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Lic. Álvaro Posú
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EMISIÓN DE POSITRONES.

Trabajo Especial de Grado presentado por

Walter Felipe Sabalza Castillejo

ante la Facultad de Ciencias de la

Ilustre Universidad Central de Venezuela

como requisito parcial para optar al t́ıtulo

de: Licenciado en F́ısica
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RESUMEN

En este trabajo se realizará un estudio de la dosimetŕıa de la zona cerebral de

una cantidad determinada de pacientes que son sometidos a un diagnóstico de

PET-CT. El procedimiento es no invasivo y se realiza a partir de obtención de

imágenes .dicom extráıdos de los estudios realizados a éstos. El procedimiento

consta en realizar una imagen a cuerpo entero del paciente tanto tomográfica

como de emisión de positrones en el equipo Philips Geminy GXL6 que se

encuentra en la Unidad de Medicina Nuclear del Hospital Universitario de

Caracas.

El fármaco a usar en el estudio es el 2-[18F]-fluoro-2-Desoxiglucosa (FDG)

adherido al isótopo radiactivo 18F , éstos funcionan como una glucosa que se

adhiere a las células que se alimentan de ella y la zona donde más se incluye

el fármaco es la cerebral.

Después de realizar la fusión de las imágenes tomográficas obtenemos las

imágenes DICOM corregidas y las no corregidas, las cuales en las primeras

se observará los valores del SUV, luego se seleccionará los cortes tomográficos

de la zona cerebral, se realizará la adquisición de los datos por medio de las

cuentas obtenidas y se determinará, a partir de estos datos, el valor de las

dosis absorbida apoyados en cálculos matemáticos , usando las ecuaciones del

Medical Internal Radiation Dose MIRD para luego comparar estos datos con

los documentos que proporcionan otros autores. Todos estos procedimientos

se hará a partir del programa MATLAB.
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2.4. Parámetros del cálculo de la dosis β . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 96





Caṕıtulo 1

Marco Teórico

1.1. Introducción

La Tomograf́ıa por Emisión de Positrones (PET) es una técnica que proviene de la

Medicina Nuclear para observar la funcionalidad de un radiofármaco a través de un órgano

del ser humano. Éste fármaco proporciona una visión más clara sobre el metabolismo y

el proceso molecular sobre la enfermedad en estudio.

El PET es usado como una técnica de la imagenoloǵıa en la medicina nuclear que

examina procesos bioqúımicos que toma lugar en el nivel molecular.

El PET tiene un gran potencial desarrollado en el procesamiento de imágenes multi-

propósito en bioqúımica, cĺınica y en la diferentes áreas de investigación. Las indicaciones

del PET son muy numerosas y la cantidad de fármacos usados para realizar una mejor vi-

sualización de los órganos que se estudian van en aumento. Lo que abarca del PET para el

uso cĺınico es el siguiente: desde enfermedades mentales, pasando por diferentes patoloǵıas

congénitas aśı como enfermedades cardiovasculares y oncológicas (como el caso de cáncer

de pulmón, Ca de mama, de cuello uterino, cabeza y cuello, entre otras). El fármaco a

usar es el Fluoro-2-desoxiglucosa, mejor conocido como FDG. El mayor órgano donde se

observa la mayor captación usando este fármaco es el cerebro debido al consumo de la glu-

cosa, también el corazón por su inyección intravenosa y por la vejga debido a la extracción.

En este caṕıtulo se mostrará todo lo relacionado a las caracteŕısticas del tomógrafo de

emisión de positrones (PET) tanto internas como cĺınicas. Aśı como las caracteŕısticas de

los fármacos, la preparación del paciente y de los protocolos de adquisición de la imagen

tomográfica. También se mostrará en este caṕıtulo los sistemas dosimétricos y se mencio-
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nará cuales serán los adecuados para la investigación.

1.2. Historia del PET

En el año 1928 Paul Dirac predijo la existencia del positrón y gana el premio Nobel

en el año 1933. En el año 1932 Carl Anderson observa positrones en los rayos cósmicos

y obtiene el Premio Nobel de F́ısica en el año 1936 con Victor Hess. Desde el inicio, uno

puede esperar que la antipart́ıcula del electrón conocido como positrón recibe mucho in-

terés o al menos proviene importantes aplicaciones como aquellos quienes descubren que

estos fueron galardonados y reconocidos en revistas cient́ıficas. El positrón es la part́ıcula

f́ısica de la antimateria que tiene un desplazamiento muy bajo y que, al chocar con un

electrón, crea dos fotones de 511 KeV que van en direcciones contrarias. Estos dos fotones

al chocar sobre dos detectores se genera una señal PET. [3].

Después de la Segunda Guerra Mundial, se empezaron a desarrollar ciclotrones como

instrumento de producción de materiales radiactivos a bajo costo. En el caso de la instru-

mentación todo comienza en el año 1959 cuando Anger incorpora la capacidad de obtener

imágenes de emisión de positrones a la cámara gamma (Hal Anger y Rosenthal, 1959). En

el año 1960 se incorpora comercialmente en la Gammacámara usando dos colimadores,

uno al frente del otro. Se realizaban imágenes planares, a cuerpo entero o regionales. Se

usaba el isótopo radiactivo 52Fe para observar imágenes óseas en pacientes con problemas

hematológicos.

También los años 60 aparecen por primera vez los ciclotrones con fines médicos cuan-

do el Hospital Hammersmith y la Univerisidad de Washington crearon este dispositivo.

Desde entonces, los diagnósticos de la Medicina Nuclear se han expandido rápidamente

por todo el hemisferio occidental.

Las imágenes usadas para la tomograf́ıa de emisión de positrones fueron desarrolla-

das por Robertson, Brownell, Ter-Pogossian y otros entre el año 1964 y el 1975 a través

de procesamientos computarizados usando matrices digitales. A mediados de los años 80

aparecieron los primeros equipos que realizaban tomoraf́ıa de emisión de positrones.

En los años recientes una serie de mejoras han sido introducidas basado en el uso

de los nuevos detectores de centelleos que extienden el mejoramiento de imágenes. La
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introducción del módulo de germanato de bismuto (BGO) en el principio del siglo XXI

ha sido fundamental para la reconstrucción, multiplicando la sensibilidad y usando la

resolución espacial. Además, se han reestructurado las dimensiones de los detectores para

mayor campo de adquisición.

1.3. El Ciclotrón: principio y producción.

Este dispositivo es un tipo de acelerador, en principio, es usado para la producción de

distintos tipos de radionucleidos. Fue inventado por Lawrene al principio de los años 30.

Fue instalado en un hospital en los años 60’s, pero durante veinte años, los ciclotrones

produćıan protones de enerǵıa entre 10 y 20 MeV.

Está compuesto por 4 sistemas:

Un magneto resistivo que puede crear campos magnéticos de 1 a 2 Teslas.

Un sistema de vaćıo de 105 Pa.

Una alta frecuencia (cerca de 40 MHz) proveniente de un voltaje con un pico alrede-

dor de 40 kV, aunque estas frecuencias o tensiones puede variar considerablemente

para diferentes sistemas.

Una superficie que ioniza el hidrógeno para crear protones libres aśı como deuterio

y part́ıculas α.

En el ciclotrón la fuente de iones está localizada en el centro de la estructura, dentro

de éste existe un vaćıo. Los iones son inyectados mediante un hueco localizado en la parte

externa de la estructura al centro. Dentro del vaćıo, con los iones colocados en esta zona,

se produce plasma por la descarga eléctrica a través de un alto campo eléctrico estáti-

co que se activa. Esto hace que el ion viaje a una velocidad muy alta cercana a la de la luz.

El ión deja el centro de la estructura y, a través del campo magnético, se mueve a

una trayectoria orbital. Dentro de la cámara del vaćıo hay dos electrodos, históricamente

llamados D’s. Estas estructuras son huecas, que permite que el ión se mueva libremente

entre estos. Si el voltaje es aplicado entre los electrodos, los iones experimentan un gra-

diente potencial cuando atraviesa entre los D’s. Si se aplica la correcta tasa de enerǵıa a

los electrodos los iones experimentan un aumento de su velocidad y enerǵıa hasta llegar

cerca de 30 MeV.
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La corriente usada para la aceleración de las part́ıculas es menor a 100 µA. La extrac-

ción de los iones positivos son creados usando una placa delgada de carbono, es decir, que

los iones negativos al pasar por esta placa se convierten en iones positivos. Al salir los

positrones pasan por el deflector que aplica un campo eléctrico estático para extraerlo del

área de los electrodos.

Al ingresar por una cámara el ion positivo viaja con una velocidad constante y choca

con una fuente objetivo y al chocar con su núcleo éste queda en estado excitado y se

convierte en material radiactivo.

La producción de 18F es por medio de la colocación de un ĺıquido de 18O(p, n)18F como

objetivo. Al finalizar el bombardeo la sustancia queda como material radiactivo 18F . El

tiempo del bombardeo es entre 40 y 50 minutos donde se obtiene la eficiencia máxima, es

decir, la mayor actividad posible.

Figura 1.1: Estructura básica del Ciclotrón

El radiofármaco más usado en el PET es el FDG (2−Desoxi− 2[18F ]fluoro−D −
glucosa), es usado corrientemente utilizando la metodoloǵıa de radiomarcaje [18F ]fluoruro−
akyl − sulfonato. En el método original, [18F ] − fluoruro fue añadido a una solución

conteniendo Kryptofix y carbonato de potasio disuelto en acetonitrilo acuoso. El agua

residual es extráıda por destilación azeotrópico usando acetonitrilo anhidro en un flujo de

hidrógeno. El precursor triflato (1, 3, 4, 6−tetra−O−acetil−2−O−trifluorometanesulfonil−
β −D−manopiramosa) fue disuelto en acetonitrilo y añadido al [18F ]fluoruro seco. La

reacción de la mezcla calentará para el reflujo en 5 minutos. La solución resultante pa-
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sará a través del cartucho 18C Sep-Pak. El aminopoliéster fue removido lavando el cartucho

Sep-Pack con ácido hidroclórico 0,1 M. El carbohidrato acetilado radiomarcado es elúıdo

en un segundo vaso de reacción usando tetrahidrofurano y el éter es removido. El ácido

hidroclórico acuoso fue añadido al intermediadio acetil (2 − deoxi − 2 − [18F ]fluoro −
1, 3, 4, 6 − tetra − O − acetil − β − D − glucopirranosa), y la solución es calentada a

1300 C por 15 minutos. El producto es purificado por pasaje a lo largo de un resina ion-

retardante seguido por una columna de alumina. Este método es seguido bajo órdenes

computarizadas dentro del sintetizador.

1.4. Principio F́ısico del PET

Se usa el material radiactivo que genere radiaciones beta, precisamente positrones,

para generar un proceso de anquilación de pares entre éste y el electrón que se encuentra

en la materia. El isótopo radiactivo 18F es el elemento más usado en la generación de

imágenes tomográficas, tiene enerǵıa beta positivo de 0,650 MeV y vida media de 109,8

minutos. Otros de los elementos radiactivos que generan positrones y se usan para gene-

rar imágenes PET son: 15O, 13N , 11C, 68Ga, 82Rb. En la siguiente tabla se mostrará los

elementos radiactivos que se usan en la Medicina Nuclear, en el uso de la Tomograf́ıa de

Emisión de Positrones:

Radionucléıdo Śımbolo Vida media Enerǵıa máx Enerǵıa cinética

(MeV) máxima (MeV)

Carbono 11 11C 20,3 min 0,96 0,386

Nitrógeno 13 13N 9,97 min 1,19 0,386

Ox́ıgeno 15 15O 122 seg 1,72 0,735

Flúor 18 18F 109,8 min 0,64 0,250

Cobre 64 64Cu 12,7 h 0,65 0,278

Galio 68 68Ga 68,1 min 1,83 0,783

Rubidio 82 82Rb 1,27 min 3,3 1,475

Cuadro 1.1: Algunos elementos radiactivos usados en el PET. [1]

El principio f́ısico consiste en que el material radiactivo, que produce radiación beta

positivo (positrones), se traslada en un medio donde existe materia con enerǵıa cinética

alta, y por medio de la atracción del electrón, a través del campo eléctrico, se produce

una aniquilación de pares entre éste y el positrón, la cual es su antimateria. El resultado
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de este fenómeno es la creación de dos fotones de 511 KeV en direcciones opuestas, des-

apareciendo tanto el electrón como el positrón. Este proceso satisface la conservación de

la carga eléctrica, del momento lineal, del momentum angular y de la enerǵıa total, ver

figura 1.2

Figura 1.2: Proceso f́ısico de aniquilación de pares

Un porcentaje de la aniquilación del positrón ocurre antes de que el positrón gasta

toda su enerǵıa cinética y el proceso es la aniquilación en reposo. Estos fotones creados

viajan a una dirección absoluta opuesta una entre la otra, ya que si lo hacen en vuelo los

fotones no tendŕıan direcciones opuestas entre śı.

El decaimiento beta positivo (β+) es el resultado, en la cual, un núcleo padre transfor-

ma un protón en un neutrón y expulsa un electrón de carga positiva e+ y en un neutrino

electrónico νe, ver figura 1.3. Por lo tanto, en el decaimiento β+, el número atómico del

átomo hijo decrece por uno, es decir, ZD = Zp− 1, la masa atómica permanece constante

(AD = Ap) y la ecuación del decaimiento es:

A
ZP →A

Z−1 D + e+ + νe. (1.1)
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Figura 1.3: Decaimiento β+

El trazador común para los estudios PET es la fluorodeoxiglucosa (FDG) marcado con

el 18F :

18
9 F →18

8 O + e+ + νe, (1.2)

su vida media es de 110 minutos [4].

El positrón viaja y se producen diferentes interacciones:

Colisiones inelásticas con electrones atómicos, que es el mecanismo predominante

de la pérdida de la enerǵıa cinética.

Dispersión elástica con electrones, donde el positrón es desviado pero la enerǵıa y

el momentum se mantiene.

Dispersión inelástica con el núcleo con deflección del positrón y frecuentemente la

generación de la radiación Bremsstrahlung.

Dispersión elástica con el núcleo, donde el positrón es desviado pero no genera

radiación ni se transfiere enerǵıa al núcleo.

Al finalizar el desplazamiento, el positrón choca con el electrón y salen dos fotones

de 511 KeV en direcciones opuestas, cumpliendo tres leyes de conservación: momentum,

enerǵıa y carga eléctrica. En esta colisión el positrón tiene las mismas propiedades como

el electrón. La representación del procedimiento es:
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E+ + E− = (moc
2) + (moc

2) +K− +K+ = hν+ + hν− = 1, 02MeV. (1.3)

En el proceso la conservación del momentum es p+ + p− = 0 o p+ = −p− es decir

que el momento de ambas part́ıculas estaban directamente opuestos pero iguales, esto

quiere decir que el electrón se mov́ıa a la misma velocidad del positrón, prácticamen-

te en reposo. Por lo tanto, p+ = p− o hν+/c = hν−/c y ν− = ν+ = ν. Como sigue,

hν = moc
2 = 0, 51MeV corresponde a un fotón de longitud de onda 0,024 Ȧ . Si el par

inicial tiene alguna enerǵıa que el fotón exceda los 511 KeV su longitud de onda será me-

nor que 0,024 Ȧ [5].

Al salir estos dos fotones de enerǵıa similar al espacio se tienen dos detectores que re-

ciben la información de su enerǵıa de forma simultánea a través del proceso de ionización

de la materia. Estos detectores de ondas electromagnéticas están unidos a otros de forma

regular, ordenada y tienen forma de anillo circular, de alĺı nombramos el PET o, mejor

dicho, tomograf́ıa de emisión de positrones.

La detección de estos fotones solo localiza de donde proviene el fotón en forma lineal,

por donde ocurrió la coincidencia. Para obtener una mayor determinación de la ubicación

se debe recibir mucho mas detecciones simultáneas en diferentes detectores en un largo

tiempo. También se debe aclarar que el detector tiene un tiempo muy corto de pulsaciones

donde cada una de ellas solo recibe una señal γ y su tiempo es de algunas unidades

de nanosegundo (ns), esto puede mejorar la ubicación del fenómeno donde ocurrió la

aniquilación.

d = (∆t ∗ c)/2, (1.4)

donde ∆t es la diferencia de tiempo (en nanosegundos) entre la llegada de una señal

gamma de un detector con respecto al otro detector que recibió γ par, y c es la velocidad

de la luz (En este caso se usa el valor de 30 cm/ns). Este método, conocido como tiempo

de vuelo, es muy dif́ıcil y costoso para implementar debido la diferencia muy corta de

tiempo que debe crear el sistema para recrear este procedimiento y detectar la mayor

información posible en un corto peŕıodo de tiempo [6]. La reconstrucción de la imagen

tomográfica se encontrará más adelante.
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Figura 1.4: El diseño del Anillo PET. La detección de cada evento de coincidencia se hace

en tiempos muy cortos (nanosegundos)

1.5. Rango del positrón y no colinealidad

Existen dos efectos en la adquisición de los sistemas de imágenes PET que pueden

producir errores en la medición de la ubicación del efecto de aniquilación de pares:

Rango de frenado del positrón

La no colinealidad de los fotones

1.5.1. Rango de frenado del positrón

El primero es un proceso muy común dentro de las mediciones PET porque es la dis-

tancia promedio desde el sitio donde ocurre el evento del decaimiento hasta el sitio de la

aniquilación. Esto quiere decir que el detector percibe la señal donde ocurrió la aniquila-

ción y no donde está ocurriendo el decaimiento. El positrón sigue un camino muy tortuoso

por los choques entre los electrones antes de la aniquilación total.

Algunos radionuclidos emiten, en promedio, más enerǵıa positrónica que en otros, ha-

ciendo el rango del mismo diferentes para distintas enerǵıas. Para el Ox́ıgeno 15 la enerǵıa

máxima es 1,72 MeV, mientras que el Flúor 18 la enerǵıa es de 630 KeV, por lo tanto,

el rango de alcance máximo del 15O es más alto que el 18F . En la figura 1.5 muestra la

localización de la aniquilación desde un punto emisor de la fuente localizado dentro de un

material.
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Figura 1.5: Rango de Posición del Positrón

Los recorridos libres medios entre colisiones elásticas de electrones o positrones son

muy pequeños. Como consecuencia de este hecho, si un electrón recorre un cierto camino

s dentro del medio material en el que se mueve, experimentará numerosas deflexiones an-

gulares, aunque la mayor parte de ellas será de ángulo pequeño. Si ignoramos las pérdidas

de enerǵıa, se dice que estamos en condiciones de dispersión elásticas múltiples. Conviene

entonces recurrir a una descripción global del cambio de dirección tras recorrer la distan-

cia s. El objetivo es por tanto determinar, dado un valor de s, la distribución p(Θ; s) de

ángulos polares de dispersión acumuladas Θ.

Modelo Gaussiano

Presentamos un modelo que permite evaluar, de un modo simple, la distribución de

ángulos Θ en función de s; θx es el ángulo proyectado sobre el plano xz. Debido a la

simetŕıa axial tenemos que 〈Θx〉 = 0, y por lo tanto la varianza de Θx será igual a 〈Θ2
x〉.

Como ya hemos comentado, Θx es el resultado de numerosos cambios de dirección dimi-

nutos. El teorema central del ĺımite garantiza que en estas condiciones la distribución ha

de ser gaussiana, luego:

p(Θx; s) =
1√

2π 〈Θ2
x〉

exp

(
−Θ2

x

2 〈Θ2
x〉

)
, (1.5)

la expresión p(Θy
x; s) es análoga.
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Figura 1.6: Dispersión elástica para ángulos pequeños

Como Θ2 ≈ Θ2
x + Θ2

y por aproximación de ángulos pequeños y 〈Θ2
x〉 =

〈
Θ2
y

〉
=

(1/2) 〈Θ2〉, será finalmente:

p(Θ; s) = p(Θx; s)p(Θy; s) =
1

π 〈Θ2〉
exp

(
− Θ2

〈Θ2〉

)
. (1.6)

Para determinar el valor de 〈Θ2〉, proporcional al número de colisiones promedio s/λ

y al valor esperado de θ2 en una colisión,

〈
Θ2
〉

=
s

λ

〈
Θ2
〉

= sN
∫ ∞

0
θ2 dσ

dΩ
2πθdθ, (1.7)

como 〈Θ2〉 ∝ s, se suele definir el poder de dispersión:

T ≡ d 〈Θ2〉
ds

, (1.8)

que proporciona el incremento de 〈Θ2〉 por unidad de recorrido. El ICRUICRP106 ha

publicado tablas con poderes de dispersión másicos, T/ρ, para diversos materiales.

El modelo Gaussiano funciona para ángulos pequeños donde el desv́ıo es menor a 5

grados o 0,087 rad.
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Distribuciones de Goudsmit y Saunderson.

Goudsmit y Saunderson obtuvieron en 1940 que para la distribución angular de un

electrón que ha recorrido un trayecto s tenemos:

p(Θ; s) =
∞∑
l=0

2l + 1

4π
exp(−s/λl)Pl(cos Θ), (1.9)

donde Pl son polinomios de Legendre y:

λl ≡ N
∫ 1

−1
[1− Pl(cos θ)]

dσ

dΩ
2πd(cos θ). (1.10)

Este resultado es más realista que la apoximación Gaussiana, pues es válido para

ángulos Θ arbitrarios y cualquier sección eficaz diferencial elástica.

Dispersión inelástica múltiple

Al igual que en el caso de dispersión elástica múltiple, nos interesa a menudo una

descripción global de las colisiones inelásticas que experimenta una part́ıcula cargada al

recorrer una distancia s mucho mayor que el correspondiente medio elástico (que es pe-

queño). De manera análoga, surge una distribución gaussiana en la pérdida de enerǵıa

acumulada w. No obstante, se suele simplificar aún más esta descripción, y se adopta

la denominada aproximación de frenado continuo, que retiene el valor promedio de W

pero desprecia las fluctuaciones estad́ısticas. Es decir, sólo nos preocupamos por el valor

medio de la gaussiana y no tenemos en cuenta la varianza ni el momento de orden superior.

La cantidad clave en esta forma de proceder es el poder de frenado, definido como la

pérdida de enerǵıa cinética por unidad de recorrido:

S ≡ −dE
ds

=
〈W 〉
λ

= N
∫ E

0
W

dσ

dW
dW. (1.11)

En el caso de electrones y positrones, las pérdidas de enerǵıa pueden deberse a coli-

siones inelásticas y a la emisión de radiación de frenado, por lo que se definen el poder de

frenado de colisión Scol y de radiación Srad respect́ıvamente.

Poder de frenado de colisión:

En 1915, antes del nacimiento de la mecánica cuántica, Niels Bohr dedujo el poder

de frenado de part́ıculas cargadas pesadas suponiendo que los electrones atómicos están

ligados armónicamente:
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Scol =
4πZ2

1e
4

mev2
NZ2 ln

(
1, 123mev

3

Z1e2〈ω〉

)
, (1.12)

donde la frecuencia angular promedio 〈w〉 se define mediante

Z2 ln〈w〉 =
∑
j

fi lnωj, (1.13)

esta fórmula es válida para part́ıculas α lentas e iones pesados (incluyendo fragmentos

de fisión), pero sobreestima el poder de frenado de electrones, protones e incluso part́ıcu-

las α rápidas.

Hacia 1930, Bethe fue capaz de deducir una expresión anaĺıtica para Scol empleando la

aproximación de Born con ondas planas, con la hipótesis adicional de que la part́ıcula car-

gada se mueve mucho más deprisa que los electrones atómicos. Este importante resultado,

conocido como fórmula de Bethe (no relativista), es

Scol =
4πZ2

1e
4

mev2
NZ2ln

(
a
mev

2

I

)
, (1.14)

donde

a =


2 part́ıculascargadaspesadas

1 positrones√
e/8 ≈ 0, 583 electrones

(1.15)

La magnitud más relevante que aparece en esta expresión es la enerǵıa media de

excitación, I, una propiedad de cada sustancia que debe determinarse experimentalmente

o mediante la relación

Z2 ln I =
∫ ∞

0

df(Q = 0,W )

dW
lnWdW, (1.16)

donde df(Q = 0,W )/dW es la intensidad de oscilador óptica. Nótese la similitud de

esta expresión con la ecuación (1.13). Los valores de I para los elementos de la tabla

periódica se han representado en la siguiente figura. Obsérvese que, salvo oscilaciones ca-

racteŕısticas, I ≈ 10.Z2 eV para Z2 ≥ 15. Otro aspecto notable de la fórmmula de Bethe

es que el poder de frenado depende de la velocidad y la carga de la part́ıcula, pero no de

su masa.

Para las condiciones relativistas, donde el positrón alcanza velocidades a 10 por ciento

de la velocidad de la luz el poder de frenado de colisión está dado por:
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Figura 1.7: Enerǵıas de excitación I en función del número atómico.

Scol = NZ2
2πe4

mec2β2

{
ln

(
E2

I2

γ + 1

2

)
+ f±(γ)− δ

}
, (1.17)

con

f (−) = γ−2
[
1− (2γ − 1) ln 2 + 1/8(γ − 1)2

]
, (1.18)

y

f+(γ) = 2 ln 2− 1− γ−2

12

[
23 +

14

γ + 1
+

10

(γ + 1)2
+

4

(γ + 1)3

]
. (1.19)

El ICRU ha publicado tabulaciones extensas con valores recomendados de Scol/ρ para

numerosos materiales. La siguiente figura muestra los poderes de frenado por colisión de

electrones en Al, Cu y Pb. [7]

Alcance

En la aproximación de frenado continuo (CSDA en sus siglas en inglés) las part́ıculas

cargadas pierden enerǵıa de una forma gradual, a un ritmo dictado por el poder de frenado.

La distancia que recorren desde que poseen una cierta enerǵıa cinética hasta quedar en

reposo se denomina alcance y será igual para todas ellas (pues se ha despreciado el carácter

estocástico de las colisiones inelásticas). El alcance se calcula mediante la expresión
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Figura 1.8: Gráfica de Scol con respecto a la Enerǵıa cinética de los electrones

r0(E) =
∫ s

0
dś =

∫ E

0

dÉ

−dÉ/dś
=
∫ E

0

dÉ

S(É)
, (1.20)

donde S es el poder de frenado total, incluyendo las contribuciones de colisión y

radiactiva. En la siguiente figura presentaremos el alcance másico de electrones en Al, Cu

y Pb.

En las diferentes publicaciones se obtienen demostraciones tanto de laboratorio como

computarizadas de los rangos de diferentes materiales radiactivos que emiten radiaciones

beta. En la siguiente tabla se mostrará el alcance máximo del positrón en el agua

1.5.2. No colinealidad

Este tipo de eventos ocurren cuando los pares no tienen enerǵıas semejantes al mo-

mento de interactuar y el ángulo entre los dos fotones gamma es menor de 180 grados y

su enerǵıa es menor a 511 KeV. Esto es debido a que el positrón no logró tener la enerǵıa

de reposo necesaria antes de chocar con el electrón para obtener la aniquilación efectiva.

Este efecto es independiente del radionucleido emisor. La distribución de los ángulos de
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Figura 1.9: Alcance de los electrones en tres materiales en función de la enerǵıa del electrón

Isótopo Emedio(KeV ) Emax(KeV ) Rmedio(mm) Rmax(mm)
18F 252 635 0,660 2,633
11C 390 970 1,276 4,456
13N 488 1190 1,730 5,572
15O 730 1720 2,265 9,132
68Ga 844 1889 3,559 10,273
62Cu 1280 2926 6,077 16,149
82Ru 1551 3378 7,491 18,603

Cuadro 1.2: Rango del positrón para distintos isótopos radiactivos de diferentes enerǵıas

y su rango de alcance [2].

aniquilación tiene un ancho de la mitad del máximo (FWHM) de ∼ 0, 5 grados. Después

de detectar los fotones de la aniquilación, el PET asume que la emisión es precisamente la

de 180 grados, resultando una pequeña desviación de la ubicación del proceso. Asumiendo

que la distribución gaussiana y conociendo que los ángulos no colineares son pequeños ∆nc
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puede ser estimado como:

∆nc = 0, 0022×D, (1.21)

donde D es el diámetro del anillo del PET. El error se incrementa linealmente si se

incrementa el diámetro del artefacto. Sin embargo, el efecto es relativamente pequeño

comparado con la resolución en los equipos PET de alta tecnoloǵıa. [6]

Figura 1.10: No colinealidad en la aniquilción de Pares

1.6. Interacciones de los fotones de la aniquilación

sobre la materia

Al momento de la desintegración beta positivo del Flúor 18 y su posterior aniquilación

de éste sobre un electrón, en la materia donde éste interactúa, se produce un par de fotones

de 511 KeV que van en direcciones contrarias; sin embargo, se producen múltiples inter-

acciones de éstos como: el efecto fotoeléctrico y dipersión Compton [8]. A continuación,

se mostrará los conceptos de ellos:

1.6.1. Efecto fotoeléctrico

El efecto fotoeléctrico ocupa un lugar especial en el desarrollo de la teoŕıa de la ra-

diación. Al finalizar el siglo XIX y durante el curso de los experimentos que demuestran

que la luz actúa como una onda, Hertz y su estudiante Hallwachs demostraron que se

generaban chispas eléctricas al inducir luz fotónica en el circuito electrónico. Después

Philip Leonnard descubre que los electrones eyectan de una placa de zinc al aplicar luz

visible. Este efecto se bautiza en esa época efecto fotoeléctrico, sin embargo, en el año
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1905, Albert Einstein demuestra que el efecto fotoeléctrico es parte de la f́ısica cuántica,

donde indica que la enerǵıa de eyección depende de la enerǵıa de la longitud de onda hν;

esta demostración le premia el premio Nobel de F́ısica 16 años después cuando Millikan

lo demuestra en el año 1914.

Einstein asume que un paquete de enerǵıa, en forma de cuantos, localizado en un

pequeño volumen del espacio, y este viaja a una velocidad c hacia una fuente. Se asume

que la enerǵıa E del fotón es relacionada con la frecuencia ν por la ecuación:

E = hν, (1.22)

se asume que la enerǵıa contenida en el paquete esta completamente absorbida por un

electrón en la superficie que puede ser de metal. Cuando el electrón sale de la superficie

de metal, su enerǵıa cinética K será:

K = hν − ω, (1.23)

donde hν es la enerǵıa de la onda electromagnética en el espectro del fotón y ω es la

función de trabajo que necesita el electrón para eyectar de la superficie, es decir, que sale

del orbital de un átomo, esto se traduce en la transferencia total de la enerǵıa del fotón

en cinética del electrón y otra parte en el trabajo necesario para expulsarlo de la órbita.

Figura 1.11: El Efecto fotoeléctrico

El efecto fotoeléctrico ocurre con los electrones que se encuentran cerca de la órbita.

La onda electromagnética se encuentra en el rango de los rayos X, entre 100 y 10 KeV, y

el electrón que sale es conocido como fotoelectrón. En el PET este efecto predomina en

el tejido humano luego de que los fotones de 511 KeV tuvieran interacciones del efecto

Compton antes de este evento.
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1.6.2. Efecto Compton

La naturaleza corpuscular de la radiación recibió una confirmación dramática en el

año 1923 desde el experimento de Compton. Usó el grafito como blanco de una fuente de

rayos X lanzadas con diferentes frecuencias o longitudes de ondas λ y se obtuvo de salida

la longitud de onda de la onda incidente λ́ y otra onda con una longitud de onda mayor

∆λ dependiendo de las caracteŕısticas de los primeros. Además que eyecta un electrón de

la órbita objetivo con una enerǵıa cinética menor a la onda incidente.

Después de la interacción, el fotón sufre un desv́ıo de su dirección y el electrón sale

del átomo. La pérdida de la enerǵıa del fotón es dividida entre la enerǵıa orbital y la

enerǵıa cinética del electrón. La transferencia de enerǵıa no depende de las propiedades

del material.

La enerǵıa del fotón después de la dispersión Compton se calcula a través de la siguiente

ecuación:

Eγ́ =
Eγ

1 + Eγ
moc2

(1− cosθc)
, (1.24)

pero la ecuación planteada no siempre es válida para todos los ángulos o enerǵıas. La

probabilidad de dispersión es seguida por la ecuación de Klein-Nishina:

dσ

dΩ
= Zr2

0

(
1

1 + α(1− cos θC)

)2 (
1 + cos2 θ

2

)(
1 +

α2 (1− cosθc)2

(1 + cos2θC)(1 + α {1− cosθC}

)
,

(1.25)

donde dσ/dΩ es la diferencia de la sección eficaz, Z es el número atómico del material

disperso, r0 es el radio clásico del electrón y α = Eγ/m0c
2. Para la aniquilación del

positrón (donde α = 1) en el tejido, la ecuación se reduce a la dispersión de primer orden:

dσ

dΩ
=

(
1

2 + (1− cos θC)

)2 (
1 +

(1− cos θc)
2

(2− cos θC)(1 + cos2 θc)

)
. (1.26)

La dispersión Compton es válida para enerǵıas entre 100 KeV y 2 MeV. La mayor

parte (ochenta por ciento) de los eventos dispersos son detectados como dispersión Com-

pton.

También existen otros procesos de dispersión como: producción triple, fotoabsorción

nuclear, dispersión Rayleigh que producen la atenuación del fotón en la materia.
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Figura 1.12: Dispersión Compton

1.6.3. Atenuación y dispersión del fotón.

El cálculo de las interacciones del fotón son seguidas en términos de la sección eficaz

atómica (σ) con unidades de cm2/átomo. una unidad alternativa es barns/átomo donde

1barn = 10−24cm2. La sección eficaz atómica total es seguida por la suma de las secciones

eficaces para todos los procesos individuales, es decir:

σtot = σef + σcompt + σrai + σfabs, (1.27)

donde las secciones eficaces son las siguientes: (ef) es el efecto fotoeléctrico, (compt)

es la dispersión Compton, (rai) es la dispersión Rayleigh y (fabs) es la fotoabsorción. Los

valores de los coeficientes de la atenuación son seguidos como coeficiente de la atenuación

de masa (µ/ρ) con unidades de cm2.g−1. La razón por ello es que estos valores pueden ser

convertidos en un coeficiente lineal de atenuación (µl) para cualquier material simplemente

por la densidad de éste:

µl(cm
−1) = µ/ρ(cm2.g−1)ρ(g.com−3). (1.28)

El coeficiente de atenuación de la masa esta relacionado con la sección eficaz total por:

µ/ρ(cm2.g−1) =
σtot
u(g)A

, (1.29)

donde u(g) = 1, 661x10−24g es la unidad de massa atómica definido como 1/12va parte

del átomo del 12C y A es la masa del elemento objetivo. En la figura 1.13 se muestra una

gráfica de la sección eficaz del plomo para distintas enerǵıas del fotón, donde para 511

KeV predomina el efecto Compton y un pequeño porcentaje el fotoeléctrico.
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Figura 1.13: Sección eficaz del fotón en el plomo respecto a la enerǵıa del primero donde

(COH) e (INCOH) pertenecen a la dispersión Compton, (PH.N.) pertenecen a la absorción

fotonuclear, (τ) corresponde al efecto fotoeléctrico, producción de pares (κn) y radiación

triplete es (κe) Nótese que para los efectos (PH.N.), (κn) y (κe) se producen en enerǵıas

fotónicas mayores a 1 MeV

1.6.4. Atenuación del fotón.

Vemos que el mecanismo primario de interacción del fotón de 511 KeV de enerǵıa

sobre la materia es la dispersión Compton. El resultado de esto es el cambio de dirección

y la pérdida de enerǵıa por el fotón, y la ionización por parte del átomo.

Para una fuente de fotones y un detector a una muy cercana distancia, la atenuación

toma la forma de una función monoexponencial, es decir:

Ix = Ioe
−µx, (1.30)

donde I representa la intensidad del haz de fotónes, los sub́ındices 0 y x representan

a la intensidad del haz emitida desde la fuente y la medida del haz atenuado en una

profundidad x del material con un valor de densidad o número atómico Z correspondiente.

El coeficiente de atenuación es la función del fotón que será atenuado por unidad de

longitud del medio. La siguiente tabla muestra los coeficientes de atenuación de diferentes

materiales:
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Material densidad (ρ)

[g.cm−3]

µ (140 KeV)

[cm−1]

µ (511 KeV)

[cm−1]

Tejido Adiposo 0,95 0,142 0,090

Agua 1,0 0,150 0,095

Pulmones (inspiración) 1,05 0,05 0,0325

Músculo 1,05 0,155 0,101

Plexiglás 1,19 0,173 0,112

Hueso 1,92 0,284 0.178

Pyrex 2,23 0,307 0,194

NaI(Tl) 3,67 2,23 0,34

BGO 7,13 5,5 0,95

Plomo 11,35 40,8 1,75

Cuadro 1.3: Coeficientes lineales de atenuación para algunos materiales comunes en fotones

de enerǵıas de 140 KeV y de 511 KeV

1.7. Sistemas PET

En los mediados de la década de los 70, exist́ıan máquinas PET de 1 a 2 cm de

resolución, los detectores usados eran el Ioduro de sodio dopado con talio NaI(Tl). Con

el paso del tiempo se han usado otros detectores donde la resolución ha cambiado de 2

cm a 3 o 5 mm dependiendo del material, de la configuración geométrica y del fabricante

en śı. Uno de los diseños más creados por los fabricantes en el PET es la forma de los

detectores las cuales son en bloques de 8 o 16 detectores cuadrados y de cada detector

hay de 4 a 16 bloques de BGO o NaI(Tl), sin embargo, lo que vaŕıa es su dimensión por

derechos legales, por lo tanto el número de detectores pueden ser hasta 18000 en total.

Por ejemplo, en los PET Siemens son 4, 0x4, 4mm2 mientras que en GE son 6x8mm2.

Estos sistemas generalmente cubren un campo de visión axial de 15 a 16 cm produciendo

una cantidad de entre 35 a 63 imágenes axiales.

Además, dependiendo del fabricante obtenemos diferentes modelos de anillos que pue-

den tener un papel muy importante en la resolución espacial, en el tiempo de respuesta

y en la sección eficaz del detector. En la siguiente tabla se muestran las propiedades de

los detecores PET como: Densidad, Z efectivo, constante de decaimiento de detección de

la señal, fracción de enerǵıa, entre otras propiedades y caracterśticas de estos detectores

cuando es ionizado por los fotones de 511 KeV.

En la figura 1.14 se muestran 4 tipos de anillos detetores PET existentes, el primero
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Propiedades NaI(Tl) BGO LSO YSO GSO BaF2

Densidad(g/cm3) 3,67 7,13 7,4 4,53 6,71 4,89

Z Efectivo 50,6 74,2 65,5 34,2 58,6 52,2

Longitud de atenuación 2,88 1,05 1,16 2,58 1,43 2,2

Constante de decaimiento (ns) 230 300 40 70 60 0,6

Salida de luz (fotones/KeV) 38 6 29 46 10 2

Salida relativa de luz ( %) 100 15 75 118 25 5

Longitud de onda λ (nm) 410 480 420 420 440 220

∆E/E % 6,6 10,2 10 12,5 8,5 11,4

ı́ndice de refracción 1,85 2,15 1,82 1,8 1,91 1,56

µ/ρ(cm2/mg) 0,0948 0,1332 0,117 0,853 0,104 0,0929

Cuadro 1.4: Tabla de propiedades de los materiales usados como detectores

(A) muestra el la configuración circular de los detectores, el (B) muestra 6 detectores en

un lado y otros 6 al otro extremo y estos giran alrededor del área de interés, El sistema

(C) muestra una forma geométrica, en este caso el hexágono donde en cada lado hay 13

detectores y la configuración (D) es circular con 6 grupos de nueve detectores.

1.8. Tipos de Eventos.

Bajo circunstancias ideales, solo las coincidencias reales deben ser las registradas, es

decir, que los dos fotones producidos por la aniquilación de pares deben detectarse sin que

haya otras interacciones que las detecten, sin embargo, existen los eventos de dispersión

mencionados anteriormente que también son detectados en el sistema. Entonces, debido

a las limitaciones de los detectores usados en el PET y las posibles interacciones de los

fotones de 511 KeV en el cuerpo humano antes de llegar al detector, estos eventos de

coincidencia son “contaminados
”
por eventos como: aleatorios, dispersión y coincidencias

múltiples que representan aproximadamente el 90 por ciento (Ver imagen 1.15). Todos

estos eventos tiene un efecto degradante en la medidas y hay una necesidad de ser corre-

gidos para producir una imagen que representa los eventos reales de concentración de la

actividad. En la siguiente sección se mostrará las reconstrucciones de imágenes PET. A

continuación se explicarán los eventos de detección:

Aleatorios: Cuando dos detectores registran el ingreso de dos fotones de forma

simultánea pero no pertenecen a un solo evento de aniquilación sino que son dos

distintos.
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Figura 1.14: Diferentes configuraciones de anillos del PET

Dispersión Se producen dos eventos de coincidencia del mismo evento de aniqui-

lación de pares pero uno de ellos sufrió una desviación producto de la dispersión

Compton y la ĺınea de respuesta no es la verdadera.

Coincidencias mútiples Llegan más de dos eventos coincidentes, es decir cuatro

fotones o más, a los detectores al mismo intervalo de tiempo de respuesta.

Detecciones simples Son eventos donde solo se recibe información de un solo fotón

y son guardadas en la base de datos para su estudio posterior

En los eventos simples no se obtiene información sobre la zona espacial donde se emi-

tió, pero el 90 % de las detecciones totales son de estas, por lo tanto se estudia, a través

de métodos de reconstrucción, la ubicación de su origen y aśı sumar las intensidades del

espacio donde se está adquiriendo.

Los eventos aleatorios son registrados como válidos debido a que no es posible des-

preciar este tipo de eventos; sin embargo, ellos no llevan información espacial sobre la

distribución y producen mucho ruido en la imagen. Si la tasa de detección de los fotones

(cuentas por segundos) por dirección son seguidos por N1 y N2, cuando se demuestra que

la tasa de coincidencias aleatorias, NR (Coincidencias aleatorias por segundo) es seguido

por:
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Figura 1.15: Tipos de eventos de coincidencia que el equipo puede detectar.

NR = 2τN1N2, (1.31)

donde τ es el ancho de los pulsos lógicos producidos cuando el fotón es absorbido

en el detector. El término 2τ es referido como el tiempo de coincidencia. N1 y N2 son

directamente proporcionales a la actividad en el campo de visión del escáner.

1.9. Reconstrucción de los datos obtenidos.

1.9.1. Muestreo radial

El sistema de geometŕıa y coordenadas está mostrada en la siguiente figura. El ángulo

que el plano transaxial (x-y) que hace con el eje z es referida al ángulo polar, θ, y la rota-

ción del plano x-y forma un ángulo azimutal φ a lo largo del objeto. En el PET 2D los datos

adquiridos del ángulo θ = 0o, mientras que en 3D el ángulo polar incluye los demás valores

donde pueda ser aceptado la colinealidad entre un detector y el otro que se encuentra en

el otro extremo respetando el incremento de la dispersión y la ganancia de sensitividad [1].

Detectores elementales e individuales desde los pares de coincidencia con los detecto-

res opuestos (ambos en el plano axial) son registrados en el espacio del sinograma como

lo es indicado en la figura 1.17. El sinograma consiste en proyecciones aproximadamente

paralelas, esto es debido al incremento de muestras de coincidencias entre detectores que
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Figura 1.16: Diagrama de ángulos θ y φ respecto a la referencia central.

rondan los 360o.

Entendiendo las proyecciones entre detectores como cuando se registra un evento de

coincidencia:

(Da : Db), (Da+1 : Db+1), (Da+2 : Db+2), ..., (Da−2 : Db−2), (Da−1 : Db−1). (1.32)

El detector Da, por ejemplo, no solo registra el evento de coincidencia entre su detector

paralelo, también existe una ĺınea de respuesta de éste detector y otros detectores que no

pertenecen a la misma colinealidad.

El campo de visión del tomógrafo PET es definido por el ángulo de aceptación en el

plano. Esto es determinado por la electrónica del instrumento, quien define a un detector

individual tener coicidencia con un finito número de detectores en el lado opuesto del

anillo, como se muestra en la siguiente figura.

El anillo circular, por su geometŕıa, produce distorsiones que requiere correcciones

para el proceso de reconstrucción, las causas son:

La distancia entre los detectores opuestos decrece tendiendo a los lados de espacio

del muestreo (es decir, que existe una máxima distancia desde la ĺınea de respuesta

central). Esto quiere decir que puede producir una ĺıneas de respuesta más sensible

con la apertura de más ángulos de aceptación de un detector, lo que tiende a la

distorsión del punto de referencia.
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Figura 1.17: Ĺınea de respuesta del detector con respecto a un número finito de detectores

opuestos

Figura 1.18: Sinograma de un punto ubicado en el centro del ángulo

Las ĺıneas de respuesta no son igualmente espaciadas en la proyección, debido a que

el detector tiene una apertura de ángulos y esas ĺıneas la gran mayoŕıa no pasan por

el centro del anillo.
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1.9.2. Muestreo axial

El sinograma formado en el PET está compuesto por proyecciones p(s, φ, θ, z). En

el PET 2D θ = 0o, mientras que en 3D θ ≥ 0. En el último caso las proyecciones con

θ 6= 0 son redundantes, eso contribuye al incremento de la sensibilidad de las señales de

ruido que pueda tener en los datos de reconstrucción, es decir, que aumentan 35 veces la

sensibilidad un PET 3D que el 2D por las señales de ruido aśı como la mayor cantidad

de información requerida por la mayor cantidad de espacio que puede contener en una

adquisición. Una representación gráfica que pueda considerar conveniente para obtener un

mejor resultado es la que introdujo el cient́ıfico belga Cristian Michel. Esto es producto de

que existen muchas ĺıneas de respuesta entre dos detectores, es decir, en un PET existen

48 anillos que pueden tener aproximadamente 2304 ĺıneas de respuesta para 3D, el método

de Michel puede bajar hasta 240 las ĺıneas de respuesta en el caso de 2D. Por lo tanto su

método consiste en la recostrucción de los datos axiales a través de una matriz 48x48 (En

el caso de ser un PET de 48 detectores) como se mostrará en la figura 1.20, Para el caso

2D un detector solo acepta la ĺınea de respuesta del otro enfrente de éste y los dos que se

encuentran a sus lados, mientras que en el 3D un detector acepta las ĺıneas de respuesta

del resto de ellas (fig 1.19). Un factor muy importante de las ĺıneas de respuesta es que los

detectores deben ser homogéneamente distribuidos sobre el anillo para evitar sobre todo

distorsiones en la reconstrucción de la misma

Figura 1.19: Diferencia entre un PET 2D y 3D en vista sagital, notemos que en el 2D

se encuentra incluidos septas que separan los detectores axiales impidiendo las ĺıneas de

respuesta que no sean paralelos a las septas contiguas.

1.9.3. Desde la proyección a la reconstrucción

Todos los datos obtenidos se representan a través de un sinograma y los datos obtenidos

pasan por las siguientes fases:

El sinograma procede a la reconstrucción,
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Figura 1.20: Representación del sinograma de Michel de las ĺıneas de respuesta 2D (Izq)

y 3D (Der) de un PET de 48 detectores, en este caso el número de veces de la sensibildad

del plano 3D al 2D es de cerca de 10 veces.

En el proceso de reconstrucción se corrigen los datos por métodos de eficiencia del

detector y los efectos de geometŕıa como la normalización, y

Un set de sinogramas de corrección de atenuación son aplicados en el sinograma de

adquisición para corregir la atenuación del fotón por el objeto.

Figura 1.21: Flujo de reconstrucción de las proyecciones PET.

El factor de normalización puede incluir una escala global para contabilizar las va-

riaciones del plano obtenido del sinograma. El factor de atenuación es derivado desde

una adquisición sin un objeto en el lugar de adqusición. Los sinogramas de emisión son
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corregidos por la eficiencia de cada cristal y su reconstrucción usando el proceso de retro-

proyección.

1.9.4. Algoritmos

Imagen tridimensional completo

Para las imágenes tridimensionales se usa la ĺınea de respuesta en un espacio tridi-

mensional en forma de matriz. Se utiliza también dos ángulos para representar, en forma

angular, el espacio tridimensional (φ y θ) para definir espacialmente el vector unitario

(ẑ(θ, φ) = cosφ cos θ, sinφ cos θ, sinθ) paralelo a la ĺınea de respuesta y a las dos coorde-

nadas (xr, yr):

Figura 1.22: Vector ẑ paralelo a la ĺınea de respuesta

Usando x̂r.ẑ = 0 y la definición de θ como ángulo co-polar, las coordenadas polares

son originales por la siguiente multiplicación por matrices:
x

y

z

 =


-sinφ -cosφ sin θ cosφ cos θ

cosφ -sinφ sin θ sinφ sin θ

0 cos θ sinφ




xr

yr

zr


Usando la transformada mostrada arriba, la integral de ĺınea de proyecciones a lo largo

de la ĺınea de respuesta, localizado por (xr, yr, φ, θ), es expresada como:

p(xr, yr, φ, θ) =
∫ ∞
−∞

f(x, y, z)dzr. (1.33)

Para una dirección fija, ẑr(φ, θ), la fijación de los datos de integral de ĺınea para todo

(xr, yr) forma una proyección bidimensional p(xr, yr, φ, θ) de p(x, y, z) como se muestra la

figura:
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Figura 1.23: Transformación tridimensional a una proyección bidimensional bajo un juego

de ĺınea de respuestas paralelo a ẑr(φ, θ)

Finalmente, en el caso especial p(xr, yr, φ, θ = 0) es equivalente a la imagen transver-

sal, por lo tanto éste punto tiene mucha información importante para la reconstrucción

volumétrica de la imagen de la distribución de trazador. El resto de las proyecciones

p(xr, yr, φ, θ 6= 0) incrementa el número de fotones detectados.

Teorema de la sección central. Derivación y suficiencia de datos

Derivación: Se computan las transformadas de Fourier con respecto a las primeras

dos variables:

P (υxr, υyr, φ, θ) =
∫ ∞
−∞

∫ ∞
−∞

p(xr, yr, φ, θ)e
−i2π(xrυxr+yrυyr)dxrdyr, (1.34)

Si F (υx, υy, υz) es la transformada tridimensional de Fourier de f(x, y, z):

F (υx, υy, υz) =
∫ ∞
−∞

∫ ∞
−∞

∫ ∞
−∞

f(x, y, z)e−i2π(xrυxr+yrυyr+zrυzr)dxdydz, (1.35)

entonces por usar una derivación similar a la ecuación 1.35, llegamos al teorema de la

versión tridimensional de las proyecciones de Rayos-X:

P (υxr, υyr, φ, θ) = F (υx, υy, υz) |υzr=0, (1.36)

donde de la matriz de la transformada tenemos:
υx

υy

υz

 =


-sinφ -cosφ sin θ cosφ cos θ

cosφ -sinφ sin θ sinφ sin θ

0 cos θ sinφ



υxr

υyr

υzr

 .
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Las medidas de la sección central tridimensional para las proyecciones son análogas a

las bidimensionales.

Suficiencia de datos: La orientación de las proyecciones puede ser identificada por la

localización del vector unitario ẑ(φ, θ) en la esfera unitaria no truncada, un set de puntos

asociados orientados hacia un Ω designado. Dos juegos de interés, Ω0 = {ẑr(φ, θ)|0 ≤
φ < π, θ = 0} y Ωθ = {ẑr(φ, θ)|0 ≤ φ < π, θ ≤ 0}, quien corresponde a los multiplanos

bidimensional y tridimensional respectivamente. Esta notación fue introducida por Orlov

en el año 1976. En la siguiente fgura demuestra estos esquemas

Figura 1.24: Juego de Proyecciones usando la suficiencia de datos de Orlov para dos

geometŕıas esféricas no truncadas: la esfera izquierda es la proyección bidimensional y la

derecha es tridimensionales donde θ juega un papel fundamental

Reconstrucción

Varianza espacial y algoritmo de reproyección: La respuesta de los escáneres

que vaŕıan espacialmente pueden ser entendido como las consecuencias de las proyecciones

axiales finitas, liderando las proyecciones truncadas. Para las proyecciones tridimensiona-

les truncadas pT (xr, yr, φ, θ) la intensidad de la fuente que emite dentro del campo de

adquisición es la siguiente:

I =
∫ Θ

−Θ

∫ π

0

∫ ∞
−∞

∫ ∞
−∞

pT (xr, yr, φ, θ)dxrdyrdφ cos θdθ. (1.37)

Para el caso del escáner esférico no truncado (Θ = π/2), la respuesta del escáner puede

ser espacialmente invariable. La variación espacial de la naturaleza complica el proceso

de la reconstrucción de la imagen. Por ejemplo, en la regiones de p(xr, yr, φ, θ) no son me-

didos debido a la truncación, donde computa correctamente la transformada de Fourier

bidimensionales de la proyección. El método de restauración de la variancia espacial tridi-

mensional es el algoritmo de Kimahan y Rogers (1989) y es el llamado three-dimensional

reprojection (3DRP).
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Retroproyección tridimensional: es seguido por la siguiente ecuación:

b(x, y, z) =
∫ Θ

−Θ

∫ π

0
p(xr, yr, φ, θ)dθ cos θdθ. (1.38)

Para desarrollar b(x, y, z), aplicamos la transformada espacial para tener una dimen-

sión z respecto a las direcciones (θ, φ):

b1(x, y, z;φ, θ) = p(xr, yr, φ, θ). (1.39)

Ahora, la ecuación 1.38 será cambiada a la siguiente:

b(x, y, z) =
∫ Θ

−Θ

∫ π

0
b1(x, y, z;φ, θ)dθ cos θdθ, (1.40)

Ahora desarrollamos integrando la proyecciones b(x, y, z) desarrollando la transforma-

da de Fourier para una vista simple:

B(υxr, υyr, υzr;φ, θ) =
∫∞
−∞

∫∞
−∞

∫∞
−∞ p(xr, yr, φ, θ)e

−2πi(xrυxr,yrυyr,zrυzr)dxrdyrdzr

= P (υxr, υyr, φ, θ)δ(υzr).

Asumiremos que b1(x, y, z, φ, θ) es constante en la dirección zr. Hasta ahora la trans-

formada de Fourier no es cero a lo largo del plano cercano al origen. A lo largo del plano

los valores son parecidos a la transformada de Fourier de la proyección multiplicada por

la función delta en la dirección perpendicular.

El resultado de la integral es simplemente expresada en las coordenadas esféricas

u = (υ, ϕ, ψ), mostrado en la siguiente transformada:

B(υ, ϕ, ψ) = F (υ, ϕ, ψ)H(υ, ϕ, ψ), (1.41)

donde F (υ, ϕ, ψ) es la transformada del objeto en coordenadas esféricas y H(υ, ϕ, ψ) =

H(υ, ψ) es la transformada tridimensional de Fourier de la simetŕıa rotacional, la cual

separa el campo de adquisición en dos regiones.

Las dos regiones separadas están catalogadas por medio de H(υ, ψ) y su variación con

ψ, donde Θ es la frontera de cada región:

H(υ, ψ) =

 2π
υ

Region1 : |ψ| ≤ Θ
4 sin−1 sinΘ

| sinψ|
υ

Region2 : |ψ| > Θ

 . (1.42)

En la región 1 se introduce la constante 2π y es inversamente proporcional a la coor-

denada de la transformada υ mientras que en la región 2 ψ juega un papel importante

para la trasnformada debido a que solo se trabaja dentro del campo de visión ciĺındrica.
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Figura 1.25: Reconstrucción a partir de la transformada de Fourier usando las coordenadas

esféricas u(υ, ϕ, ψ) surgiendo de las proyecciones tridimensionales

Reconstrucción por medio del filtraje de retroproyección: desarrollado por

Cosher en el año 1980 y usó la siguiente ecuación:

F (υ, ϕ, ψ) = B(υ, ϕ, ψ)Gc((υ, ϕ)), (1.43)

donde Gc es el filtraje de recosntrucción definido por:

Gc(υ, ϕ) =
1

H(υ, ϕ)
. (1.44)

Este filtro es considerado como el filtro rampa debido a que solo acepta las frecuencias

bajas. El algoritmo de filtrado de retroproyección es:

f(x) = F−1
3

{
Gc(υ, ψ)F3

{∫ Θ

−Θ

∫ π

0
p(xr, yr, φ, θ)dφ cos θdθ

}}
. (1.45)

El filtrado F3 puede ser reemplazado por la imagen en convolución con F−1
3 {Gc(υ, ψ)}.

Este paso puede ser visto como la compensación para el muestreo de a transformada de

Fourier que es impuesto por la colección de datos del barrido principal.

Retroproyección filtrada: Podemos reescribir la ecuación anterior cambiando los

pasos de filtraje y de retroproyección:

f(x) =
∫

ΩΘ

∫
F−1

2 {P (υxr, υyr, φ, θ)G(υxr, υyr, φ, θ)}dφ cos θdθ, (1.46)

donde G(υxr, υyr, φ, θ) puede ser considerado como un filtro bidimensional G(υxr, υyr)

que vaŕıa con las proyecciones y las direcciones (θ, φ). Para el filtro ColsherGc(υxr, υyr, φ, θ)

puede derivarse usando el teorema de la sección central para transformarse a P (φ, θ) en
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el ángulo apropiado.

Ecuación de filtrado para las transformadas de los barridos tridimensiona-

les: Se usa la ecuación 1.36 para parametrizar el filtraje:

p(s, ẑr) =
∫ ∞
−∞

f(x+ αẑr)dα, (1.47)

donde ẑr ∈ ΩΘ (Figura 1.24), y s ∈ ẑ⊥r tal que s ∈ <3 y s.ẑr = 0. Con la notación del

teorema de la sección central la misma puede estar expresado como:

F (u) =
∫ ∫ ∫

<3
f(x)e−i2π(x.u)dx = P (u, ẑr), (1.48)

donde P (u, ẑr) es la transformada de Fourier bidimensional en la proyección ẑr

P (u, ẑr) =
∫ ∫

s,ẑr=0
p(s, ẑr)e

−i2π(s.u)ds, (1.49)

u esta limitado por el plano u.ẑr = 0. Iniciando por las ecuaciones (1.39) y (1.43)

tenemos la reconstrucción estimada de fourier por el objeto F̄ (u)

F (u) ≈ F̄ (u) = B(u)G(u) =
∫ ∫

ΩΘ

B1(u; ẑr)G(u)dẑr, (1.50)

y usando el teorema de la retroproyección (Ecuación 1.41):

F̄ (u) =
∫ ∫

ΩΘ

P (u, ẑr)δ(υz)G(u)dφ cos θdθ. (1.51)

Reconociendo que υz = u.ẑr, podemos escribir δ(u, ẑr)G(u) = δ(u.ẑr)G
1(u; ẑr), donde

la función G1(u; ẑr) el vector u es limitado por ẑ⊥r = {u ∈ <3}|u.ẑr = 0. En otras palabras,

G1(u; ẑr) es cero excepto en el plano u.ẑr = 0. Con este cambio tenemos:

F̄ (u) =
∫ ∫

ΩΘ

P (u, ẑr)δ(u, ẑr)G(u, ẑr)dφ cos θdθ. (1.52)

En el caso de la función G1(u.ẑr) usado en el filtraje de retroproyección puede ser

considerado como un filtro bidimensional que vaŕıa con la proyección y la dirección de la

retroproyección ẑr(φ, θ). Se sustituye P (u, ẑr) = F (u) en el plano u, ẑr = 0

F̄ (l) =
∫ ∫

ΩΘ
F (u)δ(u.ẑr)G

1(u; ẑr)dφ cos θdθ

F̄ (l) = F (u)
∫ ∫

ΩΘ
δ(u.ẑr)G

1(u; ẑr)dφ cos θdθ

F̄ (l) = F (u)TG(u).

(1.53)

T (u) es la función de transferencia del sistema lineal de proyecciones medidas seguidas

por la reconstrucción de filtraje de retroproyección usando el filtro G1(u; ẑr). El filtro de
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reconstrucción proviene de un resultado preciso si F̄ (u) = F (u). Quien sigue la ecuación

de filtraje normalizado:

TG =
∫ ∫

Ωθ

δ(u.ẑr)dẑr = 1 (1.54)

para todo u ∈ <3.

La geometŕıa corresponde a la siguiente figura donde se define el espacio y las coorde-

nadas:

Figura 1.26: Esfera Orlov donde indica las coordenadas θ y φ. Θ define las fronteras entre

regiones.

La función delta selecciona la zona gris de la figura 1.26 la cual es representada como

Ωξ, esto representa el rango de las proyecciones medidas para el rango de u o cualquier

punto alrededor de la ĺınea donde se dirige u representado por ξ.

Un ejemplo válido: se asume que G1(u; ẑr) = G(u), el filtro para la dirección ẑr, es

la sección central perpendicular a ẑr aunque G(u) no tiene una dependencia adicional en

esta dirección. En este caso, tenemos, donde
∫ ∫

ΩΘ
δ(u.ẑr)dφ cos θdθ > 0:

G(u) = 1∫ ∫
ΩΘ

δ(u.ẑr)dφ cos θdθ
,

G(u) = |u|∫ ∫
ΩΘ

δ(u.ẑr)dφ cos θdθ
,

G(u) = υ
ξ
,

(1.55)

donde usamos la relación δ(u.ẑr) = δ(u.ẑr)/|u| y υ = |u| y reconociendo que el deno-

minador es ahora simplemente la longitud ξ en Ωξ a lo largo de la circunferencia. Esta

longitud de arco depende de la región de la frecuencia espacial donde u está en el extremo

de la misma.
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G(u) = Gc(u) =


2π
υ

|ψ| ≤ Θ
4 sin−1 sinΘ

| sinψ|
υ

|ψ| > Θ

 . (1.56)

La ecuación 1.56 es necesaria y suficiente para que pueda conocerse como filtro de re-

construcción. A pesar de que estos filtros producen una reconstrucción precisa con datos

de proyecciones sin ruidos y continuos, el comportamiento de los filtros difiere en como

estas propagan datos inconsistentes introducidos por ruidos o por discretización de los

datos incorporados. Hay dos clases de filtros que satisface la ecuación 1.56, demostrado

en la ecuación (1.58).

Otros filtros de reconstrucción usados son:

Transformada inversa de Radon

Método directo de Fourier

Método modo-lista

Planograma

Haz de cono

Rebanado

Estructura del algoritmo Iterativo

El mejor modelo mostrado de la reconstrucción iteractiva se encuentra en la figura

1.27:

El proceso empieza con una estimación inicial f̂ (o) de los valores de la intensidad de

pixel en la imagen. Un paso en la proyección aplicado en la imagen corriente f̂ (n), quien

pasa a un juego de valores de proyección ĝ(n) la cual tiene que esperar si f̂ (n) pertenece

a la imagen real. Las proyecciones ĝ(n) son comparadas por los datos de medidas g para

crear un juego de errores de espacios de proyecciones eg. Estos valores son colocados en

el mapa espacial con una operación de retroproyección con los valores ef que son usados

para actualizar las imágenes estimadas, quien se convierte a un nuevo f̂ (n+1). Este proceso

es repetido una y otra vez hasta que las interacciones terminen por las caracteŕısticas del

equipo. Cada repetición es la llamada iteracción.
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Figura 1.27: Flujo de Reconstrucción Iteractiva

Un cŕıtico pero frecuente tópico en la reconstrucción de la imagen es la elección de

la práctica computacional que involucra la implementación de la proyección y la retro-

proyección, la cual genera la imagen final. La imagen 1.27 muestra los pasos para la

reconstrucción iteractiva pero cada paso es aplicado una ecuación para la matriz y gene-

rar la reconstrucción. La siguiente figura, la cual es la idéntica en la anterior, muestra las

resoluciones de cada paso con una ecuación.

La siguiente figura que se mostrará a continuación es la forma general de la recons-

trucción Iterativa la cual se usa el método de multiplicación de cada bloque de imágenes

en forma general, es decir, que reconstruye entre 30 y 50 iteracciones. También es usado

para introducir filtros de baja frecuencia como el RAMPA.

1.9.5. Modelos Compartimentales

La tomograf́ıa de emisión de positrones (PET) es una técnica de imagen que mide la

concentración local de un trazador exógeno de moléculas en la región donde se está estu-

diando o diagnosticando. Hasta ahora, llevando una secuencia de tiempo de las imágenes

PET, se puede cuantificar trazadores cinéticos in vivo. Por usar un radiotrazador mole-

cular, se puede monitorear la interacción entre la molécula con el proceso fisiológico del

cuerpo. Por ejemplo, el flujo de sangre puede medirse usando solución fisiológica radiac-

tiva como trazador, el metabolismo puede medirse con la fluorodesoxiglucosa (FDG).

El modelo compartimental es usado para describir el sistema que vaŕıa con el tiempo
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Figura 1.28: Reconstrucción Iterativa usando las ecuaciones de reconstrucción para cada

paso. Método simple

Figura 1.29: Reconstrucción Iterativa donde se puede introducir entre 30 y 50 imágenes.

Forma General

pero no en el espacio. Es la región o volumen cuya distribución de sustancia o enerǵıa

es uniforme. Determina las propiedades cuantificables traducidos en señales a lo largo

del tiempo, en cada uno de los subsistemas (compartimientos) en los que se ha dividido

conceptualmente el sistema en estudio. En un vóxel, asumimos que cualquier especie ra-
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diactiva que contribuye a la emanación de signos radiactivos esta en una concentración

uniforme y puede caracterizarse por ser un estado único; cada estado es asignado un com-

partimiento, el cual es descrito por una ecuación diferencial ordinaria simple.

Los modelos compartimentales frecuentemente surgen en el transcurso de la descrip-

ción de los trazadores inyectados en un sistema fisiológico. En estudios con trazadores,

se hacen suposiciones sobre el comportamiento de las moléculas trazadoras, también ra-

diactiva, pero algunas veces marcada con fluorocromo o un marcador detectable. Las

suposiciones satsfacen las siguiente lista:

La cantidad del trazador inyectado es todo el trazador, es decir, no causa cambios

en la fisioloǵıa del organismo.

El trazador es un estado firme con las moléculas que el trazador busca emular

Esto no son efectos del isótopo radiactivo, es decir, que la señal no genera cambios.

Construcción del modelo compartimental

Estos modelos son usados para describir las medidas dinámicas del PET. Los da-

tos no son generalmente suficientes para la resolución espacial y soportar descripciones

matemáticas complicadas que incluyen gradientes espaciales (por ejemplo, modelos dis-

tribuidos). Sin embargo, los modelos compartimentales tienen el mejor poder predictivo

para continuar con su uso.

Obtenemos la imagen PET en el cerebro como se mostrará en la figura 1.30 (parte a),

consideramos los estados primarios a una molécula trazadora radiactiva en los cuadros en

forma de rombos grises en la parte (b) de la figura. Primero, el trazador es inyectado y

recorre el cuerpo, después gran parte llega al cerebro y se distribuye llegando a estar en es-

tado extravascular. Si estos receptores en el cerebro es especifica para el trazador, entonces

algunos de ellos llegará a formar parte de estos receptores para el cálculo compartimental.

En la parte (c) de la figura se indica una mayor abstracción de lo esquemático de la fi-

gura (b) que identifica cuál es el estado primario de la molécula y las conexiones existentes.

Cuando los trazadores de cada compartimiento están especificados, cada uno se puede

identificar con la forma de una ecuación diferencial ordinaria (d) para su posterior cálculo

y aśı obtener su valor. Estas ecuaciones diferenciales ordinarias se usan para calcular el

flujo de entrada y salida de cada compartimiento.
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Figura 1.30: Forma esquemática del proceso de modelo compartimental. En la parte (a)

definimos a la región de interés de la imagen, en la parte (b) conceptualizamos la región

y los posibles estados en el trazador de la región, (c) mayor abstracción de los estados

ligandos para los compartimientos con una topoloǵıa particular o conectividad y (d) se

escribe la Ec. Dif. Ordinaria para cada compartimiento para conocer el flujo de estos.

Modelo compartimental: Flujo de sangre

Modelo compartimental de un tejido: Es un método simple frecuentemente usado

en el PET, se usa un tejido y la sangre como parte del modelo. En él se mide el flujo en

términos de perfusión del tejido, la cual es descrito por unidad de volumen del flujo por

unidad de tiempo por unidad del volumen del tejido. La concentración del tejido Ct(t), la

sangre arterial Cd(t) y los constantes cinéticas de primer orden (K1, k2). la concentración

de los trazadores estan medidas en nanocuries por miĺımetro (nCi/ml).

Si asumimos que cada compartimiento el trazador esta homogéneamente distribuido.

El trazador unidireccional desde la sangre al tejido es K1Ca, y el flujo desde el tejido hasta

la sangre es K2Cr; por lo tanto, el flujo neto del trazador es:

dCt
dt

= K1Ca − k2Ct. (1.57)
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Figura 1.31: Modelo compertimental de un tejido

Para obtener C1 se despeja la ecuación de arriba:

Ct = K1Ca ⊗ exp(−k2t), (1.58)

Ct(t) = K1

∫ t

0
Ca(t

′)exp[−k2(t− t′)]dt′, (1.59)

donde el śımbolo ⊗ representa la convolución unidimensional. En el PET, Ct es la

concentración de la radiactividad donde k2 incluye un componente para el decaimiento

radiactivo. Ca es el flujo de sangre medido en el scan del PET.

Modelos unicompartimental en términos de fluidos: El intercambio del trazador

entre la sangre y el tejido ocurre por v́ıa difusión o transporte activo a lo largo de la pared

capilar. En la figura 1.32 muestra que el trazador entra en la vena capilar desde el lado

de la arteria con concentración Ca y sale por el otro lado como vena con concentración

Cv; la sangre fluye por la vena capilar por el flujo F.

Figura 1.32: Modelo capilar de un flujo constante pero con un trazador capilar

Para derivar la relación entre estas cantidades usaremos el principio Fick que enuncia

que cuando un compartimiento esta en un estado estable, el flujo de material que entra

en el compartimiento es igual al flujo que sale del compartimiento. En tal estado, la

concentración del material en el compartimiento no debe cambiar. Tenemos que Ja =

Jt+Jv donde Ja y Jv son los trazadores arteria y vena respectivamente. El flujo del trazador
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arterial iguala el producto del flujo de sangre y la concentración, esto es Ja = FCa.

Similarmente, el flujo del trazador venoso es Jv = FCv. El trazador neto dentro del tejido

es la diferenca entre el flujo de la vena y la arteria:

Jt =
dCt
dt

= Ja − Jv = F (Ca − Cv). (1.60)

La fracción neta en la entrada del trazador que es extráıda dentro del tejido durante

el paso de una capilar es nombrada como la fracción de extracción neta (En) y es igual a:

En =
Ca − Cv
Ca

. (1.61)

Coeficiente del Volumen de Distribución/Partición: Considere un experimento

en la cual el trazador de la concentración es mantenida a un nivel constante en el tiempo.

En el tejido, el trazador acumula un curso de tiempo descrito por la ecuación (1.60).

Después de un tiempo suficiente, donde el trazador entre compartimientos es cero y el

sistema esta en equilibrio, la tasa de concentración Cr/Ca es llamado como el volumen

de equilibrio de la distribución VD. A pesar de que VD es la tasa de concentración, esto

es llamado volumen porque esto iguala el volumen de la sangre que contiene la misma

cantidad de radiactividad a 1 ml de tejido. Por ejemplo, 2 ml de sangre tiene la misma

cantidad de radiactividad a 1 ml de tejido. Debido a que el flujo de tejido neto (Ec. 1.59)

en equilibrio es cero, VD puede estar expresado como:

VD =
Ct
Ca

=
K1

k2

, (1.62)

Para un modelo de un tejido, el volumen de distribución es un macroparámetro igual

a K1/k2. En general, la precisa formulación de VD en términos de la tasa cinéticas cons-

tantes (K1, k2, ...) depende en el modelo compartimental empleado.

Flujo de sangre: Puede ser descrito como el volumen de sangre que pasa a lo largo

de la vena por unidad de tiempo (Ej ml/min). Sin embargo, la medida regional del flujo

de sangre es t́ıpicamente expresada como el flujo por unidad de masa del tejido (Ej

ml/min/mg), la cual es llamado perfusión. Usando la ecuación (1.62) sustituimos VD =

Ct/Cv:

dCt
dt

= F (Ca −
Ct
VD

), (1.63)

La resolución de esta ecuación es:

Ct(t) = FCa(t)⊗ exp(−
F

VD
t) (1.64)
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Ct(t) = F
∫ t

0
Ca(t

′)exp[− F

VD
(t− t′)]dt′. (1.65)

Dispersión, correcciones de decaimiento: La medición del flujo de sangre en la

ecuación anterior es altamente sensible para las medidas exactas de la función de entrada

de la arteria. Para mejorar la exactitud, necesitamos contabilizar diferencias entre la

medida arterial dentro de la función (Cam), y la concentración en el sitio de medidas del

tejido (Ca es considerado como la verdadera función de entrada). La discrepancia entre

la funciones de entrada verdadera y la medida son la dispersión y el decaimiento. Un

tiempo de demora (∆t) ocurre porque el trazador requiere un tiempo considerable para

que circule por todo el cuerpo y se fije en cada órgano. Además, la dispersión del trazador

causa diferentes grados de filtros de las funciones de entrada, con resultados en Cam y Ca

de diferentes formas. La dispersión puede ser descrita como una función monoexponencial

en el tiempo, donde τ es la dispersión constante en el tiempo:

D =
1

τ
exp(−1

τ
) (1.66)

donde τ es la constante de dispersión del tiempo igual al material radiactivo usado.

Sustituyendo la misma en la ecuación (1.67) obtenemos:

Cam(t) = Ca(t+ ∆t)⊗ 1

τ
(− t
τ

) (1.67)

En orden de determinar los valores verdaderos de la función Ca dos parámetros (τ

y ∆t) debe estimarse. Las discrepancias entre Ca y Cam pueden ser despreciables si la

diferencias de tiempo es de pocos minutos.

Medidas de uso de glucosa en la región cerebral en la tomograf́ıa de emisión

de positrones:

El uso de la [18F ] fluorodesoxiglucosa ([18F ]FDG) es para realizar medidas cuantita-

tivas de la región cerebral con el uso de la glucosa (rCMRglc) en hombres y animales.

Porque la relación ha sido estabilizada entre la actividad y el uso de la glucosa cerebral

en regiones cerebrales discretas, el método puede usarse en investigaciones de cambios en

la actividad funcional en diferentes estados fisiológicos y patológicos.

Modelo básico compartimental: El [18F ]FDG y la glucosa en el plasma cruza la

barrera cerebro-sangre por un carrera mediante un proceso de transporte saturable porque

el [18F ]FDG y la glucosa compiten por la misma carrera, la tasa de transporte interno del
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[18F ]FDG puede ser descrita por la ecuación Michaelis-Menten modificada para incluir

la influencia del sustrato competitivo, esto es:

v∗i (t) =
V ∗t C

∗
p(t)

K∗t [1 + Cp(t)/Kt]C∗p(t)
, (1.68)

donde v∗i es la velocidad de transporte interna; C∗p y Cp son las concentraciones de

[18F ]FDG y la glucosa respectivamente; en el plasma V ∗t es la velocidad máxima de

transporte del [18F ]FDG; K∗t y Kt son las constantes Michaelis-Menten de la carrera entre

[18F ]FDG y la glucosa respectivamente; y t es la variable en el tiempo. Porque [18F ]FDG

es administrado en cantidades de trazadores, C∗p(t) puede ser despreciable comparado con

K∗t [1+Cp(t)/Kt]. Si la concentración de la glucosa es constante, entonces la velocidad del

transporte interno es expresado como K∗1C
∗
p , donde K∗1 = V ∗t /[K

∗
t (1 +Cp/Kt)] es la cons-

tante de primer orden. Una vez que [18F ]FDG esta dentro del tejido, puede transportarse

hacia el plasma o fosforilado a [18F ]fluorodesoxiglucosa−6−fosfato([18F ]FDG−6−P ),

proceso que sigue la ecuación Michaelis-Menten análogo a la ecuación (1.70). Cuando la

glucosa cerebral se encuentra en estado estable, la concentración de la glucosa en el ce-

rebro (Cp) es constante y la entrada del trazador del plasma o la fosforilación pueden

considerarse como proceso de primer orden. La tasa de cambio de la concentración del

flujo en el tejido esta expresado como:

dC∗e
dt

= K∗1C
∗
p(t)− (k∗2 + k∗3)C∗e (t), (1.69)

donde C∗p(t) (en nCi/ml del plasma) representa la concentración de [18F ]FDG medido

en la arteria en un tiempo t minutos después de la inyección intravenosa; C∗e (nCi/g tejido

cerebral) es la concentración del trazador inmetabolizado en el intercambiable flujo en el

tejido; K∗t (ml/plasma/g cerebro/min) y k∗2 (min−1) representa la constante de primer

orden del transporte del plasma al tejido y desde el tejido al plasma respectivamente;

y k∗3 es la constante de primer orden de la fosforilación del [18F ]FDG por hexokinasa,

pero vaŕıa regionalmente y con diferente plasma y concentraciones de glucosa en el cerebro.

La tasa de cambio en la concentración del metabolismo del [18F ]FDG en el tejido,

C∗m(t) es:

dC∗m
dt

= k∗3C
∗
e (t), (1.70)

y la concentración total de la actividad en el tejido, C∗i (t) es la suma de las concen-

traciones en el conjunto del tejido
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C∗i (t) = C∗e (t) + C∗m(t). (1.71)

El escaner PET mide todas las actividades en el campo de visión, tanto intravascular

como extravascular, por lo tanto, la concentración de la actividad medida por el escáner

es:

C∗i (t) = (1− VB)C∗i (t) + VBC
∗
B(t), (1.72)

donde VB es la fracción del volumen medido ocupado por sangre (0 ≤ VB ≤ 1) y C∗B(t)

es la concentración de la etiqueta en toda la sangre . En el cuerpo humano, el flujo de

sangre en la materia gris y blanca ocupa el 4 % y el 2 % respectivamente.

Modelo receptor-ligando: Modelo de tres compartimientos

Este modelo consiste en dos tejidos y un plasma; el trazador es llevado por la sangre

y pasa transversalmente el compartimiento libre para interactuar con el receptor. La tasa

de cambio de la concentración de la radiactividad en cada compartimiento del tejido

es seguido por la ecuación diferencial ordinaria que describe el flujo del ligando en los

respectivos compartimientos:

dF

dt
= K1P − (k2 + k3)F + k4B − λF − k5F + k6N, (1.73)

dB

dt
= k3F − k4B − λB, (1.74)

dN

dt
= −λN + k5F − k6N, (1.75)

donde F , B y N son las variaciones de la concentración de cada trazador en el tiempo.

λ es el decaimiento del material radiactivo, K1, k2, ..., k6 son constantes de primer orden

relacionado a la transferencia del ligando entre varios compartimientos. Los parámetros k3

y k4 son tasas constantes de primer orden que caracteriza el agrupamiento y disociación

de los ligandos hacia el receptor.

1.10. Dosimetŕıa.

En la medicina nuclear se trabaja con fuentes abiertas donde se cataloga la importan-

cia del diagnóstico del paciente tratando de disminuir los efectos de la dosis administrada.
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Figura 1.33: Modelo de tres compartimientos

En los últimos años la tecnoloǵıa esta realizando desarrollos para disminuir la cantidad de

actividad del material radiactivo para administrar al paciente que lo requiera. Sin embar-

go, siempre se debe registrar la dosismetŕıa (tanto inyectada o administrada oralmente)

al paciente para obtener estad́ısticas certeras y lograr la optimización de la dosimetŕıa.

En la administración del material radiactivo al paciente se obtiene solo la información

de la actividad, pero el cálculo de la dosis absorbida en cada órgano se calcula a través

de mtodos usando fantomas caracteŕısticos con una optimización cercana al valor real.

Los sistemas de dosimetŕıa traducen las técnicas y las determinaciones de éstas. También

caracteriza los posibles riesgos de la exposición. A continuación se dará a conocer algunas

de las definiciones y unidades de las dosis administradas al paciente [9].

Actividad y vida media

Bequerelio: Es la unidad de actividad y se define como la tasa de desintegración del

material radiactivo desde el núcleo padre al hijo. Se define como 1 desintegración por

segundo (1Bq = 1s−1).

Curio: es la unidad más usada en nuestra región y está definido como 1Ci = 3, 7x1010Bq.

Ley del decaimiento radiactivo: Consideremos un conjunto de N radionucleidos

idénticos. Nuestro objetivo es entender cómo vaŕıa N con el tiempo:

dN(t)α−Ndt, (1.76)
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introduciendo la constante de decaimiento λ,

dN(t) = −λNdt, (1.77)

Esta ecuación diferencial admite la solución

N(t) = N(0) exp(−λt), (1.78)

donde N(0) es el número de nucleidos sin transformar en t = 0. De esta ley de decai-

miento exponencial vemos que el peŕıodo T1/2 cumple la relación

λ = ln(2)/T1/2. (1.79)

Vida media biológica: Tiene la misma caracteŕıstica de remoción del decaimiento

radiactivo pero esta vez es con las células o material orgánico que se encuentra en el cuer-

po la cual tiene la función de extraer la materia que usa el organismo a través de procesos

biológicos. Su śımbolo es λb y Tb.

Vida media efectiva: Si ahora consideramos una cantidad certera de material ra-

diactivo en el cuerpo que es retirada por el cuerpo por el proceso de primer orden, los dos

procesos de primer orden puede envolverse en la remoción de la actividad en el cuerpo:

Decaimiento radiactivo y eliminación biológica, porque estas constantes de decaimien-

to son esencialmente probabilidades de remoción por unidad de tiempo, las constantes

de desapariciones para los dos procesos puede sumarse para obtener una constante de

decaimiento efectivo:

λe = λb + λp, (1.80)

donde λp es la constante del decaimiento f́ısico del material radiactivo y λb es el

decaimiento biológico. El tiempo de vida medio es igual a 0, 693/λe, el cual es el tiempo

para que la actividad del material radiactivo se remueva a la mitad del cuerpo u órgano.

También podemos demostrar el tiempo de vida efectivo por la siguiente ecuación:

Te =
Tb.Tp
Tb + Tp

. (1.81)

Definiciones y Unidades de Dosimetŕıa:

Fluencia: Es el coeficiente de dN por da, donde dN es el número de part́ıculas inci-

dentes sobre una esfera de sección recta da. Su unidad es el m2
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Φ =
dN

da
. (1.82)

Dosis absorbida (D): Es la enerǵıa depositada por unidad de masa del material ab-

sorbido, incluyendo tejido biológico. En el sistema internacional es medido en Gray (Gy)

que es igual a 1 J/kg. El rad es otra unidad radiológica que aún se usa en la actualidad,

su equivalencia es 1 rad = 1 cGy

D =
dε̄

dm
. (1.83)

Tasa de dosis de radiación, Ḋ: es definido como la cantidad de enerǵıa absorbida

por unidad de tiempo por unidad de masa del tejido. Las unidades son mGy/min, cGy/h,

Gy/d́ıa, rad/min, rad/h, rad/d́ıa.

Para fuentes de radiación externas, la dosis absorbida, D, en un punto P de un objeto

irradiado depende de:

El objeto irradiado.

La situación de P en el objeto.

El campo de radiación ambiental.

La posición del objeto en el campo.

Kerma,K: es el coeficiente de la enerǵıa transferida a las part́ıculas cargadas por

unidad de masa a un punto de interés, incluyendo la enerǵıa radiactiva perdida, es decir,

las unidades JKg−1, con el nombre de Gray (Gy). La tasa de Kerma K̇ es el coeficiente

derivado del tiempo por un intervalo del tiempo, de tal manera que las unidades son Gray

por segundo. Esta cantidad no puede medirse directamente.

K =
dεtr
dm

. (1.84)

La enerǵıa transferida a los electrones por fotones incidentes puede expresarse en dos

v́ıas:

A través de interacciones por coisión: Kerma de colisión Kcol

A través de interacciones por radiación (radación de frenado, anquilación).

El Kerma total es la suma de ambas.
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Cantidades de Protección Radiológica [10]:

Dosis Equivalente (H): es definido como el producto de la dosis absorbida con el

factor de calidad del tipo de radiación. Es el efecto biológico sobre un tejido irradiado

depende del tipo y enerǵıa de la radiación y del tejido y efecto biológico considerado.

Mejor dicho, es una magnitud que expresa en una escala común el daño producido a

personas expuestas a distintas radiaciones. El factor de calidad Q es una constante que

depende del LET (transferencia lineal de enerǵıa) de la radiación considerada:

H = DQ, (1.85)

Q Tipo de radiación

1 Fotones, electrones, muones

5 protones

5 Neutrones ≤ 10 KeV

10 Neutrones ≥ 10 ≤ 100 KeV

20 Neutrones ≥ 100 ≤ 2 MeV

10 Neutrones ≥ 2MeV ≤ 20 MeV

5 Neutrones ≥ 20 MeV

20 part́ıculas α

Cuadro 1.5: Tipo de Radiación

Dosis Equivalente: Es definido como la dosis absorbida en un tejido u órgano mul-

tiplicada por el factor de peso de la radiación ωR. La Unidad de dosis es Sievert (Sv).

HT = ωRDT,R. (1.86)

Dosis equivalente efectiva E: Esta magnitud sirve para comparar el riesgo total

por una irradiación no uniforme del cuerpo con el riesgo producido por una irradiación

uniforme. Es la suma ponderada de las dosis equivalentes medias recibidas en distintos

órganos o tejidos.

E =
∑

WtHt. (1.87)

Dosimetŕıa interna usando la actividad:

Para estimar dosis absorbida para todos los tejidos significantes, uno puede determi-

nar, para cada tejido, la cantidad de enerǵıa absorbida por unidad de masa. Para concretar
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Tejido Wt

Gónadas 0,25

Mama 0,15

Médula ósea roja 0,12

Pulmón 0,12

Hueso 0,03

Resto del cuerpo excepto manos, pies, piel y cristalino 0,30

Cuadro 1.6: Factor de peso del tejido del cuerpo

la estimación de la dosis absorbida, debemos asignar valores numéricos para todas las can-

tidades involucradas en los términos de masa y enerǵıa. Debemos especificar la actividad

en el objeto como parte de la enerǵıa que emite el radionucleido y debemos conocer la

masa de la región objetivo. esta cantidad es nombrada como fracción absorbida y esta

representada por el śımbolo φ.

Podemos desarrollar una ecuación genérica para la tasas de dosis en el objeto como:

Ḋ =
kA

∑
i yiEiφi
m

, (1.88)

donde Ḋ es la tasa de dosis absorbida(rad/h o Gy/s), A es la actividad (mCio MBq),

y es el número de radiaciones con enerǵıa E emitida por transición nuclear, E es la

enerǵıa por radiación (MeV ), φ es la fracción de enerǵıa emitida que es absorbida en el

objetivo, m es la masa del región objetivo (g o Kg), y k es una constante proporcional

(rad.g/µCi.h.MeV o Gy.Kg/MBq.s.MeV ).

Sin embargo, para calcular la dosis total interna de un órgano caracteŕıstico se debe

extraer la dependencia temporal de la ecuación y la actividad posee estas caracteŕısticas;

por ello se integra la ecuación de la actividad respecto al tiempo para obtener la dosis

acumulada.

La ecuación de la dosis acumulada puede ser:

D =
kÃ

∑
i yiEiφi
m

, (1.89)

Donde D es la dosis absorbida (rad y Gy) y Ã es el número de transiciones nucleares

acumuladas. El cálculo de ésta es:
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Ã =
∫ ∞

0
A(t)dt =

∫ ∞
0

(fA0)e−λetdt =
fA0

λe
= 1, 443fA0Te, (1.90)

donde A0 es la actividad administrada, f es la fracción que va a la región de interés, y

(f.A0) es la cantidad inicial de actividad dentro de la región. La vida media efectiva (Te) es

un parámetro cŕıtico en la determinación de la actividad acumulada y la dosis acumulada.

Sistemas de dosimetŕıa

Método Marinelli/Quimby: Consiste en el cálculo de la dosis absorbida de un

tejido que recibe radiación beta que decae competamente en el órgano o tejido como:

Dβ = 78, 8CEβT, (1.91)

donde C es la concentración del radionucleido en el tejido en mCi/g, Eβ es la enerǵıa

emitida por decaimiento del mismo (Mev) y T es su tiempo de vida media (s). Para la

radiación gamma la dosis es:

Dγ = 10−3Γ
∫
V

e−µr

r2
dV, (1.92)

Γ es la tasa de exposición por desintegración dento de un medio infinito desde una

superficie positiva, µ es el coeficiente de absorción y la fración de geometŕıa es 1/r2.

Comisión Internacional de Protección Radiológica (Internacional Commis-

sion on Radiological Protection, ICRP): Esta comisión ha desarrollado dos sistemas

de dosimetŕıa interna integrales destinados a ser utilizados en la protección de los tra-

bajadores expuestos. En su reporte II (1960), base de la regulación de las radiaciones en

Estados Unidos, la tasa de dosis equivalente está seguida por la siguiente expresión:

H =
51,2Aξ

m
, (1.93)

donde ξ =
∑
i yiEiφiQi, la actividad está expresada en µCi, la masa en g y la enerǵıa en

MeV. El valor 5.12 es el k , sus resultados es rem/dia.

La ICRP ha desarrollado un sistema de limitación de las concentraciones en el aire y el

agua para los empleados de esta ecuación y suposiciones sobre el comportamiento cinéti-

co de los radionucleidos en el cuerpo. Esto es conocido como la concentraciones máximas

permitidas (MPCs). El POE es expuesto a estas concentraciones en una base continua y

no debe sobrepasar la tasa de dosis del primer órgano cŕıtico (Tiroides, nervios ópticos,
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etc.)

En el ICRP 30, la dosis equivalente acumulativa es seguida como:

H50,t = 1, 6x10−10
∑
S

USSEE(T ← S), (1.94)

Donde:

SEE =

∑
i yiEiφi(T ← S)

mT

. (1.95)

La actividad está expresada en Bq, la masa en g y la enerǵıa en MeV. En esta ecua-

ción, T representa una región objetivo y S representa la región fuente.

A diferencia de la ICRP II, se establecen ĺımites en la ingesta de actividad durante

un año, lo que impediŕıa que la dosis acumulativas (no las tasas de dosis continuas)

no exceda ĺımites establecidos. Estas cantidades de actividad fueron llamados ĺımites

anuales de incorporación (LAI), las concentraciones derivadas del aire (DAC), que son

directamente análogos a los MPCs en el aire, se calculan a partir de LAI. Documentos

ICRP más recientes (por ejemplo, la ICRP 71) cambiaron la formulación. Por ejemplo, la

dosis equivalente al año y en una región o tejido T debido a la ingesta de un radionucleido

en el tiempo t0, es:

H(t, t0) =
∑
S

qs(t, t0)SEE(T ← S; t), (1.96)

qs(t, t0) es la actividad del radionucleido (Bq), enerǵıa en J y masa en Kg.

Sistema de Dosis de Radiación de la Medicina Interna (Internal Dose Ra-

diation Dose System, MIRD): La ecuación de la dosis absorbida según este sistema

es:

Dr,k =
∑
h

ÃhS(rk ← rh), (1.97)

rk representa la región objetivo y rh es la posición de la fuente:

S(rk ← rh) =
2, 13

∑
i yiEiφi(rk ← rh)

mrk

. (1.98)

La actividad se mide en µCi, la masa en g y la enerǵıa en MeV . La unidad de la dosis

es rad.
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Este sistema fue creado por programadores usando FORTRAN como plataforma fuen-

te de investigación. Se usaron ı́ndices rizados iniciando el alfabeto del programa con la

letra ı̈”.

El sistema MIRD fue desarrollado primordialmente en la estimación de la dosis re-

cibidas en los pacientes al administrarles radiofármacos; pero no se usa para estimar la

dosis en el personal como se usa en el ICRP. Con el paso del tiempo se fueron realizando

diferentes publicaciones llamados pamphlets la cual publicaron cada anño por medio de

un comité que era elegido anualmente. Además contribuyeron a la publicación de libros,

publicaciones, revistas la cual vitaliza su organización y es cada d́ıa más seguido para

la dosimetŕıa diaria del paciente hasta hace algunos años. Ahora producen documentos

cient́ıficos de interés general en la comunidad dosimetrista. En el cuadro 1.7 se muestran

los phamphlets publicados.

Dosis de Radiación de Recursos de Evaluación (Radiation Dose Assemet re-

source, RADAR en inglés): Es un grupo creado a partir de una página web (www.doseinfo-

radar.com) y provee un gran número de publicaciones de datos y métodos usados en

función de la optimización de la dosimetŕıa. La representación de la dosis absorbida acu-

mulada está descrita en la siguiente expresión:

D = NxDF, (1.99)

donde

DF =
k
∑
i yiEiφi
m

. (1.100)

El DF es conceptualmente similar al valor S definido por el sistema MIRD. El número

de desintegraciones es la integral de la curva de área de la actividad respecto al tiempo

en una región fuente. Los miembros RADAR produjeron una data de decaimiento, fac-

tores de conversión de dosis, y dosis estandarizados catalogados para trabajadores de la

radiación y los pacientes. Olinda/EXM es un trabajo en conjunto por este grupo que

tiene mayor alcance cient́ıfico; este programa calcula dosis internas de órganos usando las

técnicas existentes.
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MIRD Pamphlet No 17. [11]

El propósito de este Pamphlet es introducir nuevas herramientas de dosimetŕıa interna

para superficies no uniformes usando pequeños subórganos en dimensiones diminutas,

usando los vóxels para su cálculo debido a la adquisición digital existente y el auge que

éste representa.

Las caracteŕısticas del cálculo de este método son los siguientes:

La fuente y la región objetivo del modelo dosimétrico debe ser definido;

la actividad es una función del tiempo en las regiones que deben ser cuantificada; y

los cálculos de la fracciones absorbidas de enerǵıa y el valor S del radionucléıdo debe

ser hecho para todas las radiaciones de interés y para todas las combinaciones de la

región fuente-objetivo.

Dosimetŕıa del vóxel: Es definido como el cálculo de la dosis absorbida de las ra-

diaciones ionizantes a la región del tejido con dimensiones desde a cent́ımetros a unos

cientos de micrómetros. Como el nombre implica, la dosimetŕıa del vóxel es generalmente

asociado con la imagen tomográfica o técnicas autoradiográficas para la cuantificación de

la actividad.

Métodos corrientes para determinar actividad acumulada en los vóxels: El

PET y el SPECT proveen medidas en que la distribución espacial de la actividad con

respecto al tiempo debe ser determinada en vivo con el órgano fuente dentro de la región.

Para obtener la dosis total debemos integrar la curva de la actividad respecto al tiempo,

de este modo obtenemos la actividad acumulada dentro de cada vóxel. Sin embargo, la

actividad en la subregión con órgano fuente puede obtenerse desde:

Imágenes secuenciales PET o SPECT; o

imagen PET o SPECT desempeñando un punto simple de tiempo en conjunción

con la imagen planar secuencial (Pamphlet 16)

En esta aproximación, las variaciones del vóxel en el comportamiento biocinético son

ignorados.

Dosis-Punto Kernels para los electrones: Representa la distribución radial de

la dosis absorbida alrededor de un punto de radiación isotrópico en un infinito medio

homogéneo. El primer cálculo de dosis-punto-Kernel lo realizó Spencer para electrones
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monoenergéticos. Luego otros investigadores usaron este método para los cálculos de do-

sis de part́ıculas beta [12]. Este resultado esta basado en la aproximación lento continuo

(CSDA por su siglas en inglés de continuous slowing-down approximation). Las fluctuacio-

nes en pérdida de enerǵıa que puede indeterminar dosis de electrones a largas distancias

son despreciables.

En este sistema, para los cálculos de dosis en la radiación de las part́ıculas beta se

determina por medio de la siguiente ecuación:

Φ(x) =
S(E(r))

4πρr2E0

, (1.101)

donde S(E(r)) es la función de parada de la part́ıcula beta, E0 es su enerǵıa, r es la

distancia donde ocurre la ionización máxima.

La cantidad satisface la restricción:

∫ ∞
0

4πρr2Φ(r, E0)dr = 1. (1.102)

Para el caso de las part́ıculas beta del 18F , la máxima ionización de la misma se hace

a los 2,633 mm de la fuente [2], por lo tanto, dependiendo del tamaño del vóxel se puede

obtener la dosis dentro del vóxel, sin calcular la dosis fuera de él.

Dosis-punto-Kernels para los fotones: Para los radionucleidos que emite fotones,

la contribución de la dosis debe tener incluido la evaluación de la dosimetŕıa del vóxel.

Para un fotón isotrópico ubicado en un medio infinito de agua, podemos definir Φ(x), la

fracción absorbida espećıfica del punto isotrópico, como la fracción absorbida de enerǵıa

del fotón emitido por unidad de masa a una distancia radial r de la fuente:

Φ(x) =

[
µen
ρ

1

4πr2
e−µr

]
Ben(µr), (1.103)

donde µ es el coeficiente de atenuación del fotón. µen es el coeficiente lineal de enerǵıa-

absorción en la enerǵıa fuente, ρ es la densidad de masa del medio y Ben es el factor de

absorción energética, quien toma en las cuentas la contribución de los fotones dispersos

hacia la enerǵıa depositada del camino libre µr desde la fuente.

Aproximación del valor del vóxel S: Es la tercera opción de cálculo de dosis des-

pués del método Montecarlo y de los Puntos-Kernels. Como se nota, las imágenes SPECT

y PET aloja determinaciones de actividad en vivo del nivel del vóxel. Este método excluye
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tumores, órganos, subórganos y regiones.

Como se mostrará en la siguiente ecuación, el esquema MIRD puede aplicarse en una

matriz tridimensional sumando la evaluación de la dosis de un vóxel objetivo k de N

vóxels alrededor del vóxel fuente h.

D̄(voxelk) =
N∑
h=0

Ãvoxelh .S(voxelk ← voxelh), (1.104)

donde S es la siguiente ecuación:

S(voxelk ← voxelh) =
∑
i

∆i.
Φi(voxelk ← voxelh)

mvoxel

, (1.105)

Donde ∆i es la enerǵıa media de radiación de la part́ıcula i por transición nuclear,

Φi(voxelk ← voxelh) es la fracción absorbida del vóxel k por emisión de la part́ıcula de

radiación i desde el vóxel fuente h, y mvoxel es la masa del tejido dentro de este cuadro. En

el caso cada part́ıcula beta el decaimiento radiactivo es tratado como un espectro discreto

de electrones monoenergéticos.

1.11. MATLAB.

Es el abreviado de MATrix LABoratory, laboratorio de Matrices en español; es una

herramienta de software matemático propietario que ofrece un entorno de desarrollo in-

tegrado (IDE) con un lenguaje de programación propio (Lenguaje M), también trabaja

bajo lenguaje C y Java. Está disponible bajo todas las plataformas.

El diseñador es el matemático y programador Cleve Moler y fue creado en el año

1984, surgiendo la primera versión con la idea de emplear paquetes de subrutinas escritas

en Fortran en los cursos de álgebra lineal y análisis numérico, sin necesidad de escribir

programas en dicho lenguaje. El lenguaje de programación M fue creado en 1970 para

proporcionar un sencillo acceso al software de matrices LINPACK y EISPACK sin tener

que usar Fortran.

Entre sus prestaciones básicas se hallan: La manipulación de matrices, la represen-

tación de algoritmos, la creación de interfaces de usuarios (GUI) y la comunicación con

programas en otros lenguajes y con otros dispositivos hardware. El paquete MATLAB
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dispone de dos herramientas adicionales que expanden sus prestaciones, a saber, Simu-

link (plataforma de simulación multidominio) y GUIDE (Editor de interfaces de usuario

- GUI). Además, se pueden ampliar las capacidades de MATLAB con las cajas de herra-

mientas (toolboxes); y las de simulink con los paquetes de bloques (blocksets).

El uso de las imágenes en MATLAB: Dicho programa usa cuatro tipo de imágenes:

Indexado;

Intensidad;

Binario;

RGB

Estos cuatro tipos de imágenes trabajan con matrices, donde en cada elemento corres-

ponde a la intensidad del color. En el tipo de imagen RGB trabaja con tres matrices la

cual cada inicial representa un color en inglés: Rojo (R), Verde (G) y Azul (B), mientras

que el elemento de la matriz tiene un número mayor entonces la intensidad del color co-

rrespondiente aumenta, la suma de cada matriz genera el color final aśı como su conjunto

la imagen. Este uso es muy general porque se usa tanto en audio como en video. Trabaja

bajo diferentes modalidades, jpg, jpeg, gif, entre otras.

El tipo binario corresponde a solo matrices que usan dos números: 0 y 1, esta modali-

dad es para trabajar en formato lógico, es decir, es una forma de usarse para obtener áreas

de interés bajo órdenes usando los lenguajes de programación relatados anteriormente. La

mayoŕıa son creados para obtener información importante de otra matriz que posee la

información bajo un orden lógico.

El tipo intensidad, a diferencia del primero, es el tipo de imagen representado en una

sola matriz, en una escala de grises, el número mayor es el blanco y el menor es el negro. Es

muy usado para estudios e investigaciones aśı como procesamiento de las mismas usando

filtros, valores, entre otras cosas.

El tipo indexado es un tipo de matriz usado para guardar información dentro de cada

elemento, es decir, que este tipo de matriz no muestra imagen alguna sino que en cada

elemento muestra información, tanto en números como en caracteres que puede resultar

importante para clasificar elementos de simulación.



1.11 MATLAB. 79

En esta investigación se realizará el uso de tres tipos de imágenes: inten-

sidad, para obtener información de las cuentas de actividad del flúor-18 y

observar la fluencia en todo el sistema; el binario para realizar la selección

lógica del área de interés; y el indexado para obtener el tamaño de matriz,

obtención de la imagen, número de vóxels, actividad inyectada, lugar, fecha y

hora de adquisición del estudio, entre otros contenidos informativos.

1.11.1. Imágenes dicom.

Es el acrónimo en inglés de Imagen Digital y Comunicaciones de la Medicina (dicom,

Digital Imaging and Comunications in Medicine). Es el estandar reconocido mundial-

mente para el intercambio de pruebas médicas, pensado para su manejo, visualización,

almacenamiento, impresión y transmisión. Incluye la definición de un formato de fichero

y de un protocolo de comunicación de red. El protocolo de comunicaión es un protocolo

de aplicación que usa TCP/IP para comunicación entre sistemas. Los ficheros DICOM

pueden intercambiarse entre dos entidades que tengan capacidad de recibir imágenes y

datos de pacientes en formato dicom.

Dicom permite la integración de escáneres, servidores, estaciones de trabajo, impreso-

ras y hardware de red de múltiples proveedores dentro de un sistema de almacenamiento

y comunicación de imágenes. Las diferentes máquinas, servidores, y estaciones de trabajo

tienen una declaración de conformidad DICOM (conformance statements) que establece

claramente las clases DICOM que soportan. DICOM ha sido adoptado ampliamente por

hospitales y esta haciendo incursión en pequeñas aplicaciones de oficinas de dentistas y

de médicos.

Formato de Datos DICOM: Independientemente del uso, siempre se utiliza el mis-

mo formato, incluyendo el uso de ficheros y de red. DICOM se diferencia de otros ficheros

de datos en que agrupa la información dentro de un conjunto de datos, es decir, una radio-

graf́ıa de tórax contiene el ID del paciente junto con ella, de manera de que la imagen no

puede ser separada por error de información. También tiene un conjunto muy amplio de

servicios, la mayoŕıa de los cuales implica transmisión de datos sobre la red, y el formato

de fichero en que sustenta es en realidad una ampliación posterior y de menor impor-

tancia del estándar. El servidor DICOM STORE es usado para mandar imágenes u otros

objetos persistentes (informes estructurados, etc.) a un PACS o a una estación de trabajo.

El formato de imágenes DICOM es presentado como la matriz de una intensidad,



80 Marco Teórico

donde cada componente de la matriz es representado como una escala de grises, la visua-

lización de este formato denota de la intensidad del valor de cada componente, mientras

mayor es el número, mayor es la intensidad la cual es representado como el blanco, en

caso contrario, el nivel del color va hacia el color negro.

Una de las ventajas del DICOM es su uso para distintas paletas de colores donde se

puede diferenciar los mismos debido a que el ojo humano puede percibir solo menos de

30 niveles de grises. También puede aplicar cálculos matemáticos usando las matrices.

1.12. Matrices.

Es un arreglo rectangular de mn números acomodados o dispuestos en m renglones y

n columnas. La matriz cuadrada es dennotada como m = n. En las imágenes Dicom se

usa la matriz 144× 144 [13].

A144,144 =



a11 a12 · · · a1,n · · · a1,144

a21 a22 · · · a2,n · · · a2,144

...
...

. . .
...

...
...

am,1 am,2 · · · am,n · · · am,144

...
...

...
...

. . .
...

a144,1 a144,2 · · · a144,n · · · a144,144


(1.106)

También es representado como A.

Las operaciones disponible para los matrices de esta investigación son las siguientes:

Suma y resta entre matrices;

Multiplicación y división de matrices por un escalar; y

Suma y resta entre elementos de la matriz.
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Figura 1.34: Ejemplo de Matriz de una figura y su representación en el programa MATLAB

Figura 1.35: Comparación entre la representación de la imagen transversal dicom y su

matriz. La representación numérica de la zona derecha es la intensidad de la zona cuadrada

de la imagen izquierda. Mientras más grande es el valor, tenderá al blanco.

Suma y resta entre matrices: esta representado como lo siguiente: Sean A y B

matrices, si ambos tienen n× x elementos, entonces:

Cmn = Amn +Bmn. (1.107)
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Multiplicación de matrices por un escalar: Si λ es un escalar y A una matriz

m× n entonces:

λAmn = λ · Amn =


λa11 λa12 · · · λa1n

λa21 λa22 · · · λa2n

...
...

. . .
...

λam1 λam2 · · · λamn

 (1.108)

La suma y resta entre los elementos de la matriz cumple con criterios lógicos del pro-

grama MATLAB para obtener valores relacionado a las leyes f́ısicas del problema.

En el siguiente caṕıtulo se usarán las estrategias para realizar la obtención de los datos

aśı como el cálculo de la dosis absorbida del material radiactivo 18F en la zona cerebral.
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Pamphlet Año de

Pub.

Nombre Comentarios

1, 1 rev. 1968, 1976 Discussion of MIRD inter-

nal dose technique

Suplantado por el primer

MIRD (19889)

3 1968 Photon absorbed fraction

for small objects

Suplantado por J Nucl.

Med. 41:149-160, 2000

5, 5 rev. 1969, 1978 Description of anthropo-

morphic phantom represen-

ting Reference Man, photon

absorbed fraction for many

organs

Suplantado por avalaila-

bility of Cristy/Eckerman

phantom Series (1987)

7 1971 Dose distribution around

point sources, electron, be-

ta emitters

Gran cant de datos, dif́ıcil

de usar. Usado en técnicas

Monte Carlo

8 1971 Photon absorbed fractions

for small objects

Igual al Pamphlet 3

11 1975 S Values for many nucli-

des

Nuevos valores S váli-

dos. Usados en RADAR

12 1977 Discussion of kinetic models

for internal dosimetry

13 1981 Description of model of

the heart, photon absorbed

fractions

14 , 14 rev. 1992, 1999 Dynamic urinary bladder

for absorbed dose calcula-

tions

Software existente en RA-

DAR

15 1996 Description of model for

the brain, photon absorbed

fractions

16 1999 Outline of best practices

and methods for collecting

and analyzing kinetic data

Documento ampliamente ci-

tado

17 1999 S values for voxel sour-

ces

18 2001 Administred activity for xe-

non studies

Cuadro 1.7: Pamphlets publicados por el MIRD, donde la señalización de las negritas son

los documentos a usarse en la investigación
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Caṕıtulo 2

Metodoloǵıa.

2.1. Introducción

En este caṕıtulo se mencionará sobre los métodos de la obtención de la dosis absorbida

usando las imágenes médicas dicom. Se dividirá en distintas fases la obtención de la ima-

gen, empezando por la siguiente: Desde la preparación del fármaco fluorodesoxiglucosa,

pasando por la inyección del mismo al paciente, la selección del equipo PET-CT, el reposo

del paciente después de la inyección, el posicionamiento del paciente al entrar a la camilla

y la adquisición de la imagen.

El segundo paso es el siguiente: Después de la adquisición se hace la reconstrucción y

procesamiento, luego se procede a la visualización de la imagen digital, de corte transver-

sal, de la fluencia resultante del PET.

El siguiente paso se procede al cálculo de la dosis absorbida siguiendo diversos pasos;

la selección de la zona cerebral, luego selección de la región de interés, el cálculo de la

dosis absorbida, tanto de los fotones como de positrones y, por último, la comparación de

los resultados de éstos con los presentados por los sistemas MIRD, RADAR, ICRP, entre

otras.

Para el siguiente caṕıtulo se explicará la obtención de todos los datos, aśı como el

procesamiento de los datos, métodos de cálculo, presentación del método programático

aśı como los resultados.
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2.2. Localidad:

La instalación donde se realizará la investigación será en el Instituto Autónomo Hospi-

tal Universitario de Caracas dentro de la Ciudad Universitaria de la Universidad Central

de Venezuela, ubicado en la ciudad de Caracas. Este centro tiene aproximadamente 60

años de servicio hospitalario y asistencial a los pacientes que lo requieran.

El servicio de Radioterapia cuenta con dos unidades: Radioterapia y Medicina Nuclear.

ambos cuentan con servicio de consulta, tratamiento, cuidado del paciente a largo plazo

debido a su condición oncológica aśı como hospitalizción. El servicio de Medicina Nuclear,

con más de 30 años de atención, cuenta con tres instalaciones:

1. Radioterapia metabólica con 131I que se realiza en habitaciones de hospitalización

para el reposo del paciente mientras que dura el efecto de la mayor cantidad de

irradiación.

2. En el diagnóstico usando la gammacámara las cuales se realizan gammagraf́ıas: ósea,

renal, hepatoesplénica, SPECT cerebral, perfusión card́ıaca, entre otras usando el

isótopo radiactivo 99mTc, también se realiza rastreo corporal total o captación de

tiroides usando el 131I. La gammacámara es el instrumento que se usa para la

obención de las imágenes médicas.

3. El diagnóstico de la glucosa a cuerpo entero usando la tomograf́ıa de emisión de

positrones fusionado con la tomograf́ıa axial computarizada, único en los hospitales

públicos del páıs.

El servicio de Medicina Nuclear cuenta con importantes instalaciones que cumplen con

las normativas tanto nacionales como internacionales de protección radiológica, aśı como

de instalación del servicio y detalles de construcción:

Cuarto caliente;

Sala de inyección;

Sala de espera de pacientes;

Sala de Gammacámara;

Sala de PET;
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Sala de control de PET; y

Cuarto de reposo plomado para pacientes inyectados con 18F − FDG;

2.3. Equipo de Tomograf́ıa de Emisión de Positrones

El Gemini GXL6 es el equipo a usarse para la obtención de la información de la

actuación del flúor-18F -fluorodesoxiglucosa en el cuerpo humano. Este equipo posee ca-

racteŕısticas que lo definen como de segunda generación, es decir, que realiza las recons-

trucciones tridimensionales con el campo de visión que excluye septas atenuadoras de

radiación oblicuas. Además es usado para la planificación de la radioterapia, su detecto-

res están hechos de GSO (Oxiortosilicato de gadolinio). En la siguiente tabla se hablarán

de las caracteŕısticas de este material [14]:

Propiedad GSO

Densidad (g/ml) 7,13

Efectividad (Z) 74

Long de Atenuación 1,05

Tiempo de decaimiento (ns) 300

Fotones/MeV 8200

Rendimiento de luz 15

Higroscópico No

Cuadro 2.1: Caracteŕısticas del cristal GSO

La tabla que sigue muestran el resto de las caracteŕısticas f́ısicas y mecánicas del

PET-CT:

El equipo fue adquirido en el año 2006 y presta servicios desde el 2008. Ha realizado

más de 400 adquisiciones a cuerpo entero. Las patoloǵıas más usadas para realizar este

método son para localizar y controlar el Cancer de: Mama, próstata, cuello uterino, co-

lon, pulmón, linfomas Hodkings y no Hodkings. También se puede usar para determinar

patoloǵıas cerebrales desde tumores, hasta el desarrollo cerebral de los pacientes que tie-

nen Diagnóstico de Mal de Alzheimer, Parkinson entre otras relacionadas. Por último se

puede obtener imágenes engatilladas, usando el electrocardigrama como referencia, para

realizar PET card́ıacos y observar, a través del procesamiento de las imágenes dinámicas,

los movimientos del corazón para observar la diástole y la śıstole.
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Alt/Anch/Prof

(cm):

206/230/590 Componentes del

Sistema

Allegro

Long del túnel in-

terno (cm):

206 Modo adq PET: 3D

Diámetro interno

(cm):

70 CT, 63

PET

Diseño Adq PET: anillo

Rango de scan

standard (cm):

195 Diseño del PET: •

Peso máx del pa-

ciente (Kg):

202 Septa: no

Tabla de RT exter-

na:

śı Material del Detec-

tor:

GSO

Componentes del

Sistema:

Mx8000D Fuente de transmi-

sión:

137Cs

CT espiral: Śı FOV Transv (mm): 57,6

Máx detectores ac-

tivos:

2,16 FOV axial (cm): 18

Material y Diseño

del detector:

Matriz 2D

Edo Sólido

Imagen transv por

zona:

90

FOV transversal

(cm) CT:

50 Separación de ima-

gen plano:

2 mm

Ancho de corte

(mm):

0,5 1 2 5,5 8

10 16

Resol axial PET: 5,4 mm

Máx vel rotación

(rps):

120 Resol transv PET: 4,8 mm

Resolución espacial

Máxima:

22 lp/cm Sensibilidad: 3,8 kcps/kBq

Detectabilidad: 4 mm NEC pico: 45 kcps a 9

kBq/mL

Centro de Dosis

por 100 mAs:

14-28 mGy • •

Cuadro 2.2: Caracteŕısticas del Tomógrafo Philips Gemini GLX6

2.4. Produción del 18F − FDG

En el Centro Médico Docente Las Mercedes poseen el babyciclotrón para la elabora-

ción del Flúor-18 marcado con 2− deoxi− 2[18F ]fluoro−D− glucosa . Como sabemos,
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el 18F tiene una vida media de 109,8 minutos. La actividad máxima para la obtención de

este radiofármaco es de 400 mCi, parte de ello se traslada, aproximadamente 100 mCi, al

Hospital Universitario. El bombardeo para la obtención del Flúor-18 y el marcaje de este

radiofármaco es explicado en la sección 1.3.

2.5. Traslado del Material Radiactivo y Preparación

del paciente

El material radiactivo se traslada por medio de una ruta establecida en un sistema

automotor señalizado debidamente establecido en la normativa COVENIN. Un contene-

dor interno plomado muy pesado está contenido dentro del automóvil o moto y dentro de

éste se encuentra el 18F − FDG. Al llegar al Universitario pasa por una ruta establecida

donde debe haber una rampa para el acceso del radiofármaco hacia el cuarto caliente de la

Unidad de Medicina Nuclear. En el trayecto no debe haber personal público en el traslado

del material.

Dentro del cuarto caliente se extrae el radiofármaco para obtener información de la

actividad que contiene, la pureza radioqúımica y revisión de valores de las pruebas obte-

nidas que comprueban su calidad.

Para preparar al paciente para esta prueba debe cumplir pasos muy importantes las

cuales son las siguientes:

No comer desde las 18:00 del d́ıa anterior del exámen;

evitar tomar medicinas que afecten los valores de la glucosa de la sangre;

Ingerir abundante agua; y

No realizar movimientos bruscos y tener un modo de reposo 18 horas antes de la

hora de la cita.

Antes de realizar la inyección debe realizarse una revisión de la glucosa en la sangre

usando el medidor correspondiente, además debe extraer metales e instrumentos atenuan-

tes como: reloj, monedas, celulares, botones, brasier, brazaletes, anillos, entre otros. Se

mide la actividad a inyectar dependiendo del peso del paciente usando el factor 0, 11

mCi/Kg; para pacientes pediátricos se usa el factor 0, 07 mCi/Kg . Para este proceso es
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necesario cumplir normas estrictas de protección radiológica: Tener protector plomado,

manipular los elementos con los guantes de latex cubiertos por guantes plomados, tra-

bajar detrás de la L plomada especialmente para el 18F . Al movilizar la inyectadora con
18F − FDG debe cumplir la protección radiológica con un protector de jeringa ploma-

do para el 18F y una base de movimiento para evitar cáıdas o derrames en el traslado.

La inyección es intravenosa, en caso de ser un paciente con diagnóstico de melanoma la

inyección debe ser en una extremidad que no se encuentre afectada; en caso de linfoma

o cáncer colorectal se debe usar un cáteter Foley para vaciar la vejiga. Inmediatamente

después de la inyección el paciente debe trasladarse al cuarto del reposo debido a la alta

cantidad de dosis que puede afectar la radioprotección de todos los involucrados en el

servicio. Se espera aproximadamente 1 hora y media para que el FDG pueda distribuirse

por toda la sangre y se traslade por los órganos debido a su parecido con la glucosa. Al

pasar el tiempo de reposo se procede a la incorporación del paciente inyectado a la sala

PET y se realiza la adquisición a cuerpo entero del PET-CT.

2.6. Adquisición del estudio PET-CT

El paciente se colocará en posición decúbito supino, se colocará todos los datos básicos

relacionados aśı como el peso y la altura. La hora y actividad de FDG la cual fue inyectado

es un factor muy importante para el cálculo del SUV. Despúes de anotar la data primero

se hará un scan a cuerpo entero para obtener las medidas del paciente, se seleccionará la

zona del scan, tanto para el CT como para el PET.

La adquisición de los datos de la tomograf́ıa dura aproximadamente 1 minuto, mien-

tras que para el PET el procedimiento dura más de media hora. Por lo que el paciente

debe mantenerse inmóvil durante todo el procedimiento.

En la reconstrucción de la imagen tomográfica se trabaja en base a los cálculos de

Radon para diferentes proyecciones y se puede reconstruir la imagen a partir de la siguiente

ecuación:

p(l, φ) =
∫ ∞
∞

dx
∫ ∞
∞

dyf(x, y)δ(l − xcosφ− ysinφ), (2.1)

donde

f(x, y) =
1

2π

∫ ∞
∞

ds
∫ π

0
dφ
∫ ∞
∞

νdνp(s, φ)e2πi(x cosφ+y sinφ−s)ν . (2.2)
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Se considera que cada proyección f(x, y) obtiene información de un segmento de la

imagen y se reconstruye con 4 dimensiones usando 2.1, usando un conjunto finito de

imágenes tomadas dentro de un área determinada de forma circular, para formar una

reconstrucción completa de todo el espacio donde fue proyectado. Todo el procedimiento

lo realiza una computadora que trabaja con una gran memoria y un procesador para el

cálculo de millones de datos por minuto.

El próximo paso es el scan del PET, la cual se procede a colocar al paciente dentro

del anillo PET y se realiza la adquisición en segmentos que se ubiquen dentro del anillo

donde se encuentran los detectores, que a lo largo tiene 18 cm, en un tiempo aceptable

dependiendo de los factores como: la actividad inyectada, el peso, la estatura y el tiempo

colocado después de la inyección.

Al finalizar se realiza un contaje de los eventos de coincidencia, eventos simples y

aleatorios. Después, siguiendo los pasos del tema 1.9, se realiza la reconstrucción axial de

los datos obtenidos, considerando que se construyen dos tipos de datos:

1. El conteo sin considerar la atenuación del cuerpo del paciente, es decir, que los datos

son no corregidos o llamados nac (not attenuation correction); y

2. Considerando la atenuación de la zona corporal del paciente usado la tomograf́ıa

computarizada, en este caso, esta data se llama ctac (computer tomography atte-

nuation correction).

Los resultados de la reconstrucción obtenida se muestran en una red de vóxels de 3

dimensiones, donde x,y habla de la posición o ubicación del cuerpo del paciente respecto

a la tomograf́ıa y la intensidad de ese vóxel es la dimensión restante, la escala de grises es

la representación básica de estos datos tomando en cuenta que puede usarse otras gamas

de colores disponibles, se toman varias imágenes por scan a cuerpo entero, es decir, que

se reconstruyen varias imágenes por scan. Estos datos son guardados en formato DICOM

o .dcm la cual se puede realizar el cálculo de la dosis absorbida sin pasar de alto por los

pasos que se siguen. La dimensión de cada vóxel de este estudio tiene las medidas de 4mm

de ancho, 4 mm de alto y 4 mm entre cada imagen.

La atenuación de la radiación gamma cumple con la ecuación:

I = I0 exp[−
∫
s
µ(x, y)]dr, (2.3)
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donde µ(x, y) es el factor de atenuación del tejido en unidades de Houndsfield, I es la

intensidad de las cuenta del vóxel obtenido e I0 corresponde a la intensidad dentro del

tejido después de calcular su atenuación.

Los datos obtenidos se guardan en un archivo y se proceden a estudiarlos.

2.7. Cálculo de Dosis Beta y gamma

Para el cálculo de las dosis absorbidas se usarán las imágenes .ctac del PET debido a

que las cuentas toman las atenuaciones de la densidad del cuerpo humano. Se consideran

que cada cuenta está tomada como Bq si se demuestra que tal cuenta cumple con los

parámetros de calidad del equipo. Sin embargo, se debe probar que cada cuenta cumple

con que es considerada como Bq o se debe realizar un factor de calibración para cumplir

con esta exigencia.

Para comprobar que cada cuenta es considerada como Bq o si se debe multiplicar

por un factor se debe realizar una adquisición de imágenes usando un fantoma con una

actividad y un volumen determinado, de alĺı se debe tomar el promedio de cada valor de

la cuenta y compararse con las cuentas teóricas realizando una división de la actividad

introducida en Bq sobre el número de vóxels involucrados (despreciando el ruido existente

fuera del área de adquisición). De alĺı se conocerá el factor de multiplicación de las cuentas

obtenidas con respecto a las cuentas obtenidas en el vóxel promedio.

El sistema MIRD será usado para la investigación: Se trabajará la ecuación (1.99)

como ecuación principal del cálculo de la dosis absorbida:

Dr,k =
∑
h

ÃhS(rk ← rh),

donde

S(rk ← rh) =
k
∑
i yiEiΦi(rk ← rh)

mrk

,

La constante k es el factor más importante para determinar las unidades con que se

trabajará:

k = 1, 6x107 Gy.kg

MBq.s.MeV
= 2, 13

rad.g

µCi.h.MeV
,
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Ãh es la actividad acumulada o transiciones nucleares acumuladas desde el momento

de la inyección. Ei la enerǵıa del fotón o del positrón, yi es el número de radiaciones (en

este caso es igual a 1 debido a que se toma datos de toda la actividad detectada por el

PET) con enerǵıa E. φi(rk ← rh) es la fracción de enerǵıa la cual en la radiación gamma

es la siguiente, tomada de la ec. 1.105:

Φ(x) =

[
µen
ρ

1

4πr2
e−µr

]
Ben(µr).

En el caso de la part́ıcula beta se tomará:

Φ =
S(E(r))

4πρr2E0

.

Debido a que esta part́ıcula solo se desplaza en un rango promedio de 2,63 mm y los

vóxels tiene mayor dimensión dando una incertidumbre de 1,5 mm más debido que cada

vóxel tiene una dimensión de 4 mm x 4 mm x 4 mm. Entonces se debe cumplir la siguiente

restricción:

∫ 2,63mm

0
4πρr2Φ(r, E0)dr = 1. (2.4)

Esto significa que el volumen que cubre el vóxel ocurre todo el procedimiento de

transferencia de enerǵıa y la aniquilación entre un electrón y la part́ıcula β+, por lo tanto

S(E(r))/Eo = 1 [12]. Por lo tanto:

Φ =
1

4πρr2
. (2.5)

2.7.1. Obtención de datos y cálculo de la radiación gamma

La determinación de yγ es muy sencillo, debido a la cantidad de información obtenida

por la adquisición PET se conoce que la información es 100 % radiación gamma y por

lo tanto yγ = 1, También conocemos que Eγ = 0, 511MeV debido a que solo se detecta

aniquilación de pares en el PET.

Para la obtención de µen/ρ y µ se deberá buscar en la data obtenida de la tabla 7-4

del libro de James Martin : Physics of Raiation protection [15] y extrapolar para ajustar

al valor de 511 KeV. Con Ben se hará lo mismo pero buscando información en la tabla

8-4 de [15]. El cuadro 2.3 nos dará los valores de cada uno de ellos.



94 Metodoloǵıa.

Factor Valor Unidad

µen/ρ 0, 0327 cm2/g

µ 0, 09518 cm−1

K 2, 13 rad ∗ g/µCi ∗ h ∗MeV

Yγ 1

Ben 0,08r+0,76

mtotal 1420 g

mvoxel 7, 47x10−2 g

Cuadro 2.3: Tabla de Caracteŕısticas del fotón de 511 KeV para el cálculo de Dosis ab-

sorbida

Para conocer la actividad acumulada Ãγ se debe calcular el tiempo de vida efectivo,

considerando que el tiempo de vida biológico es de 7 d́ıas aproximadamente (168 horas),

el tiempo de vida del 18F es de 1,83 h y usando la ec (1.83):

Te =
T1/2b.T1/2p

Tb + Tp
=

168h,1, 83h

(168 + 1, 83)h
= 1, 81h.

Otro detalle es el cálculo de la actividad en el momento de la inyección, por lo tanto

se usará la ley de decaimiento radiactivo (ecuación (1.80)) para determinar la actividad

inicial, considerando que el paciente se colocará en la máquina 1,5 horas después de ser

inyectado:

A0 = Ae exp( 0,692∗1,5h
1,81h ) = 1, 77Ae.

Si las cuentas obtenidas son en Bq, entonces debemos pasarla a MBq o se trabajará en

µCi:

Ao = Cta ∗ 1, 76x10−6MBq = Cta ∗ 4, 8x10−5µCi.

Ahora se usará la ecuación (1.92) para el cálculo de la actividad acumulada:

Ãγ = 1, 443.f.A0.Te = (1, 443).(1).Cta.(4,8x10−5µCi)(1, 81h) = 1, 25x10−4 ∗Cta[µCi∗h],

Ãγ = 1,25x10−4 ∗Ctas[µCi ∗ h],

Cta es la información sobre el número de eventos de coincidencias creado por el siste-

ma de reconstrucción.
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Ahora se usará la ec 1.105 para obtener Φ(x) sustituyendo los valores de la tabla 2.3:

Φrγ =

[
µen
ρ

1

4πr2
e−µr

]
Ben(µr) =

[
(0, 0327cm2/g) ∗ exp(−0, 09518cm−1 ∗ r)

4πr2

]
∗(0, 08r+0, 76)).

Ahora se sustituye esta ecuación en S(rk ← rh).

S(rk ← rh) =
kyγEγφrγ (rk ← rh)

mrk

,

=
2, 13 rad.g

µCi.h.MeV
∗ 0, 511MeV ∗

[
(0,0327cm2/g)∗exp(−0,09518cm−1∗r)

4πr2

]
∗ (0, 08r + 0, 76)

7, 47x10−2g
,

=
0, 03559 ∗ exp(−0, 0958cm−1 ∗ r) ∗ (0, 08r + 0, 76)

r2

rad

µCi ∗ h ∗ g
.

Ahora, sustituyendo S(rk ← rh) y Ãh en Dr,k tenemos:

Dγ,r = 1, 25x10−4 ∗ Cta ∗ 0, 03559 ∗ exp(−0, 0958cm−1 ∗ r) ∗ (0, 08r + 0, 76)

r2

rad

g
,

Dγ,r = 4,7540264x10−6.Cta.
exp(−0,0958cm−1 ∗ r) ∗ (0,08r + 0,76)

πr2
rad, (2.6)

donde r2 = [(x− x0)2 + (y − y0)2 + (z − z0)2]

La ecuación (2.6) será usada para determinar el valor de Dγ,r en la radiación

gamma usando el programa MatLab. Se usará los vóxels para determinar la

posición y la intensidad que posee éste es determinada como cuenta (Cta).

Para la radiación gamma se calculará la dosis absorbida entre vóxels, debi-

do a que existe indeterminación en el origen, por lo tanto el cálculo es en

intervóxels.

2.7.2. Determinación de dosis de las part́ıculas β

Se realizará el cálculo de la radiación beta dentro del vóxel involucrado por el recorrido

del electrón (2,63 mm) en un medio con una densidad igual al agua. La ecuación a usar

sigue siendo la (1.99), también se usará la ecuación (1.105):

Φ =
S(E)

4πρr2E0

.



96 Metodoloǵıa.

Figura 2.1: Método de medición de radiación gamma

Parámetros Valor Unidad

k 2, 13 rad ∗ g/µCi ∗ h ∗MeV

Eβ 0,650 MeV

Yβ 1 •
mr,k 7, 47x10−2 g

ρ 1 g/cm3

rβ 0,27 cm

Ã 1, 25x10−4 *Cta MBq*s

Cuadro 2.4: Parámetros del cálculo de la dosis β

Al cumplirse la restricción de la ecuación (2.4). entonces tenemos la (2.5):

Φ =
1

4πρr2
.

La tabla que se mostrará a continuación son los parámetros del cálculo de la dosis de

la part́ıculas β:

Se sustituye los valores correspondiente de la ecuación (2.5):

Φβ =
1

4πρr2
=

1

4π1g/cm3(0, 263cm)2
=

1

0, 8692
cm/g = 1, 15cm/g,

Luego se procede a la incorporación de estos valores, aśı como los del cuadro 2.4 en la

ecuación (1.99):

Dβ,r = ÃS(rk ← rh) =
ÃkYβEβΦβ

mrk

,

Dβ,r =
(1, 25x10−4 ∗ Cta)(2, 13) ∗ (0, 97) ∗ (0, 633) ∗ (1, 15)

(7, 47x10−2)
rad.cm/g,
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Dβ,r = 0,0025934.cta[rad]. (2.7)

Los cálculos se harán dentro del vóxel por lo que se clasifica el cálculo

intravóxel debido a que la trayectoria del positrón no sobrepasa de 2,633 mm

de trayectoria máxima.

Figura 2.2: Método de cálculo intravoxel

La dosis de las part́ıculas β es mucho mayor que la radiación γ. La dosis

total es la suma de ambas, sin embargo, la dosis de las part́ıculas β hace que

la dosis de la radiación γ sea despreciable.

2.7.3. Cálculo de la Dosis usando programas computarizados

Se usará el programa MATLAB para cuantificar estas dosis a través de las imágenes

Dicom tridimensionales importadas desde el sistema hospitalario a través de CD’s. Se

usarán diferentes estrategias para calcular las dosis, desde la importación, algoritmos pa-

ra la selección del área de interés, los cortes necesarios para la zona cerebral y, por último,

la introducción de las ecuaciones (2.6) y (2.7).

Importación de los datos: Al culminar el estudio se realiza la selección del paciente

y se guarda las imágenes nac y ctac para el CD aśı como la de Tomograf́ıa axial compu-

tarizada. Se usará solo las imágenes ctac para el cálculo de las dosis debido a que toma

en cuenta las atenuaciones que realizó el fotón antes de llegar al detector.

Manejo del área de interés: Como solo se determinará el área de interés dentro

de la zona cerebral se deberán realizar diferentes procedimientos para la selección de esta

zona: Primero se realizará una selección de cortes que solo abarque la zona cerebral del
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paciente y luego se usará un algoritmo para la selección de la zona de interés dependiendo

de la intensidad con que la zona cerebral está emitiendo para descartar la zona donde

exista ruido aśı como el aire.

Cálculo de la dosis: Para este caso se determinará la cantidad de dosis que emite

el 18F a través de la ecuación (2.6) en el caso de la radiación gamma y la ecuación (2.7)

para la beta, en el primer caso solo determinamos la dosis fuera del vóxel origen debido a

que su alcance es muy largo, mientras que en el segundo se determinará dentro del vóxel

origen debido a la corta trayectoria que realiza la partćula β dentro del sistema donde

interactúa. La dosis total será la suma de las dos. El algoritmo a usar se encuentra en el

anexo.

Uso de los sistemas dosimétricos para la comparación de las dosis: Se usará el

sistema MIRD para el cálculo de las dosis absorbidas, en este caso el Pamphlet 17 para

el cálculo de las dosis absorbidas. Un documento muy importante es el MIRD Pamphlet

19 que emite información sobre la dosis absorbida de la zona cerebral del paciente. Otros

documentos como el ICRP es muy usado para demostrar este tipo de cálculos.

Calbración de los valores de la actividad respecto a las cuentas: Para realizar

dicha acción se deberá usar un fantoma donde se determine el volumen total y se debe

conocer la actividad total de 18F la cual se introduce. Se debe considerar que la actividad

total está estipulada en Bq.

En una prueba de control de calidad se introduce 2 mCi de 18F − FDG para realizar

una validación del SUV. En tal procedimiento se obtendrá información individual de in-

tensidad en cada vóxel considerando que el material radiactivo esta esparcido en todo el

ĺıquido de forma uniforme. Si sabemos que 2 mCi es 74x106 Bq entonces se divide esta

cantidad entre los vóxels involucrados la cual son los vóxels que tienen una intensidad

que lo identifica como parte del fantoma. Su valor es 801 Ctas por cada vóxels

En dicha prueba se obtuvo 45 imágenes del Fantoma, la cual se obtiene un valor de

92314 vóxels incluidos dentro del área de interés; de alĺı se suma la intensidad de cada

vóxel para dividirlo entre el valor de la actividad inyectada, su valor es 559319746 cuentas,

entonces su promedio es 6058 cuentas por cada vóxel; el total calculado se divide entre

la actividad total inyectada en Bq, es decir 74x106 por 559x106 cuentas y se obtiene su

factor multiplicativo la cual es 0,132303571.
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Por lo tanto, las ecuaciones (2.6) y (2.7) tendrán un nuevo factor de calibración:

Dγ,r = 0,1323 ∗ 4,7540264x10−6.Cta.
exp(−0,0958cm−1 ∗ r) ∗ (0,08r + 0,76)

πr2
[rad],

Donde r2 = [(x− x0)2 + (y − y0)2 + (z − z0)2],

Dβ,r = 0,1323 ∗ 0,0025934.cta[rad]

Figura 2.3: Corte transversal del fantoma de prueba donde se colocó 2 mCi de actividad

y se realiza un área de interés para no incluir las cuentas fuera del fantoma causadas por

el ruido y por otras dispersiones

Figura 2.4: Corte sagital del fantoma. Dentro del cuadro se obtiene valores promedios de

detección de 18F
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Caṕıtulo 3

Representación de resultados:

Se realizaron los cálculos de las dosis MATLAB de una serie de imágenes de un paciente

que se realizó a cuerpo entero. Después de alĺı se seleccionan las imágenes correspondiente

al cráneo. En esta investigación solo se escoge 24 cortes transversales. Estas imágenes son

presentadas en la imagen 3.1. En estas imágenes se realizan una selección de área de in-

terés que cubra solamente la zona cerebral para excluir los datos de ruido y la intensidad

de los brazos que, en casi todos los protocolos, se colocan al lado de la cabeza totalmente

estirados (figura 3.1).

En la imagen 3.2 se observa el área de interés de la zona cerebral de forma exclusiva,

se toma valores emṕıricamente lógicos de la selección de la intensidad. A partir de 4000

cuentas hasta lo más alto posible se selecciona como valor 1 o true para realizar los cálclos

de dosis absorbida. La cuenta menor a 400 se descartará para los cálculos debido a que

se toma las cuentas de la zona craneal, el brazo y el ruido exterior (este último debido a

su método de procesamiento donde se incluyen algunos valores dispersivos).

La imagen 3.3 representa el resultado de la dosis absorbida de las radiaciones gamma

en forma de fluencia, esto es logrado usando el programa MATLAB. Las imágenes 3.9 y

3.10 muestran los detalles de los cálculos, donde la intensidad es representada como un

número y éstos el valor individual de la dosis absorbida, tanto en γ como en β en el vóxel

involucrado. Se usa un sistema lógico donde solo se elige el cálculo de la misma en la zona

cerebral, es decir, el área de interés en la imagen 3.2 es fundamental en la selección de

los ROI, esto es para no calcular la dosis absorbida en el brazo. El promedio de la dosis

absorbida en esta zona esta entre 0,1 y 0,6 µrad, entonces la detección de la radiación γ

es baja debido a que no se detecta el efecto compton en la materia debido a que estas

detecciones son tomadas como radiación dispersa, sin embargo, la dosimetŕıa la cuantifica
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los electrones sobre la materia después de aniquilarse y pasar a fotón γ. La imagen 3.4

muestra la isodosis de la radiación gamma en la zona cerebral. La zona azulada represen-

tan las dosis bajas entre 1 a 2x10−7 rad, mientras que las zonas más rojizas pertenecen a

dosis entre 3, 5x10−7a4, 5x10−7 rad. El cálculo de la dosis absorbida con la radiación γ se

basó en el cálculo de la ecuación (2.6).

La figura 3.5 representa la dosis en la zona cerebral por medio de las part́ıculas be-

ta usando la ecuación (2.7). La metodoloǵıa de cálculo es muy sencilla, solo se toma la

cuenta obtenida en el vóxel y se determina por la multiplicación por una constante que

es determinada en la ecuación antes mencionada. Como se puede observar en las figuras

3.6 y 3.7, la dosis en beta es muy elevada en relación a la radiación γ haciéndola despre-

ciable, sin embargo, hay que tomar en cuenta que la radiación en gamma es penetrante

y puede generar daños en tejidos y células, pero las part́ıculas β generan mayores daños

a las zonas aledañas, provocando fotones de 511 KeV por lo que aumenta la dosis por la

causa de choques producidos por β+ y la materia y su aniquilación de un electrón con el

positrón al finalizar su recorrido. La dosis promedio de estas interacciones es de 3 a 5 rad

o, por lo que es lo mismo, entre 3 y 5 cGy. No es necesario realizar el cálculo de la dosis

total debido a la magnitud de la dosis en beta. Por lo que la dosis total solo la determina

β Las imágenes 3.7 y 3.8 representan la dosis total aśı como su isodosis. Vemos que no

se observa diferencia alguna entre la dosis total y la dosis absorbida por las part́ıculas beta.

Usando las comparaciones de este resultado y lo obtenido en diferentes investigaciones

Hays [16] realizó una estimación de la dosis absorbida usando el mismo isótopo radiactivo

aśı como el FDG, introduciendo al paciente al PET-CT en un peŕıodo de 90 minutos

después de inyectarse y usando el método computacional SAAM 30, a través de toma de

datos dinámicos en diferentes órganos. Tomó datos de órganos como: Vejiga, corazón, in-

testino, ojos, pulmones, h́ıgados, riñones, páncreas, huesos, test́ıculos u ovarios, y cuerpo

entero. La dosis en la zona cerebral tiene el valor de dosis igual a 0, 17± 0, 044 rad/mCi,

por lo que al inyectar una actividad de 12 mCi en total, se obtendrá un resultado de

2, 04± 0, 528 cGy, valor por debajo de los resultados obtenidos. El documento ICRP 106

[17] muestra, en la tabla C.9.4, una relación de 0,038 mGy/MBq, donde su valor estimado

es de 1,6 cGy al inyectar una actividad de 12 mCi (444 MBq).

Ambos resultados reflejan que el orden de magnitud de la dosis absorbida obtenidos en

esta investigación es entre dos y tres veces su valor correspondientes a ambos documentos.

Hay que considerar que la duración del tiempo de reposo, luego de ser inyectado hasta su
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Figura 3.1: Selección de imágenes transversales PET pertenecientes a la zona cerebral. En

este caso se seleccionan 24.

colocación en la camilla, fue de una hora y media.
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Figura 3.2: Selección de los ROI o áreas de interés para el cálculo de la dosis absorbida
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Una ventaja importante de estos resultados es que se puede individualizar las dosis en

cada región de la zona cerebral. Se puede mejorar el método de cálculo de dosis en la región

realizando una mayor determinación entre la relación de la actividad total inyectada y las

cuentas obtenidas en el sistema de adquisición.
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Figura 3.3: Resultado del cálculo de la dosis de la radiación γ donde su valor esta por

debajo de µrad
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Figura 3.4: Isodosis de radiación γ en la zona cerebral expresado en rad
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Figura 3.5: Fluencia de dosis en beta.
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Figura 3.6: Isodosis de la radiación beta sobre la zona cerebral



110 Representación de resultados:

Figura 3.7: Fluencia de dosis total.
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Figura 3.8: Isodosis total sobre la zona cerebral
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Figura 3.9: Detalles individuales del resultado de la dosis absorbida del vóxel en γ

Figura 3.10: Detalles individuales del resultado de la dosis absorbida del vóxel en β



Caṕıtulo 4

Conclusiones

El resultado de la dosis absorbida usando imágenes .dicom, a través del programa de

procesamiento MATLAB con las intensidades representadas en la escala de grises, ha sido

un método reciente en el cálculo de dosimetŕıa, donde el uso de equipos como la cámara

de ionización fue descartado. Este método es un nuevo reto de la dosimetŕıa donde ya se

ha discutido en documentos MIRD (Pamphlet 17) e ICRP (Publication 106). Los vóxels

darán información, no solo de las cuentas, sino de los procedimientos f́ısicos de ionización

de la materia, por lo tanto, se deben conocer las propiedades del material radiactivo con

que se está realizando las medidas.

Este trabajo se realizó a base de valores estándares como: Peso de la zona cerebral,

tiempo de reposo del paciente antes de la colocación en la camilla, tiempo de vida efectivo,

sin embargo, no se tomó en cuenta la actividad inyectada porque se estipuló que la cuentas

obtenidas en la imagen eran los decamientos detectados en Bq. Pero tomando un fantoma

patrón donde se conozca la actividad se puede realizar un factor de multiplicación para

optimizar los valores Bq.

En relación a estos resultados obtenidos y a los presentados en las investigaciones de

Hayes (MIRD 19) y el ICRP 106 se pudo constatar que la dosis calculada es entre dos y

cuatro veces mayor a la reportadas por los últimos, es decir 2, 04 ± 0, 528 cGy otorgado

por ICRP con respecto a 3 y 8 cGy por parte de esta investigación. Sin embargo, los

cálculos de ICRP fueron realizadas con dispositivos externos, donde el factor de atenua-

ción es importante; además de dispositivos de cálculos de decaimiento biológicos, donde

el órgano cerebral tiene un comportamiento distinto a otros órganos como la complejidad

del sistema cerebral que incluye órganos como el encéfalo, el bulbo raqúıdeo, hipotálamo,

entre otros, hace que la dosis absorbida no sea uniforme en cada órgano y este factor no



114 Conclusiones

fue tomado por el ICRP.

El punto de ventaja de estos resultados es que proporciona la información de dosis

absorbida en cada vóxel donde se puede localizar la dosis en puntos cerebrales y se puede

individualizar por áreas.

Se realizó una determinación de la dosis absorbida del paciente usando una metodo-

loǵıa distinta a los estipulados por los documentos MIRD. Sin embargo, el documento

MIRD Pamphlet 17 es el documento con que se basó en esta investigación, el uso de

vóxels, el factor de atenuación, el sistema de cálculo y la metodoloǵıa no invasiva fueron

factores determinantes en los cálculos. No se tomaron en cuenta la dosis en las glándulas

pituitarias, el cerebelo y el inicio de la médula espinal. Sin embargo se puede identifi-

car la dosis en diferentes áreas como: lóbulos cerebrales, la sustancia blanca, la sustancia

gris, el sistema ĺımbico aśı como el cuerpo calloso y el hipotálamo. El MIRD y el ICRP

no determina dosis absorbida en estas áreas sino que las generaliza a toda el área cerebral.

En relación a la dosis por zonas tenemos que la sustancia gris absorbe la mayor can-

tidad de FDG por lo que se traduce en una mayor dosis: entre 6 y 8 cGy. La sustancia

blanca recibe menos dosis: entre 1 y 3 cGy. La menbrana pelúcida recibe un promedio de

6 cGy; el hipotálamo entre 2 y 5 cGy. Por lo que la dosis absorbida en la zona cerebral se

puede dividir en diferentes áreas u órganos.

Esta investigación abre las puertas a una mayor amplitud del cálculo de la dosimetŕıa

sin usar los dispositivos tradicionales. Se necesitará una mayor cantidad de datos para

realizar promedios con respecto a la actividad inyectada. Por último, se puede trabajar

con todos los elementos radiactivos que pueda detectar el equipo de la tomograf́ıa de

emisión de positrones.
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