulada se denomina MSAD
(ver figura 4.4, extráıda del texto de Peet y Edyvean [111]).

La métrica más utilizada en dosimetŕıa CT es CTDI12 y se calcula a partir de la medi-

11Los datos de la tabla fueron extráıdos del trabajo de Peet y Edyvean [111]
12CT dose index, por sus siglas en inglés.
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Figura 4.4: Métrica MSAD utilizada en dosimetŕıa CT. Pueden observarse las contribuciones
individuales de los diferentes slices a la dosis neta a medida que la camilla se mueve en dirección
axial (z) a lo largo de la longitud escaneada del paciente. La figura fue extráıda del texto de Peet
y Edyvean [111].

ción/cálculo de dosis de cada slice13. Existen diferentes formas de ı́ndices CTDI (resumidos en
la tabla 4.4, cuyos datos fueron extráıdos del texto de Peet y Edyvean [111]). El término CTDI
general consiste en la integración del perfil de dosis de un slice a lo largo de una distancia dada
y luego dividido por la amplitud nominal del haz incidente. Entre las diferentes formas de este
ı́ndice, CTDI100 se mide a partir de la integración sobre una revolución de recorrido del siste-
ma de detección CT alrededor del paciente, ya sea en aire14 o en fantomas estándar. El valor
”100” hace referencia a la distancia de 100 mm, representativa de la longitud de una cámara de
ionización CT (de sección transversal de ≈ 1 cm2). La ecuación de CTDI100, está dada por la
ecuación 4.4:

CTDI100 =
1

N × T

∫ +50mm

−50mm
D(z)dz (4.4)

donde T es el espesor del slice y N × T es la amplitud nominal del haz incidente.
En tanto, los ı́ndices CTDIw y CTDIvol resultan de medir la dosis en fantomas de dimensiones

estándar. Estos ı́ndices pueden ser utilizados ya sea como indicadores de utilidad a la hora de
comparar la dosis depositada de acuerdo a diferentes protocolos de adquisición o bien para
control de calidad del tomógrafo. El ı́ndice CTDIw se calcula a partir de la medición de CTDI100
en fantomas PMMA estándares de 16/32 cm de diámetro. La definición está dada por la ecuación
4.5:

CTDIw =
1

3
CTDI100,c +

2

3
CTDI100,p (4.5)

y expresa la dosis depositada en el slice como un promedio pesado de la dosis depositada en
la periferia y en el centro del corte transversal, debido a que la distribución de dosis no es
homogénea. Además, en caso de CT helicoidal, se debe tener en cuenta la distancia real entre
dos slices adquiridos consecutivos (pitch) y el tamaño del slice nominal, lo que es tenido en
cuenta en el ı́ndice CTDIvol, como se expresa en la ecuación 4.6:

CTDIvol =
CTDIw
pitch

(4.6)

Para tener en cuenta también la longitud (axial) total escaneada durante la adquisición (L),
se ha instaurado el ı́ndice DLP, definido como el producto entre L y CTDIvol (ver ecuación 4.7).

13Para mayor información sobre cómo se calculan los diferentes ı́ndices de dosimetŕıa CT y los métodos uti-
lizados para calcularlos, tanto de dosimetŕıa in vivo como computacionales, puede profundizarse en el texto
correspondiente al Reporte 204 de la AAPM [8].

14Cuando el ı́ndice CTDI100 se mide o calcula en aire, es referido como CTDIair y su aplicación está generalmente
ligada a propósitos de control del tomógrafo.
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Tabla 4.4: Diferentes notaciones de las métricas CTDI (́ındice de dosis CT). Los datos de la
tabla fueron extráıdos del trabajo de Peet y Edyvean [111].

Notación y forma de cálculo de las diferentes fromas del ı́ndice CTDI

CTDI100 Calculado a partir de la integración de dosis a lo largo de
100 mm, usualmente medido a partir de una cámara de io-
nización CT en forma de lápiz.

CTDIair Medido en aire.
CTDIw Calculado a partir del promedio pesado de las mediciones de

dosis en el centro y en la periferia del fantoma estándar.
CTDIvol Calculado a partir de CTDIw, ajustado al espesor del slice

del tomógrafo CT helicoidal.
CTDI∞ Calculado a partir de la integración a lo largo de una distan-

cia ’infinita’ y utilizando el perfil de dosis completo (incluida
la radiación por dispersión y no solo el haz primario).

De esta manera, se obtiene un indicador representativo de la dosis total depositada al paciente
durante la adquisición CT.

CTDIvol = L× CTDIvol (4.7)

Debe tenerse en cuenta que los ı́ndices CTDI son indicadores de dosis depositada y no valores
de dosis absorbida reales. Por ello, si bien son útiles para estimar dosis a la hora de comparar
diferentes protocolos y para establecer y comparar ”niveles de referencia diagnósticos”, basados
en dimensiones de pacientes estándar, estos parámetros no pueden ser utilizados para comparar
la dosis depositada entre diferentes pacientes sometidos a la adquisición de imágenes CT, a no
ser que el paciente tenga dimensiones similares a las de los fantomas estándar. En este sentido,
la AAPM15 ha publicado dos reportes (204 [8] y 220 [9]) proveyendo factores de corrección que
pueden aplicarse al ı́ndice CTDIvol, dando como resultado un ı́ndice que tenga en cuenta las
dimensiones del paciente. Esta métrica de dosis se denomina SSDE (Size-specific dose estimate,
por sus siglas en inglés) y puede utilizarse para estimar la dosis individual.

4.5.2. Componente de la dosis asociada a PET: Formalismo MIRD

La metodoloǵıa desarrollada por el comité MIRD (Medical Internal Radiation Dose, por sus
siglas en inglés) permite estimar la dosis depositada por un radiofármaco. Para ello, el método
MIRD se basa en una estimación de la distribución espacio-temporal de actividad radiactiva en el
organismo, que a su vez puede determinarse a partir de curvas actividad-tiempo obtenidas de las
imágenes adquiridas a diferentes tiempos transcurridos desde la administración del radiofármaco.
Las imágenes obtenidas de esta manera permiten realizar modelos biocinéticos del radiofármaco
a través de diferentes compartimentos fisiológicos y anatómicos. De acuerdo al modelo, la dosis
depositada en un ”órgano blanco” es calculada a partir de las contribuciones de la actividad
acumulada en los diferentes ”órganos fuente” a lo largo del tiempo y de factores de dosis (ver
e.g. Towson y Eberl 2006 [107]).

Se ha mostrado que el método MIRD permite estimar de manera correcta la dosis depositada
en órganos blanco. En este sentido, GrÃ¶nberg et al [137] determinaron que la dosis calculada

15American Association of Physicists in Medicine

Caracterización de objetos hiper-metabólicos en imágenes PET/CT 92
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Figura 4.5: Métrica MSAD utilizada en dosimetŕıa CT. Pueden observarse las contribuciones
individuales de los diferentes slices a la dosis neta a medida que la camilla se mueve en dirección
axial (z) a lo largo de la longitud escaneada del paciente. La figura fue extráıda del texto de Peet
y Edyvean [111].

a partir del formalismo MIRD difeŕıa en menos del 20% con respecto a la dosis medida con
TLDs en h́ıgado, riñones, pulmones y ovarios (órganos blanco) en un fantoma antropomórfico
de material agua-equivalente con distribuciones de I-131, Tc-99m o I-123 en riñones, h́ıgado y
vejiga (órganos fuente). En tanto, Aissi y Poston[112],[113] compararon los cálculos MIRD con
los resultados medidos con un dośımetro volumétrico, mostrando acuerdo con una leve sobre-
estimación de los valores MIRD (ver Ljungberg et al [108]).

Para calcular la dosis depositada en un órgano debido a la distribución de actividad en el
tiempo de otro (o del mismo) órgano por el formalismo MIRD, se utiliza la ecuación 4.8 (ver
e.g. Stabin [12]):

DT =

k Ãs

∑
i

niEi ϕi (T ← S)

mT
(4.8)

donde DT es la dosis absorbida en el órgano blanco, Ãs es la actividad acumulada en el órgano
fuente, ni es la emisividad de eventos de enerǵıa Ei, ϕi (T ← S) es la fracción de enerǵıa emitida
por el órgano fuente en el evento i-ésimo que es absorbida en el órgano blanco T , mT es la
masa del órgano blanco y k es una constante de proporcionalidad16. En este sentido, el término
Ãs hace referencia a la integral de la curva actividad-tiempo de un órgano fuente17, es decir,
al número total de desintegraciones que ocurren en el órgano fuente en el tiempo en el que se
calcula la integral (ver e.g. Stabin [12]).

De acuerdo al texto de Cherry et al [43], el procedimiento general para el cálculo de la dosis
depositada en un órgano blanco debido a la radiación emitida por un órgano fuente es un proceso
de tres pasos, que puede resumirse de la siguiente manera:

En primer lugar, debe determinarse la actividad de radiofármaco captada por el órgano
fuente y el tiempo de residencia en dicho órgano.

16Los factores de dosis de radionucléıdos PET pueden ser evaluados en el sitio web de RADAR, www.

doseinfo-radar.com, donde además pueden encontrarse datos de la descripción de varios modelos fisiológicos
y fantomas antropomórficos utilizados en el código Monte Carlo que se usó para su determinación.

17Se define como órgano fuente un órgano que es ávido a la captación del radiofármaco.
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Luego, debe calcularse la cantidad de enerǵıa emitida por la distribución de actividad del
órgano fuente, que depende de las caracteŕısticas f́ısicas de radionúclido, aśı como de la
actividad del órgano fuente.

Por último, se debe estimar la fracción de enerǵıa emitida por el órgano fuente que es
absorbida por el órgano blanco. Este parámetro depende del tipo de emisión, de la enerǵıa
emitida y de las caracteŕısticas de absorción del órgano blanco, aśı como de la relación
anatómica entre órgano fuente y órgano blanco.

De acuerdo a los autores, cada uno de estos pasos tiene ciertas dificultades. En el caso
particular del último paso, la anatomı́a de un paciente puede diferir en gran medida de la de
otro. La mayor complejidad de la aplicación del método MIRD, radica sin embargo, de acuerdo al
trabajo de Cherry et al [43] en la determinación de la curva actividad-tiempo de un radiofármaco.
Cada radiotrazador tiene una distribución espacial y temporal espećıfica en el organismo, que
se define por la actividad de radiofármaco administrada y captada por cada órgano o tejido,
por el metabolismo del fármaco, el clearence y la excreción del mismo. También depende de las
caracteŕısticas del radionúclido. Cuando se conoce la curva actividad-tiempo de un radiofármaco
en un órgano, puede calcularse Ãs como

Ãs =

∫ ∞

0
A(t)dt (4.9)

donde la integral se lleva a cabo desde t = 0 hasta t → ∞ debido a que se supone que el
radiofármaco es administrado en t = 0 y es totalmente eliminado del órgano fuente en tiempo
infinito.

Para estimar la dosis depositada debido a la administración de un radiofármaco dado, se
requiere conocer las curvas de actividad-tiempo de los principales órganos fuente. Estas curvas
pueden estimarse a partir de estudios con animales (que luego son extrapoladas a humanos), de
estudios en humanos sanos, conocimientos previos de la cinética del fármaco o alguna combina-
ción de éstas.

La actividad de un órgano dado en función del tiempo puede variar conforme a la captación
del radiofármaco, a la excreción de éste por el órgano y al tiempo de vida media del radionucléıdo.
Las curvas de actividad en función del tiempo pueden ser complejas de modelar y es usual hacer
simplificaciones para el cálculo de Ãs en algunas situaciones particulares. Estas situaciones se
describen brevemente a continuación basándose en el texto de Cherry et al [43]:

1. La captación del órgano fuente es quasi-instantánea : En esta situación TP ≫ TB.
Si además se considera que no hay excreción del fármaco, la curva actividad-tiempo es
dominada por el decaimiento del radionucléıdo y por lo tanto:

Ãs =

∫ ∞

0
A0exp

(
−Ln(2)t
TP

)
dt =

TpA0

Ln(2)
(4.10)

2. La captación del órgano fuente es quasi-instantánea y el clearence está aso-
ciado únicamente con la excreción : En este caso TP ≫ TB, donde TB es el tiempo
medio de excreción. En esta situación en particular, se debe analizar cuidadosamente cómo
es la excreción. Con frecuencia, la excreción se decribe a partir de un conjunto de funcio-
nes exponenciales caracterizadas por tiempos medios de excreción TBi y fracciones de la
actividad inicial fi. fi y TBi se determinan de acuerdo a la cinética del fármaco, a las
unidades anatómicas y fisiológicas del órgano fuente y a la relación del órgano fuente con
otros órganos. De aqúı que:

Ãs =
N∑
i=1

∫ ∞

0
A0fiexp

(
−Ln(2)t
TBi

)
dt = A0

N∑
i=1

TBifi
Ln(2)

(4.11)
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3. La captación del órgano fuente es quasi-instantánea y el clearence está asocia-
do tanto con la excreción biológica como con el tiempo de vida media f́ısico:
En esta situación TP ≈ TB y la excreción se describe a partir de una curva exponencial de
tiempo medio TE dado por la ecuación 4.3. La actividad acumulada se calcula entonces a
partir de la ecuación:

Ãs =

∫ ∞

0
A0exp

(
−Ln(2)t
TE

)
dt =

TpA0

Ln(2)
(4.12)

Si el órgano en cuestión tuviera diferentes unidades caracterizadas por un tiempo de ex-
creción TBi , a su vez relacionado a una fracción de actividad inicial fi, la ecuación 4.12
quedaŕıa expresada como:

Ãs =

N∑
i=1

∫ ∞

0
A0fiexp

(
−Ln(2)t
TEi

)
dt = A0

N∑
i=1

TEifi
Ln(2)

(4.13)

donde TEi es el tiempo efectivo de excreción, calculado a partir de la ecuación 4.3 para
TB = TBi .

4. La captación del órgano fuente no es quasi-instantánea : En este caso, se considera
que el radiofármaco es captado con tiempo medio TU de acuerdo a la ecuación:

A(t) = A0

(
1− exp

(
−Ln(2)t
TU

))
(4.14)

De acuerdo a la ecuación anterior, la actividad acumulada está dada por:

A(t) =

∫ ∞

0
A0

(
1− exp

(
−Ln(2)t
TU

))
exp

(
−Ln(2)t
TE

)
dt =

TU,ETEA0

TULn(2)
(4.15)

donde TU,E es el tiempo medio efectivo de captación, calculado a partir de la ecuación 4.3
reemplazando TB por TU , es decir,

TU,E =
TUTP
TU + TP

(4.16)

Cuando la actividad en función del tiempo no es conocida, o no puede simplificarse de acuerdo
a las ecuaciones anteriores, se modela a partir del análisis biocinético. Para ello, se obtienen datos
de animales o de humanos en tiempos espećıficos luego de la administración del radiofármaco,
luego de lo cual la actividad se integra a lo largo del tiempo (ver e.g. Stabin [12]).

4.5.2.1. Análisis biocinético

Las curvas de actividad-tiempo están caracterizadas normalmente por un conjunto de fun-
ciones exponenciales, cada una de las cuales está determinada por un tiempo medio TBi que
describe la cinética de eliminación de fracciones de actividad Ai del fármaco en el órgano fuente
(ver e.g. Stabin [12]). Al diseñar el estudio biocinético de un fármaco, de acuerdo a la descripción
del autor, se debe determinar en primer lugar si los datos de modelado serán de animales o de
humanos sanos. Además, debe considerarse como factor cŕıtico para el modelado, el tiempo de
vida media del radiofármaco TP , lo que fija el intervalo de tiempo mı́nimo entre muestras conse-
cutivas. En este sentido, compuestos marcados con F-18 permiten un espaciado entre muestras
mayor que fármacos marcados con C-11 (ver tabla 1.2). También debe tenerse en cuenta el clea-
rence del agente utilizado como fármaco, dado que la eliminación de radiofármaco se da tanto
por el clearence del fármaco como por el decaimiento del radionucléıdo.
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Otro factor que debe evaluarse en un análisis biocinético es la excreción del radiofármaco, sea
ésta por v́ıa intestinal o urinaria. En los órganos excretores por lo general la dosis depositada
es alta, debido a que eventualmente el 100% del radiofármaco pasa a través de estos órganos
(ver Stabin [12]). Debido al corto tiempo de vida media de los radioisótopos de uso en PET,
la excreción del fármaco puede no ser tan significativa a la hora de la dosimetŕıa como lo es en
fármacos de uso en otras técnicas de Medicina Nuclear. Por ejemplo, en el caso de compuestos
marcados con C-11, no se considera a la vejiga para la dosimetŕıa, debido al corto tiempo de
vida media f́ısico. En cambio, śı debe tenerse en cuenta la excreción por el sistema urinario en
compuestos marcados con F-18.

Los estudios precĺınicos para realizar el modelo biocinético de un radiofármaco generalmente
se hacen con roedores y debe tenerse en cuenta la variabilidad metabólica entre los distintos
individuos. Por este motivo, se recomienda utilizar al menos tres animales para cada punto
del modelo (ver e.g. Stabin ??). Luego de extraer muestras de órganos y tejidos del individuo
sacrificado, se debe medir la actividad de radiofármaco contenida en la muestra, para lo cual
debe utilizarse un activ́ımetro calibrado. En tanto, para caracterizar los compartimientos de
excreción, se analizan muestras de heces y orina (ver e.g. Stabin [12]).

Una vez modelada la biocinética de un radiofármaco en animales, los datos deben ser extra-
polados para que el modelo sea aplicable a humanos. El método más utilizado con este fin de
acuerdo al texto de Stabin [12] es el de porcentaje de gramo en kilogramo. En este método, el
factor de porcentaje por órgano que debe multiplicarse a los datos del modelado con animales,
se calcula de la siguiente manera (ver [12], [114]):

%h =

(
%

go

)
a

× (kgTB)a ×
(

go
kgTB

)
h

(4.17)

donde los sub́ındices a, h, o y TB corresponden a animal, humano, órgano y cuerpo entero,
respectivamente. También se han propuesto modificaciones en la escala temporal del modelo,
basadas en las diferencias en las tasas metabólicas de los animales respecto de las de humanos. En
este sentido, se ha propuesto un método que tiene en cuenta los distintos tiempos de captación,
residencia y excreción de humanos y animales, a partir de la ecuación (ver [12], [115]):

th = ta ×
(
mTB,h

mTB,a

)1/4

(4.18)

Se han estudiado los distintos métodos y modelos animales para conocer las diferencias entre
los modelos realizados con distintos animales y los métodos de extrapolación a humanos. Al
respecto, Sparks y Aydogan [116] encontraron que no hab́ıa un método que fuera superior a otro.
Sin embargo, hallaron que los datos de animales extrapolados a humanos subestimaban en todos
los casos la captación de radiofármaco en humanos. Por este motivo, de acuerdo a Stabin [12] los
resultados de modelos animales deben ser considerados como estimaciones previas, solamente
siendo necesario en todos los casos realizar estudios en humanos para la verificación del modelo.

Con el advenimiento de las nuevas tecnoloǵıas, se han desarrollado tomógrafos para pequeños
animales que permiten obtener imágenes metabólicas tras la administración de radiofármacos.
Estos equipamientos tienen la desventaja de que se requiere anestesiar previamente a los animales
para que se mantengan quietos durante la adquisición (ver Stabin ??). La administración de
anestesia a los animales antes de la adquisición de imágenes puede modificar, de acuerdo al
autor, la distribución normal del radiofármaco, conllevando a un análisis inadecuado.

La FDA exige que se hagan estudios cĺınicos en humanos con el fin de aprobar un radiofármaco
para su adminsitración a pacientes en servicos de salud. De aqúı que los estudios con animales
puedan representar aproximaciones al modelado en humanos, pero no reemplazan de ninguna
manera los estudios en humanos. Con respecto a los radiofármacos de interés para este trabajo,
pueden encontrarse las tablas y modelos biocinéticos de FDG, 11C-Colina y FCH en los textos de
Hays y Segall [117] -FDG-, Roivanen et al [118], Tolvanen et al [119] -11C-Colina-, DeGrado et al
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[120] y Tavola et al [121] -FCH-. Además, el texto de Eberlein et al [122] constituye una revisión
muy completa de los diferentes trabajos publicados sobre modelos biocinéticos de radiofármacos
de uso en Medicina Nuclear.

El modelo biocinético de cálculo de dosis en Medicina Nuclear es una de las fuentes más
grandes de incerteza en la evaluación de dosis de radiofármacos. En este sentido, si se realiza un
cálculo de la dosimetŕıa paciente-espećıfica, prestando atención a la medición o cálculo preciso de
los volúmenes de cada uno de los órganos (fuente y blanco) se pueden minimizar muchas de las
fuentes de incerteza del modelo biocinético, y la incerteza total correspondiente a la estimación
de dosis individual puede ser reducida al 10-20% (ver Quinn et al [5]).

4.5.2.2. Constante de equilibrio de dosis absorbida

La constante de equilibrio de dosis absorbida por unidad de actividad acumulada, ∆, da como
resultado una estimación de la enerǵıa emitida por unidad de actividad acumulada. El factor ∆
debe ser calculado para cada tipo de part́ıcula emitida por el radionucléıdo (ver e.g., Cherry et
al [43]) y está dado por:

∆i = NiEi (4.19)

donde Ei es la enerǵıa media de la emisión i-ésima y Ni es la frecuencia relativa de dicha emisión.
Los datos de ∆ para los radioisótopos de uso en Medicina Nuclear se encuentran tabulados en
el texto de Eckerman y Endo [123].

4.5.2.3. Fracción de enerǵıa absorbida

La fracción de enerǵıa emitida por el órgano fuente que es absorbida por el órgano blanco,
está dada por la fracción absorbida, ϕ. ϕ depende de la fluencia en enerǵıa que llega al órgano
blanco, que está a su vez asociada a la distancia existente entre el órgano fuente y el órgano
blanco y a las caracteŕısticas f́ısicas de los tejidos que se interponen entre estos órganos y que
por lo tanto atenúan el flujo de part́ıculas incidentes.

El valor de ϕ debe ser determinado además para cada par de órganos fuente-blanco de acuerdo
al modelo biocinético del radiofármaco. En este sentido, la notación ϕi (rk ← rh) simboliza la
fracción de enerǵıa emitida por el órgano fuente rh que es absorbida por el órgano blanco rk,
debido a la i-ésima emisión del radionúclido. De esta forma, la enerǵıa total absorbida por un
órgano blanco espećıfico puede expresarse de acuerdo a la ecuación 4.20 (ver e.g. Cherry et al
[43]):

Ã
∑
i

ϕi (rk ← rh) ∆i (4.20)

La enerǵıa depositada por unidad de masa mk en el órgano blanco rk da como resultado la
dosis absorbida por rk debida a la radiación emitida por la actividad acumulada en el órgano
fuente rh. Luego, la dosis total depositada en el órgano blanco rk se obtiene al sumar sobre todos
los órganos fuente h:

Dk,total =
1

mk

∑
h

∑
i

ϕi (rk ← rh) ∆i (4.21)

El teorema de reciprocidad de dosis, establece además que para un dado par de órganos, la
fracción espećıfica de dosis absorbida es la misma, sin importar cuál es el órgano fuente y cuál es
el órgano blanco. Si ϕ (rk ← rh) es conocido, entonces se puede determinar ϕ (rh ← rk) a partir
de la ecuación 4.22 (ver e.g. [43]):

ϕ (rh ← rk) =
mh

mk
ϕ (rk ← rh) (4.22)
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Los valores de ϕi han sido calculados a partir de modelos antropomórficos que incorpo-
ran órganos y estructuras anatómicas de dimensiones y forma promedio (ver e.g. [43]). En la
actualidad, además del modelo original de hombre adulto MIRD, se dispone de los cálculos
correspondientes a la dosimetŕıa de modelos de diferentes edades: recién nacido, 1, 5, 10 y 15
años (ver Cristy y Eckerman [124]) y otros modelos, tales como el de mujer adulta y el de mujer
embarazada (ver Stabin y Siegel [125]). Las masas de los órganos correspondientes a los distintos
modelos se encuentran en el apéndice A de la publicación 128 de ICRP [126].

4.5.2.4. Dosis media por unidad de actividad acumulada

Los cálculos de dosis de radiación en Medicina Nuclear pueden ser muy tediosos, en especial
si el radionucléıdo posee emisiones de distinta ı́ndole, aśı como si el fármaco al que marca se ca-
racteriza por tener altos ı́ndices de captación en varios órganos. Por este motivo, se introdujeron
los factores S (ver e.g. [43]). El factor S, dado por la ecuación 4.23 corresponde al valor medio
de dosis depositada en el órgano blanco rk por unidad de actividad acumulada Ã en el órgano
fuente rh:

D̄ (rk ← rh) = Ã S (rk ← rh) (4.23)

Los valores tabulados de S, aśı como de los tiempos de residencia, fracción de captación y
otros datos correspondientes tanto a la dosimetŕıa como al modelo biocinético implementado
pueden encontrarse en el apéndice C de la publicación 128 [126] para los radiofármacos más
comunes de uso en Medicina Nuclear.

4.6. Estimación de dosis a partir de la segmentación y clasifica-
ción de imágenes PET/CT

En este trabajo se propone un método paciente-espećıfico de estimación de dosis a partir
de la segmentación y la clasificación de imágenes PET/CT. El objetivo fundamental de este
método alternativo de cálculo de dosis es realizar una estimación más precisa a la hora de
evaluar la dosimetŕıa PET/CT en casos espećıficos, como por ejemplo mujeres embarazadas y
niños. Estos casos son de particular interés para la radioprotección debido a los efectos de la
radiación en el feto y en el niño y ameritan por lo tanto, una estimación de dosis más precisa
(ver e.g. los reportes ICRP 84 [127] e ICRP 103 [4]). Otra situación de interés para la aplicación
de un método de estimación de dosis paciente-espećıfica podŕıa ser en pacientes sometidos a
tratamientos de Radioterapia a los que se realizan estudios PET/CT para re-estadificación y
evaluación del tratamiento. Este caso cobra especial utilidad cuando la dosis acumulada debido
al tratamiento es alta o si el paciente presenta una elevada radiosensibilidad. Además, existe una
tendencia en la actualidad a realizar estimaciones de dosis que tengan en cuenta las dimensiones
reales del paciente (ver e.g. Reportes 204 y 220 AAPM [8], [9]).

Para su aplicación en la práctica cĺınica, el método desarrollado debe ser de bajo costo compu-
tacional y lo suficientemente flexible para adaptarse a las diferentes caracteŕısticas anatómicas
y fisiológicas del paciente. Por este motivo, no se propone utilizar el cálculo de dosis a partir
de códigos Monte Carlo, que provee gran precisión a expensas de un elevado costo computacio-
nal, sino determinar la dosis a partir de las imágenes adquiridas del paciente, las caracteŕısticas
f́ısicas y geométricas del tomógrafo y las propiedades cinéticas y f́ısicas del radiofármaco.

Tal como se mencionó en el Caṕıtulo 3, mediante la segmentación y clasificación de imágenes,
es posible determinar las propiedades de atenuación de los diferentes tejidos en un corte aśı como
la captación de radiofármaco de los distintos órganos, corte por corte, a lo largo de la región de
adquisición, lo cual permite hacer una estimación paciente-espećıfica de dosis efectiva CT18. A

18Resulta importante destacar que se habla de dosis efectiva y no de dosis depositada, debido a que la captación
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Figura 4.6: Atributos CT de la imagen DICOM que son relevantes para el cálculo de la
estimación de dosis CT propuesto en este trabajo. Los atributos fueron extráıdos de http:

// dicom. nema. org/ medical .

partir de estos datos, pueden además determinarse otras caracteŕısticas de interés, tales como
la densidad másica del tejido y la masa de cada órgano. De esta manera, es posible estimar la
dosis PET efectiva de forma más precisa y paciente-espećıfica, a partir del método MIRD (ec.
4.21-4.23) y las tablas de masas y factores de dosis para pacientes de dimensiones estándar de
diferentes edades (ver Reporte 128 [126]).

4.6.1. Estimación de dosis efectiva CT

Como se describió anteriormente, el método de estimación de dosis propuesto se basa prini-
cipalmente en dos herramientas:

Las caracteŕısticas f́ısicas y geométricas del tomógrafo

Las imágenes segmentadas del paciente

Entre las múltiples caracteŕısticas f́ısicas y geométricas del tomógrafo CT, las que son de
interés para la estimación que se propone en este trabajo son: el espectro de fotones de Rayos-X
emitido por el tubo, la corriente emitida por el tubo, el tiempo de una revolución durante la
adquisición19, la distancia desde el tubo hasta el centro del FOV (SOD) y el diámetro efectivo

de radiofármaco no es uniforme en el organismo, por lo que se debe considerar el efecto de la radiación órgano
por órgano. Además, debido a la actividad administrada de radiofármaco y al tiempo de exposición al tubo de
Rayos-X CT, los efectos por la radiación no superan en protocolos estándar el umbral de efectos determińısticos,
por lo que especificar la dosis en términos de dosis efectiva es más adecuado (ver Reportes ICRP 103 [4] e ICRP
105 [128]).

19Se debe tener en cuenta en este sentido que como la estimación se realiza sobre las imágenes ya reconstruidas
del paciente, se tienen los datos de los slices reconstruidos como si fuera una adquisición de TAC (tomograf́ıa
axial computada, pitch = 1).
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Figura 4.7: Densidad de los diferentes tejidos del cuerpo humano en función de las unidades
de Hounsfield, con datos extráıdos del trabajo de Schneider et al [131].

del blanco. La corriente del tubo utilizada en cada slice, el tiempo de una revolución, el diámetro
del FOV y SOD, aśı como el tamaño aparente del blanco pueden extraerse de la información
provista por la imagen DICOM. En la figura 4.6, extráıda de http://dicom.nema.org/medical
se muestran los atributos correspondientes a esta información.

En cuanto al espectro CT, en el reporte de la ICRU sobre caracterización de espectros de
CT ([129]), se hace una descripción de métodos que permiten la medición del HVL del espectro.
Además, entre la información disponible de la imagen DICOM de un tomógrafo CT moderno
puede encontrarse el atributo correspondiente a los HVL de filtrado agregados. Una vez obtenidas
las caracteŕısticas de atenuación del haz de fotones emitidos por el tomógrafo, puede obtenerse
el espectro anaĺıtico mediante la utilización del programa SPECTR-3.0 (ver Sommerville et al,
[130]).

Para realizar la estimación de dosis, se procede de la siguiente manera:

1. Se determina el ángulo sólido de interacción del haz emitido por el tubo de Rayos-X con
el cuerpo del paciente en una longitud de 10 cm, centrada en el slice que coincide con el
isocentro. Esta información se extrae del diámetro aparente del blanco y de la distancia
SOD.

2. Se determina para cada voxel de la imagen20 la masa correspondiente de acuerdo a su
número CT, a partir del gráfico de la figura 4.721, que relaciona números CT con la
densidad de los tejidos del cuerpo humano.

Para obtener una curva continua de densidad en función de números CT, se recurrió al
ajuste realizado por Schneider et al [131] para tejido óseo, y se ajustaron los datos del
trabajo para tejidos blandos y tejido pulmonar. De esta manera, se obtuvo la siguiente
función continua de densidad de tejidos:

20Considerando el vóxel como un prisma, cuya base tiene las dimensiones del ṕıxel y cuya altura es el espesor
de corte.

21Los datos para realizar la gráfica fueron extráıdos del trabajo de Schneider et al, [131].
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Figura 4.8: Relación entre los coeficientes de atenuación total y de absorción para los fotones
emitidos por un tubo de rayos-X de 120 kVp y en el rango de las densidades electrónicas de los
tejidos del cuerpo humano. Los datos para la realización del ajuste fueron extráıdos de las tablas
para referencia f́ısica del NIST.

ρ(H) =


1,021 + 1,027× 1−3H , −1000 < H < −100
1,431 exp

(
exp

(
−2,48× 10−3 (H + 431)

))
, −100 ≤ H < 385

1,017 + 5,92× 10−3H , 385 ≤ H < 2000
(4.24)

donde H es el número de unidades de Hounsfield de un dado ṕıxel de la imagen.

3. El número CT de cada ṕıxel está relacionado con el coeficiente de atenuación del tejido
(ver sección 2.4.2 del Caṕıtulo 2), por lo que puede determinarse el Kerma a partir de la
ecuación 4.25 (ver e.g. Attix, [27]):

K (r⃗) =

∫ E=Emax

E=0

dNPh

dE da
(r⃗)

(
µtr
ρ

)
E,Z

dE ≈
∫ E=Emax

E=0

dNPh

dE da
(r⃗)

(
µabs
ρ

)
E,Z

dE (4.25)

donde (µtr/ρ)E,Z es el coeficiente másico de transferencia de fotones de enerǵıa E para
el medio de número atómico efectivo Z, y el espectro de fluencia de fotones tiene enerǵıa
máxima Emax. En la ecuación 4.25 se considera además la aproximación de µabs ≈ µtr,

22

debido a la enerǵıa de los fotones del espectro. En esta situación, el Kerma constituye una
muy buena estimación de la dosis depositada en el tejido.

En tanto, en la figura 4.8 puede observarse la relación lineal existente entre µ/ρ y µen/ρ
para el rango de enerǵıas y de densidades efectivas de los tejidos del cuerpo humano. Los
datos fueron extráıdos de las tablas de referencias f́ısicas del NIST23

De acuerdo al ajuste lineal realizado, es posible determinar el valor de µabs/ρ a partir del
de µ/ρ, a partir de la ecuación:

22Otra denominación común para µabs es µen.
23Tabla 4, Phys. Ref. Data, disponible en https://physics.nist.gov/PhysRefData/XrayMassCoef/tab4.html.
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Tabla 4.5: Factor de ponderación de tejidos, de acuerdo al Reporte 103 del ICRP [4].

Factores de ponderación de tejido wT

Médula ósea roja, Colon, Pulmón, Estómago, Mama, Resto de los tejidos 0.12
Gónadas 0.08
Vejiga, Esófago, Hı́gado, Tiroide 0.04
Hueso cortical, Tejido nervioso Glándulas salivales, Piel 0.01

(
µen
ρ

)
Z

= 0,9983

(
µ

ρ

)
Z

− 1,26967(cm2/g) (4.26)

4. La fluencia de fotones puede determinarse a partir de la probabilidad de interacción de
éstos con el tejido en cada vóxel. Para ello, se sortea el camino libre medio de los fotones en
el material. Debido a la enerǵıa máxima Emax del espectro de fotones, aśı como las carac-
teŕısticas del espectro, las interacciones consideradas son dispersión incoherente y efecto
fotoeléctrico. En el caso de que la interacción sea de efecto fotoeléctico, se considera que
el fotón transfiere toda su enerǵıa al electrón. En el caso de ser una interacción por efecto
Compton, se considera que el fotón transfiere al electrón una enerǵıa igual a la enerǵıa
media de transferencia y que el fotón secundario se emite en una dirección determinada
con esa enerǵıa media de emisión. Más detalles sobre el cálculo de estas variables, pueden
encontrarse en la sección B.1 del Apéndice.

A partir de la descripción provista en los párrafos precedentes, la distribución de Dosis de-
positada en un slice puede determinarse como:

D (r⃗) ≈
∫ E=Emax

E=0

dNPh

dE da
(r⃗)

(
µabs
ρ

)
E,Z

dE ≈
Neventos∑

i=1

Eabs,i(r⃗)

m(r⃗)
(4.27)

Por último, se realiza el cálculo de la distribución de Dosis efectiva estimada:

E (r⃗) = D (r⃗)× wT (4.28)

donde wT es el factor de ponderación del tejido, determinado a partir de los valores provistos
por el Reporte 103 del ICRP [4] (ver tabla 4.5) y de la relación entre el número CT y el tejido
de un vóxel, dado por la figura 4.7.

4.6.2. Estimación de dosis efectiva PET

Para la estimación de la Dosis efectiva PET, se utiliza el método MIRD, aśı como las tablas
provistas por el Reporte 128 de la ICRP [126] y la ecuación 4.23. En este sentido, la segmentación
de la imagen por SUV permite estimar de manera más precisa la concentración de actividad en
cada órgano (ver sección 3.6 del Caṕıtulo 3). Por otro lado, la masa del órgano puede calcularse
a partir de la segmentación de la imagen CT y de la densidad calculada a partir de la figura 4.7.

Teniendo en cuenta los factores S y los tiempos de residencia correspondientes al modelo
biocinético de los radiofármacos de uso habitual en PET, aśı como las masas de los órganos
tabulados en la publicación 128 del ICRP [126], la Dosis efectiva paciente-espećıfica se estima a
partir de la ecuación:
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E (r⃗) = wT ×DT (4.29)

donde DT es la dosis depositada en el órgano de tejido estromal24 T (ver ecuación 4.23), y se
calcula a partir de la densidad del tejido, el volumen del tejido que capta radiofármaco y de
los valores de SUV de la imagen segmentada PET. Los detalles del código implementado para
realizar el cálculo de las estimaciones de Dosis efectiva PET se muestran también en la sección
B.2 del Apéndice.

4.6.3. Ejemplo de aplicación del método propuesto: dosis en útero

Como ejemplo de aplicación del método propuesto a un caso de adquisición de imágenes
en tomógrafos comerciales de uso cĺınico, se muestran a continuación los resultados obtenidos
para la estimación de la dosis en útero, debida a la adquisición de imágenes FDG-PET/CT de
una paciente de FUESMEN. En este sentido, se estima la dosis efectiva en útero, debida a la
exposición de rayos X CT de la siguiente manera:

En primer lugar, se calcula la distribución de dosis CT en el slice central de una región
de 10 cm que abarca el útero de la paciente por completo, y de acuerdo a los detalles
expuestos en la sección B.1 del Apéndice. En esta sección se calcula la dosis por fotón y
luego se multiplica por el número de fotones emitidos durante la exposición de la región
al haz de Rayos X.

Luego, la dosis total en útero, estimada como la dosis en el centro del útero por el volumen
total del mismo, dividido el volumen del vóxel. Cabe destacar que debido a la composición
y distribución de tejidos, puede considerarse que la exposición de la región pélvica es
aproximadamente constante (en mAs). Por este motivo, la dosis depositada en el vóxel
central del útero se considera representativa de la dosis depositada en todo el volumen de
este órgano.

Para la estimación de la dosis en útero debida a la adquisición de imágenes FDG-PET, se
utiliza el formalismo MIRD de dosimetŕıa interna, bajo la suposición de que el órgano fuente es
la vejiga. Esta suposición radica en que la vejiga constituye un órgano de excreción de FDG, tal
como se expuso en la sección 4.1, y que además, es el órgano con captación de FDG situado a
menor distancia del útero.

Para la estimación, se procede de la siguiente manera:

En primer lugar, se extrae el factor de dosis por unidad de actividad correspondiente a
FDG, en órgano blanco útero de la tabla C.31 de la publicación 128 del ICRP [126].

Luego, se calcula la dosis en útero a partir de la multiplicación del factor anterior por la
actividad inyectada a la paciente (extráıda del header DICOM).

A partir del volumen calculado de acuerdo al número y volumen de vóxeles de la segmen-
tación del útero de forma manual en la imagen CT,25 y de la densidad del útero de la
paciente, calculada mediante la ecuación 4.24; se calcula un factor de escala de masa, con
respecto al valor publicado en la tabla A.1 de la misma publicación [126]. Este factor de
escala se multiplica a la dosis calculada en el ı́tem anterior.

Finalmente, la dosis efectiva en útero se calcula a partir de la ecuación 4.29, para el valor
de wT = 0,12 acorde a lo expuesto en la tabla 4.5, luego de sumar las contribuciones a la dosis
total en útero debida a las componentes CT y PET.

24El estroma es el tejido especializado del órgano, mientras que el parénquima es el tejido de sostén del mismo.
25Se agadece al médico especialista en Diagnóstico por Imágenes Hernán Costa de INTECNUS, por la delinea-

ción manual del útero de la paciente cuyas imágenes se utilizaron para la estimación.
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Tabla 4.6: Estimación de dosis efectiva en útero debida a la adquisición de imágenes PET/CT.

Masa calculada del útero de la paciente (g) 9

PET CT
Dosis (mGy) 0.87 10.83
Dosis efectiva (mSv) 0.11 1.30

Figura 4.9: A la izquierda, puede observarse la captación de FDG en vejiga en el momento de
la adquisición de imágenes. A la derecha, se muestra el contorno delineado manualmente para el
cálculo del área del slice central del útero utilizada para realizar la estimación de dosis PET/CT.

En la figura 4.9 se muestra la delineación manual del útero de la paciente realizada en forma
manual en la imagen CT, aśı como la fusión de imágenes PET/CT del mismo corte, donde puede
observarse la captación de FDG por vejiga en el momento de la adquisición. En tanto, en la
tabla 4.6 se resumen los valores calculados para la estimación de dosis en útero de la paciente.

El valor de dosis efectiva calculado en útero, representativo de la dosis en feto, es cercano
a 1 mSv, que constituye la restricción de dosis anual para miembros del público. Cabe desta-
car además que el valor de dosis estimada en útero debido a la adquisición de imágenes PET
con FDG, concuerda en orden con el de la Gúıa de ARSAC [132], calculada para la actividad
inyectada para pacientes en FUESMEN (0.11 mCi/kg), que es de 0.65 mGy. Aśımismo, la do-
sis estimada CT se corresponde con los niveles de referencia de dosis en región pélvica para
tomograf́ıa diagnóstica de ACR, AAPM y SPR [133], que tiene un CTDI de referencia de 17
mGy.
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Simulación de imágenes PET

5.1. Introducción

La técnica Monte Carlo se ha convertido en la herramienta más utilizada en las diferentes
áreas de la F́ısica Médica. En particular, se ha usado para simular los procesos que involucran
el comportamiento aleatorio y la cuantificación de parámetros f́ısicos que son muy dif́ıciles de
calcular anaĺıticamente o de medir experimentalmente, siguiendo el desarrollo y subsecuente
implementación de los sistemas computacionales para su uso en la práctica cĺınica. De acuerdo a
Zaidi y Andreo [109], las aplicaciones del método Monte Carlo en la F́ısica Médica, comprenden
prácticamente todos los aspectos, incluyendo la Protección Radiológica, la Medicina Nuclear, el
Diagnóstico por Imágenes y la radioterapia, con un interés creciente en las nuevas aplicaciones
de la terapia de radiación intravascular, BNCT1, y otras.

Si bien en los Caṕıtulos 1 y 2 se presentaron resultados de simulaciones PET, estaban rela-
cionadas con la modelación del tomógrafo PET, mientras que en este Caṕıtulo, se abordan la
simulación de la adquisición y reconstrucción de imágenes de situaciones cĺınicas reales a aprtir
de la segmentación y clasificación de imágenes PET y CT de tomógrafos comerciales. Se lleva
a cabo además, un análisis para la determinación de materiales agua- y aire-equivalentes que
emulan a los tejidos del cuerpo humano para una adecuada corrección de atenuación y repre-
sentación del volumen de simulación. Se determina también la resolución de la imagen simulada
con respecto a la distribución de actividad del radiofármaco ingresada en la simulación, calcu-
lada a partir de la segmentación y clasificación de imágenes PET y CT de casos cĺınicos reales
con distribuciones de actividad de diferentes radiofármacos. La simulación de la adquisición de
imágenes PET es de utilidad, entre otros, para analizar cuál es la fuente de las variaciones en
intensidad de la imagen, sean éstas de origen instrumental, metodológico o metabólico. FInal-
mente, se describe muy brevemente el potencial de aplicación de la simulación Monte Carlo en
el área de la Medicina Nuclear.

5.2. Simulación de la adquisición y reconstrucción de imágenes
de fantomas NEMA en fŕıo y en caliente

En la figura 5.1, se muestra la disposición de los fantomas NEMA en fŕıo y en caliente2. A la
izquierda, se muestra el fantoma en caliente de cilindros en uve. Los cilidros huecos, de radios
del orden del mm al cm, se encuentran en el interior de una estructura ciĺındrica maciza. Al
inyectar una solución de agua y FDG en el fantoma y luego adquirir imágenes tomográficas
PET, los cilindros huecos representan tejidos ávidos de FDG, rodeados de un fondo de capta-
ción nula de FDG, de ah́ı el término ’caliente’. En tanto, a la derecha, se observa el fantoma

1Terapia por Captura Neutrónica en Boro (BNCT, por sus siglas en inglés)
2Las dimensiones e imágenes de los fantomas fueron tomadas en FUESMEN, donde se adquirieron además

imágenes PET de ambos fantomas en el tomógrafo comercial General Electric Discovery STE®.
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Figura 5.1: Fantomas NEMA en fŕıo y en caliente usados en la simulación7. A la izquierda,
fantoma en caliente de cilindros en uve de diferentes dimensiones. A la derecha, fantoma en fŕıo
de esferas en ćırculos de diferentes diámetros.

Figura 5.2: Distribución de núcleos de F-18 del corte central de los fantomas de la figura 5.1.
Los cilindros del fantoma en caliente tienen diámetros en el rango 0.46-3.78 cm, en tanto que
las esferas del del fantoma en fŕıo, tienen diámetros que van desde los 0.91 cm hasta los 3.78
cm.

en fŕıo de esferas en disposición circular. Estas esferas macizas de dimensiones variables, se en-
cuentran posicionadas en un cilindro hueco. Al inyectar la misma solución de agua y FDG, las
esferas representan tejido sano rodeado de un fondo de captación elevada de radiofármaco en la
adquisición de imágenes PET, dando sentido al término ’fŕıo’.

La simulación de la adquisición de imágenes tomográficas PET de dichos fantomas requiere
una distribución homogénea de núcleos emisores de positrones en el volumen en el que se inyecta
el radiofármaco FDG (marcado con F-18). El corte central de la distribución de núcleos de F-18
para los fantomas de la figura 5.1,utilizada en la simulación, se muestra en la figura 5.2. Cabe
destacar que los centros de las esferas del fantoma en fŕıo (derecha) se encuentran todos en el
mismo plano.

A partir de la simulación de la detección de eventos en coincidencia en un tomógrafo con la
geometŕıa y composición del tomógrafo General Electric Discovery STE®, se reconstruyeron las
imágenes del slice central de la distribución de FDG mostrada en la figura 5.2 por el método de
retroproyección filtrada (con filtro rampa) y corregidas por atenuación de fotones, para diferente
número de eventos simulados. En la figura 5.33, se presenta una progresión de las imágenes

3Presentado en forma mural en forma mural en el Congreso de la AFA, Poma et al [134]
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Figura 5.3: Resultados de la reconstrucción de imágenes por el método de retroproyección
filtrada y corregidas por atenuación[134], del slice central de la distribución de núcleos de la
figura 5.2, correspondiente a los fantomas de la figura 5.1.

reconstruidas a partir de la simulación de 1-5×109 eventos de emisión de positrones simulados
para el fantoma de cilindros en uve. En esta figura, se muestran además, la imagen reconstruida
de la simulación de la adquisición de imágenes PET del slice central del fantoma de esferas en
ćırculo, aśı como las imágenes adquiridas por el tomógrafo General Electric Discovery STE®
del mismo corte tomográfico.

Debe tenerse en cuenta al comparar las imágenes adquiridas en FUESMEN y las imágenes
simuladas de los mismos fantomas, que los tomógrafos modernos tienen en cuenta correcciones
adicionales (como por ejempo por FOV, por eventos aleatorios y otros), y utilizan métodos de
reconstrucción iterativos, dos aspectos que no han sido considerados en la reconstrucción de
las imágenes simuladas. Sin embargo, puede observarse la similitud cualitativa de las imáge-
nes reconstruidas a partir de la simulación y de las imágenes adquiridas por el tomógrafo en
FUESMEN, especialmente en las imágenes del fantoma de cilindros en uve, en las que pueden
visualizarse los mismos objetos.

Como puede observarse al comparar los resultados para 5 × 109 eventos de las imágenes
reconstruidas a partir de la simulación de las distribuciones de actividad de los fantomas en fŕıo
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y en caliente, se requiere una mayor cantidad de eventos de emisión β+ para obtener la misma
resolución de la imagen adquirida o reconstruida de un fantoma en fŕıo con respecto a la de un
fantoma en caliente. Este aspecto se pone en evidencia debido a la pobre resolución de la imagen
reconstruida a partir de la simulación del fantoma de esferas en ćırculos respecto del de cilindros
en uve. El factor que más influye en este aspecto es que el volumen relativo de actividad nula
respecto del volumen de actividad homogénea es vr = Vh/Vp ≪ 1.

5.3. Materiales para la simulación de la adquisición y recons-
trucción de imágenes PET reales

Para abordar la simulación de la adquisición de imágenes reales, existen ciertos aspectos que
deben tenerse en cuenta:

En primer lugar, se debe considerar el hecho de que la composición de los tejidos del
organismo humano puede representarse por combinaciones de 13 elementos (H, C, N, O,
Na, Mg, P, S, Cl, K, Ca, Fe y Zn)4, tal como puede visualizarse en la tabla resumida 5.1,
en la que se han agregado las composiciones de tejidos distinguibles del cuerpo humano
para tomograf́ıa CT. Los datos de las composiciones de cada tejido fueron extráıdos de la
lista de materiales de PENELOPE [39], basada a su vez en los datos del ICRP [40].

Además de la complejidad que supone la simulación del transporte de radiación en estos
materiales, se debe agregar el hecho de que la geometŕıa de los diferentes órganos del cuerpo
humano es compleja, de modo que su representación a través de superficies cuádricas
resultaŕıa en un costo computacional muy alto. Lo mismo sucede con la distribución de
actividad del radiofármaco.

Si bien existen diferentes fantomas para la simulación de la adquisición de imágenes CT
y PET, éstos están basados en geometŕıas simplificadas de órganos que se representan
(generalmente) por tres materiales distintivos:

• Tejido pulmonar, representado por aire;

• Tejido blando y de densidades similares (ver tabla 5.1), representado por agua o un
pástico agua-equivalente5; y

• Tejido óseo, representado por un plástico hueso-equivalente.

En esta sección, se presenta una alternativa a la simulación de la adquisición de imágenes
PET reales, basada en la segmentación de imágenes en lugar de fantomas.

5.3.1. Materiales de simulación

En la tabla 5.1 puede observarse que los elementos más abundantes en la composición de
los tejidos del cuerpo humano, son C, H y O (CHO). Para los diferentes tejidos, este valor se
encuentra en el rango del 63% (hueso cortical) al 99% (tejido adiposo), lo que puede visualizarse
en la figura 5.4, donde además se observa la riqueza y variedad en la composición de los diferentes
tejidos del organismo.

Para calcular los valores del coeficiente de atenuación lineal representativos del espectro de
emisión de fotones del tubo de rayos-X del tomógrafo CT con kilovoltaje pico de 120 kV, µCT ,
se extrajeron los datos de los espectros de fluencia de fotones del reporte de ICRU 2012 [129],

4Se debe agregar Si, si se tiene en cuenta la composición del tejido hematopoyético.
5De las mismas caracteŕısticas f́ısicas que el agua, a efectos del transporte de radiación (densidad, coeficiente

de atenuación lineal, Zeff , etc.).
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Figura 5.4: Composición de los diferentes tejidos del cuerpo humano. Puede observarse que
todos los tejidos distinguibles en la imagen CT están formados por 13 elementos (H, C, N, O,
Na, Mg, P, S, Cl, K, Ca, Fe y Zn). Se han graficado en color negro las composiciones del aire,
del agua y de un material hueso-equivalente de 4 elementos (ver más adelante) en comparación
con tejido pulmonar, tejidos blandos y tejidos óseos respectivamente.

representados en la figura 5.5. Luego, se calculó µCT como el promedio de los coeficientes de
atenuación lineal de los espectros de fluencia 1 (HVL = 5.1 mm Al) y 2 (HVL = 9 mm Al),

µCT =
µCT,1 + µCT,2

2

representativos de los espectros de fluencia de los diferentes tomógrafos comerciales CT. Cada
uno de estos valores (µCT,1 y µCT,2) fue además calculado a partir de los datos de X-COM [41]
para los materiales de la tabla 5.1, mediante de la ecuación 5.1:

µCT,i =

n∑
j=1

Ni(Ej)µi(Ej)

n∑
j=1

Ni(Ej)

(5.1)

donde i y j representan, respectivamente, los tejidos de la tabla 5.1 y las enerǵıas de los espectros
de la figura 5.5. A partir de µCT se calcularon además los valores de los números CT, mediante
de la ecuación de Hounsfield (ver sección 2.4.2 del Caṕıtulo 2).
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En tanto, los coeficientes de atenuación lineal µPET , fueron calculados a partir de X-COM
[41], para fotones de 511 keV . Luego, se determinaron factores agua-equivalentes fAg−Eq a partir
del cociente de los coeficientes de atenuación µPET correspondientes a cada tejido y al agua,

fAg−Eq =
µPET,i

µPET,Agua
,

donde i representa cada uno de los tejidos.
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ó
n
y
ca
ra
ct
eŕ
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Figura 5.5: Espectros de fluencia de fotones CT, extráıdos del reporte de ICRU 2012 para la
caracterización del espectro de rayos-X para CT [129].

Los factores fAg−Eq se calcularon con el objeto de reemplazar los materiales de los diferen-
tes tejidos, de composición compleja, por materiales agua-equivalentes, compuestos por H y O
solamente, pero con las caracteŕısticas f́ısicas de cada tejido relevantes para la simulación. Para
ello, se analizó la curva del coeficiente de atenuación de cada uno de estos tejidos en función de
la enerǵıa en el rango de 10 keV a 530 keV, comparados con los del agua, teniendo en cuenta
los factores fAg−Eq.

Los resultados de la comparación pueden observarse en la figura 5.6, donde se muestran las
curvas de los coeficientes de atenuación (Rayleigh, Compton, fotoeléctrico y total) de cada uno
de los tejidos de la tabla 5.1 y las de materiales agua-equivalentes multiplicados por el factor
fAg−Eq. Se muestra además la comparación de las curvas correspondientes a tejido pulmonar
y aire, considerando un factor fAi−Eq

6 para este caso en particular, debido a la utilización
de este material en muchos fantomas para emular tejido pulmonar. Debido además a que los
tejidos de densidad cercana a 1.00 g/cm3 poseen coeficientes de atenuación de fotones similares,
se muestran los resultados para algunos de estos tejidos solamente. Lo mismo sucede con los
tejidos hueso cortical y esponjoso.

En la tabla 5.2 se presentan los errores porcentuales máximo y mı́nimo de esta equivalencia
de tejidos para el coeficiente de atenuación lineal en el rango 10-530 keV para los materiales
agua-equivalentes, calculados a partir de los factores fAg−Eq. Además, se muestran los errores
porcentuales para las enerǵıas media del espectro de fluencia para el tubo de rayos-X (56 keV 7)
y de los fotones de aniquilación (511 keV ).

Como puede observarse en la tabla 5.2 y en la figura 5.6, la correspondencia de la curva del
coeficiente de atenuación lineal total para cada uno de los tejidos con la equivalente de agua
multiplicada por el factor fAg−Eq es prácticamente total, con diferencias porcentuales de hasta
el 4% (tejido pulmonar) y en general menores al 1% (para todos los otros tejidos). Para el caso
particular de tejido pulmonar, en el que se realizó la comparación con aire multiplicando la curva
del coeficiente de atenuación total del aire por el factor f11Ai−Eq, las diferencias porcentuales están
dentro del 3%.

6µPET,T.P. = 0,02852cm−1, µPET,Aire = 1,0400× 10−4cm−1 y fAi−Eq = 274
7Calculada como el promedio de las enerǵıas medias de los espectros de la figura 5.5
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Tabla 5.2: Diferencia porcentual correspondiente a la comparación de los coeficientes de ate-
nuación de fotones (Rayleigh, Compton, Fotoeléctrico y Total) de los diferentes tejidos de la tabla
5.1 con materiales agua-equivalentes, a partir de los factores fAg−Eq. Para el caso particular de
tejido pulmonar, la comparación también es realizada con material aire-equivalente11.

Tejido
Coeficiente de

Equivalencia ∆%,max ∆%,min ∆%,CT ∆%,PETAtenuación [cm−1]

T.P.

Rayleigh
Aire 7.20 9.86 9.39 9.03
Agua 0.16 0.74 0.34 0.21

Compton
Aire < 0.01 5.35 0.49 0.09
Agua 70.3 70.3 70.3 70.3

Fotoeléctrico
Aire 3.05 4.47 3.66 4.44
Agua 71.4 73.7 72.7 73.7

Total
Aire ≪ 0.01 3.04 0.66 0.07
Agua ≪ 0.01 4.04 0.77 0.03

T.A.

Rayleigh

Agua

0.33 0.40 0.37 0.40
Compton ≪ 0.01 0.03 0.01 < 0.01

Fotoeléctrico ≪ 0.01 0.03 0.01 < 0.01
Total ≪ 0.01 0.71 0.06 ≪ 0.01

T.B.

Rayleigh

Agua

0.07 0.08 0.07 0.08
Compton < 0.01 ≪ 0.01 < 0.01 ≪ 0.01

Fotoeléctrico 0.02 0.09 0.05 0.02
Total ≪ 0.01 0.08 0.01 ≪ 0.01

T.Mam.

Rayleigh

Agua

0.13 0.15 0.14 0.15
Compton ≪ 0.01 0.01 < 0.01 ≪ 0.01

Fotoeléctrico 0.24 0.25 0.25 0.24
Total ≪ 0.01 0.23 0.02 ≪ 0.01

T.N.

Rayleigh

Agua

< 0.01 < 0.01 < 0.01 < 0.01
Compton 0.06 0.06 0.06 0.06

Fotoeléctrico 0.08 0.16 0.13 0.16
Total ≪ 0.01 0.03 < 0.01 ≪ 0.01

Test́ıculos

Rayleigh

Agua

< 0.01 < 0.01 < 0.01 < 0.01
Compton ≪ 0.01 < 0.01 ≪ 0.01 ≪ 0.01

Fotoeléctrico 0.03 0.09 0.06 0.09
Total ≪ 0.01 0.03 < 0.01 ≪ 0.01

M.Esq.

Rayleigh

Agua

< 0.01 0.01 < 0.01 < 0.01
Compton ≪ 0.01 < 0.01 ≪ 0.01 ≪ 0.01

Fotoeléctrico 0.03 0.10 0.07 0.10
Total ≪ 0.01 0.03 < 0.01 ≪ 0.01

M. Liso

Rayleigh

Agua

0.01 0.02 0.01 0.01
Compton ≪ 0.01 < 0.01 ≪ 0.01 ≪ 0.01

Fotoeléctrico 0.02 0.09 0.06 0.09
Total ≪ 0.01 0.03 < 0.01 ≪ 0.01

Ovarios

Rayleigh

Agua

0.04 0.04 0.04 0.04
Compton 0.05 0.05 0.05 0.05

Fotoeléctrico 0.07 0.12 0.10 0.12
Total 0.05 0.07 0.05 0.05
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H.Cor.

Rayleigh

Agua

0.47 0.56 0.52 0.56
Compton < 0.01 0.10 0.02 < 0.01

Fotoeléctrico 0.82 0.90 0.88 0.90
Total ≪ 0.01 0.82 0.41 ≪ 0.01

H.Esp.

Rayleigh

Agua

0.35 0.44 0.40 0.44
Compton < 0.01 0.06 0.01 < 0.01

Fotoeléctrico 0.76 0.87 0.83 0.87
Total ≪ 0.01 0.75 0.32 ≪ 0.01

La situación cambia al comparar las curvas de los componentes del coeficiente de atenuación
por separado. Para el caso particular de tejido pulmonar, la aproximación por un material aire-
equivalente es notablemente mejor que la de un material agua-equivalente. Esta diferencia es
especialmente notoria para efecto Compton y fotoeléctrico, en los que las curvas de materiales
agua- y aire-equivalentes están contenidas por diferencias porcentuales del 74 y 4% (fotoeléctrico,
agua y aire respectivamente) y 70 y 5% (Compton, agua y aire respectivamente). En tanto, para
los tejidos de densidad cercana a 1 g/cm3 (tejidos adiposo, blando, nervioso y mamario; ovarios,
test́ıculos; músculo esquelético y estriado) las diferencias porcentuales entre las curvas de todos
los componentes del coeficiente de atenuación total (Rayleigh, fotoeléctrico y Compton) son
menores que en el caso de tejido óseo (huesos cortical y esponjoso), estando contenidas dentro
del 1% para todos los casos (ver tabla 5.2 y figura 5.6).

De acuerdo a lo analizado en el párrafo anterior, se concluye que tanto la longitud del ca-
mino recorrido por los fotones entre una interacción y la siguiente, aśı como la probabilidad
de interacción para cada uno de los efectos, sorteadas aleatoriamente a partir del coeficiente de
atenuación total µ y de cada componente (Rayleigh, Compton y fotoeléctrico)8 respectivamente,
son calculadas de forma adecuada en la simulación a partir de la aproximación de los diferen-
tes tejidos del organismo por materiales aire-equivalente (tejido pulmonar) y agua-equivalentes
(otros tejidos).

Debe agregarse además, respecto a los materiales de los fantomas, que la comparación entre
las curvas de agua y tejidos de densidad cercana a 1 g/cm3, y de aire y tejido pulmonar, arrojan
diferencias porcentuales del 100% (tejido pulmonar-aire) y de hasta 11% (tejidos blandos-agua),
para fotones de 511 keV (PET) y del 100% (tejido pulmonar-aire) y de hasta 17% (tejidos
blandos-agua) para fotones 56 keV (CT).

En cuanto a la determinación del estado final del fotón secundario9, la enerǵıa y dirección
de emisión son determinadas en la simulación a partir del muestreo aleatorio de la sección
eficaz diferencial correspondiente a cada efecto, dσ/dΩ, junto con el factor de forma atómi-
co F (x, Z), con x = 2E/csen(θ/2). Las secciones eficaces diferenciales para las interacciones
Compton (dσC/dΩ)

10 y Rayleigh (dσR/dΩ), están dadas por las ecuaciones 5.2 y 5.3:

dσC
dΩ

=
r20
2
Z

(
E′

E

)2( E
E′ +

E′

E
− sen2(θ)

)
(5.2)

8No se considera producción de pares debido a la enerǵıa máxima de fotones, dada por los fotones de aniqui-
lación.

9Como se expresó antes, en la simulación se absorben en el momento y posición de la emisión todos los electrones
secundarios, aśı como los fotones secundarios diferentes de los fotones de aniquilación, o que no provengan de
interacciones de los fotones de aniquilación con el medio circundante. Por ello en esta sección no se tiene en
cuenta el estado final de electrones secundarios Compton, aśı como la emisión de rayos-X caracteŕısticos y el
estado final del fotoelectrón (efecto fotoeléctrico).

10Sección eficaz diferencial de Klein-Nishina.
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Figura 5.6: Comparación entre las curvas de los coeficientes de atenuación de fotones (Ray-
leigh, Compton, Fotoeléctrico y Total) para diferentes tejidos y materiales agua-equivalentes a
través de los factores fAg−Eq de la tabla 5.1. Para tejido pulmonar, se realiza también la com-
paración con aire, a partir del factor f11Ai−Eq debido a su utilización en fantomas para emular
tejido pulmonar.
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Simulación de imágenes PET Caṕıtulo 5

dσR
dΩ

=
r20
2
Z
(
1 + cos2(θ)

)
(5.3)

donde E, E′ y θ son las enerǵıas del fotón incidente y dispersado, y la dirección del fotón
dispersado, respectivamente (ver e.g., [21]).

Al reemplazar las relaciones

dσC
dϵ

=
dσC
dΩ

dΩ

dϵ
, ϵ =

E′

E

en la ecuación 5.2, puede escribirse la sección eficaz diferencial en enerǵıa en función de ϵ:

dσC
dϵ

= πr20
mec

2

E
Z

(
1

ϵ
+ ϵ

)(
1− ϵsen2θ

1 + ϵ2

)
(5.4)

En la simulación, se determina el estado final del fotón dispersado Rayleigh a partir de la
ecuación 5.3 y el factor de forma atómico F (x, Z)11, mediante la ecuación 5.5,(

1 + cos2(θ)
)
sen(θ) (F (x, Z))2 (5.5)

mientras que el estado final del fotón dispersado Compton se determina a partir de la ecuación
4.7 y la función de dispersión S(x, Z) como se muestra en la ecuación 5.6 (ver [37] y [39]),(

1

ϵ
+ ϵ

)(
1− ϵsen2θ

1 + ϵ2

)
S(x, Z). (5.6)

La dependencia del estado final del fotón secundario con el material en interacciones Comp-
ton y Rayleigh, está dada por las funciones F (x, Z) y S(x, Z) (como puede observarse en las
ecuaciones 5.5 y 5.6). Por este motivo, se compararon los valores de estas funciones para cada
uno de los tejidos de la tabla 5.1 y el agua (o aire en el caso de tejido pulmonar únicamente).
Para ello, se calcularon las funciones F 2 y S para los diferentes tejidos, basadas en los datos de
Hubbell et al [135], para los elementos de la tabla 5.1 y mediante las ecuaciones 4.10 y 4.11,
extráıdas del trabajo de Peplow y Verghese [136]:

F 2
mol(x)

W
=
∑
i

wi

Mi
F 2(x, Zi) (5.7)

Smol(x)

W
=
∑
i

wi

Mi
S(x, Zi) (5.8)

donde wi y Mi son, respectivamente, la fracción en peso y la masa molar del elemento i-ésimo
y W la masa molar de la molécula. Los resultados de esta comparación en el rango 10-530 keV
se presentan en la tabla 4.3.

Como puede obervarse en la tabla 4.3, las diferencias procentuales son variadas al comparar
las funciones F 2(x) y S(x) para los diferentes tejidos de la tabla 5.1 y agua (o aire en el caso
de tejido pulmonar). Por ello, se crearon matrices para cada tejido de las funciones F 2 y S,
en función de E y θ, en intervalos ∆E = 10keV y ∆θ = 3o, a partir del ajuste de los valores
calculados mediante las ecuaciones 4.10 y 4.11, a partir de funciones racionales de Chebyshev
de orden 3/4 (F 2) y 2/3 (S)12,13.

11Ver Hubbell et al, [135]
12Ver e.g., http://montecarlo.vtt.fi/mtg/2014_Cambridge/Maria_Pusa2.pdf.
13Los valores obtenidos de los ajustes, se encuentran dentro del material complementario de este trabajo en el

archivo ”F Forma y F Scattering.xls”.
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Figura 5.7: Curvas de stopping power másico para los diferentes tejidos del cuerpo humano,
de acuerdo a la composición mostrada en la tabla 5.1, calculadas a partir de los datos de NIST
[38].

A partir de estas matrices y de las ecuaciones 4.8 y 4.9, se puede establecer de forma adecuada
el estado final de fotones secundarios en la simulación, siguiendo los lineamientos de los códigos
Monte Carlo GEANT4 [37] y PENELOPE [39].

De acuerdo a lo descripto anteriormente, resta determinar la factibilidad de la utilización de
materiales agua-equivalentes en la simulación del transporte de los positrones emitidos por la
fuente en tejidos biológicos. Este análisis se realiza a partir de las curvas de stopping power.14

Al visualizar la figura 5.7, puede observarse que las curvas de stopping power másico de los
diferentes tejidos se encuentran cercanas entre śı y además cercanas a la curva correspondiente
al agua. Por ello, parece factible determinar materiales agua-equivalentes, con las caracteŕısticas
f́ısicas de cada uno de los tejidos, de acuerdo a las composiciones de la tabla 5.1.

En tanto, en la figura 5.8, se comparan las curvas de stopping power de cada uno de los
tejidos (con las composiciones mostradas en la tabla 5.1), y las correspondientes de materiales
agua-equivalentes. Estos materiales agua-equivalentes, de la misma composición que el agua,
tienen la densidad y la enerǵıa de ionización de cada tejido de la tabla 5.1.

En la tabla 5.3, se resumen además las diferencias porcentuales entre las curvas de stopping
power de cada uno de los tejidos y las de los materiales agua-equivalentes calculados de esta
forma para las enerǵıas máxima y más probable de los positrones emitidos de acuerdo a los
espectros de la figura 1.2, representadas en la figura 5.7 en ĺıneas de puntos (más probable) y
en ĺınea continua (enerǵıa máxima).

14Se recuerda que los electrones secundarios generados en la interacción de los fotones con los tejidos no son
relevantes para la reconstrucción de imágenes PET.
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Figura 5.8: Comparación de las curvas de stopping power de los diferentes tejidos del cuerpo
humano (de acuerdo a la composición mostrada en la tabla 5.1) con las de materiales agua-
equivalentes de la misma composición del agua, pero de densidad y enerǵıa de ionización iguales
a las del tejido. Las curvas fueron calculadas a partir de los datos de NIST [38].

Tabla 5.4: Diferencias porcentuales entre los valores de stopping power de cada uno de los
tejidos de la tabla 5.1 y materiales agua-equivalentes de la misma composición del agua, pero
de densidad y enerǵıa de ionización iguales a las de cada uno de los tejidos biológicos, para las
enerǵıas más probable Emp y máxima Emax de los positrones emitidos de acuerdo a los espectros
de la figura 1.2.

Tejido

F − 18 C − 11 N − 13 O − 15

Emp Emax Emp Emax Emp Emax Emp Emax

T.P. 1.02 1.03 1.04 1.02 1.05 1.02 1.04 1.07
T.A. 2.71 1.85 2.57 1.42 2.45 1.23 1.78 1.02
T.B. 0.24 0.46 0.29 0.59 0.33 0.65 0.47 0.66

T.Mam. 0.29 0.10 0.24 0.27 0.19 0.38 0.16 0.44
T.Ner. 0.14 <0.01 0.10 0.05 0.09 0.11 <0.01 0.11

Test́ıculos 0.71 0.69 0.73 0.81 0.76 0.76 0.73 0.77
M.Esq. 1.08 1.06 1.08 1.14 1.10 1.15 1.10 1.10
M. Liso 0.86 0.93 0.86 0.97 0.91 0.99 0.94 0.99
Ovarios 0.58 0.69 0.61 0.65 0.62 0.66 0.68 0.66
H.Cor. 11.4 10.2 11.0 9.48 10.6 9.07 10.0 8.33
H.Esp. 7.34 6.79 7.15 6.43 7.03 6.26 6.76 5.73
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Figura 5.9: Comparación de las curvas de stopping power de hueso cortical y compacto con
materiales hueso-equivalentes, compuestos por dos y cuatro elementos (de acuerdo a las fraccio-
nes en peso de la composición mostrada en la tabla 5.1), de densidad y enerǵıa de ionización
iguales a las del hueso (cortical o compacto). Las curvas fueron calculadas a partir de los datos
de NIST [38].

Tanto en la figura 5.8 como en la tabla 5.4 puede visualizarse que la aproximación de los tejidos
biológicos por los materiales agua-equivalentes propuestos resulta en una buena estimación de la
curva de stopping power, tanto para tejido pulmonar como para los tejidos de densidad cercana a
1 g/cm3. Las diferencias porcentuales para estos tejidos es menor (o del orden del) 1%, excepto
para tejido adiposo, en el que las diferencias ascienden al 2-3%. En tanto, para el caso de hueso
(esponjoso y cortical), las diferencias estan contenidas en el rango 6-11%. Por esta razón, se
han comparado las curvas de stopping power de hueso cortical y compacto con las de materiales
equivalentes de dos y cuatro elementos, en orden descendente de fracción en peso, como puede
visualizarse en la figura 5.9.

En la tabla 5.5 puede observarse la composición de los materiales hueso-equivalentes de dos
(C y O) y cuatro elementos (C, O, P y Ca) promedio, calculada a partir de la normalización
de la suma de los promedios de las fracciones en peso de dichos elementos, en los tejidos hueso
cortical y hueso esponjoso, aśı como de los dos elementos de mayor fracción en peso para hueso
cortical -O y Ca- y hueso esponjoso -C y O- (ver tabla 5.1).

Al comparar las curvas de stopping power de tejido óseo y de estos materiales hueso-equivalentes,
se observan diferencias porcentuales en el rango 2-6% (2 elementos, promedio), 5-9% (4 elemen-
tos, promedio) y 4-7% (2 elementos, propios) para las enerǵıas más probable y máxima de los
positrones emitidos de acuerdo a los espectros de la figura 1.2. Esta aproximación para tejido
óseo es mejor que la anterior de materiales agua-equivalentes y seŕıa conveniente que se utili-
zara en caso de captación elevada en hueso. Esto se debe a que en esta situación, la fuente de
positrones estaŕıa situada en tejido óseo, y por lo tanto, de usar materiales agua-equivalentes,
la simulación del transporte de positrones en hueso no seŕıa adecuada.

De acuerdo a lo analizado en esta sección, puede observarse que para el transporte de positro-
nes y fotones en los diferentes tejidos biológicos, las caracteŕısticas f́ısicas de los tejidos pueden
ser aproximadas por las de materiales equivalentes de menor complejidad. Estos materiales equi-
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Tabla 5.5: Diferencias porcentuales entre los valores de stopping power de hueso cortical y
compacto, de acuerdo a las composiciones de la tabla 5.1 y materiales hueso-equivalentes de la
misma densidad y enerǵıa de ionización de cada uno de estos tejidos, para las enerǵıas más
probable Emp y máxima Emax de los positrones emitidos de acuerdo a los espectros de la figura
1.2.

Diferencias porcentuales Stopping Power

F-18 C-11 N-13 O-15

2 elementos, propios

O 0.68000 Emp 6.71 6.53 6.21 5.70
Hueso Cortical

Ca 0.32000 Emax 5.76 5.36 5.17 4.86

C 0.59594 Emp 6.17 6.07 5.80 5.65
Hueso Esponjoso

O 0.40406 Emax 5.64 5.62 5.56 5.68

2 elementos, promedio

C 0.33035 Emp 2.82 2.96 2.79 2.88
Hueso Cortical

O 0.66965 Emax 2.82 2.98 3.13 3.42
Emp 6.39 6.31 5.96 5.76

Hueso Esponjoso
Emax 5.75 5.68 5.62 5.73

4 elementos, promedio

C 0.23329 Emp 5.86 5.79 5.58 5.30
Hueso Cortical

O 0.47290 Emax 5.31 5.13 5.05 4.86
P 0.09665 Emp 9.32 9.04 8.66 8.11

Hueso Esponjoso
Ca 0.19716 Emax 8.16 7.76 7.49 7.14

valentes pueden a su vez resumirse de la siguiente manera, acorde a la simulación:

Simulación del transporte de positrones
Los tejidos biológicos de densidad cercana a 1 g/cm3, aśı como el tejido pulmonar, pueden
ser representados por materiales agua-equivalentes que posean la misma composición que
el agua, pero densidad y enerǵıa de ionización iguales a las del tejido en cuestión. Para
tejidos óseos, se utilizan en cambio materiales hueso-equivalentes, de dos elementos (C y
O), cuya composición está dada por los valores promedio de fracción de peso de C y O
en tejido óseo, y la densidad y enerǵıa de ionización son iguales a las correspondientes de
hueso cortical y esponjoso.

Simulación del transporte de fotones
El tipo de interacción, aśı como la distancia entre dos interacciones consecutivas, se de-
termina a partir de los coeficientes de atenuación del agua, multiplicados por los factores
fAg−Eq para todos los tejidos biológicos, excepto para el caso de tejido pulmonar, en el
que se calcula a partir de los coeficientes de atenuación del aire, multiplicado por el factor
fAi−Eq. En tanto, el estado final del fotón secundario Compton y Rayleigh, se determina
a partir de las secciones diferenciales en enerǵıa y las matrices de los factores de forma y
de scattering que se adjuntan en el material complementario de este trabajo.
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5.4. Simulación a partir de las imágenes segmentadas PET y
CT

En este trabajo, se propone simular la adquisición de imágenes de distribuciones reales de
radiofármaco, a partir de las imágenes PET y CT segmentadas, de acuerdo a los algoritmos
descritos en las secciones 3.5 y 3.7 del Caṕıtulo 315. En este sentido, a partir de los valores de
SUV de las imágenes segmentadas PET, es posible determinar la distribución de actividad del
radiofármaco. Esto a su vez permite el sorteo aleatorio de la posición y enerǵıa de emisión de
los positrones emitidos por dicha distribución de radiofármaco, teniendo en cuenta los espectros
de emisión calculados a partir de la teoŕıa de Fermi de la emisión β+ mostrados en la sección
1.2.4 del Caṕıtulo 1.

Una vez emitido el positrón, éste pierde enerǵıa cinética de forma gradual hasta aniquilarse
con un electrón del medio, tal como se describió en las secciones 1.2 y 1.3 del Caṕıtulo 1. Con
el objetivo de acelerar la simulación de este proceso, se considera que el positrón recorre en
ĺınea recta una distancia correspondiente al rango de un positrón de esa enerǵıa, luego de lo
cual se aniquila en reposo con la consiguiente emisión de los fotones de aniquilación. Bajo estas
consideraciones, los fotones de aniquilación son emitidos formando un ángulo de 180o entre śı.

Las interacciones de los fotones de aniquilación son simuladas teniendo en cuenta las carac-
teŕısticas de los tejidos mostrados en la sección 5.3.1 de este caṕıtulo. Para tener en cuenta
eventos de coincidencia tales como los determinados por los tomógrafos PET, se descartan even-
tos que excedan la ventana en enerǵıa permitida, aśı como la ventana temporal de coincidencia
del equipo. Además, se considera que el sistema de detección tiene eficiencia 1. Es decir, se
supone que todo evento de coincidencia es detectado por el sistema de detección PET.

Por último, a partir del tiempo de vuelo de los fotones detectados en coincidencia, es posible
reconstruir la imagen por tiempo de vuelo tal como se describió en la sección 2.2 del Caṕıtulo
2. Pueden compararse entonces la imagen PET reconstruida a partir de la simulación de la
adquisición y la imagen PET segmentada para analizar los resultados.

Los detalles de la simulación aśı como de la reconstrucción de las imágenes simuladas pueden
encontrarse en la sección C del Apéndice.

5.4.1. Resultados de la simulación de imágenes reales FDG-PET

De acuerdo al método descripto en los párrafos precedentes, se simuló la distribución de acti-
vidad correspondiente a la figura 5.10, de un corte de la adquisición de imágenes FDG-PET/CT
de un paciente de FUESMEN.16 En la figura, se muestran además la imagen segmentada del
mismo corte, correspondiente al input de la simulación.

En tanto, en la figura 5.11 se muestra el resultado obtenido en la simulación de la adquisición
y reconstrucción del slice mostrado en la figura 5.10. Puede observarse que la distribución de
radiofármaco obtenida es acorde al input de la simulación. Aśımismo, las dimensiones de las
distribuciones de actividad también concuerdan con las ingresadas. Cabe destacar que la distri-
bución de actividad reconstruida fue segmentada mediante delineación manual para compararla
con la distribución input de la simulación.

15En el caso de no disponer de imágenes adquiridas con un radiofármaco espećıfico, también podŕıa utilizarse
el método que se describe en esta sección para la simulación en fantomas antropomórficos con distrubuciones de
radiofármaco dadas por el modelo biocinético del mismo.

16Se agradece a la Fundación Escuela de Medicina Nuclear el permitir mostrar esta imagen en el trabajo.
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Figura 5.10: Distribución de FDG input de la simulación. Corresponde a la segmentación por
SUV de la imagen PET adquirida en FUESMEN.

Figura 5.11: A la derecha, distribución reconstruida a partir de la simulación de la distribución
de actividad de la Figura 5.10. A la izquierda imagen input. La imagen output fue segmentada
para realizar la comparación.

5.5. Simulación y reconstrucción de imágenes PET con diferen-
tes radiofármacos

Como se expresó en secciones anteriores, son las caracteŕısticas bioqúımicas del fármaco las
que dan como resultado la biodistribución del radiotrazador. En tanto, el radioisótopo emisor de
positrones está ligado a las limitaciones f́ısicas del tomógrafo PET y a parte del ruido asociado a
la imagen (ver sección 1.8 del Caṕıtulo 1); y junto con la molécula que marca, definen el tiempo
de vida media del radiofármaco en el organismo.

En esta sección, se simula la distribución de radiofármaco de un paciente con Cáncer de
Próstata, que se realizó un estudio PET/CT-[C-11]Colina en FUESMEN. Luego, esta misma
distribución de radiofármaco, es utilizada para simular la adquisición y reconstrucción de imáge-
nes con [F-18]Colina, en la que el espectro de emisión de positrones vaŕıa.

5.5.1. Comparación de los resultados obtenidos de las imágenes reconstruidas
a partir de distribuciones de [C-11]colina y [F-18]FCH

En la figura 5.12 se muestran: la imagen original de fusión PET/CT-Colina adquirida en
FUESMEN, la distribución de actividad de Colina utilizada como input de la simulación, y
el resultado obtenido de la simulación de la adquisición y reconstrucción de imágenes PET de
la biodistribución mostrada, para [C-11]Colina (izquierda) y [F-18]Colina (derecha). En ambos
casos, se ha realizado una segmentación manual de la imagen output para poder realizar una
comparación directa.
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Figura 5.12: Distribuciones de actividad simuladas de PET-Colina. Arriba a la izquierda, se
muestra la fusión de imágenes PET/CT del paciente, adquirida en FUESMEN. A la derecha,
la distribución de Colina segmentada por SUV. Abajo, distribuciones simuladas de [C-11]Colina
y [F-18]Colina de la distribución input. Nuevamente, las imágenes output fueron segmentadas
mediante delineación manual para ser comparadas con la imagen input de distribución de acti-
vidad.

Al comparar los resultados de ambas reconstrucciones, no se observan diferencias en cuanto
al volumen ni a la forma de la distribución de radiofármaco reconstrúıda. Sin embargo, hay dos
aspectos que deben ser considerados a la hora de hacer una comparación exhaustiva:

En rigor de verdad, la biodistribución de [F-18]Colina no es igual a la de [C-11]Colina en
el momento de adquisición de la imagen PET, dado que la diferencia en el tiempo de vida
media f́ısico de ambos radioisótopos, produce una variación en el tiempo de vida media del
radiofármaco. A pesar de ello, la simulación se realizó con el mismo input de distribución
de actividad.

Esta diferencia en la biodistribución podŕıa hacerse visible en la contribución a la degra-
dación de la imagen PET producida por la captación en vejiga de [F-18]Colina, que no
estaŕıa presente, o al menos seŕıa notablemente reducida, en la imagen de [C-11]Colina.

El tamaño del vóxel de la imagen input, aśı como de la imagen reconstruida, no es lo
suficientemente pequeño como para hacer notoria la diferencia en el rango de los positrones
en la imagen resultante. Es de esperar que para vóxeles de dimensiones reducidas, el
blurring de la imagen de [C-11]Colina sea mayor al de la imagen de [F-18]Colina, dado el
rango de los positrones emitidos por cada radioisótopo.
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5.6. Potencialidad de la simulación Monte Carlo de la adquisi-
ción de imágenes PET

En este apartado se realiza un resumen de las utilidades de la simulación Monte Carlo en
Medicina Nuclear, aśı como sobre el potencial de su aplicación en las diferentes etapas de la
adquisición de imágenes en el área. La revisión presentada a continuación está basada principal-
mente en los textos de tres trabajos: Zaidi y Andreo [109], BardiÃ¨s y Lassmann [144] y Braad
et al [145].

De acuerdo al trabajo de Zaidi y Andreo [109], las innovaciones en la adquisición de imágenes
en Medicina Nuclear, tanto en SPECT como en PET y en escáneres h́ıbridos de tomograf́ıa
funcional y estructural presentan situaciones ideales para las técnicas de modelación MC debido
a la naturaleza estocástica de los procesos de emisión, transporte y detección de la radiación.
En este sentido, acorde a la opinión de los autores, los factores que han contribuido a ampliar el
uso de las técnicas MC incluyen modelos mejorados de los procesos de transporte de radiación,
la factibilidad de su aplicación siguiendo el desarrollo de esquemas de aceleración y la mayor
velocidad de las computadoras modernas.

Además, de acuerdo a lo expresado en el texto de Zaidi y Andreo [109], el desarrollo de
sistemas de procesamiento en paralelo y de instrumentación en Medicina Nuclear han creado
nuevas oportunidades para la simulación MC en la adquisición de imágenes. Uno de los objetivos
de la F́ısica Médica en la investigación de la adquisición de imágenes en Medicina Nuclear, son
la optimización del diseño de sistemas de adquisición de imágenes, el mejoramiento de la calidad
y el aumento en la precisión de la cuantificación de la imagen reconstruida. De acuerdo a los
autores, otra aplicación del cálculo MC es la cuantificación y la corrección de atenuación y de
dispersión de fotones, debido a que en la simulación pueden separarse los fotones detectados
de acuerdo a sus componentes (e.g. eventos primarios, de dispersión, etc.). En este sentido, las
simulaciones MC han mostrado ser de utilidad en la validación y evaluación comparativa de
diferentes técnicas de reconstrucción de imágenes tomográficas.

En cuanto al desarrollo de códigos MC para su utilización en Medicina Nuclear, éstos pueden
dividirse en forma general en dos grandes grupos, de acuerdo al texto de BardiÃ¨s y Lassmann
[144]. Por un lado, están los códigos MC genéricos, y por otro lado, los espećıficos. Los códigos
genéricos provienen en general del mundo de la f́ısica de alta enerǵıa y han sido desarrollados por
grandes grupos de investigación. Entre estos códigos, desarrollados con el objetivo de simular la
propagación de la radiación en la materia, se encuentran ETRAN, EGS, MCNP y GEANT17.
Las ventajas más importantes de los códigos generales son su prevalencia en el tiempo, el acceso
de una gran parte de la comunidad cient́ıfica a su uso, y la validación del código. Por otro lado,
los códigos MC espećıficos tienen la ventaja de haber sido diseñados espećıficamente para la
simulación de la adquisición de imágenes en Medicina Nuclear y por lo tanto la diferencia entre
los distintos códigos radica en el modelado del sistema de detección. Además, pueden modificarse
códigos MC existentes para mejorar su eficiencia de cálculo. Los autores consideran, sin embargo,
que la desventaja fundamental de los códigos espećıficos es la falta de soporte. En este sentido,
el código GATE desarrollado a partir de GEANT, constituye un h́ıbrido, dado que si bien es un
código dedicado a la adquisición de imágenes en Medicina Nuclear, está basado en un código
MC genérico.

BardiÃ¨s y Lassmann [144] consideran además que la cuantificación de imágenes en Medicina
Nuclear sólo es posible si se han corregido todos los efectos que degradan la imagen. La simulación
MC puede aportar al modelado de las interacciones que ocurren en el paciente y en el sistema
de detección, lo que de acuerdo a los autores es de ayuda para desarrollar y mejorar técnicas
de corrección de efectos de degradación de imágenes, aśı como para definir las geometŕıas de
detectores que se ajusten mejor a la adquisición de imágenes.

Otra área de investigación de interés creciente es, acorde a la opinión de Zaidi y Andreo

17Podŕıan agregarse a este grupo de códigos PENELOPE y FLUKA

Caracterización de objetos hiper-metabólicos en imágenes PET/CT 125
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[109], en la hadronterapia. Se han desarrollado en este sentido varios algoritmos de cálculo para
la planificación del tratamiento basado en la adquisición de imágenes PET. Además, diversos
grupos de investigación han reportado la aplicabilidad de la tomograf́ıa PET en la dosimetŕıa in
vivo de tratamientos de radioterapia con haces de protones mediante la utilización de técnicas
MC.

En la opinión de BardiÃ¨s y Lassmann [144] las estimaciones de dosis basadas en fantomas
matemáticos permanece en el dominio de la ”dosimetŕıa de modelación”, es decir, no apropiada
para ”pacientes reales”. La dosimetŕıa paciente-espećıfica basada en MC requiere la utilización
de datos espećıficos del paciente para definir tanto la geometŕıa como la farmacocinética. La
dosimetŕıa MC es, en este sentido, dif́ıcil de lograr al considerar el cuerpo completo del paciente
y sus órganos internos. Una de las mayores limitaciones del método MC está ligada a la es-
tad́ıstica requerida para simular de forma precisa una dada configuración experimental. Esto
está relacionado a su vez con un gran costo computacional. Otra limitación acorde al texto es
la dificultad de validar los cálculos de forma experimental.

Braad et al [145] consideran por otro lado que en los últimos años, muchos grupos de in-
vestigación han explorado el potencial y la factibilidad de mejorar la precisión de la dosimetŕıa
cĺınica a partir de la simulación MC. La mayoŕıa de los estudios MC se centran en el cálculo de
los valores S del formalismo MIRD (ver sección 4.5.2). La falta de precisión en el cálculo de dosis
limitan el valor de la planificación de dosis y pueden ser responsables indirectos de la utilización
ineficiente o no-óptima de las terapias de radiofármacos blanco-espećıficos en los tratamientos
de cáncer. De acuerdo a los autores, los cálculos de dosimetŕıa MC dependen de la disponibili-
dad de información combinada de imágenes CT y PET/SPECT. Consideran además que antes
de que el método MC pueda ser utilizado para la estimación de dosis paciente-espećıfica, de-
ben optimizarse y evaluarse todos los aspectos técnicos en experimentos basados en fantomas
antropomórficos realistas.

Un aspecto que ha recibido atención limitada, de acuerdo a lo expresado por Braad et al ??,
es la segmentación de tejidos basada en CT. La información que aporta la tomograf́ıa computada
es requerida para calcular las secciones eficaces paciente-espećıficas para la simulación MC y la
precisión de los números CT tiene por lo tanto un impacto directo en la precisión de los cálculos
de dosis. Los estudios de dosimetŕıa cĺınica consideran a menudo las variaciones en la densidad
entre tejidos, pero desprecian la composición de los mismos, al considerar las secciones eficiaces
del agua solamente.

En este contexto, los métodos propuestos en este trabajo de estimación de dosis y de si-
mulación de la adquisición de imágenes PET a partir de imágenes segmentadas de pacientes,
constituyen un aporte en cuanto al cálculo MC paciente-espećıfico.
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Cuantificación de imágenes PET/CT

6.1. Introducción

La tomograf́ıa PET se ha convertido en una herramienta de utilidad para el diagnóstico y la
estadificación del cáncer. Por un lado, permite visualizar metástasis a distancia, dando lugar a
la estadificación y re-estadificación de muchas patoloǵıas canceŕıgenas (ver e.g. [146]-[149]). Por
otro lado, ofrece un diagnóstico precoz de lesiones canceŕıgenas, dado que en la mayoŕıa de los
casos, los cambios metabólicos anteceden a los anatómicos (ver [150]).

Además del rol conocido de la tomograf́ıa PET/CT en el diagnóstico y estadificación del
cáncer, se ha mostrado recientemente que tiene valor predictivo en terapias anticanceŕıgenas,
cuando se comparan imágenes pre-tratamiento con las adquiridas durante el mismo (ver e.g.,
[151]-[153]). Se ha evidenciado de esta manera el potencial de la tomograf́ıa PET/CT para
modificar la conducta terapéutica basada en la respuesta a un tratamiento dado (ver e.g. [153],
[154]).

Las imágenes FDG-PET/CT ofrecen una variedad de información de objetos hipermetabóli-
cos. En este sentido, el ı́ndice de captación estándar y los cambios volumétricos permiten la
evaluación precoz de los resultados de la terapia [155], la glucólisis ha sido relacionada con la
evolución cĺınica de tumores [156], y se ha mostrado una correlación positiva entre el valor de
SUVmax y la agresividad de varios tipos de cánceres (ver e.g., [157]-[159]).

Se ha observado además que los factores de forma que describen las caracteŕısticas geométri-
cas de los tumores, proveen una caracterización morfológica del volumen de interés ([160], [161]).
Mientras que lesiones redondeadas están relacionadas con un buen pronóstico, lesiones espicu-
ladas generalmente se asocian con malignidad (ver e.g. [162], [163]).

Aunque los parámetros de captación volumétrica son muy utilizados en la actualidad para
cuantificar la evolución de una lesión, no bastan para describir completamente lesiones tumorales
en cuanto a agresividad y pronóstico [17]. En tanto, la heterogeneidad tumoral está asociada
con la proliferación celular, necrosis, hipoxia y neo-angiogénesis; todos factores relacionados con
la agresividad tumoral (ver e.g. [164], [165]). Los parámetros de textura, que son independientes
tanto de las dimensiones del tumor como de su ubicación, han sido propuestos en este sentido
como cuantificadores de heterogeneidad tumoral (ver e.g. [166], [167]).

En este caṕıtulo, se analizan lesiones hipermetabólicas a partir de las caracteŕısticas mor-
fológicas y metabólicas que se observan en imágenes PET/CT. El objetivo fundamental que se
plantea es el de encontrar un conjunto de cuantificadores que permitan, a partir de su variación
porcentual, determinar un pronóstico probable que asista al staff médico a la hora de evaluar la
evolución en el tiempo de una lesión hipermetabólica expuesta a una terapia determinada. Para
ello, las lesiones son analizadas en función de un conjunto definido de parámetros, los cuales son
valorados como cuantificadores de evolución temporal de la lesión en respuesta a la terapia.
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Figura 6.1: Esquema de las series de imágenes estudiadas para la evaluación de los parámetros
de cuantificación de imágenes PET/CT de este trabajo.

6.2. Muestra poblacional de estudio

Para el análisis de los parámetros asociados a las distintas lesiones hipermetabólicas, se se-
leccionó una muestra de imágenes FDG-PET/CT de pacientes que tuvieran dos o más estudios
en FUESMEN1 entre Enero del año 2013 y Mayo del año 2016. Los estudios seleccionados,
corresponden a pacientes que recibieron tratamientos de Radioterapia (RT) y/o Quimioterapia
(QT) y que no se hubieran realizado Ciruǵıas (CX)2 en el peŕıdo transcurrido entre los estudios
FDG-PET/CT pre- y post-terapia. Teniendo en cuenta los aspectos anteriormente mencionados,
se analizaron las imágenes de 126 pacientes, como se esquematiza en la figura 6.1.

Las imágenes utilizadas en este trabajo, consisten en las series FDG-PET/CT de cuerpo
entero, adquiridas en FUESMEN en el tomógrafo h́ıbrido GE-STE. De acuerdo al protocolo
establecido en la institución, la adquisición se realizó a los 60 minutos de la inyección de FDG,
con una actividad de 0.11 mCi por kg para pacientes adultos (0.075 mCi por kg en adolescentes
y 0.055 mCi por kg en niños). En cuanto a la tomograf́ıa CT, se realizó una adquisición con dos
reconstrucciones diferentes: una para ser utilizada con fines diagnósticos, y otra para corregir
la atenuación. El kilovoltaje pico fue de 120 kV para pacientes adultos y 100 kV para niños.
Las imágenes PET fueron reconstruidas a partir del método iterativo OSEM con parámetros de
reconstrucción habituales.

En la figura 6.2 se muestra la distribución de patoloǵıas que dieron lugar a las lesiones
hipermetabólicas analizadas en este caṕıtulo, aśı como el intervalo de tiempo (en meses) entre
los estudios consecutivos utilizados en el análisis cuantitativo llevado a cabo en este trabajo. La
patoloǵıa más frecuente en la muestra analizada es el linfoma, totalizando 65/126 pacientes (26
pacientes con linfoma de Hodgkin, y 39 con linfoma no Hodgkin). Respecto al peŕıodo de tiempo
transcurrido entre la adquisición de imágenes de un mismo paciente, fue en promedio de 9 meses,
en tanto que el menor y mayor tiempo transcurrido entre estudios consecutivos de la muestra de

1Se agradece a la Fundación Escuela de Medicina Nuclear de Mendoza por permitirme el acceso a estos estudios
2Debido a los cambios anatómicos producidos por ésta y los edemas e inflamación que suelen generarse en la

región operada, lo que podŕıa afectar la captación de FDG tanto como la forma de la lesión.
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Figura 6.2: Patoloǵıas analizadas e intervalo de tiempo entre estudios consecutivos en la mues-
tra estad́ıstica estudiada. LH: linfoma de Hodgkin, LNH: Linfoma No Hodgkin.

pacientes fueron, respectivamente, 2 y 36 meses. Cabe aclarar que el tiempo transcurrido entre
la adquisición de imágenes PET/CT depende de la patoloǵıa y del estad́ıo de la misma, siendo
los tiempos normales de evaluación de terapias; de 2 meses para cánceres de cabeza y cuello,
de 3 meses para tratamientos de quimioterapia, de 6 meses para tratamientos de radioterapia,
de 12 meses para pacientes en remisión por un tiempo menor a tres años, y de 36 meses para
tiempos de remisión mayores.

En la figura 6.3 puede observarse la distribución de las caracteŕısticas f́ısicas y las edades de
los pacientes. La muestra comprende las imágenes FDG-PET/CT de 60 mujeres y 66 varones,
con edades de 5 a 90 años. Los valores medios de peso y altura de los pacientes fueron; de 75 kg
y de 1.67 m.

De las series de imágenes de la muestra, se descartaron las correspondientes a 76 pacientes,
debido a que como consecuencia de la terapia aplicada, las lesiones analizadas no mostraron
avidez por FDG en el estudio post-tratamiento. Es decir, se encontraban en remisión. De los
50 pacientes restantes, se analizaron 110 lesiones hipermetabólicas, siendo clasificadas por los
médicos del servicio de Medicina Nuclear de FUESMEN,3 en tres variables: regresión (-1), es-
tabilidad (0) y progresión (+1), de acuerdo a la evolución visualizada en las imágenes pre- y
post-tratamiento.

6.3. Parámetros de cuantificación

Con el fin de caracterizar completamente las lesiones seleccionadas, se analizaron 26 paráme-
tros diferentes, que tienen en cuenta volumen, forma, textura y avidez de FDG de la lesión,
además de algunos ı́ndices de heterogeneidad (ver tabla 6.1). Estos parámetros se calcularon en

3Especialistas en Diagnóstico por imágenes y en Medicina Nuclear.
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Figura 6.3: Distribuciones de edad, altura y peso de los pacientes correspondientes a la muestra
analizada en este trabajo.

cada una de las lesiones estudiadas, en las imágenes anteriores y posteriores al tratamiento.
Las dimensiones de tumores sólidos están relacionadas tanto al estad́ıo de la patoloǵıa, como

a los resultados cĺınicos del tratamiento (ver e.g. [168]), y entre los parámetros que permiten
caracterizar el volumen de la lesión, se ha estudiado el comportamiento del radio de la misma.
En este trabajo, los parámetros analizados (τ1−4, tabla 6.1) son: el radio medio de la lesión, la
diferencia entre los radios máximo y mı́nimo, la diferencia relativa entre los radios máximo y
mı́nimo, y entre los radios máximo y medio (ver fig. 6.4).

Como parámetros cuantificadores de captación de FDG (ver fig. 6.5), se evaluaron SUVmax,
SUVpeak y SUVmean (ver parámetros τ5−7, tabla 6.1).4 También se evaluaron como cuantificado-
res, las diferencias relativas entre SUVmax y SUVpeak, SUVmax y SUVmean, SUVpeak y SUVmean,
y entre SUVmax y SUVmin (parámetros τ8−11, tabla 6.1), y la relación entre los valores medios

4SUVmax tiene valor pronóstico de agresividad en cáncer de cuello uterino,[155, 169] y SUVpeak se ha propuesto
como un valor de cuantificación más preciso de captación de FDG, debido a que reduce los efectos de volumen

parcial.[170]. Además, el cociente entre los valores de SUVmean de la lesión y del fondo, permite obtener una
estimación de la percepción visual de la lesión en la imagen.
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Figura 6.4: Configuración geométrica utilizada en la definición de los parámetros de cuantifi-
cación volumétricos τ1−4 de la tabla 6.1.

Figura 6.5: Representación gráfica de los parámetros de avidez por el radiofármaco utilizados
en la definición de los parámetros τ5−12 de la tabla 6.1.

de SUV de la lesión y el fondo (parámetro τ12, tabla 6.1).
Los factores de forma analizados en este trabajo comprenden la esfericidad, la dimensión

fractal, la relación de los momentos de inercia principales, la convexidad y la angularidad de
la lesión (parámetros τ13−17 de la tabla 6.1, ver e.g., [171]-[174]). La configuración geométrica
utilizada para la definición de estos parámetros se ilustra en las figuras 6.6a-6.6d.

En cuanto a parámetros de heterogeneidad, se estudió el comportamiento de varios ı́ndices
estad́ısticos de primer y segundo orden: homogeneidad, énfasis en intensidades altas y bajas
(HGZE y LGZE),[175] ı́ndice de Kurtosis (KI), ancho del histograma (HW), enerǵıa (ENG) y

entroṕıa (ENT).[176] También se analizaron como cuantificadores de heterogeneidad, el ı́ndice de
heterogeneidad propuesto por Brooks y Grigsby [177] y el cociente de las desviaciones estándar
de SUV de la lesión y el tejido circundante (parámetros τ18−26, tabla 6.1).
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(a) Esfericidad

(b) Dimensión fractal a partir del método de box counting

(c) Relación de los momentos de inercia principales y convexidad

(d) Angularidad

Figura 6.6: Configuración geométrica utilizada en la definición de los parámetros de forma
τ13−19 de la tabla 6.1.
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Tabla 6.1: Ecuaciones utilizadas para el cálculo de los parámetros de cuantificación propuestos
en este trabajo.

Parámetros de cuantificación

De volumen

τ1 Rmean =
1

N

N∑
j=1

rj

τ2 Rmax −Rmin = max{rj} −min{rj}

τ3 ∆Rmax
max−min =

Rmax −Rmin

Rmax

τ4 ∆Rmax
max−mean =

Rmax −Rmean

Rmax

De captación de SUV

τ5 SUV max = max{SUV j}

τ6 SUV peak = max{SUV ∗
j}, donde SUV ∗

j = SUVmean en un VOI de 1 cm de radio, [170].

τ7 SUV mean =
1

N

N∑
j=1

SUV j

τ8 ∆SUV max
max−peak =

SUVmax − SUVpeak
SUVmax

τ9 ∆SUV max
max−mean =

SUVmax − SUVmean

SUVmax

τ10 ∆SUV max
peak−min =

SUVpeak − SUVmean

SUVpeak

τ11 ∆SUV max
max−min =

SUVmax − SUVmin

SUVmax

τ12 SUVmean
tumor
bck =

SUVmean,tumor

SUVmean,bck

De forma

τ13

ψ = 3

√
Vtumor

Vcirc
, donde Vcirc es el volumen de la esfera que circunscribe al volumen

tumoral, [171]
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τ14 D =
log(N)

log(1/r)
, calculado a partir del método de box counting, [172]

τ15 RF =
xF,min

xF,max
, donde xF es la longitud de Feret, [171]

τ16 Cx =
PC

P
, donde PC es el peŕımetro convexo del tumor, [173, 174]

τ17

Λ =

N∑
k=1

rk/N

Rmaxin
, donde N es el número de vértices, rk es el radio del ćırculo inscripto

por la esquina correspondiente al vértice, y Rmaxin = max{rk}, [173, 174]

De textura y heterogeneidad

τ18

h =

K∑
i=1

S∑
j=1

c(i, j)

1 + |i− j|
, donde c(i, j) es el elemento (i, j) de la matriz de

co-ocurrencia, [175, 176]

τ19

LGZE =
1

α

K∑
i=1

S∑
j=1

GLCM(i, j)

(i− j)2
, donde GLCM(i, j) es el elemento (i, j)

de la matriz de co-ocurrencia de niveles de gris y α es el número de regiones
homogéneas en el tumor, [175, 176]

τ20 HGZE =
1

α

K∑
i=1

S∑
j=1

GLCM(i, j) (i− j)2, [175, 176]

τ21

KI =

N∑
i=1

(xk − µ)4

3N σ4
, donde µ y σ son el valor medio y desviación estándar de

la distribución de los valores de intensidad de los xk vóxeles de la lesión, siendo KI > 1,
< 1 e = 1, para distribuciones leptocúrticas, platicúrticas y mesocúrticas
respectivamente, [175, 176]

τ22
HW = I10 − I90, donde Ix es la intensidad que corresponde a un volumen x de
la lesión [175, 176]

τ23

ENG =

K∑
i=1

S∑
j=1

p(i, j), donde p(i, j) es la probabilidad de que el elemento (i, j) de

la lesión tenga una intensidad dada, [176]
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τ24 ENT =
K∑
i=1

S∑
j=1

p(i, j)Ln (p(i, j)), [176]

τ25

ξ =

∫ 1

0
∆I

(
L

L̃

)
d

(
L

L̃

)
, donde las definiciones de L, L̃ y ∆I pueden encontrarse

en el trabajo de Brooks y Grisby, [177]

τ26

σtumor
bck =

σtumor

σbck
, donde σx es la desviación estándar de la distribución de

intensidades de la lesión/tejido circundante
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6.4. Metodoloǵıa de evaluación de los parámetros como cuanti-
ficadores

Una vez definidos los parámetros a estudiar como cuantificadores, se procede a la evaluación
de la performance de los mismos. En este sentido, para que un parámetro sea seleccionado como
cuantificador, debe cumplir dos condiciones, teniendo en cuenta de que el parámetro representa
una caracteŕıstica de la lesión:

El parámetro sufre variaciones si dicha caracteŕıstica cambia

Esta variación debe ser representativa de la evolución de la lesión

La primera de estas condiciones no requiere una mayor explicación. Lesiones que cambien res-
pecto de alguna caracteŕıstica de la imagen que no se vea reflejada en la variación del parámetro,
dan a éste último un escaso valor cuantitativo. En tanto, la segunda condición está relaciona-
da con la capacidad predictiva de los parámetros. Para establecer el valor predictivo de un
parámetro dado, se realiza el siguiente procedimiento:

En primer lugar, se clasifican las lesiones hipermetabólicas en -1, 0 o +1, de acuerdo al
criterio médico sobre la respuesta de la lesión a la terapia instaurada.

Luego, se calculan las variaciones relativas de los diferentes parámetros. La variación rela-
tiva del parámetro i-ésimo, entre las imágenes anteriores y posteriores al tratamiento, se
calcula en cada una de las lesiones hipermetabólicas estudiadas a partir de la ecuación:

(∆τ i)rel =
τi,aft − τi,bef

τi,bef
(6.1)

De todos los parámetros analizados, se seleccionan aquellos cuya variación porcentual
muestra una correlación con el pronóstico. Es decir, aquellos parámetros, cuya nube de
puntos (∆τi, Evolución) tiene una tendencia monótona y no oscilante, sin importar si
tiene un comportamiento creciente o decreciente.

6.5. Cálculo de la probabilidad de regresión o progresión de la
lesión

Para el modelado de la probabilidad de evolución de una lesión debida a la terapia aplicada,
en función de la variación en el tiempo del valor de un dado cuantificador, se utiliza el modelo de
Gompertz. Este modelo sigmoideo multiparamétrico, permite el ajuste de la dispersión de puntos
de la muestra de lesiones seleccionadas, de acuerdo a caracteŕısticas de interés para el trabajo.
Entre ellas, los radios de curvatura y las aśıntotas de la curva de ajuste (ver e.g. [178]). Sin
embargo, antes de especificar cómo se determinan los parámetros de ajuste del modelo para los
diferentes cuantificadores, se describen las caracteŕısticas principales de los modelos de regresión
loǵıstica y del modelo de Gompertz, aplicados al problema que concierne a este texto, y basado
en los trabajos de Tjørve y Tjørve [178] y de Simonoff [179].

6.5.1. Generalidades del modelo loǵıstico y aplicación a la cuantificación de
imágenes PET/CT

Existen situaciones en las que el interés fundamental está puesto en predecir una variable
binaria. Este es el caso, por ejemplo, al determinar la probabilidad de que una lesión expuesta
a un determinado tratamiento sufra una regresión metabólica, dado que existe un cierto grado
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Figura 6.7: Representación gráfica de la probabilidad de regresión de una lesión tras la admi-
nistración de un tratamiento, en función de la variación observada de un parámetro de cuanti-
ficación ∆τi.

de variación en SUVmax entre las imágenes pre- y post-tratamiento. Es decir, se desea conocer
el valor de probabilidad,

p(Regresión metabólica|∆τ5)

donde ∆τ5 es la variación relativa de SUVmax y la variable binaria a asignar es: Regresión
metabólica (1), No regresión (0).

Es razonable suponer en este sentido, que dado que el valor de SUVmax de la imagen pre-
tratamiento es patológico, si el valor de SUVmax prácticamente no vaŕıa entre las imágenes previa
y posterior al tratamiento (∆τ5 ≈ 0), entonces la probabilidad de regresión metabólica debeŕıa
ser baja (cercana a 0). En tanto, si se observa una disminución considerable de SUVmax, y por
lo tanto en τ5 (∆τ5 < 0), esto constituiŕıa un pronóstico de evolución favorable de la lesión.
Es de esperar por ello, que ante un dado valor de disminución relativa de SUVmax (y en un
entorno de valores), la probabilidad de regresión metabólica aumente de forma aproximadamente
lineal. Este comportamiento, sin embargo, no puede mantenerse siempre, y debe existir un valor
de disminución de SUVmax, ∆τ∗5 , a partir del cual la probabilidad de regresión metabólica
aumente lentamente, dado que es muy probable que haya regresión metabólica y por lo tanto,
la probabilidad de regresión sea muy cercana a 1.

Del análisis anterior, se puede deducir que el modelado de la variación de un parámetro
de cuantificación con distribución de valores monótona, debeŕıa ser sigmoidea. Además, es de
esperar que este comportamiento sigmoideo sea común a todos los parámetros de cuantificación,
independientemente de si la correlación es positiva o negativa, creciente o decreciente. En la
figura 6.7 se muestra esquemáticamente el comportamiento esperado para un dado parámetro
τi de correlación positiva, y el equivalente a un parámetro de correlación negativa.

Se desprende de las observaciones previas que existen dos aspectos a considerar relacionados
con la forma de la sigmoidea: la tasa de crecimiento de la región central y los puntos de inflexión
de las regiones planas. La pendiente del rango de crecimiento (o decrecimiento) quasi-lineal,
estará relacionada con la calidad de un parámetro para cuantificar la evolución de una lesión. En
tanto, los valores de ∆τ∗i en los que se observan los cambios de concavidad, pueden considerarse
umbrales para la clasificación cĺınica de la evolución de la lesión en Regresión y No-Regresión.
Sobre estos aspectos se volverá más adelante en el texto.

La función loǵıstica, dada por la ecuación:

p(x) =
exp (β0 + β1x)

1 + exp (β0 + β1x)
(6.2)

donde los parámetros β0,1 están relacionados con la ubicación de los puntos de inflexión de la
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función sigmoidea y con la tasa de crecimiento de la misma,5 tiene ciertas ventajas a la hora
de ajustar distribuciones de puntos de que cumplan con las caracteŕısticas observadas en el
problema planteado en este trabajo. Entre ellas, se destaca que los modelos loǵısticos:

Constituyen modelos lineales generalizados, por lo que los parámetros pueden ser calcula-
dos utilizando regresión lineal por cuadrados mı́nimos.

Pueden ajustar datos que correspondan a muestras de estudios prospectivos y retrospec-
tivos, con igual cociente de posibilidades. Es decir, el cociente:

p(x)

1− p(x)
(6.3)

es igual en ambos casos (prospectivo y retrospectivo).

En otras palabras, y aplicado al problema de la evolución de una lesión; dado un estudio
retrospectivo sobre la probabilidad de regresión de una lesión en función de la variación
de un dado parámetro, puede evaluarse la probabilidad prospectiva de evolución de la
misma, si se conoce de antemano la probabilidad de regresión de lesiones con similares
caracteŕısticas.

Además, la función loǵıstica permite tener en cuenta el peso estad́ıstico de los distintos
predictores. En términos de la evolución de una lesión a partir de los diferentes parámetros de
cuantificación, esto está relacionado con identificar el orden de importancia de los diferentes
cuantificadores en la determinación de la probabilidad de regresión de la lesión. Habitualmente,
para ello, se calcula el logaritmo del cociente de posibilidades de la ecuación 6.3 como:

Li(x) = Ln

[
Fi(x)

1− Fi(x)

]
(6.4)

donde Fi(x) es la probabilidad acumulada para la respuesta de la categoŕıa i-ésima. Para ello,
deben normalizarse las variaciones relativas de los diferentes parámetros. De esta forma, si x
representa la variación en el rango [0, 1] del cuantificador i-ésimo:

x = Norm (∆τi) =
∆τi,j −minj {∆τi}

maxj {∆τi} −minj {∆τi}
, 1 ≤ j ≤ N (6.5)

puede calcularse el peso de cada parámetro como:

wi(x) =
Li(x)∑
i

Li(x)
(6.6)

6.5.2. Ajuste del modelo de Gompertz de las distribuciones de cada cuanti-
ficador

Hasta ahora, se ha analizado una respuesta binaria a la evolución de una lesión en función
de la variación de los diferentes parámetros de cuantificación. Sin embargo, como se describió
en secciones anteriores, la clasificación de la evolución de las diferentes lesiones analizadas de
acuerdo al criterio médico, es ternaria (-1 = regresión, 0 = estabilidad, y +1 = progresión).
El modelo de Gompertz utilizado en este trabajo permite, a partir de los múltiples parámetros
utilizados en su definición, la determinación de la altura, de los puntos de inflexión, y de la tasa
de crecimiento de la función sigmoidea ajustada, como se esquematiza en la figura 6.8.

5La tasa de crecimiento será mayor a valores más altos de β1, y la correlación será positiva o negativa de
acuerdo al signo de β1
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Figura 6.8: Representación gráfica del modelo de Gompertz para el ajuste de una función
sigmoidea.

Figura 6.9: Representación gráfica de las distribuciones de valores (∆τi, Evolución) de acuerdo
a la clasificación ternaria utilizada por el staff médico y de los parámetros de ajuste utilizado en
este trabajo, basado en el modelo unificado de Gompertz del trabajo de Tjørve y Tjørve [178].

Además, el modelo de Gompertz unificado, presentado en el trabajo de Tjørve y Tjørve [178]
posee parámetros que permiten determinar de forma directa los aspectos que caracterizan la
función de ajuste, como por ejemplo la tasa de crecimiento de la sigmoidea. De acuerdo a este
modelo, la función de Gompertz puede representarse como:

p(x) = Aexp (−exp (−e kU (x− ξ))) (6.7)

donde kU es la máxima tasa de crecimiento absoluta, ξ es el valor de x correspondiente al punto
de inflexión de la sigmoidea, A es la aśıntota superior, y e es el número de Euler. Debido a que
la ecuación precedente utiliza un rango de valores positivos, se ha añadido un término constante
para tener en cuenta la clasificación ternaria adoptada.6 De esta manera, la ecuación utilizada
para el modelado de las distribuciones de datos (∆τi, Evolución) es:

p(x) = B +Aexp (−exp (−e kU (x− ξ))) (6.8)

De acuerdo a la clasificación determinada por los médicos del servicio de Medicina Nuclear
de FUESMEN para cada parámetro, las nubes de puntos correspondientes a cada uno de los
cuantificadores τi, puede representarse como en la figura 6.9. Como se observa en la figura, existen
para cada parámetro tres distribuciones de valores bien definidas, cada una en un escalón de
la clasificación ternaria. Cada distribución puede suponerse gaussiana, y por lo tanto pueden
asociarse a ella valores de media µi,k y desviación estándar σi,k, donde los sub́ındices i y k hacen
referencia al parámetro y a la clasificación, respectivamente (i = 1, ..., 26, k = −1, 0, 1).

6Con valor de aśıntota inferior -1.
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Para determinar los parámetros correspondientes al ajuste de la ecuación 6.8 se procedió de
la siguiente forma:

En primer lugar, se asignaron las aśıntotas A y B como 2 y -1, de acuerdo a la correlación
existente para el parámetro. Si el parámetro i-ésimo es de correlación positiva, Ai = 2 y
Bi = −1. Si en cambio, la correlación es negativa, Ai = −1 y Bi = 2.

Luego, se calcularon los valores medios de las distribuciones y sus desviaciones estándar,
µi,k y σi,k. Se asignó al punto de inflexión ξi = µi,0.

Finalmente, para calcular el parámetro kU se realizó el siguiente procedimiento:

1. A partir de las desviaciones estándar σi,k se determinaron los valores:

ψ1 = max {µi,1 − 3σi,1, µi,0 + σi,0}
ψ2 = min {µi,−1 + 3σi,1, µi,0 − σi,0}

2. Con los valores de ψ1 y ψ2 se calculó kU :

kU,i =
2

ψ1 − ψ2

De esta forma, se tuvieron en cuenta las variaciones espurias de los parámetros.

Cabe destacar que a partir de la pendiente kU , puede determinarse la calidad de cuantificación
de cada parámetro, dado que parámetros que tengan distribuciones estrechas en cada escalón
de clasificación, tendrán un mayor valor de kU . Esto está relacionado a la vez con otros dos
aspectos:

Un mayor peso de estos parámetros en el cálculo de la probabilidad conjunta. Es decir, si
kU,j > kU,i entonces wj > wi.

Cuanto más alto sea el valor de kU , y menor su variabilidad, la observación será menos
cualitativa, debido a que existe una menor variabilidad en la determinación de este valor,
y por lo tanto, el parámetro tendrá un valor más cuantitativo.

Si bien seŕıa necesario realizar un análisis más exhaustivo para conocer las distintas fuentes
de error asociadas a la distribución de valores que definen cada escalón en la clasificación
de la evolución de la lesión, es razonable suponer en principio que hay fuentes de error
relacionadas al ruido de la imagen y a la no armonización de tomógrafos7. Las fuentes de
error nombradas anteriormente estaŕıan minimizadas en el análisis realizado en este traba-
jo, debido a que las imágenes fueron adquiridas bajo un mismo protocolo de adquisición,
en un sólo tomógrafo, y con los mismos parámetros de reconstrucción de imágenes.

Estos cuantificadores también podŕıan tener dependencia con pacientes y profesionales.
La variabilidad interpaciente es inherente a las ciencias médicas, mientras que la variabi-
lidad interprofesional está relacionada con el criterio médico utilizado para determinar la
clasificación de un hallazgo teniendo en cuenta la experticia, aunque existen gúıas interna-
cionales de consenso para unificar criterios intermédico. Es en este último aspecto que la
definición de parámetros cuantitativos cobra valor a la hora de asistir en la determinación
de la evolución de una lesión (ver e.g. [180]).

7La armonización hace referencia a la calibración de tomógrafos PET/CT de modo que las caracteŕısticas de
la imagen resultante, aśı como el valor de SUV sea comparable entre diferentes equipos y en estudios multicentro.
Una ampliación de este aspecto queda fuera del alcance del texto, y por ello se invita a profundizar por ejemplo,
con el trabajo de Makris et al, [181].
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Figura 6.10: Fusión de imágenes FDG-PET/CT de un corte de la región abdominal de una
paciente con lesión hepática. Las imágenes corresponden a la adquisición realizada en FUESMEN
previa y posterios al tratamiento.

Finalmente, a partir del cálculo de los parámetros de ajuste mediante el modelo de Gompertz
(ec. 6.8) y de los pesos correspondientes a cada parámetro, de acuerdo a la ecuación 6.6 y
para x = 0,5, se calculó la probabilidad de regresión o progresión tumoral de cada grupo de
parámetros como:

P =
N∑
i=1

wip(∆τi) (6.9)

6.6. Discusión y Resultados

En la figura 6.10 se muestra un corte abdominal de la adquisición de imágenes FDG-PET/CT
realizada en FUESMEN, de una paciente con una lesión hepática. A la derecha, la imagen post-
terapia, muestra que ha habido una progresión metabólica de la patoloǵıa. En la tabla 6.2
se resumen además los valores de los parámetros de captación metabólica analizados en las
imágenes basal y posterior al tratamiento. En particular, los parámetros máximo y promedio
de SUV (parámetros τ5 y τ7 de la tabla 6.1) aportan al staff médico en la evaluación de la
progresión o regresión de la patoloǵıa.

En la figura 6.11, se muestra el ajuste del parámetro τ6 como ejemplo de aplicación de la
metodoloǵıa aplicada al análisis de los parámetros metabólicos, extráıdos de las caracteŕısticas
de las lesiones analizadas. Una vez ajustado el modelo de Gompertz a la distribución de puntos
obtenida, puede interpretarse este ajuste como la probabilidad de regresión (−1 < p(x) < 0) o
progresión (0 < p(x) < 1) metabólica ante una variación dada x del parámetro τ6 normalizado,
debida a la terapia instaurada en el tiempo transcurrido entre la adquisición de las imágenes
analizadas.

De entre los parámetros metabólicos propuestos en la tabla 6.1, existen algunos que son
oscilantes, por lo que fueron descartados del análisis de subsiguiente. Tal es el caso de los
parámetros τ8 y τ10, cuyas nubes de puntos se muestran en la figura 6.12.
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Tabla 6.2: Parámetros de captación metabólica calculados para la lesión hepática de la figura 6.2
en las imágenes basal y posterior al tratamiento. Puede observarse la variación en los parámetros
τ5 y τ7, correspondientes a los valores máximo y medio de SUV, que aportan a los médicos en
la evaluación de la progresión o regresión metabólica de la lesión.

Parámetros metabólicos

τ5 8.82 19.90
τ6 3.79 5.94
τ7 2.68 2.92
τ8 0.51 0.47
τ9 0.70 0.71
τ10 0.98 0.98
τ11 0.87 0.90
τ512 1.61 1.58

Figura 6.11: Ejemplo del ajuste del modelo de Gompertz a la distribución de valores del paráme-
tro de captación metabólica τ6 de la tabla 6.1. Puede observarse que a través de este modelo,
se obtiene una curva suave en el rango [−1, 1], que puede interpretarse como probabilidad de
regresión, o de progresión de la patoloǵıa debido a la terapia instaurada.
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Figura 6.12: Distribuciones de puntos obtenidas para los parámetros metabólicos τ8 y τ10.
Debido a que estas distribuciones son oscilantes, los parámetros fueron retirados como cuantifi-
cadores.

En tanto, en la figura 6.13 se muestran los resultados del ajuste del modelo de Gompertz a
los cuantificadores metabólicos absolutos (a) y relativos (b). En la tabla 6.3 se muestran además
los resultados obtenidos para los parámetros de ajuste del modelo de Gompertz y los pesos
asignados a cada cuantificador, calculados mediante la ecuación:

wi =
p (x = 0,5) + 1

2
(6.10)

Se resumen también los valores máximo y mı́nimo de variación de los cuantificadores anali-
zados, y utilizados para su normalización, calculados sobre el volumen de la lesión, delineada
manualmente. Más detalles sobre el cálculo de estos parámetros, aśı como de los otros paráme-
tros implementados, se encuentran en el apéndice D. En cuanto a los otros tres grupos de
parámetros analizados, los resultados de los ajustes de Gompertz se encuentran en el material
complementario descrito en el Apéndice E de esta tesis8.

De entre los parámetros de captación metabólica, se observa que los de mayor valor cuanti-
tativo (kU más alto), son los parámetros τ5 y τ7, correspondientes a los parámetros de SUVmax

y SUVmean.
En cuanto a los parámetros de captación metabólica de FDG, la ecuación de probabilidad de

progresión o regresión tumoral, está dada por:

p(x) =
∑

i=5−7,9,11−12

wi∑
wi

(Bi +Ai exp (−exp (−e kU,i (x− ξi)))) (6.11)

8En la versión final de la tesis, el material complementario se grabará en un pendrive tarjeta, pero para el jurado,
se puede acceder a partir del siguiente mail: Usuario, tesis.analuciapoma@gmail.com; Password, aCu1702sHy.
Cabe destacar además que el trabajo escrito sobre cuantificación de imágenes PET/CT que corresponde a este
caṕıtulo de la tesis, será enviado en breve a una revista de f́ısica médica.
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Tabla 6.3: Parámetros de ajuste del modelo de Gompertz calculados para los cuantificadores
de captación metabólica no oscilantes. Se agregan además los valores máximo y mı́nimo de
variación de cada uno de los cuantificadores, utilizados para la normalización.

Cuantificador
Parámetros metabólicos Parámetros de normalización Peso del cuantificador

A B ξ kU Máximo Mı́nimo wi

τ5 2 -1 -0.48 23.72 2.583 -0.946 1.000
τ6 2 -1 -0.22 3.73 1.493 -0.950 0.999
τ7 2 -1 -0.25 50.32 1.542 -0.888 1.000
τ9 2 -1 -0.23 3.66 0.383 -0.717 0.990
τ11 2 -1 0.69 5.01 0.113 -0.631 0.370
τ12 2 -1 -0.45 4.83 2.545 -0.831 1.000
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(a)

(b)

Figura 6.13: Ajuste del modelo de Gompertz a los cuantificadores de captación metabólica
absolutos y relativos. Puede observarse que los puntos de inflexión y pendiente de ajuste en la
región lineal son diferentes en cada uno de los casos.
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Acorde a lo expuesto en los Caṕıtulos 1 al 6 de este trabajo, se concluye que:

Se ha modelado cada uno de los componentes del tomógrafo PET, desde la emisión del
positrón hasta la detección de los fotones de aniquilación, siguiendo con la reconstrucción
de la imagen PET e implementando las correcciones que más afectan a su resolución.

A partir de la segmentación de las imágenes PET y CT de forma corregistrada, y del análisis
de las caracteŕısticas f́ısicas de la interacción de la radiación con los tejidos del cuerpo
humano, fue posible simular la adquisición y reconstrucción de imágenes de distribuciones
de diferentes radiofármacos en pacientes.

Como resultado de la segmentación de las imágenes PET y CT, aśı como del análisis de
las recomendaciones internacionales de dosimetŕıa interna y de diagnóstico por imágenes,
se estimó la dosis impartida como consecuencia del proceso de adquisición de imágenes en
tomógrafos h́ıbridos PET/CT.

Del análisis de la imagen h́ıbrida FDG-PET/CT, y a través de la segmentación de objetos
hiper-metabólicos, se determinaron cuantificadores correlacionados con la evolución de
las lesiones estudiadas debida a la terapia instaurada. Luego, a partir del análisis de las
distribuciones correspondientes a la variación de cada uno de los parámetros entre las
imágenes anterior y posterior al tratamiento, fue posible encontrar una probabilidad de
remisión o progresión tumoral. Este último hallazgo podŕıa asistir al staff médico en el
seguimiento de lesiones hipermetabólicas.

A partir de los resultados obtenidos en este trabajo y de las nuevas tecnoloǵıas que comen-
zaron a implementarse con énfasis cĺınico en los últimos años, se han abierto posibilidades para
ampliar los horizontes del trabajo en algunas áreas que podŕıan ser de interés, o bien para aplicar
las técnicas desarrolladas en otras situaciones diferentes. Entre las distintas direcciones en las
que se vislumbran fronteras del trabajo, se enumeran las siguientes perpectivas futuras:

Implementar métodos de reconstrucción iterativa de imágenes PET, que incluyan el tiempo
de vuelo de los cristales de centelleo, aśı como las correcciones por scattering y eventos
aleatorios.

Explorar e implementar algoritmos de segmentación por órganos en imágenes CT. Esto
seŕıa de utilidad para situaciones en las que se requiera estudiar por ejemplo, la evolución
de metástasis en h́ıgado o cerebro.

En cuanto a la dosimetŕıa de la adquisición de imágenes PET/CT, seŕıa de utilidad es-
timar el aporte a la dosis depositada debido a la radiación secundaria que tiene origen
en el paciente. Este aporte de dosis adicional seŕıa importante en particular en la región
abdominal.
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Evaluar la posibilidad de la aplicación del método de simulación, implementado en este
trabajo, para la adquisición y reconstrucción de imágenes PET a partir de la segmentación
de imágenes h́ıbridas PET/MR, agregando un análisis de corrección de atenuación a partir
de las metodoloǵıas existentes y de otras nuevas.

Evaluar otros parámetros de cuantificación y aplicar el procedimiento llevado a cabo en
imágenes FDG-PET/CT a imágenes h́ıbridas PET/MR y PET/CT de distribuciones de
actividad de otros radiofármacos.

Extender el análisis realizado en este trabajo a otras patoloǵıas, y de ser posible, abordar
el estudio para cada patoloǵıa de forma aislada, dadas las caracteŕısticas únicas de la evo-
lución de cada una de ellas. Además, seŕıa útil el análisis en más imágenes para considerar
los efectos sobre caracteŕısticas propias del paciente, como por ejemplo el ı́ndice de masa
corporal, o la edad.
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http://physics.nist.gov/cgi-bin/Star/compos.pl matno=190
http://physics.nist.gov/cgi-bin/Star/compos.pl matno=190
http://physics.nist.gov/PhysRefData/Xcom/html/xcom1.html
http://physics.nist.gov/PhysRefData/Xcom/html/xcom1.html
http://jnm.snmjournals.org/content/46/1_suppl/164S.full.pdf+html
http://jnm.snmjournals.org/content/46/1_suppl/164S.full.pdf+html
http://dx.doi.org/10.1016/B978-1-4160-5198-5.00033-2
http://dx.doi.org/10.1016/B978-1-4160-5198-5.00033-2
https://phyusdb.files.wordpress.com/2013/03/radiationdetectionandmeasurementbyknoll.pdf
https://phyusdb.files.wordpress.com/2013/03/radiationdetectionandmeasurementbyknoll.pdf
https://doi.org/10.1109/23.159655
https://doi.org/10.1109/23.159655
https://www-pub.iaea.org/books/iaeabooks/8002/Quality-Assurance-for-PET-and-PET-CT-Systems
https://www-pub.iaea.org/books/iaeabooks/8002/Quality-Assurance-for-PET-and-PET-CT-Systems
http://dx.doi.org/10.1007/0-387-34946-4
https://doi.org/10.1109/23.775563
https://doi.org/10.1109/JPROC.2007.913504
https://doi.org/10.1109/JPROC.2007.913504
https://doi.org/10.1002/clc.4960100417
https://doi.org/10.1097/MNM.0b013e3282f3a515
https://doi.org/10.1097/MNM.0b013e3282f3a515
http://dx.doi.org/10.1186/s40658-016-0138-3
http://dx.doi.org/10.1186/s40658-016-0138-3


Bibliograf́ıa

[55] A. Celler (2009) Nuclear Medicine: SPECT and PET Imaging Principles, en Medical Ima-
ging, Principles, Detectors, and Electronics, K. Iniewski, Editor, John Wiley & Sons, New
Jersey, Estados Unidos, 328p. DOI: http://dx.doi.org/10.1002/9780470451816

[56] A.C. Kak y M. Slaney (2001) Principles of Computerized Tomographic Imaging, Society
for Industrial and Applied Mathematics SIAM, Philadelphia, Estados Unidos, 335p., DOI:
http://dx.doi.org/10.1137/1.9780898719277.

[57] J.T. Bushberg, J.A. Seibert, E.M. Leidholdt y J.M. Boone (2012) The essential physics of
medical imaging, 3ra edición, Lippincott Williams & Wilkins, Philadelphia, Estados Unidos,
1030p., DOI: http://dx.doi.org/10.1137/1.9780898719277.

[58] G.T. Herman (Editor) (1979) Image Reconstruction from Projections Implementation and
Applications, Springer-Verlag, New York, Estados Unidos, 296p.
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https://doi.org/10.1016/j.ejca.2011.11.036
https://doi.org/10.1007/s40336-014-0064-0
https://doi.org/10.1007/s40336-014-0064-0
https://doi.org/10.1378/chest.112.4_supplement.235s
https://doi.org/10.1148/radiographics.13.4.8356272
https://doi.org/10.1148/radiographics.13.4.8356272
https://doi.org/10.1371/journal.pone.0094017
https://doi.org/10.1371/journal.pone.0094017
https://doi.org/10.1158/1078-0432.ccr-10-1360
https://doi.org/10.1158/1078-0432.ccr-10-1360
https://doi.org/10.1002/acm2.12170
https://doi.org/10.1038/srep11075
https://doi.org/10.1016/j.diii.2014.05.002
https://doi.org/10.1002/cncr.22974
https://doi.org/10.1002/cncr.22974
https://doi.org/10.1186/s13550-016-0177-8
https://doi.org/10.1186/s13550-016-0177-8
http://www.diva-portal.org/smash/get/diva2:976352/FULLTEXT01.pdf
http://www.diva-portal.org/smash/get/diva2:976352/FULLTEXT01.pdf
https://doi.org/10.1007/978-0-387-76483-2


Conclusiones y Perspectivas Futuras

[173] E. Olson (2011) Particle Shape Factors and Their Use in Image Analysis–Part 1: Theory,
Journal of GXP Compliance, 15(3), 85-96.

[174] E. Olson (2011) Particle Shape Factors and Their Use in Image Analysis–Part 2: Practical
Applications, Journal of GXP Compliance, 15(4), 85-96.

[175] F. Orlhac, C. Nioche, M. Soussan, e I. Buvat (2016) Understanding Changes in Tumor
Texture Indices in PET: A Comparison Between Visual Assessment and Index Values in
Simulated and Patient Data, Journal of Nuclear Medicine, 58(3), 387-392. DOI: https:
//doi.org/10.2967/jnumed.116.181859.

[176] M. Carles, I. Torres-Espallardo, A. Alberich-Bayarri, C. Olivas, P. Bello, U. Nestle, y
L. Mart́ı-Bonmat́ı (2016) Evaluation of PET texture features with heterogeneous phantoms:
complementarity and effect of motion and segmentation method, Physics in Medicine and
Biology, 62(2), 652-668. DOI: https://doi.org/10.1088/1361-6560/62/2/652.

[177] F.J. Brooks, y P.W. Grigsby (2013) Quantification of heterogeneity observed in me-
dical images, BMC Medical Imaging, 13(7), 1-12. DOI: https://doi.org/10.1186/

1471-2342-13-7.

[178] K.M.C. Tjørve, y E. Tjørve (2017) The use of Gompertz models in growth analyses, and
new Gompertz-model approach: An addition to the Unified-Richards family, PLOS ONE,
12(6), 1-17. DOI: https://doi.org/10.1371/journal.pone.0178691.

[179] J. S. Simonof (2018) Logistic regression - modeling the probability of success, Apunte de
clases de la Universidad de Nueva York, 1-17. Disponible en: http://people.stern.nyu.
edu/jsimonof/classes/2301/pdf/logistic.pdf.

[180] S.S.F. Yip, y H.J.W.L Aerts (2016) Applications and limitations of radiomics, Physics in
Medicine and Biology, 61(13), R150-66. DOI: https://doi.org/10.1088/0031-9155/61/
13/r150.

[181] N.E. Makris, M.C. Huisman, P.E. Kinahan, A.A. Lammertsma, y R. Boellaard (2013)
Evaluation of strategies towards harmonization of FDG PET/CT studies in multicentre
trials: comparison of scanner validation phantoms and data analysis procedures, Euro-
pean Journal of Nuclear Medicine and Molecular Imaging, 40(10), 1507-15. DOI: https:
//doi.org/10.1007/s00259-013-2465-0.

Caracterización de objetos hiper-metabólicos en imágenes PET/CT 161
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Apéndice A: Cálculo del tiempo de
vuelo de los fotones de aniquilación
en la simulación Monte Carlo

Para el cálculo del tiempo de vuelo de los fotones de aniquilación en la simulación en PE-
NELOPE [39], se realizaron algunas modificaciones en el código. Se re-escribió una sección del
cógigo ’penmain’ para calcularlo, como la suma de los intervalos de tiempo que toman los fotones
de aniquilación entre dos interacciones sucesivas, utilizando el hecho de que se desplazan a la
velocidad de la luz (3× 1010 cm/s).

1 # Tiempo de vuelo

2 IF ((ILB(1).EQ.2).AND.(ILB(2).EQ.3)) THEN

3 IF (ILB(5).EQ.1) THEN

4 tiempo1 = tiempo1 + DS/3.0D10

5 END IF

6 IF (ILB(5).EQ.2) THEN

7 tiempo2 = tiempo2 + DS/3.0D10

8 END IF

9 END IF

En el entorno de PENELOPE [39], ILB es un vector cuya primera componente cuenta la
’generación’ de la part́ıcula, mientras que la segunda componente de ILB indica su ’parentesco’
(qué tipo de part́ıcula la generó) y la quinta componente queda libre. Para los fotones de aniqui-
lación, las componentes 1 y 2 de ILB son, respectivamente, 2 y 3 (i.e., segunda generación -la
part́ıcula primaria es el positrón- y la part́ıcula madre es un positrón -1 = electrón, 2 = fotón
y 3 = positrón-). En tanto, la quinta componente de ILB fue utilizada para distinguir entre śı a
los fotones de aniquilación nombrados 1 y 2.

Cabe aclarar que este fragmento de código para el cálculo de tiempo de vuelo se ubica justo
después de que en el código ’penmain’ se llame la subrutina ’JUMP’ que calcula la distancia DS
recorrida por una part́ıcula entre dos interacciones consecutivas. Además, las variables ’tiempo1’
y ’tiempo2’ son reseteadas a 0 cuando los fotones de aniquilación:

Alcanzan el anillo detector,

Escapan del cilindro formado por el conjunto de anillos detectores, o bien

Son absorbidos por el material

También resulta importante aclarar que todas las part́ıculas secundarias son absorbidas en
el momento de ser emitidas o puestas en movimiento, excepto los fotones de aniquilación, que
son seguidos en la simulación hasta el interior del volumen del sistema de detección PET.
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Apéndice B: Estimación de la dosis
PET/CT a partir de la segmentación
de imágenes PET/CT de tomógrafos
comerciales

B.1. Estimación de dosis CT

A continuación, se describen algunos detalles en la estimación de la dosis debida a la adquisi-
ción de la imagen CT. El programa de cálculo se basó en la estructura principal de PENELOPE
[39], aplicada al problema tratado en este trabajo, y fue programado en python.

B.1.1. Parámetros del header DICOM que son relevantes para el cálculo

Para extraer la información de los parámetros de adquisición, se procede de la siguiente
manera:

1 # De cada archivo sacar la info dicom necesaria

2

3 for filenameDCM in filelist:

4 ds = pydicom.read_file(filenameDCM)

5 # Corriente emitida por el tubo

6 Data[0,filelist.index(filenameDCM)] = float64(RefDs[0x0018, 0x1151].value)

7 # Tiempo de una revoluci\’on durante la adquisici\’on

8 Data[1,filelist.index(filenameDCM)] = float64(RefDs[0x0018, 0x1150].value)

9 if (str(RefDs[0x0018, 0x9302].value)==’SPIRAL’):

10 Data[1,filelist.index(filenameDCM)] = Data[1,filelist.index(filenameDCM)]/float64(

RefDs[0x0018, 0x9311].value)

11 # Di\’ametro de reconstrucci\’on FOV

12 Data[2,filelist.index(filenameDCM)] = float64(RefDs[0x0018, 0x1100].value)

13 # Distancia desde el blanco hasta el isocentro

14 Data[3,filelist.index(filenameDCM)] = float64(RefDs[0x0018, 0x1100].value)

15 # Angulo subtendido por el blanco sobre los detectores

16 Data[4,filelist.index(filenameDCM)] = float64(2.0*atan(2.0*Data[3,filelist.index(

filenameDCM)]/Data[2,filelist.index(filenameDCM)]))

17 # Tama\~no aparente del blanco

18 Data[5,filelist.index(filenameDCM)] = float64(RefDs[0x0018, 0x1190][0].value)

B.1.2. Estado inicial de los fotones emitidos por el tomógrafo CT

Para calcular el estado de emisión de un fotón del tubo de rayos X, se determinan en primer
lugar, la posición y dirección de emisión, y luego, la enerǵıa del fotón emitido. En cuanto al
cálculo de la posición de emisión del fotón de CT, ésta se determina de acuerdo al número de
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Apéndice B

Figura B.1: Espectro del tubo de rayos X del tomógrafo h́ıbrido de FUESMEN para 120 kVp,
calculado a partir del programa SPECTR [130].

electrones que inciden en el blanco y a la posición del blanco en ese momento, datos que son
extráıdos de la corriente del tubo y del tiempo de exposición por slice. Se calcula entonces el
número de fotones que se emiten en una dada posición, dentro del ángulo sólido determinado
por la apertura del colimador.

El espectro de emisión en enerǵıa de los fotones CT se calculó en SPECTR-3.0 (ver Som-
merville et al, [130]), para el filtrado inherente del tomógrafo de FUESMEN. A partir de este
espectro, se dibujó un histograma, sobre el que se procedió a calcular la probabilidad acumulada
de emisión de cada enerǵıa, de acuerdo al espectro de la figura B.1.

1 for i in range (0,N)

2 # Sorteo de energ\’ia

3 r_E = random.uniform(0, 1)

4 q = 0

5 while (r_E < acumulada[q,2]):

6 q = q + 1

7 q = q - 1

8 E_0 = acumulada[q,1]

9 # Sorteo de posici\’on

10 r_P = random.uniform(0, 1)*Data[5,filelist.index(filenameDCM)]

11 theta = float64(i)/float64(N)*float64(8.0*atan(1.0))

12 Delta_theta = float64(1.0)/float64(N)*float64(8.0*atan(1.0))

13 x_0 = r_P*cos(Delta_theta) + Data[3,filelist.index(filenameDCM)]*cos(theta)

14 y_0 = r_P*sin(Delta_theta) + Data[3,filelist.index(filenameDCM)]*sin(theta)

15 z_0 = float64(filelist.index(filenameDCM)-1)*RefDs.SliceThickness

16 # Direcci\’on de emisi\’on

17 r_a = random.uniform(0, 1)*Data[4,filelist.index(filenameDCM)] - Data[4,filelist.

index(filenameDCM)]/float64(2.0)

18 alpha = theta + r_a

19 r_b = random.uniform(0, 1)*Data[4,filelist.index(filenameDCM)] - Data[4,filelist.

index(filenameDCM)]/float64(2.0)

20 betha = r_b
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B.1.3. Cálculo del camino libre entre interacciones

Para el cálculo del camino libre entre interacciones, se estima primero éste a partir del valor
del coeficiente de atenuación del vóxel de origen. Luego, este camino libre es recalculado a partir
del valor medio de los coeficientes de atenuación atravesados por la trayectoria del fotón en el
camino calculado anteriormente. De esta manera, se toman en consideración las heterogeneidades
del medio, sin tener que definir volúmenes estrictos, dentro de los cuales se definen los materiales.

El camino libre entre interacciones se calcula entonces a partir del siguiente código:

1 # Simulaci\’on del fot\’on

2 E = E_0

3 while ((E > E_abs)&(x_0 < x_max)&(y_0 < y_max)&(z_0 < z_max)&(x_0 > 0)&(y_0 > 0)&(z

_0 > 0)):

4 # Camino libre entre interacciones

5 salto_0 = -float64(log(random.uniform(0, 1))/mu_aire)

6 # mu_promedio de medios que atraviesa el salto

7 i_max = int(salto_0/diam_v) + 1

8 for i in range (0,i_max - 1):

9 x_CT = int(x_0+i*cos(alpha)*sin(betha))+1

10 y_CT = int(y_0+i*sin(alpha)*sin(betha))+1

11 z_CT = int(z_0+i*cos(betha))+1

12 mu_prom = mu_prom + float64(CT[x_CT,y_CT,z_CT]*mu_agua/1000. + mu_agua)

13 mu_prom = mu_prom/float64(i_max)

14 # Recalculo el camino libre entre interacciones

15 salto_1 = -float64(log(random.uniform(0, 1))/mu_prom)

B.1.4. Cálculo del estado de las part́ıculas secundarias generadas y Dosis
depositada en el vóxel de interacción

Una vez recorrido el camino libre entre interacciones, el fotón interactúa por alguna de dos
interacciones: efecto Compton o efecto fotoeléctrico. Para ello, se ingresan al código las proba-
bilidades de interacción de cada enerǵıa, normalizadas al coeficiente de atenuación total:

1 x_0 = x_0 + salto_1*cos(alpha)*sin(betha)

2 y_0 = y_0 + salto_1*sin(alpha)*sin(betha)

3 z_0 = z_0 + salto_1*cos(betha)

4 mat = material(CT[int(x_0),int(y_0),int(z_0)])

5 compton = mu_comp(E,mat)/(mu_comp(E,mat) + mu_ray(E,mat) + sigma(E,mat))

6 foto = (mu_comp(E,mat) + sigma(E,mat))/(mu_comp(E,mat) + mu_ray(E,mat) +

sigma(E,mat))

7 r_I = random.uniform(0, 1)

8 # El esado final del fot\’on se calcula como en GEANT4

9 if (r_I <= compton):

10 r_sec = 0.0

11 while (r_sec < g):

12 r = random.uniform(0, 1)

13 r_pri = random.uniform(0, 1)

14 r_sec = random.uniform(0, 1)

15 alpha1 = log(float64(1.0/E))

16 alpha2 = float64((1.0-E**2)/2.0)

17 E_prima = sqrt(float64(2.0*alpha2*r_pri + E**2))

18 if (r < alpha1/(alpha1 + alpha2)):

19 E_prima = exp(-r_pri*alpha1)

20 t = float64(511.0*(1 - E_prima)/E*E_prima)

21 g = float64(1.0 - E_prima/(1.0+E_prima**2)*t*(2-t))

22 deflec = atan(sqrt(float64(1.0/(t*(2-t)) - 1.0)))
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23 E_dep = E - E_prima

24 if ((r_I > compton)&(r_I <= foto)):

25 E_prima = 0.0

26 E_dep = E_prima

27 deflec = 0.00

28 if (r_I > foto):

29 E_prima = E

30 E_dep = 0.0

31 deflec = random.uniform(0, 1)*atan(1.0)*4.0

Luego, de acuerdo al sorteo aleatorio de cada interacción, se determina el estado de las
part́ıculas secundarias generadas, y a partir del estado de part́ıculas secundarias, se determina
la dosis absorbida en el vóxel de interacción:

1 E = E_prima

2 alpha = alpha + sin(deflec)*random.uniform(0, 1)*atan(1.0)*8.0

3 betha = betha + cos(deflec)

4 Dosis(int(x_0),int(y_0),int(z_0)) = Dosis(int(x_0),int(y_0),int(z_0)) + E_dep

/masa(mat)

Por último, mediante la delineación manual del órgano blanco, se calcula la dosis total en
órgano. Más adelante, en el apéndice D, se agrega un fragmento de código conteniendo la im-
plementación de la delineación manual en python.

B.2. Estimación de dosis efectiva PET

Para estimar la dosis efectiva debida a la componente PET, se procede en primer término a
la delineación manual de órgano fuente y órgano blanco, para el cálculo de volumen y masa de
cada órgano. Luego, se calcula la dosis a partir de las tablas correspondientes a FDG del reporte
128 del ICRP [126].

B.2.1. Cálculo del volumen de órgano fuente y órgano blanco

Para el cálculo del volumen de órgano fuente y órgano blanco, se hace una delineación manual
de los órganos fuente y blanco, y luego se multiplica el número de pixeles por el volumen de los
mismos. Nuevamente, un ejemplo de la implementación en python de la delineación se presenta
en el apéndice D.

B.2.2. Cálculo de la dosis PET en órgano blanco debida a órgano fuente a
partir del formalismo MIRD

Finalmente, para calcular la dosis absorbida por órgano blanco debida a órgano fuente, se
calcula a partir de la ecuación 4.23, y de las tablas para FDG del reporte 128 de ICRP [126],
aplicando el factor de volumen a la ecuación, y para la actividad inyectada en FUESMEN:

D̄ (rk ← rh) = ¯D/A (rk ← rh)A
V (rk,icrp)

V (rk,calc)
(6.12)
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Apéndice C: Simulación de la
adquisición de imágenes PET en
situaciones cĺınicas reales

Para la simulación de las interacciones de los positrones y de los fotones de aniquilación con
la materia, se ha utilizado la estructura principal de PENELOPE [39], con el sorteo de secciones
eficaces de dispersión coherente e incoherente de GEANT4 [37] y con los materiales propuestos
en la sección 5.3 de este trabajo. Esta estructura fue luego implementada en python para la
simulación.

C.1. Caracteŕısticas f́ısicas de los materiales en la simulación a
partir de la imagen CT segmentada

Como input de la simulación, se agregan tablas de coeficientes de atenuación totales, aśı como
de las funciones involucradas en el cálculo del estado de las part́ıculas secundarias generadas
en la interacción de los fotones con la materia, y de densidades de acuerdo a la ecuación 4.24.
También se incluyen tablas de rango de positrones para los diferentes materiales de la región
simulada.

C.2. Posición y enerǵıa de emisión del positrón a partir de la
imagen PET segmentada por SUV

Para calcular la posición de emisión del positrón, se tiene en cuenta el valor de SUV de la
imagen PET segmentada. Para ello, se calcula la posición de emisión de forma aleatoria dentro
de los volúmenes con SUV distinto de cero, pero asignando un número de fotones emitidos igual
al cociente entre el SUV de la región y el mı́nimo valor no nulo de SUV.

Para calcular la enerǵıa de emisión del positrón, se realiza un histograma del espectro de
emisión calculado en la sección 1.2 de este trabajo y de acuerdo a la ecuación 1.14. Luego,
se sortea la enerǵıa del positrón aleatoriamente en el espectro, de acuerdo a la probabilidad
acumulada del mismo, y dentro de cada bin del histograma (ver figura C.1). La implementación
en python de la enerǵıa de emisión del positrón es igual a la correspondiente del apéndice B.

1 # Posici\’on y Energ\’ia de emisi\’on

2

3 r_x = 0.0

4 r_y = 0.0

5 r_z = 0.0

6 # Sorteo de posici\’on

7 while (PET[int(r_x),int(r_y),int(r_z)] < 1):

8 r_x = random.uniform(0, 1)*im_sizex

9 r_y = random.uniform(0, 1)*im_sizey
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Figura C.1: Histogramas implementados de los espectros de emisión de positrones de la figura
1.2.

10 r_z = random.uniform(0, 1)*im_sizez

11 x_0 = r_x

12 y_0 = r_y

13 z_0 = r_z

14 N = round(PET[int(r_x),int(r_y),int(r_z)])

15 for i in range(0,N-1):

16

17 # Sorteo de energ\’ia

18 r_E = random.uniform(0, 1)

19 q = 0

20 while (r_E < acumulada[q,2]):

21 q = q + 1

22 q = q - 1

23 E_0 = acumulada[q,1]

24

25 # Direcci\’on de emisi\’on

26 theta = random.uniform(0, 1)*4.0*atan(1.0)

27 phi = random.uniform(0, 1)*8.0*atan(1.0)

C.3. Cálculo de la posición de aniquilación del positrón y emi-
sión de los fotones de aniquilación

Una vez emitido el positrón, se supone que éste recorre una distancia equivalente a su rango
en el material de emisión, en ĺınea recta y en una dirección aleatoria. Luego, se supone que el
positrón se aniquila en reposo, dando lugar a dos fotones de aniquilación colineales de 511 keV,
emitidos en una dirección aleatoria.
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1 # Aniquilaci\’on del positr\’on

2

3 mat = CT_sub[int(r_x),int(r_y),int(r_z)]

4 rango_ = rango(E_0,mat)

5 x_an = rango_*cos(phi)*sin(theta) + x_0

6 y_an = rango_*sin(phi)*sin(theta) + y_0

7 z_an = rango_*cos(theta) + z_0

8

9 # Emisi\’on de los fotones de aniquilaci\’on

10 x_01 = x_an

11 y_01 = y_an

12 z_01 = z_an

13 u_1 = random.uniform(0, 1)

14 v_1 = random.choice((-1, 1))*sqrt(1 - u_1**2)

15 w_1 = random.uniform(0, 1)

16 phi1 = acos(u_1)

17 theta1 = acos(w_1)

18 t1 = 0.0

19 E_01 = 511.0

20

21 x_02 = x_an

22 y_02 = y_an

23 z_02 = z_an

24 u_2 = -u_1

25 v_2 = -v_2

26 w_2 = -w_1

27 phi2 = acos(u_2)

28 theta2 = acos(w_2)

29 t2 = 0.0

30 E_02 = 511.0

C.4. Cálculo del camino libre entre interacciones de los foto-
nes de aniquilación y Cálculo del estado de las part́ıculas
secundarias generadas

Para el cálculo del camino libre entre interacciones consecutivas de los fotones de aniquilación,
se sortea el camino libre a partir del coeficiente de atenuación total de los fotones para el material
de interacción. Luego, este camino libre medio es recalculado a partir de los coeficientes de
atenuación totales de los materiales atravesados por el fotón en el salto calculado anteriormente.
El cálculo implementado, está basado en PENELOPE [39].

Una vez determinada la posición de interacción, se determina el mecanismo de interacción
a partir del sorteo de un número aleatorio. El estado de las part́ıculas secundarias depende del
tipo de interacción:

en caso de interacción fotoeléctrica, el fotón es absorbido en el lugar de emisión, y no se
sigue el fotón par de aniquilación;

si la interacción es por dispersión coherente, ambos fotones son seguidos, y se calculan
los tiempos transcurridos desde la emisión del par de aniquilación hasta la llegada de los
fotones al anillo de detección PET;

si en cambio, la interacción es por dispersión incoherente, se calcula el estado del fotón
secundario. Si la enerǵıa del fotón secundario es menor a 350 keV (es decir, que salga de la
ventana de enerǵıa de detección), dejan de seguirse ambos fotones del par de aniquilación.
En caso de que la enerǵıa del fotón secundario sea mayor a 350 keV, se sigue el fotón hasta
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alcanzar el anillo de detección del tomógrafo PET. El seguimiento del otro fotón del par
de aniquilación, depende de las interacciones que aquél sufra.

1 # Simulaci\’on de los fotones de aniquilaci\’on

2 # Foton 1

3 E1 = E_01

4 while ((E1 > 350.0)&(x_01**2 + y_01**2 < R_det**2)&(z_01 < z_max)&(z_01 > z_min)):

5 mat1 = mat

6 # Camino libre entre interacciones

7 salto_0 = -float64(log(random.uniform(0, 1))/(mu_comp(E1,mat1)+sigma(E1,mat1)+mu_

ray(E1,mat1)))

8 # mu_promedio de medios que atraviesa el salto

9 i_max = int(salto_0/diam_v) + 1

10 for i in range (0,i_max - 1):

11 x_CTsub = int(x_01+i*cos(phi1)*sin(theta1))+1

12 y_CTsub = int(y_01+i*sin(phi1)*sin(theta1))+1

13 z_CTsub = int(z_01+i*cos(theta1))+1

14 mu_prom = mu_prom + float64(CT_sub[x_CT,y_CT,z_CT]*mu_agua/1000. + mu_agua)

15 mu_prom = mu_prom/float64(i_max)

16 # Recalculo el camino libre entre interacciones

17 salto_1 = -float64(log(random.uniform(0, 1))/mu_prom)

18 t1 = t1 + float64(salto_1/3.0E10)

19 x_01 = x_01 + salto_1*cos(phi1)*sin(theta1)

20 y_01 = y_01 + salto_1*sin(phi1)*sin(theta1)

21 z_01 = z_01 + salto_1*cos(theta1)

22 mat1 = material(CT_sub[int(x_01),int(y_01),int(z_01)])

23 compton = mu_comp(E1,mat1)/(mu_comp(E1,mat1) + mu_ray(E1,mat1) + sigma(E1,mat

1))

24 foto = (mu_comp(E1,mat1) + sigma(E1,mat1))/(mu_comp(E1,mat1) + mu_ray(E1,mat

1) + sigma(E1,mat1))

25 r_I = random.uniform(0, 1)

26 # El esado final del fot\’on se calcula como en GEANT4

27 if (r_I <= compton):

28 r_sec = 0.0

29 while (r_sec < g):

30 r = random.uniform(0, 1)

31 r_pri = random.uniform(0, 1)

32 r_sec = random.uniform(0, 1)

33 alpha1 = log(float64(1.0/E))

34 alpha2 = float64((1.0-E**2)/2.0)

35 E_prima1 = sqrt(float64(2.0*alpha2*r_pri + E**2))

36 if (r < alpha1/(alpha1 + alpha2)):

37 E_prima1 = exp(-r_pri*alpha1)

38 t = float64(511.0*(1 - E_prima1)/E1*E_prima1)

39 g = float64(1.0 - E_prima/(1.0+E_prima**2)*t*(2-t))

40 deflec1 = atan(sqrt(float64(1.0/(t*(2-t)) - 1.0)))

41 if ((r_I > compton)&(r_I <= foto)):

42 E_prima1 = 0.0

43 deflec1 = 0.00

44 if (r_I > foto):

45 E_prima1 = E

46 deflec1 = random.uniform(0, 1)*atan(1.0)*4.0

47 E1 = E_prima1

48 phi1 = phi1 + sin(deflec1)*random.uniform(0, 1)*atan(1.0)*8.0

49 theta1 = theta1 + cos(deflec1)

50 # Foton 2

51 E2 = E_02
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Apéndice C

52 while ((E1 > 350.0)&(E2 > 350.0)&(x_02**2 + y_02**2 < R_det**2)&(z_02 < z_max)&(z

_02 > z_min)):

53 mat2 = mat

54 # Camino libre entre interacciones

55 salto_0 = -float64(log(random.uniform(0, 1))/(mu_comp(E2,mat2)+sigma(E2,mat2)+mu_

ray(E2,mat2)))

56 # mu_promedio de medios que atraviesa el salto

57 i_max = int(salto_0/diam_v) + 1

58 for i in range (0,i_max - 1):

59 x_CTsub = int(x_02+i*cos(phi2)*sin(theta2))+1

60 y_CTsub = int(y_02+i*sin(phi2)*sin(theta2))+1

61 z_CTsub = int(z_02+i*cos(theta2))+1

62 mu_prom = mu_prom + float64(CT_sub[x_CT,y_CT,z_CT]*mu_agua/1000. + mu_agua)

63 mu_prom = mu_prom/float64(i_max)

64 # Recalculo el camino libre entre interacciones

65 salto_1 = -float64(log(random.uniform(0, 1))/mu_prom)

66 t2 = t2 + float64(salto_1/3.0E10)

67 x_02 = x_02 + salto_1*cos(phi2)*sin(theta2)

68 y_02 = y_02 + salto_1*sin(phi2)*sin(theta2)

69 z_02 = z_02 + salto_1*cos(theta2)

70 mat2 = material(CT_sub[int(x_02),int(y_02),int(z_02)])

71 compton = mu_comp(E2,mat2)/(mu_comp(E2,mat2) + mu_ray(E2,mat2) + sigma(E2,mat

2))

72 foto = (mu_comp(E2,mat2) + sigma(E2,mat2))/(mu_comp(E2,mat2) + mu_ray(E2,mat

2) + sigma(E2,mat2))

73 r_I = random.uniform(0, 1)

74 # El esado final del fot\’on se calcula como en GEANT4

75 if (r_I <= compton):

76 r_sec = 0.0

77 while (r_sec < g):

78 r = random.uniform(0, 1)

79 r_pri = random.uniform(0, 1)

80 r_sec = random.uniform(0, 1)

81 alpha1 = log(float64(1.0/E))

82 alpha2 = float64((1.0-E**2)/2.0)

83 E_prima2 = sqrt(float64(2.0*alpha2*r_pri + E**2))

84 if (r < alpha1/(alpha1 + alpha2)):

85 E_prima2 = exp(-r_pri*alpha1)

86 t = float64(511.0*(1 - E_prima1)/E1*E_prima1)

87 g = float64(1.0 - E_prima/(1.0+E_prima**2)*t*(2-t))

88 deflec2 = atan(sqrt(float64(1.0/(t*(2-t)) - 1.0)))

89 if ((r_I > compton)&(r_I <= foto)):

90 E_prima2 = 0.0

91 deflec1 = 0.00

92 if (r_I > foto):

93 E_prima2 = E

94 deflec1 = random.uniform(0, 1)*atan(1.0)*4.0

95 E2 = E_prima2

96 phi2 = phi2 + sin(deflec2)*random.uniform(0, 1)*atan(1.0)*8.0

97 theta2 = theta2 + cos(deflec2)
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C.5. Cálculo del sinograma para la reconstrucción de la imagen
PET, e implementación de la corrección de atenuación de
fotones a partir de la imagen CT

Una vez se tiene la lista de interacciones y tiempo de vuelo de los fotones de aniquilación,
se procede a reconstruir la imagen a partir del cálculo del sinograma por titiempo de vuelo, y a
realizar la reconstrucción por retroproyección filtrada, con corrección de atenuación de fotones,
de acuerdo a lo descrito en las secciones 2.2-2.4 de este trabajo. Dado que se simula adquisición
3D, se utiliza la metodoloǵıa de re-muestreo de corte único (SSRB, ver e.g. [75], [76]), descrito
en la sección 2.6 de este trabajo.
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Apéndice D: Cuantificación de
imágenes PET/CT

A continuación, se adjuntan fragmentos de los códigos implementados en python para la
cuantificación de imágenes a partir de los parámetros de la tabla 6.1, para los casos de parámetros
de volumen y de captación de radiofármaco. Los códigos correspondientes al cálculo de los otros
parámetros pueden encontrarse en el material complementario de esta tesis, descripto en el
Apéndice E.

D.1. Cálculo de parámetros para cuantificar volumen

1 import os, fnmatch, glob

2 from os import mkdir, makedirs

3

4 import pydicom

5

6 import pathlib

7

8 import numpy as np

9

10 from tkinter import filedialog

11 from tkinter import *

12

13 import gi

14 gi.require_version(’Gtk’, ’3.0’)

15 from gi.repository import Gtk

16

17 import matplotlib

18 from matplotlib import pyplot as plt

19 from matplotlib.widgets import LassoSelector, RectangleSelector, EllipseSelector

20 from matplotlib import path

21 from matplotlib.figure import Figure

22 from matplotlib.backends.backend_gtk3agg import FigureCanvas

23 from matplotlib.backends.backend_gtk3 import (

24 NavigationToolbar2GTK3 as NavigationToolbar)

25 import matplotlib.patches as patches

26 from pylab import *

27

28 import scipy

29 from scipy import interpolate

30 from scipy import ndimage

31

32 import skimage

33 from skimage import morphology

34

35
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36 print(’Seleccione las im\’agenes CT’)

37

38 # CT

39

40 filelist = []

41

42 root = Tk()

43 filelist = filedialog.askopenfilename(initialdir = "/home/fisica/Escritorio/",title =

"Select file",filetypes = (("Dicom Files","*.dcm"),("All Files","*.*")),multiple=

True)

44

45 # De este grupo de im\’agenes sacar el pixelarray y guardarlo en un array numpy. Pixel

array de PET transformado a SUV.

46

47 RefDs = pydicom.read_file(filelist[0])

48

49 ConstPixelDims = (int(RefDs.Rows), int(RefDs.Columns), len(filelist))

50

51 ConstPixelSpacing = (float(RefDs.PixelSpacing[0]), float(RefDs.PixelSpacing[1]), float

(RefDs.SliceThickness))

52

53 ArrayDicom = np.zeros(ConstPixelDims, dtype=float64)

54

55 Binary = np.zeros(ConstPixelDims, dtype=int_)

56

57 Borde = np.zeros(ConstPixelDims, dtype=int_)

58

59 CT = np.zeros(ConstPixelDims, dtype=float64)

60

61 for filenameDCM in filelist:

62 ds = pydicom.read_file(filenameDCM)

63 ArrayDicom[:, :, filelist.index(filenameDCM)] = float64((ds.pixel_array*ds.

RescaleSlope + ds.RescaleIntercept))

64

65 for i in range(0, len(filelist)):

66

67 # Delineaci\’on Manual

68 # Hacer una regla l\’ogica, IN = 1 y OUT = 0

69

70 array = np.zeros((int(RefDs.Rows), int(RefDs.Columns)), dtype=RefDs.pixel_array.

dtype)

71 mask = np.zeros((int(RefDs.Rows), int(RefDs.Columns)), dtype=RefDs.pixel_array.dtype

)

72

73 pix = np.arange(int(RefDs.Rows))

74 xv, yv = np.meshgrid(pix, pix)

75 pix = np.vstack((xv.flatten(), yv.flatten())).T

76

77 mini = -200

78 maxi = 400

79

80 fig = plt.figure()

81

82 ax = fig.add_subplot(111)

83 ax.imshow(ArrayDicom[:, :, i],cmap=’gray’,vmin=mini, vmax=maxi)

84

85 def updateArray(array, indices):

86 lin = np.arange(array.size)
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87 newArray = array.flatten()

88 newArray[lin[indices]] = 1

89 return newArray.reshape(array.shape)

90

91 def onselect(verts):

92 global array, pix, mama

93 p = path.Path(verts)

94 ind = p.contains_points(pix, radius=1)

95 array = updateArray(array, ind)

96 mask = patches.PathPatch(p, facecolor=’orange’, lw=2)

97 return array

98

99 lasso = LassoSelector(ax, onselect)

100 show()

101

102 # Calcular lo que hace falta a partir de ah\’i

103

104 CT[:,:,i] = ArrayDicom[:, :, i]*array

105

106 Binary[:,:,i] = array

107

108 # Opening

109

110 Erosion = morphology.binary_erosion(Binary[:,:,i], morphology.diamond(1)).astype(np.

uint8)

111

112 # CLosure

113

114 Dilation = morphology.binary_dilation(Binary[:,:,i], morphology.diamond(1)).astype(

np.uint8)

115

116 # Calcular el borde del objeto

117

118 Borde[:,:,i] = Dilation - Erosion

119

120 dimension_borde = np.sum(Borde)

121

122 Coordenada_x = np.zeros(dimension_borde)

123 Coordenada_y = np.zeros(dimension_borde)

124

125 l = -1

126

127 for i in range(0, len(filelist)):

128 for j in range(0, ConstPixelDims[0]):

129 for k in range(0, ConstPixelDims[1]):

130 if (Borde[j,k,i] == 1):

131 l = l + 1

132 Coordenada_x[l] = j

133 Coordenada_y[l] = k

134

135

136 # Coordenadas del centro del objeto y distancias del centro al borde

137

138 centro_x = float64(np.max(Coordenada_x) - np.min(Coordenada_x))*ConstPixelSpacing[0]/

float64(2.)

139 centro_y = float64(np.max(Coordenada_y) - np.min(Coordenada_y))*ConstPixelSpacing[1]/

float64(2.)

140
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141 Distancias = np.zeros(dimension_borde)

142

143 Distancias[:] = sqrt(((float64(Coordenada_x[:])*ConstPixelSpacing[0]-centro_x))**2+(

float64(Coordenada_y[:])*ConstPixelSpacing[1] - centro_y)**2)

144

145 # Radios en mm y par\’ametros volum\’etricos

146

147 Radio_max = np.max(Distancias)

148

149 print(’Radio_max = ’, Radio_max)

150

151 Radio_min = np.min(Distancias)

152

153 print(’Radio_min = ’, Radio_min)

154

155 Radio_mean = np.mean(Distancias)

156

157 print(’T_1 = ’, Radio_mean)

158

159 Radio_dif = Radio_max - Radio_min

160

161 print(’T_2 = ’, Radio_dif)

162

163 Radio_max_min = float64(Radio_max - Radio_min)/float64(Radio_max)

164

165 print(’T_3 = ’, Radio_max_min)

166

167 Radio_max_mean = float64(Radio_max - Radio_mean)/float64(Radio_max)

168

169 print(’T_4 = ’, Radio_max_mean)

D.2. Cálculo de parámetros para cuantificar captación de FDG

1 import os, fnmatch, glob

2 from os import mkdir, makedirs

3

4 import pydicom

5

6 import pathlib

7

8 import numpy as np

9

10 from tkinter import filedialog

11 from tkinter import *

12

13 import gi

14 gi.require_version(’Gtk’, ’3.0’)

15 from gi.repository import Gtk

16

17 import matplotlib

18 from matplotlib import pyplot as plt

19 from matplotlib.widgets import LassoSelector, RectangleSelector, EllipseSelector

20 from matplotlib import path

21 from matplotlib.figure import Figure

22 from matplotlib.backends.backend_gtk3agg import FigureCanvas

23 from matplotlib.backends.backend_gtk3 import (

24 NavigationToolbar2GTK3 as NavigationToolbar)
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25 import matplotlib.patches as patches

26 from pylab import *

27

28 import scipy

29 from scipy import interpolate

30 from scipy import signal

31

32 print(’Seleccione las im\’agenes PET’)

33

34 # PET

35

36 # Abro una serie de im\’agenes y las pongo en una lista

37

38 filelist = []

39

40 root = Tk()

41 filelist = filedialog.askopenfilename(initialdir = "/home/fisica/Escritorio/",title =

"Select file",filetypes = (("Dicom Files","*.dcm"),("All Files","*.*")),multiple=

True)

42

43 # De este grupo de im\’agenes sacar el pixelarray y guardarlo en un array numpy. Pixel

array de PET transformado a SUV.

44

45 RefDs = pydicom.read_file(filelist[0])

46

47 ConstPixelDims = (int(RefDs.Rows), int(RefDs.Columns), len(filelist))

48

49 ConstPixelSpacing = (float(RefDs.PixelSpacing[0]), float(RefDs.PixelSpacing[1]), float

(RefDs.SliceThickness))

50

51 ArrayDicom = np.zeros(ConstPixelDims, dtype=float64)

52

53 ArrayDicom_Tumor = np.zeros(ConstPixelDims, dtype=float64)

54

55 Binary = np.zeros(ConstPixelDims, dtype=int_)

56

57 PET = np.zeros(ConstPixelDims, dtype=float64)

58

59 Evolution = np.zeros(ConstPixelDims, dtype=float64)

60

61 circ = np.zeros((7,7))

62

63 for i in range(0,6):

64 for j in range(0,6):

65 if (sqrt((i - 4)**2 + (j - 4)**2) <= 3):

66 circ[i,j] = 1.

67

68 # C\’alculo del Factor de SUV

69

70 Injection_Time = str(RefDs[0x0009, 0x1039].value)

71

72 Postinjection_Time = str(RefDs[0x0009, 0x103d].value)

73

74 Acquisition_Time = str(RefDs.SeriesTime)

75

76 Decay_Time = float64((int(Acquisition_Time[0:2]) - int(Injection_Time[8:10]))*60.)

77 Decay_Time = float64((Decay_Time + int(Acquisition_Time[2:4]) - int(Injection_Time

[10:12]))*60.)
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78 Decay_Time = float64(Decay_Time + int(Acquisition_Time[4:6]) - int(Injection_Time

[12:14]))

79

80 Decay_Factor = float64(exp(log(2.)/float64(RefDs[0x0009, 0x103f].value)*Decay_Time))

81

82 Decay_Time_Dose = float64((int(Injection_Time[8:10]) - int(Postinjection_Time[8:10]))

*60.)

83 Decay_Time_Dose = float64((Decay_Time_Dose + int(Injection_Time[10:12]) - int(

Postinjection_Time[10:12]))*60.)

84 Decay_Time_Dose = Decay_Time_Dose + float64(int(Injection_Time[12:14]) - int(

Postinjection_Time[12:14]))

85

86 Decay_Factor_Dose = float64(exp(log(2.)/float64(RefDs[0x0009, 0x103f].value)*Decay_

Time_Dose))

87

88 Administered_Dose = (float64(RefDs[0x0009, 0x1038].value) - float64(RefDs[0x0009, 0x

103c].value*Decay_Factor_Dose))*float64(1.E6)

89

90 SUV_Factor = float64(RefDs.PatientWeight*1000.*Decay_Factor)/float64(Administered_Dose

*RefDs[0x0009,0x1040].value)

91

92 for filenameDCM in filelist:

93 ds = pydicom.read_file(filenameDCM)

94 ArrayDicom[:, :, filelist.index(filenameDCM)] = float64((ds.pixel_array*ds.

RescaleSlope + ds.RescaleIntercept))

95

96 for i in range(0, len(filelist)):

97

98 # Delineaci\’on Manual

99 # Hacer una regla l\’ogica, IN = 1 y OUT = 0

100

101 array = np.zeros((int(RefDs.Rows), int(RefDs.Columns)), dtype=RefDs.pixel_array.

dtype)

102 mask = np.zeros((int(RefDs.Rows), int(RefDs.Columns)), dtype=RefDs.pixel_array.dtype

)

103

104 pix = np.arange(int(RefDs.Rows))

105 xv, yv = np.meshgrid(pix, pix)

106 pix = np.vstack((xv.flatten(), yv.flatten())).T

107

108 mini = 0.05

109 maxi = np.max(ArrayDicom[:,:,i])*2.0

110

111 fig = plt.figure()

112

113 ax = fig.add_subplot(111)

114 ax.imshow(ArrayDicom[:, :, i],cmap=’gray’,vmin=mini, vmax=maxi)

115

116 def updateArray(array, indices):

117 lin = np.arange(array.size)

118 newArray = array.flatten()

119 newArray[lin[indices]] = 1

120 return newArray.reshape(array.shape)

121

122 def onselect(verts):

123 global array, pix, mama

124 p = path.Path(verts)

125 ind = p.contains_points(pix, radius=1)
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126 array = updateArray(array, ind)

127 mask = patches.PathPatch(p, facecolor=’orange’, lw=2)

128 return array

129

130 lasso = LassoSelector(ax, onselect)

131 show()

132

133 ArrayDicom_Tumor[:,:,i] = ArrayDicom[:, :, i]*array

134 Binary[:,:,i] = array

135 PET[:,:,i] = ArrayDicom_Tumor[:,:,i]*SUV_Factor

136

137 Evolution[:,:,i] = signal.convolve2d(PET[:,:,i], circ, boundary=’symm’, mode=’same’)

*SUV_Factor

138

139 print(’’)

140 print(’’)

141

142 SUV_min = np.min(PET[PET>0])

143

144 SUV_max = np.max(PET)

145

146 print(’Tau_5 = ’, SUV_max)

147

148 SUV_peak = np.max(Evolution)

149

150 print(’Tau_6 = ’, SUV_peak)

151

152 SUV_mean = np.mean(PET[PET>0])

153

154 print(’Tau_7 = ’, SUV_mean)

155

156 SUV_max_peak = float64(SUV_max - SUV_peak)/float64(SUV_max)

157

158 print(’Tau_8 = ’, SUV_max_peak)

159

160 SUV_max_mean = float64(SUV_max - SUV_mean)/float64(SUV_max)

161

162 print(’Tau_9 = ’, SUV_max_mean)

163

164 SUV_peak_min = float64(SUV_peak - SUV_mean)/float64(SUV_peak)

165

166 print(’Tau_10 = ’, SUV_peak_min)

167

168 SUV_max_min = float64(SUV_max - SUV_min)/float64(SUV_max)

169

170 print(’Tau_11 = ’, SUV_max_min)

171

172 print(’’)

173 print(’’)

174

175 print(’Seleccione el Fondo’)

176

177 Background = np.zeros((int(RefDs.Rows), int(RefDs.Columns)))

178

179 array = np.zeros((int(RefDs.Rows), int(RefDs.Columns)), dtype=RefDs.pixel_array.dtype)

180 mask = np.zeros((int(RefDs.Rows), int(RefDs.Columns)), dtype=RefDs.pixel_array.dtype)

181

182 pix = np.arange(int(RefDs.Rows))
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183 xv, yv = np.meshgrid(pix, pix)

184 pix = np.vstack((xv.flatten(), yv.flatten())).T

185

186 fig = plt.figure()

187

188 ax = fig.add_subplot(111)

189 ax.imshow(ArrayDicom[:, :, i],cmap=’gray’,vmin=mini, vmax=maxi)

190

191 def updateArray(array, indices):

192 lin = np.arange(array.size)

193 newArray = array.flatten()

194 newArray[lin[indices]] = 1

195 return newArray.reshape(array.shape)

196

197 def onselect(verts):

198 global array, pix, mama

199 p = path.Path(verts)

200 ind = p.contains_points(pix, radius=1)

201 array = updateArray(array, ind)

202 mask = patches.PathPatch(p, facecolor=’orange’, lw=2)

203 return array

204

205 lasso = LassoSelector(ax, onselect)

206 show()

207

208 Background[:,:] = ArrayDicom[:,:,int(len(filelist)/2.0)]*array*SUV_Factor

209

210 SUV_mean_bck = np.mean(Background[Background>0])

211

212 SUV_mean_tumor_bck = float64(SUV_mean)/float64(SUV_mean_bck)

213

214 print(’Tau_12 = ’, SUV_mean_tumor_bck)
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Apéndice E: Material
complementario

A continuación, se describe brevemente el contenido de material complementario disponible
en la tesis, que se considera de utilidad para completitud de algunos aspectos de la adquisición y
reconstrucción de imágenes. Se agregan además estudios completos de pacientes anonimizados,
las imágenes PET y CT correspondientes a los objetos hipermetabólicos analizados en el Caṕıtulo
6, y detalles de la implementación en python para el cálculo de los parámetros de forma y de
textura y heterogeneidad.

E.1. Videos

Se adjuntan a la tesis tres videos complementarios:

Una animación del funcionamiento básico del tomógrafo PET, para un estudio con FDG,
en el que se pueden observar los procesos f́ısicos y bioqúımicos principales que dan lugar
a la aplicación cĺınica de la técnica.

Dos videos que explican detalladamente la reconstrucción de imágenes a partir de proyec-
ciones paralelas y en configuración fan-beam.

E.2. Estudios completos

Se agregan en esta sección dos estudios de cuerpo entero FDG-PET/CT, que han sido ano-
nimizados. Se han quitado los datos personales del paciente y del médico derivante del estudio,
pero no aśı los datos referentes a las caracteŕısticas f́ısicas y a la patoloǵıa.

E.3. Imágenes de objetos hiper-metabólicos

Se agrega en esta sección, el grupo de imágenes PET y CT que direon lugar al análisis de
cuantificación realizado en este trabajo. Estas imágenes se encuentran anonimizadas de la misma
manera.

E.4. Cálculos de parámetros de cuantificación de volumen, de
forma, y de heterogeneidad y textura

En esta sección se adjuntan gráficos y parámetros de ajuste de los cuantificadores de volumét
ricos, de forma, y de textura y heterogeneidad. Además, se agregan los códigos implementados
para el cálculo de parámetros de forma y de heterogeneidad y textura.
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