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Presentacion
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ner a su disposicion un libro de consulta en espafol.
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Fundamentos de la Medicina nuclear

Xavier Setoain Perego y Javier Pavia Segura
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Centro de investigacion biomédica en red en bioingenieria,
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setoain@clinic.ub.es, jpavia@clinic.ub.es

1. Introduccion a la Medicina nuclear

La Medicina nuclear es una especialidad médica que utiliza elementos
radiactivos, en forma de fuentes no encapsuladas, con fines diagndsticos, te-
rapéuticos y de investigacién. El material radiactivo es utilizado “in vivo”. Los
elementos radiactivos pueden administrarse unidos a sustancias especificas
convirtiéndose en trazadores radiactivos, que una vez introducidos en el orga-
nismo se distribuyen en él emitiendo radiacion. Si se emplea para una finalidad
diagnéstica, la radiacion emitida puede ser detectada desde el exterior. Si se
emplea con finalidad terapeutica, la radiacién emitida pretende depositar una
dosis absorbida en un blanco determinado dentro del organismo.

La actividad caracteristica de la Medicina nuclear es la administracion de
trazadores radiactivos o radiofarmacos a pacientes. Esa actividad es la que real-
mente marca la diferencia con otras especialidades que utilizan radiaciones
ionizantes. La administracion de un trazador radiactivo o radiofarmaco puede
tener una finalidad diagnéstica o terapéutica y va a darsele un uso clinico o va
a dedicarse a la investigacién biomédica.

Los métodos diagnésticos y terapéuticos que emplea la Medicina nu-
clear son seguros, no agresivos y con una buena relacidn coste/efectividad.
El embarazo, como ocurre con otros métodos diagndsticos y terapéuticos
que emplean radiaciones ionizantes, es la Unica contraindicacion que tie-
nen. Aproximadamente un 5-10% de la actividad clinica o asistencial de un
Servicio de Medicina Nuclear se dedica a la terapia, mientras que del 90 al
95% se dedica al diagnostico.
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2. Procedimientos diagndsticos

En diagnostico, los trazadores estan marcados con radisétopos de cor-
to periodo de semidesintegracién que emiten fotones gamma o positrones.
Se emplean a dosis bajas y suelen eliminarse rapidamente del organismo,
aunque deben permanecer el tiempo suficiente para permitir la exploracion.
Asi, la dosis de radiacién y el periodo efectivo de irradiacién son bajos y la
irradiacion final que sufre el paciente es baja, por lo que el riesgo de efecto
radiobioldgico estocastico derivado es muy pequefio y, en cualquier caso,
inferior al riesgo de no ser diagnosticado correctamente por no realizar la
exploracion.

Cuando la finalidad de la administraciéon de un trazador a un paciente es
diagnostica, el objetivo es detectar la radiaciéon ionizante procedente de los
tejidos donde se ha incorporado o fijado el trazador. La instrumentacion ac-
tualmente empleada para detectar esa radiacion se basa en la utilizacién de
cristales de centelleo sélido en equipos especialmente diseflados para obte-
ner imagenes. La cantidad de radiacién detectada y su distribucién corporal
se pueden expresar numéricamente o en imagenes. Estos datos en forma de
cifras, gréficas, gammagrafias y tomografias, documentan la funcién de los 6r-
ganos, en contraste con otros métodos de diagndstico por la imagen, cuya in-
formacion es basicamente anatémica. Las exploraciones de Medicina nuclear
suelen hacer un diagnostico precoz de las enfermedades, ya que los cambios
funcionales o fisiopatoldgicos que se detectan en los érganos explorados sue-
len preceder a los cambios estructurales o anatémicos.

Segun la instrumentacién empleada y la forma de representar la deteccion
delaradiacién pueden practicarse procedimientos o exploraciones sinimageny
conimagen por medio de gammagrafiasy tomogammagrafias. Lafigura 1 repre-
senta la mayor parte de los procedimientos diagnésticos de Medicina nuclear y
latabla T muestralos procedimientos diagnésticos por especialidades médicas.

2.1. Procedimientos diagnodsticos sin imagen

Estas exploraciones se basan en la administracion oral o endovenosa de
un trazador y la posterior deteccion de la actividad, que puede realizarse de
dos formas. Un grupo de procedimientos determinan la actividad presente en
muestras de liquidos fisioldgicos en los que el trazador se ha distribuido. Otras
pruebas detectan de forma externa la radiacidon procedente del érgano en el
que se ha incorporado el trazador. Para estas exploraciones de diagnéstico sin
imagen se emplean detectores gamma de muestras y/o sondas de deteccion
externa. Ejemplos en los que el resultado se obtiene a partir de la actividad de
unas muestras son el filtrado glomerular y el flujo plasmatico renal. Ejemplos
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Medicina nuclear

T~

Diagnéstico Terapia
Sin imagen Con imagen
In vitro Det. externas Estaticos Dinamicos
Planar Tomografico

Parcial Total SPECT PET

Volemia Ferrocinética Tiroides RCT Corazén PET Renograma
FG/FPR (G. Centinela) Cerebro Ventriculo

Figura 1. Procedimientos diagnésticos de Medicina nuclear.

enlos que se utiliza la deteccién externa de la radiacién procedente de la radia-
cién son la ferrocinética y la cinética eritrocitaria.

La mayor parte de las exploraciones con detecciones externas son poco
frecuentes y algunas se han sustituido por otros estudios gammagréficos. Sin
embargo, actualmente esta en auge el empleo de la deteccién externa me-
diante pequenas sondas detectoras para la localizacion preoperatoria de tejido
tumoral y ganglios linfaticos infiltrados. Esta técnica se conoce como deteccion
del ganglio centinela y se ha incorporado al conjunto de pruebas diagnésticas
de Medicina nuclear.

2.2. Procedimientos diagndsticos con imagen

Los procedimientos mas frecuentes en Medicina nuclear basan el diag-
nostico en la valoracion de imagenes, obtenidas a partir de la radiaciéon que
emite el trazador desde el interior del paciente. Estas imagenes representan
la distribucion tridimensional del trazador en el organismo, en un instante de-
terminado y se denominan gammagrafias. La gammagrafia, como su nombre
indica, es una imagen obtenida mediante la deteccién de radiacién gamma y
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CARDIOLOGIA

Ventriculografia isotopica de equilibrio
Tomogammagrafia (SPECT) miocardica de perfusion

ENDROCRINOLOGIA

Gammagrafia tiroidea

Rastreo gammagrafico con '3'|

Gammagrafia de paratiroides

Gammagrafia suprarrenal

Rastreo gammagrafico con MIBG
Gammagrafia de receptores de somatostatina

GASTROENTEROLOGIA

Gammagrafia hepatoesplénica

Gammagrafia de hemorragia digestiva
Gammagrafia de hemangiomas

Gammagrafia salival

Cuantificacion radisotopica de sangre en heces
Gammagrafia con leucocitos marcados

HEMATOLOGIA

Ferrocinética
Gammagrafia esplénica
Gammagrafia medular

NEFROUROLOGIA

Filtrado glomerular
Flujo plasmatico renal efectivo
Gammagrafia renal

Renograma

NEUMOLOGIA
Gammagrafia pulmonar de perfusién
Gammagrafia pulmonar de ventilacién

NEUROLOGIA

Cisternogammagrafia

Tomogrammagrafia (SPECT) cerebral de perfusién

Tomogrammagrafia (SPECT) cerebral de receptores

Tomogrammagrafia (SPECT) cerebral con trazadores de afinidad tumoral
Tomografia (PET) con '8F-fluordeoxiglucosa

APARATO OSTEOARTICULAR

Gammagrafia 6sea
Gammagrafia 6sea con leucocitos marcados
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APARATO VASCULAR

Flebogammagrafia
Linfogammagrafia

ONCOLOGIA

Rastreo gammagréfico con yoduro sédico '3l
Deteccion del ganglio centinela
Tomografia (PET) con '8F-fluordeoxiglucosa

ENFERMEDADES INFECCIOSAS Y AUTOINMUNES

Gammagrafia con leucocitos marcados
Gammagrafia con citrato de ’Ga

Tabla 1. Principales exploraciones de Medicina nuclear.

consiste en la proyeccién en un plano de la distribucion del trazador, motivo
por el cual frecuentemente se le denomina con el nombre de gammagrafia pla-
nar. Para su obtencién se precisa un detector especial denominado cdmara de
Anger o gammacamara. Las gammagrafias son parciales, cuando estudian una
parte del organismo (ejemplo: gammagrafia tiroidea; renal), o totales, cuan-
do se obtiene imagen de todo el cuerpo (ejemplo: gammagrafia dsea; rastreo
gammagrafico oncoldgico). Una gammagrafia es estética cuando reproduce la
imagen de un érgano en el que el trazador estd retenido (ejemplo: gammagra-
fia tiroidea; renal), mientras que una gammagrafia dindmica es una secuencia
temporal de imagenes gammagraficas que permiten visualizar los cambios
que se producen en la distribucién del trazador, pudiendo estudiar su cinéti-
ca (ejemplo: angiogammagrafia; renograma). La gammagrafia es un estudio
funcional, ya que representa la distribucion del trazador en un 6rgano o tejido
al que accede por mecanismos fisioldgicos o patofisioldgicos. Una hipercapta-
cién o imagen caliente representa una concentracion tisular de trazador mayor
de la esperada lo que representa un aumento patolégico debido a algun pro-
ceso funcional. Una hipocaptacion o imagen fria representa una disminuciéon
en la concentracién normal de trazador debida a algun defecto patolégico por
algun proceso funcional determinado.

SPECT

La aparicién de la“Tomografia Computarizada por Emisién de Fotén Unico”
(SPECT), mejora la capacidad resolutiva de la gammagrafia y evita la superposi-
ciéon de estructuras valorando mejor las estructuras profundas de los érganos.
Es una representacién volumétrica gammagrafica que se presenta en cortes
0 imagenes tomograficas paralelos a cualquier plano del espacio. La SPECT
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puede practicarse con gammacamaras de uno, dos o tres cabezales detecto-
res. Las de 2 y 3 cabezales permiten una adquisicion mas rapida de la SPECT
y sus imagenes son de mayor calidad morfoldgica. La SPECT es una variacion
metodoldgica de la gammagrafia. La gammagrafia se practica tras la inyeccion
o administracion del trazador radiactivo emisor gamma. Si queremos mejorar
la informacién, puede practicarse la SPECT inmediatamente después, con la
misma gammacdamara y sin necesidad de volver a inyectar de nuevo el traza-
dor. En 6rganos, como el cerebro o el corazén, en las que se sabe que la SPECT
es muy superior, ya se practica directamente ésta. Por eso, las aplicaciones mas
extendidas de la SPECT son la tomogammagrafia de perfusién miocérdica para
evaluacion de la enfermedad coronaria, la SPECT cerebral de perfusion em-
pleada en demencias, epilepsias y otras enfermedades del sistema nervioso
central y la SPECT cerebral de neurorreceptores para enfermedades cerebrales
subcorticales como la enfermedad de Parkinson. En oncologia es también muy
util y se realiza como complemento del estudio planar en las gammagrafias
con %’Ga, para valorar los linfomas o en las gammagrafias con octreétido-'""In
para estudiar los tumores neuroendocrinos enteropancreaticos con receptores
para la somatostatina. La SPECT tiene un tiempo de ocupacién medio en una
gammacamara de doble cabezal de aproximadamente treinta minutos. La op-
cién con mejores prestaciones es, actualmente, una gammacamara de doble
cabezal, con cabezales orientables, ya que permite estudios gammagréficos
estéticos y dindmicos, rastreos gammagraficos de cuerpo entero y SPECT de
cualquier sector, con posibilidad de correccién de atenuacion por escaner de
transmision.

Ni la gammagrafia ni la SPECT permiten una cuantificaciéon absoluta de la
captacioén del trazador en tejidos y érganos. Debe hacerse una cuantificacion
relativa, en relacién a una captacion de referencia en otro érgano o respecto a
la dosis administrada corregida por el peso o por la superficie corporal.

PET

La “Tomografia por Emisién de Positrones” (PET), es una técnica tomogrdfi-
ca cuya principal diferencia es que utiliza trazadores marcados con emisores de
positrones. Los radisdtopos mas empleados son ''C, 13N, 10 y '8F, que permi-
ten marcar cualquier sustancia sustituyendo en sus moléculas algunos atomos
de O, Co N por 10, '"C o 3N, o halogenandolas con '8F. Asi, se pueden utilizar
como trazadores para PET compuestos como '°0,, ['*O]-agua, [''C]-timidina
o ['®F]-fluordesoxiglucosa (FDG), es decir, sustancias quimicas analogas a mu-
chas moléculas endégenas, como precursores, sustratos, enzimas, ligandos,
transmisores, receptores, etc., que participan en los distintos mecanismos bio-
quimicos y fisiolodgicos celulares. La PET es capaz de ofrecer, en imédgenes tomo-
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”

gréficas, la distribucion regional de procesos funcionales, no medibles “in vivo
por ninguna otra tecnologia. Por este motivo, la PET es una de las técnicas de
imagen molecular. De esta forma, podemos visualizar en imagenes tomograficas
la distribucién regional del flujo sanguineo o el consumo regional de glucosa o
la extraccion regional de oxigeno. Estos pardmetros pueden ser cuantificados de
forma absoluta, en micromoles/minuto/100 gramos de tejido.

Los radisétopos comentados tienen un periodo de semidesintegracién
muy corto ('O, 2 minutos; 3N, 10 minutos; ''C, 20,4 minutos; '8F, 110 minutos).
El empleo de trazadores marcados con >0, 3N y ''C esta limitado exclusiva-
mente a aquellas unidades PET con ciclotrén propio. El Gnico trazador PET con
aplicacion clinica establecida es la deoxiglucosa marcada con '8F ('8F -FDG).
Esto se debe a su disponibilidad, ya que su estabilidad in vitro y el periodo
de semidesintegracion del '8F (110 minutos) permiten su transporte, desde
las unidades o centros con ciclotrén en donde se produce, a otras unidades o
centros con tomografo PET. Estas condiciones no se dan, por el momento, con
ningun otro trazador PET. De esta forma, la FDG es el Unico trazador PET que se
puede emplear sin necesidad de disponer de ciclotron propio. Se han descrito
indicaciones clinicas de la PET-FDG en neurologia (demencias, epilepsia, tras-
tornos del movimiento), cardiologia (enfermedad coronaria) y en oncologia, ya
que se ha demostrado que las células tumorales consumen mucha glucosa de
forma que la '8F-FDG queda atrapada dentro de la célula tumoral, convirtién-
dose en un trazador idéneo para estudiar el cancer.

En oncologia se estd empleando la PET con FDG en el diagnéstico de benig-
nidad o malignidad de un tumor primitivo detectado por otras técnicas, guiar
o indicar el lugar de toma de biopsia, establecer el diagnéstico de extension
previo al planteamiento terapéutico de un tumor conocido, diferenciar entre
tumor residual y cambios producidos tras cirugia, quimioterapia o radioterapia,
localizar una recidiva tumoral sospechada por clinica o por elevaciéon de mar-
cadores tumorales, hacer un nuevo estudio de extensién o re-estadificacion
tras el diagnostico de una recurrencia, valorar de forma precoz la respuesta a
la terapia y buscar el tumor primitivo en un paciente con metdstasis de origen
desconocido (Tabla 2).

Ademads de estas aplicaciones clinicas descritas en oncologia, la PET con
FDG esta indicada en neurologia en el estudio prequirtrgico del paciente con
epilepsia focal y refractaria a tratamiento médico, asi como en el estudio etio-
I6gico de las demencias.

Pero el uso de la PET no ha hecho mas que empezar, ya que estan apa-
reciendo nuevos radiofarmacos, algunos de los cuales emplean el '8F como
emisor de positrones, pero otros emplean otros radionucleidos. Los ejemplos
mas destacables se describen en la tabla 3. Algunos de estos radiofarmacos se
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INDICACIONES SUFICIENTEMENTE JUSTIFICADAS

Diagndstico
« Caracterizacion del nédulo pulmonar solitario.
« Deteccion del tumor de origen desconocido evidenciado, por ejemplo, por adenopatia cervical,
metastasis hepaticas u 6seas.
« Caracterizacion de una masa pancreética.

Estadificacion
« Tumores de cabeza y cuello, incluyendo biopsia guiada asistida.
« Cancer de pulmon primario.
« Cancer de mama localmente avanzado.
« Cancer de esofago.
« Carcinoma de pancreas.
« Cancer colorrectal, especialmente en las recurrencias.
- Linfoma maligno.
« Melanoma maligno, con Breslow > 1,5 mm o metastasis en nédulos linfaticos en el diagnéstico
inicial.
Monitorizacion de la respuesta al tratamiento
- Linfoma maligno.
« Tumores de cabeza y cuello.

Deteccion en caso de sospecha razonable de recidiva
« Gliomas con alto grado de malignidad (lll o IV).
« Tumores de cabeza y cuello.
« Céancer de tiroides (no medular): pacientes con incremento de los niveles séricos de tiroglobulina
y rastreo corporal con yodo radiactivo negativo.
« Cancer de pulmon primario.
« Céncer de mama.
- Carcinoma de pancreas.
« Céncer colorrectal.
« Céncer de ovario.
- Linfoma maligno.
« Melanoma maligno.

Tabla 2. Indicaciones clinicas de la PET en oncologia con cobertura publica en Espaia en el
ano 2006 (estas indicaciones estan sujetas a cambios constantes segun la evidencia clinica).

estan ya empezando a emplear en la practica clinica habitual de algunas enfer-
medades.

Técnicas hibridas

En todas las técnicas descritas, la informacién que se obtiene en las image-
nes es doble: morfolégica por un lado, ya que se puede ver la distribucién del
trazador inyectado, y por otro lado, una informacion funcional ya que permite
obtener imagenes que corresponden al mecanismo fisioldgico o fisiopatolo-
gico por el que se ha introducido el trazador. Esta dualidad es la que confiere
unas caracteristicas propias exclusivas a la Medicina nuclear, ya que si bien la
aparicion de nuevas técnicas de diagnéstico como la tomografia computari-
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Radiofarmaco Mecanismo de accion Indicacién
18F-DOPA Neurotransmisor presinaptico Enfermedad de Parkison
11C-Metionina Sintesis de aminoacidos Tumores cerebrales
"C o0 '8F-Colina Sintesis de DNA Cancer de prostata
3N-amonio Flujo sanguineo Perfusion miocardica
68Ga-DOTATOC Andlogo de la somatostatina Tumores neuroendocrinos
18F-Na Mineralizacion del hueso Metastasis 6seas
18F-Misonidazol Hipoxia Respuesta terapéutica

Tabla 3. Otros trazadores PET no FDG, su mecanismo de accidn y aplicacion clinica.

zada (TC) y la resonancia magnética nuclear (RMN), permiten la obtencién de
imagenes de gran resolucion morfoldgica, no superan la capacidad de obtener
informacion funcional que poseen los estudios de Medicina nuclear.

Las imagenes tomograficas obtenidas con cualquiera de los sistemas des-
critos estan alteradas por la atenuacién corporal de los fotones. Para corregir
este efecto se usa la tomografia de transmisién, que se obtiene con la emisién
fotonica de una fuente de %8Ge en los tomégrafos PET o de '>3Gd en los tomé-
grafos SPECT, acoplada al sistema detector. Otra alternativa consiste en acoplar
tubos de rayos X a los sistemas tomograficos de emisién formando un sistema
hibrido SPECT/CT o PET/CT. Esta ultima opcion, permite, ademas de corregir el
efecto de la atenuacion, obtener imagenes estructurales (TC) y fusionarlas con
las imagenes funcionales de la tomografia de emision (SPECT y PET). La fusion
de estos dos tipos de imagenes es sumamente Util en oncologia ya que permi-
te comprobar si un depdsito patolégico de trazador coincide con una masa o
una adenopatia aumentada de tamano detectada por la TC.

3. Procedimientos terapéuticos

La finalidad de la terapia en Medicina nuclear es depositar una cantidad
suficiente de radisotopo en la lesion o en el tejido a tratar, para producir una
dosis absorbida que desencadene efectos radiobioldgicos directos no estocas-
ticos, basicamente vasculitis y posterior fibrosis tisular reparativa. Por tanto, en
terapia, los radiofdrmacos estan marcados con radisétopos emisores beta (de
mayor eficacia bioldgica relativa que los emisores gamma) y se administran a
dosis mucho mas altas que las empleadas en diagnéstico. Los radiofarmacos
deben concentrarse intensamente y por un periodo largo de tiempo en el teji-
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do a tratar, no concentrarse en el resto del organismo y eliminarse rapidamen-
te. De esta forma, se consiguen altas dosis absorbidas en la lesion a irradiar y
bajas dosis en el paciente. Asi, el riesgo de efecto radiobioldgico estocastico
derivado es tolerable y, en cualquier caso, inferior al riesgo de no efectuar el
tratamiento.

Para conseguir suficiente cantidad de radiofarmaco en el tejido u érgano
a irradiar se pueden emplear diferentes vias que definen los distintos tipos de
terapia con fuentes radiactivas no encapsuladas. La terapia intracavitaria con-
siste en inyectar el radiofarmaco directamente en una cavidad patoldgica. La
sinoviortesis, empleada para tratar derrames articulares sinoviales recidivan-
tes, es el ejemplo de esta clase de terapia. Otra forma de terapia es la intersticial,
que inyecta directamente el radiofarmaco en la lesién. Esta técnica se aplica en
algunos tumores accesibles pero no resecables mediante cirugia convencional.
Por ultimo, la terapia metabdlica, la mas utilizada, consiste en introducir un ra-
diofarmaco, por via oral o endovenosa, que se concentre en el tejido a tratar de
forma que lo irradie desde el interior. La forma quimica del radiofarmaco debe
ser la adecuada para que se deposite especificamente en el proceso lesional.
El ejemplo es el yoduro sodico-'3"l que se incorpora Gnicamente en el tejido
tiroideo, por lo que se emplea como terapia del hipertiroidismo y del cancer de
tiroides. La tabla 4 recoge distintos tipos de terapias con radiofarmacos.

La terapia tiene un planteamiento, en cuanto a radioproteccion, distinto
al del diagnéstico. El planteamiento depende del tipo de emisién, de la do-
sis administrada y de la via de eliminacion, pudiendo ser necesario el ingreso
hospitalario del paciente con aislamiento y recogida de excretas, hasta que la
cantidad corporal de radiofarmaco retenida sea suficientemente baja.

Indicacion Radiofarmaco
Sinoviortesis Coloides de 90Y, 169y, 186Re
Policitemia Vera Fosfato s6dico->2P
Trombocitosis esencial Fosfato sédico-32P
Hipertiroidismo Yoduro sédico-'3"l
Céncer de tiroides Yoduro sédico-"3"l
Dolor 6seo metastasico Metastrén (cloruro-89Sr) o 153Sm
Feocromocitomas/Neuroblastomas 131-MIBG
Linfomas 90Y-Anti CD20 (Zevalin)

Tabla 4. Terapias en Medicina nuclear.
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Asi pues, las dosis altas de emisores mixtos que se eliminan por orina
(ejemplo: dosis administradas superiores a 1000 MBq (30 mCi) de yoduro sodi-
co-13") obligan al ingreso hospitalario del paciente, con aislamiento y recogida
de excretas, hasta que la cantidad corporal de radiofarmaco retenida sea tan
baja que, en el peor de los casos, la tasa de exposicién procedente del paciente
nunca pudiese provocar la dosis maxima permisible en familiares y publico en
general. En los casos en que se inyectan isétopos beta puros y que ademas
no se eliminan por la orina, como es el caso del tratamiento del dolor éseo
metastasico con 8Sr o del tratamiento de los linfomas con un anticuerpo mo-
noclonal anti-CD20 marcado con °°Y, en ambos casos no es preciso el ingreso
hospitalario. Los isétopos emisores beta y gamma, como el propio '3'l, no son
tan aconsejables, pues la contribucién de la radiacion gamma limita la dosi-
ficacion. Otros radiofarmacos emisores beta como el '>3Sm, emiten radiacion
gamma de energia comprendida entre los 100 y los 200 keV. Estos trazadores
pueden incluso ayudar a la terapia al permitir obtener imagenes sin aumen-
tar practicamente la dosis de irradiacion del paciente o de los acompanantes.

4, Investigacion biomédica

En investigacion biomédica, la Medicina nuclear es de gran utilidad, tanto
en la vertiente clinica como en la basica, ya que permite disponer, “in vivo” y
de forma incruenta, de imagenes del funcionalismo, fisiologia y bioquimica de
cualquier érgano. En investigacién clinica se utiliza tanto la gammagrafia como
las técnicas de tomografia de emisién (SPECT y PET). Sin embargo, en investi-
gacion basica se utiliza ademas de las anteriores, la autorradiografia.

La autorradiografia es una técnica “ex vivo”, que permite obtener una ima-
gen de la distribucion del trazador en un tejido que ha sido extraido de un
organismo vivo en el que se habia introducido el trazador. Esta técnica es ha-
bitual en experimentacion animal y requiere el sacrificio del animal estudiado
para obtener secciones de los tejidos u 6rganos a estudiar con un microtomo.
Las imagenes autorradiograficas se obtienen poniendo en contacto los cortes
con material fotosensible.

La PET es una herramienta idénea para efectuar investigacion biomédica
en humanos y animales, ya que cuantifica, “in vivo”y de forma muy exacta, dis-
tintos procesos de la fisiologia celular. Para hacer investigacion experimental
“in vivo” en animales se han diseflado tomografos de pequefio tamafio y gran
resolucion morfolégica.

La PET permite estudiar la biologia molecular “in vivo”. Puede, como ejem-
plo, medir muchas de las caracteristicas bioldgicas de los tumores, como con-
sumo de glucosa, consumo de aminoacidos, sintesis de DNA, hipoxia, pH, re-
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ceptores hormonales, transferencia y expresién genéticas, efecto de la quimio-
terapia, etc. Es de gran utilidad en el disefio y desarrollo de nuevos farmacos,
pudiendo participar desde las fases | y Il, de experimentacién animal, hasta las
fases Illy IV, ya en humanos.

Para hacer investigacién completa con PET (experimental y clinica; en ani-
males y en humanos) la instalaciéon de Medicina nuclear debe disponer de un
ciclotrén, y sistemas tomograficos PET tanto para humanos como para anima-
les pequenos.

5. Caracteristicas radioldgicas de los trazadores

Tanto los procedimientos diagndsticos como los terapéuticos aprovechan
la afinidad de ciertas sustancias para incorporarse al érgano o zona a estudiar
o tratar. En ambos casos, estas sustancias deben comportarse de forma que el
trazador no incorporado se elimine lo mas rapidamente posible. Las caracteris-
ticas quimicas del trazador van a determinar, tras su administracién “in vivo”, en
qué mecanismos fisioldgicos o fisiopatoldgicos celulares o tisulares se introdu-
ce o participa y cudl va a ser su cinética corporal, es decir, su distribucién por
érganos y su eliminacion. En la dosis absorbida que recibira el paciente, inter-
viene tanto el periodo de semidesintegracién del elemento radiactivo, periodo
fisico, (Tt), como el tiempo en que la sustancia permanece dentro del organis-
mo, periodo bioldgico, (Tp). La combinacién de ambos efectos se mide mediante
el denominado periodo efectivo (Tg) que se define como:

1 1 1

?e:Tf+Tb

Radiofdrmaco. En el Real Decreto 479 de 1993 que regula los “Medicamentos
Radiofarmacos” de uso humano, queda definido como “cualquier producto que
cuando esté preparado para su uso con finalidad terapéutica o diagndstica con-
tenga uno o mds radionucleidos”.

El radiofarmaco esta compuesto por dos fracciones:

a) el radionucleido: fraccion que emite la radiacién que es detectada por el
instrumental especifico (gammacamara, PET),

b) el fdrmaco: fraccién quimica, orgdnica o inorgdnica, que determina la
biodistribucion del radiofarmaco hasta el érgano diana.

En cuanto a la composicidon de los trazadores, existen diversos tipos. Los
mas sencillos consisten en utilizar un elemento radiactivo en forma pura o en
forma quimica sencilla. Asi el '33Xe se utiliza en forma gaseosa para estudiar la
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ventilacion pulmonar, o el Ga, en forma de citrato de galio, para la inflama-
cioén, la infecciéon o para el estudio de algunos tumores.

Otros trazadores estan constituidos por sustancias marcadas con algun
elemento radiactivo. En este caso, hay una etapa de marcaje en el que algun
atomo de la sustancia se sustituye por otro radiactivo. En cuanto a la sustancia,
puede tratarse de un fadrmaco que se comporte de alguna forma que permita
el estudio de un 6rgano o su funcion. Asi el #"Tc-MAG, permite estudiar la
capacidad de filtracion renal, ya que este compuesto es eliminado por el ri-
Aon. Otra posibilidad es que la sustancia sea un compuesto bioldgico, asi la
2-desoxy-2-fluoro-D-glucosa (FDG) marcada con '8F permite localizar tumores
en los que exista un mayor metabolismo glicolitico, y por tanto existira una ma-
yor concentracién de trazador. En todos estos casos en que deba realizarse un
marcaje, es necesario que el producto obtenido sea estable, una vez inyectado
al paciente.

También es posible utilizar células sanguineas como trazador. Para ello,
debe extraerse una muestra de células del paciente para realizar el marcaje y
reinyectarlas después. En este caso, la etapa de marcaje, es mas delicada pues-
to que las células deben alterarse minimamente si se pretende que al reinyec-
tarlas se comporten como las demas células del paciente. Asi, los leucocitos
marcados con *MTc-HMPAO permiten la deteccion y localizaciéon de focos de
infeccion.

5.1. Radionucleidos empleados para el diagndstico

Los radionucleidos empleados en las pruebas diagnosticas deben tener
unas caracteristicas fisicas tales que produzcan la minima dosis de radiacion
en el paciente, sin detrimento de la calidad del diagnoéstico. Por este motivo
deben tener, preferentemente, un periodo de semidesintegracion corto, emi-
sion de fotones de baja energiay, a ser posible, no emitir otro tipo de radiacién.

En la tabla 5 pueden verse distintos radionucleidos empleados en las prue-
bas diagnésticas convencionales que son emisores de radiacion gamma, indi-
candose el tipo de proceso radiactivo que tiene lugar, la energia de los fotones
emitidos, su abundancia y el periodo de semidesintegracion.

Estos elementos no son muy indicados para marcar sustancias bioldgicas,
constituidas fundamentalmente por C, H, O y N. Sin embargo, los emisores de
positrones son radionucleidos mas adecuados para marcar estas sustancias. La
tabla 6 muestra los radionucleidos utilizados en la tomografia de emision de
positrones (PET). En ella encontramos, la energia maxima de emisién, el perio-
do de semidesintegracion, el elemento descendiente, asi como la forma quimi-
ca utilizada. Puede verse la notable diferencia entre el valor de estos periodos
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Elemento Transformacion Ey (keV) % Emax g- (keV) % Tw
99mTe y 140 100 6,049 h
93 73,7
184 21,7
67, ’
Ga v 300 15,8 3,26d
393 4,6
171 99,9
111 1
n Y 245 100 281d
123) Y 159 99,2 132h
80 6,7
284 6,5
131 - ’
I Y. B 364 83,5 606 89,9 8,02d
637 7,
135 12
201
Tl Y 167 26 3,08d
133%e Y. B 81 99,9 346 99,2 52d
S1Cr 320 98 27,7d
1099 56,1 273 45,6
59 - ' /
Fe VB 1291 43,6 465 52,8 44,5d
125) Y 25,5 100 59,9d
122 87,6
57, ’
Co \% 136 122 271,8d
58Co Y. B 811 99,5 1497 84 70,8d

Tabla 5. Radionucleidos utilizados por su emisién gamma.

de semidesintegracion y los correspondientes a los radionucleidos emisores
de radiacién gamma.

Elemento Emax p+ (keV) Tv: (min) Descendiente
"c 960 20,4 B
13N 1190 9,96 13C
50 1720 2,07 5N
18F 640 109,7 80

Tabla 6. Emisores de positrones utilizados en PET.
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Entre los elementos utilizados en PET destaca el '8F que tiene un periodo de
semidesintegracion de 110 minutos, suficientemente amplio para permitir su
transporte, desde las unidades o centros en donde se produce hasta las unida-
des o centros en donde se utiliza. Esto hace que unido a la FDG constituya el
trazador PET mas empleado en clinica.

5.2. Radionucleidos empleados para terapia

Los radionucleidos empleados para terapia tienen unas caracteristicas ra-
dioldgicas muy distintas a los usados para el diagnéstico, ya que en este caso el
interés es el de suministrar una elevada dosis absorbida de forma local, evitan-
do al maximo la irradiacién de los tejidos circundantes. Por este motivo, serdn
emisores de radiaciéon beta y su periodo de semidesintegracién puede ser mas
largo. En este caso, la eleccidn se hara en funcién de que el material inyectado
sea el mas especifico para su fijacion en el lugar adecuado, eliminandose el res-
to lo antes posible, o bien que no sea capaz de abandonar el compartimento
de interés en el que se haya introducido.

En la tabla 7 pueden verse distintos radionucleidos empleados en terapia,
indicando el tipo de proceso radiactivo que tiene lugar, la energia de la radia-
cion y el periodo de semidesintegracion.

Radiacién beta Radiacién gamma

Elemento Transformacion Emaxp- (keV) Abundancia (%) Ey (keV) Abundancia (%) Tv

137 B_, \% 606 (100%) 364 (83%) 8,03d
32p [3’ 1710 (100%) 14,28 d
895y [3’ 1492 (100%) 50,6 d
90y B_ 2283 (100%) 64,1 h
i 939 (21%)
186 0,
Re By o o 137 (21%) 90,6h
) 343 (42%)
169
Er 6 352 (58%) 94d
640 (30%)
153Sm [3_, \% 710 (50%) 103 (28%) 46,3 h
810 (20%)

Tabla 7. Radionucleidos utilizados para terapia.
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5.3. Obtencion de radionucleidos

Aunque muchos radionucleidos tienen un origen natural, la mayoria de los
utilizados en medicina nuclear se producen artificialmente, ya sea en un reactor
nuclear o bien en un acelerador de particulas. Las principales vias de obtencion
de radisotopos son dos, la primera es como consecuencia de la fisién, que tiene
lugar en un reactor, la otra es mediante la induccién de reacciones nucleares.

El reactor nuclear

Cuando un nucleo de 33U, que es el isétopo fisible del uranio natural, inte-
racciona con neutrones lentos (de baja energia) se divide en dos nuevos ato-
mos de tamano similar. Este proceso denominado fisidn, tiene lugar con gran
desprendimiento de energia y la emision de varios neutrones de alta energia.
Mediante la moderacién de estos neutrones, se pueden producir nuevas fisio-
nes, dando lugar a lo que se denomina una reaccién en cadena. Dependiendo
de la geometria y de la composicion de los materiales presentes, especialmen-
te de la abundancia isotépica de 23°U, se producirdn un mayor o menor nimero
de nuevas fisiones.

En un reactor nuclear se produce la fisién del 2>°U de forma automanteni-
da, controlando la proporcion de neutrones frenados. En este proceso se ob-
tienen como productos de fisién una serie de radionucleidos que, muchos de
ellos, tras ser separados y purificados, pueden ser utilizados en aplicaciones
médicas. Entre ellos se encuentran el 137, el 133Xe y el **Mo.

Otra posibilidad es la de utilizar los neutrones que se producen en el reac-
tor para inducir reacciones de activacion neutrénica del tipo (n,y). Con los neu-
trones térmicos procedentes del reactor se bombardean materiales altamente
purificados, denominados blancos. De esta forma se obtienen, entre otros, el
153Sm, el 18Re y el ®°Mo, este ultimo de menor actividad especifica que el obte-
nido como producto de fision.

Aceleradores de particulas. El ciclotron

Para conseguir reacciones nucleares utilizando particulas cargadas (p, d o
@), se necesita un acelerador capaz de comunicarles la energia suficiente para
que se produzca la reaccién. Para obtener el radionucleido se precisa un blanco
adecuado que es bombardeado durante un tiempo que depende del flujo de
particulas disponible, de la cantidad de blanco, de la seccién eficaz de activa-
cién y del periodo de semidesintegracién del producto. De esta forma se obtie-
nen elementos tales como el ''In, el ©’Ga, 21y el 20171,



Tema 1:
Fundamentos de la Medicina nuclear

El ciclotron es un tipo de acelerador de pequefio tamafio cuyo uso se ha
visto incrementado a raiz de la aparicién de los tomografos de positrones (PET).
Dichas técnicas utilizan radionucleidos de vida media tan corta que es preciso
disponer del equipo de produccién de radionucleidos en el mismo centro sani-
tario que los va a utilizar. Los elementos que pueden obtenerse en un ciclotrén
de uso médico son el '8F, 1'C, 3N y 1°0.

El generador

Un generador es un dispositivo que nos permite obtener radionucleidos
de corto periodo de semidesintegracion, que son producto de la desintegra-
cion de otros con mayor periodo. El elemento descendiente o hijo se va produ-
ciendo continuamente, en el interior del generador, por desintegracion de otro
elemento denominado padre. El generador facilita la separacion fisico-quimica
del elemento hijo, que es el que se quiere utilizar, del elemento padre que per-
manece en su interior.

El generador mas utilizado es el de ?Mo-""Tc. Consta de una columna de
vidrio o plastico llena de un material (resinas de intercambio iénico, alimina u
oxido de circonio) en el que se encuentra adsorbido el molibdeno. En el pro-
ceso de separacién, denominado elucién, se hace pasar una solucion salina fi-
siolégica a través de la columna que libera el °™Tc, en forma de pertecnetato
sédico, recogiéndolo en el vial de elucion. Una vez hecha la elucién, la activi-
dad de *™MTc va aumentando hasta transcurridas 23 horas, pasado este tiempo
se llega a un equilibrio en el que la actividad va decayendo al mismo ritmo que
la del ®Mo. La columna se encuentra en conexion con el lugar en donde se
colocan los viales con la solucién salina y el de elucion y estd rodeada de una
proteccion de plomo para minimizar la radiacién en el exterior. En la figura 2
puede verse el esquema de un generador.

Figura 2. Esquema de un generador isotépico.

[41 ]
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6. Instrumentacion utilizada en Medicina nuclear

El primer equipo que se necesita para realizar cualquier exploraciéon en
Medicina nuclear es el activimetro, necesario para realizar la preparacion del
trazador y para medir la actividad a inyectar.

Los procedimientos diagnésticos sin imagen precisaran detectores de
muestras para determinar su actividad o sondas externas para determinar la
captacién en diferentes 6rganos o tejidos. Los procedimientos que se basan
en la obtencién de imagenes de la distribucion del trazador precisan de una
gammacamara, un tomoégrafo de emisién de fotones (SPECT, del inglés “Single
Photon Emission Computerized Tomography”) o un tomégrafo de emisiéon de
positrones (PET, de “Positron Emission Tomography”) cuando el trazador es un
emisor de positrones.

6.1. Activimetros

Son equipos utilizados para medir la actividad de una muestra contenida
generalmente en una jeringa o en un vial en la etapa de preparacion de la dosis
de radiofarmaco que debe ser administrada para realizar cualquier exploracion.
En general, se trata de camaras de ionizacién en las que el gas esta presurizado
para aumentar su eficiencia. Estos sistemas estan calibrados para los diferentes
radionucleidos utilizados.

Al colocar una fuente, y una vez seleccionado el radionucleido, el activi-
metro suministra la lectura directamente en unidades de actividad, ya sea kBq,
MBq, GBq, o bien p1Ci, mCi o Ci. Los activimetros suelen ser equipos muy esta-
bles, si bien, por su importancia, son equipos que deben controlarse con fre-
cuencia.

6.2. Detectores de muestras

Se utilizan para detectar la radiactividad procedente de muestras. Estas
suelen ser muestras bioldgicas procedentes de pruebas“in vivo”. Suelen ser de-
tectores de centelleo sélido de Nal (Tl), con un cristal de 2 o 3 pulgadas, con un
alojamiento para colocar la muestra de forma que dada la geometria, tengan
la méxima eficiencia.

En ocasiones, es necesario medir la actividad de una cantidad importan-
te de material. Para ello existen construcciones especiales de estos detectores
para medir grandes volimenes utilizando unos recipientes especiales. De esta
forma el material se encuentra rodeando al detector. El conjunto esta fuerte-
mente blindado para asegurar que la radiacion de fondo sea la minima posible.
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También existen en el mercado detectores automaticos para multiples
muestras, con capacidad hasta de 300 muestras. Poseen un mecanismo auto-
matico para la introduccién de cada una de las muestras en el detector. Son de
gran utilidad cuando se maneja un nimero importante de muestras. Debe te-
nerse en cuenta que, en determinadas pruebas, puede resultar necesario me-
dir multiples extracciones, correspondientes a distintos tiempos, para estudiar
el ritmo de eliminacién de alguna sustancia, asi como la actividad en sangre o
en plasma. El ahorro de tiempo puede ser considerable, sobre todo si el tiempo
de recuento es alto.

6.3. Sondas de deteccion externa

Algunos procedimientos, poco frecuentes, se realizan utilizando elemen-
tos radiactivos emisores de fotones y con una energia de emisién no adecua-
da para ser detectados con una gammacamara. En estos casos, se utilizan de-
tectores de centelleo externos para su deteccion, con una colimacion que les
permite detectar Unicamente la radiacion que procede de una zona limitada.
Para efectuar las medidas se hace un recuento de los fotones detectados con
la sonda, una vez seleccionada la ventana de medida para la energia de emi-
sion.

Un caso particular de sondas externas, que estan siendo cada vez mas uti-
lizadas, son las sondas de deteccién intraoperatoria. Se utilizan cuando es ne-
cesario efectuar un rastreo durante una intervencién quirurgica en la que se
va a hacer la reseccion de un tumor y debe asegurarse que no queda ningun
resto. Previamente se habra suministrado un trazador que se habra fijado en el
tumor. Durante la intervencion se rastreard el lecho quirdrgico para compro-
bar que no queda ningun resto de masa tumoral sin extraer. Para ello la son-
da externa debe ser de pequefio tamafo, portatil y muy manejable. Ademas
debe disponer de una buena colimacién para localizar el objeto captante con
la maxima precision. La sonda, también debe tener una eficiencia como para
que sea posible detectar pequefos restos de tumor de baja actividad.

En la actualidad, son muy utilizadas para la deteccién y localizacién del
ganglio centinela, primera estacion de drenaje linfatico de una determinada
lesién tumoral. La importancia de su deteccién radica en que el estudio de
este ganglio puede evitar una intervencién con mayores secuelas para el pa-
ciente.

Estas sondas suelen ser de centelleo (Nal (Tl), Csl (Na), Csl (Tl)) o de semi-
conductor (CdTe, CdZnTe, Hgl,); las primeras tienen mayor eficiencia pero las
otras presentan una mayor resolucién energética evitando mejor la radiacion
dispersa.
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6.4. Gammacamara

Como se haindicado, la gammacédmara o cdmara de Anger es el equipo de
deteccién “in vivo” mas utilizado en Medicina nuclear; permite la obtencién de
imagenes morfoldgicas y funcionales a partir de la deteccién de la radiacion y
procedente del trazador del interior del paciente. Este dispositivo fue ideado
por Anger en 1957 y se basa en un detector de centelleo sélido que proporcio-
na informacién bidimensional, de forma que permite obtener la distribucion
del trazador en la zona detectada por medio de una imagen denominada gam-
magrafia.

6.5. Tomégrafo SPECT

El tomodgrafo para SPECT es una modificacién de una gammacédmara que
dispone de uno o mas cabezales detectores giratorios que permiten la adqui-
sicion de proyecciones desde diversos angulos alrededor de un eje central. A
partir de las proyecciones, mediante el uso de algoritmos de reconstruccion,
se puede realizar la reconstruccion de los datos y obtener la distribucién tri-
dimensional del trazador en el organismo, pudiendo visualizar cortes en cual-
quier orientacion.

6.6. Tomégrafo PET

Es un sistema tomogréfico especifico para obtener imagenes cuando se
utilizan trazadores que incluyen emisores de positrones. Los positrones emiti-
dos por el radisétopo interaccionan con los electrones de los dtomos que com-
ponen las moléculas tisulares. La colisién positron-electron supone el aniqui-
lamiento de las masas de estas particulas y la aparicion de un par de fotones,
de 511 keV de energia, de direccién casi coincidente y sentido contrario. Estos
fotones interaccionan con dos detectores opuestos del tomografo. La detec-
cién coincidente de numerosos pares de estos fotones permite realizar la re-
construccion de la distribucion volumétrica del trazador en los tejidos en los
que se haya incorporado.
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1. Introduccion

La Medicina nuclear es una disciplina médica de diagndstico y de terapia
metabolica basada en la utilizacion de radisétopos. Segun el tipo de explora-
cion o tratamiento se emplearan distintos radisétopos y/o distintos trazadores,
incluidas células sanguineas de los propios pacientes.

En una unidad de Medicina nuclear se pueden distinguir cuatro areas fun-
cionales bien diferenciadas: una primera, en la que se gestionan los radiofar-
macos (recepcion, preparacion, residuos, etc.), la segunda, donde se utilizan
los radiofarmacos (exploracion, determinacién de laboratorio o tratamiento),
la tercera, donde se elaboran los datos obtenidos en el area anterior y la cuarta
que engloba la parte administrativa y de atencion al usuario (paciente) ademas
de los elementos comunes a los servicios médicos convencionales.

Las areas funcionales no siempre se corresponden con areas fisicamente
distintas, basta que se cumplan las normativas legales de sanidad y de protec-
cion radiolégica para que puedan ocupar las mismas dependencias.

La relacion funcional entre las areas citadas se establece mediante circuitos
de informacién, pacientes o radiofarmacos.

2. Areas funcionales y dependencias

2.1.Unidad de radiofarmacia

La obtencion de los radiofarmacos puede hacerse actualmente de dos ma-
neras. Una, que puede decirse que es la forma tradicional, consiste en obte-
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Figura 1. A: generadores de *™Tc. B: envases empleados en la distribucion de
radiofdrmacos para PET.

ner los radiofarmacos en una unidad de radiofarmacia de la propia instalacion.
En este caso y dado que los radionucleidos han de ser de corto periodo de
semidesintegracién, se ha de disponer de un suministro externo tanto de ge-
neradores de **™Tc como de otros radionucleidos mas especificos (¢’Ga, '"'In,
131, etc.), ademas de disponer de los correspondientes compuestos llamados
“kits frios” (DTPA, MDP, HMPAO, MAG3, etc.) que se marcaran con los radiséto-
pos correspondientes. La alternativa a este proceder consiste en obtener los
radiofarmacos ya preparados (“ready to use”), generalmente en forma de mo-
nodosis, concertando los servicios de una unidad de radiofarmacia externa. No
obstante, dado que en este caso deben encargarse las dosis individuales con
cierta antelacién, normalmente siempre se dispone también de un generador
de %°™Tc para posibles exploraciones urgentes imprevistas (Figura 1A).

Dentro de esta unidad debe también incluirse el marcaje celular ya que de
hecho se elabora un trazador marcando las propias células del paciente (leuco-
citos, hematies, plaquetas).

En las unidades PET que carecen de un laboratorio de produccion propio
(ciclotron, celdas de marcaje, etc.) el radiotrazador ('8F-FDG) se recibe en enva-
ses plomados adaptados al transporte. Por extraccion del vial se obtienen las
dosis que se administran directamente al paciente (Figura 1B).

2.1.1. Dependencias asociadas

Camara caliente. Dependencia en la que se almacenan y preparan los ra-
diofarmacos. Estos se manipulan detrés de blindajes de plomo (A) para evitar
al méximo la irradiacion del operador. La normativa vigente regula la calidad y
presion de aire de su interior (Figura 2). El ajuste de la actividad que ha de tener
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Figura 2. Cdmara caliente. A: castillos de plomo. B: activimetro.

cada dosis obliga a disponer de un activimetro (B) en el mismo lugar donde se
preparan.

Sala de marcaje celular. Dependencia en la que se efectua el marcaje ce-
lular. Las condiciones de esterilidad ambiental impuestas por la manipulacion
de células que se reinyectaran, exige trabajar con camaras de flujo laminar que
garanticen la ausencia de elementos patégenos (Figura 3).

Figura 3. Sala de marcaje celular. A: cdmaras de flujo laminar. B: exclusa.
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Figura 4. Papelera plomada utilizada para guardar las jeringas (sin aguja).

Residuos. Los residuos radiactivos sélidos se deben almacenar durante
un cierto tiempo antes de su retirada o eliminacién como residuo biolégico o
convencional. Para su recogida se emplean contenedores blindados especiales
(Figura 4). Las agujas por presentar ademas riesgo bioldgico (por pinchazo) se
separan de las jeringas y se tratan aparte.

Los residuos liquidos se vierten en pozos plomados que se vacian de forma
controlada teniendo en cuenta el periodo de semidesintegracién de los radio-
nucleidos (Figura 5).

Figura 5. Pozo de residuos liquidos con el equipo para su vertido controlado.
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2.2, Salas de exploraciones y tratamientos

Las exploraciones diagndsticas que se llevan a cabo en una unidad de
Medicina nuclear pueden ser de 2 tipos: la primera, que es comun a todas las
unidades, es la obtencién de imagenes de la distribucién del radiofarmaco
obtenidas de distintas formas segun lo que se trate de averiguar y que con-
figuran la base a partir de la cual el médico obtiene un diagnéstico. En esta
categoria (“exploraciones morfo-funcionales”), se incluyen todos los estudios
gammagraficos (exploraciones éseas, renales, cardiacas, cerebrales, etc.).

La segunda, consiste en la utilizaciéon de técnicas analiticas para la determi-
nacion de la concentracion de determinados compuestos mediante toma de
muestras, una vez administrado el radiofarmaco correspondiente (filtrado glo-
merular, flujo plasmatico renal, pérdidas proteicas digestivas, etc.) al paciente.
A este tipo de técnicas se les denomina “in vivo-vitro”. Aunque no es especifico
de la Medicina nuclear, en algunos centros se ha practicado el radio-inmuno-
andlisis (RIA) por emplear radionucleidos en las determinaciones puramente
analiticas (in vitro). En este caso, no se administra ningun radiotrazador al pa-
ciente, s6lo se emplean los radionucleidos en el laboratorio.

Los tratamientos metabdlicos, por ejemplo de neoplasia de tiroides, re-
quieren aislar el paciente del publico por motivos de proteccién radiolégica y

Figura 6. Sala de administracién de dosis.
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de control médico. Esto hace que para que se puedan practicar se deba dispo-
ner de habitaciones adecuadas. Estas dependencias no siempre estan situadas
en la unidad de Medicina nuclear debido a los servicios de proteccién radiol6-
gica, enfermeria y hosteleria que precisan.

2.2.1. Dependencias asociadas

Administracion de dosis. Sala, normalmente colindante con la cdmara ca-
liente, en la que se administran los radiofarmacos a los pacientes en la mayoria
de exploraciones (Figura 6). Obsérvese la existencia de un torno (A) de inter-
comunicaciéon con la camara caliente para el paso de las dosis, una papelera
plomada (B) para jeringas y un depdsito plomado (C) para las agujas hipodér-
micas.

Salas de exploraciones. Dependencias en las que estan instaladas las
gammacamaras (Figura 7) u otros detectores como pueden ser los tomogra-
fos PET.

Figura 7. Sala de exploraciéon con una gammacamara de 2 cabezales.
(A): carro para colimadores. (B): cabezal detector. Esta cdmara esta dotada de un equipo
de rayos X para correccion de la atenuacion (C).
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Figura 8. Pista para la prueba de esfuerzo cardiaco y puesto de control y monitorizacion
del ECG (Electrocardiograma).

Pruebas de esfuerzo de cardiologia. Opcionalmente, es una sala en la
que se llevan a cabo las pruebas de esfuerzo y la administracion de radiofarma-
cos en las pruebas de perfusion miocardica. Se puede emplear, tanto una pista
rodante (Figura 8) como una bicicleta estatica.

Laboratorio caliente. Sala en la que se manipulan las muestras extraidas
de los pacientes para su andlisis. En él también se realizan pruebas de control
de calidad del marcaje de radiofarmacos (Figura 9).

Figura 9. Laboratorio caliente para manipulaciéon de muestras y control de calidad.
(A: radiocromatografo).
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Figura 10. Sala de contadores de tubos (A) y de grandes voliumenes (B).

Sala de contadores de muestras. Dependencia, que puede estar en el
mismo laboratorio caliente, en la que se mide la actividad de las muestras pre-
viamente manipuladas en el laboratorio caliente (Figura 10).

Habitaciones “plomadas” para tratamientos. Habitaciones en las que
los pacientes sometidos a tratamiento metabdlico son internados durante uno
o varios dias para su control clinico y por motivos de proteccién radiolégica.
Constan de un dormitorio y sala de estar con mampara de proteccién para el
personal de enfermeria junto con un aseo especialmente disefiado para reco-
ger, contener y procesar residuos bioldgicos radiactivos (Figura 11).

Figura 11. Aseo radioprotegido (A) y mampara (B) empleados en habitaciones
radioprotegidas.
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2.3. Elaboracion de datos y confeccion de informes

Los estudios adquiridos mediante los equipos de imagen asi como las de-
terminaciones de laboratorio, requieren de un procesado para la obtencién de
un diagnéstico.

Asi, las gammacamaras llevan asociadas estaciones de trabajo con progra-
mas especificos para Medicina nuclear que permiten tanto visualizar las ima-
genes segun distintos formatos y tablas de color como realizar tratamientos
numeéricos complejos como es la reconstruccion tomogréfica.

Estas estaciones de trabajo generan imagenes finales que son impresas en
placa radiogréfica o en papel para formar parte del informe médico.

En las determinaciones de laboratorio, se acostumbra a disponer de orde-
nadores personales conectados a los detectores de muestras que realizan los
calculos basandose en los recuentos obtenidos de los contadores.

2.3.1. Dependencias asociadas

Sala de tratamiento de datos. Los estudios obtenidos por los detecto-
res se tratan mediante estaciones de trabajo (Figura 12) a fin de extraer de la
informacion bruta la de utilidad diagnostica, asi como presentarla en soporte
convencional (placa radiografica, papel) para su difusion al clinico (Figura 13).

Figura 12. Sala con distintas estaciones de trabajo dedicadas a la elaboracién de los
estudios adquiridos en las gammacamaras.

[57]
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Figura 13. Ejemplo de hoja de resultados de una prueba de ventriculografia isotopica.

Sala de confeccion de informes. Sala, que puede coincidir con la de
tratamiento de datos, en la que el médico nuclear confecciona el informe
escrito que se enviard al médico solicitante a partir de las placas y hojas de
resultados.

2.4. Area de gestion y atencién al paciente

Ademas de las salas de exploraciones, en toda unidad de Medicina nuclear
existen dependencias donde se realizan las funciones de recepcién de pacien-
tes, salas de espera, etc. La distribucion especifica de cada dependencia de-
pende de cada unidad. Asi, en una unidad integrada en un centro hospitalario,
existiran dos salas de espera, una para pacientes ingresados que requieren de
un cuidado de enfermeria y la de los pacientes ambulatorios. En este apartado
debe considerarse también el archivo de exploraciones tanto en formato con-
vencional como en soporte informatico.

2.4.1. Dependencias asociadas

Recepcion de pacientes/usuarios. Sala en la que el personal administrati-
vo atiende a los usuarios y donde se recogen, distribuyen y organizan las peti-
cionesy se realizan las citaciones.

Sala de espera. Sala en la que los pacientes esperan el turno de ser explo-
rados. En esta sala no deberian poder coincidir los pacientes con el radiofarma-
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co ya administrado (p. ej. exploracién 6sea), con los pendientes de administrar
y con los acompanantes.

Sala de espera de pacientes ingresados. En las unidades situadas en un
centro hospitalario, es donde se ubican los pacientes ingresados ya que requie-
ren normalmente una cierta vigilancia de enfermeria (oxigeno, bombas de in-
fusion, etc.).

Archivo. Sala en la que se guardan los informes, en formato convencional,
de las exploraciones realizadas en la unidad de Medicina nuclear. El archivo
también puede realizarse en soporte informatico.

En ambos casos, la legislacion vigente exige que se guarden durante un
periodo de 30 afos. El archivo histérico es imprescindible para la elaboracion
del diagnéstico ya que permite, por ejemplo, comparar resultados con explo-
raciones anteriores.

Resjduos

Marcaje
celular

Camara
caliente

Radio-
farmacia

Informes

Despacho

Aula
Recepcién

Gamma-

Gammacamara camara

Elaboracién de
exploraciones

Figura 14. Plano de un Servicio de Medicina Nuclear.
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2.5. Servicios generales

Engloba todos aquellos aspectos no relacionados directamente con la ob-
tencién de un diagnostico pero que resultan imprescindibles para el funcio-
namiento de una unidad. Cabe destacar un aspecto de gran importancia en
una unidad de Medicina nuclear como es la gestion de los residuos radiactivos
(solidos y liquidos) y biolégicos.

2.5.1. Dependencias asociadas

Almacén de residuos radiactivos. Lugar donde se dejan decaer los resi-
duos solidos para su posterior retirada por una empresa especializada o hasta
que se consideren residuos convencionales. Dentro de este apartado hay que
considerar los pozos para el decaimiento y posterior vertido paulatino a la red
de alcantarillado, ya comentados en la unidad de radiofarmacia.

Despachos y almacenes convencionales. En la figura 14 se observa el pla-
no de un Servicio de Medicina Nuclear con 4 gammacamaras y una unidad PET
con todas sus dependencias.

3. Circuitos

El funcionamiento normal de una unidad de Medicina nuclear puede es-
tructurarse en distintos circuitos interconectados entre las areas funcionales. A
continuacion se exponen distintos circuitos aproximados, que sélo pretenden
acercar al lector a la dindmica de un Servicio de Medicina nuclear.

3.1. Circuito de solicitud de prestacion

El modo de funcionamiento de una unidad de Medicina nuclear se distin-
gue de otras unidades de diagndstico por la imagen por la especificidad de los
trazadores radiactivos que se empleany por el corto periodo de desintegraciéon
de los radionucleidos que los marcan. Tener presente, por ejemplo, que para
una exploracién tipica de radiologia convencional de hueso, sélo se precisa
disponer de un equipo de RX. En Medicina nuclear para hacer una exploracién
6sea, ademas de la gammacamara, se ha de disponer de la sustancia que sera
marcada (MDP) y del radionnucleido para marcarla (°°™Tc) y que el paciente es-
pere un cierto tiempo (aproximadamente 2 horas) para obtener las imagenes.

En este primer circuito (Figura 15), la entrada es la solicitud de exploracién/
tratamiento. Esta entrada debe validarse, es decir, hay que comprobar, entre
otras cosas, que la exploracion solicitada esté en el catdlogo de las exploracio-
nes de la unidad de Medicina nuclear, que no sea una peticion duplicada como
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Figura 15. Circuito de solicitud de prestacion.

ocurria a menudo antes de la gestion integral informatizada, que se trata de
una exploraciéon que no requiere un radionucleido especial. Ademads, existen
algunas entidades sanitarias privadas que no contemplan el coste de los radio-
trazadores por lo que cuando se recibe una solicitud se debe aclarar el pago
de la prestacion que lleva asociada. La siguiente fase consiste en saber cuando
se dispondra del radiofdrmaco ya que no se dispone continuamente de todos
los posibles radis6topos, tanto por cuestiones de produccién y distribucion
como de costes. Ademads, debe conocerse cuando se puede disponer de equi-
po detector ya que las listas de trabajo por equipos detectores (agendas) estan
optimizadas para evitar pérdidas de tiempo para cambios de colimador, por
ejemplo. Esto hace que se acostumbre a agrupar exploraciones del mismo tipo
que no requieran cambios en el utillaje. Este pequeio proceso sirve parar con-
cretar la citacién después de haber generado una peticion de radiofarmaco y
haber ocupado un segmento de tiempo en el equipo que se va a emplear en
la exploracion.

3.2. Circuito de pacientes

Este circuito o proceso (Figura 16), es el que lleva a la realizacion de la prue-
ba solicitada como paso previo e ineludible para la obtencién del diagnéstico.
En él se contemplan dos fases. La primera, que se desarrolla inmediatamente
después de generar la citacién, se informa al usuario/paciente de la explora-
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Figura 16. Secuencia que se sigue en la realizaciéon de una prestacion.

cion, de las condiciones en que ha de presentarse para la realizaciéon de la prue-
ba (ayuno, retirada medicacién, etc.) asi como de las precauciones que debera
tomar para su entorno. La segunda fase consiste en la realizacién de la prueba.
Una vez el paciente es recepcionado en la unidad de Medicina nuclear en la
fecha y hora programadas, se inicia el proceso de la prestacién que consiste
basicamente en administrar el radiofarmaco que segun la prueba se efectuara
directamente en la misma gammacdmara o en una sala para administracion
de dosis segun el tipo de exploracién. El estado fisico de los pacientes marca
la forma exacta en que se va a realizar cada exploracion dentro de las pautas
marcadas en el protocolo de exploracion correspondiente.

Una vez realizada la exploracién se ha de comprobar su calidad técnica, es
decir, ver si no han habido factores que invaliden la exploracién. Estos pueden
ser tan triviales como que el paciente se ha movido cuando debia estar inmovil
o sutiles como interferencias entre un marcapasos y el registro del ECG, aparte
de inyecciones extravasadas. Excepto en el caso de exploraciones puramente
dindmicas, en las que se inyecta el trazador bajo cdmara y se registra su paso
por un determinado 6rgano, es factible repetir la exploracion hasta hacerla téc-
nicamente correcta. Si todo es correcto se despide al paciente y si debe repetir-
se la exploracion se le vuelve a dar cita.

3.3. Circuito de radiofarmacia

Los radiofarmacos se obtienen por marcaje de una molécula RIA con un
radisétopo o, en el caso de marcaje celular, se extraen elementos sanguineos
(hematies, leucocitos, etc.) que se marcan y se reinyectan. Esto significa un cier-
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Figura 17. Secuencia en la preparacion de una dosis de radiofarmaco.

to tiempo de preparacion previa a la dispensacion y realizaciéon de la prueba.
Otro aspecto a considerar es que no se dispone constantemente de todos los
radisdtopos ya que muchos de ellos sélo se distribuyen cada semana o cada
mes. Las exploraciones deben entonces agruparse en funcion de la actividad
que puede llegar y de su periodo de semidesintegracion.

También se agrupan por razones econémicas en funcién de la molécula a
marcar ya que de esta forma, con un vial se pueden hacer dosis para varios pa-
cientes.Todo ello hace que deba llevarse un control de la actividad disponible
de cada radiofdrmaco en cada momento, de las existencias de viales con los
kits frios que se marcara, su caducidad, etc.

Por otra parte, las células sanguineas marcadas que son reinyectadas obli-
ga a trabajar en unas condiciones de esterilidad importantes y efectuar un con-
trol de calidad sistematico del rendimiento de cada marcaje.

Como se puede observar, el circuito de radiofarmacia constituye uno de
los dos nucleos de trabajo de una unidad de Medicina nuclear, siendo el otro el
constituido por los equipos de imagen (Figura 17).

3.4. Circuito de informacion diagndstica

Excepto los tratamientos metabdlicos que representan un pequefio por-
centaje, la mayor parte de la actividad asistencial de una unidad de Medicina
nuclear es la obtenciéon de un diagndstico. Como se ha visto anteriormente,
muchos aspectos concurren en la realizacion de una prueba. Una vez realiza-
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Figura 18. Circuito de informacién diagnéstica.

da, los estudios deben elaborarse para extraer la informacion util que debe ser
interpretada teniendo en cuenta el motivo de la exploracion, la existencia de
pruebas previas, informacion directa del paciente ,etc. (Figura 18).

Es importante resaltar que a diferencia de otras técnicas de imagen, la
elaboracion de la exploracidon que debe realizarse para obtener informacién
diagnostica en la mayoria de exploraciones no es una tarea trivial, al depender
fuertemente de la habilidad del operador (delimitacion de areas de interés, por
ejemplo) o de la seleccién de métodos y filtros en la reconstruccion tomogra-
fica en SPECT.

El resultado en forma de imagenes e informe escrito debe formar parte de
la historia clinica del paciente que contribuira en el diagnéstico de una posible
futura exploracion.

En estos pocos esquemas se han resumido los circuitos basicos que permi-
ten describir el funcionamiento de una unidad de Medicina nuclear. Definen el
marco en el que se deben englobar el resto de aspectos que se mencionan en
este volumen.
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1. Calidad en Medicina

1.1. Concepto de calidad

No existe una definicion general de calidad, ya que ésta depende del con-
texto donde se aplique: sanidad, industria, educacion, etc. y del tema al que se
aplica: servicio, producto, gestion, etc.

En términos generales se puede definir calidad como la aproximacion del
resultado de un determinado proceso a un ideal libre de errores y artefactos y
de acuerdo con ello, nivel de calidad sera el grado de aproximacién a este ideal.

De acuerdo con la Organizacién Mundial de la Salud (OMS), la calidad de
la asistencia sanitaria puede entenderse como “el conjunto de servicios diag-
nosticos y terapéuticos mas adecuado para conseguir una atencién sanitaria
6ptima, teniendo en cuenta todos los factores y conocimientos del paciente y
del servicio médico, y lograr el mejor resultado con el minimo riesgo de efectos
iatrogénicos, y la méxima satisfaccion del paciente con el proceso”. De esta de-
finicion, se pueden extraer los distintos componentes de la calidad asistencial:

« Calidad técnica, que afecta al equipamiento (aspectos tecnoldgicos) y
a la clinica (aspectos médicos), y que esta relacionada con la eficacia.

« Riesgo asociado a un procedimiento diagndstico o terapéutico.
» Aprovechamiento de recursos, relacionado con la eficiencia.
» Satisfaccion del paciente.

La calidad en medicina es una mezcla de todos estos aspectos. Asi, una
técnica diagnéstica puede ser muy eficaz en la deteccidn de una enfermedad
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pero puede ser poco eficiente al emplear muchos recursos, o ser de alto riesgo.
También se da el caso de emplear alta tecnologia con baja pericia clinica o vi-
ceversa. A veces, se da el caso de que la percepcion que ha tenido el paciente
es de alta calidad, es decir, paciente muy satisfecho, cuando la calidad técnica
hubiera debido ser superior.

1.2. Concepto de garantia de calidad

Por garantia de calidad se entiende el conjunto de todas las acciones pla-
neadas y sistematicas que son necesarias para asegurar que un producto, ser-
vicio, procedimiento, etc., satisface unos requisitos preestablecidos de calidad.

De acuerdo con esta definicion, la garantia de calidad presenta tres compo-
nentes, que estan fuertemente relacionados entre si, y que son el disefio de la
calidad, el control de la calidad y el mejoramiento de la calidad.

El disefio de la calidad es un proceso de planificacién por el que se fijan
los recursos (humanos y materiales), se establecen los procedimientos que se
empleardny los niveles de calidad o estandares que se quieren conseguir. Estos
niveles pueden venir determinados por asociaciones profesionales o entidades
estatales.

El control de la calidad consiste, a su vez, en todo el conjunto de medidas
que deben tomarse para asegurar que un aspecto particular de un proceso sea
satisfactorio. Asi, debe haber un control de calidad de la instrumentacién, de
los productos empleados (p.ej. los radiofarmacos), del riesgo (p.ej. dosimetria
del paciente), de la satisfacciéon del paciente (mediante encuestas de satisfac-
cion) y de los recursos (agrupando exploraciones del mismo tipo para opti-
mizar el uso de radiofarmacos o disminuir el cambio de colimadores en una
gammacamara, etc.).

Para ello se emplean como herramientas la monitorizacion, la supervisién
y la evaluacion que aseguran que se cumplen los niveles de calidad fijados pre-
viamente en la planificacion de la calidad.

La monitorizacién consiste en definir una serie de parametros que permi-
tan conocer el estado del aspecto que se esta estudiando, esto es, su nivel de
calidad. Para ello es imprescindible haber fijado de antemano los parametros
que se van a medir, el procedimiento de medicién y la frecuencia con que se
mediran.

La supervision trata de vigilar que estos pardmetros se obtengan de la
forma adecuada y con la frecuencia establecida de antemano. La evaluacion
radica en comparar los valores de los parametros obtenidos en la monitoriza-
cién con los de referencia para actuar en consecuencia si estos no se alcanzan.
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Deben tenerse prefijados los criterios de accidn (“si falla tal parametro entonces
repetir la toma de datos. Si vuelve a fallar...”), quien debe tomar las decisiones
sobre este tema (“dejar de emplear el equipo ?”) y que acciones de correccidn
se deben emplear (“p.ej. avisar al servicio técnico directamente o intentar arre-
glar el equipo nosotros mismos”).

El mejoramiento de la calidad procura elevar la calidad continuamente
mediante la resolucidon de problemas que van apareciendo en el trabajo y el
perfeccionamiento de los procesos. Ademas de la revisidon continua de los pro-
cedimientos y ajuste de frecuencias de medicion, es importante el reciclaje del
personal. Ademas, es fundamental revisar periddicamente los procedimientos
de toda indole para comprobar, gracias a la experiencia adquirida, que conti-
ndan vigentes.

2. Garantia de calidad en Medicina nuclear

2.1. Calidad en Medicina nuclear

Los objetivos de la garantia de calidad en Medicina nuclear, de acuerdo con
los componentes de la calidad asistencial son:

« Técnica: la mejora de la calidad diagnéstica (fiabilidad, p.ej.).
» Riesgo:lareduccién de lairradiacién (aplicacion de criterios ALARA).

« Eficiencia: optimizacién de los recursos tanto para incrementar la cali-
dad diagnéstica como el numero de pacientes.

« Satisfaccién del paciente: mejora en el trato, intimidad, tiempo de es-
pera, etc.

El proceso diagnoéstico de Medicina nuclear es complejo al intervenir en
él tanto aspectos asistenciales, de radiofarmacia, de instrumentacion como
de radioproteccion. Este proceso puede considerarse compuesto por los si-
guientes puntos, sobre los que debera ejercerse el control de calidad corres-
pondiente:

Evaluacion de la peticion de la exploracion: datos del paciente, motivo
de la exploracion, médico solicitante, etc.

Citacion: gestion de listas de espera, trato, informacién al paciente, con-
sentimiento informado, etc.

Preparacion del radiofarmaco: seguimiento de los procedimientos que
establece la Farmacopea europea para su obtencion y su control de calidad.
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Dosimetria del paciente: estimacion de la dosimetria en exploraciones y
en tratamientos metabdlicos.

Preparacion del paciente: verificar antes de la exploracién que el paciente
esté en las condiciones adecuadas como, por ejemplo, su hidratacién, gluce-
mia, etc.

Administracion del radiofarmaco: comprobar que se administra correc-
tamente el radiofarmaco como por ejemplo en forma de bolo, controlar la ex-
travasacion, la inhalaciéon adecuada, etc.

Colocacién del paciente en el equipo de diagndstico: en los equipos en
los que la calidad de imagen depende de la distancia paciente-detector, com-
probar que la posicidn relativa paciente-detector (distancia, angulo) sea 6pti-
ma manteniendo el confort del paciente para evitar su movimiento.

Instrumentacién: garantizar el correcto funcionamiento de los equipos de
medida (activimetros) y los detectores (gammacamaras, tomografos, etc.) y de
los equipos periféricos como ordenadores y de registro.

Adquisicion del estudio: control de la validez de las imagenes, es decir,
comprobar que el estudio es correcto técnicamente, por ejemplo, comproban-
do que el paciente ha estado inmévil durante toda la exploracion.

Elaboracion de la exploracion: procesado de las imagenes en el que son
criticos la delimitacién de areas de interés, la sumacién de imagenes o los fil-
tros y los métodos de reconstruccién tomografica.

Soporte grafico: verificar que los niveles de gris o la reproduccion de colo-
res sean coherentes con las imagenes del monitor de procesado.

Interpretacion de resultados: el equipo médico, responsable de la obten-
cion del diagndstico, es el que ha de cotejar el resultado de la exploracién con
el motivo que la ha originado y la historia clinica.

Confeccion del informe: el médico peticionario no tiene porque saber in-
terpretar imagenes complejas por lo que el informe ha de ser autoexplicativo
y autocontenido.

Administracion del informe: es importante controlar el registro, archivo
y envio del informe tanto a efectos de historia clinica como de la gestién de la
unidad.

Dosimetria de los profesionales: el personal profesionalmente expues-
to en una unidad de Medicina nuclear debe regirse siguiendo las normas que
minimicen su irradiacién e intentar disminuirla en lo posible. Por ejemplo, la
incorporacién del activimetro en el interior del castillo plomado donde se pre-
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paran los radiofarmacos hace que la irradiacién del operador se limite practi-
camente a las manos.

Radioproteccién ambiental: el hecho de trabajar con fuentes no encap-
suladas hace que pueda haber problemas de contaminacion superficial y am-
biental. También debe tenerse en cuenta la separacion de las agujas de inyec-
cion de sus de jeringuillas para evitar problemas de pinchazos accidentales con
riesgo bioldgico y disponer de envases plomados para su conservacioén antes
de ser tratados como residuos.

Gestion de residuos: los residuos con radionucleidos se deben separar en
origen para optimizar su recogida, agrupandolos por su periodo de desinte-
gracion. También hay que controlar que se separen como liquidos, sélidos o
mixtos.

Algunos de estos puntos son simples, como el control sobre la confeccidn
del informe pero otros son complejos, debiendo establecerse controles de ca-
lidad para los subprocesos, asi, por ejemplo, cada radiofarmaco o cada instru-
mento comporta un control de calidad propio.

2.2. Programa de garantia de calidad

Todos los aspectos de la garantia de calidad, en este caso, de una unidad de
Medicina nuclear, se materializan en un Programa de Garantia de Calidad (PGC)
en el que ha de constar:

« Donde se aplicara: unidad concreta de Medicina nuclear donde se va a
aplicar.

« El producto o servicio que se quiere conseguir, como por ejemplo, in-
crementar la fiabilidad de las exploraciones, o aumentar la calidad glo-
bal del servicio, o incrementar la productividad sin disminuir la calidad,
o disminuir los costes de explotacién, o , como se vera mas adelante,
disminuir el riesgo por irradiacién del paciente, que es el objetivo del
Real Decreto 1841 de 1997.

« Los requisitos o niveles preestablecidos y el nivel de calidad que se
quiere conseguir. Estos niveles se fijan por baremos externos de orga-
nismos internacionales de acreditacion (p.ej. ACR) , etc.

« Los medios para aplicarlo, es decir, los recursos humanos con las respec-
tivas responsabilidades y los medios materiales, como tipo de equipos,
infraestructura informatica, etc.

« Los aspectos sobre los que se actuara, por ejemplo, montar el circuito
de control de pacientes y de radiofdrmacos para conseguir que el nu-
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mero de administraciones erréneas de radiofarmaco no supere el 1 por
1000. Otro ejemplo seria poner en marcha una estrategia de controles
de calidad para asegurar que los equipos tomograficos no generen ar-
tefactos en los estudios que con ellos se adquieren.

2.3. Seleccion del equipo

La calidad y la fiabilidad de la instrumentacién son factores criticos en la
practica de la Medicina nuclear. No obstante, los equipos de diagnéstico estan
integrados en unidades de Medicina nuclear que aunque todos ellas posean
caracteristicas comunes, sus necesidades concretas no tienen porqué ser las
mismas, esto es, no siempre es éptimo adquirir el mejor equipo sino que lo
6ptimo es adquirir el equipo que mejor responda a las necesidades de cada
unidad en particular.

Se han de tener en cuenta los siguientes aspectos:

1.

Exploraciones a las que se dedicard el equipo, por ejemplo, pruebas
cardiolégicas, exploraciones 6seas, etc.

Facilidad de mantenimiento del equipo tanto de hardware como de
los programas de elaboracion.

3. Prestaciones del equipo, que han de venir especificadas segin normas

NEMA y/o IEC para poder comparar distintos equipos de distintos fa-
bricantes.

4. Capacidad demostrada de buen funcionamiento y extremar la precau-

cién cuando se ofrecen equipos muy novedosos por lo que significa
de producto inacabado o a punto de ser retirados del mercado.

5. Facilidad de actualizacion, sobre todo las estaciones de trabajo han de

poder tener el software actualizado el mayor tiempo posible.

6. Compatibilidad con los equipos existentes en la unidad. Posibilidad de

compartir accesorios y de intercambiar informacion (conexién en red,
compartir registros en placa, impresoras, etc.).

7. Flexibilidad en el manejo, por lo que significa de cambio de tipo de

estudios, pequefos cambios en los programas para adecuarse a las
necesidades de cada unidad, etc.

8. Facilidad de uso tanto del equipo como del software.

9. Seleccion de accesorios, como son los colimadores, o los sincronizado-

10.

res de sefales externas, maniquies para control de calidad, etc.

Precio del equipo: no siempre lo mas caro es lo mas adecuado.
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Otro aspecto que repercutird en la utilizacién del equipo y en la satisfac-
cién que se obtenga de su uso es su instalacion, esto es, ubicacion, suministro
eléctrico, control de temperatura, radiacion de fondo, presencia de campos
magnéticos, limpieza ambiental, etc.

2.4. Pruebas de aceptacion, referencia y de constancia

Después de la instalacion de un equipo y antes de aceptarlo, deben llevar-
se a cabo las pruebas de aceptacion que constituyen la evaluacién inicial del
equipo. Dichas pruebas de aceptacién no sélo sirven para comprobar que el
equipo cumple las especificaciones técnicas por las que se selecciond sino que
éstas se cumplen en la instalacién donde trabajard, es decir, en condiciones de
trabajo clinico.

Estas pruebas deben ser efectuadas por la empresa que instala el equipo
en presencia o con la supervisién de un experto en instrumentacion. Hay que
destacar que estas pruebas no acostumbran a coincidir con las que el servicio
técnico lleva a cabo en la instalacion del equipo. Son pruebas distintas y, por lo
tanto unas no excluyen las otras.

Las pruebas de aceptacion se han de basar en las normas que han servido
para seleccionar el equipo y por lo tanto precisardn de maniquies y progra-
mas de ordenador especiales. Dado que en el caso mas comun de las normas
NEMA, éstas se obtienen en fabrica y no se obtienen para todos y cada uno de
los equipos que se fabrican, es conveniente pactar una tolerancia para cada
una de las prestaciones que se quiera controlar.

"z

Una vez efectuadas con “éxito” las pruebas de aceptacion, se procede a las
pruebas de referencia. Estas pruebas han de servir como referencia para com-
parar futuras mediciones. Deben realizarse con los maniquies y programas de
que disponga el usuario, que no tienen porque ser igual a los empleados en
las pruebas de aceptacidén. De hecho, en las pruebas de referencia deberian
emplearse los mismos equipos, maniquies y programas que en las pruebas de
constancia, aunque con condiciones mas rigurosas (p.ej., mayor numero de
cuentas). Evidentemente, en algunos casos pueden coincidir las pruebas de
aceptacién con las de referencia.

Las pruebas de constancia, por su parte, son aquellas que estan destinadas
a monitorizar el estado del equipo, es decir, destinadas a poner de manifiesto
cambios en el estado de funcionamiento de un equipo. Han de ser faciles de
realizar y de interpretar, y el material requerido ha de ser asequible en toda
unidad de Medicina nuclear. Controlan las prestaciones mas criticas y mas sus-
ceptibles de variacién.
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Hay que destacar que estas pruebas se han de efectuar de forma periédica,
adaptando la frecuencia a cada prestacién y equipo. Asi, en todo equipo es
recomendable el chequeo diario de la uniformidad pero la determinacion del
centro de rotacion es aconsejable que dependa de la estabilidad mostrada por
el equipo.

2.5. Pruebas de buena practica

A las pruebas descritas anteriormente se debe afnadir las basadas en la
“buena practica’, es decir, aquellos controles que deben hacerse por quienes
realizan las exploraciones y quienes revisan el resultado. No existen protocolos
acerca de ellas, no obstante son muy importantes ya que aseguran la correc-
cion de las adquisiciones. Cabe destacar:

« Control visual del espectro de energia antes de iniciar cada exploracion.

» Revision en modo cine de las adquisiciones dinamicas o SPECT para
controlar que el paciente no se haya movido.

« Revision del sinograma en SPECT también para el control del movi-
miento del paciente.

« Control de la radiacion de fondo.

2.6. Protocolos de control de calidad de la instrumentacion de
Medicina nuclear

2.6.1. Equipos detectores

Los protocolos de control de calidad consisten en una coleccién de proce-
dimientos para determinar las prestaciones de los equipos. Los protocolos fijan
lo que consideran que es importante controlar, la frecuencia de este control y
la manera de medirlo. Esto hace que haya diferencias significativas entre los
desarrollados por y para los fabricantes (normas NEMA) y los pensados origi-
nalmente por y para los usuarios (IEC, IAEA, sociedades cientificas, etc.). Esto
no impide que los procedimientos de las normas NEMA se puedan aplicar al
control de una gammacdmara ya instalada aunque tanto por los maniquies
especificos, las condiciones de baja radioactividad ambiental como por los
programas de elaboracién no siempre accesibles a los usuarios, se obtengan
los mismos resultados que las especificaciones de fabrica. A pesar de todo, en
muchos protocolos se describen pruebas que no son mas que la traduccién y
adaptacion de las normas NEMA.
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2.6.2. Procesado de datos

Un tema importante del control de calidad de la instrumentacién y que
no se acostumbra a tener en cuenta es el que se refiere al procesamiento de
los datos. Los equipos actuales (PET, SPECT) requieren de un tratamiento de
los datos para conseguir unas imagenes diagnosticas. Esta simbiosis entre de-
tectores e informatica debe controlarse y una manera de hacerlo es mediante
los llamados “software phantoms”. Estos maniquies son conjuntos de imagenes
que pueden proceder de estudios de simulacién (Monte Carlo) o proceder de
estudios reales seleccionados procedentes de muchos centros distintos. A es-
tos estudios se les aplican los programas de elaboraciéon que son distribuidos
por los fabricantes como si hubiesen sido adquiridos por el propio equipo y
se analizan los resultados. Es sorprendente observar como varian los resulta-
dos obtenidos de un mismo conjunto de “pacientes” al aplicar programas que
calculan lo mismo. Esto tiene su importancia ya que valores de normalidad en
un equipo pueden ser distintos en otro. En consecuencia, al adquirir un nuevo
programa de célculo se deben procesar antiguos estudios “normales” para ha-
llar los nuevos valores de normalidad y compararlos con los anteriores.

La posibilidad de intercambiar estudios entre procesadores de distintos
fabricantes es un tema relativamente reciente. En un origen se creé el forma-
to “Interfile” especifico para estudios de Medicina nuclear pero actualmente
el formato mas comun es el DICOM cuyo origen era la radiologia. A pesar de
los grandes avances que ha habido en la normalizacién de formatos todavia
hay ciertas dificultades entre fabricantes y entre disciplinas (PET, Radioterapia,
RNM, SPECT).

3. Analisis del Real Decreto 1841/1997

3.1. Introduccion

La normativa espanola sobre criterios de calidad en Medicina nuclear, fija-
da mediante el Real Decreto 1841/1997 de 5 de diciembre es una consecuen-
cia, en primera instancia, de la transposicion de la directiva europea 84/866/
EURATOM que origin6 el Real Decreto 1132/1990 y, en segunda instancia, de
la transposicion de la nueva directiva 97/43/EURATOM que completa y subs-
tituye la directiva europea de 1984. El mismo proceso sigui6 el Real Decreto
1566/1998 para los criterios de calidad de Radioterapia. Por lo que respecta
a los criterios de Radiodiagnostico, éstos aparecieron en primer lugar como
el Real Decreto 2071 de 1995 siendo substituidos en 1999 mediante el Real
Decreto 1976.



Fundamentos de Fisica Médica
Volumen 6. Medicina nuclear: bases fisicas, equipos y control de calidad

Siguiendo la directiva europea, el objetivo del Real Decreto 1841/1997 para
Medicina nuclear es establecer unos criterios de calidad que permitan asegurar
la optimizacién de la irradiacion del paciente y su proteccion radiolégica, esto
es, hacer todo lo posible para que ésta sea la minima para conseguir un resul-
tado fiable, sea diagnostico o terapéutico.

3.2. Material

Dada la complejidad de los procesos de Medicina nuclear, su optimizacién
global sélo es posible alcanzarla por optimizaciones parciales, es decir, des-
componiendo el procedimiento diagndstico o terapéutico en subprocesos y
optimizando cada uno de ellos por separado aunque de forma coordinada.

Estos subprocesos pueden agruparse en cuatro grandes grupos segun el
aspecto de que traten: médico, proteccion radioldgica, radiofarmacia y equipa-
miento y que consisten en:

« Fijar la cartera de prestaciones, esto es, la lista de las exploraciones que
cada unidad asistencial se considera capacitada para hacer (médico).

« Optimizar cada exploracion o prestacién, en el sentido de optimizar la
actividad en funcién del equipamiento disponible, la preparacién del
paciente, el modo de hacer la exploracion, su procesado, etc. (médico).

« Sistematizar la exploracion para que, una vez fijado un procedimiento,
éste se aplique independientemente de quien haga la exploraciéon (mé-
dico).

« Justificar la irradiacion, tanto teniendo en cuenta los fines previstos
como la posible repeticion de exploraciones (médico + radioprotec-
cion).

» Estimar aproximadamente la dosis absorbida por el paciente, tanto en
los tratamientos como en casos de exploraciones excepcionales (radio-
proteccién).

« Administrar correctamente el radiofarmaco, esto es, la actividad correc-
ta, la calidad correcta y al paciente correcto (radiofarmacia + radiopro-
teccion).

» Obtener una informacion fiable, es decir, que la instrumentacién fun-
ciona correctamente lo que permite no desconfiar ni de la medida de la
actividad administrada de radiofarmaco ni de las imagenes obtenidas
con los detectores (equipamiento).

« Archivar los informes a fin de tener la historia tanto clinica como dosi-
métrica del paciente (médico + radioproteccion).
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3.3. Método y discusion

Para conseguir el objetivo propuesto, el método establecido por el Real
Decreto 1841/1997 consiste en implantar un programa de garantia de calidad
en cada unidad asistencial, que podria llamarse programa de garantia de cali-
dad radiolégica por contemplar sélo un aspecto de la calidad asistencial.

Mediante este programa se obliga a documentar y a ejecutar una serie de
acciones de manera que se cubran los distintos subprocesos que forman los
procedimientos diagndsticos y terapéuticos de Medicina nuclear y que han
sido descritos anteriormente.

Para que una implantacién de este tipo sea efectiva, deben afadirse aspec-
tos legales, como la designacion del responsable de la unidad asistencial, el re-
parto de tareas y obligaciones asi como de los recursos humanos y materiales.
De hecho, se trata de describir la infraestructura, esto es, quien llevara a cabo
la implantacién, quien la mantendra y quien hara las distintas tareas que obli-
gatoriamente deben realizarse. Siguiendo la directiva europea, la normativa
también obliga a que la Autoridad Sanitaria disponga de un sistema de super-
vision, en forma de auditoria y de vigilancia, para conseguir que las medidas
anteriores se cumplan minimamente y de forma eficaz.

De acuerdo con el apartado 2-a de la directiva 97/43/EURATOM, el Real
Decreto que nos ocupa fija unos "niveles de referencia para diagnéstico" que,
por tratarse de Medicina nuclear, se establecen como actividades mdaximas
permitidas por cada radiofarmaco empleado en las exploraciones diagndsticas
comunes. Esta limitacién en las actividades, no es mas que una forma de ase-
gurarse que no se pueden emplear legalmente actividades superiores a fin de,
por ejemplo, reducir el tiempo de exploracion. De hecho es una optimizacion
minima y muy rudimentaria. Estas cantidades, a fin de facilitar su revisién y
actualizacion figuran en forma de anexo.

También en forma de anexo se establecen unas pruebas de control de cali-
dad de los equipos detectores (activimetros y gammacémaras) que pretenden
garantizar una cierta fiabilidad en las medidas de la actividad administrada
(irradiacion = perjuicio) y en la deteccion (resultado = beneficio). Ademas de las
pruebas, se fijan su periodicidad y unos valores minimos admisibles para cada
prestacion analizada. Desafortunadamente, esta parte de la normativa adolece
de algunos serios defectos que hacen muy cuestionable tanto su utilidad como
su aplicacién. Es de suponer que la autoridad competente revisara este anexo
(n°2) en profundidad para corregir sus defectos y ampliarlo para contemplar la
nueva instrumentaciéon como los tomégrafos de emision de positrones (PET),
las sondas para quiréfano, los equipos hibridos (PET/TC, SPECT/TC) y las nuevas
camaras con detectores de estado sélido.
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Respecto al contenido del programa de garantia de calidad, los puntos que
deben constar son:

Los procedimientos empleados en cada una de las exploraciones o tra-
tamientos que se lleven a cabo.

Los procedimientos para los controles de calidad de los radiofarmacos
que légicamente deben seguir las normas ya establecidas mediante el
Real Decreto 479/1993 por el que se regulan los medicamentos radio-
farmacos de uso humano.

Los procedimientos para el control de calidad de los equipos emplea-
dos en la preparacién de la actividad que se administra al paciente (ac-
tivimetro) y de los empleados en su deteccion (sonda, gammacamara
planary gammacamara tomografica) que deben seguir algun protocolo
establecido.

La relacion de la dosis efectiva por unidad de actividad en los radiofar-
macos empleados que puede obtenerse de la informacién comercial
de éstos.

Los parametros necesarios para la estimacién, cuando sea preciso, de la
dosis absorbida por el paciente. Las caracteristicas de la Medicina nu-
clear hacen muy dificil la determinacién exacta de la dosis absorbida
recibida por el paciente por lo que, actualmente, sélo es factible obte-
nerla de forma muy aproximada mediante tablas.

La relacion de recursos materiales y humanos con los que se dispone
y dentro de éstos, las responsabilidades, obligaciones y nivel de auto-
ridad. Es de sefalar que toda unidad de Medicina nuclear debera dis-
poner de los servicios de un especialista en Radiofisica hospitalaria
que puede ser propio o externo, dependiendo de la importancia de la
unidad y que ha de intervenir tanto en el control de calidad de datos
e instrumentacion como en la dosimetria de la radiacion. También es
el encargado de comprobar el estado de los equipos después de una
reparacién que haya podido comportar un cambio en las prestaciones
de los equipos.

Por otra parte, en el Real Decreto se dan las instrucciones a seguir en caso
de una administracion errébnea. También se refiere a la forma de proceder para
optimizar la irradiacién del paciente estableciendo unas actividades minimas
adecuadas y evitando la repeticién de exploraciones (control de la peticidén de
la prestacion).
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La normativa fija la informacion dosimétrica que debe registrarse en la his-
toria clinica tanto en pacientes como en el caso de voluntarios para investiga-
cién clinica.

Dentro de las obligaciones estipuladas en este Real Decreto figura el de
informar al paciente sobre las medidas de proteccién radioldgica tanto en tra-
tamientos como en casos de especial relevancia como son las mujeres emba-
razadas o que amamantan.

Siguiendo la directiva europea, en el Real Decreto se exige la realizacién
de las pruebas de aceptacién de los nuevos equipos a fin de comprobar que lo
que se ha instalado cumple con las especificaciones del contrato de compra.

Por otra parte, se exige que las unidades de Medicina nuclear tengan un
programa de mantenimiento del equipamiento, que tanto puede ser en forma
de contrato con alguna empresa como ser realizado por los propios servicios
del centro sanitario. Esto implica unas revisiones periédicas (de tipo preventi-
vo) y un sistema de acciones correctoras (reparaciones).

Es de destacar que ante una averia o funcionamiento defectuoso, el mé-
dico especialista en Medicina nuclear responsable de la instalacién es quien
decide si el estado del equipo permitira sacar un beneficio (diagnéstico fiable)
de lairradiacion del paciente (administracion de la actividad).

Por ultimo, se exige que la historia clinico-dosimétrica de cada paciente se
archive durante treinta afos y la historia de averias, reparaciones e informes de
los equipos se guarde durante la vida util de éstos.
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1. Introduccion

En este tema se veran los principios de funcionamiento y las pruebas de
control de calidad de los diferentes equipos que se utilizan en los Servicios de
Medicina nuclear que no generan imagen.

Se verdn en principio los activimetros o “calibradores de dosis”, que se utili-
zan para la medida de la actividad que se tiene que suministrar a cada paciente,
y que, aun siendo el instrumento mas sencillo que se utiliza en Medicina nu-
clear, su buen funcionamiento tiene una gran importancia para asegurar que
la medida de la actividad sea fiable.

En segundo lugar, veremos diferentes detectores de centelleo que tienen
distintas aplicaciones para el diagnostico de pacientes: contadores gamma y
beta y sondas intraoperatorias y externas.

2. Activimetros

2.1.Tipos

Se utilizan como activimetros las cdmaras de ionizacién de corriente con-
tinua por su excelente estabilidad en el tiempo; cuando operan en la zona de
saturacion, su respuesta solo depende de la geometria, composicién de fuen-
te y detector, permaneciendo estable durante largos periodos de tiempo. El
modelo de activimetro mas comunmente utilizado se basa en una cdmara de
ionizacion tipo pozo en cuyo interior se sitla la fuente radiactiva que se desea
medir.
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El activimetro permite la calibracién en unidades de actividad de los emiso-
res gamma, sin mas que comparar la corriente que producen con la correspon-
diente a una fuente de referencia patrén del mismo emisor con idéntica geome-
tria (de aqui su nombre). Aunque sus caracteristicas técnicas y de funcionamiento
permanecen estables en el margen de * 0,1% durante varios afos, es necesario
comprobarlo con cierta periodicidad.

Existen modelos especializados de activimetro para la deteccién de emisores
de particulas beta. En ellos, el elemento detector es un cristal de yoduro de sodio
optimizado para la medida de la radiacion de frenado producida por las particu-
las. En este caso el detector funciona como un contador de impulsos y no como
un medidor de corriente, con lo que los componentes electronicos y de procesa-
miento de la sefal son distintos, e incluyen frecuentemente una cierta capacidad
de discriminacién en energias.

2.2. Fundamentos

Materiales y geometria de la cdmara sensible
En la figura 1 se presenta un esquema del disefio de estos instrumentos.

El volumen tipico de medida de la camara, de aire, 0 mas frecuentemente,
de algun gas mas denso como el argoén, helio, xenon, CO, y metano, es de varios
litros.

pantalla

(display”) amplificador

alimentacion

]

Figura 1. Esquema de un activimetro basado en una cdmara de ionizacién de pozo.

[88]
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Figura 2. Activimetro.

Las paredes estan construidas con latén o acero, y el electrodo colector esta
constituido por una fina capa de aluminio o cobre para evitar la pérdida de parti-
culas a detectar por atenuacion en el mismo.

La geometria en donde se aloja la fuente se escoge en forma de pozo (de
5-8 cm de didmetro y 20-30 cm de altura), para evitar zonas de pequefio campo
eléctrico que podrian alterar el volumen efectivo de medida en funcién del volta-
je aplicado, ya que en una cdmara cilindrica el campo eléctrico es inversamente
proporcional al radio.

Datos de rendimiento

Para un volumen activo de 10 000 cm? por ejemplo, se consiguen corrien-
tes de saturacién del orden de 1073 A cuando se miden 37 kBq de ®°Co, lo que
corresponde a 5 veces la corriente de fondo.

Para aumentar la sensibilidad del instrumento, se recurre a presurizar el gas
de la cdmara a varias atmosferas, pues la corriente producida es proporcional
a la densidad del gas de llenado, sin que por ello aumente significativamente
la corriente de fondo. En este caso, se deben construir las paredes con mayor
espesor, lo que limita la aplicacidon del instrumento a medidas de emisores beta
puros.
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Componentes, controles e indicadores del instrumento

Ademas de la cdmara de ionizacion de gran sensibilidad y estabilidad, el ins-
trumento consta de una serie de circuitos electrénicos que permiten la coleccion
de carga, su amplificaciéon y su lectura en las unidades de calibracion.

Para ampliar el rango de medida se disponen varias etapas de amplificacion,
unas seis aproximadamente. Dicho rango suele ir desde kBg a MBq hasta 370 GBq
(la mayoria de instrumentos permiten realizar también la lectura en Ci, unidad
antigua y obsoleta de actividad).

El instrumento incluye varios botones programados con la calibracion de los
radionucleidos mas usuales en Medicina nuclear, facilitando asi su seleccion in-
mediata.

Todos los activimetros incluyen un blindaje externo de plomo, de 4-10 mm,
para evitar un fondo elevado por las posibles fuentes externas, sobre todo cuan-
do seinstalan en la cdmara caliente, asi como para proteger al usuario de fuentes
a medir de muy alta actividad, por ejemplo en la primera elucién de generadores
(gngC).

Otro dispositivo importante es el ajuste de “cero” para contrarrestar desajus-
tes de corriente eléctrica, a no confundir con el ajuste de fondo que cancela elec-
tronicamente la lectura de la radiacion ambiental.

Respuesta a fuentes utilizadas en Medicina nuclear

Los fotones que emiten estas fuentes transfieren su energia a través de una
serie de interacciones en las que se producen electrones que se frenan a través
de colisiones con las moléculas del gas separando mas electrones de éstas y
convirtiéndolas en iones positivos.

Como entre los electrodos de la camara existe un campo eléctrico, los iones
positivos migraran al catodo y los electrones e iones negativos (si se forman) mi-
graran al dnodo. El circuito electrénico anexo mide entonces la corriente de la
carga total producida durante el periodo de interés siendo el nimero de iones
producidos, y por lo tanto la corriente de ionizacién, directamente proporcional a
la energia depositada en la cdmara por la radiacion.

Respuesta y sensibilidad

La respuesta Ra del detector a un radionucleido A suele expresarse como re-
lativa a algun radionucleido utilizado en una fuente de referencia de calibracién
(FRC), por ejemplo, °Co:
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Ra — Corriente producida por A/Actividad de A
A Corriente producida por FRC/Actividad (certificada) de FRC

)

La sensibilidad (S;) del detector a un fotbn monoenergético de energia E;,
suele expresarse como:

_ Corriente producida por 3,7 - 10*° fotones de E;

S.
' Corriente producida por 37 GBq de %°Co

Estando relacionadas ambas magnitudes segun:
Ra=2 1i+S 3)
siendo |; la probabilidad de emisién de los fotones de energia E; por cada de-

sintegracion.

La sensibilidad del detector es funcién de la energia de los fotones inci-
dentes y la debe establecer el fabricante del instrumento, bien directamente,
bien en algun laboratorio de calibracion.

EFICIENCIA

} } } }

250 500 1000 1500

ENERGIA DEL FOTON keV

Figura 3. Respuesta relativa por fotén por unidad de tiempo.
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Una vez que se ha establecido la curva de sensibilidad, puede conocerse la
respuesta del detector para cualquier radionucleido, utilizando la expresién an-
terior (3) y suponiendo que se conoce con exactitud el esquema de desintegra-
cién correspondiente. Se hace por lo tanto imprescindible conocer esta curva de
sensibilidad para emisiones monoenergéticas. En la figura 3 se adjunta la forma
caracteristica de la sensibilidad para estos instrumentos, que tiene una forma
particularmente no lineal en el rango de los radionucleidos utilizados en Medici-
na nuclear, 0-150 keV.

2.3. Prestaciones

La medida de actividad de los radiofdarmacos administrados a los pacientes
en Medicina nuclear es de principal interés. Cada dosis debe ser medida con la
suficiente exactitud y precision y para ello se debe disponer de la instrumen-
tacion adecuada, de manera que asegure al profesional que lo usa que los datos
obtenidos en la medida de la actividad son fiables.

La determinacién de la dosis absorbida asociada a estos procedimientos
médicos esta lejos de poderse determinar con exactitud, debido al hecho de
que deben considerarse no sélo los aspectos fisicos del radionucleido en cues-
tidn, sino los procesos fisioldgicos asociados a los trazadores que se utilizan en
cada procedimiento.

La dosis absorbida por el paciente es proporcional a la actividad del radio-
farmaco inyectado por lo que un error en su conocimiento afecta de manera
muy directa al mismo. Aunque en su determinacién no intervienen mas que
parametros fisicos, la instrumentacion disponible en el mercado hace que vaya
asociada a un conjunto no despreciable de fuentes de incertidumbre. Estas son
debidas fundamentalmente a las caracteristicas geométricas y electronicas de
la instrumentacion, a las diferentes formas de presentacion de las fuentes y en
muchos casos a la complejidad de los esquemas de desintegracion y baja ener-
gia de los radionucleidos utilizados.

Los fabricantes de este tipo de instrumentacion ofrecen valores de incerti-
dumbre normalmente por debajo del 5% (k = 2) pero esta informacién es muy
general, no detalldndose aspectos concretos de los procesos involucrados en
la medida.

Por otro lado, los proveedores de los radionucleidos con fines médicos, pro-
bablemente debido a que sus sistemas metroldgicos no pueden superar niveles
mayores, dan certificados de calibracion para las fuentes que suministran, con
incertidumbres que generalmente son del 10% (k = 2).
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2.4. Calibracion

La calibracion para cada radionucleido A se establece fijando la ganancia del
amplificador en un valor:

Ga=1/Rq ()

Por lo tanto la calibracion se establece en funcion de las caracteristicas de
la respuesta de cada instrumento a cada radionucleido en particular.

El factor de calibracion se suele establecer linealmente a esta ganancia es-
tableciendo arbitrariamente unos valores numéricos, a los radionucleidos de las
fuentes de referencia, para los que se dispone de los certificados de calibracion
correspondientes. Se deben escoger de forma que sea posible la lectura directa
de actividad de cualquier radionucleido de uso en Medicina nuclear.

La exactitud de la respuesta del instrumento depende tanto de la exac-
titud de las fuentes de calibracion utilizadas en la determinacién de la curva
de sensibilidad, como de los datos utilizados sobre la desintegracién de cada
radionucleido. Con respecto a la primera premisa debe tenerse en cuenta que
los factores de calibracion se fijan para una configuracién de fuentes especifica
(determinada forma quimica, geometria, y contenedor), que no coincide casi
nunca con la configuracién clinica de las fuentes, por lo que deberan correla-
cionarse estableciendo, si procede, los correspondientes factores de correccién
(prueba de geometria).

Con el paso del tiempo se pueden producir variaciones en la sensibilidad de
la cdmara o en los ajustes del potenciémetro de ganancias, lo que debera verifi-
carse periddicamente (prueba diaria de estabilidad).

Otros efectos a considerar en la respuesta del instrumento
 Blindaje exterior para rebajar el nivel de fondo y las dosis al usuario.

« Efectos del contenedor de la fuente: influye en la geometria y materiales
que constituyen la fuente y su contenedor.

« Efectos de las posibles impurezas: la cAmara de ionizaciéon no es un dis-
positivo espectrométrico, no discrimina emisiones polienergéticas (pre-
sencia de contaminacion de Mo en las eluciones de Tc).
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2.5. Control de calidad

Parametros de calidad

Se puede decir que cuando un activimetro mide una fuente con un deter-
minado radionucleido su respuesta depende de muchos factores y cada uno
de ellos puede introducir inexactitudes. Aunque muchos de estos factores su-
ponen variaciones despreciables del valor final de actividad, su efecto acumu-
lativo puede ser significativo en la determinacion de la misma.

Por ello resulta fundamental un control del instrumento que por una parte
trate de eliminar los errores cometidos, o bien determine los factores de co-
rreccion adecuados, y por otra parte detecte precozmente un funcionamiento
incorrecto.

Los factores mds importantes que influyen en la precisiéon y exactitud glo-
bal del activimetro, y las pruebas especificas propuestas en el Real Decreto
1841 de 1997 son:

1. Exactitud de la calibracion. Respuesta en energia. Calibracion.
2. Deteccion de anomalias. Estabilidad.

Las pruebas siguiendo el Protocolo Nacional de Control de Calidad en la
Instrumentacion en Medicina nuclear y el Protocolo para la Calibraciéon y el uso
de Activimetro son:

12 Calibracion

Propdsito: estimar el nivel de trazabilidad de las medidas de una actividad
con respecto a un patrén con geometria estandar y para una energia de refe-
rencia.

Parametros:

« Factor de calibracion:

A.
F = ZN A (5)
« Coeficiente de variacion:

cv =SB 109 (6)
A

[94 ]
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o Desviacion relativa:

A—A
- ). (7)
& ( A > 100

C

donde:

A. es la actividad de la fuente calibrada, corregida por decaimiento.
A; es cada valor medido de actividad.

A es el valor medio de las medidas.

S(Ai) es la desviacion tipica de las medidas.
Tipo: referencia.

Material: fuentes calibradas de '3’Cs y de un conjunto de radionucleidos
que cubran el rango energético a utilizar con una incertidumbre menor del 5%
(k = 2) y en la forma fisico-quimica mas afin a la utilizada.

Procedimiento: realizar al menos 10 lecturas de la fuente (A;) en la ventana
del '3Cs o en la correspondiente a cada radionucleido. Entre medida y medida,
modificar las condiciones y volver a fijar las condiciones iniciales. Asegurarse de
que la fuente estd en la misma posicién a lo largo de las diez lecturas.

Andlisis de datos:

« Determinar el nivel de precision del calibrador a través de la determina-
cién del coeficiente de variacion (CV).

Figura 4. Fuentes calibradas.
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« Determinar el factor de calibracién F; del instrumento como cociente
entre el valor medio obtenido con la fuente patrén y el valor certificado
de la fuente, corregido por el decaimiento de la misma.

» Calcular la desviacion relativa como una medida de la exactitud del cali-
brador.
Limites de aceptacion: los limites de aceptacion estan condicionados a los
dados por el fabricante del equipo. Sin embargo, se recomienda:
Coeficiente de variacién: CV = + 5%

Desviacion relativa: & = + 10%
Periodicidad: trimestral con '37Cs, resto de radionucleidos semestral.
Secuencia: después de medir el fondo e inspeccion fisica.

Observaciones:

1. Si el equipo tiene la posibilidad de seleccionar lectura manual y auto-
matica, el procedimiento se realizara primero con el automatico y des-
pués con el manual; los resultados deben ser coincidentes.

2. Enalgunos activimetros el factor de calibracién puede incluirse electré-
nicamente a través de un potenciémetro del equipo.

22 Prueba de estabilidad

Propdsito: comprobar la estabilidad en la respuesta del funcionamiento del
activimetro para las diferentes condiciones de medida.

Pardmetros: factor de estabilidad

Tipo: referencia y constancia

Material: fuente sellada y certificada de cualquier energia, de periodo largo
y de actividad conocida de aproximadamente 3,7 MBq.
Procedimiento:

1. Realizar una lectura de la fuente en las condiciones de geometria ha-
bitual para cada una de las posiciones de seleccion del radionucleido
(automatico) y escala (seleccion manual), dejando el tiempo necesario
para que se estabilice la medida.

2. Registrar la actividad restando el fondo.

[96 |
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Figura 5. Activimetro y fuente calibrada de periodo largo, para prueba de estabilidad.

Andlisis de datos:

«  Obtener un factor de estabilidad como cociente de la actividad de la
fuente, en la fecha de calibracién corregida por el decaimiento, y las
actividades medidas en el dia, seleccionando cada uno de los radionu-
cleidos en uso.

« Representar el factor de estabilidad en funcién del tiempo.

» Observar variaciones en la estabilidad del equipo.

Limites de aceptacion: el limite de aceptacion esta condicionado por la pre-
cision obtenida en la calibracién. En coherencia con esta prueba, sin embargo,
variaciones en el valor del factor de estabilidad superiores al + 5% evidencia-

ran un cambio en la respuesta del equipo, debiendo repetir la prueba de acep-
tacion de la calibracion.

Periodicidad: referencia semestral y constancia diaria.

Secuencia: como prueba de referencia en la aceptacion del equipo, des-
pués de medir el fondo e inspeccion fisica. Como comprobacién diaria, tras
medir fondo.

Observaciones:

1. Es importante tener en cuenta que la medida realizada para cada selec-
cién en el activimetro, no corresponde a una medida de la actividad, sino
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que Unicamente representa un valor de referencia que debe mantenerse
constante.

2. Esta comprobacién de estabilidad sirve para verificar la constancia de los
factores de calibracion de cada radionucleido, comprobando la integridad
de los componentes electronicos especificos que utiliza el instrumento en
la lectura del mismo. También comprueba la integridad de la cdmara de
deteccion pero solo cuando responde a las emisiones propias del radio-
nucleido que se utilice como fuente de constancia.

3. Otros equipos

3.1. Contadores gamma y beta

Los detectores de centelleo se utilizan en Medicina nuclear para intentar
medir la energia y contar los fotones gamma y/o RX que se emiten desde un
volumen cuya deteccién estd delimitada por un colimador o por un pozo.

El detector convierte la energia del fotén en una sefal eléctrica que se am-
plifica después. Cada paso en el proceso de deteccion es esencialmente lineal,
aunque esté sujeto a cierta incertidumbre aleatoria. Por lo tanto, la amplitud de
la sefal eléctrica producida en el detector es aproximadamente proporcional
a la energia del fotén.

Figura 6. Contador de muestras.
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ANALIZADOR ESCALA Y
AMPLIFICADOR DE IMPULSOS TASA DE CUENTAS
CA/D
PROCESADOR
FOTOMULTIPLICADOR
PANTALLA IMPRESORA
I CRISTAL

INSTRUMENTACION ELECTRONICA DE CENTELLEO

Figura 7. Componentes y caracteristicas de funcionamiento.

No todos los fotones emitidos son detectados. La eficiencia del detector
es una medida del cociente entre los detectados y los emitidos. Para medir la
concentracion con exactitud es necesario detectar un gran numero de fotones
en un corto espacio de tiempo, por lo que se debe aumentar la eficiencia au-
mentando el tamano, espesor y/o la densidad del detector utilizado.

Salvo en raras excepciones, la deteccién de fotones mediante centelleado-
res, en Medicina nuclear, se realiza con equipos que incorporan un cristal de
ioduro de sodio activado con talio, (Nal(Tl)), ya que es razonablemente barato,
facil de mantener y de utilizar, fiable y eficiente; los equipos con semiconduc-
tores miden fotones con una mayor precision, pero plantean serios problemas
de coste y manejo.

Como puede verse en la figura 7, un detector de centelleo tiene 4 compo-
nentes basicos: el cristal que convierte la energia de los fotones en luz visible y
U.V, el tubo fotomultiplicador convierte esta luz en un impulso eléctrico y la uni-
dad de procesado del impulso que lo amplifica, y mediante la incorporacién de un
analizador de altura de impulsos lo selecciona o lo rechaza. Se describen a conti-
nuacioén los aspectos mas significativos de los mismos.
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Cristal de centelleo Nal(Tl)

La mision del cristal de centelleo es detener el fotdn incidente y convertir su
energia en luz visible y U.V. Un fotén que incida en el cristal puede atravesarlo sin
ser detectado, o puede interaccionar con él transfiriendo energia a uno de sus
electrones, bien por efecto fotoeléctrico o por efecto Compton, ya que el tercer
tipo de posible interaccion, la creacién de pares, es poco probable en las energias
usuales de la Medicina nuclear.

El niimero medio de fotones luminosos es proporcional a la energia transfe-
rida al cristal por el fotén incidente, aunque solo sea una fraccion de la misma. El
valor de esta fraccidon aumenta con la abundancia de interacciones fotoeléctricas,
y también si las dimensiones del cristal son lo suficientemente grandes para con-
seguir que escapen pocos de los fotones dispersos producidos en las interaccio-
nes Compton.

Para aumentar la eficiencia del detector es importante encapsular el cristal
paraaislarlo de la luzambiental, evitar la humedad que degrada su transparencia,
y protegerlo. La superficie enfrentada al tubo fotomultiplicador (TFM) debe aco-
plarse al mismo para conseguir la mayor eficiencia 6ptica posible, es decir, que el
mayor numero posible de fotones luminosos alcancen dicho TFM (hasta un 30%).

Tubo fotomultiplicador

Esencialmente en el interior del TFM los fotones de luz transfieren su ener-
gia alos electrones del fotocatodo que, tras sufrir una serie de multiplicaciones,
dan lugar a una corriente electrdnica, siendo el nimero de estos electrones, en
promedio, proporcional al nimero de fotones de luz, y a su vez, a la energia del
fotén original de radiacién.

El tubo fotomultiplicador, figura 8, es un tubo de vacio constituido por tres
partes fundamentales: fotocatodo, estructura multiplicadora y anodo.

La iluminacion del fotocatodo da lugar a la emisién de un nimero determi-
nado de electrones (fotoelectrones) segun sea la eficiencia cuantica del fotoca-
todo. Estos electrones son focalizados hacia un electrodo de emisién secunda-
ria, dinodo, que se mantiene a una tension préxima a 300V a través de una reji-
lla. La superficie del dinodo esta recubierta, como el fotocatodo, de un material
que produce una emisién secundaria de electrones.

Colocando dinodos sucesivos, a potenciales crecientes con respecto al pri-
mero en intervalos de 100V, se consigue un efecto multiplicador en la carga
recogida en el 4nodo, con valores de ganancia tipicos de 2 - 10° electrones por
fotoelectron emitido por el fotocatodo.
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Figura 8. Tubo fotomultiplicador.

Unidad electrénica de procesado del impulso

Su funcién es amplificar, conformar y determinar si el impulso de tensién
producido a la salida del TFM corresponde a los fotones que tratamos de anali-
zar. Consta por tanto de dos etapas:

Amplificacién y conformacién del impulso

La altura del impulso que sale del TFM es proporcional a la energia que el
foton original transfiere al cristal. Sin embargo, este impulso es demasiado pe-
queno para ser medido con precision, por lo que debe ser amplificado. Si un cable
separa el fotomultiplicador del amplificador puede ser necesario preamplificar la
sefal para que sea capaz de llegar a dicho amplificador.

Analizador de altura de impulsos (AAl)

Basandose en la amplitud de los impulsos que le llegan, este analizador,
(AAI), distingue entre fotones primarios, fotones que han sufrido una interac-
cion Compton previa a su entrada en el cristal y fotones de fondo, correspon-
dientes a fuentes de radiacion ajenas a la que se pretende analizar.

Cuando en la practica clinica se selecciona una ventana de energia, en la
electronica del instrumento se esta definiendo la separacion entre los niveles
bajo y alto del AAl; andlogamente el umbral de energia se corresponde con el
discriminador de bajo nivel.
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Dispositivos de registro de impulsos

El paso final en la cadena de medida es el recuento de todos los impulsos que
se han producido durante un intervalo de tiempo, existiendo una variedad de
dispositivos segun sea la funcion buscada, contar de una muestra contenida en
un tubo o de un detector externo.

Andlisis espectral de altura de impulsos

Un detector de centelleo puede utilizarse para generar un espectro ener-
gético, que es una relacion entre la distribucion de amplitud de los impulsos
resultantes de la interaccién de los fotones con el detector, y su distribucion
energética.

Fotopicos

El espectro obtenido presenta uno o mas picos predominantes, véase las fi-
guras 9y 10, que corresponden a las energias caracteristicas del radionucleido
en observacion y que se conocen como fotopicos. Su forma se aproxima a una
campana de Gauss centrada en dicho valor caracteristico.

Si el detector fuera perfecto, se obtendria un pico estrecho y alto como el
de la figura 10. Sin embargo, como se apunta arriba, el proceso de formacién de
portadores de carga recogidos en el impulso final esta sujeto a fluctuaciones es-
tadisticas que son algo inferiores a las previstas en una distribucién de Poisson,
(factor de Fano < 1).

Rx Ba-30 keV
Conversién interna

Ruidqg de fondo
Fotopico

Retrodispersion

Dispersion
Compton

661 keV
Espectro del ®"Cs

Figura 9. Espectro obtenido con un detector de centelleo.
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.

99m: 99m:

Espectro ""Tc Espectro ""Tc
Detector semiconductor Detector de centelleo

Figura 10. Espectros obtenidos por dos detectores distintos.

Todo ello se traduce en un ensanchamiento de la campana obtenida como
se muestra en la figura 9. Este ensanchamiento es una medida de la resolucion
energética del instrumento o medida de la capacidad de un sistema detector de
radiacién para discriminar fotones de similares energias.

Zona Compton

Ademas de los fotopicos el espectro presenta siempre una zona correspon-
diente a los fotones que, tras sufrir una interaccion Compton en dicho cristal, su
energia se absorbe parcialmente en el mismo, escapando el resto como fotones
dispersos, en mayor proporcidon cuanto menor sea el tamano del cristal.

Contadores beta

La mayor parte del contaje, en un laboratorio de Medicina nuclear, esta li-
gado, en el caso de los centelleadores orgdnicos, a aquellos que estan en fase
liquida.

Los centelleadores liquidos se producen disolviendo un centelleador organi-
co en un solvente apropiado. En algunos casos, se afiade un componente adicio-
nal (POPOP), cuya misién es producir un desplazamiento de la longitud de onda
de la emision, con propdsitos especiales ya que en algunos casos, la luz emiti-
da esta fuera de la emisién del espectro sensible de los fotomultiplicadores. En
centelleadores liquidos se disuelve el elemento cuya actividad pretende medirse,
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Figura 11. Sonda externa.

de manera que todas las radiaciones emitidas por la fuente interaccionen con el
material centelleador, permitiendo una eficiencia de contaje de practicamente el
100%. Estos materiales se utilizan para el contaje de actividades de emisores f3,
como “Cy 3Hy emisores de rayos X y gamma, de baja energia.

3.2. Sondas de deteccion externa

Las sondas externas, son detectores de centelleo para valorar la captacion de
un determinado radionucleido desde el exterior que se ha depositado en alguna
zona del organismo tanto de pacientes como para el control de los profesional-
mente expuestos.

3.3. Control de calidad de sondas externas y contadores

Parametros de calidad

El tipo de andlisis que se realiza con estos equipos, de contaje comparati-
vo, garantiza por si mismo su inmunidad a determinadas pérdidas graves de
funcionamiento, aunque ello no es suficiente para asegurar la calidad de su
funcionamiento, por lo que se proponen una serie de pruebas generales.

Como existe gran diversidad de modelos, el primer paso al iniciar el control
de calidad de estos equipos, es la atenta lectura de la informacién suministrada
por el fabricante, para implementar desde el primer momento los controles
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que el mismo proponga. Estos controles coincidirdn en gran medida con las
pruebas que siguen, aunque puede haber componentes de disefio especifico.

Las pruebas especificas propuestas en el Real Decreto 1841 de 1997 son:

1.
2.

Relativas a su resolucién energética .

Evaluacion de su respuesta a una poblacién conocida de fotones, efi-
ciencia.

Respuesta en actividad del detector, linealidad en la respuesta del
detector.

Las pruebas se realizaran siguiendo el Protocolo Nacional de Control de
Calidad en la Instrumentacion en Medicina nuclear. Son la siguientes:

12 Resolucion energética

Propdsito: determinar la capacidad que tiene un contador gamma para di-
ferenciar fotones con energias muy proximas.

Pardmetros: FWHM

Tipo: referencia.

Material: fuente calibrada de '3’Cs con una actividad proxima a 4 kBq.

Procedimiento:

I. Modo manual

1.

Ajustar los valores del voltaje del fotomultiplicador y/o los controles de
ganancia del amplificador hasta seleccionar el valor para el '37Cs.

Seleccionar el analizador en modo diferencial con un anchura de venta-
na de aproximadamente un 5%.

. Colocar la fuente de 3’Cs y obtener diferentes recuentos con el tiempo

necesario para acumular unas 3 000 cuentas, comenzando con el centro
del analizador en 800 keV y disminuyendo luego 10 keV cada vez hasta
alcanzar 500 keV, registrando las tasas de recuento correspondientes.

Il. Modo automdtico

1.

Situar los controles de operacién y pardmetros del programa en el canal
correspondiente al '3’Cs y con un ancho de ventana de 1 canal.

Determinar el tiempo de recuento necesario para acumular 3 000 cuen-
tas.
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3. Obtener diferentes recuentos con el tiempo anterior, variando la po-
sicién del canal por debajo y por encima del canal seleccionado + 50
canales.

Andlisis de los datos:

« Representar graficamente los datos obtenidos y ajustar los valores a
una “gausiana”.

« Determinar la amplitud maxima, (Hnax), y la desviacion tipica.

« Obtener el valor en keV del ancho completo a la mitad del maximo,
(FWHM) 2,36 x s, y dividir por la energia de amplitud maxima, 662 keV,
como medida de la resolucién energética:

~ FWHM

8
662 100 (8)

R

Limites de aceptacion: un contador gamma debe tener una resolucién ener-
gética para el '37Cs menor de un 10% y superior al limite de resolucion estadis-
tica. Cualquier valor por encima o por debajo, indicaria errores en medidas o
mala realizacion de la prueba.

Periodicidad: referencia semestral.
Observaciones: repetir el procedimiento con '?°| o similar.

22 Eficiencia

Propésito: determinar la eficiencia intrinseca de pico de un sistema conta-
dor como medida de la respuesta del mismo a una poblacién de fotones.

Pardmetros: eficiencia.
Tipo: aceptacion, referencia.

Material: fuente encapsulada y calibrada de '3’Cs y '°I, con una actividad
préxima a los 5 kBq.
Procedimiento:

1. Realizar un conjunto de medidas de la tasa de cuenta de la fuente ca-
librada, centrando la ventana del analizador en la energia del radionu-
cleido utilizado.
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2. Establecer el tiempo aproximado para acumular unas 10 000 cuentas.
3. Realizar al menos 10 medidas en las condiciones indicadas.

4. Repetir el procedimiento para cada radionucleido estudiado.

Andlisis de los datos:
« Calcular la media y la desviacion tipica de las medidas.

» Determinar el nimero de fotones de 662 keV emitidos por la fuente, co-
rrigiendo su actividad por el decaimiento hasta el momento de realizar
la prueba, y por el factor de abundancia para la transicion gamma del
137Cs a '¥7Ba; 0,852.

» Corregir este valor, si es necesario, por el factor de geometria.

o Obtener la eficiencia como:

M

=——.100 9)
n-z-a-t

Calcular la desviacion del rendimiento como:
1 € (10)
E)=(/E2.[ =
(E) \/ ()

¢t tiempo de recuento

donde,

M media de las medidas realizadas, corregida por el fondo.
7 abundancia fraccional de la radiacidon detectada por desintegracion.
a actividad de la fuente calibrada en Bq.

n decaimiento desde la fecha de calibracién hasta la de las medidas.

Limites de aceptacion: no deberia aceptarse un equipo con una eficiencia in-
trinseca de pico menor del 60%.

Periodicidad: referencia trimestral.

Secuencia: realizar antes las pruebas sobre energia.
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3a Linealidad de la respuesta con la actividad

Propésito: analizar la linealidad de la respuesta en actividad del detector y
la actividad existente en la muestra.

Pardmetros: desviacion relativa.

Tipo: aceptacion, referencia.

Material:

Radionucleido de vida corta, (°*™Tc).

Vial de muestra con actividad superior a la maxima utilizada o viales de
diferentes muestras con actividades dentro del rango en uso.

e Pinzas.

Procedimiento:

1. Seleccionar los controles de operacién para la fuente que va a utilizarse.

2. Seleccionar una ventana normal en la rutina de trabajo.

3. Realizar lecturas de la fuente en diferentes periodos de tiempo, o de
cada uno de los viales hasta completar un minimo de ocho medidas
espaciadas regularmente en el rango de interés. Acumular alrededor de
10 000 cuentas, en cada medida.

Andlisis de datos:

Determinar las cuentas esperadas mediante calculo por desintegraciéon
o por alicuotas, tomando como bueno el valor de las cuentas medidas
mas proximas al de calibracién.

Calcular la desviacion relativa en cada punto de medida.

Limite de aceptacion: la desviacion relativa, en cada punto de medida, no
debe superar el 5%.

Periodicidad: referencia trimestral.

Secuencia: realizar después de determinar el tiempo muerto del equipo
para poder corregir la tasa de cuenta observada.
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Observaciones:

1. La linealidad puede estar afectada por las pérdidas de recuento, debi-
das a una alta tasa, por lo tanto, la linealidad estara condicionada por
los valores de resolucion temporal y debera ser corregido por este valor.

2. En el caso de hacer porciones alicuotas, es imprescindible que el volu-
men de las muestras sea el mismo.

3.4. Sondas intraoperatorias

Las sondas intraoperatorias se han utilizado en los ultimos cincuenta afos
con el fin de localizar restos tumorales en la eliminacién quirdrgica de estos. A
pesar de ello, su popularizacion no se ha producido hasta estos ultimos afos,
debido a la introduccion de la técnica del ganglio centinela en casos de mela-
noma o cancer de mama. El ganglio linfatico centinela es el primer ganglio al
que llega el liquido linfatico en una regién ganglionar definida. Es al primero
al que llegan las células tumorales originadas como metastasis del tumor pri-
mario, y que su analisis nos da informacién acerca del estado de afectacion del
resto de ganglios localizados secuencialmente a continuacion de él. Si conse-
guimos localizar, extraer y estudiar este ganglio, podemos evitar las diseccio-
nes linfaticas completas que no sean necesarias.

El equipo consiste en una sonda que aloja el material detector y dispone de
un orificio o ventana de medida y su correspondiente equipo lector, al que va
conectada la sonda, que contiene la electrénica de medida y muestra la tasa de
cuenta. Las ventanas de energia en las que recoge cuentas estan ajustadas por
el fabricante para determinadas combinaciones sonda-radionucleido y deben
seleccionarse manualmente por el usuario.

La misién de la sonda intraoperatoria es la de permitir la localizacién del
ganglio centinela en el procedimiento quirdrgico, por lo que las caracteristi-
cas mas relevantes que debe cumplir desde el punto de vista técnico, son el
poseer una gran sensibilidad y una buena capacidad de resolucion espacial
y angular. Las caracteristicas principales que debe presentar un detector para
emplearlo como este tipo de sonda son la posibilidad de miniaturizacion, el
buen funcionamiento tanto a temperatura ambiente como a la temperatura
del cuerpo humano, la resistencia a golpes, la posibilidad de esterilizacion, un
buen aislamiento frente a las perturbaciones electromagnéticas presentes en
un quiréfano y permitir la deteccién de la radiacidn del radiofarmaco emplea-
do con una buena sensibilidad y direccionalidad.

Las sondas pueden ser de centelleo y de semiconductores. Las de centelleo
consisten en un material centelleador, yoduro de sodio o de cesio activado con
talio, unido a un tubo fotomultiplicador mediante conducciones de fibra éptica o
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Figura 12. Sondas intraoperatorias.

eléctricas. El motivo por el que el tubo fotomultiplicador no se sitia directamente
unido al material detector es la limitacién en tamafo que debe tener una sonda
intraoperatoria. Esto supone una reduccién en la sensibilidad del conjunto detec-
tor-equipo lector debido a la perdida de sefal en los acoplamientos 6pticos entre
el material detector y el tubo fotomultiplicador que puede llegar a ser del 90%.

Las de semiconductores presentan frente a las de centelleo la ventaja de tener
una mejor resolucion energética, un tamano menory la posibilidad de fabricarse
con ventanas de entrada muy finas, lo que permite que sean sensibles a emisores
beta y gamma de baja energia. Los materiales empleados comercialmente son
teluro de cadmio y teluro de cadmio y zinc y tienen como desventaja frente a las
de centelleo, su menor eficiencia de recuento.

Las cuentas detectadas se pueden visualizar, en la pantalla del equipo o en un
portétil que llevan conectado algunas sondas, y escuchar, por medio de la seial
acustica, de forma que posibilite al usuario concentrarse en el campo quirdrgico
durante la medida.

3.5. Pruebas de calidad de sondas intraoperatorias

En el Real Decreto 1841 de 1997 no se contemplan las sondas intraope-
ratorias, pero se le deben realizar pruebas de evaluacién y control de calidad.
Ademas de las pruebas anteriores citadas en el apartado para los sistemas de
recuento “in vivo’, se realizaran por un lado pruebas que evallen las sondas
como detector de radiacién y por otro lado, pruebas encaminadas a evaluar las
sondas en el uso clinico.

Las pruebas que aparecen en el nuevo Protocolo Nacional de Control de
Calidad de la Instrumentacién en Medicina nuclear son:
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1. Inspeccién general

Propésito: descartar posibles malos funcionamientos y danos de la sonda
y el cableado.

Tipo: aceptacién y referencia.

Periodicidad: aceptacién y tras cambios en la instalacion, del equipo o de
sus elementos, que impliquen un periodo de garantia. Constancia (inmediata-
mente antes del uso del equipo).

Material: manuales de operacion. Oferta y contrato y especificaciones téc-
nicas de compra.

Procedimiento:

1. Comprobar que se han suministrado todos los elementos que compo-
nen la adquisicion del equipo segun el contrato de compra, estan ins-
talados y se corresponden con las especificaciones de compra. Verificar
que no existen elementos sin instalar, incluyendo el software. Verificar
la operatividad tanto del hardware como del software. Comprobar que
no existen dafos visibles debido a golpes, o incidentes en el transpor-
te o instalacion. Revisar el estado de todos los cables y conectores.
Comprobar todos los indicadores luminosos y pulsadores, para verificar
que cumplen su funcién correctamente. Comprobar que el nUmero y
gestion de las licencias para las diferentes aplicaciones coincide con el
contratado. Verificar la existencia de las fuentes de calibraciéon necesa-
rias para las pruebas de autocalibracion y control de calidad que requie-
ra el fabricante; comprobar su instalacion correcta y sin errores en el
equipo. Revisar la existencia de los manuales del equipo. Inventariarlos.
Verificar que la instalacion cumple con los requisitos de seguridad ra-
dioldgica impuestos.

2. Verificarlatasade cuentacuandonohayaactividad presente. Determinar
el nivel de actividad minima que se puede medir. Seleccionar todos los
parametros de adquisicion de acuerdo a las condiciones habituales de
medida clinica (radionucleido, ventana de adquisicién, etc.). Para la me-
dida de constancia, utilizar el tiempo de medida que se vaya a utilizar
normalmente en condiciones clinicas. Para la aceptacion y referencia
utilizar un tiempo de contaje largo. Realizar el contaje, y registrar la tasa
de cuenta.
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Andlisis de resultados:

1. Se valoran los defectos, faltas, fallos u omisiones para aceptar, no acep-
tar, o aceptar con condiciones, el equipo.

2. Registrar la tasa de cuenta de fondo.
Tolerancias: el equipo se aceptard cuando se cumplan las condiciones de

operacion (y la de todos sus componentes) de acuerdo al contrato de compra
y las especificaciones técnicas. Si no es asi, no se aceptara.

El valor del fondo de la tasa de cuenta se ha de mantener dentro de un
rango de £ 10% respecto del valor de referencia. Si esto no ocurriese habra que
investigar las causas, y si éstas no pueden ser corregidas se tomara un nuevo
valor de referencia.

Observaciones: tiene que ser la primera prueba que se realizara tras la ad-
quisicion del equipo. Es aconsejable evitar recepciones parciales, que prolon-
gan la inactividad del equipo en condiciones de funcionamiento normal du-
rante periodos de tiempo largos.

2. Comprobacion de la fuente de alimentacion . Bateria

Tipo: aceptacion, referencia y periddica.

Periodicidad: aceptacion y referencia. Diaria. Si el equipo no se utiliza diaria-
mente, antes del uso del equipo.

Material: ninguno adicional al propio equipo.

Procedimiento: se tiene que comprobar el tiempo que las pilas son capaces
de suministrar plena energia para el procedimiento quirurgico. Se debe seguir
el método y recomendaciones del fabricante.

Andlisis de resultados: una vez obtenido el tiempo de duracién de la bateria
y de la posible descarga se tendra en cuenta para que no se quede sin ellas en

medio de la cirugia.

Tolerancias: la dada por el fabricante.

3. Blindaje

Tipo: aceptacion, referencia y periddica.
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Periodicidad: referencia tras intervenciones que puedan afectar a la calibra-
cion del detector.

Material: la sonda.

Procedimiento: una actividad de fondo alta (como puede ser la zona de in-
yeccion en mama) en la direcciéon de la filtracion del blindaje pueden dar una
falsa orientacion.

Andlisis de resultados: asumiendo una captacion del ganglio de 0,1%, la sen-
sibilidad de la filtracidon no deberia exceder de 0,15 la sensibilidad del sistema.

4. Sensibilidad. Distribucion de la sensibilidad lateral y radial

Tipo: aceptacion, referencia y periddica.

Periodicidad: aceptacion y referencia. Todos los dias o antes de su uso. Tras
intervenciones que puedan afectar a la calibracién del detector.

Material: fuente de actividad bien determinada, del radionucleido en que
se quiera conocer su respuesta. La actividad de la fuente debe situarse en el
rango maximo que se quiera investigar.

Procedimiento: se determinara en la punta de la sonda o del colimador.
Colocar la sonda y la fuente en un soporte, para mantener la geometria y dis-
persién constante a lo largo de las medidas. Medir en todas las ventanas de
energia, colimadores y configuracion que se utilizan clinicamente. En cada una
de las condiciones se realizaran tres medidas.

La distribucién de la sensibilidad radial se evalta en forma equidistante al
area medida (ventana frontal de entrada de radiacion) dependiendo del angu-
lo polar. Variaciones de la distribucion con la distancia son debidas a la posicion
relativa de la ventana de entrada de la radiacion y el cristal detector.

Se determinaria un patrén de sensibilidad angular a dos distancias diferen-
tes, 3cmy 30 cm.Y habria que hacerlo para todos los colimadores disponibles.

Andlisis de resultados: la captacion maxima por el ganglio varia entre 0,01-

1% con una media de 0,1%. En general, la cirugia se realiza el dia posterior a la
inyeccién de 74 MBgq; se localizara una actividad entre 37 MBq y 3,7 MBq.
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Tolerancias: 1a sensibilidad del sistema debe ser mejor de 5 cps/kBq por en-

cima del fondo. A0°y a 30 cm.

En la distribucion de la sensibilidad radial a 3 cm (cerca del campo) y a

30 cm de distancia (lejos del campo) describe el ancho de cono de medida. La
anchura a la mitad del maximo (FWHM) de la funcién de dispersion, es un buen
criterio de calidad para la detectabilidad de los ganglios linfaticos. Con un cono
de medida muy ancho, la sefial de fondo puede exceder la sefial del ganglio y
puede que no se detecte. Un cono muy estrecho reduciria principalmente la
sefal de fondo manteniendo una sefial constante del blanco.
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1. Introduccion

El objetivo de este capitulo es explicar el principio de funcionamiento de dos
de los equipos utilizados con trazadores emisores gamma en Medicina nuclear:
la gammacamara y el tomégrafo de emision de fotones (con las siglas SPECT del
inglés “Single Photon Emission Computerized Tomography”). La diferencia principal
entre ambos equipos es que la gammacamara proporciona Unicamente proyec-
ciones bidimensionales de la distribucion del trazador que se halla frente al de-
tector, mientras que el SPECT permite la obtencién de cortes tomograficos de la
distribucién tridimensional del trazador.

2. Gammacamara

La gammacamara, o camara de Anger (Anger 1958), es un sistema de de-
teccion “in vivo” que permite la obtencién de imagenes bidimensionales que
representan una proyeccion de la biodistribucion de un trazador emisor de
radiacién gamma previamente administrado a un paciente. Estas imagenes re-
ciben el nombre de gammagrafias. Este instrumento estd optimizado para su
uso con *MTc desde que éste se convirtié en el radionucleido de mas amplio
uso en Medicina nuclear (Harper y cols.1964).

La gammacamara se basa en un detector de centelleo sélido en el cual la
sustancia luminiscente tiene forma de una fina ldmina extensa. Este detector,
ademas de detectar la radiacién gamma, proporciona informacion sobre la po-
sicion en la ldmina en la que se ha producido la interaccion del fotén, sobre la
energia cedida por el fotén en la interaccion y sobre la direccion de procedencia
del mismo.
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Figura 1. Gammacamara con un cabezal detector de campo rectangular.

2.1. Componentes de una gammacamara

Una gammacédmara esta formada por uno o mas cabezales detectores
montados sobre un soporte y una estacion de trabajo (Figura 1). El soporte
permite colocar el cabezal detector en cualquier orientacién alrededor del pa-
ciente, mientras que en la estacion de trabajo se procesan y se visualizan los
datos adquiridos.

Un cabezal detector constituye un verdadero sistema de obtencién de ima-
gen, ya que proporciona una imagen de forma que cada punto del objeto se co-
rresponde con un solo punto de la imagen. Cada cabezal detector consta, tal y
como puede observarse en la figura 2, de un colimador y un detector.

Figura 2. Esquema del cabezal detector de una gammacamara de campo circular.
a) Corte lateral: colimador (1), cristal de Nal (Tl) (2), guia de luz (3), fotomultiplicadores
(4), blindaje (5). b) Corte transversal que muestra el recubrimiento del cristal por la red

hexagonal de fotomultiplicadores.
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2.1.1. Colimador

El colimador es un dispositivo que se antepone al detector y que permi-
te la llegada al cristal detector de los fotones que inciden sélo en una deter-
minada direccion. De esta forma, cada foton detectado puede proceder de la
desintegracién de cualquier atomo del radis6topo que se encuentre en la linea
marcada por esta direccion. Por este motivo, la imagen que se obtiene es la
proyeccién de la distribucién del trazador en esa direccion.

Un colimador se caracteriza por su resolucién espacial y su sensibilidad. La
resolucion espacial es la capacidad de discriminacion de dos puntos separados,
mientras que la sensibilidad del colimador es la relaciéon existente entre el nimero
de fotones que llegan a la superficie del detector frente a aquellos que inciden
sobre el colimador.

Existen diferentes tipos de colimadores, los de orificios mdltiples y los de
apertura unica o “pinhole”.

Colimadores de orificios multiples

Este tipo de colimadores estan formados por una ldmina gruesa de un de-
terminado material de alta densidad, generalmente plomo, en la que se en-
cuentran distribuidos uniformemente una gran cantidad de orificios. El mate-
rial de la ldmina suele ser plomo, y los orificios suelen estar distribuidos en una
red hexagonal. El material que separa los orificios se denomina septo, y presen-
ta una gran probabilidad de absorber los fotones que se dirigen al detector en
una direccién diferente a la permitida por los orificios.

» Existe gran variedad de estos colimadores caracterizados por los si-
guientes pardmetros: grosor de los septos y numero, tamafho, longitud
y direccién de los orificios. Los pardmetros geométricos que definen el
colimador influyen en la sensibilidad y resolucion del sistema colima-
dor-detector. El grosor de los septos depende de la energia de los fo-
tones que se van a detectar, siendo mayor para los fotones de energias
mas elevadas. En la figura 3 se aprecia el detalle de la superficie frontal
de algunos colimadores de orificios multiples paralelos de caracteristi-
cas distintas. Segun la direccién de los orificios, podemos tener colima-
dores de orificios multiples paralelos, convergentes o divergentes.

« Los colimadores de orificios paralelos presentan los orificios perpendi-
culares a la superficie del cristal detector, y son los mas utilizados. En la
figura 4A se muestra una seccion de un colimador paralelo. El tamafio
de la imagen que se obtiene con ellos es independiente de la distancia
entre el objeto y el detector. Sin embargo, la resolucién espacial del sis-
tema disminuye notablemente cuando el objeto se aleja de la superfi-
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Figura 3. Detalle de los orificios de diversos colimadores. Izquierda: para baja energia, de
alta resolucién (LEHR). Centro: para baja energia, de alta sensibilidad (LEHS). Derecha: para
media energia, de propdsito general (MEGP). Nétese el distinto grosor del septo cuando el
colimador es para baja o media energia. De la misma forma, el tamafio de los orificios varia

en los colimadores de alta resolucién, alta sensibilidad y propdsito general.

cie del detector. La figura 3 muestra algunos ejemplos de este tipo de
colimadores con diferentes parametros caracteristicos.

« Los colimadores de orificios convergentes presentan los orificios inclina-
dos focalizados a un punto (“conebeam”) o a una linea (“fanbeam”) del
espacio del objeto, tal y como se muestra en la figura 4B. Estos colima-
dores proporcionan una imagen ampliada del objeto y suelen emplear-
se para obtener imagenes de objetos de menor tamano que el detector.
Se utilizan en estudios cerebrales o cuando se hace experimentacion
con animales pequefos, como rata o ratén. Su interés radica en la ma-
yor sensibilidad que presentan frente a los de orificios multiples parale-
los, ya que los fotones emitidos desde el objeto pueden ser detectados
en una zona mayor del detector.

« Los colimadores de orificios divergentes presentan los orificios inclinados
focalizados a un punto posterior al plano imagen, tal y como se muestra
en la figura 4C. Estos colimadores pueden obtener la imagen de objetos
de un tamarno mayor que el tamaro del cristal detector. Su resolucion es
inferior a la de un colimador de orificios paralelos, y su uso es muy escaso.

Colimadores de apertura Unica o “pinhole”

Se trata de un colimador con un orificio de tamafio pequeio que actia como
el diafragma de una cdmara obscura. Consta de dos partes diferentes, un cono
truncado y una pieza intercambiable que contiene un orificio que encaja en el
extremo del cono. La base del cono se acopla al cabezal detector y la pieza del
orificio se coloca en el vértice del cono. Ambas piezas estan construidas con un
material de alta densidad que evita que la radiacién llegue al detector por un lu-
gar distinto al del orificio. Estos colimadores se suministran con varias piezas inter-
cambiables con distintos tamarnos de apertura (Figura 5).
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Figura 4. Tipos de colimador. A: colimador de orificios multiples paralelos. B: colimador de
orificios multiples convergentes. C: colimador de orificios multiples divergentes.
D: colimador “pinhole”.

Figura 5. Colimador “pinhole” En la parte inferior derecha se observan dos boquillas
intercambiables que permiten modificar la resolucion y sensibilidad del colimador. Cuanto
mayor sea el diametro del orificio, mayor seré la sensibilidad y peor la resolucion.

2.1.2. Detector

El detector se encuentra dentro del cabezal y contiguo al colimador. Su
funcién es detectar los fotones gamma que atraviesan el colimador, determi-
nar la posicion de interaccion y la energia cedida en la interaccion. Consta de
un cristal de centelleo en forma de ldmina, una guia de luz y un conjunto de

[121]



Fundamentos de Fisica Médica
Volumen 6. Medicina nuclear: bases fisicas, equipos y control de calidad

tubos fotomultiplicadores (TFM). Todos estos elementos se encuentran en el
interior de un contenedor de material de alta densidad que actda como blin-
daje frente a la radiacién externa no deseada.

La gammacamara consiste en un detector de centelleo sélido con una confi-
guracion especial, cuyo esquema se muestra en la figura 2a. Como sustancia lu-
miniscente dispone de un cristal de centelleo en forma de una lamina de Nal(Tl)
de un espesor entre 1/4y 3/8 de pulgada, de forma circular o rectangular con una
superficie de hasta 2 000 cm?. El cristal est4 acoplado, por medio de una guia de
luz, a un conjunto de TFM adosados que recubren toda la superficie del cristal
(Figura 2b). En la actualidad, la mayoria de gammacamaras disponen de un eleva-
do numero de TFM (entre 37 y 105). Cada cabezal detector se encuentra situado
en el interior de un contenedor de material de alta densidad, que actia como
blindaje frente a la radiacion externa no deseada.

CadaTFM esta provisto de un circuito preamplificador que amplifica las sefa-
les que se generan tras la interaccion de un fotén. Las salidas de los TFM se envian
simultdneamente a un circuito de posicionamiento y a un circuito suma, cuya sa-
lida se conduce posteriormente hacia un analizador de amplitud de impulsos. La
sefal de salida de estos circuitos es digitalizada e introducida en un ordenador.

2.2. Formacion de laimagen

La imagen gammagréfica, o gammagrafia, es una imagen digital bidimen-
sional constituida por una matriz numérica cuyos elementos se denominan
pixeles. Esta imagen se corresponde con toda o con una parte del cristal detec-
tor. Cada elemento contiene el nimero de fotones detectados en la superficie
del detector que le corresponde. A cada foton detectado se le suele denominar
COMO suceso o cuenta.

A continuacion se expone el proceso de formacion de estas imagenes. Cada
fotébn gamma que interacciona con el cristal del detector, ya sea por efecto fo-
toeléctrico o Compton, cede toda o parte de su energia. En el cristal de centelleo,
esta energia se convierte en un gran nimero de fotones luminosos, proceso co-
nocido como centelleo. Una fracciéon de estos fotones incide sobre el fotocatodo
de cada fotomultiplicador, produciendo a su salida una débil sefal, que es amplifi-
cada mediante un preamplificador. Como resultado se obtiene un pulso de ampli-
tud Aj, que es mayor en los fotomultiplicadores mas cercanos al lugar donde se ha
producido la interaccion del fotén con el cristal, tal como se observa en la figura
6. Las sefales de salida de todos los fotomultiplicadores A;j se conducen hacia un
circuito suma, que proporciona una seial proporcional a la energia E cedida por
el foton. En consecuencia, una estimacion de la energia del fotén se obtiene me-
diante la expresion:
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E:kZAi (M

donde k es una constante que se determina durante el proceso de calibracién
en energia del detector.

Las sefales de salida de los fotomultiplicadores también se conducen hacia
un circuito de posicionamiento mediante el cual se obtienen las coordenadas que
indican la posicion en la que ha sido detectado el fotdn, en un sistema de coor-
denadas cartesiano centrado en el detector. Estas coordenadas X e Y se obtienen
mediante las expresiones:

siendo X; y Yj las coordenadas del centro del fotomultiplicador i.

A cada fotdén detectado le corresponde un determinado pixel de la matriz
imagen en funcién de las coordenadas (X,Y ) del lugar de interaccion. La for-
macion de la imagen en el ordenador, se origina tras la inicializacion a cero de
los pixeles de la matriz, por acumulacién durante un intervalo de tiempo, de los
fotones detectados en los pixeles que le corresponda segun sus coordenadas
de posicion. Finalmente, cada pixel contiene el nimero de fotones detectados
en la posicion correspondiente.

Para la visualizacion de la matriz imagen se utilizan escalas de falso color
o escalas monocromaticas. En las primeras, a cada valor posible de nimero de
cuentas le corresponde una determinada color mientras que en las monocro-
maticas le corresponde un cierto nivel de un determinado color. Las escalas
monocromdticas mas utilizadas son las escalas de grises, cuyos colores extre-
mos son el blanco y el negro.

Cuando al detector se le anade un colimador es cuando se transforma en
un sistema de formacién de imagenes que representan la biodistribucién del
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Posicion
Pulsos de salida
Fotomultiplicadores
Guia de luz
Cristal de centelleo de Nal (TI)
Interaccion Colimador

Fotén

Figura 6. Esquema unidimensional que muestra la determinacién de la coordenada de
posicion del lugar de interaccion de un fotéon en el cabezal detector de una gammacamara.

trazador. Para ello es necesario que todos los fotones originados en un punto
del objeto Unicamente puedan ser detectados en un punto del detector. Sin
embargo, el colimador permite conocer la direccién de procedencia de cada
foton detectado, pero no garantiza que en esa direccidn se encuentre el dtomo
que lo ha emitido. Para ello, es necesario que no haya habido dispersién entre
la emisién y la deteccion.

En la dispersion hay pérdida de energia. Utilizando en la formacién de la
imagen Unicamente los fotones que no han perdido energia entre la emisiéon y
la deteccion supondremos que el &tomo que los ha originado se encuentra en
esta direccion.

Se utilizard la informacién de energia, que proporciona el detector, para
seleccionar los fotones que intervienen en la formacién de laimagen, evitando
aquellos que hayan sufrido dispersion y que, por tanto, el atomo que los ha
generado no se encuentra en la direccion definida por el colimador. Para ello,
la sefal suma de las amplitudes de los TFM se conducen hacia un analizador de
impulsos, que dispone de selectores que permiten separar aquellos impulsos
cuya amplitud se encuentre en una ventana de energia preestablecida que nor-
malmente se define de una anchura del 15 al 20% alrededor del fotopico. De esta
forma, Unicamente los fotones correspondientes a la ventana de energia elegida
son tomados como validos para la formacion de laimagen, desestimando los que
se detecten con una energia distinta.

En cuanto al tamano de las matrices utilizadas para formar la imagen, és-
tas varian entre 64 x 64 y 256 x 256 elementos. Para la elecciéon de la matriz,
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debe tenerse en cuenta que tamanos pequefos de matriz (pixeles de tamano
grande) comportan una mala determinacion de la posicion (mala resoluciéon
espacial) y una buena estimacion de la actividad. Por el contrario, tamafos de
matriz grandes permiten una buena determinacién de la posicién (buena reso-
lucién espacial) pero producen una gran incertidumbre en el valor de actividad
(imagen ruidosa).

Las imagenes gammagraficas contienen basicamente dos tipos de infor-
macion. Por un lado, la localizacién del trazador en un plano y, por otro, una
estimacion de la actividad del trazador en cada punto.

2.3. Modos de adquisicion de imagen

Con una gammacamara se pueden adquirir diferentes tipos de estudios: 1)
estudios estaticos, 2) estudios dindmicos, 3) estudios de cuerpo entero y 4) es-
tudios en modo lista.

Estudio estatico

El tipo de estudio mas simple es el que consiste en la adquisicién de una
imagen estatica. Se trata de recoger la informacion durante un periodo de tiem-
po incluyéndola en una sola matriz o imagen. La adquisicion puede realizarse
durante un intervalo de tiempo prefijado o bien, hasta que se haya recogido
un numero determinado de sucesos o cuentas. Este tipo de estudios permite
visualizar la distribucion espacial del trazador en un momento determinado. La
elecciéon de un estudio estatico se realiza cuando se trata de obtener laimagen
de un trazador que ya se ha distribuido en las diferentes estructuras del orga-

Figura 7. Ejemplo de adquisicion estética. Se trata de una Unica imagen que representa
la distribucién media del trazador durante el tiempo que la gammacamara recoge la
informacién. La imagen muestra la distribuciéon de *™Tc-pertecnetato en la gldandula

tiroides. Se observa un Iébulo izquierdo de mayor tamafio con una zona fria en la que el

trazador no se ha incorporado.
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nismo de forma estacionaria. La figura 7 muestra una gammagrafia tiroidea
con ®MTc-pertecnetato como ejemplo de adquisicion estética.

Estudio dinamico

Los estudios dindmicos se basan en la repeticién de una adquisicién estatica
realizada en diferentes intervalos de tiempo, obteniendo de esta forma una se-
cuencia temporal de imagenes. Este tipo de estudios ofrece una mayor informa-
cién que un estudio estatico, ya que permite seguir los cambios que se producen
en la distribucién del trazador, lo que permite estudiar su cinética, asi como el
funcionalismo de distintos érganos. La figura 8 muestra un ejemplo de adquisi-
cién dinamica. Se trata de una secuencia de imagenes gammagraficas de la zona
pélvica a razén de una cada 30 segundos obtenida tras la administracion intra-
venosa de *MTc-MAGs. Este trazador se elimina por via urinaria, lo que permite
estudiar la funcién renal.

Estudio dinamico sincronizado

Un tipo especial de estudio dindmico es el estudio sincronizado. Consiste en
la formacion de una secuencia temporal de imagenes de un proceso periédico,
utilizando una sefal fisiolégica para sincronizar la adquisicion en cada periodo. El
uso mas frecuente es en el caso de los estudios cardiacos, en el que se toma como
sefal de sincronizacion la onda R del electrocardiograma (ECG). El periodo cardia-
co se divide en un nimero determinado de intervalos. Las sefiales que provienen
del detector se acumulan en una u otra matriz de la secuencia, segun el instan-

Figura 8. Ejemplo de adquisicion dindmica. Se trata de una secuencia de imégenes que
permita apreciar los cambios que se producen en la distribucién del trazador a lo largo del
tiempo. La secuencia muestra treinta imagenes consecutivas de la zona pélvica obtenidas
tras la administracion de ®°™Tc-MAGs. Se observa un incremento en la cantidad de trazador

en ambos rifones en las primeras imagenes seguido de un decrecimiento, a la vez que

aumenta la actividad en la vejiga de la orina.
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Figura 9. Izquierda: esquema de formacion de la secuencia de imagenes en la adquisicion
sincronizada a la onda R del ECG. Derecha: secuencia de imagenes obtenida mediante
adquisicion sincronizada. Se observa el trazador en las cavidades cardiacas y en los
grandes vasos sanguineos.

te dentro del ciclo cardiaco en el que se produzca la deteccién de cada fotén.
Acumulando las sefiales durante un gran nimero de ciclos cardiacos se obtienen
una serie de imagenes que corresponden a la distribucién del trazador en cada
uno de los intervalos en que hayamos dividido el ciclo cardiaco. La figura 9 mues-
tra esquematicamente este tipo de adquisicion. Se trata de una ventriculografia
en equilibrio, exploracion en la que se administran hematies autélogos (del pro-
pio paciente) marcados con *°™Tc y la adquisicion se realiza cuando el trazador se
ha homogenizado dentro del torrente vascular.

Estudios de cuerpo entero

Algunos equipos disponen de la posibilidad de adquiririmagenes de cuerpo
entero. Esto se consigue dotando a la camilla o al detector de un movimiento de
traslacién durante la adquisiciéon de las imagenes. De esta forma es posible obte-
ner una imagen de un campo mayor que el campo de deteccion. En la figura 10 se
muestra un estudio de cuerpo entero obtenido con un sistema con dos cabezales
detectores, con el que puede obtenerse una proyeccion anterior y otra posterior
de forma simultanea.

Estudios en modo lista

Finalmente, existe un modo adicional muy flexible pero que consume una
gran cantidad de recursos. Se trata de la adquisicién en modo listado y consiste en
almacenar, en la memoria del ordenador, la informacién de la energia y coorde-
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Figura 10. Imagen de cuerpo entero de una gammagrafia 6sea utilizando **™Tc-HDP como
trazador. La imagen izquierda corresponde a la imagen obtenida con el detector colocado
en la parte anterior y la de la derecha es la obtenida con el detector posterior.

nadas de cada foton detectado, junto a marcas de tiempo y las sefales de sincro-
nismo del ECG en el caso de que se trate de una adquisicion sincronizada. A partir
de esta informacion, se puede formatear posteriormente en cualquier tamaio de
imagen o en una secuencia dindmica.

2.4. Causas de degradacion de laimagen gammagrafica

El cabezal detector de una gammacamara no es un sistema de formacién de
imagen ideal, sino que presenta degradaciones que se producen por causa del
disefio y funcionamiento del detector y por causas fisicas.

2.4.1. Efectos causados por el sistema detector

Los valores de posicién y energia proporcionados por el detector estan su-
jetos a la aparicion de incertidumbres de caracter aleatorio y desviaciones de
tipo sistematico. Las primeras son consecuencia de las caracteristicas intrinse-
cas del propio detector y de los fendémenos aleatorios asociados a los procesos
que intervienen en la deteccion de la radiacion, y no pueden corregirse. Los se-
gundos reflejan la diferencia entre los valores obtenidos y los reales, y pueden
corregirse mediante calibracion.
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Figura 11. Espectro de energia del ®°™Tc. La diferencia entre la posicion del pico y el valor
de 140 keV muestra la falta de exactitud, en forma de desviacion. Se muestra la anchura a
la mitad del maximo (FWHM).

Respuesta en energia

La figura 11 muestra el espectro de energia obtenido al detectar los fotones
de 140 keV procedentes de la desintegracion de *™Tc. El espectro presenta en
un pico alrededor de 140 keV y una zona contigua de menor amplitud y menor
energia. La primera recibe el nombre de fotopico, y esta formada por los impul-
sos obtenidos en las interacciones por efecto fotoeléctrico, en las que el fotén ha
cedido toda su energia. La segunda corresponde a las interacciones por efecto
Compton, en las que el fotén ha cedido Unicamente parte de su energia o a foto-
nes dispersados previamente a su deteccion.

Pese a que el ®™Tc emite Unicamente fotones de 140 keV, incertidumbres
de tipo aleatorio en la medida de la energia producen el ensanchamiento que
se observa en el fotopico. La anchura determina la denominada resolucién in-
trinseca en energia del detector, que se suele estimar mediante laanchuraala
mitad del maximo (FWHM) (“Full Width at Half Maximum”) tal como se muestra
enlafigura 11.

La desviacion de la posicidn del fotopico se muestra en la figura 11, donde
se observa que su posicion no se corresponde con la energia de 140 keV. El va-
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X

Figura 12. Imagen de una fuente puntual ubicada en un punto de coordenadas (X,Y).
El centro de la imagen se encuentra en un punto (X,¥’) a cierta distancia de su posicion
real. La diferencia corresponde a la falta de exactitud, en forma de desviacién, en la
determinacion de la posicion. Estas desviaciones dependen de la posicién del punto.

lor de esta desviacién depende de la posicion del cristal detector sobre la que
incidan los fotones. Esta desviacién puede evitarse calibrando el sistema en
energia. El conjunto de correcciones para cada posicion constituye el llamado
mapa de correccion de la energia.

Respuesta en posicion

La figura 12 muestra la imagen de un haz fino de fotones dirigido a la po-
sicion del cristal de coordenadas (x,y). En ella se observa una distribucion
dispersa alrededor de un punto de coordenadas (X',y'), que no coincide con
la posicién a la que se dirigen los fotones. La dispersidn de la distribucion de
posiciones (o), es debida a incertidumbres de tipo aleatorio en la medida de la
posicion, y determina lo que se conoce como resolucion espacial intrinseca
del detector, que se parametriza mediante el calculo de la FWHM sobre un per-
fil de actividad que pase por el centro de la distribucion obtenida.

La diferencia entre los puntos (x,y) y (X',y’) corresponde a una desviacion
que depende de la posicién (X,y). Para evitar estas desviaciones se debe efec-
tuar la calibracion de las posiciones. El conjunto de correcciones para cada po-
sicion es lo que se conoce como mapa de linealidad.

Uniformidad

Una vez corregidas las desviaciones en la energia y posicion, si obtenemos
una imagen de una fuente uniforme veremos que la imagen no es del todo
homogénea. Esto se debe a pequenas diferencias entre las ganancias de los
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Figura 13. Imagenes correspondientes a una fuente de radiacion uniforme. De izquierda
a derecha: sin ninguna correccion; con correccion de energia; con correccion de energia 'y
linealidad; con correccién de energia, linealidad y sensibilidad.

fotomultiplicadores y a inhomogeneidades en el comportamiento del cristal.
El conjunto de factores que uniformizan esta imagen es lo que constituye el
llamado mapa de sensibilidad.

Como resumen del efecto de estas calibraciones, en la figura 13 se muestra
el efecto de las distintas correcciones sobre la imagen obtenida a partir de una
fuente uniforme. Es mision del programa de control de calidad asegurar que
toda gammacdmara esté perfectamente calibrada en todos sus aspectos.

Respuesta temporal

Los procesos de deteccion de un foton, la electrénica, la conversion de las
senales analdgicas a digitales y la inclusidon del suceso en la imagen requie-
ren de un tiempo, durante el cual se puede considerar que el sistema detector
queda inhabilitado. A este intervalo se le denomina tiempo muerto 7. Como
consecuencia, la tasa de recuento observada siempre serd menor que la tasa
de fotones que en realidad interaccionan con el detector, tanto menor cuanto
mayor sea la tasa real de fotones que se dirige al detector. Dependiendo de que
la interaccién de un fotdn con el cristal, en un momento de inoperancia del de-
tector, genere, 0 no, un nuevo intervalo de inactividad se dice que un sistema
es paralizable o no paralizable. Un detector que se comporta como un sistema
paralizable puede llegar a no detectar ningiin fotén cuando es sometido a una
tasa de fotones muy elevada. Si bien estos modelos de comportamiento per-
miten la deduccion del calculo del tiempo muerto en funcién de distintas tasas
de recuento obtenidas experimentalmente, un equipo real se comporta de una
forma intermedia entre estos dos modelos.

La interaccion de dos fotones en un intervalo de tiempo muy corto puede
dar lugar a un solo impulso en cada TFM de forma que tanto la energia como la
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posicién obtenida sean totalmente erréneas. A este fendmeno se le denomina
apilamiento (“pile-up”) y es mas probable que ocurra cuando se trabaja con
actividades muy elevadas. Cuando ocurre, el valor de energia es mayor que la
energia de los fotones y probablemente fuera de la ventana de aceptacion. Si,
por el contrario, entra en la ventana de aceptacion, la posicién sera incorrectay
corresponderd a algun punto intermedio entre las posiciones reales de interac-
cién de ambos fotones y se incluira informacién errénea en la imagen.

Efecto del colimador

Idealmente, un colimador Unicamente deja pasar fotones en las direccio-
nes permitidas. Sin embargo, debido a la geometria del orificio u orificios, los
fotones que proceden de un punto pueden llegar a una zona alrededor del
lugar tedrico. Este hecho produce una pérdida de resolucion en las imagenes.
La degradacion producida por el colimador queda definida mediante la resolu-
cién geométrica 0y . En el caso de un colimador de orificios multiples paralelos,
la pérdida de resolucién es mayor cuanto mayor es la distancia entre el foco
emisor y el colimador, por lo que las imagenes gammagraficas tendran mayor
resolucion si situamos el objeto lo mas cerca posible de la superficie del coli-
mador. En estos colimadores, g esta definida por:

gy = Lt @

siendo w la distancia entre orificios, L su longitud y d la distancia de la fuente
al detector.

La respuesta del sistema completo (colimador-detector) es la composicidén
de la respuesta del colimador y de la respuesta del detector. Por lo tanto, la
resolucion espacial del sistema, que se denomina resolucion espacial extrin-
seca, depende de la resolucién espacial intrinseca del detector y del efecto del
colimador. Para determinarla experimentalmente, se adquiere laimagen de un
punto a una distancia concreta y se determina por medio de la FWHM de un
perfil de actividad.

Si se conoce la resolucion intrinseca o, y la geométrica oy, la resolucion espa-
cial extrinseca del sistema, 0, se obtiene mediante:

5
Oe = /0?4077 ©)
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Debido a que gy depende de la distancia, o, también depende de la distan-
cia entre la fuente y el detector.

2.4.2. Efectos fisicos

Las degradaciones por efectos fisicos son debidas a los fenémenos de des-
integracién radiactiva y de interaccién de la radiacion con la materia. Su efecto
en las imagenes se traduce en: 1) aparicion de ruido en las imagenes debido a la
naturaleza aleatoria de estos procesos, 2) disminucién del nimero de fotones que
llegan al detector debido al efecto de su atenuacion en los tejidos del paciente y
3) inclusion de informacién errénea debido a la dispersion de fotones.

Ruido

Debido a que el contenido de cada celdilla de una imagen digital representa
el recuento de los fotones detectados en su posicidn, éste presentara una dis-
tribucion estadistica de Poisson como corresponde a todo recuento radiactivo.
Como consecuencia, en las imagenes gammagraficas habra siempre la presencia
de un ruido que es inevitable, sobre todo si se tiene en cuenta la limitacién por
cuestiones dosimétricas en la actividad que se administra al paciente que tiene
como consecuencia que el numero de fotones obtenidos en cada pixel sea siem-
pre menor que el deseable.

Atenuacién

Una parte de los fotones que se originan en el interior del paciente y se
dirigen a un punto del detector son absorbidos o dispersados por los tejidos
que atraviesan. El resultado es que el nimero de fotones que llegan al detector
es inferior al nUmero de fotones emitidos. Esto es lo que se conoce como ate-
nuacion. La probabilidad de que un fotén sea atenuado al atravesar los tejidos
aumenta con el espesor del tejido que tiene que atravesar. En consecuencia,
los fotones procedentes de aquellas estructuras que tengan menor cantidad
de tejidos interpuestos ante el detector contribuyen en mayor proporcion en la
imagen gammagrafica que aquellos que tengan que atravesar un mayor espe-
sor de tejido. Por lo tanto, para obtener la imagen de un determinado érgano
se debe colocar el detector de forma que el érgano de estudio se encuentre
mas préximo a la superficie del cuerpo, minimizando el efecto de la atenuacion
en este érgano.

Dispersion

Para que la gammagrafia corresponda a la proyecciéon de la distribucién
del trazador en la direccién marcada por el colimador, debe ocurrir que todos
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Figura 14. Espectro de energia obtenido al utilizar una fuente de **™Tc. Linea continua:
espectro total. Linea punteada: espectro Compton. Linea de trazos: espectro fotoeléctrico.
Las dos lineas verticales sefalan la ventana del 20% que habitualmente se utiliza en una
gammacamara para la seleccion de fotones que contribuyen a la formacién de la imagen.

los fotones detectados en cada pixel procedan de la desintegracién de algun
atomo situado en la linea que, partiendo del pixel, va en la direcciéon permiti-
da por el colimador. Esta suposicién es correcta cuando la energia con la que
llegan estos fotones coincide con la energia de emision. Sin embargo, foto-
nes originados fuera de esta linea que hayan sido dispersados por algun ato-
mo de los tejidos que se encuentran en esta linea y que la direccion de salida
coincida con la permitida por el colimador pueden ser detectados en ese pixel
pero llegan con una energia menor. La inclusién de estos fotones supone una
contaminacién en la imagen, ya que se incluye informacion correspondiente a
otra posicion. Para eliminar este problema, no se deberia incluir en la imagen
aquellos fotones detectados con una energia menor que la de emisién utilizan-
do Unicamente los que se detectan con la energia de emision. Sin embargo,
debido a la baja resolucién en energia del detector de centelleo, es necesario
utilizar una ventana de energia (15-20% de la energia de emisién), lo que no
evita totalmente el problema pero lo minimiza.

Si consideramos sélo los fotones de esta ventana hay una fraccion de los
fotones que han sido dispersados que no se puede eliminar ya que entran den-
tro de la ventana, tal y como se puede observar en la figura 14. En ella se ob-
serva la porcion de fotones dispersados que entran en la ventana de energia
correspondiente al fotopico. El efecto en las imagenes, si bien depende de la
distribucion del trazador, es el de un aumento aparente del nimero de fotones
detectados en regiones contiguas a zonas de mayor captacién asi como una
pérdida general de contraste.
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Figura 15. Gammacéamara tomografica de tres cabezales de campo rectangular.

3. Tomadgrafo de emision de fotones

El SPECT (Figura 15) consiste en una modificacion de una gammacamara
de forma que uno o mas cabezales detectores giran alrededor de eje central
para adquirir una serie de proyecciones de la distribuciéon del trazador en el
interior del paciente, obtenidas desde diferentes dngulos. A partir de estas pro-
yecciones, mediante el uso de algoritmos de reconstruccion, se realiza la re-
construccion de los datos y se obtiene la distribucién tridimensional del traza-
dor en el organismo. Esta técnica evita el problema de superposiciéon inherente
en las imagenes gammagraficas planares.

3.1. Adquisicion de una secuencia de proyecciones

El dispositivo tomografico permite el giro de los cabezales detectores al-
rededor del paciente segun un eje de giro paralelo al eje longitudinal del pa-
ciente que se encuentra estirado sobre una camilla. Durante la rotacion, los
cabezales pueden mantener la misma distancia al eje de giro, siguiendo una
trayectoria circular alrededor del paciente, aunque también pueden seguir una
trayectoria eliptica o irregular resiguiendo el contorno corporal. Los detectores,
a lo largo de la trayectoria, van adquiriendo una secuencia de proyecciones
cada cierto angulo que dependerd del numero de proyecciones que quera-
mos obtener, asi como del intervalo angular que se desee cubrir. Aunque es
suficiente recorrer un dngulo de 180° para poder reconstruir la distribucion del
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trazador, habitualmente la trayectoria alcanza los 360°. La trayectoria de 180°
Unicamente se utiliza para estudiar zonas que se encuentren cerca de la super-
ficie corporal como son el corazéon o la columna vertebral. En estos casos, el
hecho de afadir 180° mas para completar el circulo afiade informacién de peor
calidad al corresponder a proyecciones en las que los fotones estan fuertemen-
te atenuados y a gran distancia del detector.

Antes de proceder a la adquisicion de la secuencia de proyecciones, deben
decidirse las condiciones en las que se realizara: el arco de la rotacién, el nime-
ro de proyecciones, el tamafo de la matriz, el mas comun es de 128 x 128, la
amplificacién y el tiempo de adquisicion por proyeccién. La eleccién de estos
pardmetros depende de la exploracidn que se vaya a realizar.

3.2. Reconstruccion tomografica

Una vez adquiridas las proyecciones, se procede a la reconstruccion de la
distribucion tridimensional del trazador utilizando algoritmos de reconstruc-
cion tomografica. Se trata de resolver un problema inverso ya que queremos
obtener la distribucién del trazador en un objeto que ha dado lugar a las pro-
yecciones que se han adquirido con el tomoégrafo.

Se estd buscando una distribuciéon tridimensional a partir de proyeccio-
nes que son imagenes bidimensionales. La forma mas extendida de resolver
este problema complejo es reduciéndolo a la resolucion de multiples proble-
mas mas sencillos consistentes en obtener la distribucion del trazador en una
seccion transaxial del objeto partiendo de la parte de las proyecciones que le
corresponde. Es decir una determinada fila de cada una de las proyecciones.
Habitualmente, esta informacién se agrupa en una imagen que se denomina
sinograma, en la que se apila una misma fila de todas las proyecciones. Se tra-
ta de una representacion en la que el eje de abscisas se corresponde con la
posicidn en la fila (coordenada x de la proyeccion) y el eje de ordenadas con
el angulo correspondiente a cada proyeccion. La figura 16 ilustra el reagrupa-
miento de informacién que representa pasar de proyecciones a sinogramas. La
aplicacion de un algoritmo de reconstruccién a cada sinograma nos proporcio-
na cada una de las secciones transaxiales de la distribucion del trazador en el
objeto.

El algoritmo de reconstruccion mas utilizado es el de retroproyeccion fil-
trada. Este método consiste en retroproyectar las proyecciones previamente
filtradas por un filtro de rampa. Debido a la naturaleza aleatoria de la desinte-
gracion radiactiva, asi como de los procesos de interaccidon entre la radiacion
y la materia, las proyecciones presentan un ruido considerable. Al aplicarles el
filtro de rampa necesario antes de retroproyectar, este ruido se amplifica obte-
niéndose unas imagenes tomogréficas inaceptables en la mayoria de los casos.
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Figura 16. Representacion en un sistema tridimensional de coordenadas x, y, @ de la
informacidn contenida en las proyecciones adquiridas. La figura muestra dos secciones:
una obtenida para un angulo determinado, §;, que corresponde a la proyeccién adquirida
en este angulo; la otra corresponde a la fila j y constituye el sinograma de esta fila.

Es por este motivo que junto con el filtro de rampa debe aplicarse un filtro paso
baja de forma que se amortiglien las altas frecuencias que estan asociadas al
ruido (Puchal 1997).

Cada vez es mas frecuente la utilizacién de algoritmos de reconstruccion
de tipo iterativo. Estos algoritmos requieren una mayor potencia de célculo
pero permiten la correccion de algunos de los problemas inherentes a las pro-
yecciones como es el de la atenuacion de fotones, si se dispone de la informa-
cion de la atenuacion producida por las diferentes estructuras del organismo.
Estos algoritmos requieren un tiempo de calculo mucho mayor que el de la
retroproyeccion filtrada, sin embargo existen métodos para acelerar el proceso
de convergencia de la solucién. El método mas extendido en la actualidad es el
OSEM (“Ordered Subsets Expectation Maximization”).

Sea cual sea el método de reconstruccion utilizado, para que la reconstruc-
cion sea correcta es necesario asumir que la distribucién del trazador sea es-
tacionaria, de modo que las proyecciones correspondan al mismo objeto. En
caso de que existan movimientos del paciente o que la cinética del trazador sea
tal que la distribucién no se haya estabilizado, la reconstruccion no es vélida y
conduce a resultados erréneos.

Una vez obtenida la distribucion tridimensional del trazador, pueden vi-
sualizarse secciones en cualquier orientacion, ya sea transaxial, sagital, coronal
u oblicua.
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3.3. Causas de degradacion de la imagen tomografica

Aligual que en gammagrafia planar, diferentes causas afectan a las image-
nes de SPECT. Cada proyeccidon no es mas que una gammagrafia por lo que su-
frird los mismos efectos descritos: atenuaciéon de fotones, dispersion, respuesta
del sistema, etc. La diferencia estriba en la forma en que afectan a las imagenes
reconstruidas.

Para minimizar los efectos producidos por deficiencias del sistema, el equi-
po debe estar correctamente calibrado.

El efecto que la atenuacion produce sobre la imagen reconstruida es el de
un aparente aumento de actividad en la periferia respecto a la parte central de
la imagen, lo que afectard tanto a la comparacion visual de estructuras en la
imagen como a la cuantificacion.

La dispersion Compton hace que se detecten fotones en posiciones que
no corresponden al lugar en que se ha producido la desintegracion debido al
cambio de direccion que tiene lugar en dicha interaccién. Su contribucién en
las imagenes es similar al caso de la gammagrafia planar con una disminucion
del contraste.

El efecto que el colimador produce en las imagenes tomograficas es el de
un desenfoque global, que es mayor cuanto mayor sea el radio de giro utiliza-
do en la adquisicion de las proyecciones. Como consecuencia, para obtener
imagenes tomograficas de calidad 6ptima debe disminuirse el radio de giro al
maximo.

Otra degradacién importante en SPECT es el llamado efecto de volumen
parcial, que es debido a dos fendmenos distintos. Por una parte, lo produce el
desenfoque tridimensional debido a la baja resolucién del sistema. La imagen
de una fuente pequena siempre serd de mayor tamano y menor intensidad, lo
que indica que la informacion se esparce alrededor de la fuente. Por otra parte,
el muestreo realizado al adquirir las proyecciones con un tamafo de matriz y
de pixel determinado hace que la informacién procedente de cada punto del
tejido se reparta entre pixeles contiguos en las proyecciones, lo cual tiene una
contribucién en el mismo sentido que el otro fendémeno. Como consecuen-
cia, los valores de intensidad obtenidos en cada voxel tras la reconstrucciéon
difieren de los reales y contienen informacion no solo procedente del voxel en
cuestion sino también de los adyacentes. Esta degradaciéon serd menor cuanto
mayor sea la resolucion del sistema, a la vez que se utiliza un tamano de pixel
adecuado a dicha resolucion.

Por causa de un mal reglaje del tomdgrafo, puede ocurrir que el eje de giro
no se proyecte sobre el centro del detector, con lo que se produce una pérdida
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de resolucién. Para evitarlo debe efectuarse la correccidon del centro de rota-
cion. Otro problema frecuente es la falta de uniformidad en la respuesta en
diferentes posiciones del campo de visién del detector. Esto se traduce en la
aparicion de artefactos en forma de anillo, centrados en el punto medio de la
imagen, en los cortes transaxiales reconstruidos. La correccion de uniformidad
evita este efecto.

3.4. Correccion de las degradaciones de laimagen

Debido a las degradaciones que afectan a las imagenes tomograficas, para
obtener imagenes que representen fielmente la distribucion del trazador, se
debe efectuar la correccién de las mismas. De todas formas, para una evalua-
cion visual de las imagenes es habitual no realizar estas correcciones o, a lo
sumo, realizar la correccion de atenuacién. Sin embargo, cuando queremos
obtener valores cuantitativos es conveniente efectuar todas las correcciones
posibles.

3.4.1. Correccion de la atenuacion

La atenuacion es un factor importante que afecta a la exactitud de los datos
cuantitativos en SPECT, por lo que su correccion es esencial para la cuantifica-
cion de estos estudios. Para compensar la atenuacion de los tejidos, que no es
uniforme, se utilizan los métodos iterativos de reconstruccién que permiten la
incorporacién de una distribucién de coeficientes de atenuacion determinada
previamente en la matriz de transicién. Para ello, es preciso adquirir datos de
transmision utilizando fuentes de radiacion externa o rayos X. La distribuciéon
de coeficientes de atenuacién se obtiene mediante la reconstruccién de los
datos de transmision.

Ciertos tomografos disponen de fuentes lineales, en general de '>3Gd, que
permiten la adquisicion adicional simultdnea de proyecciones de transmision.
Actualmente se comercializan sistemas tomograficos que incluyen un TC, lo
que permite obtener la distribucion de coeficientes de atenuacion de una for-
ma mas perfecta. Esta opcidon permite ademas fusionar la informacién funcio-
nal de las imagenes reconstruidas con la informacion morfolégica que ofrece
el TC.

La correccion de la atenuacion es particularmente Util en estudios cardia-
cos en los que los distintos érganos alrededor del corazén (pulmén, hueso,
miocardio, etc.) presentan coeficientes de atenuacion muy distintos y por tanto
afectan significativamente la distribucion de fotones en las proyecciones.

Los tomdgrafos que no disponen de ninguno de estos sistemas pueden
utilizar en algunos casos un método simplificado (Chang 1978) para efectuar
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una correccién aproximada de esta degradacion. Este método supone un coefi-
ciente de atenuacion homogéneo en cada seccion y requiere del conocimiento
del contorno corporal que puede delinearse manualmente o aproximarse me-
diante elipses. El método de Chang, que estd incluido en la mayoria de siste-
mas comerciales de procesado de imagenes de Medicina nuclear, puede ser
aceptable en aquellas partes en donde las diferencias en los coeficientes de
atenuacién de los diferentes tejidos sean menores.

3.4.2. Correccion de la dispersién

La deteccidon de fotones dispersados conduce a una degradacién en la
calidad de la imagen al reducir el contraste y en la precisiéon cuantitativa. En
imagenes de SPECT con %°™Tc, la proporcion de fotones dispersados frente a
primarios se encuentra entre un 20% y un 40%. Por lo tanto, la compensacion
de la dispersion es importante tanto para una evaluacion visual como cuantita-
tiva de las imagenes SPECT.

El método de correccion de dispersion mas utilizado es el método de la
triple ventana de energia (Ogawa y cols. 1991). Se basa en la estimacion de la
fraccion de fotones dispersados, detectados en la ventana del fotopico, a partir
de los fotones detectados en dos ventanas de energia adyacentes a la ventana
del fotopico. La compensacion de dispersién se obtiene al restar la fraccion
estimada de los datos adquiridos en la ventana del fotopico. El método queda
ilustrado en la figura 17.

3.4.3. Correccion de la respuesta del sistema

La correccion de la respuesta variante con la distancia debe hacerse utili-
zando métodos de reconstruccion iterativos, incluyendo en la matriz de transi-

fotopico

cuentas

SN

e

Wi We o Ws energia

Figura 17. Estimacién de los fotones dispersados S a partir de los datos adquiridos en
ventanas de energia adyacente, inferior W y superior Ws.
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cion la probabilidad de deteccién en cada pixel de los fotones emitidos de un
determinado voéxel, teniendo en cuenta la respuesta impulsional correspon-
diente a la distancia existente entre ellos. Existe software comercial disponible
por parte de los diferentes fabricantes: Astonish (PHILIPS), Evolution (General
Electric) y Flash 3D (SIEMENS).

4, Referencias

(1]
(2]

(3]

(4]

(5]

ANGER H.O. (1958). "Scintillation camera” Rev. Sci. Instru. 29, 27-33.

CHANG L.T. (1978). “A method for attenuation correction in radionuclide
computed tomography”. IEEE Trans. Nucl. Sci. 25, 638-643.

HARPER PV. LATHROP K.A., CHARLESTON D. BECK R. (1964).
“Optimization of scanning method using Tc99m” Nucleonics. 22, 50.

OGAWA K., HARATAYY., ICHIHARAT., KUBO A., HASHIMOTO S. A. (1991).
“Practical method for position dependent Compton scatter correction in sin-
gle photon emission CT" IEEE Trans. Med. Imaging. 10, 408-412.

PUCHAL R. (1997). “Filtros de imagen en medicina nuclear”. Nycomed
Amersham. Ediciones Eurobook.

5. Bibliografia

(1]

(2]

(3]

(4]

(5]

(6]

(7]

CHANDRA R. (2004). “Nuclear Medicine Physics: The Basics”. Lippincott
Williams & Wilkins.

EBERL S., ZIMMERMAN R.E. (2004). “Nuclear medicine imaging instrumen-
tation” In Nuclear Medicine in clinical diagnosis and treatment. Ell P.J,,
Gambhir Editors. Churchill Livingstone.

ELL PJ., HOLLMAM B.L. (1982). “Computed emission tomography”. Oxford
University Press.

SAHA G.B. (2006). Editor. “Physics and radiobiology of Nuclear Medicine”.
Springer.

SORENSON J.A., PHELPS M.E. (1987). “Physics in nuclear medicine” 2"
edition. Grune and Stratton, London.

WAGNER H.N., SZABO Z., BUCHANAN J.W. (1995). “Principles of Nuclear
Medicine” Publisher Saunder W.B. Philadelphia.

ZAIDI H. (2006). Editor. “Quantitative Analysis in Nuclear Medicine”.
Springer. New York.

[141]






Tema 6:
Tomografia por emision
de positrones

Josep M. Marti Climent






Tomografia por emision de positrones

Josep M. Marti Climent
Servicio de Medicina Nuclear
Clinica Universidad de Navarra
Jmmartic@unav.es

1. Introduccion

El primer tomdégrafo PET/TAC, disefiado por D. Towsnend, fue introdu-
cido para el uso clinico en 1998 en el Medical Center de la Universidad de
Pittsburgh tras tres afos de desarrollo (Beyer y cols. 2000). La motivacion que
impulso el disefio de este equipo fue la obtencion de imagenes clinicas tan-
to de Tomografia por Emisién de Positrones (PET) como de Tomografia Axial
Computarizada (TAC), alineadas con precisién, en un mismo tomaografo; per-
mitiendo correlacionar la informacién funcional del PET con la anatémica del
TAC. La disponibilidad de la imagen TAC para determinar las correcciones en
la adquisicion del PET, tanto de atenuacion como de la radiacion dispersa, fue
secundaria (Townsend 2001). Ademas, se consiguié una reduccién del tiempo
dedicado al estudio de transmisién, desde los 20-30 minutos con una fuente de
68Ge a menos de un minuto en un equipo TAC.

La fusién de las imagenes PET con las imagenes anatdémicas, como la
del TAC, se puede alcanzar utilizando programas especificos de corregistro
(Pietrzyk y cols. 1994; Woods y cols. 1990). Sin embargo, cuando se fusionan
las imagenes PET con las imagenes TAC obtenidas en tomégrafos separados,
aparecen diversos problemas (Townsend 2004). Una buena solucién es la ad-
quisicion de los estudios metabolico y anatémico en el mismo tomaografo, en
el que se combinen los componentes de los equipos PET y TAC en un mismo
estativo. Con esta combinacion, los estudios se adquieren de modo secuencial,
con una diferencia minima de tiempo entre ambos, no se modifica el perfil de
la camilla y no es preciso reposicionar al paciente; aunque también pueden
darse los movimientos involuntarios.

El tomografo PET/TAC, combinando las dos modalidades de imagen (PET
y TAC), es una evolucion de la tecnologia de imagen existente, integrando dos
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Figura 1. Esquema de un tomdgrafo PET/TAC, en el que sus componentes PET y TAC

estan en tandem (Marti-Climent y cols. 2009).

técnicas que han progresado histéricamente por separado, aunque el PET
debe mejorar en resolucion espacial y rapidez de adquisicién. Las dos modali-
dades son complementarias, ya que la imagen PET tiene la carencia del detalle
anatomico, y la TAC adolece de la especificidad funcional de la PET. Ademas, el
uso de la tecnologia existente asegura que no se compromete la eficacia clinica
de las dos modalidades de imagen (Townsend y Cherry 2001).

La solucion al disefio de un equipo PET/TAC ha sido la disposiciéon de un
tomodgrafo TAC en tdndem con un tomaografo PET (Figuras 1y 2). En el disefio
de estos tomodgrafos PET/TAC fue preciso tomar decisiones sobre (Townsend y
cols. 2003):

la eleccion de los componentes PET y TAC y de su nivel o caracteristicas
de funcionamiento,

el nivel de integracién mecénico de los componentes, siendo minimo
en la disposicién en tandem de los tomdgrafos PET y TAC,

el mantenimiento o retirada de las fuentes de transmision,

el disefio de la camilla, con el fin de maximizar la extensidn corregistra-
da de la adquisicion de los dos estudios,

el nivel de integracion de los programas de tratamiento de las image-
nes, asi como las herramientas de visualizacion y analisis.

Las prestaciones de los tomdgrafos PET y TAC dependen de las aplicaciones
a las que se dedique el equipo, siendo los estudios de cuerpo entero en onco-
logia la principal aplicacion clinica en la actualidad. El desarrollo de la PET ha
permitido que ésta sea una técnica:
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Figura 2. Tomdgrafo PET/TAC (Biograph mCT de Siemens) instalado en la Clinica
Universidad de Navarra. En la foto de la derecha se muestran los dos componentes durante
la fase de montaje (el TAC a la izquierda y el PET a la derecha).

« dinamica, posibilitando la adquisicion de datos con rapidez, siguiendo
la cinética de los procesos farmacolégicos y fisiologicos,

« sensible, pudiendo detectar concentraciones pico-molares e incluso
femto-molares de los ligandos en los tejidos,

» potencialmente cuantitativa, siendo posible obtener datos en unidades
absolutas de los procesos fisioldgicos,

* noinvasiva.

Sin embargo, la PET tiene como factores limitantes la resolucién espacial y
el nimero (estadistica) de sucesos detectados para formar laimagen, junto con
la duracién del estudio. Por ello, es deseable que el tomoégrafo PET disponga de
las mejores prestaciones (caracteristicas) de funcionamiento.

Las caracteristicas de funcionamiento del TAC estén en el rango medio-
alto. La mayor diferencia radica en el niUmero de detectores axiales (coronas) y
en la velocidad de rotacidn. Actualmente, los equipos TAC disponen de hasta
64 coronas y alcanzan una velocidad inferior al segundo. Las adquisiciones del
TAC mas rapidas estan indicadas en las aplicaciones de cardiologia, y cuando
es preciso que el paciente mantenga apnea durante el estudio. Para las apli-
caciones oncolégicas no son necesarios equipos TAC tan rapidos, realizando
el estudio anatémico de cuerpo entero en menos de un minuto. Sin embargo,
la adquisicion del PET puede durar entre 5 y 20 minutos en total, dependien-
do principalmente del equipo, incluyendo varios ciclos respiratorios en cada
posicion de la camilla. Esta diferencia de tiempos requiere la adecuacién de
protocolos especificos para la respiracion del paciente con el fin de que haya el
menor desajuste posible entre la imagen anatémica y la metabdlica. Por otro
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lado, en los equipos actuales también es posible la realizacién de estudios sin-
cronizados con el ritmo cardiaco y el movimiento respiratorio.

En este tema se describe el funcionamiento de un tomégrado PET, y el pro-
tocolo estandar de utilizaciéon de un equipo PET/TAC.

2. Bases fisicas de la PET

En la tomografia por emisién de positrones se detectan en coincidencia los
fotones producidos en la aniquilacion de los positrones. A su vez se producen
otras detecciones que degradan la imagen.

2.1. Deteccion en coincidencia

Los radionucleidos emisores de positrones tienen un déficit de neutrones
en el nucleoy alcanzan la estabilidad por medio de una transformacién nuclear
de un protén a un neutrén. Este proceso implica la emisién de un electrén po-
sitivo o positrén (e) y de un neutrino (v) (Figura 3).

El espectro energético del positron depende de cada radionucleido, va-
riando el valor méaximo entre los 0,6 MeV para el '8F hasta los 3,4 MeV para el
82Rb (Tabla 1). El positron pierde su energia cinética interactuando con el me-

Detector 1
511 keV
e+
e Coincidencia >
511 keV
P-n+et+v
Detector 2

Figura 3. Principio de la deteccién en coincidencia. Un radionucleido cuyo ntcleo tiene
exceso de protones emite un positron, que es frenado en el medio y finalmente se aniquila
con un electrén. La disposicion de dos detectores permite la deteccion en coincidencia de

los fotones de aniquilacion.
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Alcance en agua (mm)

Radionucleido  Probabilidad (%) Emaxima (MeV) Maximo Medio
Carbono-11 99,9 0,96 3,9 0,4
Nitrégeno-13 99,8 1,2 5,1 0,6
Oxigeno-15 99,9 1,7 8,0 0,9
Fldor-18 100 0,64 23 0,2
Cobre-62 97,6 29 15 1,6
Galio-68 87,9 1,9 9,0 12
Rubidio-82 94,9 34 18 2,6

Tabla 1. Propiedades fisicas de los positrones producidos por radionucleidos emisores
de positrones utilizados en PET.

dio que le rodea hasta aniquilarse con un electrén, estando tanto el positrén
como el electrén practicamente en reposo. La energia total es la suma de las
masas en reposo de las dos particulas (2 x 511 keV), y el momento total es cero.
Siguiendo las leyes de conservacién de la masa y de la energia, los dos fotones
de aniquilacién (cada uno de 511 keV) viajan en la misma direccién y sentidos
opuestos.

Los dos fotones de aniquilacion se detectan simultdneamente por medio
de un circuito de coincidencia, generdndose un suceso “verdadero”. Al volumen
entre los dos detectores opuestos en coincidencia se le denomina “volumen
de coincidencia’, y a la linea que les une “linea de coincidencia” que se define
electréonicamente. Una ventaja importante de la deteccién en coincidencia es
que no precisa el uso de un colimador, en consecuencia la sensibilidad de un
equipo PET es mucho mayor (dos 6rdenes de magnitud) que la de una gam-
macamara.

Cada deteccion de un fotdn de aniquilacién se denomina suceso “sencillo”.
Asi, la tasa de sucesos “sencillos” es superior a la tasa de “verdaderos’, ya que
se produce un suceso “verdadero” cuando dos detectores registran en coinci-
dencia sendos sucesos “sencillos” en un intervalo de tiempo llamado “tiempo
de coincidencia 7, entre 4y 12 ns, dependiendo del material detector y de la
electrénica.

Ademads de las coincidencias verdaderas, se producen sucesos coinciden-
tes que degradan tanto la calidad de la imagen como su valor cuantitativo,
éstas son las coincidencias aleatorias y de dispersion (Figura 4).
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Dispersion
del fotén

A/

Foton 511 keV
de aniquilacién

Aniquilacion
electrén-positron

Foton 511 keV
de aniquilacién

'

A B C

Figura 4. Sucesos asociados a la deteccién en coincidencia. (A) Conciencia “verdadera”
debida a la deteccién de los dos fotones de 511 keV procedentes de la misma aniquilacién
y que no han sufrido dispersién. (B) Coincidencia accidental, donde los fotones detectados
no proceden del mismo suceso de aniquilacién. (C) Coincidencia de dispersién producida

al detectarse en coincidencia los dos fotones de una aniquilacién, pero habiéndose
producido la dispersion Compton de uno de ellos. En las situaciones By C la linea de
coincidencia asociada a la aniquilacién es incorrecta.

2.2. Coincidencias aleatorias

Las coincidencias aleatorias o accidentales suceden cuando dos fotones de
511 keV de distintos sucesos de aniquilacion son detectados por sendos de-
tectores dentro de la ventana de coincidencia 7 (Figura 4.B). La tasa de sucesos
aleatorios (Cyjeatorias) €S proporcional al producto de las tasas de sucesos senci-
llos de cada detector (S, y $), y aumenta linealmente en funcién de la ventana
de coincidencia:

Caleatorias = 2TS1 S (1)

Como la tasa de sucesos verdaderos es proporcional a la actividad, la relacién
de tasas aleatorias/verdaderas también aumenta linealmente con la actividad.

La utilizacion de los anillos septales (en modo de adquisicion de 2D) reduce
la actividad vista por los detectores en coincidencia a la contenida en la seccion
de los detectores; en consecuencia, el cociente de sucesos aleatorios/verdade-
ros disminuye de un modo importante.
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La utilizacion de equipos (detectores) mas rapidos permite reducir la ven-
tana de coincidencia y mejorar la relacién aleatorios/verdaderos. Asi, la ven-
tana tipica empleada en los tomdgrafos basados en cristales BGO es de 12 ns,
reduciéndose a 4-5 ns en los modernos tomaografos basados en los cristales de
LSO.

2.3. Coincidencias de dispersion

Los fotones de aniquilaciéon pueden interaccionar con el tejido antes de
alcanzar los detectores, por medio de la dispersion Compton, manteniendo su
energia dentro de la ventana energética alrededor de los 511 keV estableci-
da para admitir las detecciones; en consecuencia, el suceso de aniquilacién se
asigna incorrectamente a la linea de coincidencia que une los dos detectores
que registran los fotones (Figura 4.C). La tasa de sucesos dispersos es también
proporcional a la actividad presente; por ello, el cociente de las tasas de suce-
sos dispersos/verdaderos es independiente de la actividad, asi como del tiem-
po de la ventana de coincidencia.

La presencia de anillos septales reduce la tasa de sucesos dispersos.
Ademas, los fotones dispersos pueden ser identificados y rechazados aplican-
do un umbral o ventana de energia para aceptar los fotones detectados. Sin
embargo, la resolucion energética de los detectores utilizados en los equipos
PET no es muy buena para distinguir sucesos por encima de los 350 keV. Asi, en
los tomdgrafos basados en los cristales de BGO (con una resolucién energética
del 25%) la ventana de energia para la deteccion de los fotones de 511 keV es
desde los 300-350 keV hasta los 650 keV, aceptando mayor radiacién disper-
sa que los cristales de Nal y GSO que, con resolucién energética del 10-15%,
operan con una ventana de energia desde los 435 keV hasta los 590-655 keV
(Tarantola y cols. 2003) En la ultima generaciéon de tomdgrafos PET, con cris-
tales de LSO y LYSO, que incorporan la técnica de tiempo de vuelo, la ventana
energética va desde los 435 keV hasta los 590-655 keV. Otra posibilidad es com-
pensar matematicamente los fotones dispersos (Budinger 1998).

3. Tomografo PET

3.1. Materiales detectores

Los centelleadores inorgdnicos son los detectores usados comunmente
en los tomaografos por emision de positrones. La absorciéon de la energia del
foton en la estructura del cristal produce una transicion a un estado de mayor
energia, pudiendo volver al estado fundamental emitiendo fotones de menor
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energia con un tiempo de desvanecimiento caracteristico. Estos “fotones de
centelleo” pueden ser detectados por el fotocatodo de un tubo fotomultipli-
cador (TFM).

Las caracteristicas mas importantes de los centelleadores para la PET son
(Humm y cols. 2003): la longitud de atenuacién, la eficiencia de deteccidn, la
probabilidad relativa de efecto fotoeléctrico, la densidad, la luminosidad, el
tiempo de desvanecimiento, la resolucién en energia, la longitud de onda de la
luz emitida, el indice de refraccién, las propiedades mecanicas e higroscopicas,
la dureza frente a la radiacion, el coste y la disponibilidad en el mercado. Entre
estas caracteristicas destacan las siguientes relaciones:

 laeficiencia intrinseca esta relacionada con el nimero atémicoy la den-
sidad,

« las resoluciones energética y espacial estan asociadas a la cantidad de
luz producida,

« para las aplicaciones con altas tasas de sucesos registrados, el tiempo
de desvanecimiento debe ser el mas corto posible, permitiendo una
buena resolucién temporal de coincidencia y minimizando los sucesos
aleatorios,

« lalongitud de onda de la luz de centelleo debe corresponderse con la
respuesta del fotocadodo,

« la coincidencia del indice de refraccion del detector y del TFM disminui-
ra la refraccion,

« el rendimiento de los fotoelectrones producidos en el fotocddodo de-
pende de la longitud de onda de la luz de centelleo (a menor longitud
de onda hay mas produccion de fotoelectrones). El fotodiodo de silicio,
con una mayor eficiencia, es una alternativa al uso de TFM.

Un resumen de las caracteristicas de los centelleadores utilizados en los
tomodgrafos PET se presenta en la tabla 2.

Los primeros tomografos PET utilizaban cristales de Nal(Tl), empleados en
las gammacamaras de Medicina nuclear. Aunque la luminosidad era elevada, y
podian manufacturarse cristales de gran superficie y bajo coste, presentaban
una sensibilidad muy baja para los fotones de aniquilacién de 511 keV. A finales
de los afnos 70 se introdujo el germanato de bismuto (Bi;Ges;0;,) o BGO, con
un coeficiente de atenuacion mayor para los fotones de 511 keV, debido a su
elevada densidad y niumero atémico. Como desventajas, presenta una pobre
produccion de luz (20% respecto al Nal) y unas caracteristicas temporales que
reducen tanto su resolucion en energia como su resolucion temporal; sin em-
bargo el BGO fue el cristal utilizado en la mayoria de los tomégrafos PET.
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Material (g/fm3) Zet (cn/'f*‘) (‘;:) (:s) (fotér:\jMeV) F\?‘,’/:;M H
BGO 7.1 75 0,95 40 300 9000 12 No
GSO 6,7 59 0,70 25 60 8000 9 No
LSO 74 66 0,88 32 40 30000 10 No

Nal(TI) 3,7 51 0,34 17 230 41000 8 Si

0: densidad, Zeif: nimero atémico efectivo, /2: coeficiente de atenuacion lineal, P: probabilidad relativa de efecto
fotoeléctrico, T: tiempo de desvanecimiento del centelleo, N: nimero de fotones producidos, FWHM: resolucion
en energia, H: higroscopico.

Tabla 2. Propiedades fisicas de los centelleadores PET (Humm y cols. 2003).

Afinales de los anos 90, se desarrollaron nuevos cristales centelledores con
propiedades muy adecuadas para PET (Melcher 2000) y que son utilizados en la
ultima generacion de tomégrafos. Asi, el oxiortosilicato de lutecio (Lu,SiOs:Ce)
0 LSO tiene la segunda eficiencia mas elevada y buenas propiedades mecéni-
cas. Su elevado rendimiento de fotones reduce la incertidumbre en la medida
dela energia, y su corto tiempo de desvanecimiento permite reducir la ventana
de coincidencia de 12 a 4 ns, que en modo de adquisicion 3D (ver apartado de
sensibilidad) reduce de manera importante las coincidencias aleatorias. Otro
material centelleador es el oxiortosilicato de gadolinio (Gd,SiOs:Ce) 0 GSO que,
al igual que el LSO, presenta mejores caracteristicas temporales (emisién de
la luz mas rapida) que el BGO, reduciendo el tiempo muerto y mejorando las
prestaciones del tomégrafo a elevadas tasas de sucesos detectados. Ademads,
su mejor resolucion en energia (9%) permite que el equipo rechace con mas
eficiencia los fotones dispersos. La introduccién de otros materiales como el
oxiortosilicato de lutecio-itrio (LYSO), con resolucion temporal del orden de los
500 ps permite utilizar la denominada técnica de “tiempo de vuelo” como se
verd mas adelante.

Las mejores prestaciones temporales de los cristales centelleadores han re-
querido una adaptacion de la electrénica de los tomdégrafos PET. Sin embargo,
la primera generacién de tomaografos con cristales LSO de CTl/Siemens todavia
utilizaba la electrénica desarrollada para los detectores de BGO, con un tiempo
de desvanecimiento de la luz largo, sin aprovechar las ventajas del cristal. La
introduccion de una electrénica mas rapida (denominada Pico-3D) ha posibi-
litado la mejora real de funcionamiento del tomdgrafo, con la reduccién de la
resolucién energética de un 18 a un 13% y de la ventana de coincidencia de 6
a4,5ns,y el aumento de la discriminacion energética inferior de 350 a 400 keV.
Asi, el cambio de la electrénica en un equipo PET/CT Biograph Sensation-16,
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Figura 5. Disefio de un tomdgrafo. (A) Esquema de un bloque detector con un
centelleador cortado en un conjunto de cristales (matriz de 8 x 8), al que se han acoplado
4 tubos fotomultiplicadores. (B) Disposicién de bloques en un mismo plano formando el
anillo detector. (C) Bloques detectores.

basado en el tomdgrafo PET LSO de 24 anillos detectores, ha permitido mejorar
las prestaciones (Martinez y cols. 2006), disminuyendo la radiacién dispersa en
un 14% y mejorando el parametro NEC (“noise equivalent count-rate”).

3.2. Configuracion del tomédgrafo

La unidad basica en los tomégrafos PET es el bloque de cristales detecto-
res, desarrollado a mediados de los afos 80 (Casey y Nutt 1986). El principio
basico de funcionamiento se ilustra en la figura 5, donde el bloque centellea-
dor esta cortado en 8 x 8 cristales (de unos 5 mm x 5 mm de secciéony de 2 a
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3 cm de profundidad) que estan acoplados a 4 TFM. La luz compartida entre
los 4 TFM se utiliza para localizar el detector en el que ha interaccionado el fo-
tén incidente; siendo el principio de funcionamiento similar a la l6gica de una
gammacamara. La profundidad de los cortes varia para minimizar la probabili-
dad de solapamiento entre detectores contiguos; aunque en un nuevo disefo
también se acoplan a los TFM la matriz de cristales cortados individualmente.
Una gran ventaja de esta configuracién es que un gran nimero de elementos
detectores (64 en el ejemplo) son leidos por 4 TFM, frente a un acoplamiento
individual, manteniendo una elevada resolucion y reduciendo el coste. La uti-
lizacién de tubos fotomultiplicadores con multianodo sensible a la posicion
permite determinar la posicién con mayor precision, ademas de la energia.

La disposicion de bloques detectores en un mismo plano configura los
anillos detectores. Por otro lado, al aumentar el nimero de bloques contiguos
permite aumentar el nimero de anillos y el campo axial de vision hasta los 16
022cm.

Una alternativa al bloque detector es el uso de detectores pixelados, en los
que cristales de pequefio tamafno estan fijados a una guia de luz continua en la
que se sitlan los TFM.

3.3. Adquisicion en 3D y sensibilidad

Los tomografos PET han utilizado clasicamente unos anillos (denominados
“septales”) colocados entre los cristales detectores de distintos anillos detecto-
res, desde estos hacia el centro del tomografo (fabricados de plomo o tungs-
teno y de unos 5 cm de longitud y 1 mm de espesor). Estos anillos (Figura 6.A)
limitaban las lineas de coincidencia a las incluidas en el plano de cada anillo
de cristales detectores, eliminando los fotones procedentes de otros planos
y reduciendo, en consecuencia, las coincidencias aleatorias y de dispersion
en las que un fotén procede de otro plano. A este modo de adquisicién con
coincidencias en 2 dimensiones se le denomina modo 2D. La eliminacion de
los anillos septales ha permitido la coincidencia entre todos los cristales del
tomégrafo, adquiriéndose en modo 3D, siendo el modo normal de operar de
la mayoria de tomografos PET actuales. En el modo 3D, un equipo con 10 000
detectores proporciona unos 100 millones de lineas de coincidencia, y la sensi-
bilidad aumenta aproximadamente en un factor 5, respecto a la adquisiciéon en
modo 2D (Figura 6.B). Esto permite mejorar la calidad de la imagen (Figura 6.C),
de interés en los estudios neurolégicos dindmicos en los que se incluyen ima-
genes de corta duraciéon con un nuimero reducido de sucesos. Sin embargo,
también aumentan las coincidencias aleatorias y de dispersion. Asi, en los to-
mografos clinicos, la fraccion de fotones dispersos en modo 2D es del 15-20%,
aumentando al 30-40% en modo 3D.
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Figura 6. Adquisicién en modo 2D y 3D. La utilizacién de los anillos septales, en modo 2D,
reduce el niumero de lineas de coincidencia a las contenidas en el plano, mientras que al
quitar los septos en modo 3D, aumentan las lineas de coincidencia (A), implicando una
variacion de la sensibilidad (B) (medida con un maniqui cilindrico en el tomégrafo HR+
de Siemens) y repercutiendo en la calidad de imagen (C) (imagenes adquiridas durante
5 minutos al final de un estudio PET cerebral dindmico con FDOPA a los 90 minutos de la
administracion del radiofarmaco) (Marti-Climent y cols. 2010).

En la década de los 90 los tomdégrafos disponian del modo de adquisi-
cion 3D, pero su uso estaba limitado practicamente a estudios cerebrales
(Figura 6.C), ya que en los estudios de cuerpo entero la actividad fuera del cam-
po de visidn es mas significativa. La incorporacion de los nuevos cristales LSO y
GSO ha permitido reducir la ventana temporal de coincidencia, y emplear una
ventana de energia mas estrecha (con un umbral bajo de unos 400 keV en lugar
de los 350 keV utilizado para el BGO). Por otro lado, el modo de adquisicién 3D
ha requerido también un desarrollo, o mejora, de los algoritmos de reconstruc-
ciéon y de correccion de la radiacién dispersa. En la actualidad, los tomégrafos
comerciales que emplean estos materiales para los cristales sélo trabajan en
modo 3D.

Una alternativa para mejorar la sensibilidad tomografica es aumentar la
cantidad de material detector. Asi, cabria aumentar el espesor del cristal de LSO
empleado en los tomografos en un 50%, pasando de los 2 cm actuales a 3 cm,
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lo cual supondria un aumento de la sensibilidad intrinseca del 40%. Sin embar-
go, es mas eficiente emplear la inversion en material detector en un aumento
de la longitud axial del tomégrafo, aunque como consecuencia de aumentar el
numero de anillos detectores aumente también el nimero de tubos fotomulti-
plicadores y la electréonica asociada. Esta mejora se ha incorporado a la serie de
tomografos PET/CT Biograph que se ofrece con 39 0 52 anillos detectores (con
un total de 24336 o 32448 cristales de 4,0 mm X 4,0 mm X 20 mm) cubriendo
un campo axial de 16,2y 21,6 cm, con un aumento de la sensibilidad en un 82%
(Jakoby y cols. 2007).

3.4.Tiempo de vuelo

En la técnica de “tiempo de vuelo” (“Time of Flight”, TOF) se mide la dife-
rencia temporal que hay entre la deteccién de los dos fotones de aniquilacion.
Para ello se precisan cristales centelleadores con una resolucién temporal muy
buena, como la del cristal LYSO (con una relacién Lutecio:ltrio de 9:1) emplea-
do en el tomografo Gemini Time-of-Flight de Philips (Surti y cols. 2007) y en el
Dixcovery 690 de General Electric, o incluso el cristal LSO en el equipo Biograph
mCT de Siemens. La aniquilacién producida a una distancia (d) del centro del
tomégrafo de radio R (Figura 7) supone, para los fotones viajando a la veloci-
dad de la luz (c), una diferencia temporal en la deteccién de ambos fotones
de 2d/c. Al disponer de cristales rapidos y de una electrénica adecuada esta
diferencia temporal se puede determinar. La medida de este tiempo permite
conocer la distancia d con una cierta incertidumbre (Ad). Asi, para tomdgrafos
con una resolucién temporal de 600 ps, la incertidumbre en la localizacién de
la aniquilacién es de 9 cm. Al conocer dicha localizacién, en la reconstruccion
tomografica del tomégrafo TOF ya no se considera la posicién de la aniquila-
cién como una distribucidon uniforme de probabilidad para todos los puntos
(los voxeles) de la linea de coincidencia, sino la posicién mas probable (d) como
el centro de una distribucion de incertidumbre. Una consecuencia de reducir la
incertidumbre en la localizacién del suceso de aniquilacion (de toda la linea de
respuesta a una pequefa zona) es una mejora de la relacién sefal-ruido (SNR,
“signal to noise ratio”), que viene dada por (L/Ad)/?, siendo L el didmetro de
la distribucién de radiactividad (Budinger 1983). Asi, para una distribucién uni-
forme de 45 cm de didmetro y una incertidumbre de 9 cm en la deteccioén, la
mejora del SNR sera de un factor 2,2.

Los beneficios de la incorporacion de la técnica de TOF en los tomografos
se pueden observar en diversas situaciones. La mejora mas significativa en la
calidad de imagen con el TOF, se ha observado en los pacientes de mayor peso
(Surtiy cols. 2007), donde las lesiones se ven con mayor claridad y con una ma-
yor captacién que en las imagenes obtenidas sin utilizar la técnica TOF (Karp y

(157 ]



Fundamentos de Fisica Médica
Volumen 6. Medicina nuclear: bases fisicas, equipos y control de calidad

Sin TOF
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Figura 7. Técnica de tiempo de vuelo (TOF): en la adquisicién de la imagen (A) se
determinan los tiempos de deteccion de los fotones, permitiendo reconstruir la imagen
(B) con una incertidumbre menor en la localizacién del suceso de aniquilacién, al no
distribuirse de un modo equiprobable a lo largo de la linea de coincidencia
(Marti-Climent y cols. 2010).

cols. 2008). También se benefician de la técnica de TOF, aquellos estudios con
un numero reducido de cuentas debido al protocolo seleccionado, como es el
caso de un estudio neurolégico dindmico, donde la informacion del TOF en la
reconstruccion iterativa ayuda a converger al valor “verdadero”, y los estudios
de gran resolucién, debido al mejor comportamiento del TOF en las adquisicio-
nes de baja estadistica (Conti 2009).

3.5. Adquisicion de la imagen. Sinogramas

En una adquisicién en 2D se realiza un muestreo angular uniforme alrede-
dor del sujeto. Para cada plano de adquisicion, considerando un dngulo acimu-
tal ¢, se tienen los datos de emision como proyecciones unidimensionales de
la actividad en el sujeto, que se corresponde a las diferentes lineas de coinci-
dencia (Figura 8). Los datos de la proyeccion se almacenan en una matriz deno-
minada sinograma, donde las filas y las columnas representan las coordenadas
de muestreo angular (acimutal) y radial. Asi, para cada plano de adquisicion ()
se tiene un sinograma donde cada fila de la matriz representa la proyeccion
paralela de la distribucion de actividad en el paciente para un dngulo (¢). En
una adquisicion 3D, las proyecciones se corresponden a un angulo acimutal y
otro polar.
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Figura 8. Formacién del sinograma en una adquisicion en 2D. (A) Proyeccion de la
actividad en las lineas de coincidencia definidas por el angulo acimutal. (B) Contribucién
de dicha proyeccién al sinograma correspondiente al plano de adquisicién en 2D.

(C) Sinogramas de un estudio PET mostrando las tres coordenadas.

4, Caracteristicas de funcionamiento de un tomografo
PET

Los parametros que caracterizan el funcionamiento de los tomoégrafos PET
son diversos, de entre ellos destacan: la resolucién espacial, la sensibilidad, el
comportamiento de las tasas de sucesos y la fraccion de fotones dispersos.

4.1. Resolucion espacial
La resolucién espacial del tomografo (Figura 9), expresada como la anchura

a mitad de altura de la funcion de dispersion de linea (FWHM de la “line spread
function”), es el resultado de la combinacion o contribucion de varios factores
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Figura 9. Resolucién transaxial del tomografo Ecac Exact HR+.

fisicos o intrinsecos, relacionados con la aniquilacion del positrén, y de otros
factores instrumentales (Budinger 1998).

La aniquilacién del positron se produce cuando se encuentra practicamen-
te en reposo, por lo que ha debido perder su energia cinética cubriendo una
distancia (alcance, r) desde el punto de emisién. Esta distancia depende de la
energia inicial de emision y del nimero atéomico del tejido del medio. El efecto
enlaFWHM es de~0,1 mmy 0,5 mm para el '®F y el >0 respectivamente (Levin
y Hoffman 1999). Se observa que estos valores son mas préximos a los alcances
medios que a los alcances maximos de los positrones emitidos (Tabla 1).

Cuando se produce la aniquilacion, el sistema constituido por el positron
y el electréon no estd exactamente en reposo; por esta razén los dos fotones
de aniquilacién no son emitidos en oposicién, sino con un dngulo pequeio
(menor de 0,259). Ello representa una FWHM de unos 0,9 mm y 1,8 mm para
tomodgrafos PET con diametros del anillo detector de 40 cm y 90 cm respecti-
vamente.

Uno de los pardmetros que mas degrada la resolucion del tomoégrafo es la
limitada resolucion espacial intrinseca del cristal centelleador. Para un equipo
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multicristal la resolucién esta relacionada con el tamafio del cristal (d), siendo
de d/2 en el eje del tomdgrafo y degradandose al alejarse hacia el limite del
campo de vision.

El disefio del equipo basado en un sistema de bloque detectores, en lugar
del acoplamiento individual de los cristales a los tubos fotomultiplicadores,
anade un factor adicional degradante de la resolucién (b). Este tendra en cuen-
ta el error causado en la localizacién de los sucesos debido: a las fluctuaciones
estadisticas de las sefiales de fototubo, a la dispersién en el propio detectory a
las imperfecciones en el esquema decodificador del bloque.

Aunque en la practica clinica la resolucion tomografica se ve afectada por
otros factores como el algoritmo de reconstrucciéon tomografica y los filtros
que se empleen, la relacidn entre la resolucion del sistema y las distintas con-
tribuciones viene dada por:

FWHM = 1,25 [(d/2)2 + (0,0022D)2 + 12 + b?] 2 2)

Cuando el alcance del positron es pequefo, como es el caso del '8F (con
una energia méxima de 0,633 MeV), las contribuciones mas importantes son
el tamano del cristal y la no colinealidad. Habiendo pocas variaciones en el
diametro del anillo detector PET en un equipo dedicado a estudios de cuer-
po entero, el tamano del cristal es el factor determinante en la resolucion to-
mografica y ademas en el coste del equipo PET (a menor cristal mayor precio,
cubriendo una misma extensién axial); por ello, cada casa comercial ha ofreci-
do histéricamente un par de modelos con distinto tamano de cristales. Asi, la
resolucién transversa a 1 cm del eje del tomégrafo para los PET/CT Biograph,
modelos 16 HI-REZ y Sensation 16, es de 4,6 mmy 5,7 mm, cuyos cristales son
de 4,0 mm x 4,0 mm X 20 mmy 6,45 mm X 6,45 mm X 25 mm respectivamente
(Brambilla y cols. 2005; Martinez y cols. 2006).

Por otro lado, la resolucién se degrada hacia el borde del campo de visién
porque la linea de coincidencia puede ser determinada erréneamente. Ello es
debido a que la absorcion del fotén (efecto fotoeléctrico) se puede producir
en el cristal adyacente al cristal que primero intercepta la trayectoria del fotén
(verdadera linea de coincidencia) (Figura 10). Este efecto se conoce como “error
de paralaje” o como problema de “profundidad de interaccién’, y aumenta (de-
grada la resolucién radial) al reducir el didmetro del anillo detector y al dismi-
nuir el tamafo del cristal; situaciones propias de los equipos PET dedicados a
pequenos animales, aunque también de interés en los equipos clinicos PET/CT
de alta resolucién. Como se vera mas adelante, esta degradacion de la resolu-
cién se corrige en la ultima generacién de equipos PET, durante la reconstruc-
cién tomografica modelando la respuesta del equipo.
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Figura 10. Error de paralaje que degrada la resolucion tomografica en la direccion radial.
Para fotones originados en el centro del tomaografo, la linea de coincidencia (LC) coincide
en la direccion de la emisién de los fotones, mientras que para fotones originados en
otra posicion, la LC puede no corresponder a la direccion de los fotones, dependiendo
del cristal donde se produzca la deteccién, introduciendo una variacion en la funcién de
dispersion de punto (Marti-Climent y cols. 2010).

Para mitigar este efecto de la profundidad de interaccién sobre la reso-
lucién, se han propuesto diferentes aproximaciones (Humm y cols. 2003)
(Figura 11):

« un moédulo detector basado en la luz compartida (leida) por el TFM y
una matriz de fotodiodos (PD) colocados en el lado opuesto al TFM en
la matriz del bloque de cristales,

« el andlisis de la forma del pulso de la luz de centelleo cuando dos o0 mas
cristales centelleadores con caracteristicas temporales distintas se dis-
ponen contiguos, formando un “sistema phoswich”,

« una matriz de fotodiodos de avalancha (APD) acoplados a cada lado de
una matriz de cristales centelleadores.
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Figura 11. Arreglos del bloque detector que mejoran la resolucién. (A) Lectura dual de
la luz con TFM y fotodiodos. (B) “Sistema phoswich” con dos cristales centelleadores. (C)
Fotodiodos de avalancha a ambos lados de los cristales.

En equipos neurodedicados como el Ecat HRRT, la profundidad de interac-
cion se determina por medio del uso de una matriz con dos capas de cristales en
el bloque detector, una de LSOy otra de LYSO, y midiendo el tiempo de emisién
de luz producida, que es diferente en los dos cristales (De Jong y cols. 2007).

4.2, Sensibilidad

La sensibilidad representa la capacidad del tomégrafo PET para detectar
los fotones de aniquilacién producidos al generarse un positrén dentro del
campo de visién del equipo. En consecuencia, relaciona el ritmo en que las
coincidencias verdaderas son detectadas (sucesos por unidad de tiempo) con
la cantidad de radiactividad que hay dentro del campo de vision. La sensibili-
dad del tomografo es importante ya que esta relacionada con la calidad de la
imageny el ruido de la misma.

La sensibilidad del equipo detector estd determinada por la combinacién
de la eficiencia geométrica y la eficiencia intrinseca. Esta depende del material
utilizado como detector, en cuanto a densidad, nimero atémico y espesor del
cristal. Como la deteccidn se realiza en coincidencia, la eficiencia intrinseca es
funcion del cuadrado de la eficiencia individual del cristal. Por ello, una mejora
en la sensibilidad del cristal supone una mejora cuadratica en la sensibilidad
del equipo.

La componente geométrica de la eficiencia (fraccién de fotones emitidos
que alcanzan el detector) depende del area activa vista por los fotones de ani-
quilacién, o angulo sélido subtendido por el detector. En una situacién ideal,
el sistema detector deberia rodear enteramente al sujeto, con una deteccién
esférica; sin embargo, la geometria mas sensible a nivel practico es la cilindrica.
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Si el valor de la sensibilidad se utiliza para comparar equipos, la medida no
deberia estar afectada por factores distorsionadores como el tiempo muerto
de la medida, los fotones dispersos, las coincidencias aleatorias y de dispersién,
asi como la atenuacién de los fotones en la propia fuente. Al medir la sensibi-
lidad del tomdégrafo PET habra que especificar la configuraciéon estandar de la
fuente radiactiva utilizada. Las unidades de la magnitud “sensibilidad” pueden
variar en funcién de la fuente y del método de medida. Asi, si se sigue el pro-
tocolo de NEMA 1994 (NEMA 1994), que utiliza una fuente cilindrica, la sensi-
bilidad se expresa en s7'Bg~'cm?3, mientras que en el protocolo de NEMA 2007
(NEMA 2007), donde se utiliza una fuente lineal y el procedimiento es distinto,
las unidades correspondientes son s7'Bg~". La medida se realiza sin reconstruir
la imagen, a partir del ritmo de sucesos verdaderos.

4.3.Tasa de cuentas equivalente a ruido

Un pardmetro que indica la componente de ruido en una adquisicién es
la “tasa de sucesos equivalentes al ruido” (pardametro NECR, “noise equivalent
count rate”) definido como:

T 3)
NECR=+7T5 TR

dependiendo de las tasas de sucesos verdaderos (7), aleatorios (R) y de disper-
sion (S).

El parametro NECR representa el cociente entre las coincidencias verdade-
ras y todas las coincidencias registradas. Asi, las mejores condiciones de traba-
jo del equipo serdn cuando las adquisiciones presenten una concentracién de
actividad que proporcione el valor méximo del NECR. Si el tomégrafo dispone
de un cristal detector mas rapido y de una ventana de coincidencia mas corta,
se reducira el ritmo de sucesos aleatorios, para una actividad determinada, y
aumentard la actividad para la cual se produce el méximo del NECR. Por otro
lado, una mejoria en la resolucién energética deberia reducir la proporciéon de
radiacion dispersa y mejorar el NECR.

4.4. Fraccion de dispersion

La magnitud de los fotones dispersos se evallia por medio de la fraccién
de dispersion (FD), definida como el cociente entre las coincidencias de dis-
persion (Cg y la suma de las coincidencias de dispersion con las coincidencias
verdaderas (sucesos totales, Ct). La medida se realiza cuando las coincidencias
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aleatorias son despreciables; es decir, cuando la tasa o ritmo de deteccién es
bajo. Se define como:

== 4
FD c, (4)

Las condiciones en que se realizan normalmente estudios clinicos son ta-
les que las pérdidas de cuentas debidas al tiempo muerto no son desprecia-
bles; ademas, las coincidencias aleatorias aumentan al aumentar el ritmo de
deteccién de los sucesos (sencillos o “singles”). Por ello es importante conocer
en qué medida el tomégrafo PET mide igual de bien fuentes de alta radiactivi-
dad como fuentes de baja radiactividad. Esto se traduce en analizar el compor-
tamiento de las distintas tasas de sucesos en funcién de la actividad presente
en el campo de visién.

Una ventana de adquisicién energética estrecha, alcanzable con cristales
con mejor resolucién energética como el GSO, permitird rechazar mejor las
coincidencias de dispersion y reducir la fracciéon de dispersion.

5. Reconstruccion de laimagen y correcciones

Durante el proceso de reconstruccion tomografico o previo a éste, deben
aplicarse una serie de correcciones con el fin de optimizar la imagen final y
poder realizar medidas cuantitativas de la concentracién del radiotrazador en
el interior del organismo estudiado. Asi, es necesario aplicar la correccion del
tiempo muerto y efectuar la calibracion o normalizacion de la respuesta de las
lineas de coincidencia. Ademas, se deben aplicar correcciones para sustraer las
coincidencias aleatorias y de dispersion, asi como para compensar la atenua-
cion de los fotones.

5.1. Correccion de tiempo muerto

El tiempo muerto es el tiempo precisado por el sistema de deteccién para
procesary registrar un suceso; durante ese tiempo no se pueden procesar ni re-
gistrar otros sucesos. En consecuencia, en el equipo PET la tasa de sucesos me-
didos serd menor que la real. Sin embargo, estas pérdidas de sucesos sélo son
significativas para tasas “elevadas” (mayores que el inverso del tiempo muerto
expresado en segundos).

Los tomdgrafos incorporan métodos para corregir el efecto del tiempo
muerto. Un sistema comun es reescalar la tasa de sucesos medida, bien a ni-
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Figura 12. Factor de correccién del tiempo muerto en funcién del numero de sucesos
sencillos para el tomografo Mosaic (Philips). La curvas corresponden a la reconstruccion sin
y con correccién de atenuacion.

vel de lineas de coincidencia o a nivel global, en base a relaciones matemati-
cas derivadas empiricamente entre las tasas de sucesos medida y verdadera
(Zanzonico 2004) (Figura 12).

5.2. Normalizacion

Los detectores utilizados en un tomégrafo PET, que en algunos equipos
son mas de 10 000, pueden presentar variaciones en cuanto a espesor, pro-
piedades de emision de luz y funcionamiento de la electrénica asociada, entre
otras. Estas diferencias llevan a pequeias variaciones entre las tasas de sucesos
registrados en las lineas de coincidencia frente a una misma actividad.

Un procedimiento para normalizar o calibrar la respuesta de las diferentes
lineas de coincidencia es utilizar una fuente lineal que cubra el eje del tomo-
grafo, emisora de positrones como de Ge, y hacerla girar en la parte exterior
del campo de visién de modo que las parejas de detectores queden expuestas
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a un flujo de fotones uniforme en cada rotacion. Una alternativa es utilizar un
cilindro con una actividad uniforme de un emisor de positrones, cuya adquisi-
cién debe ser corregida por la atenuacion de la propia fuente.

5.3. Correccion de sucesos aleatorios

Los sucesos aleatorios contribuyen en la imagen asignando coincidencias
en posiciones incorrectas; en consecuencia, degradan la imagen y falsean la
concentracién de radiactividad. Normalmente se utiliza la técnica de la “ven-
tana retrasada” para determinar y corregir las coincidencias aleatorias. En este
método se emplea una ventana temporal de coincidencia retrasada unos 50 ns
alaventana de coincidencia, y de la misma duracién que esta (5-12 ns). El ritmo
de sucesos que se registre en la ventana retrasada proporciona una medida del
numero se sucesos aleatorios en la ventana de coincidencia, ya que las coinci-
dencias aleatorias no tienen una correlacion temporal al no estar producidas
por fotones emitidos simultdneamente en un mismo suceso de aniquilacion.

Para cada linea de coincidencia, el tomografo puede restar en tiempo real
las cuentas de la ventana retrasada a los sucesos de la ventana de coincidencia.
Otra posibilidad es generar un fichero (sinograma) con los sucesos coinciden-
tes en la ventana retrasada, para que sean sustraidos antes de la reconstruccion
tomografica.

5.4. Correccion de fotones dispersos

En una adquisicién en modo 2D, cuando se ha realizado la correccién de
coincidencias aleatorias, las “colas” que aparecen en las proyecciones son atri-
buibles a las coincidencias de dispersién y pueden ser ajustadas matematica-
mente a una funcién que se sustrae (deconvoluciona) al perfil de actividad de
la proyeccién medida, para obtener proyecciones libres de sucesos dispersos.

En una adquisicién en modo 3D la aproximacién de 2D no es normalmen-
te adecuada, existiendo diversos métodos alternativos, comprendiendo (Zaidi
2000):

» Medida en una doble ventana de energia.

» Métodos de convolucion/deconvolucién parecidos a los utilizados en
2D.

« Estimacioén directa de la distribucion de fotones dispersos en base a una
simulacion de Monte Carlo.

« Reconstruccion iterativa con compensacion de la radiaciéon dispersa
(utilizando asimismo técnicas de Monte Carlo).
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5.5. Correccion de atenuacion

Las imagenes del PET estan degradadas debido a la atenuacion que sufren
los fotones interactuando a lo largo de su camino hacia los detectores. Esta es
la mayor correccion en la PET, produciendo un déficit de actividad en el centro
del paciente (Figura 13.A); sin embargo, su correccién es relativamente facil y
precisa. Los métodos de correccién se agrupan en los que se basan en medidas
experimentales, inicialmente con fuentes de %8Ge y en los nuevos equipos con
el TAC, los métodos matemadticos y los métodos de segmentacion.

Si 2 es el coeficiente de atenuacidn constante a lo largo de la linea de coin-
cidencia, d; y d; los recorridos de los dos fotones de 511 keV, entonces la pro-
babilidad de detectarlos en coincidencia sera:

P=gthg#rh—gn (5)

dependiendo del espesor total (L), con independencia de la posicion de la
fuente. En consecuencia, se puede utilizar una fuente emisora de positrones de
%8Ge extendida a lo largo del campo de vision axial y hacerla girar en la parte
exterior del campo de vision, para obtener la adquisicion de “transmision” (TX).
Si se realiza una adquisicién con dicha fuente pero sin paciente (“en vacio”), el
factor de correccién de la atenuacion (FCA) se puede calcular para cada linea
de coincidencia a partir del cociente entre los registros de la adquisicién en
vacio y del sujeto (Figura 13.B).

Como fuente de transmision también se han utilizado fuentes de '3’Cs (Karp
y cols. 1995), que para una misma actividad de la fuente presentan una mayor
tasa de sucesos al no tener que detectar el tomodgrafo dos fotones en coinci-
dencia, permitiendo reducir el tiempo del estudio de transmisidon. Aunque, al
ser la energia de los fotones del '3’Cs de 662 keV, a partir de los FCA obteni-
dos con la fuente de transmisién debe reconstruirse el mapa de atenuacién, a
continuacion aplicar un factor de escala para hacer corresponder el mapa de
atenuacién para 511 keV, y finalmente proyectar este mapa para obtener los
FCA a la energia de los fotones de aniquilacion.

Una alternativa a realizar una medida experimental de transmision es la de-
terminacién matemédtica de la atenuacién siguiendo el método de Chang. Este
modelo se basa en la determinacion de la extensiéon del 6rgano o contorno
del paciente a partir de los datos de emisidn y aplicar dentro de este volumen
un coeficiente de atenuacion constante, suponiendo un érgano homogéneo,
como es el caso del cerebro. Con este método se elimina la necesidad de la
medida experimental y el error asociado (Figura 13.C).
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Figura 13. Repercusion en la imagen de un estudio con PET-FDG del método de
reconstruccion y de la correccién de atenuacion (CA): reconstruccién por retroproyeccién
filtrada (FBP), sin CA (A), con CA medida (B), con CA calculada (C), con CA segmentada
(D), y reconstruccion iterativa (AW-OSEM) con CA segmentada (E). En la fila inferior se
presentan las imagenes correspondientes a los distintos mapas de atenuacion
(Marti-Climent y cols. 2010).

El método de segmentacion es intermedio, efectuandose un estudio de
transmision corto, es decir con una calidad estadistica pobre. En primer lugar,
se reconstruye la imagen de transmisién, para posteriormente realizar una
segmentacion que determina los contornos (paciente, camilla y érganos), y
finalmente se sustituyen dichos coeficientes de atenuacion medidos por los
coeficientes conocidos correspondientes a cada material, eliminandose el rui-
do estadistico (Figura 13). Con esta aproximacién se reducen los artefactos in-
troducidos por una imagen de transmision de baja estadistica (Figura 13.D), se
mantienen los detalles de las estructuras, y el tiempo empleado en la transmi-
sion es menor.

En un tomografo PET/TAC, el mapa de atenuacién puede obtenerse a partir
de las imagenes generadas de la TAC. La utilizacién de la imagen TAC para ob-
tener los FCA presenta cuatro ventajas (Kinahan y cols. 2003):
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« Tiene mucho menos ruido estadistico en comparacién con una imagen
de transmisién obtenida con una fuente radiactiva.

« Puede ser adquirida de forma mucho mas rapida que la imagen de
transmisién estandar con %Ge.

« Esposible obtener un estudio sin contaminacion de transmision realiza-
do tras la inyeccion del radiofarmaco, porque el flujo de los fotones de
rayos X es varios 6rdenes de magnitud superior al flujo de los fotones
de emision.

» No es necesario disponer del equipamiento preciso para las fuentes de
68Ge (blindajes, mecanica de movimiento de las fuentes, etc.), ni proce-
der a su remplazo periodico.

La imagen de la TAC, en comparacién con la obtenida con las fuentes de
transmision de %Ge, tiene mejor calidad en cuanto a contraste, resolucion y
ruido. El mayor contrate de la imagen es debido a que:

« las diferencias del coeficiente de atenuacién para las bajas energias de
los rayos X son mayores que para los fotones de 511 keV,

+ latasade fluencia de fotones es también mayor para un tubo de rayos X.

Este aumento del flujo de fotones conduce también a una reduccion de las
fluctuaciones estadisticas; no obstante, se aumenta la dosis de radiacién del
paciente.

Al utilizar un tubo de rayos X como fuente de transmisién, con una energia
media de unos 80 keV, los coeficientes de atenuacién obtenidos deben ser con-
vertidos para que correspondan a la energia de los fotones de aniquilacién de
511 keV. Con este propésito se han utilizado varios procedimientos: el método
de factor de escala, la segmentacién y un método hibrido de los dos anteriores
(Kinahan y cols. 1998). La atenuacién depende de la densidad y del nimero
atémico efectivo, pudiéndose expresar el coeficiente de atenuacion lineal ( )
en funcidn de la densidad de electrones y de las secciones eficaces de los efec-
tos fotoeléctrico y Compton. Al tener estas dos contribuciones, un solo factor
de escala no es suficiente para transformar el coeficiente de atenuacion lineal
para la energia de los rayos X al coeficiente correspondiente para los fotones
de 511 keV, siendo necesario un factor para tejidos blandos y otro para tejidos
con componente 6seo. En consecuencia, se segmentan en la imagen del TC
los tejidos blandos del hueso, usando un umbral de las unidades Hounsfield, y
se aplica un factor de escala para cada tipo de tejido. Para los tejidos blandos
(1 < 60 HU) la calibracion del TC es independiente del kilovoltaje del tubo de
rayos X, mientras que para los tejidos 6seos debe determinarse un ajuste lineal
para diferentes valores del voltaje (Carney y cols. 2006).
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Asi, la imagen original del TAC, obtenida a una energia media de unos
70 keV, es convertida pixel a pixel a una imagen de coeficiente de atenuacién
para fotones de 511 keV. A continuacion, la imagen es interpolada (suavizada)
desde la resolucion del TAC a la resolucién de la imagen del PET, y finalmente
los FCA se generan retroproyectando la imagen interpolada (Townsend y cols.
2004).

5.6. Reconstruccion de laimagen

La normalizacién, la correccidén por coincidencias por dispersién y la co-
rreccion de atenuacidn se realizan normalmente en el espacio de los sinogra-
mas, después de las correcciones de tiempo muerto y de sucesos aleatorios y
antes de la reconstruccién tomogréfica de la imagen.

El primer algoritmo de reconstruccion es la retroproyeccion filtrada (FBP,
“filtered back projection”), que proporciona una estimacién de la distribucién
2D del radiotrazador cuando las proyecciones no tienen ruido (Tarantola y cols.
2003). En ella se realiza una transformacion de Fourier de las proyecciones, se
aplica un filtro en rampa en el espacio de frecuencias, se realiza la transforma-
dainversay se distribuye uniformemente (retroproyectado) los datos filtrados
en la matriz de reconstruccion. El filtro en rampa elimina el artefacto en es-
trella pero amplifica el ruido, con especial repercusién cuando la estadistica
es baja. Para compensar este efecto, se utilizan filtros pasa-bajo (Hanning y
Butterworth entre otros).

Los algoritmos iterativos se fundamentan en la optimizacién (al maximizar
o minimizar) una funcién objetivo determinada por el algoritmo empleado. El
objetivo se alcanza después de varios procesos analiticos denominados ite-
raciones. Estos algoritmos permiten incorporar informacién a priori para una
reconstruccién de la imagen mas precisa; informacién como el nivel de ruido,
la atenuacién o la dispersion. El algoritmo MLEM (“maximume-likelihood expec-
tation maximization”) busca obtener la reconstruccion de un corte tomogréfico
cuya proyeccion genere unos datos lo mas parecidos a las proyecciones origi-
nales (Miller y Wallis 1992). En cada iteracién la imagen del corte se actualiza
con un factor multiplicativo determinado por el cociente entre las proyeccio-
nes adquiridas y las estimadas. El método proporciona una amplificacion muy
baja del ruido y no se pierde resolucion espacial; pero requiere normalmente
un gran numero de iteraciones para la convergencia. Para acelerar este proce-
so de convergencia el algoritmo OSEM (“ordered-subsed expectation maximiza-
tion”) agrupa las proyecciones en subgrupos, que incluyen proyecciones uni-
formemente distribuidas alrededor del volumen del sujeto (Hudson y Larkin
1994) siendo éste algoritmo el mas utilizado actualmente en los equipos PET.
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Figura 14. Conversion de los sinograma adquiridos en 3D a los correspondientes de 2D.
Los posibles métodos de reordenamiento de la informacién son: FORE (“Fourier rebbining”),
SSRB (“single slice rebinning”) y MSRB (“muilti slice rebinning”).

En una adquisicién en modo 3D, la reconstruccién de la imagen precisa
una adecuacion ya que las proyecciones adquiridas sufren de un muestreo in-
completo debido al campo finito axial del tomodgrafo. Los datos que no han
sido medidos (“proyeccién incompleta”) precisan ser recuperados a partir de
una primera estimacion de la imagen (reconstruccién 2D de los sinogramas
directos) que es retroproyectada en 3D. A continuacion la imagen ya puede
reconstruirse por medio de un algoritmo de retroproyeccién en 3D (3DRP).

Los algoritmos de 3D son complejos y requieren un gran espacio de memo-
ria. Asi, en un equipo multianillo con N anillos detectores, en una adquisicion
2D el numero de sinogramas es de 2N — 1, mientras que en una adquisiciéon 3D
el nimero de sinogramas oblicuos es de N2 Por ello es preferible (Figura 14)
reducir la informacién adquirida en 3D, o reordenarla (“re-binning”), en sino-
gramas de 2D, y a continuacién proceder a una reconstruccién de los datos
con un algoritmo de 2D. Para la reordenacién de la informacién de los sinogra-
mas oblicuos se han propuesto diversos métodos (Defrise y cols. 1997), siendo
el mas utilizado el FORE (“Fourier re-binning”), basado en la transformacion de
Fourier 2D de los sinogramas oblicuos.

La conjuncién de la reconstruccion iterativa con una convergencia acele-
rada (OSEM) y el reordenamiento FORE han propiciado que la reconstruccion
iterativa sea factible en las aplicaciones clinicas del PET. Con los algoritmos ite-
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Figura 15. Imagen coronal de un estudio PET FDG reconstruido con (A) OSEM+PSF+TOF
(3 iteraciones, 21 subgrupos), (B) OSEM+PSF (3 iteraciones, 24 subgrupos) y (C) OSEM
(3 iteraciones, 24 subgrupos). Las reconstrucciones estan suavizadas con un filtro
gausiano (FWHM de 2 mm). Obsérvese que la modelizacién del sistema produce
una mejor calidad de imagen.

rativos mejora la calidad de imagen y en particular, los artefactos de barras
(“strikes”) que acompanan todas las reconstrucciones con FBP, practicamente
desaparecen en las reconstrucciones iterativas, asegurando una mejor calidad
en el nimero de cuentas en el interior de la zona de interés (Puchal 2008).

Los algoritmos iterativos permiten incorporar informacion a priori para una
reconstruccién de laimagen mas precisa, como la informacién de la atenuacion
(“attenuation weighted’, AW-OSEM) (Figura 13). Mejoras sucesivas de laimagen
se han conseguido incorporando las correcciones de sucesos aleatorios y dis-
persos (Comtat y cols.1998), modelizando la respuesta espacial de una fuente
puntual (PSF) para eliminar el error de paralaje descrito anteriormente (Panin y
cols. 2006), o incluyendo la informacién del tiempo de vuelo (TOF) (Surtiy cols.
2007). Estas mejoras estan incluidas en los algoritmos de reconstruccion imple-
mentados por los fabricantes de equipos PET obteniendo una mejor calidad de
laimagen (Figura 15).

6. Protocolo estandar en un equipo PET/TAC

El protocolo de un estudio con un tomégrafo PET/TAC es similar al protoco-
lo PET estandar, siendo la mayor diferencia la sustitucién del estudio de trans-
mision con fuentes radiactivas (®®Ge o '37Cs) por otro empleando los rayos X
del tomdgrafo TAC. Sin embargo, conviene sefalar las distintas fases del proto-
colo (Marti-Climent y cols. 2005; Beyer y cols. 2004): preparacion del paciente,
posicionamiento del mismo en el tomografo, realizacién de un topograma, y
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adquisicion de los estudios TACy PET, para finalmente proceder a la reconstruc-
cién y andlisis de las imagenes.

6.1. Preparacion del paciente

La preparacion del paciente depende del radiofarmaco PET que se emplee,
y tiene por objetivo la obtencion de un estudio de calidad 6ptima, en el que
se maximiza la captacion del radiofarmaco en los drganos o tejidos de interés
y se reduce al minimo la actividad en el resto del organismo, mejordndose asi
la relacion sefal/fondo vy la calidad de la imagen. La preparacion del paciente
para un estudio en un equipo PET/TAC es similar a la de un estudio PET conven-
cional (Gdmez y cols. 2002); por tanto, deben de tenerse en cuenta las mismas
consideraciones sobre el estado de ayunas del paciente, su hidratacién, los ni-
veles de glucosa sérica y el uso de relajantes musculares.

En el caso de la FDG, se administra una actividad alrededor de 370 MBq,
dependiendo del peso del paciente, de las caracteristicas del tomoégrafo PET
y del tiempo de adquisicion; permitiéndose la incorporacién del radiofarmaco
durante un periodo de 45 a 60 minutos antes de la realizacion del estudio.

Un aspecto importante y diferenciador en la preparacion del paciente para
un estudio en un equipo PET/TAC es la instruccion del paciente sobre el proto-
colo de respiracién que deberd seguir durante la realizacion del estudio TAC.

6.2. Posicionamiento del paciente en el tomégrafo

Es necesario que el paciente se quite cualquier objeto metalico que porte
(pulseras, reloj, ropa con cremalleras,etc.) para evitar la produccién de artefac-
tos “en rayas” al efectuar el estudio TAC. Por otro lado, es conveniente realizar
el estudio con los brazos del paciente extendidos por encima de la cabeza, tal
y como se realiza en los estudios de TAC convencionales, con el fin de evitar
artefactos.

La posicion del paciente en la camilla debe ser confortable, para minimizar
movimientos involuntarios durante la realizacion de los estudios, que llevarian
a un error en el corregistro de las imagenes PET y TAC, ademas de una incorrec-
ta asignacion de la atenuacion calculada a partir del TAC. Con el fin de evitar es-
tos movimientos se pueden utilizar accesorios o dispositivos de inmovilizacion.

6.3. Realizacion de un topograma

La realizacién de un topograma es el primer paso de una adquisicién en
un equipo PET/TAC. Esta imagen se obtiene con el tubo de rayos X fijo en una

[174]



Tema 6:
Tomografia por emision de positrones

posicién, normalmente anterior. Esta adquisicion se realiza con un movimiento
continuo de la camilla en un rango predeterminado, con el fin de obtener una
imagen anatémica similar a una proyeccién de rayos X, en la que se aprecian
las distintas estructuras, sobre la que el operador definira la extensién axial del
estudio PET/TAC. El equipo debera ajustar y mostrar los limites del estudio PET/
TAC de modo que la adquisicion TAC coincida en extension con la adquisicion
del PET, que se realiza con movimientos discretos de la camilla.

Dependiendo del modelo de tomoégrafo PET/TAC, los campos de visidn y,
en consecuencia, de formacion de las imagenes TAC y PET, pueden ser distin-
tos. En esta situacion es importante verificar que todas las partes del cuerpo
queden dentro de laimagen con menor campo de visién, normalmente el TAC.
Si esta situacion no se corrige, reposicionando al paciente, se podran generar
artefactos de “truncacién” en las imagenes reconstruidas a no ser que se dis-
ponga de programas que permitan extender el campo reconstruido del TAC.

6.4. Realizacion del estudio TAC

Una vez definido el campo axial del estudio PET/TAC, la camilla del pacien-
te se mueve automaticamente para iniciar el estudio TAC. Este se realiza de ma-
nera estandar pudiendo introducir un protocolo especifico de respiracion du-
rante la adquisicion del TAC para hacer coincidir de la mejor manera la imagen
TAC con la del PET, que se adquiere con el paciente respirando normalmente.
Aungque la duracién de la adquisicion del TAC depende de varios pardametros
(extension de la zona explorada, nimero de coronas del equipo, velocidad de
rotacién y de traslacion de la camilla), la duracién de un estudio de cuerpo en-
tero suele ser menor de un minuto.

6.5. Realizacion del estudio de emision del PET

Una vez finalizado el estudio de TAC, la camilla se desplaza para colocar al
paciente en el campo de vision del tomoégrafo PET. El operador determina el
momento del inicio de la exploracién asi como la direccion de la camilla du-
rante la exploracion, que serd caudocraneal cuando se quiera disminuir el ar-
tefacto producido por la acumulacién del radiofarmaco en la vejiga. El estudio
de emision de “cuerpo entero” se realiza adquiriendo los sinogramas o proyec-
ciones en las diversas posiciones de la camilla que cubren el rango explorado
por el TAC.

El tiempo de adquisicion por posicion de camilla y el rango explorado de-
terminan el tiempo total de adquisicion del estudio de emisién PET, que depen-
diendo de los equipos puede oscilar entre 10 y 25 minutos. Aunque la calidad
de las imagenes mejora con adquisiciones largas, la informacién diagndstica
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no se compromete con tiempos de adquisicion cortos, siendo en determinadas
situaciones incluso posible la adquisicion de un estudio de cuerpo entero en 7
minutos con un equipo PET (Halperny cols. 2003).
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1. Introduccion

Los controles de calidad constituyen un requisito esencial de la practica de
la Medicina nuclear a fin de asegurar que el equipamiento funciona correcta-
mente. Muy a menudo son vistos como algo dificil y que consumen tiempo y
recursos sin tener en cuenta que son el Unico medio para detectar con antici-
pacién problemas que pueden conducir a errores diagnosticos y/o a irradiacio-
nes incorrectas.

Los controles que se exponen a continuacion son los exigidos en el anexo
dos del Real Decreto1841 de1997 (RD 1997), que establece distintos criterios
de calidad en Medicina nuclear para activimetros y gammacamaras conven-
cionales. Los procedimientos descritos para cada una de las pruebas estan ba-
sados en los establecidos en el “Protocolo Nacional de Control de Calidad de
Instrumentacion de Medicina Nuclear” de 1999.

Actualmente son muy comunes las gammacamaras de mas de un cabezal.
En estos equipos, ademds de comprobar cada detector por separado, deben
efectuarse pruebas de “coherencia” entre cabezales aunque éstas no estén con-
templadas en el RD (RD 1997).

Respecto a los tomodgrafos PET y a las camaras hibridas SPECT/TAC y PET/
TAC no existe todavia una reglamentacién nacional. No obstante, se sugieren
posibles pruebas basadas en los controles de los fabricantes y en las normas
IEC/CEL.

Los protocolos de control de calidad de la instrumentacidn sugieren una
serie de pruebas asi como la frecuencia de su realizacién. En particular, el
Protocolo Nacional propone para las gammacamaras la siguiente pauta:
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PRUEBA TIPO Y PERIODICIDAD
Aceptacion Constancia

Inspeccion general Ac

Integridad de colimadores Ac

Blindaje Ac

Determinacion de CTVU-CCVU Ac

Resolucién temporal Ac SM
Sensibilidad Ac M
Tasa de recuento Ac SM
Resolucién espacial Ac SM
Linealidad espacial Ac SM
Uniformidad Ac D-S
Resolucién energética Ac SM
Respuesta energética Ac SM
Registro espacial ventana multiple Ac SM
Sincronismo Ac SM
Tamano de pixel Ac ™

A las que hay que anadir las correspondientes a equipos tomogréficos. Los
protocolos de control de calidad de la instrumentaciéon sugieren una serie de
pruebas asi como la frecuencia de su realizacion. En particular, el Protocolo
Nacional propone para las gammacémaras la siguiente pauta:

Centro de rotaciéon (COR) Ac Q
Uniformidad del sistema Ac Q
Resoluciéon tomografica sin dispersion Ac SM
Resoluciéon tomografica con dispersion Ac SM
Prueba de espesor de corte en el centro de laimagen Ac SM
Prueba de sensibilidad volumétrica total y axial Ac SM
Sensibilidad del sistema a la radiacién dispersa Ac SM
Variacion angular de la uniformidad y sensibilidad Ac SM
Variacion angular de la posicion espacial Ac SM
Contraste de imagen Ac SM
Inclinacion de los agujeros del colimador Ac

Correccion de atenuacion Ac Q
Prueba de funcionamiento total Ac Q
Prueba para sistemas multicabezal Ac Q

siendo: Ac = Aceptacion, SM = Semestral, M= Mensual, D= Diaria, A = Anual, TM = Trimestral,
S = Semanal, Q = Quincenal.
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2. Gammacamaras planares

2.1. Uniformidad

La uniformidad de respuesta es un parametro clave que refleja la capaci-
dad de una gammacamara de reproducir, sin alteraciones, la distribucién de
actividad del paciente. Es un indicador que depende de distintos factores; en-
tre otros de la linealidad espacial y del calculo de la energia —en el caso intrin-
seco— y del estado del colimador —en el caso extrinseco-. Esto hace que con
una sola prueba se puedan detectar cambios inducidos por mas de un factor,
lo que la convierte en la prueba de control por excelencia.

Para el control rutinario se consideran equivalentes los valores de uniformi-
dad obtenidos con *’Co o con **™Tc.

Periodicidad: semanal.

La periodicidad minima es de una vez por semana, aunque un control mds
frecuente (diario) permite I6gicamente detectar problemas con mayor antelacién
y mds en gammacdmaras SPECT en cardiologia.

2.1.1. Uniformidad intrinseca

Material: fuente “puntual”. Como fuentes puntuales se pueden emplear
recipientes de pequeno volumen, por ejemplo, jeringas o puntos de °’Co.
También se usan recipientes blindados con una pequefa apertura (Figura 1).

Preparacion: si se trata de una cdmara de un cabezal, colocar el detector, sin
colimador, para poder irradiarlo desde la maxima distancia posible o utilizar un
accesorio que lleva algun modelo de gammacamara (Figura 2) para sistemati-
zar la posicion de la fuente respecto al detector.

Figura 1. Fuentes puntuales: jeringa, puntos de °’Co y fuente blindada y colimada.
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Figura 2. Disposiciones basicas. A: fuente desnuda a maxima distancia.
B: con accesorio para sistematizar geometria fuente-detector.

2.1.2. Uniformidad extrinseca

Material: al hacerse con colimador, la radiacion ha de proceder de una fuen-
te extensa y uniforme que puede ser de dos clases. Una, en la que la fuente es
un depdsito plano de metacrilato, que se puede llenar con una mezcla de agua
y ?°™Tc (Figura 3) y otra que consiste en una distribucién uniforme y calibrada
de *’Co en forma de placa (Figura 4).

Figura 3. Fuentes rellenables.
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Figura 4. Placa de *’Co.

Preparacion: placa de >’Co : ninguna. Basta apoyar la placa directamente
sobre el colimador.

Fuente rellenable: preparar previamente la mezcla en un recipiente facil
de agitar a fin de uniformizar la mezcla de forma efectiva. Aun asi, sélo con
maniquies de paredes muy gruesas se consigue una fuente uniforme en todo
el campo debido a la flexién del plastico con el que estan fabricadas. Llenar la
fuente evitando la formacion de burbujas, ya que éstas alteran la distribucion
de la actividad.

Procedimiento de adquisicion general (intrinseca y extrinseca):

1. Asegurarse de que la gammacamara lleva mas de 30 minutos en fun-
cionamiento.

2. Situar el cabezal en la posiciéon adecuada. Con una fuente extensa, co-
locar el cabezal horizontalmente para apoyar la fuente (Figura 5). En el
caso intrinseco orientar el cabezal para que seairradiado por una fuente
puntual alejada. Algunos fabricantes sittan la fuente cerca del cristal
de centelleo y corrigen posteriormente por el efecto cupula, es decir, la
diferencia de tasa de fluencia entre el centro del campo y su periferia.

3. Adquirir un estudio con las siguientes caracteristicas’: al tratarse de una
prueba de constancia frecuente (diaria/semanal) no es necesario adqui-
rir un nimero muy elevado de cuentas.

Numero de cuentas: 4 000 000.
Matriz: 64 x 64 word.

Radionucleido: °’Co o 2°Tc.

Ventana de 20% (+ 10%).

Parar en “overflow” (desbordamiento).

"En algunas gammacémaras, es preferible emplear el procedimiento dado por el fabricante para poder utilizar direc-
tamente el calculo automatico de los parametros de uniformidad que lleva incorporado. Consultar el manual de la
gammacamara.
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Figura 5. Colocacion de la fuente plana.

4. Una vez finalizada la adquisicion, retirar y guardar la fuente.

Procedimiento de elaboracion: ejecutar el programa de calculo de unifor-
midad en la gammacémara o en la consola de procesado (Figura 6).

Registrar los valores de la uniformidad integral (Ul) y de la uniformidad di-
ferencial (UD) tanto para el campo total de visién util (CTVU) como para el cam-
po central de vision util (CCVU) en la hoja de datos que corresponda.

Si no se dispone de un programa de calculo de la uniformidad mediante
procesado manual, obtener el valor maximo y minimo de las areas de interés
correspondientes al campo total de visién util (CTVU) y al campo central de
vision (CCVU). Con ellos se obtiene la uniformidad integral para cada campo:

Ul =100 x (max — min)/(max + min) (1)

Andlisis de los resultados:

1. Verificar que la imagen no presenta defectos apreciables, tanto en el
campo de visién central como en la periferia. Si existen, avisar al respon-
sable de la instrumentacion.

2. Sila imagen no presenta defectos, comprobar que los valores obteni-
dos de la estimacion de la uniformidad estén comprendidos entre los
valores obtenidos al aplicar una tolerancia del 10% a los valores dados
por el fabricante.
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Figura 6. Resultados del calculo de la uniformidad.

Es importante tener en cuenta que esta prueba basa su potencia en el se-
guimiento de valores mds que en el valor exacto de la uniformidad. Esto hace
que se deba llevar un registro de los valores obtenidos sin variar las condicio-
nes de medida. De esta forma, se tiene constancia de las derivas y de cambios
repentinos.

2.2. Sensibilidad extrinseca

Esta prueba tiene por finalidad establecer la relacién entre la actividad de
una fuente y el nimero de cuentas por unidad de tiempo que esta fuente hace
que se registren. Su valor depende tanto del estado del detector como del tipo
de colimador empleado. Para que los valores obtenidos sean comparables en-
tre si, el colimador ha de ser siempre el mismo.

Periodicidad: mensual.

Material: fuente plana constituida por un maniqui cerrado parecido a una
capsula de Petri, de aproximadamente 15 cm de didmetro (Figura 7).

Preparacion:

1. Preparar una dosis en una jeringuilla, de aproximadamente 37 MBq
(1 mCi) de ®*™Tc. Registrar su valor.

2. Determinar previamente el volumen de liquido necesario para cubrir
totalmente la superficie de la fuente plana.
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Figura 7. Fuentes estancas para sensibilidad.

3. Inyectar la dosis en la fuente previamente llenada con la cantidad de
agua adecuada. Asegurarse de que se ha empleado toda la dosis, la-
vando por lo menos 3 veces la jeringuilla con la disolucién asi formada.

4. Medir la actividad de la jeringuilla vacia.

5. Colocar el maniqui sistematicamente en la misma o mismas posiciones
(Figura 8) sobre el colimador.

6. Adquirir un estudio con las siguientes caracteristicas:

Tipo de adquisicidn: estatica.
Tiempo de adquisicion: 60 s.
Matriz: 256 x 256 byte?.
Radionucleido: *°™Tc.
Ventana de 20% (£ 10%).
Parar en “overflow”.

Figura 8. Disposicién experimental.

2En algunas gammacamaras, aunque se puedan adquirir matrices word, éstas se normalizan a byte en el procesado, lo
que puede conducir a errores en la cuantificacion de cantidades elevadas como es el nimero de cuentas registradas.
En prevision, es preferible emplear una matriz grande con celdas byte (octeto) que permita evitar problemas de des-
bordamiento. Si estos ocurren basta reducir la dosis o el tiempo de adquisicion.
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Procedimiento de elaboracién: si en la gammacamara quedan registradas
las cuentas totales y el tiempo transcurrido en las adquisiciones estaticas, no
es necesario acceder a los programas de procesado para el célculo de la sen-
sibilidad, siempre y cuando el nimero de cuentas se registre con suficiente
exactitud.

Si no se pueden obtener directamente las cuentas registradas, en la ma-
yoria de ordenadores se pueden obtener mediante areas de interés (los ROI).

La pauta a seguir es:

1. Seleccionar la exploracion correspondiente.
Acceder a la utilidad de areas de interés (los ROI).
Activar un ROI que abarque toda la fuente.
Solicitar la estadistica del interior del ROI.

. Obtener el nimero de cuentas totales3.

o v oA w N

Calcular la tasa de recuento como cociente entre el nimero de cuentas
totales y el tiempo que ha durado la adquisicién.

7. Calcular la sensibilidad como el cociente entre el nimero de la tasa de
recuento y la actividad.

Analisis de los resultados: comprobar que la sensibilidad calculada es supe-
rior al 80% del valor dado por el fabricante.

Este valor se obtiene multiplicando la sensibilidad intrinseca por la eficien-
cia del colimador. Si el colimador habitual es el de baja energia y usos generales
(“LEAP"), el valor de la sensibilidad, ademas de cumplir la condicién anterior, ha
de ser mayor de 100 cps/MBq (3,7 cps/n.Ci).

2.3. Resolucidn espacial extrinseca

La resolucion espacial indica la minima distancia a la que pueden estar dos
fuentes (puntuales o lineales) para poder registrarlas como dos imagenes dis-
tintas. La resolucion espacial se mide mediante la anchura a mitad de altura del
perfil de cuentas de la imagen de una linea (FWHM).

La resolucion espacial extrinseca, que es la combinacién de la resolucién
espacial intrinseca (sin colimador) con la resolucién espacial del colimador de
que se trate, depende fuertemente de la distancia entre el objeto visualizado
y el colimador, por lo que obligatoriamente ha de mencionarse la distancia a

3Alternativamente puede duplicarse el ROl y aplicarlo en una zona fuera de la imagen del maniqui para hacer la co-
rreccion del fondo.
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Figura 9. Fuentes lineales con soporte.

la que ha sido determinada (p.ej. 10 cm). Ademas, al depender del colimador
y por tratarse de una prueba de constancia, esta determinacion debe hacerse
siempre con el mismo colimador.

Periodicidad: mensual.

Material: fuente lineal con un didmetro interno menor de 1 mm y de unos
30 cm de longitud.

Sistema para llenar la fuente (tubos, jeringuilla, etc.).

Soportes para aguantar la fuente lineal a 10 cm del colimador (Figura 9).

Preparacion: llenar la fuente lineal con °°™Tc teniendo en cuenta que hay
que preparar una cantidad suficiente de solucion acuosa de **™Tc para llenar la
fuente y los accesorios . Emplear una actividad aproximada de 185 MBq (5 mCi)
en un volumen que permita llenar la fuente.

Procedimiento de adquisicion:

1.

Asegurarse de que la gammacamara lleva mas de 30 minutos en fun-
cionamiento.

Asegurarse de que el colimador colocado es el correcto.

. Situar el detector de la cdmara en posicién horizontal (180°).

Colocar la fuente lineal centrada segun el eje X a 10 cm de la cara del
colimador apoyandola en los 2 soportes (Figura10).

. Adquirir un estudio con las siguientes caracteristicas:

Tipo de adquisicidn: estatica.
Numero de cuentas: 2 000 000.
Matriz: (la maxima posible) p.ej. 512 x 512.
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Figura 10. Dispositivo experimental.

Radionucleido: #°MTc.
Ventana de 20% (+ 10%).
Parar en “overflow”.

6. Repetir la adquisicion colocando la fuente segun el eje Y.
Procedimiento de elaboracién: para cada una de las dos imagenes
(EJE-X, EJE-Y) obtener el perfil de cuentas perpendicular a la direccién
de lalinea (perfil vertical para la fuente paralela al eje X, perfil horizontal

para la fuente paralela al eje Y). Si es factible, emplear un ancho de perfil
que abarque toda la longitud de la fuente (Figura 11).

El FWHM puede determinarse de varias formas:

1. Mediante ajuste por minimos cuadrados del pico del perfil P(x) a una
funcién gaussiana:

Figura 11. A:imagen de una linea, B: limites de obtencion del perfil suma, C: perfil.
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P(x) =A-exp[-B- (x—m)?] )

donde A es la altura del pico, m es la posicién del pico, y B, que esta rela-
cionado con la anchura del pico, permite obtener la desviacion tipica o:

[N

o= (3B) 3)

El FWHM se obtiene como:

FWHM = 2,360 4)

Si el ordenador dispone de un método de ajuste de curvas incorporado,
grabar el perfil y ajustar directamente el perfil a una curva de Gauss.

2. Obtener el FWHM por interpolacion lineal. Este método sélo debe apli-
carse en el caso de no poder emplear los anteriores ya que sélo se em-
plean 5 valores para su determinacion, en vez de todo el perfil, lo que le
hace muy sensible a las incertidumbres de los datos.

Convertir a mm el valor del FWHM ya que viene expresado en pixeles,
mediante el tamano de pixel que se determina mediante la prueba co-
rrespondiente:

FWHM [mm] = FWHM [pixel] x Tamafo de pixel [mm/pixel]

Analisis de los resultados: comprobar que el valor del FWHM es menor que
el valor dado por el fabricante incrementado en un 5%. Este valor ha de deter-
minarse en funcion de la resolucion del colimador a 10 cm y de la resolucion
intrinseca mediante la ley de composicion:

[N

RESex = (RESZ; +RESZ)) (5)

2.4. Resolucion temporal

La resolucion temporal de una gammacédmara es el minimo tiempo que
ha de transcurrir entre 2 centelleos para que se puedan detectar como hechos
aislados. Este tiempo, que viene determinado por el tiempo que necesita el
equipo para analizar un centelleo (cdlculo de la energia y de la posicion), se
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Figura 12. Maniqui de Adams con 2 tubos.

acostumbra a denominar tiempo muerto (7), puesto que mientras se procesa
un centelleo el equipo es incapaz de detectar correctamente nuevos cente-
lleos. Por consiguiente, la existencia de un tiempo muerto hace que la tasa de
cuentas detectadas no pueda ser idéntica a la tasa de fotones que llegan al
detector. Esto permite obtener otro parametro estimador de la resolucion tem-
poral (R_2p4) que se define como aquella tasa de fotones incidentes que hace
que haya una pérdida del 20% respecto a la que deberia detectar si tuviera un
comportamiento lineal.

Periodicidad: semestral.

Material:

Maniqui de dispersion de Adams (Figura 12).

2 tubos de ensayo, con tapén y con un diametro inferiora 1,5 cm.

Preparacion: preparar 2 dosis de 185 MBq (5 mCi) de *°*™Tc, de forma que
la diferencia de actividad entre ambas sea inferior a 18,5 MBq y que cada una
tenga un volumen aproximado de 5 ml.

Introducir una dosis en cada tubo, cerrarlos e identificarlos como Ay B.
Procedimiento de adquisicion:

1. Asegurarse de que la gammacadmara lleva mas de 30 minutos en fun-
cionamiento.

2. Colocar el maniqui verticalmente sobre la camilla de forma que los ori-
ficios de los tubos queden centrados y paralelos al colimador y con la
pared mas estrecha de la parte del colimador.

3. Situar el maniqui en la cara del colimador (Figura13).
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8.
9.

Figura 13. Dispositivo experimental.

Colocar la fuente A en el pozo 1 del maniqui (A1)

. Adquirir un estudio con las siguientes caracteristicas:

Numero de cuentas: 1 500 000.
Matriz: 64 x 64 word.
Radionucleido: 2°™MTc.

Ventana de 20% (+ 10%).

Parar en “overflow”.

Registrar el tiempo empleado en la adquisicién anterior.

. Modificar los pardmetros de adquisicion, prefijando el tiempo de adqui-

sicion al valor de la adquisicién anterior.
Colocar la fuente B en el orificio 2. Adquirir (A1B2).

Sacar la fuente A del pozo 1 del maniqui. Adquirir (B2).

10.Sacar la fuente B del pozo 2 del maniqui. Adquirir (F1).

Repetir todo el proceso en sentido contrario.

Procedimiento de elaboracion:

1.

2.

3.

Calcular las tasas de cuenta en todas las adquisiciones dividiendo el nu-
mero de cuentas por la duraciéon de cada adquisicion.

Corregir los valores de las tasas, restandoles la tasa de fondo promedio
[F=(F1+F2)/2)].

Calcular el tiempo muerto como promedio de los 2 valores obtenidos
segun cada secuencia (A1, A1B2, B2y B1, B1A2, A2).
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4. Eltiempo muerto 7 viene dado, para una cdmara paralizable, por:

2R R;+R
12 In 1+R2

= (6)
‘ (Rl + R2)2 Rz

siendo R la tasa correspondiente a la fuente A, R; la tasa correspondiente
ala fuente By Rz la tasa cuando intervienen las dos fuentes .

5. La tasa de recuento que origina un pérdida del 20% se calcula a partir
del tiempo muerto mediante la expresién siguiente:

R 200 = 0,17848/T (7)

Andlisis de los resultados: comprobar que el valor de R_5p¢, sea superior al
90% del valor dado por el fabricante.

2.5. Resolucion energética

La resolucion en energia es la minima diferencia en energia que puede ha-
ber entre 2 fotones para detectarlos como de distinta energia. Esta capacidad de
la gammacamara de distinguir fotones de energia parecida, que depende direc-
tamente de la imprecision en la determinacion de la energia de los fotones, se
refleja en la anchura del fotopico del espectro de energia: cuanto mas ancho sea
éste, peor es la resolucion energética. Ademas, dado que un mismo detector no
se comporta de igual forma para todas las energias, la resolucién energética se ha
de referir a una energia determinada.

La resolucion en energia se parametriza mediante la anchura a mitad de altu-
ra (AE) del pico fotoeléctrico referida a la energia del pico (E).

R =100 x AE/E 8)

En las gammacamaras la energia de referencia es la del °™Tc (140 keV).

La resolucién energética es una caracteristica basica que incide directa-
mente en la resolucion espacial, la sensibilidad y la uniformidad, por lo que es
importante que se mantenga constante. Es un parametro que determina en
gran medida la calidad de una gammacamara.

Periodicidad: semestral.

Material: fuente de **™Tc de aproximadamente 3,7 MBg (100 p.Ci) en un vo-
lumen maximo de 0,1 ml.
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Figura 14. Célculo automético de la resoluciéon en energia.

Procedimiento de adquisicién:

1. Asegurarse de que la gammacamara lleva mas de 30 minutos en fun-
cionamiento.

2. Quitar el colimador. Si se dispone de una mascara, colocarla.

3. Situar la fuente “puntual” a unos 2 metros del detector (aproximada-
mente 5 veces su diagonal).

4. Sila gammacamara dispone de un sistema para la determinacion de la
resolucidn en energia, seguir las instrucciones del fabricante. Registrar
el valor (Figura 14).

En caso de no poderse hacer automaticamente se puede proceder manual-
mente de dos formas. Una, intentando obtener numéricamente el espectro
como curva de valores (ASCII, EXCEL, etc.) y aplicar una gaussiana a la zona
del fotopico. Otra, no recomendable por su elevado grado de incertidumbre,
consiste en obtener manualmente punto a punto, los valores que forman el
fotopico, y obtener por interpolacion su anchura a mitad de altura.

Los valores que forman el fotopico son el nUmero de cuentas registradas en
adquisiciones a tiempo fijo (p.ej. 30 s) y en las que se ha ajustado manualmente
la posicion de la ventana de energia entre 120 keV y 160 keV, manteniendo la
anchura de la ventana la menor posible (0%-1%).

Analisis de los resultados: la resolucién R ha de ser inferior al valor dado por
el fabricante (Rfap) incrementado en un 10%:

R < 1,1Repn %
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Figura 15. Maniqui con 3 puntos.

2.6. Tamano de pixel

Cada pixel de una imagen, segun la matriz utilizada, representa una zona
del cristal de centelleo de la gammacamara. Determinar el tamafo de pixel es
obtener, en funcién de la matriz empleada, las medidas de la zona que corres-
ponden a un pixel. Su determinacién consiste en medir, en pixeles, la distancia
entre lasimagenes de 2 fuentes puntuales que estén separadas por una distan-
cia conocida, en cm.

Esta determinacién debe hacerse segun los dos ejes X e Y para comprobar
que seglin ambos ejes el tamano del pixel es similar (esto es, que los pixeles sean
cuadrados).

Periodicidad: semestral.
Material:
Fuentes“puntuales”de **™Tc 0 °’Co de actividad similar (~ 1,85 MBq; 50 p.Ci).

Dos o tres fuentes “puntuales” Si se quiere determinar el tamafo en cada
direccién (X e Y) con una sola adquisicién, se precisan 3 fuentes y con dos ad-
quisiciones, bastan 2 fuentes (Figura 15).

En ambos casos, es recomendable disponer de un maniqui que facilite la
colocacioén correcta de las fuentes.

Preparacion: si se dispone de maniqui, colocar las 2/3 fuentes en las marcas
del maniqui. Si no, colocar 2 fuentes separadas 10,0 cm segun el eje Xy segun
elejeY.
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Procedimiento de adquisicién:

1. Asegurarse de que la gammacamara lleva mas de 30 minutos en fun-
cionamiento.

2. Situar el detector de la cdmara en posicién horizontal.

3. Si se dispone de 2 fuentes: situar las fuentes de forma estrictamente
paralela al eje X, en el centro del colimador y separadas 10,0 cm.

Tipo de adquisicion: estatica.

Numero de cuentas: 1 000 000.

Matriz: (la méxima posible) p.ej. 512 x 512 word/byte.
Radionucleido: °™Tc/>7Co.

Ventana de 20% (£ 10%).

Adquirir.

Situar las fuentes de forma estrictamente paralela al eje Y, en el centro
del colimador y separadas 10,0 cm. Y adquirir con las mismas condicio-
nes.

4. Si se dispone de 3 fuentes: situar las 3 fuentes formando un tridngulo
rectangulo, centrado en el colimador, y con los catetos paralelos a los
ejes X e Y. Las fuentes que forman los catetos han de estar separadas
10,0 cm.

Tipo de adquisicion: estatica.

Numero de cuentas: 1 500 000.

Matriz: (la méxima posible) p.ej. 512 x 512.
Radionucleido: #MTc/57Co.

Ventana de 20% (+ 10%).

Procedimiento de elaboracion: consiste en obtener el centro matematico
de cada unadelasimagenes para después determinar su separacion en pixeles.

Para cada una de las imagenes (EJE-X, EJE-Y):

1. Obtener el perfil de cuentas en la direccién de cada eje (perfil horizontal
para las fuentes segun el eje X, perfil vertical para las fuentes segun el
eje Y). Si es factible, emplear un ancho de perfil que abarque todo el
ancho de las fuentes (Figura16).

2. Seleccionar para cada fuente los valores y las posiciones que delimitan
el pico al destacarse significativamente del fondo.

3. Calcular las coordenadas (x,y) del centroide de cada pico (cdmy(x),
cdmg (y)) (cdmy(x), cdmy(y)), empleando los valores seleccionados, me-
diante la expresion:
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Figura 16. Perfiles de cuentas en sentido vertical (linea continua) y horizontal (linea
discontinua) de una imagen del maniqui de 3 puntos como el de la figura 15.

(Z Pi 'Vi) (9)

donde pj representa cada una de las posiciones, V; es el valor del perfil

u-n

en la posicién “i”y ) representa la suma para todos los valores selec-
cionados.

4. Al estar cada fuente separada 10 cm de la otra, la diferencia de coorde-
nadas de sus centros corresponde a estos 10 cm, por lo que el tamaio
del pixel (Tp) segun cada eje se obtendra dividiendo la distancia real
que los separa (100 mm) por la diferencia de posicién en pixeles.

Tp(x) = 100/ (cdmy(x) — cdmy(x)) [mm/pixel] (10)
Tp(y) = 100/(cdmy(y) —cdmy(y)) [mm/pixel] (1)

Si las fuentes puntuales no se sitian exactamente segun los ejes de co-
ordenadas, la distancia entre las imagenes deberd obtenerse mediante
la expresion:

dist = ((cdmz(x) —cdmy(x))? + (cdmy(y) — cdml(y))z)l/2 (12)

Tp = 100/dist [mm/pixel] (13)

5. Calcular el tamafio de pixel promedio como media aritmética de los va-
lores encontrados segun X e Y.

Tp = (Tp(X)+Tp(y)) /2 [mm/pixel] (14)
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6. Dado que el numero de pixeles varia con la matrizempleada, obtener el
valor para cada tipo de matriz de que se disponga.

Andlisis de los resultados: los tamanos del pixel segun X'y segin Y no
pueden presentar diferencias superiores al 5% .

En caso contrario, avisar al responsable de la instrumentacion.

3. Gammacamaras tomograficas

3.1. Uniformidad planar para tomografia

La tomografia convencional (SPECT) es muy sensible a la falta de uniformi-
dad de lagammacamara. Esto se traduce en la aparicién de artefactos circulares
en las imagenes reconstruidas que pueden llegar a comprometer gravemente
la calidad del estudio. En consecuencia hay que corregir, tanto como sea posi-
ble, los defectos del detector. Entre estos, cabe destacar la falta de uniformidad
planar que se compensa mediante matrices de correccion. Por otra parte, las
caracteristicas de deteccion de una gammacamara varian con el tiempo, lo que
hace que las matrices de correccion de la uniformidad planar deban renovarse
cada cierto tiempo, adecuandolas al estado de la gammacamara.

Estas matrices de correccion se obtienen a partir de matrices convenciona-
les, lo que hace que estén sujetas a fluctuaciones estadisticas. Es importante,
en consecuencia, que estas fluctuaciones estén por debajo de un cierto um-
bral (x1%) lo que obliga a que deban adquirirse matrices con un nimero de
cuentas muy elevado (10 000 ¢/pixel). En la figura 17, se observa como varia la
uniformidad de los cortes transversales en una fuente cilindrica homogénea
en funcion del nimero de cuentas de la imagen de correccién de uniformidad.

Figura 17. Uniformidad tomografica en funcién de la matriz de correccién de uniformidad
(Nichols y Galt 1995).
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Por ultimo, dado que la respuesta (uniformidad) de una gammacamara de-
pende de la energia de la radiacién incidente, habra que obtener matrices de
correccion para cada una de las energias. La correccion de la uniformidad pue-
de hacerse a dos niveles. Uno, que se realiza mientras se adquieren los datos
(“on-line”) y otro en el que se aplica la correccién sobre estudios previamente
adquiridos. En el primer caso, las matrices de correccién se obtienen de estu-
dios intrinsecos (sin colimador) mientras que en el segundo caso, estas matri-
ces deben obtenerse con colimador.

Hay que tener en cuenta que en muchas gammacamaras, la aplicacion de
las matrices de correccion no se limita a las exploraciones tomograficas sino
que se hace en todo tipo de exploracion.

Sean de una forma u otra, las matrices de correccion siempre han de adqui-
rirse siguiendo las indicaciones del fabricante.

Periodicidad: mensual.

Material: el tipo de fuente dependerd en cada caso del tipo de adquisicion
que se deba hacer. Si ésta ha de ser intrinseca (sin colimador) se empleard una
fuente puntual, mientras que si debe ser extrinseca (con colimador) la fuente
debera ser extensa.

En el caso de fuentes extensas, se emplean maniquies que se puedan llenar
con una disolucion de agua y del radisétopo que interese. Es muy aconsejable
preparar dicha disolucion en un recipiente que facilite la mezcla. Llenar cuida-
dosamente el maniqui evitando la formacion de burbuijas.

Salvo indicacion del fabricante, ajustar la cantidad de radisétopo para que
no se excedan 20 000 cps.

Procedimiento de adquisicién:

Las matrices de correccion se han de obtener segun las indicaciones del
fabricante para cada detector por separado.

No obstante, hay que tener presente que para conseguir que el valor de
cada pixel de una matriz de 64 x 64 tenga un 1% de error (10 000 cuentas), de-
ben adquirirse algo mas de 40 000 000 de cuentas y que para lograr la misma
fiabilidad con matrices de 128 x 128, éstas han de ser de 164 millones.

Si deben adquirirse con colimador, habrd que obtener una matriz de co-
rreccion por cada combinacién radisétopo-colimador que se emplee en SPECT.

Andlisis de los resultados: comprobar que las matrices adquiridas no presen-
ten defectos importantes (muescas, fotomultiplicadores no operativos, etc.) ya
que estos defectos, que no pueden corregirse por software, requieren la inter-
vencion del servicio técnico. Si es asi, avisar al responsable de la instrumentacién.
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3.2. Centro de rotacion

El cabezal de las cdmaras tomogréficas describe un movimiento alrededor
del paciente a fin de obtener las distintas proyecciones que, previa reconstruc-
cion, servirdn para obtener los distintos cortes tomogréficos. Los algoritmos
de reconstruccion no tienen en consideracion posibles fallos de la deteccion.
Uno de estos fallos puede ser que el centro de giro no se mantenga constante
en toda una 6rbita del cabezal debido a un desajuste entre los ejes “mecanico”
y “electrénico”. Si es asi, dependiendo de la importancia de las desviaciones,
pueden aparecer artefactos en las imagenes reconstruidas que comprometan
la validez del estudio.

La prueba consiste en cuantificar las desviaciones del eje de giro para de-
terminar si son susceptibles de generar artefactos.

La forma concreta de medicion depende de cada fabricante. Unos emplean
una fuente alejada del eje de giro y calculan las desviaciones respecto a una
sinusoide. Otros, sitan una fuente puntual en el eje de giro buscando las des-
viaciones respecto a un punto. Unos emplean una fuente puntual, otros una
fuente lineal.

Periodicidad: mensual.

Material: el tipo de fuente asi como su colocacién respecto al eje de giro
depende de cada modelo de gammacamara. No obstante, si se trata de una
fuente puntual es recomendable que tenga el menor volumen posible, respe-
tando siempre la actividad fijada por el fabricante.

(Si se emplea una jeringuilla, poner una aguja limpia al hacer la adquisicion).

Preparacion: colocar la fuente tal como indica el fabricante, respetando to-
das sus especificaciones (Figura 18).

Verificar que el cabezal esté perfectamente en posicion horizontal, paralelo
al eje de giro mediante un nivel.

Figura 18. Dispositivo experimental.
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Figura 19. Pantalla de resultados.

Para centrar la fuente segun el eje Y, situar el cabezal a 90° (vertical) y mo-
ver el soporte de la fuente (camilla) hasta que se visualice la fuente en el centro
del campo.

Procedimiento de adquisicion: para cada detector seguir las indicaciones
del fabricante.

Procedimiento de elaboracion: sequir las indicaciones del fabricante.

Andlisis de los resultados: las desviaciones en Xy en Y no pueden ser supe-
riores a la mitad del pixel mas pequefio empleado en tomografia (Figura 19).

Si uno o ambos valores son mayores de 0,5 (pixeles) avisar al responsable
de la instrumentacion.

3.3. Uniformidad tomografica

La prueba de la uniformidad tomografica consiste en obtener las imagenes
reconstruidas de una fuente volumétrica uniforme. Esta prueba permite poner
de manifiesto defectos en el equipo que con otro tipo de fuente de radiacién
no seria posible detectar. La falta de uniformidad planar, la no homogeneidad
del colimador, etc., producen artefactos en forma de anillo en los cortes trans-
versales que son faciles de detectar en imagenes de una fuente homogénea
pero dificilmente discernibles en estudios con pacientes.

(Se trata del equivalente a la uniformidad planar en 3 dimensiones).

Periodicidad: mensual.
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Figura 20. Maniquies cilindricos.

Material: maniqui consistente en una fuente cilindrica de aproximadamen-
te 20 cm de didmetro y de por lo menos 10 cm de longitud que se pueda llenar
de liquido y que cierre herméticamente (Figura 20).

Sistema para llenar el maniqui.
Preparacion:

1. Preparar una mezcla homogénea de agua y *°™Tc (~0,56-0,74 GBQq)
(~15-20 mCi) en un volumen suficiente para llenar totalmente la fuente
cilindrica.

2. Llenar el maniqui con la mezcla descrita. Es recomendable evitar al
maximo la formacién de burbujas. Cerrarlo y comprobar su estanquei-
dad.

3. Colocar el maniqui en posicion horizontal sobre la camilla, centrado en
el eje de giro (vertical y horizontalmente) y perfectamente alineado con
él (Figura 21).

Figura 21. Disposicién experimental.
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Figura 22. Control de calidad de la adquisicion tomogréfica. Se observa la curva de
actividad relativa, el linograma y el sinograma.

Procedimiento de adquisicion:
Esta prueba se lleva a cabo en las condiciones de trabajo habituales.

1. Asegurarse de que la gammacadmara lleva mas de 30 minutos en fun-
cionamiento.

2. Adquirir un estudio con las siguientes caracteristicas:

Tipo de adquisicion: tomografica.

Numero de proyecciones: 64.

Tiempo por proyeccion: el suficiente para obtener 100 000 cuentas por
proyeccion.

Orbita circular de 360°.

Matriz: 64 x 64 word.

Radionucleido: *°™Tc.

Ventana de 20% centrada a 140 keV.

Matriz de uniformidad para *°™Tc.

Procedimiento de elaboracion:

1. En los equipos de mas de un detector, es importante hacer un control
de calidad de la adquisicion antes de reconstruir el estudio. Este nos
permite observar si hay diferencias importantes en la sensibilidad de
los detectores y si las imagenes “empalman” correctamente (Figura 22).

2. Si se emplea el método de retroproyeccion filtrada reconstruir el estu-
dio empleando sélo el filtro de rampa, anchura de corte de 1 pixel y con
correccion de la atenuacién por el método de Chang; emplear el mismo
coeficiente de atenuacion que en los estudios clinicos (p.ej. £ =12). Si
se dispone de reconstruccion iterativa se ha de emplear bajo nimero
de iteraciones y “subsets” y no filtrar a posteriori. Aplicar correccién de
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Figura 23. Uniformidad correcta.

Figura 24. Uniformidad incorrecta.

atenuacioén. Si se dispone de un equipo hibrido, corregir la atenuacion
por transmisién de RX.

3. Guardar la reconstruccion de los cortes transversales.

Analisis de los resultados: una uniformidad correcta es aquella que no pre-
senta artefactos circulares (Figura 23).

Si en los cortes transversales reconstruidos se aprecian anillos o un punto
“central” (circulo de radio minimo) que destaque del resto de la imagen enton-
ces es que hay algun problema o con la uniformidad o con el centro de rotacién
(Figura 24).

4. Tomografos PET

Actualmente no existe en Espafia legislacion especifica sobre las pruebas
de control de calidad para equipos PET como ocurre p.ej., con el SPECT. No
obstante, las normas IEC/CEl recomiendan y los fabricantes efectuan, a través
del servicio de mantenimiento, una serie de pruebas para conocer y calibrar el
estado de funcionamiento de los equipos.
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Figura 25. Mapa de control de sensibilidad diario.

4.1. Sensibilidad relativa por linea de respuesta y calidad de la
normalizacion
Esta prueba consiste en comprobar la uniformidad de respuesta de todos

los detectores que forman el anillo. Para ello se comprueba que el recuento en
todas las posiciones debido a una sola fuente sea uniforme.

La sensibilidad relativa por linea de respuesta se obtiene cualitativamen-
te (Figura 25) mediante un mapa en el que aparecen todos los detectores del
equipo. Este detecta automéaticamente el grado de “no uniformidad” de res-
puesta y decide si se puede trabajar o no.

Material: fuente integrada de 37 MBq (1 mCi) de %8Ge

Frecuencia: diaria.

4.2, Factor de calibracion

Esta prueba tiene por finalidad comprobar la constancia del factor de ca-
libracion, es decir, la relacion entre la actividad de una fuente y la actividad
detectada.

Material: maniqui cilindrico con una distribucién homogénea de actividad.
Fuente de '8F medida cuidadosamente en el activimetro, antes y después de
inyectarla en el maniqui cilindrico (~ 18,5 MBq (0,5 mCi) de 'F) (Figura 26).

Pardmetros: actividad util (diferencia entre la actividad inicial y final).
Registrar la hora de la preparacion.

Procedimiento de adquisicion: preparar la fuente cilindrica con agua y '8F;
homogeneizarla.
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Figura 26. Maniqui y sistema de sujecion.

Frecuencia: después de un ajuste o “tuning” y/o normalizacién y, como mi-
nimo, semestral.

4.3. Resolucion transversal

Tiene por finalidad estimar la resolucién transversal en un plano recons-
truido perpendicular al eje del sistema.

Material: maniqui consistente en una fuente lineal de didmetro interno in-
ferior a 1 mm con aproximadamente 18,5 MBq (500 11Ci) de '®F (Figura 27) .
La fuente va montada en un soporte que se fija a la camilla y que la mantiene
paralela al eje de la camilla.

Colocar la fuente lineal a 10 cm del centro, primero segun Y (vertical) y des-
pués segun X (horizontal) (Figura 28).

Parametros: anchura a mitad de la altura de cada perfil.

Figura 27. Fuentes lineales.
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Figura 28. Dispositivo experimental.

Frecuencia: semestral.

Si el equipo admite 2 modalidades de adquisicion (2D y 3D) comprobar
que no haya diferencias significativas entre los valores obtenidos con ellas.

4.4. Tamano de pixel

Tiene por finalidad calcular el tamano de pixel, es decir, obtener el factor de
escala entre las medidas reales y las de las imagenes.

Material: maniqui con 2 fuentes lineales paralelas separadas entre si, 10 cm.
Las fuentes han de tener un diametro interno inferior a T mm. Se llenan con
aproximadamente 18,5 MBq (500 p.Ci) de '8F.

Adquirir orientando las fuentes segun X, Y, Z.

Frecuencia: semestral.

4.5, Uniformidad tomografica

Consiste en comprobar que el equipo no introduce artefactos en las ima-
genes reconstruidas.

Material: maniqui cilindrico con una distribucién homogénea de actividad.

Procedimiento de adquisicion: hacer una adquisicion normal con el sistema
de correccion de la atenuacién con todas las posibilidades (2D, 3D) (Figura 29).

Frecuencia: semestral.
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3D

2D

Figura 29. Reconstruccién en 3Dy 2D de una misma fuente homogénea.

5. Equipos hibridos

Por equipos hibridos se entiende la combinacién de la metodologia PET y
SPECT con equipos de radiologia basada en RX, como la TC.

Para estos equipos, al igual que lo que ocurre en el PET, no existe legis-
lacién actualmente en Espafia. No obstante, es razonable aplicar las pruebas
que existan para cada modalidad por separado (Medicina nuclear y Radiologia)
mas alguna que controle la calidad del registro multimodal de las imagenes. La
correcta superposicion de las imagenes es imprescindible tanto para la correc-
ciéon de la atenuacion como para la fusién de imagenes. En el primer caso, para
hacer corresponder correctamente a cada pixel el coeficiente de atenuacién
que le corresponde y en el segundo caso para su correcta localizaciéon anaté-
mica.

5.1. Registro intermodal

La prueba consiste en obtener dos estudios de un mismo maniqui obteni-
dos con las dos técnicas y comprobar su concordancia. Una posible solucién
consiste en el maniqui de la figura 30 que consiste en una distribucion tridi-
mensional de recipientes (Figura 31) que contienen un emisor de radiacion
(*°™Tc, '8F) y una esfera metélica en su interior que es visible por RX.

Las imagenes obtenidas por ambas modalidades han de ser superponibles
(Figura 32). Cualquier discrepancia indicard un error en el registro. Por calculo
se obtienen los centroides de las imagenes de cada modalidad lo que permite
controlar numéricamente el registro entre ambas modalidades.
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Figura 30. Maniqui volumétrico de fuentes mixtas emisoras y y opacas a RX.

Figura 31. Fuente mixta.

Figura 32. Imégenes obtenidas por RX y por emision del maniqui volumétrico.
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1. Introduccion

El origen de la informacién manejada en Medicina nuclear es el recuento
radiactivo, lo que significa que desde su origen es de caracter cuantitativo. De
hecho, esta disciplina médica fue de las primeras en emplear ordenadores digi-
tales como elemento bésico de su equipamiento.

Actualmente existen 2 modalidades de obtencién de la distribucion de la
actividad administrada al paciente. Por una parte, estd el modo convencional
que da lugar a las imagenes planares y tomograficas (SPECT) y por otra parte
estd la tomografia por emision de positrones (PET). Tanto en SPECT como en
PET, a la informacion original se le debe aplicar un proceso de reconstruccion
tomografica para obtener las imagenes que representen la distribucion trans-
versal del radiofarmaco.

El procesado de las imagenes, independientemente de si su origen es di-
recto o tomografico, permite extraer informacién diagndstica como puede ser,
por ejemplo, una curva de la variacion de la actividad de una zona con el tiem-
po u obtener el SUV (“Standard Uptake Value”) de una lesién en un estudio de
PET.

Otro aspecto en el tratamiento de imagenes se refiere a su visualizacion. Se
trata de obtener y modificar la presentacion visual de éstas de forma que su in-
terpretaciéon sea 6ptima. Dado el caracter psicofisico de la percepcién visual, es
muy importante saber manejar correctamente la presentacion de resultados.
En muchos casos, es preferible una discreta visualizacion en tonos de gris que
unos colores muy vistosos o pensar que se puede evitar la repeticion de una
prueba simplemente ajustando los umbrales de visualizacion.
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Las imagenes a su vez se pueden manipular para extraer el maximo de in-
formacién util para el diagnéstico, como por ejemplo, hacer resaltar lesiones
captantes sobre un fondo de actividad elevado, como es el caso de una explo-
racion de paratiroides.

Una faceta que normalmente no se tiene presente pero que es de gran im-
portancia en la practica diaria son las determinaciones de laboratorio, es decir,
los andlisis que se efectian empleando muestras de fluidos de los pacientes a
los que se les ha administrado un radiofarmaco, como por ejemplo, la determi-
nacion del filtrado glomerular.

2. Formacion de imagenes

2.1. Gammagrafia planar

El elemento clave de las imagenes de Medicina nuclear convencional, de-
nominadas gammagrafias, es el concepto de matriz. Una matriz, en este con-
texto, consiste en una distribucién bidimensional de celdas. Cada celda, que se
corresponde con un area del campo de vision de la gammacamara (Figura 1),
se comporta como un contador independiente de radiaciones por lo que sus
valores, que son recuentos radiactivos, siguen una distribucién de Poisson a los
que se les asigna una incertidumbre igual a su raiz cuadrada.

Hay que senalar la diferencia conceptual entre celda y pixel. Celda, como se
ha dicho, es un contador. Pixel (“picture element”) es una porciéon de una ima-
gen que se corresponde con una celda y que se representa de un solo color,

X-position Digital
JL signal position
signals
v 1 apc [ X=6
— Y=3
6
o/ )\
4
3 - Y-position
2 \ %%‘ / signal
‘I f
= — Detected
12345678 radiation event
Detector X
crystal

Figura 1. Representacion de una matriz que recubre el campo de deteccién de la
gammacamara (Cherry y cols. 2003).
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Figura 2. Relacion entre cuentas registradas en las celdas con la imagen correspondiente.

Un pixel es, por lo tanto, la representacién “visual” del contenido “numérico”
de una celda (Figura 2). Coloquialmente se identifican pero son, en esencia,
radicalmente distintos: los calculos se efectiian con nimeros (celdas) y no con
colores (pixeles).

El nimero de celdas en que se divide cada lado de la matriz se denomi-
na dimensién. Las matrices acostumbran a ser cuadradas, excepto en las em-
pleadas para exploraciones de cuerpo entero, y sus dimensiones varian de 32
a 1024 para cada lado En la figura 3 se observa como la dimensién de la matriz
determina la resolucién espacial final de la imagen.

Figura 3. Imagenes de un maniqui de barras adquiridas con matrices de 64 x 64,128 x 128
y 256 x 256 celdas.
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Este concepto de matriz esta ligado evidentemente con el muestreo es-
pacial. El tamaino de una celda, que es la porcion de cristal de centelleo que
le corresponde, no es mas que el periodo de muestreo espacial (Ar) que se
emplea en la digitalizacién de las coordenadas de los impulsos. Segun el teo-
rema del muestreo, la frecuencia espacial médxima (o de Nyquist) que se puede
recuperar del objeto, si ha sido muestreado o digitalizado con un intervalo de
digitalizacion Ar, es:

1
[ 1
VmaXS(Z-Ar) M

lo que significa que cuanto menor sea Ar mejor se reproducira el objeto ya que
menos frecuencias altas se pierden De ello se concluye que la resolucién espa-
cial de la imagen detectada depende directamente de la dimensién de la matriz
empleada puesto que Ar se obtiene, por cociente de las dimensiones del campo
por la dimensién de la matriz. Para que esta digitalizacion sea coherente con la
resolucion de lagammacamara, se considera que para que no haya submuestreo,
el tamario de pixel Ar ha de cumplir el criterio:

FWHM

3 (2)

Ar <

siendo FWHM (ACMA) el pardmetro que indica la resolucién espacial de la
gammacamara, esto es, la minima distancia a la que pueden estar 2 puntos
para detectarlos como separados. Esta expresion nos indica que, para que
no se pierda informacién en la digitalizacion, se deben tomar por lo menos 3
muestras cada FWHM mm. Y viceversa, si se digitaliza con Ar, sélo se podran
visualizar como separados puntos que en el objeto (paciente) estan separados
mas de 3-Ar.

Este razonamiento, que se aplica estrictamente en imagenes sin ruido debe
relajarse en las imagenes con ruido, que es el caso de las imagenes de Medicina
nuclear. Tal como se ha indicado, cada celda actia como un contador de detec-
ciones y por lo tanto su contenido “n” estd sujeto a una indeterminacion igual
a /n. Esta indeterminacion o incertidumbre hace que el nimero de cuentas
registrado oscile alrededor de un valor. Estas fluctuaciones constituyen el ruido
que en las imagenes se traduce en ligeras variaciones del color de los pixeles
(moteado) como se observa en la figura 4. La relacion entre la sefal y el ruido
(SNR) viene dada por:

SNR= - — /n 3)

n
NG
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Figura 4. Imagen a distinto nimero de cuentas, obtenida por acumulacién durante
tiempos crecientes (Imagen por cortesia de J. Pavia).

Esta expresion indica que la “calidad” en el nimero de cuentas aumenta
con su raiz cuadrada. Si tenemos en cuenta que a menor tamano de pixel se re-
gistrardn menos cuentas (por abarcar menor superficie del cristal de centelleo)
se tiene que llegar a un compromiso entre resoluciéon y nimero de cuentas.

Este compromiso ha de estar en funcién de lo que se pretenda diagnosticar
y del tiempo en que un paciente pueda estarse quieto. Las fotos movidas no
ayudan al diagnéstico.

Un ultimo aspecto a tener en cuenta en la digitalizacién es la capacidad de
almacenamiento de cada celda que se denomina profundidad. Actualmente,
los ordenadores de adquisicion de datos no permiten seleccionar la profun-
didad ya que la digitalizacién se realiza con registros de 20 bits o0 mas, cosa
que permite almacenar hasta mas de 10° cuentas en una sola celda, es decir,
muy por encima de las actividades alcanzables en la practica. En procesadores
antiguos, las celdas pueden ser registros de memoria de 8 bits (modo byte u
octeto) o 16 bits (modo word o palabra). Los de byte tienen una capacidad
maxima de 28=256 combinaciones distintas, esto es, pueden almacenar de 0
a 255 cuentas si se prescinde del bit de signo ya que un recuento es siempre
positivo. Las celdas de modo word, admiten, con el mismo criterio, cuentas de
0a65535.

Si una celda acumula mas cuentas de la que puede almacenar se dice que
se satura (Figura 5). En este caso, la cantidad almacenada no corresponde a la
realidad y, por lo tanto, se falsea la medicién ya que se pierden las cuentas “que
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Figura 5. Efecto visual de la saturacion.

sobran”. Para evitar este problema, los ordenadores disponian de la posibilidad
de parar la adquisicion en el momento en que alguna celda del estudio llegara
a derramar cuentas (“overflow”). Esta saturacién hace que se pierda informa-
cion ya que todas las celdas que han sobrepasado su limite indican la misma
cantidad, es decir, su maximo. En consecuencia se visualizan como de la misma
intensidad.

2.2. Estudios de SPECT

Las imagenes, denominadas proyecciones, que son el origen del SPECT
no son mas que gammagrafias convencionales adquiridas secuencialmente
alrededor del paciente (Figura 6). A partir de ellas mediante un programa de
reconstruccion tomografica se obtienen los cortes transversales y, a partir de
ellos, los cortes sagitales y coronales.

Figura 6. Proyecciones de un estudio SPECT y su reconstruccién tomografica.
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1

Figura 7. Conjunto de proyecciones de un estudio de SPECT cerebral. Cada fila de cada
imagen es un perfil de actividad.

Estas imagenes o proyecciones, ademds de poderse interpretar como la
acumulacion de cuentas en una distribucion de coordenadas cartesianas, se
pueden considerar como formadas por los perfiles de cuentas en cada una de
las direcciones. Seran perfiles que se obtienen al recorrer el interior del pacien-
te () seguin una de direccién () (Figura 7). Cada imagen o proyeccion corres-
ponde a un angulo.

0 4

v

Para cada
fila/corte se tiene >
un sinograma

\

Figura 8. Dos proyecciones de un estudio cerebral adquirido con un colimador en abanico
y los correspondientes sinogramas.
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El conjunto de todos los perfiles, ordenados por el angulo, constituye el
sinograma de la exploracién. Se trata de una matriz en la que las coordenadas
de las celdas corresponden a la posicion horizontal de cada matriz () y verti-
calmente al angulo de la proyeccion (6). De esta forma, a cada fila del estudio
original le corresponde un sinograma (Figura 8). Es decir, si se adquiere un es-
tudio con una matriz de 64 x 64 y 60 proyecciones se pueden tener hasta 64
sinogramas (1 por cada fila) que tendran, 60 filas (por el nimero de angulos) y
64 columnas (por la matriz original).

Observamos entonces que para reconstruir todo un estudio en SPECT bas-
tard reconstruir cada uno de los cortes por separado utilizando su sinograma.
En SPECT la reconstruccion se realiza siempre en 2 dimensiones —corte a corte—
el grosor de los cuales se puede escoger agrupando varias filas.

2.3. Estudios de PET

En la tomografia por positrones la informacioén original consiste en las li-
neas de respuesta determinadas por los 2 fotones en coincidencia. Las lineas
de respuesta se localizan mediante dos parametros: el angulo azimutal (6) y
la distancia al centro del campo (r). La forma adoptada para manejar esta in-
formacion, que se produce de forma aleatoria, ha sido utilizar una matrizen la
que en abcisas se representa la distancia al centro del campo y en ordenadas
el angulo (Figura 9).

En cada celda asi definida se suma 1 cuando se ha generado la linea de
respuesta con las coordenadas ¢ y 8 que le corresponden. Asi, el nimero de
cuentas en cada celda es el nUmero de transformaciones nucleares que han
originado aquella linea de respuesta. Cada fila corresponde al perfil de la ac-

180°

0 R - S - R S —— R—_ -

Qo

Figura 9. A las 3 lineas de respuesta con un mismo angulo 6, le corresponden 3 celdas
sobre la misma fila. Las columnas indican las distancias r al centro del campo.
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Figura 10. Cada linea del sinograma corresponde al perfil de cuentas en la direccién
correspondiente.

tividad que se obtiene al proyectar la distribucién del interior del paciente en
la direccion #. La acumulacién de todo un estudio se denomina sinograma
(Figura 10).

Los tomografos PET actuales adquieren los datos en 3 dimensiones. En este
caso, los sinogramas no solo corresponden a cortes perpendiculares al eje del
sistema sino que también incorporan informacién oblicua. El conjunto total de
sinogramas , denominado Michelograma, es muy superior al caso en 2D por
lo que se han tenido que desarrollar los algoritmos adecuados para manejar
tanto la mezcla de orientaciones como el mayor nimero de datos por las com-
binaciones entre anillos.

2.4, Reconstruccion tomografica 2D

La reconstruccién tomografica consiste en obtener la distribucion volu-
métrica de radiofarmaco a partir de los sinogramas. Los algoritmos actdan de
igual forma en SPECT que en PET 2D. Esta exposicién se limita al caso 2D. La
idea subyacente en la reconstrucciéon 2D es considerar el volumen a recons-
truir descompuesto en cortes (“slices”) y reconstruir cada corte por separado
(Figura 11).

Figura 11. Descomposicidn en cortes transversales y reconstruccién de cada uno de ellos.
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Figura 12. A partir de los cortes transversales reconstruidos (A) se obtiene una matriz 3D
(B) a partir de la cual se obtienen los cortes sagitales (C) y coronales (D) seleccionando los
planos correspondientes en (B).

Una vez reconstruido cada corte transversal, estos se vuelven a agrupar
creando una matriz 3D para obtener a partir de ella los cortes sagitales y coro-
nales (Figura 12).

2.5. Métodos de reconstruccion tomografica

Tanto en SPECT como en PET se parte de la informacion condensada en
los sinogramas. El problema matematico de la reconstruccién consiste en re-
solver una ecuacién integral. A este tipo de problemas se les denomina mal
condicionados por ser extremadamente sensibles a ligeras perturbaciones de
los datos (ruido) y ademas no tienen solucién Unica a menos que haya infinitas
proyecciones. Todo esto hace que sélo se puedan encontrar soluciones aproxi-
madas. En el caso concreto de Medicina nuclear, ademas hay que considerar
las degradaciones existentes tales como la disminucién de la radiacion emitida
respecto a la detectada debida a la atenuacién de los tejidos del propio pa-
ciente, la baja resolucién en energia que no permite separar correctamente la
dispersién Compton y la variacion de la resolucion espacial con la distancia al
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paciente en SPECT y en el caso del PET de la variacidn de la resolucién con la
distancia al centro del tomoégrafo.

Este problema se ha abordado mediante dos técnicas radicalmente distin-
tas. La primera, la aproximacion analitica, denominada retroproyeccion filtrada
(FBP), es un método exacto en ausencia de ruido. Ha sido, y continua siendo
en la mayoria de los casos, el método empleado en los TAC por su velocidad
de ejecucion y porque en esta técnica radioldgica la relaciéon senal-ruido es
excelente. En Medicina nuclear la FBP era hasta hace poco el método estandar
por los pocos requerimientos de computo que precisa. Por otra parte, la FBP
no permite introducir las correcciones necesarias para compensar las degra-
daciones en la formacion de las iméagenes. Estas s6lo se corrigen mediante los
métodos iterativos.

2.5.1. Planteo del problema de la reconstruccién

La formulacién basica es la transformacion de Radon por la cual de una
distribucién bidimensional de actividad q(X,y) se obtiene el perfil de actividad
Py(t), para cada proyeccién @ (Figura 13).

La ecuacion del rayo tiene la forma

X-cosf+y-sind=t (4)

Py(t)
t

0 4y

t

v

q(xy)

Figura 13. Esquema de la proyeccion para formar un perfil de actividad a partir de la
distribucion q(x,y) de actividad.
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La expresién del perfil de cuentas Py(t) = p(#,t) viene dado por:
Y Y - (5)
Py(t) = q(x,y)-6(x-cosf+y-sinfd—t)-dx-dy

que define la transformacion de Radon (R):

p(d,t) =Rla(xy)] (6)

El problema de la reconstruccién tomografica es obtener una estimacion f (x,y)
de q(x,y) a partir de las proyecciones P(,t). Esta formulacion para funciones
continuas se debe discretizar al tratar con matrices y un nimero limitado de
proyecciones. Esto hace que los perfiles sean distribuciones discretas cuyos va-
lores (“bins”) dependen, entre otros, del tamano de las celdas, o sea, del tamano
de pixel de la matriz (Figura 14).

El contenido del “bin” j en la proyeccion d es la integral entre las posiciones
que corresponden a los extremos de una celda de la matriz:

, i+t 7
i) = [ Pott) 7

g

v

tp
AN —— Tamaiio

del pixel

Figura 14. Paso de distribuciones continuas a discretas por la digitalizaciéon por matrices.
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2.5.2. Retroproyeccion filtrada

El método de reconstruccién filtrada es un método analitico y por lo tanto
directo. Se basa en invertir la transformacion de Radon. Se demuestra que la
distribucién q(x,y) se puede obtener (en el caso ideal sin ruido) como la retro-
proyeccion de las proyecciones filtradas. En el caso real, la estimacién f(x,y) se
obtiene como:

fxy)= [ pt.0)-d0 ®

siendo,

p0)= [ plo.0)lole* o ©

donde p'(t, ) es la antitransformada filtrada de Fourier siendo ¢ el parame-
tro del perfil de cuentas. El filtrado consiste en multiplicar la transformada de
Fourier de Py(t) por la frecuencia espacial. El filtro |o| es el denominado filtro
de rampa. Este filtro en el espacio frecuencial aumenta linealmente la contribu-
cion de todas las frecuencias (Figura 15) lo que hace que se potencien las am-
plitudes correspondientes a las frecuencias que componen el ruido por encima
de las que corresponden al objeto.

# Espectro

original
- rampa Nivel de ruido
3 “postrampa”
=
g Espectro
“postrampa”

Nivel de ruido

original
[ J g
v .
Zona enmascarada Frecuencia
por el ruido espacial

Figura 15. Esquema del efecto sobre el espectro de frecuencias de aplicar un filtro de rampa.

La integracion entre 0y 7 de estas antitransformadas filtradas p'(t, §) (ecua-
cién (8)) constituye la retroproyeccion filtrada que en versién digital o discreta,
consiste en, partir de una matriz vacia y superponer (retroproyectando) el perfil
filtrado para cada dngulo.
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Debido al incremento del ruido por efecto del filtro de rampa, a menos
que lasimagenes sean de excelente calidad en sentido estadistico, esto es, con
una relacién sefal/ruido excelente como es el caso del TAC, es imprescindible
aplicar una ventana de apodizacién o filtro que reduzca las amplitudes de las
frecuencias indebidamente amplificadas (Figura 16).

Amplitud
Espectro
“postrampa”
Atenuacién de la zona
“contaminada” por el
ruido “inducido” por
larampa
v v R
\ J/
'

Frecuencia espacial
Zona enmascarada por el ruido amplificado

Figura 16. Efecto de un segundo filtro, el de apodizacién, sobre el espectro de un objeto
reconstruido por retroproyeccion filtrada.

Estos segundos filtros son los que el operador de los ordenadores de
Medicina nuclear puede escoger segun cada exploracién, ajustando los para-
metros que correspondan. Cada fabricante implementa una “carta de filtros”
distinta. Los mas comunes son los de Butterworth y Hann en distintas formula-
ciones matematicas.

La reconstruccién por retroproyeccion filtrada, por su propio origen no
permite introducir correcciones satisfactorias para las degradaciones ya men-
cionadas del proceso de formacion de imagenes.

Las dos pseudocorrecciones que se pueden aplicar son la correcciéon de
la atenuacion de Chang y el método de la ventana multiple para compensar
aproximadamente la presencia de radiacion dispersa. El primero se aplica so-
bre las imagenes reconstruidas y supone que soélo existe un medio material,
es decir, que el paciente es homogéneo, cosa dificil de aceptar. Sélo es valido
aplicarlo cuando se cumple esta hipétesis y esto es en el control de calidad de
la uniformidad tomogréfica, mediante una fuente de radiacién homogénea. La
segunda correccion se efectia antes de reconstruir las imagenes ya que a éstas
se les resta una ponderacion de imagenes obtenidas en una o varias ventanas
de energia situadas fuera del fotopico.
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2.5.3. Reconstruccion iterativa

El fundamento de la reconstruccion iterativa es distinto del de la retropro-
yeccion filtrada. Se trata de disefiar un modelo que reproduzca digitalmente
el proceso de formacién de imagenes de modo que a partir de una posible so-
lucién inicial arbitraria mediante el modelo se consiga obtener, por aproxima-
ciones sucesivas, las imagenes obtenidas en el tomografo PET o en la cdmara
SPECT (Figura 17).

Esta forma de abordar el problema permite incorporar facilmente los dis-
tintos aspectos que se quieran incorporar al modelo. La digitalizacién de toda
la informacién conduce de forma natural a plantear este problema como la
resolucién de un sistema de ecuaciones lineales

p=R-f (10)

donde p son las proyecciones, R el modelo que matematicamente se denomi-
na proyectory fla distribucién que se ha de obtener.

Se debe entonces resolver un sistema de ecuaciones lineales que de forma
explicita tiene la forma:

P1 My ri2 riz - Ty fy
P2 rar T Iz - Iy fa
Pz | | ra ra2 ras - I3 || fa
. . . . . . . (‘I ‘I)
Pj Fia Tiz Tjg - T fi

Formacién de imagenes —-»>

Objeto - desconocido (f) Modelo-prefijado (R) Imagen-conocida (p)

Figura 17. Esquema del proceso de formacion de imagenes que se debe invertir para
hallar la distribucion de actividad que da lugar a las proyecciones.
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siendo i el numero de valores que forman las proyecciones que es igual al nu-
mero de angulos por la dimension de la matriz de adquisicion, y j es el nimero
de valores de la matriz que representa la distribucién que estamos buscando
y por consiguiente tendra (dimension)? elementos. Por ejemplo, si se adquiere
un estudio con una matriz de 128 x 128 y 120 proyecciones, se tendra un siste-
ma de 15360 ecuaciones y 128 x 128=16384 incégnitas para cada una de los
128 posibles cortes transversales. Un sistema de estas caracteristicas sélo es
resoluble por métodos iterativos.

Los métodos de resolucion iterativos se basan en considerar una solucién
inicial f° que es, en principio, arbitraria. Por ejemplo, una matriz cuyas celdas
tiene un un mismo valor p.ej., 1. A esta solucion se le aplica el modelo o proyec-
tor, obteniendo unas proyecciones p’. Estas se comparan con los valores me-
didos p. Si son equivalentes segun algun criterio entonces f° se acepta como
solucién. Si no son equivalentes, se modifica f® mediante alguna expresién de
recurrencia para hallar una nueva posible solucién f2. El proceso se repite has-
ta hallar un conjunto de valores f que, empleando el modelo R, expliquen los
valores p.

La expresion de recurrencia para actualizar la solucién es del tipo:

fri=f".Rp/p o f"={"R[p—p" (12)

donde n indica el orden de la iteracidn, ¢ indica que es la matriz traspuesta ya
que se trata de retroproyectar las discrepancias [p/p"] 0 [p— p"] entre los valo-
res estimados de p"y los reales p.

El método iterativo implementado en todos los procesadores de Medicina
nuclearse basaenelllamado método MLEM (“Maximum Likelyhood Expectaction
Maximization”) que forma parte de los llamados métodos estadisticos. Estos
métodos se basan en considerar los coeficientes del modelo rjjcomo la pro-
babilidad de que un fotén emitido en la posicion i se detecte en el “bin”j. La
meta es encontrar una solucién general que sea la mejor estimacion posible de
los valores medios de las transformaciones nucleares f que puedan dar lugar a
los valores detectados p con la maxima verosimilitud. En cada iteracién se em-
plean todos los valores. En la figura 18 se observa, como a medida que aumen-
ta el nimero de iteraciones se consigue reconstruir correctamente la distribu-
cion del radiofarmaco hasta un punto en que se empieza a reconstruir el ruido.

El método OSEM (“Ordered Subsets Expectation Maximization”) es una for-
ma acelerada del método estandar MLEM. Se basa en estimar soluciones par-
ciales empleando inicialmente sélo aquellas proyecciones situadas a la mayor
distancia angular posible. Esto hace que la convergencia a una solucion sea
mucho mas rapida al incorporar informaciéon angularmente muy distinta en
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Figura 18. Imagenes de un mismo corte obtenidas empleando de 1 a 200 iteraciones.

i2s4 i1s8

i4s2 i8s1

Figura 19. Resultado de aplicar el mismo cémputo mediante 4 combinaciones distintas de
numero de subconjuntos (s) e iteraciones (i). Por orden creciente, los tiempos requeridos
han sido i1s8, 1254, i4s2 e i8s1.

una misma iteracién. Otro factor que acelera el proceso es el incorporar las es-
timaciones de las soluciones a medida que se van calculando dentro de una
misma iteracién, sin esperar a tener el “conjunto completo” de estimaciones
para emplearlas en el cdmputo.

El operador fija el nUmero de iteraciones y el nUmero en el que se quiere
agrupar las proyecciones. La combinacién de ambos pardmetros determina la
cantidad total de cobmputo que se va a efectuar, siendo el nimero de subcon-
juntos el factor de aceleracién frente al MLEM.

En la figura 19 se observa como visualmente son idénticos los resultados
obtenidos con igualdad de computo, De hecho este computo es el resultado
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que se obtendria con MLEM con un nimero de iteraciones igual al producto de
las iteraciones OSEM (i) con el nimero de subconjuntos (s).

El método OSEM ha permitido incorporar los métodos iterativos en la ruti-
na clinica haciendo posible correcciones, que de otro modo no serian posibles,
entre las que cabe destacar la correcciéon de la atenuacién de estudios PET y
SPECT mediante el empleo de imagenes de TC.

2.5.4. Modelado de la formacion de imagenes

En la construccion del modelo de la formacién de imagenes o proyector
deben tenerse en cuenta dos aspectos. Uno, la geometria de la deteccion y
otro, los aspectos fisicos de la deteccion.

Los valores rij del proyector dependeran de forma multiplicativa de los di-
versos aspectos que se incorporen en el modelo.

Por lo que respecta a la geometria se pueden emplear distintos métodos
para proyectar oblicuamente un area (celda) cuadrada en un “bin”. Por otra
parte, en SPECT, pueden emplearse colimadores en abanico con lo que la geo-
metria serd distinta de la debida a colimadores paralelos. Cada una de estas
situaciones dara un conjunto de valores gj distintos.

Respecto a los aspectos fisicos, el primer efecto que se considera es la
atenuacion de la intensidad emitida en cada direccion por los distintos teji-
dos que atraviesa hasta ser detectada. Para ello es imprescindible disponer de
mapas de coeficientes de atenuacion que informen tanto del valor de la ate-
nuacién como de su extension. Esto actualmente se consigue mediante el TAC
(Figura 20), que permite obtener para cada rayo (de la celda i al “bin”j) el factor
de atenuacién como producto de todas las atenuaciones de todo el recorrido.

pixel k-ésimo

\ Hk
rayo del pixel

e — al detector en el

angulo proyeccién

Figura 20. Cada corte transversal de un TAC es un mapa de coeficientes de atenuacion,
que informa de sus valores y extension.
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aj = exp —Z/«lk'dk (13)

El segundo aspecto que se corrige actualmente es la variacién de la resolu-
cion espacial con la distancia al colimador paralelo en el caso de SPECT.

Laimagen de un punto a cierta distancia del colimador no es un punto sino
una distribucién de actividad (funcion de dispersion puntual-FDP) que tiene
un perfil gaussiano y cuya anchura varia con la distancia. Esto hace que la ra-
diacién emitida en un punto o celda contribuya en mas de un “bin” con unos
factores o pesos que constituyen el perfil de la FDP (Figura 21).

SR\ \
0.2:04 02 0.06

0.06

Figura 21. Superposicion de las contribuciones de cada celda a distintos “bins” contiguos
(Esquema por cortesia de C. Falcon).

Se considera que cada colimador viene caracterizado por una sola FDP, es
decir, que es un sistema isoplanatico. Por otra parte, la variacién de la anchura
de la dispersion es lineal respecto a la distancia por lo que basta tener memori-
zados los pesos para una distancia y modificarlos linealmente segun la distan-
cia de cada celda al colimador.

La correcccion de la dispersion Compton es mucho mas compleja. Todavia
no existe un método estandarizado de incorporarla. Esta dispersién depende
de la geometria de la fuente de radiacion y de los tejidos circundantes. Esto
hace que deba resolverse en cada iteracion la ecuaciéon de Klein-Nishina. A falta
de una modelizacién operativa, es decir, que se puede ejecutar en un tiempo
razonable, se emplea mayoritariamente el método de las ventanas multiples
citado anteriormente.
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3. Visualizacion de imagenes

La visualizacion de las matrices depende de la asignacion, totalmente arbi-
traria, de colores o niveles de gris a los niveles de cuentas de las matrices. Esta
asignacion se realiza mediante las tablas de color. Una tabla de color es una
secuencia de colores discreta o continua de forma que a cada color le corres-
ponde un rango de cuentas determinado. Este rango se obtiene distribuyendo
el rango total de cuentas de laimagen (previa puesta en escala) en un determi-
nado numero de niveles (Figura 22). El nUmero méaximo de niveles de color de-
pende del nimero de bytes que se empleen para su codificacion. Los posibles
colores se obtienen por ponderacién de los niveles rojo, verde y azul (“RGB").

0 255

Figura 22. Correspondencia lineal entre nimero de cuentas (abscisas) y color (ordenadas).

Aunque matemdaticamente esta correspondencia no presenta ninguna difi-
cultad conceptual, el uso de distintas tablas de color es de gran importancia en
la interpretacion de las imagenes diagndsticas ya que uno de sus mecanismos
claves de interpretacién de imagenes se basa en la percepcion del contraste y
de la luminancia, caracteristicas que dependen del “color de la tabla de color
con que se mira”.

El médico debe buscar la tabla de color en la que se sienta mas comodo
para su interpretacién. En muchos casos, sobre todo en exploraciones en el
que es importante ver variaciones de radiotrazador (6seas, pulmonares, etc.),
se emplea una escala de grises por su equivalencia a las placas radiograficas
convencionales y por ser el ojo humano mucho mas sensible a los niveles de
gris que al color (Figura 23).

Ademas de la relacién, lineal o no-lineal, entre niveles de cuentas y nive-
les de color, se han estudiado distintas formas de presentacion de imagenes
como, por ejemplo, la ecualizacion del histograma, que permitan optimizar la
presentacion. Hay que destacar las operaciones elementales de visualizacion
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Figura 23. Una misma imagen con 2 tablas de color.

que son constantemente empleadas. Se trata de la modificacion de los umbra-
les inferior y superior que permite por una parte no visualizar el fondo (umbral
inferior) y por otra saturar la imagen (umbral superior) (Figuras 24y 25).
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Figura 24. A: lineal, B: escala logaritmica, C: escala exponencial, D: umbral superior de 75%,
E: umbral inferior de 25%, F: D y E simultdneamente. En estas manipulaciones (D, E, F) se
contrae toda la escala de color al rango restringido de cuentas.
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Figura 25. Una misma imagen presentada de acuerdo con A: escala lineal, B: escala
logaritmica, C: escala exponencial, D: umbral superior de 75%, E: umbral inferior de 25%,
F: Dy E simultdneamente.

A nivel de visualizacion, es decir, sin modificar los valores de las celdas, se
puede manipular las imagenes mediante movimientos geométricos (giros,
traslaciones, simetrias) (Figura 26) o interpolaciones.

Figura 26. Movimientos de rotacién, traslacion y especular.
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Estas operaciones, sin embargo, también pueden hacerse como parte del
tratamiento numérico de los datos, modificaAndose en tal caso el contenido de
las celdas.

4, Tratamiento de imagenes

4.1. Introduccion

Una de las caracteristicas mas importantes de las imagenes de Medicina
nuclear es su baja relacién sefal-ruido que es debida al bajo nimero de cuen-
tas que pueden registrarse tanto por cuestiones de proteccién radioldgica del
paciente como por el limitado tiempo que puede durar una exploracion. Otra
caracteristica de la calidad de estas imagenes es su resolucion espacial que,
para colimadores de agujeros paralelos, varia fuertemente con la distancia. Tal
como se ha comentado anteriormente, para poder tener una calidad estadis-
tica razonable hace falta emplear una digitalizacion (tamafio de matriz) muy
por debajo de la frecuencia que permitiria extraer la maxima informacién de
los detectores (frecuencia de Nyquist) lo que provoca un suavizado o emborro-
namiento por perdida de frecuencias altas (filtro paso bajo). Si ademds, como
ocurre en muchas exploraciones, se ha de visualizar la distribucién de radioac-
tividad en un 6rgano que se mueve (corazén, pulmoén, higado, etc.) se introdu-
ce un“emborronado” suplementario.

El propésito del tratamiento de imagenes es mejorar la detectabilidad de
las lesiones, esto es, incrementar la fiabilidad del diagnéstico que se obtenga
de las imagenes. La forma de conseguir este propésito no es general, es decir,
la manera de abordarlo y las soluciones que se obtengan dependeran de cada
caso concreto. Asi, es distinto filtrar una imagen para atenuar el ruido de una
exploracion ésea que obtener un indice de captacion o estudiar la calidad de
bombeo del corazén.

El tratamiento puede ser global, es decir, actuando sobre toda la matriz o
local en una zona de ésta. También se puede tratar toda una sucesion espacial
de imagenes, como en la reconstruccién de estudios tomograficos, como ya se
ha visto, o una sucesion temporal en los estudios dindmicos.

4.2, Operaciones globales

Las operaciones globales consisten en tratar cada imagen como un todo.
Sobre éstas pueden hacerse entre celdas o entre un escalar y todas las celdas,
operaciones de suma resta, multiplicacién, division. Mediante estas operacio-
nes basicas es posible obtener imagenes parametricas sencillas como la que
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Baseline Visual stimulation Subtraction

Figura 27. Localizacion de la activacion cerebral por la visualizacion (Cherry y cols. 2003).

permite, por ejemplo, localizar la parte activada por la visualizacién en estudios
de PET (Figura 27). Para ello se obtiene una imagen sin estimulacion y otra con
estimulacion. La resta de la imagen en estimulacion con la basal se obtiene ha-
ciendo primeramente que ambas imagenes tengan el mismo nimero total de
cuentas (normalizacion “a cuentas”) para que resalte la parte no comun.

En Medicina nuclear convencional también se emplea la resta de imagenes
para poder distinguir 2 6rganos que se visualizan superpuestos, como en el
caso de las paratiroides. Para ello se emplean 2 radiofarmacos distintos que
son fijados selectivamente por cada érgano como en el caso de las paratiroides
para distinguirlas de la tiroides (Figura 28).

Mediante las operaciones elementales es posible interpolar, es decir, ob-
tener imagenes de dimensidn superior a la adquirida con la gammacamara,
aunque no aportan mayor informacién por calcularse a partir de la imagen de
baja resolucion (Figura 29).

Por agrupacién de pixeles se disminuye la dimensién de la matriz. Reducir
la dimensién a la mitad consiste en sumar 4 pixeles contiguos (Figura 30). Pue-

Technetium MiBI Parathyroid (MIBI-Pertechmetate)

Figura 28. Localizacién de glandula paratiroidea con funcidn alterada mediante resta.
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Figura 29. Imagen de 32 x 32 interpolada 2 veces para obtener una de 128 x 128
(Imagen por cortesia de J. Pavia).

de observarse una vez mas como la dimensién de la matriz es determinante
en la resolucidn espacial (siempre que se adquiera un suficiente nimero de
cuentas).

512x 512 256 x 256 128 x 128

64 x 64 32x32

Figura 30. Obtencion de matrices de dimensién decreciente por agrupamiento de celdas.
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A B

Figura 31. Imagen de exploracion 6sea de cuerpo entero directa (A)
y con transformada logaritmica (B).

También son factibles algunas transformaciones elementales tales como la
raiz cuadrada (que nos permite obtener una imagen del nivel de ruido) o como
el logaritmo, que es eficaz cuando existe una gran diferencia entre valores de
una misma imagen ya que permite un contraste mas progresivo (Figura 31).

La transformada de Fourier (TF) es una herramienta basica en el tratamien-
to de senales que nos permite obtener el espectro de frecuencias de una ima-
gen. Estas frecuencias se extienden de 0 a la frecuencia maxima de Nyquist que
tiene como valor (0,5 pixeles)~'. En la figura 32 se muestra la imagen original
de un maniqui de barras. En la imagen de amplitud de su transformada se ob-
serva con claridad unas frecuencias de amplitud elevada que corresponden
al intervalo de las barras del maniqui. Vemos por lo tanto como la TF pone en
evidencia las frecuencias que componen la imagen. Para mayor claridad, en la
imagen de amplitud se han numerado las amplitudes de las frecuencias co-
rrespondientes a las frecuencias de las barras del maniqui que componen cada
cuadrante.

La imagen de fase es de dificil interpretacion y sélo se emplea en la aplica-
cién de filtros en el dominio frecuencia.

En la figura 33, se muestran 2 ejemplos de imagenes estructuralmente bien
distintas, unas rodillas y un corte cerebral obtenido con un maniqui. Sus ima-
genes de amplitud reflejan la diferencia de complejidad que hay entre ambas.
Se necesitan muchas mas frecuencias para describir el corte cerebral que las
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Figura 32. Imagen de un maniqui de barras, laimagen de amplitud (a efectos de
visualizacién se muestra su logaritmo) y la imagen de fase.

rodillas. Se observa como a medida que aumenta la complejidad de la imagen
aumenta la extensiéon de las frecuencias, o sea, que es necesario un mayor nu-
mero de frecuencias con amplitud significativamente mayor de 0 para poder
“reseguir” o “reproducir” las rapidas variaciones del nimero de cuentas.

Existen otras transformaciones matematicas de utilidad en Medicina nu-
clear, como la expansién en “wavelets” que tanto se emplea para filtrar como
para comprimir imagenes.

Dentro de las operaciones globales cabe destacar el filtrado de imagenes
que se aplica de forma rutinaria en la reconstruccion tomogréfica por retropro-
yeccion filtrada o en el suavizado o “smoothing” de cualquier imagen planar.

El filtrado se puede aplicar en el espacio frecuencial o en el espacio directo,
siendo absolutamente equivalentes entre si. La ventaja de hacerlo en el espa-
cio de Fourier radica en que el perfil del filtro es de muy fcil interpretacion,
pudiéndose disefar estos graficamente o mediante expresiones matematicas
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Figura 33. Imagen de una exploracion ésea de unas rodillas y corte transversal de un
maniqui de perfusion cerebral con sus correspondientes mapas de amplitud.

de pocos pardmetros (Butterworth, Hamming, etc.). En este espacio, los filtros
actuan por multiplicaciéon celda a celda sobre las imagenes de amplitud y fase.
Es decir, en este contexto, un filtro serd una matriz de la misma dimension que
laimagen que ha de filtrar. Un filtro de suavizado consistira en una matriz cuyo
valor maximo (que es 1) estara situado en el centro de la matriz y con valores
decrecientes a medida que aumenta el radio (Figura 34).

0.6 |-

04 |

Ganancia

0.2 -

0 | I I L
0 20 40 60 80 100
Frecuencia (% Nyquist)

Figura 34. Definicién de un filtro de suavizado (perfil) y matriz de los factores que
multiplican las imagenes de la transformada de Fourier.
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Figura 35. Esquema del proceso de filtrado en el espacio frecuencial.

Filtrar en el espacio frecuencial consistird en hacer la transformada de
Fourier de la imagen objeto, aplicar el filtro y aplicar la transformada inversa
(Figura 35).

Un filtro que en vez de atenuar las altas frecuencias las realce o que atenue
las frecuencias medias y bajas hara resaltar las zonas en las que haya un cambio
importante en el nimero de cuentas en poco espacio, Las Unicas sinusoides
gue pueden dar cuenta de estos cambios bruscos son las de alta frecuencia. El
resultado sera un realce de los contornos ademas del ruido que debera tratarse
separadamente.

El filtrado se puede realizar directamente en el espacio objeto, es decir, sin
pasar al dominio frecuencial. Se trata entonces de aplicar una matriz de pesos
que definen el filtro mediante convolucién sobre la imagen que se va a filtrar
(Figura 36). Existe una completa equivalencia de resultados entre filtrar en el
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Figura 36. Aplicacion de un filtro directo de suavizado.

dominio frecuencial y en el real. Los valores de los pesos y su nimero deter-
minaran el efecto del filtro por lo que su utilizacién no es muy intuitiva. De
hecho, se puede pensar que la convolucién consiste en substituir cada pixel
por un promedio ponderado de sus vecinos. Si todos los pesos son positivos
se producird un suavizado (Figura 36). Si algunos son negativos se producira
un proceso parecido a la derivacidon que busca potenciar las diferencias entre
puntos. Esto dara pie a filtros para la deteccion de contornos como, por ejem-
plo, el laplaciano.

Donde mas se emplean los filtros en la rutina clinica es en la reconstruccién
tomografica mediante el método de la retroproyeccion. Este proceso, tal como
se ha descrito en el apartado 2.5.2, es un método analitico para invertir la trans-
formacién de Radon.

metz Filter: butterworth

psf fwhm 3.5

T
order9.0

Filter: | low pass ramp Filter: wiener

pst fwhin3.4

cutoff0.32
.

Figura 37. Resultado de aplicar 4 filtros distintos a un mismo estudio tomografico (SPECT)
de perfusion cerebral.
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La dependencia de los resultados con el filtro de apodizacién es notoria.
Tal como se observa en la figura 37, la distribucién de trazador en los cortes
transversales de un estudio de SPECT cerebral, para un mismo estudio, varia
significativamente con el filtro empleado.

Figura 38. Imagenes de un térax obtenidas por RX y por Medicina nuclear con ¢’Ga,
y su fusién.

El registro de imagenes, intermodalidad y multimodalidad, es un conjunto
de técnicas que permiten superponer correctamente imagenes de un mismo
sujeto obtenidas en momentos distintos (intermodalidad) o estudios adquiri-
dos con técnicas distintas, como por ejemplo RX-PET o RX-SPECT en la multi-
modalidad (Figura 38).

El registro constituye el paso previo imprescindible siempre que utilice o
mezcle informacién de distintas fuentes como la fusidon de imagenes o tam-
bién la correccién de atenuacion.

Los equipos hibridos actualmente comercializados (SPECT TAC y PET TAC)
se basan en considerar que al tratarse de un solo equipo con dos modalidades
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Figura 39. Imagen de emision, atlas de Tellerach y fusién de ambos.

en los que los estudios se adquieren secuencialmente no existen problemas
entre las posiciones de las imagenes.

El registro y fusién también puede hacerse entre un estudio de emision de
Medicina nuclear y un atlas anatémico (Figura 39).

Figura 40. Resultado de comparacion de la perfusion entre una plantilla y un paciente
en la que se observan zonas de perfusion con diferencias estadisticamente significativas
respecto a la plantilla.
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Una fusion usual que se realiza en los estudios de PET y SPECT de perfu-
sion cerebral es mediante una plantilla o “template” obtenida en cada centro.
Se trata de un estudio “promedio”, obtenido por normalizacion de estudios de
sujetos controlados, que incorpora las caracteristicas propias del utillaje em-
pleado en su adquisicion asi como el “modus operandi” de cada instalacion. Un
programa que emplea este tipo de plantilla (“Statistical Parametric Mapping”)
lleva incorporada una utilidad para su obtencién y una potente herramienta
estadistica para la comparacién de los estudios (Figura 40).

Figura 41. Registro de una perfusion cerebral por maximizacién de la correlacién.

Una de las técnicas que se pueden emplear en el registro consiste en maxi-
mizar la correlacion entre dos imagenes. Mediante movimientos de sélido ri-
gido (traslaciones y rotaciones) es posible obtener registros aceptables, sobre
todo cuando se trata de estudios con una misma técnica, en un mismo suje-
to y en momentos distintos, como puede ser, por ejemplo, el caso de basal
y activacion cerebral o esfuerzo y reposo cardiacos (Figura 41). En esta figura
observamos un mismo corte cerebral en dos momentos distintos y girado uno
respecto al otro, asi como la correlacién inicial entre ellas. En la parte inferior
vemos como ambas son totalmente superponibles habiéndolo conseguido
maximizando la correlacion mutua. Si el tamano de matriz o, mejor dicho, el
tamano del pixel es distinto, habria que considerar un grado mas de libertad e
introducir deformaciones elasticas.

4.3. Areas de interés

Las areas de interés (“Regions of interest” “ROIs") son una herramienta ge-
nuina de Medicina nuclear, que consiste en extraer informacion local de las
imagenes. La informacion basica serd el nimero de cuentas registrado en las
celdas correspondientes a un drea y el nimero de pixeles o celdas englobados
en el area. A partir de ello se obtiene el nimero medio de cuentas, su desvia-
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Figura 42. Pagina de la utilidad de las areas de interés en la que se observa los distintos
tipos de ROL.

cién tipica, etc. (Figura 42). Las areas de interés pueden ser de formas regulares
(rectangulares, circulares, elipticas) o de trazado manual lo que permite rese-
guir la forma no regular de los 6rganos.

También se pueden generar ROl automaticamente ajustando el umbral de
cuentas, es decir, el programa traza lineas que engloba todos aquellos pixeles
cuyo valor esta por encima de un umbral prefijado.

Ademads de la utilidad para dibujar ROI, mediante operaciones de suaviza-
do y de aplicar umbrales inferiores y superiores, es factible obtener contornos
y convertirlos posteriormente a dreas de interés. También se puede emplear un
método basado en derivadas (gradiente) ya que en un contorno se produce
una variacion rapida del nimero de cuentas. Cualquiera que sea el método,
se debe asegurar que el contorno sea cerrado. Una vez cerrado, debe ser con-
vertido en drea localizando los puntos de su interior y debera convertirse a la
forma en que el software del equipo trata las areas de interés para utilizar las
utilidades que éste lleva incorporadas. Como se ve el proceso acostumbra a ser
€ngorroso.

También es posible por célculo, segmentar areas a partir de contornos tra-
zados manual o automaticamente (Figura 43).
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Figura 43. Contornos obtenidos por calculo y segmentacion por calculo de una érea
trazada manualmente.

La aplicacién mas usual de las areas de interés es la obtencién de indices
para comparar el nimero de cuentas entre 2 o mas zonas, siendo tipicos los in-
dices de captacion lesion/fondo (que es una medida del contraste) y la relacién
izquierda/derecha (pulmén) (Figura 44), basados en el nimero de cuentas de
las distintas areas.

Figura 44. Obtencion de la relacion derecha/izquierda en las cuentas de los segmentos en
un estudio de perfusién pulmonar.

4.4, Generacion de curvas

La capacidad de extraer informacién local aplicada a una secuencia de ima-
genes permite obtener curvas de actividad respecto al tiempo (si se trata de un
estudio dindmico) o con el dngulo si se trata de un estudio tomografico.
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Figura 45. Obtencion de curvas actividad-tiempo en un estudio renal (renogramas)
(Imagen por cortesia de J. Pavia).

Al aplicar un ROI sobre un estudio, se procede como si el interior del ROI
contuviera “1"y el resto fuera “0” y se multiplicara cada imagen por esta mas-
cara. El resultado sera una sucesiéon de valores, cada uno representando el
numero de cuentas (totales o promedio) dentro del area de interés para cada
imagen. La sucesién de estos valores en funcién del orden de las imagenes
constituyen las curvas actividad-tiempo o actividad-posicién. En la figura 45
se observa un estudio dindmico (renal), las areas de interés dibujadas sobre la
imagen suma y las curvas resultantes.

Figura 46. Imagen del maniqui de resolucidn lineal, un perfil horizontal y parametros
deducidos de éste.
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Otra forma de extraer informacién que da lugar a una curva es obtener el
perfil de cuentas de una imagen segun una franja vertical (columnas) u hori-
zontal (filas). Este tipo de curvas dan la actividad detectada en funciéon de la
posicién dentro de la matriz. Una aplicacién tipica se da en las exploraciones
6seas de la pelvis ya que permite visualizar asimetrias de captacion de trazador
por ejemplo en las crestas iliacas. En control de calidad de la instrumentacion,
es una herramienta comoda para estimar la resolucién espacial mediante el
perfil de una imagen de una distribucion lineal de actividad. La curva obtenida
puede ser analizaday obtener de ella la anchura a mitad de la altura (Figura 46).

Figura 47. Perfil de cuentas en el miocardio (Imagen por cortesia de J. Pavia).

En este otro ejemplo (Figura 47) se tiene la variacién de la actividad en un
corte en la zona del miocardio que podria emplearse para localizar numérica-
mente la pared entre ventriculos.

Es importante subrayar que sea cual sea el origen de estas curvas, éstas no
son mas que secuencias de valores (vectores) a las que les son aplicables una
gran cantidad de técnicas numéricas.

5.Tratamiento de curvas

5.1. Suavizado

La baja relacion sefal/ruido de las imdgenes de Medicina nuclear hace que
las curvas presenten alteraciones aleatorias importantes. Esto conlleva que en
la mayoria de casos el primer tratamiento sea un suavizado (“smoothing”) para,
sin modificar la tendencia de la curva, limpiarla de saltos no significativos tal
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Figura 48. Curva directa y después de un suavizado de 3 puntos.

como se observa en la figura 48. El filtro mas cominmente empleado en este
tipo de curvas es el de pesos (1, 2, 1) aplicado una o varias veces. Estos filtros
actuan generando cada punto de la nueva curva como promedio ponderado
de los valores anteriores y posteriores de la curva original, que en el ejemplo
se concreta en:

fliiy=[1-f(i—1)+2-f(i)+1-f(i+1)]/4 (14)

La obtencion de curvas actividad-tiempo es una herramienta basica para
estudiar el estado de funcionamiento de muchos procesos metabdlicos em-
pleando para ello distintos modelos, siendo el mas comun de ellos el modelo
denominado compartimental.
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Figura 49. Esquemas de modelos compartimentales (Moretti 1975).

Los modelos compartimentales se basan en suponer que los procesos fisio-
[6gicos se pueden considerar compuestos por compartimentos relacionados
entre si mediante flujos de la sustancia en estudio regulados por constantes.
Esta modelizacién considera que las relaciones entre compartimentos son
lineales y estacionarias. Esto es una manera de decir que las constantes del
modelo se mantienen constantes, o que se supone que el estado del paciente
no varia durante el tiempo que dura la exploracién. Los compartimentos, que
no tienen porqué coincidir con érganos anatomicamente diferenciados, estan
interconectados basicamente de dos maneras: concatenados y mamilares. Los
compartimentos pueden, a su vez, ser abiertos o cerrados (Figura 49).

Estos modelos dan pie a sistemas de ecuaciones lineales con coeficientes
constantes cuya solucion nos da la relaciéon entre compartimentos y la evolu-
cién de la actividad del radiofarmaco en cada compartimento. Por ejemplo,
la figura 50 representa el modelo compartimental correspondiente al meta-
bolismo de la glucosa en la exploracion con PET en el cerebro. Establecido el
numero de compartimentos que se quieren emplear, se plantean las relaciones
de intercambio de trazador entre compartimentos. Como se puede observar
en este ejemplo, la variacién de la cantidad de trazador en cada compartimien-
to con el tiempo depende de lo que entra y de lo que sale. Evidentemente, en
Medicina nuclear, la cantidad se refiere a niUmero de cuentas detectadas. Estos
sistemas se resuelven de forma exacta con lo que se obtiene la expresion de la
evolucion tedrica del trazador en cada compartimento. Las curvas experimen-
tales se ajustan a estas expresiones matematicas:
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Figura 50. Modelo compartimental del flujo cerebral de glucosa marcada con '8F-FDG
(Moretti 1975).

Este sistema de ecuaciones tiene por solucién la expresién (16):

a1 (0) kot -
a=a(0)—- | —~2=(1—¢ (ka2 +ko1)t
' 1(0) k12 + ko1 ( )
a1(0) ko1 Q1 _ (16)
a = — 2“2 X2 (1 @ (ki tka)t
? k12+k21 Q2 ( )

La figura 51 muestra un caso real del modelo para estudiar el secuestro
plaquetar en el bazo. Este estudio se realizé marcando plaquetas con *°™Tc que
se reinyectaban. Los puntos azules indican la variacion de la actividad de las
plaquetas circulantes (compartimiento sangre) y los puntos amarillos la activi-
dad de un area de interés situada en el bazo (compartimiento bazo). Las curvas
continuas son los ajustes a los modelos tedricos.

Figura 51. Variacién de la actividad por plaquetas en un estudio de secuestro plaquetar
(Imagen por cortesia de J. Pavia).
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5.3. Respuesta impulsional

La forma en la que llega el trazador al 6rgano bajo estudio, depende de
como aquél ha sido administrado al paciente. Esto hace que algunas veces no
se puedan utilizar las imagenes de una exploracién por un defecto de la admi-
nistracion.

El estudio del funcionalismo renal ocupa un lugar importante en Medicina
nuclear. Consiste en inyectar un trazador que se elimine por el rindn. Las curvas
actividad-tiempo (renogramas) dependen de cémo el trazador ha llegado a la
entrada del los rifiones. Si la inyeccion no ha sido correcta, por ejemplo por una
extravasacion, el trazador va entrando paulatinamente en el torrente sangui-
neo, alterando la situacién estandar que consiste en una inyeccion en bolo en
la vena. Esta alteracién en la llegada hace que las curvas que se obtengan no
tengan la forma estandar y por lo tanto, sean de dificil o imposible interpreta-
cion diagnéstica.

Una forma de abordar este problema es mediante la obtencién de la res-
puesta impulsional de los sistemas. Se basa en considerar que un sistema, el
renal en nuestro ejemplo, se comporta como un sistema lineal y estacionario.
Bajo estas hipotesis, es posible hallar la respuesta que se obtendria si se inyec-
tara el trazador instantdaneamente en la entrada del riidén. La respuesta impul-
sional es la respuesta del sistema a una entrada tipo delta de Dirac.

Si I (t) representa la sefial de entrada (curva de entrada), y H(t) la respuesta
impulsional del sistema, la respuesta R(t) viene dada por la convolucién de la
sefal de entrada con la funcidn que caracteriza el sistema (Figura 52). En el con-
texto de Medicina nuclear, el problema consiste en estimar H(t) conociendo
I(t) que es la curva de actividad en sangre y R(t) que es el renograma o curva
de actividad en riidn.

H(t) se obtiene por deconvolucién de R(t) con I(t), con todos los proble-
mas asociados ya que se trata de un problema mal condicionado y por lo tanto,
altamente dependiente de la calidad de los datos.

La figura 53 nos muestra un renograma (R(t)) y la correspondiente res-
puesta impulsional que en el contexto renal se le denomina funcién de reten-
cion renal (FRR).

I(t) —— H({) ——R({)

R(t) = 1(t) @ H(t) (17)

Figura 52. Respuesta de un sistema lineal.
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Figura 53. Renograma y funciéon de retencidn renal (Sutton 1996 ).

De la FRR se obtienen pardmetros como el tiempo de transito medio que
corresponde al tiempo para el cual la cantidad de trazador se reduce a la mitad

y que es un indicador del tiempo durante el cual el trazador permanece dentro
del rindn.

5.4. Imagenes paramétricas

Una herramienta muy util y comun que se da en Medicina nuclear son las
llamadas imagenes paramétricas. Estas imagenes no estan formadas por las
cuentas registradas sino por valores de parametros obtenidos a partir de éstas.
La forma de obtenerlas consiste en suponer que para cada celda de la matriz
se crea un area de interés , es decir, se crea como una matriz de ROI. Para cada
una de estas ROl se obtiene la curva correspondiente y de esta curva se obtiene
los parametros de interés. Se forma entonces una matriz, para cada parametro
cuyas celdas representan el valor de éste.

Figura 54. Ciclo cardiaco (Imagen por cortesia de J. Pavia).
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Asi, se puede estudiar como es el movimiento cardiaco ajustando una fun-
cién seno a cada una de las curvas generadas con un ROl de un pixel de érea
(Figura 54), de un estudio de ventriculografia isotdpica. Estas curvas sirven
para estudiar el movimiento cardiaco al establecerse el paralelismo entre ac-
tividad registrada y volumen de las cavidades del corazén por haber marcado
la sangre y no el musculo cardiaco. El estudio del movimiento del ventriculo
izquierdo informa de la capacidad de bombeo de éste, viniendo medido por la
fraccion de eyeccion, FE:

FE =100-(TD—TS)/TS (18)

donde TD es el volumen o cuentas en teledidstole y TS en telesistole.

Figura 55. Imagenes de amplitud y fase de un estudio de ventriculografia isotopica
(Imagen por cortesia de J. Pavia).

Del ajuste a una funcién seno (y(t) = A-sen(wt+ ¢)) a cada curva gene-
rada por cada pixel se obtienen la imagen de amplitud (formada por todas las
amplitudes“A”) y la imagen de fase (formada por todos los valores de las fases
@) (Figura 55). La imagen de amplitud informa de la amplitud del latido del co-
razén en cada zona y la de fase informa sobre la sincronicidad del movimiento
de cada“punto”del miocardio, es decir, las que llevan retraso en su movimiento.

Actualmente, los ordenadores dedicados a Medicina nuclear delimitan au-
tomaticamente el ventriculo izquierdo en telesistole y telediastole, con célculo
también de la fraccién de eyeccion por segmentos (Figura 56).

Una exploracién muy frecuente es el estudio de la perfusiéon miocérdica
que se analiza realizando 2 exploraciones tomograficas, una inyectando el tra-
zador en condiciones de reposo y otra cuando el paciente realiza un esfuerzo
controlado. La comparacion de los datos de ambos estudios permite diagnos-
ticar las zonas con circulacién sanguinea alterada. Un ejemplo de una pdgina
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Figura 56. Hoja de resultados de un programa de analisis de ventriculografia en el que se
observa el ciclo cardiaco, imagenes de amplitud, fase e histograma de valores de fase.

Figura 57. Pagina de resultados de un programa tipico de analisis del miocardio.

de resultados es la figura 57. En ella se observan distintos cortes del corazén,
mapas polares (“bull’s eye”) y si la exploracion se ha hecho de modo sincroniza-
do, se obtiene tambien informacién del latido.
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6. Tratamiento de datos de laboratorio

La otra vertiente del tratamiento de datos en Medicina nuclear viene dado
por las determinaciones que se realizan en laboratorio. Consisten en pruebas
analiticas como son la determinacién del filtrado glomerular, el flujo plasmati-
co renal efectivo en riAdn, la cuantificacion de la pérdida de proteinas o de la
presencia de sangre en heces.

Todas estas determinaciones son las pruebas “in vivo-vitro”, y consisten en
obtener muestras después de haber administrado un trazador al paciente. Las
muestras se manipulan y su actividad se mide en un contador con el detector
adecuado (tubos, o de grandes volumenes). El resultado de tales mediciones es
siempre numero de cuentas (Figura 58).

READY->? A
PARAMETER GROUP (1-99) ->? 50

ID:FILTRAT GLOMERULAR
MODE 1

CPM1

24186
24047
24128
39
1198
1119
1005

END OF ASSAY

Figura 58. Ejemplo de salida numérica de un contador de tubos.

Esta secuencia de valores constituyen la informacion de partida para apli-
car ajustes a funciones monoexponeciales o biexponenciales derivadas de

Figura 59. Ejemplo de programa de ajuste de cuentas a una doble exponencial.
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modelos compartimentales sencillos (Figura 59). La dificultad de estos andlisis
radica en la poca cantidad de datos de que se dispone para efectuar los ajustes,
debiéndose recurrir a métodos aproximados (“método de la cola para 2 expo-
nenciales”) o métodos basados en estadistica no paramétrica (ajuste lineal de
Deming).
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1. Introduccion

Tras la incorporacion, accidental o deliberada de algun radionucleido en el
organismo, se produce un impacto bioldgico en el mismo que desde siempre
se ha tratado de evaluar, sobre todo desde la aparicion de las diferentes co-
misiones internacionales y/o nacionales de Proteccion Radioldgica (PR). Desde
que en 1959 la Comisién Internacional de Proteccion Radioldgica, ICRP, encar-
g6 a un grupo de expertos el desarrollo de limites para las méximas cantidades
de radionucleidos que podrian contenerse en el cuerpo humano, asi como en
el airey en el agua, han sido varias las publicaciones de este y de otros organis-
mos para el cdlculo de las dosis internas.

La metodologia mas utilizada actualmente para dosimetria interna tras
la administracion de radiofarmacos fue desarrollada por el Comité “Medical
Internal Radiation Dose” MIRD de la Nuclear Medicine Society, al que normal-
mente se refiere como esquema MIRD, y es la que se explicara en lo que sigue.

Se debe distinguir con claridad entre aplicaciones diagndsticas, en las que
la exactitud en la estimacion de dosis es, seguramente, poco trascendente, de
las aplicaciones terapéuticas en las que la relacion riesgo-beneficio es muy pe-
quefay por consiguiente se debe de procurar la minima inexactitud en las es-
timaciones dosimétricas. Por ello, en diagnéstico, se utilizan tablas estandar de
dosis en 6rganos del paciente, obtenidas mediante el calculo de las dosis a los
6rganos de un maniqui matematico antropomorfico, y en el caso de la terapia,
sin embargo, se debe realizar una estimacion individualizada para cada pacien-
te de las dosis absorbida en tumor y en érganos que puedan resultar criticos,
dadas las altas dosis absorbidas de radiaciéon implicadas.

El Real Decreto de criterios de calidad en Medicina Nuclear (MN), (RD 1997),
contempla, entre otros aspectos el de la dosimetria, con matices en cuanto a
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las magnitudes a vigilar, medir o determinar segun se trate de administracion
diagnostica o terapéutica, por lo que también se describen tablas y procedi-
mientos concretos que permiten su cumplimiento. En particular, se incluye un
apartado de como calcular en cada paciente, las dosis absorbidas terapéuticas
tras la administraciéon mas frecuente, es decir la de '3'l para el tratamiento de
carcinoma tiroideo (CDT).

2. Dosimetria interna con radiofarmacos

Tras la administracion de radiofarmacos se produce su captacion en los 6r-
ganos o tejidos de incorporacion o de transito, denominados érganos fuente.
Esto conlleva la emisidn de energia desde los mismos, energia que en parte se
autoabsorbe en ellos y, en el caso de emisores gamma, también se absorbe en
los demas 6rganos y tejidos del cuerpo. Entre éstos, los de interés dosimétrico
son aquellos que son el objetivo de la prueba diagndstica o de la terapia a
seguir, y aquellos otros que tienen mayor radiosensiblidad, mayor captacién
de radiofarmaco, mayor absorcidn de energia, etc. Los érganos en los que nos
interesa calcular la dosis de radiacion se denominan érganos blanco u érganos
diana.

Los érganos blanco son diferentes para cada radiofarmaco utilizado en la
prueba diagnéstica o en la terapia a seguir, y también dependen del paciente al
que se le administra, que elimina o capta biolégicamente dicho radiofarmaco
en funcién de su metabolismo, es decir segun su biocinética.

En cuanto a los rganos diana, T, y para cada administracion de un radiofar-
maco, (RF), se deben considerar 3 categorias: los 6rganos fuente que también
son diana, los 6rganos en los que las dosis absorbidas sean mayores y los érga-
nos de interés dosimétrico, que son diferentes en el caso del diagnéstico y en
el de la terapia. En diagnéstico, nos interesa conocer las dosis para cuantificar el
riesgo de efectos estocasticos, ya que la actividad administrada es muy peque-
fa, las dosis absorbidas en el tejido del paciente son bajas y el correspondiente
riesgo estocastico de cancer o efecto hereditario es muy bajo o despreciable.
Sin embargo, en procedimientos terapéuticos las dosis absorbidas en tejidos
que no son el blanco de la terapia pueden ser altos y en consecuencia se pro-
duce un aumento del riesgo estocastico de cancer, pero también de inducciéon
de efectos deterministas como la toxicidad hematolégica, el fallo renal, la toxi-
cidad gastrointestinal o la fibrosis pulmonar. Por lo tanto, en el caso de la tera-
pia nos interesa conocer: a) las dosis absorbidas en el tumor para cuantificar la
eficacia del tratamiento, b) las dosis absorbidas por érganos o tejidos criticos,
que suelen limitar la cantidad de radiofarmaco a administrar y c) las dosis ab-
sorbidas en érganos sensibles al riesgo estocastico.
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3. Magnitudes fisicas

3.1. Dosis absorbida media

La magnitud fisica mdas importante es la dosis absorbida, (Bolch y cols.
2009), tanto para evaluar las energias impartidas en tumor en el caso de la te-
rapia como para evaluar los efectos biolégicos de la radiacion desde el punto
de vista de la proteccion radiolégica, ya que a partir de las dosis absorbidas en
los tejidos, se evaltian las magnitudes de proteccién, dosis equivalente y dosis
efectiva (ICRP 2007a).

La dosis absorbida D(r1) se define como la energia media impartida al 6r-
gano o regién diana 't por unidad de masa. La tasa de dosis absorbida libe-
rada en el instante t, tras la administracién del radiofarmaco, que se supone
uniformemente distribuido en el tejido fuente del paciente rs, absorbiéndose
después en I't, puede expresarse como en la ecuacion (1):

D(rr,t) = A(rs, t)S(rr —rs, 1) (M

donde A(rs, t) es la actividad en t del radiofarmaco en la regién fuente rs, y
S(rr<—Ts) es el conocido como “factor S” es una magnitud especifica para
cada radionucleido y representa la tasa de dosis absorbida media en el blanco
rt en elinstante t tras la administracion por unidad de actividad contenida en el
6rgano fuente rs. El factor S depende del radionucleido contenido en el radio-
farmacoy de la edad y el sexo del modelo anatémico especifico que representa
al paciente o al tejido de interés (maniqui) que incorpora el RF. Los factores S
pueden estar basados en maniquies matematicos estilizados que representan
al individuo de referencia de una edad, sexo, masa corporal y altura de pie da-
dos. Los modelos también pueden obtenerse tras la segmentacion de image-
nes obtenidas mediante TC o RMN de la anatomia de individuos de referencia,
(Zaidi y Xu 2007). Las regiones Is y I' pueden representar 6rganos completos,
partes del tejido de un érgano, voxeles definidos en imagenes SPECT o PET, tu-
mores, un “cluster” de células, una célula Unica, partes de los componentes de
una célula (Howell y cols. 1999; Goddu y cols. 1997), por lo que existen factores
S para cada nivel anatémico, incluido también el nivel de voxel (Bolch y cols.
1999), que se usa sobre todo para distribuciones no uniformes de actividad en
los tejidos.

La dosis absorbida en I, D(r7, Tp), integrada en un tiempo Tp tras la admi-
nistracion, viene expresada en la ecuacion (2):

.TD TD
D(rT,TD)Z/O D(rT,t)dt:Z/o Alrs, 1) S(rr— rs, t)dt @
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donde Tp suele ser infinito, dado que los radionucleidos usados en MN, suelen
tener un periodo de desintegracién corto. En cdlculos dosimétricos de PR, el
periodo de integracion es de 50 afios para adultos, y de 70 afios para nifios o
adolescentes (ICRP 2007b).

La ecuacion (2), puede normalizarse por unidad de actividad administrada,
Ag, como en la ecuacion (3):

Tp
d(rT,TD):z/O a(rs, t)S(rr —rs, t)dt 3
fs

donde d representa el coeficiente de dosis absorbida en Ity a la fraccién de la
actividad administrada en rg en el instante t tras la administracion.

La evolucion temporal de la actividad en la regién fuente S, se obtiene
como soluciéon numérica de un conjunto de ecuaciones diferenciales definidas
mediante el modelo compartimental, en el que se definen todos los 6rganos y
regiones de interés, y se clasifican en diferentes compartimentos. También se
puede obtener la evoluciéon temporal de la actividad mediante la cuantifica-
cion en imagen, obtenida con gammacamara planar, SPECT o PET, o median-
te cuantificacién con equipos de medida sin imagen, o mediante medida de
muestras bioldgicas de orina, sangre o de biopsia (MIRD 1999).

En cuanto al factor S, especifico de cada radionucleido y del maniqui que
defina las componentes materiales y espaciales de rsy rr, puede expresarse
como en la ecuacion (4):

1

Tt) z EiYi (ZS(rT <—rs, Ei, t) (4)

S(rr—rs, t) = M(

= |V]|-'|' ZAid)(I’T<—r5, Ei, t)

donde Ej es la energia media de la transicion nuclear i, Yj es el nimero de transi-
ciones nucleares i por cada desintegracion del radionucleido, y ¢(rr —rs, Ej, t)
es la fraccién absorbida, o fraccion de la energia emitida E; por la region fuente
rs, que se absorbe en la regién diana rr, y Mt es la masa de la regién r en el
individuo de referencia; obsérvese que Mt depende del instante t.

Se define la fraccién absorbida especifica como el cociente de la fraccion
absorbida y de la masa de la regién diana, como se indica en la ecuacién (5):

¢(rT — s, Ei’ t)

5
M(rT,t) ©)

CD(rT ~—Tg, Ei, t) =
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de forma que el factor S puede expresarse como en la ecuacion (6) en funcién
de la energia media de la transiciéon nuclear i por cada desintegracion, A; :

S(rr—rs,t) = Ai®(rr s, Ei, t) (6)

3.1.1. Dosis absorbida media independiente del tiempo

Excepto en casos de dosimetria en tumores, cuya masa varia durante el
periodo de irradiacién, en dosimetria de pacientes de MN, la dependencia
temporal del factor S puede despreciarse, si las masas de las regiones fuente
y diana permanecen constantes durante el periodo de irradiacion. Entonces la
ecuacion (2) puede simplificarse a la ecuaciéon genérica mas sencilla (Stabin y
Siegel 2003):

D(rr,Tp) = z A(rs, To) S(rr —rs) 7)

donde A(rs, Tp) es la actividad integrada en el tiempo, o nimero total de trans-
formaciones nucleares en la region fuente r's en el periodo de integracion Tp.

La ecuacion (3) puede simplificarse:

d(rr, To) = &(rs, To) S(rr —Ts) (8)

donde:

TD TD
(s, To) = | a(rs,t>dt=A10 [ A v ©)

siendo &(rs, Tp) el coeficiente de actividad integrada, denominada en las pri-
meras publicaciones MIRD como tiempo de residencia, 7, que representa el nu-
mero total de desintegraciones (Bq s) en la regién fuente rs en un periodo de
integracion Tp por unidad de actividad administrada Ag (BQ).

4, Magnitudes de proteccion, dosis equivalente y dosis
efectiva

4.1. Dosis equivalente

Para relacionar la dosis absorbida con la probabilidad de aparicion de ries-
gos estocasticos, es decir cancer y efectos hereditarios, en una poblacién ex-
puesta, ICRP (ICRP 2007a) define la magnitud dosis equivalente. La dosis equi-
valente H(rr, Tp) se define como:
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H(rT,TD) = ZWR DR(rT,TD) (10)

donde W es el factor de ponderacién de la radiacion de tipo Ry Dgr(rr, Tp) es
la contribucion de la radiacion de tipo R a la dosis absorbida media en el tejido
diana rr. Los valores actuales para Wg en MN, son 1 para fotones, electrones,
positrones y particulas beta, y 20 para particulas alfa. Algunos radionucleidos
utilizados también en MN, como *°™Tc, 123, 123| y 201T] emiten electrones Auger.
Cuando estos se incorporan en el DNA del nucleo celular, la AAPM (AAPM 1994)
recomienda utilizar un factor de wg de 20.

Las ecuaciones (1) a (4) pueden escribirse en términos de dosis equivalen-
tes, reemplazando S con un factor S multiplicado por Wg, Sy:

Sw(rr—rs,t) = ZWR > EriYRiQ(rr—rs, Eriis t)
I

(11
= ZWR z AR,i(D(rT‘_rS: ER,iat)

donde Egr,iy Yri son la energia y produccién de cada emision i de radiacion
de tipo R, y Ar j es su producto, que se conoce como constante de equilibrio.
Como puede verse, las energias y producciones de cada emisién i deben in-
dexarse separadamente para cada tipo de radiaciéon emitida R.

La tasa de dosis equivalente en la region diana rr del individuo de referen-
cia H(rr,t) viene dada por:

H(rr, t) = ZA(rs,t)SW(rT—rs,t) (12)

La dosis equivalente H(rr, Tp) en el tejido diana ry tras la administracion
del radionucleido al individuo de referencia integrada en el periodo Tp es:

To . To
H(rT,TD):/O H(rT,t)dt:Z/O A(rs, t) Su(rr —rs, t)dit (13)

Con la condicion de que Sy, pueda considerarse independiente del tiempo,
la ecuacion (13) se simplifica a:
H(rr, To) = 3 A(rs, To) Sw(rr —Ts) (14)
I's
Si en la ecuacién (13) A se sustituye por a, es decir la actividad por unidad

de actividad inhalada, ingerida o inyectada intravenosamente, se puede expre-
sar el coeficiente de dosis equivalente h(rr, Tp) como:
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To
h(rT,TD):Z/O a(rs, 1) Sw(rr —rs, 1) dt (15)

Si las masas de los tejidos se pueden considerar constantes en el periodo
Tp, se simplifica la ecuacién (15):

h(rr, To) = &(rs, To) Sw(rr —Ts) (16)
Is
donde &(rs, Tp) se define en la ecuacion (9).

4.2, Dosis efectiva

La dosis efectiva E es una magnitud de proteccion en la que se estable-
cen los limites anuales de exposicién para trabajadores expuestos y publico en
general. Esta magnitud se considera tanto en exposicién externa, como en la
asociada a la incorporacion interna de radionucleidos.

Para un individuo de referencia e integrando las dosis en un periodo de 50
anos para adultoy 70 para niflo y adolescente, la dosis efectiva se define como:

H (rT: TD>MaIe +H (rT, TD)FemaIe

E:ZWT[ g (17)

Los tejidos y 6rganos rt a considerar para el calculo de la dosis efectiva E se
incluyen en la primera columna de la tabla 1, en la que aparecen los factores de
peso tisulares( Wy = 1) para efectos estocasticos que cuantifican el detrimento
relativo en unairradiacion selectiva de los mismos.

Concretamente en MN la dosis efectiva es una herramienta que permite
“comunicar” en un sentido general, el riesgo de efectos estocasticos en el in-
dividuo promedio, es decir como un indice de riesgo de pacientes. La dosis
efectiva es una magnitud apropiada para estimar el riesgo de efectos estocds-
ticos en exposiciones asociadas a procedimientos diagnésticos en poblaciones
de pacientes cuya edad y sexo no difiera sustancialmente de los considerados
como de referencia para los valores Wr. En estos casos, la dosis efectiva permite
comparar en términos de dosis diferentes radiofarmacos para el mismo proce-
dimiento, diferentes procedimientos posibles para el mismo fin diagndstico,
diferentes hospitales que aplican el mismo procedimiento, etc.

5. Magnitudes relevantes para efectos deterministas

Para procedimientos de terapia con altas dosis a pacientes individuales, la
magnitud mas relevante es la dosis absorbida. Como se menciona arriba, en

[275]



Fundamentos de Fisica Médica
Volumen 6. Medicina nuclear: bases fisicas, equipos y control de calidad

Organos Wr
Superficie 6sea 0,01
Cerebro 0,01
Mamas 0,12
Colon 0,12
Esofago 0,04
Gonadas 0,08
Higado 0,04
Pulmones 0,12
Médula dsea roja 0,12
Resto 0,12
Glandulas salivares 0,01
Piel 0,01
Pared estdomago 0,12
Tiroides 0,04
Vejiga 0,04

(¥) El factor para los tejidos especificados en el resto se debe apli-
car al promedio aritmético de las dosis absorbidas por suprare-
nales, tejido extratoracico (ET), vesicula biliar, corazon, rifiones,
nédulos linfaticos, musculo, mucosa oral, pancreas, prostata,
intestino delgado, bazo, timo, ttero/cérvix.

Tabla 1. Factores de ponderacién de tejidos para efectos estocasticos
(carcinogénesis y hereditarios).

procedimientos de terapia en MN las dosis absorbidas en drganos diferentes
del blanco pueden ser muy altas, y pueden estar por encima del umbral de
aparicion de efectos deterministas.

Cuando se trata de analizar estos efectos, la ICRP (ICRP 2007b) recomienda
aplicar a la dosis absorbida media en el érgano en cuestién, un factor de pon-
deracion al que denomina RBE capaz de estimar el efecto biolégico asociado
a dichas dosis altas. Estos factores RBE son diferentes de los Wg utilizados para
efectos estocdsticos. Por ejemplo, para particulas alfa, Wg tiene un valor de 20,
mientras que el RBE para efectos deterministas tiene un valor de 1 a 8, depen-
diendo de que energia tenga la particula alfa, y del efecto biolégico concreto
estudiado. De acuerdo con la ICRP (ICRP 2004), los factores Wr y la dosis equi-
valente asociada son conceptos que solo aplican a efectos de cuantificar dosis
en general, y de poder comparar con el limite de dosis establecido para protec-
cién radiolégica; en aquellas circunstancias en las que se implican dosis mas
altas, que pueden causar efectos deterministas, se deben aplicar los valores
RBE para obtener las dosis pesadas por tipo de radiacién. Los factores RBE se
analizan en los informes 58 y 92 de ICRP, (ICRP 1989, 2004), asi como en (ICRU
2002) y (NCRP 1990).
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La dosis absorbida pesada por el RBE, se designa como Gy-equivalente (Gy-
Eg), (NCRP 1990).

Otras magnitudes que se usan en terapia en MN, son la Dosis Bioldgica
Equivalente, (BED), la Dosis Uniforme Equivalente, (EUD), y la dosis isoefectiva.

5.1. Dosis biologica equivalente (BED)

La dependencia del efecto biolégico con la tasa de dosis se conoce des-
de los afios 1970, (Hall 1997). La dosis bioldgicamente equivalente BED, se
definié para comparar diferentes fraccionamientos en Radioterapia externa,
(Barendsen 1997) y (Dale y Carabe-Fernandez 2005), y viene a representar la
dosis total fisica requerida para producir un efecto biolégico concreto con muy
baja tasa de dosis o muy hiperfraccionada. Los parametros radiobiolégicos
para el calculo de la BED son los coeficientes @ y /3, o sensibilidad por unidad de
dosis o por unidad del cuadrado de la dosis, en un modelo lineal cuadratico, asi
como de x, o tasa de reparacion del dafio subletal.

En terapia con radionucleidos, la tasa de dosis absorbida es muy variable
en el tiempo, y casi todos los estudios hasta la fecha consideran la dosis absor-
bida total y un decrecimiento exponencial de la tasa de dosis absorbida con el
tiempo. Para poder comparar diferentes esquemas de liberacién de dosis ab-
sorbida en algun efecto bioldgico concreto, se debe convertir el perfil de tasa
de dosis absorbida en la terapia con radionucleidos, en BED.

5.2. Dosis uniforme equivalente (EUD)

Utilizando los histogramas dosis-volumen en distribuciones tridimensiona-
les de dosis absorbida se puede calcular la dosis uniforme que daria la misma
respuesta bioldgica que la no uniforme en consideracién. Esta dosis equivalen-
te uniformemente distribuida espacialmente se denomina EUD, se expresa en
grays y se utiliza para saber si la dosis absorbida es suficiente para la esteriliza-
cion del tumor (O'Donoghue 1999).

5.3. Dosis isoefectiva

Los organismos ICRU e IAEA, han propuesto recientemente la dosis isoefec-
tiva para aplicaciones de terapia con agentes de alta transferencia lineal de
energia (LET) (Wambersie y cols. 2006). La dosis isoefectiva se define como la
dosis absorbida para radiacién de baja LET que produciria el mismo efecto cli-
nico que el tratamiento con radiacién de alta LET, a igualdad de condiciones
de irradiacion.
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6. Dosimetria en procedimientos diagnodsticos

Las recomendaciones internacionales, las exigencias de las Directivas co-
munitarias y la normativa nacional (RD 1997), que tiene caracter de norma ba-
sica sanitaria, establecen que se debera reducir la exposicidon innecesaria de
los pacientes a la radiacién. La dosis efectiva E recibida por un paciente tras la
administracion de un radiofarmaco para obtener una imagen diagnéstica en
MN, es una estimacién Unica que guarda relacién con el riesgo total debido ala
radiacién, al margen de cdmo se distribuya la dosis de radiacién por el cuerpo.
Por eso se utiliza esta magnitud en diagnéstico, ademas de por el hecho de que
permite comparar el riesgo asociado a estas pruebas con otros procedimientos
radiolégicos. Contrariamente a lo que a veces se cree, las dosis de radiacion
provenientes de casi todas las técnicas de MN son inferiores a muchas de éstas,
por ejemplo las dosis efectivas de cada una de las pruebas de MN incluidas en
el anexo | del Real Decreto 1841 (RD 1997), que son las mas frecuentes, son
inferiores a la de un TC de abdomen. Frente a este pequeiio riesgo, el beneficio
que se obtiene de las imagenes en MN es muy alto. Particularmente los datos
funcionales y metabdlicos que se pueden obtener son muy valiosos (funcion
renal total, fraccién de expulsion ventricular o distribucién de sangre por la
corteza cerebral, p.ej.). Es decir, las exploraciones diagndsticas en MN se carac-
terizan por una alta relacién riesgo-beneficio por lo que la incertidumbre en la
determinacion de la dosis absorbida por los tejidos no es crucial.

Para cada radiofarmaco utilizado en las pruebas diagndsticas a realizar en
cada servicio de MN, se deben considerar y conocer segun el Real Decreto (RD
1997), los siguientes aspectos relacionados con la dosimetria de pacientes,
(apartados 6.1,6.2 'y 6.3).

6.1.Tablas de dosis estandar por unidad de actividad
administrada

Las tablas mas completas sobre dosis de pacientes se encuentran en las pu-
blicaciones 53,80y 106 de ICRP, (ICRP 1987, 1991, 1998 y 2007b), que recogen
los valores de dosis en érganos del individuo de referencia para los radiofar-
macos utilizados actualmente en MN. El contenido de las tablas se describe de
forma resumida a continuacion.

Los 6rganos y tejidos diana seleccionados para el calculo de las dosis son
practicamente los de la tabla 1, mas algun otro en el que, por alguna razén,
recibe mas dosis que en el promedio del resto, como por ejemplo las glandu-
las lacrimales y espina dorsal en algunas exploraciones. Las dosis absorbidas
tabuladas son las dosis medias en el 6rgano o regién diana y suponiendo una
distribucion uniforme en cada érgano fuente.
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6.1.1. Modelos biocinéticos

Para cada molécula que se incluye en las tablas de los informes 53,80y 106
de ICRP (ICRP 1987, 1991, 1998 y 2007b), se referencia un modelo biocinético
que da informacion sobre la estimacién cuantitativa de la distribucién meta-
bolica del radiofarmaco en el cuerpo. La evolucién temporal de la actividad en
cada 6rgano fuente se conoce a partir del correspondiente anélisis farmacoci-
nético, que permite definir un modelo con la distribucion, flujo y transferencia
del radionucleido. Con este modelo se deriva a su vez el modelo matematico
que consiste en un sistema de ecuaciones diferenciales o integrales que defi-
nen la variacion en el tiempo de las cantidades del radionucleido en las dife-
rentes partes del cuerpo. El modelo seguido suele ser compartimental con el
que, conociendo los valores de los pardmetros fisioldgicos, se solucionan las
ecuaciones de evolucion temporal de la actividad, y se realiza finalmente la
integracion para conocer cada valor de actividad acumulada, A(rs, Tp) para el
calculo de las dosis absorbidas, véase la ecuacion (7).

Una discusién sobre como establecer la evolucién temporal de actividad
puede verse en los informes 32y 67 de ICRU (ICRU 1979, 2002), y en el informe
inicial MIRD (Loevinger y cols. 1991).

6.1.2. Calculo de las dosis absorbidas

El formalismo seguido por la ICRP para el calculo de las dosis absorbidas
es, fundamentalmente, el mismo del comité MIRD expuesto arriba en el apar-
tado 3, y utiliza los mismos conceptos de fraccion absorbida, regiones fuente y
diana, maniquies de referencia para el individuo de referencia y modelos com-
partimentales para describir la distribucién biocinética de actividad en el cuer-
po humano. Los dos esquemas dosimétricos solo difieren en la nomenclatura,
incluyéndose para mayor claridad a continuacién el formalismo ICRP.

El promedio de dosis absorbida en un érgano o tejido T (“target”, blanco o
diana) es la suma de las contribuciones Dt s que surgen de las desintegracio-
nes del radionucleido en cada 6rgano fuente S:

Dt = Z D(T<—S) (18)

En funcion del “factor S”, la dosis absorbida en T debida al radionucleido
incorporado en S es:

D(T —S) = Ag+S(T —39) (19)
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donde A es la actividad acumulada o integrada en S, y es igual al nimero total
de transformaciones nucleares en S, como puede verse en su ecuacién dimen-
sional:

[A] = [A]*[T] = {Bq} = {s} = {d:s} x«{s} = {des} (20)

6.1.2.1. Maniquies antropomorficos

Los valores de S(T —S), véanse las ecuaciones (4) y (6), para combinacién
de término fuente Sy diana T, se obtienen con calculos de Monte Carlo en los
que se modelan matematicamente maniquies antropomérficos para simular el
transporte de fotones a través de las diferentes estructuras corporales. Los ma-
niquies antropomorficos utilizan una combinacién de formas geométricas, es-
feras, cilindros, conos, elipsoides, etc., para crear una estructura anatémica que
represente el cuerpo humano. La composicion y densidad de los diferentes te-
jidos se basan en el informe ICRP sobre el “"Hombre de referencia’, (ICRP 1975).
En este informe se suministran lo datos anatémicos del trabajador adulto varén
occidental. Aunque se trata de un maniqui masculino, incorpora regiones que
representan 6rganos femeninos. Este maniqui hermafrodita de 70 kg de peso
y 1,70 m de altura de pie, (véase la figura 1), es el que se ha utilizado por el
comité MIRD; de hecho se conoce como maniqui MIRD-5, para calcular dosis
para adultos basadas en la actividad residente en cada 6rgano que irradia a
cualquier otro 6rgano. Las fracciones absorbidas para energias discretas de fo-
tones estan publicadas por el comité MIRD (Snyder y cols. 1978). Ademas los
factores S correspondientes, para 20 érganos fuente y diana 'y para unos 100 ra-
dionucleidos estan también publicados (Snyder y cols. 1975). El método MIRD
(Loevinger y cols. 1988) se utiliza para dosimetria interna en MN combinando
los factores S con los datos biocinéticos de cada radiofarmaco.

Con la publicaciéon del informe 89 de la ICRP (ICRP 2002), con datos anatoé-
micos para hombre de 73 kg y de mujer de 60 kg de peso, Cristy y Eckerman
(Cristy y Eckerman 1987), definieron los maniquies ADAM y EVA, que son una
version modificada del maniqui MIRD-5 con diferencias sexuales especificas.
También se definieron una serie de maniquies que representan nifos y ado-
lescentes, en total 6 maniquies. Las fracciones absorbidas, para 25 6rganos,
asociadas a estos maniquies fueron publicadas, y los correspondientes facto-
res S estan disponibles en el software MIRDOSE (Stabin 1996). También existen
maniquies especificos para mujer embarazada (Stabin y cols. 1995), asi como
especificos para algunos érganos como cerebro, ojo, cavidad peritoneal, pros-
tata, recto, esferas de densidad unidad , etc.
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Figura 1. Maniqui hermafrodita MIRD-5 basado en el ICRP sobre el “Hombre de referencia”
(ICRP 1975).

Mencién aparte debe hacerse para los modelos 6seos y de médula roja
en irradiacion de electrones y particulas beta, por su especial trascendencia
en dosimetria interna. Tablas de fracciones absorbidas pueden encontrarse en
la bibliografia, y de forma resumida han sido publicadas por Stabin (Stabin y
Siegel 2003).

La pagina web www.doseinfo-radar.com, (Stabin y Siegel 2003), contiene
las tablas de factores S, para todos los maniquies mencionados, y tablas de
fraccion absorbida especifica (véase la ecuacion (5)) detalladas por rangos de
energia que cubren las emisiones habituales de los radionucleidos que se utili-
zan en MN. Con ellas es posible calcular, por ejemplo, los factores S correspon-
dientes a un nuevo farmaco del que no se dispongan los datos correspondien-
tes.

Como ejemplo, se incluyen en la tabla 2 algunos de los factores S relativos
a la administracion diagndstica de fosfatos y fosfonatos marcados con 2°™Tc,
para pruebas éseas en adulto y en nifio de un afo.
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Factor S Adulto Nifo 1 afno

(Gy/GBq d) (Gy/GBq d)
S (ovarios — ovarios) 3,87 25,16
S (timo < timo) 2,90 2,90
S (tiroides — tiroides) 2,90 14,52
S (suprarrenales — suprarrenales) 2,71 7,74
S (testiculos — testiculos) 1,94 21,29
S (Utero — utero) 1,28 17,22
S (vesicula biliar — vesicula biliar) 0,95 5,03
S (pancreas — pancreas) 0,95 4,26
S (bazo — bazo) 0,74 2,90
S (rifones — rifones) 0,41 1,30
S (vejiga — vejiga) 0,41 1,47
S (mamas — mamas) 0,39 25,16

Tabla 2. Factores S (Gy GBq~! d-') méaximos para pruebas diagndsticas realizadas con
fosfatos y fosfonatos marcados con *°™Tc en adulto y nifio de 1 afo.

6.1.2.2. Calculo de la actividad acumulada

Se incluye un breve resumen de como se calculan las actividades acumu-
ladas necesarias para obtener las tablas estandar ICRP de dosis absorbidas en
procedimientos diagndsticos de MN.

La actividad acumulada, Asen un 6rgano o tejido S, se obtiene integrando
la variacion temporal de la actividad en el érgano, Ag(u):

- t 21
As(t):/o As(u) +du 1)

y depende de la actividad administrada, A, de la vida media fisica del radionu-
cleido Tp, y de la biocinética del radiofarmaco.

Utilizando los 6rganos corporales como compartimentos (modelo com-
partimental) y en funcién de los pardmetros biocinéticos correspondientes a
6rganos fuente y diana, la actividad en el 6rgano As puede expresarse como
una suma de exponenciales:

n

As(t) = Z kje~(itAp)t (22)
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Las constantes en la ecuacion (22) se derivan directamente de las medi-
das. En los documentos ICRP (ICRP 1987, 1991, 1998 y 2007b) se incluyen unas
tablas biocinéticas con los valores utilizados para dichas constantes en cada
compuesto. La expresiéon de As en términos de distribuciones fraccionales de
actividad en los 6rganos o tejidos y de las vidas medias correspondientes, es:

As il { Ti [ Denet  adjenst }
i a; ai e i, eff —e jeff * i| (23)
Ao J'=;+1 Jé i - Tj

en donde Fs representa la captacidn en el érgano fuente S, es decir la frac-
cion de actividad administrada que llega al 6rgano S, en cualquier instante sin
considerar la desintegracion fisica. “a" es la fraccion de Fs eliminada con vida
media biolégica Fs. “T; ( aj = 1)” es la fracciéon de Fs captada con vida media
biolégica T; (Z aj = 1). N” es el ndmero de 6rganos de eliminacién, “m” es el
nimero de 6rganos de captacion, 4; es la constante de eliminaciéon y Aj es la
constante de captacion.

La constante efectiva de eliminaciéon y captacion, se obtienen a partir de la
vida media bioldgica y fisica correspondientes:
Aiet =Ai + Ap : (24)

1 1 1

==+
Tiet Ti T

Se suele asumir, en aplicaciones diagndsticas de MN, que la vida media
efectiva es igual a la vida media fisica, ya que los radionucleidos utilizados en
general tienen una vida media fisica muy inferior a la bioldgica.

La ecuacién (23) describe la acumulacion y posterior eliminacion de acti-
vidad en el 6rgano S. Un caso muy habitual es suponer que la captacion en el
6rgano S es instantanea, lo que reduce la ecuacion (23) de forma sustancial:

n
& =K Z aj e(*ﬂi,eﬁ*o (25)
i=
Integrando (23), se obtiene la actividad acumulada normalizada:

/E\S n+m n { T |: Tiett  Tjef :| } (26)
= —F i i -
Ao 2 23T T [ )

o, integrando (25), se obtiene:

As  _ Q2 Tieft 27)
Ao~ 2 %02
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6.1.2.3. Calculo de incertidumbres en las estimaciones dosimétricas en
diagnéstico

La incertidumbre asociada a los calculos de dosis absorbidas viene deter-
minada por la incertidumbre en el célculo de la actividad acumulada y en la
incertidumbre de cada valor para el factor S.

La mayores contribuciones a la incertidumbre del factor S, son la variacién
de la masa del érgano diana y, para irradiacién con fotones, la variacién en la
distancia entre 6rganos fuente y 6rganos diana. Los maniquies antropomér-
ficos matematicos utilizados en la determinacion de S son muy estilizados y
no se corresponden totalmente con la realidad de los pacientes. De hecho en
las ultimas recomendaciones de la ICRP (ICRP 2007b), se incluye la opcién de
cambiar los maniquies matematicos por los maniquies de voxel, de los que ya
existen varias versiones accesibles en la bibliografia y aplicables al individuo de
referencia, por ejemplo, los maniquies MAX06 y FAX06, (Kramer y cols. 2006).
Estos en particular, se basan en miles de imégenes transversales obtenidas
mediante TC de una anatomia real humana de hombre y de mujer totalmen-
te “pixelada’, después “voxelizada” y finalmente “segmentada” en las diferentes
regiones anatémicas del cuerpo del hombre y de la mujer. Ya existen publica-
ciones de los coeficientes de conversién en irradiacion externa para fotones
(Fill y cols. 2004), (Kramer y cols. 2004), obtenidos con maniquies de voxel. No
obstante, faltan por calcular y publicar datos relativos a irradiacion interna en
maniquies voxel, de los que poder derivar nuevos, mas precisos y refrendados
valores para los factores S, con los que mejorara la incertidumbre asociada al
modelo anatémico.

En cuanto a las contribuciones a la incertidumbre de la dosis, derivada del
calculo de la actividad acumulada, las mayores son las variaciones en la capta-
cién y en la distribucion del radiofarmaco entre érganos y tejidos.

De cualquier modo, los célculos efectuados sobre la desviacién entre dosis
absorbidas estimadas y las reales, indican que esta desviaciéon no es superior
a un factor 3. La desviacidon es menor para radionucleidos de vida media cor-
ta, como el ®™Tc, que es el mas utilizado en diagnéstico. La dosis efectiva es
menos sensible al modelo de distribucion, y puede variar como mucho en un
factor 2.

6.1.3. Tablas de dosis absorbidas por unidad de actividad administrada

En las paginas web de las Sociedades Espafolas de Fisica Médica, de
Medicina Nuclear y de Proteccién Radioldgica estan disponibles las tablas de
dosis para los radiofarmacos utilizados en nuestro pais en diagnéstico.
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6.2. Optimizacion en casos criticos

De acuerdo al RD de criterios de calidad en MN (RD 1997), siempre es ne-
cesario optimizar la actividad a administrar a los pacientes en MN, de forma
que sea la minima compatible con el diagnéstico que se persigue. Recuérdese
que el objetivo de las pruebas con imagen es obtener la suficiente informacién
diagnostica como para, por ejemplo, definir la conducta terapéutica, o con-
firmar un diagndstico. Siempre existen poblaciones especialmente sensibles,
como mujeres gestantes, lactantes, nifos y pacientes con menoscabo funcio-
nal de algun érgano. Para estos, no basta con disponer del valor estandar de
dosis efectiva: se debe también evaluar “la dosis absorbida en aquellos érganos
de interés”, por ejemplo, Utero en mujeres gestantes, génadas en nifios, o dosis
en 6rganos fuente en el caso de pacientes con la funcion renal disminuida, etc.

La metodologia a seguir en estos casos individuales, puede resumirse
como:

» La obtencion de la evolucion temporal de actividad se puede obtener
de forma similar a lo indicado en la seccion de célculos en terapia con
radiofdrmacos (apartado 7).

« Loscorrespondientes factores S que mejor se ajusten al paciente se pue-
den encontrar tabulados en la bibliografia (véase el apartado 6.1.2.1).

6.3. Administraciones inadecuadas y exploraciones no
tipificadas

También en el caso de administracién inadecuada o exploraciones no tipi-
ficadas, se debera realizar una estimacion urgente e individualizada de la dosis
absorbida (RD 1997), de forma analoga a lo indicado para casos criticos. Aqui
puede ser necesario también, calcular factores S especificos no tabulados que
pueden estimarse segun lo indicado también al final del apartado 6.1.2.1.

6.4. Actividades maximas a administrar

Por motivos de proteccién del paciente y para disminuir las dosis absor-
bidas asociadas, la actividad mdaxima que se debe administrar al paciente de
los radiofarmacos mas utilizados para las pruebas diagnoésticas, esta limitada a
unos valores publicados en el anexo del RD mencionado (RD 1997). Cuando se
utilicen radiofarmacos no incluidos en esta relacion, el programa de garantia
de calidad de la unidad asistencial de medicina nuclear debera contener una
relacion similar referida a dichos radiofarmacos, elaborada de acuerdo con las
recomendaciones al respecto de sociedades e instituciones competentes, se-
gun lo dispuesto en el articulo correspondiente del Real Decreto.

[285 ]



Fundamentos de Fisica Médica
Volumen 6. Medicina nuclear: bases fisicas, equipos y control de calidad

7. Dosimetria en terapia con radiofarmacos

En radioterapia con radionucleidos, la proporcion o entre beneficio B
y riesgo R, B=R-p, es muy pequefa, “dramdticamente” muy pequefa, y
la tolerancia en la exactitud de las determinaciones dosimétricas es critica.
Tradicionalmente se han utilizado los modelos MIRD que, con el aumento ac-
tual de los procedimientos terapéuticos, se han ido perfeccionando para me-
jorar la exactitud en las estimaciones. Aqui se incluyen técnicas personalizadas
para cada paciente, a diferencia del diagnéstico en el que se habla de indivi-
duos estandar. La magnitud utilizada en la terapia es la dosis absorbida. Aqui
los efectos de la radiacion, ademas de los probabilisticos que siempre aparecen,
son deterministas ya que se trata de eliminar células tumorales, con lo que las
actividades administradas son muy altas, y las dosis absorbidas pueden supe-
rar la aparicion de dichos efectos deterministas. Las magnitudes a determinar
son la “dosis absorbida en el tumor’, para poder evaluar la eficacia terapéutica
del tratamiento, y las “dosis absorbidas en érganos que sean criticos” Casi siem-
pre la médula roja suele ser el tejido que limita la administracién del farmaco,
dada la dosis umbral ciertamente baja, (0,75 Gy si se estima a través de la dosis
en todo el cuerpo, o0 2 Gy si se estima a través de la dosis en sangre mediante las
necesarias muestras analiticas), con la que empiezan a aparecer efectos como
la leucopenia y la trombocitopenia, (por inhibicion de la hematopoyesis), en
la terapia sistémica en general y en la inmunoterapia en particular. Por tanto,
hay que estimar la “dosis absorbida en la médula roja”. Otros érganos de interés
por la posible aparicion de efectos deterministas como la esterilidad temporal
en el hombre y permanente en la mujer son la “dosis absorbida en génadas”, y
aquellos otros que por la naturaleza del radiofarmaco o de su biodistribucion
concreta en el individuo, puedan revelarse como criticos, como el pulmén, la
pared de la vejiga, los rifiones, etc.

De acuerdo con el Real Decreto 1841 (RD 1997), deben establecerse pro-
cedimientos implantados en cada Servicio de Medicina Nuclear (SMN) para las
determinaciones de dosis absorbidas en tumor y en 6rganos criticos en aque-
llas administraciones terapéuticas de radiofarmacos que tenga dicho servicio
de MN en su cartera de servicios. Debe tenerse presente que los pacientes de
terapia en MN, se someten a irradiacién interna en niveles de dosis absorbi-
da de Radioterapia, al igual que lo son aquellos otros tratados con radiacién
externa en un acelerador lineal o con radiacién de fuentes encapsuladas en
aplicaciones de Braquiterapia. En un contexto dosimétrico, la principal diferen-
cia entre estos tratamientos en MN con los de los de Radioterapia externa es
que, hoy por hoy, en MN no se realiza planificacion dosimétrica excepto en
casos muy especiales: en estos, se administra una cantidad muy pequena del
radiofarmaco, (dosis trazadora), previamente al tratamiento para estudiar su
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biocinética en el paciente y planificar después la actividad terapéutica que se
puede administrar.

Lo que se hace a dia de hoy en terapia de MN, es estimar las dosis absorbi-
das por los pacientes de la forma mas personalizada posible, aunque sea a la
vez 0"a posteriori”de dicha administracion terapéutica. Téngase en cuenta, por
ejemplo, que en una de las terapias mas extendidas de MN, el tratamiento con
131] de restos de carcinoma tiroideo (CDT), se suele repetir la primera adminis-
tracion 2, 3 o incluso 4 veces de forma espaciada en el tiempo con intervalos
de unos 6 meses entre cada dos administraciones. En estos casos, por ejemplo,
puede ser de gran ayuda las estimaciones previas de dosis absorbidas en tu-
mor y en érganos criticos para poder prevenir el efecto en los mismos en cada
nueva administracion.

7.1. Terapias mas generalizadas en MN
Las terapias en MN mas realizadas en nuestro pais, en los ultimos afios, son:
« Tratamientos de hipertiroidismo con '3'l.

« Tratamientos de carcinoma tiroideo, cancer diferenciado de tiroides
(CDT) con "37I. Tratamiento radiometabdlico con 1311-MIBG tras el diag-
noéstico de neuroblastoma o paraganglioma.

« Policitemia y tratamientos con 32P.

+ Metastasis dseas tratadas con 8°Sr.

« Metastasis dseas tratadas con '>3Sm.
« Metastasis dseas tratadas con '8Re.
« Linfoma no Hodking con Y.

« Tratamientos de anticuerpo monoclonales (MAB) de linfoma, etc., con
90Y

« Sinoviortesis con Y.

Entre estos, los mas extendidos con diferencia, son los 2 primeros. Para el
tratamiento de CDT con '3l se incluye a continuacion un resumen de la meto-
dologia a seguir para las estimaciones dosimétricas mas importantes a realizar.

7.1.1. Dosimetria de pacientes con cancer diferenciado de tiroides (CDT)
tratados con 37|

Los pacientes sometidos a este tratamiento son primero tiroidectomizados
quirdrgicamente y, tras un tratamiento hormonal para favorecer la captacion,
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se les administra una actividad de 3,7 a 7,4 GBq de '3'INa. Teniendo en cuen-
ta el modelo biocinetico para el '3'l (ICRP 1987), se puede considerar que la
actividad de "'l administrada al paciente por via oral pasa, en primer lugar,
al estdbmago e intestino, y de alli, pasa al flujo sanguineo, que la transporta a
todo el cuerpo. La sangre y el mismo cuerpo captan la mayor parte de la misma
aunque una pequena cantidad, y este es el objetivo terapéutico, se capta en el
resto tiroideo que haya podido quedar tras la ablaciéon quirdrgica mencionada.
La eliminacién o aclaramiento de la actividad corporal se produce, en mas de
un 95%, por via renal y es excretada en la orina en los 2-4 dias siguientes a la
administracién. La eliminacion de la actividad captada en resto tiroideo es tam-
bién excretada por orina pero con una retencién mucho mayor que la corporal
(para pacientes sanos la vida media biolégica de eliminacién tiroidea del yodo
es de 80 dias). Los 6rganos y tejidos mas importantes a efectos dosimétricos se
describen a continuacion.

Entre los érganos diana, cabe distinguir: 1) El resto tiroideo (ti), el conoci-
miento de las dosis absorbidas recibidas en el mismo permitird cuantificar la
eficacia del tratamiento. 2) La médula roja (MR), en contacto directo con el 137
que transporta la sangre (S), es el 6rgano critico del tratamiento ya que el factor
limitante de la dosis absorbida a administrar es la posibilidad de apariciéon de
mielotisis. 3) A veces para algunos pacientes concretos pueden ser de interés
otros 6rganos y tejidos, por ejemplo, los pulmones para los que existe riesgo de
fibrosis en el caso de existir metdstasis cercanas, o la pared de la vejiga urinaria,
que es por donde se elimina la mayor parte de la actividad.

Los érganos fuente son: 1) El cuerpo total (rc) que es en donde se retiene
la mayor parte de la actividad administrada. 2) La sangre (S) en donde se trans-
porta esta actividad y 3) El resto tiroideo, ganglios linfaticos, posibles metdsta-
sis y masas recurrentes de tumor, (ti).

Para el célculo de las dosis absorbidas en los érganos diana, MRy ti, se uti-
lizan las formulas generales del apartado 3, que se personalizan de la mayor
manera posible, como se muestra a continuacion.

7.1.1.1. Dosis absorbida en resto tiroideo

Para estimar la dosis absorbida en el resto tiroideo, se utiliza la expresién
(7). Las regiones fuentes a considerar son las 3 mencionadas arriba, aunque la
mas importante corresponde a las emisiones in situ en el resto tiroideo, (ti), por
lo que se puede aproximar a:

Dy = Ay S(ti—ti) (28)
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Es decir, para estimar la dosis absorbida en resto tiroideo, se requiere al me-
nos determinar dos términos, la actividad acumulada en el resto tiroideo Ay, y
el factor S, en este caso asociado a las emisiones desde el resto tiroideo. Como
el 137] tiene emision gamma y beta, se deben sumar las dos contribuciones, de
radiacion NP no penetrante (beta) y de radiacion P penetrante (gamma) en la
obtencién de S(ti—ti).

Para determinar la actividad acumulada, se considera la captacion inicial y
el aclaramiento posterior de actividad en el resto. Si la constante de captacién
es mucho mayor que la de eliminacién, como es habitual, se puede aproximar
la funcion Ayi(t) a una exponencial sencilla, con la expresion:

At = 1,44 - Aggm -Co - Tef (29)

Co esigual a la captacién (actividad dividida por la actividad administrada)
en el momento del maximo, Cyax, multiplicada por un factor que compensa
por la eliminacion efectiva producida en el tiempo transcurrido entre la admi-
nistracion del yodo y el instante de la captacion maxima. Esta es la razén por la
cual Cy se denomina fraccion de captacion extrapolada a tiempo cero.

Aadm es la actividad administrada, y Ter el periodo de eliminacién efectivo
del resto tiroideo.

Para determinar Cy y Ter en la funcién exponencial Asi(t) se debe utilizar el
método conocido como de cuantificacién con un detector de radiacién (MIRD
1999). Aqui se resume el procedimiento que utiliza la gammacémara planar. De
forma resumida, el proceso consiste en realizar el siguiente procedimiento en
diferentes instantes t tras la administracion:

1. Estudiar con la gammacamara las zonas de captacién de resto tiroideo
que se presentan en la imagen del cuello u otras zonas, ya que a veces
son varias.

2. Definir las correspondientes regiones de interés en el entorno de cada
ROLI. Para ello se dibuja el perfil central y se determina el FWHM corres-
pondiente que determina el tamafo de la captacion.

3. Cuantificar las mismas, es decir, determinar las cuentas existentes en
cada ROI, ny.

4. Obtener la actividad contenida en cada zona, para lo cual debe cono-
cerse previamente la eficiencia planar del conjunto colimador-gam-
macamara, €, determinada por la expresion:
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siendo 7¢ la eficiencia intrinseca a determinar mediante la correspon-
diente calibracién con una fuente de actividad conocida, y G la efi-
ciencia geométrica que tiene un valor determinado para cada pareja
de valores distancia captacién-colimador y tamano de la captacién. La
actividad correspondiente en el instante 7 se puede estimar como:

o /t
Ad(t) = 7;2}5,“2 (31)

siendo N, las cuentas netas en la ROI, adquiridas en el tiempo taqq, £ el
coeficiente de atenuacion lineal del tejido y z el espesor de tejido, estan-
do en promedio el tiroides ubicado a 2,5 cm de profundidad tras la piel.

5. Del ajuste a una funcion exponencial de los valores Ay(t) se obtienen
los valores del periodo efectivo Tt y la captacion a tiempo cero C.

Un problema que suele plantearse en este procedimiento es que los pri-
meros dias tras la administracion es probable cometer errores de cuantifica-
cion debido a que la tasa de contaje puede ser muy alta (problemas de tiempo
muerto). Ademas, se encuentran diferentes zonas de captacion pudiendo ser
dificil discernir cuales de ellas son resto tiroideo. En estos casos, puede recurrir-
se por una parte, a realizar una sola adquisicién con gammacamara para deter-
minar la actividad existente el dia 6° al 9° tras la administracién, dia en el que
estan bien definidas las zonas captantes tiroideas, si las hay, y por otra parte,
determinar la constante efectiva tiroidea (d4) a partir de las medidas diarias de
exposicién externa en el entorno del paciente (Barquero y cols. 2008).

Aunque el método mas rapido y sencillo para cuantificar es el que usa
la imagen planar de gammacamara, instrumento que siempre existe en el
Servicio de MN, también se pueden utilizar la sonda de captacién tiroidea si
esta disponible. Con ambos instrumentos se puede aplicar el conocido método
de la imagen o la captacién conjugada (Thomas y cols. 1976), que complica
la adquisicion pero que mejora la exactitud en la determinacién del factor de
atenuacion.

Una vez determinada la actividad acumulada, se puede determinar tam-
bién en el estudio con gammacamara, el tamano de un esferoide que se adapte
o ajuste mejor al tamafo de cada lesién contorneada con cada ROI. A partir
de este tamano se puede determinar el factor S, siguiendo la metodologia de
Dorn (Dorny cols. 2003), que usa el modelo de esferoides para el resto tiroideo,
con valores publicados para '3'l y considerando las dos contribuciones P gam-
ma y NP beta. Dichos factores S pueden verse en la tabla 3:
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Masa (g) Factor S (mGy/MBq s)
0,01 2,69 E+00
0,1 2,90 E-01
0,5 5,94 E-02
1 3,09 E-02
2 1,56 E-02
4 7,93 E-03
6 534 E-03
8 4,02 E-03

10 3,24 E-03
20 1,65 E-03
40 8,42 E-04
60 6,69 E-04
80 4,32 E-04
100 3,49 E-04
300 1,23 E-04

Tabla 3. Valores del factor S para '3'l en esferoides de densidad 1 (Stabin y cols. 2001).

Ajustando los valores de la tabla 3 con la variable masa, se obtiene:

S( mGy ) _ 0,0299 (32)
MBq - s m(g)

Una vez determinados y sustituidos los dos términos de la ecuacion (28), se
estima la dosis absorbida con una expresién mas sencilla:

m(g)

Como se ha mencionado, puede ocurrir que se encuentren varias ROl cap-
tantes tiroideas en la imagen adquirida, por lo que en la ecuacion (28) se debe-
ran sumar todas ellas.

D(Gy) (33)

7.1.1.2. Dosis absorbida en la médula roja

La dosimetria de la médula roja es compleja dado que esta se distribuye
por todo el esqueleto, (Figura 2), estd intricada en asociacion de tejidos 6seo
y blando, existiendo en forma de médula roja activa e inactiva y ademas tiene
una gran radiosensibilidad.

El esquema que se sigue para determinar la dosis absorbida en médula
roja, es el de DelLuca y colaboradores (DeLuca y cols. 2006), ya que puede lle-
varse a cabo en un Servicio de MN con dotacién media, requiriendo solo de la
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Médula roja

Figura 2. Maniqui hermafrodita MIRD-5 basado en el ICRP sobre el “Hombre de referencia”
(ICRP 1975).

instrumentacion propia del mismo: contador de pozo y medidor ambiental de
exposicidn externa.

Se utiliza la ecuacién (7), considerando dos regiones fuente, la médula roja
para radiacion no penetrante NP (beta y electrones) y el cuerpo entero para
radiacion penetrante P (fotones). La primera se debe a la actividad acumulada
in situ que deposita su energia en la misma médula roja, Aur, Y la segunda se
debe a la actividad absorbida en el resto del cuerpo, Ay, una fraccion de la
cual deposita su energia en la médula roja. La ecuacién (7) en este caso puede
escribirse como:

Dur = Awr * SN"P(MR<—MR) +A¢ * SP(MR—RC) (34)
Los cuatro términos de la ecuacién (34) se obtienen como sigue.

7.1.1.2.1. Actividad acumulada en médula roja Avr

La actividad acumulada en médula roja Awr se obtiene con medidas bio-
cinéticas en el paciente, es decir midiendo la actividad volumétrica en sangre,
[As], (Sgouros 1993), en los siguientes instantes tras la administracion del '3l
1,24, 48, 72, 96 horas. Para ello, se deben tomar muestras de sangre en dichos
momentos, y después deben medirse en un contador de pozo calibrado para
la medida de 3l
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Una vez ajustadas estas medidas a una funcién exponencial (o biexponen-

cial si se obtiene mejor correlacion), se integra la misma, determinandose [As |
A partir de la actividad volumétrica acumulada en sangre, se determina la acti-
vidad acumulada en médula roja:

- FFEMRY (As) (35)
Avk = (1—HTC> * o MR

en donde FFEMR representa la fraccion de fluido extracelular en la médula
roja y tiene un valor aproximado de 0,55. HTC es el hematocrito del paciente y
os es la densidad de la sangre, que se considera igual a 1 000 g/L.

7.1.1.2.2. Actividad acumulada en resto corporal Arc

La actividad acumulada en resto corporal A.¢ se obtiene también de medi-
das personalizadas de cada paciente:

~ Frc Aadm
Ac=—7—
rc A rc

siendo Fy¢ la fraccién de actividad administrada (Aadm) captada por el cuerpo
(suele ser mayor del 90%), y A la constante efectiva de aclaramiento corporal.
Estos parametros se determinan para cada paciente a partir de medidas bioci-
néticas temporales de la actividad retenida en cuerpo total en diferentes ins-
tantes, (1, 24, 48, 72, 96 horas). Aunque pueden usarse otros instrumentos de
MN, como sondas externas con contador de centelleo, etc., los mas utilizados
son la gammacamara y algin instrumento de medida de la exposicion externa
en torno al paciente. En el primer caso se cuantifica la actividad retenida en
cuerpo total del paciente en una serie temporal de imagenes obtenidas con
gammacamara sin colimador en los instantes mencionados tras la adminis-
tracion (DelLuca y cols. 2006), (Hanschied y cols. 2006), y en el segundo caso,
realizando una medida diaria de exposicién externa tras la administracién, con
un minimo de 5 medidas (Barquero y cols. 2008). En el procedimiento con gam-
macamara se debe de efectuar, previamente a las medidas, la correspondien-
te calibracion del equipo para conocer la eficiencia del método. Ademas, este
procedimiento tiene el inconveniente de que las imagenes correspondientes
a los primeros instantes tras la administracion saturan la gammacamara, por
lo que se debe habilitar alguna manera de reducir la fluencia de fotones que
alcanzan el cristal.

(36)

Una vez estimados los valores de actividad corporal en el tiempo, se realiza
un ajuste a una funciéon temporal mono o biexponencial (segin sea mejor el
coeficiente de correlacion).
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En el caso monoexponencial, para el que se escribe la ecuacion (37), la fun-
cion es del tipo:

Arc (t) = Aadm Frc eiﬂrc*t 37)

7.1.1.2.3. Factor S para emision beta, S"*(MR— MR)

El valor del factor S de autoabsorcién en MR, se determina a partir de la

constante de equilibrio (véase la ecuaciéon (11)) para radiacion no penetrante,
ANPI

SMP (MR— MR) — 2nP d)N;:MR‘_MR) (38)
MR

donde:

« Anp para la radiacion beta (NP) de 0,192 MeV con probabilidad 0,889
que es la que emite el '3l tiene un valor de 2,36 - 10° g mGy/GBq d.

« ¢np(MR—MR) es la fraccion absorbida en MR de dicha emision. Su
valor revisado por Eckerman (Eckerman y cols. 2002), es de 0,49 para
hombres y 0,51para mujeres. Es decir, el '3'l, tiene un valor de 1,16 - 10°
y 1,21-10° g mGy/(GBq d) para hombres y para mujeres, respectiva-
mente.

7.1.1.2.4. Factor S para emisién gamma, S*(MR—RC)

El valor del factor S que corresponde a la fraccion de energia absorbida en
MR por desintegraciones que suceden en el resto corporal RC, se determina
segun el método de Shen (Shen y cols. 1999), a partir de la fraccion especifica
total obtenida en maniqui Smaniqui (MR<—RC), descontando el factor descrito,
en la siguiente ecuacion:

ANP * ¢NP(RM<—RM)

SP(MR<—RC) = Smaniqui (MR—RC) — maniqui (39)
Mrc
que se puede ajustar linealmente a la masa del paciente:
Anp * dnp(RM—RM
SP(MR<—RC) = | Smaniqui (MR<—RC) — m NI:n(aniqui )
Myc
mrrncaniqui (40)

paciente
Mic

[294 |



Tema 9:
Dosimetria de pacientes en Medicina nuclear

7.1.1.2.5. Férmula total para la dosis absorbida en MR

En total y reagrupando términos en la ecuacion (34), se obtiene la ecuacion
41:

A
Dwr = RMRS x [p 5 « Anp dup (MR—MR) (41)
S

Anp * ¢np (MR—MR)]  mmaniaui

maniqui paciente
rc Mic

+Arc Smaniqui (MR‘—T B) -

Sustituyendo los correspondientes valores para hombre y mujer, se derivan
2 formulas para estimar la dosis absorbida por la médula roja de paciente hom-
bre y paciente mujer, en funcién de la actividad administrada (Aadm), SuU masa
corporal, (M), su hematocrito, (HTC), su constante de eliminacién corporal,

(Aro), y la actividad acumulada en sangre, [As].

I-mGy 0,55 ~
Dhombre — 1,16 . 103 . J (A
RM [GBq-d} <1HTC> [As

+2,73-10°

g- mGy] Aadm (42)
GBq-d

Arc * My

o8]

g-mGy
GBq-d

Aadm (43)

Arc * Mre

+2,68-10°

I-mGy 0,55 ~
mUJer_ . 3 . ! .
Dru = 1.21-10 {G q-d] <1HTC) As]

7.1.1.3. Célculo de incertidumbres en las estimaciones individualizadas de
actividad

Las incertidumbres asociadas a la determinacién de actividad con un ins-
trumento de medida, como en la determinacion en cada instante de As(t),
Arc(t) y Aii(t), se pueden estimar con la norma ISO 11929 (ISO 2010), que di-
vide la incertidumbre en dos términos, el asociado al contaje del instrumento
y el asociado a todos los otros términos que entran en la determinacion de A.

Por otra parte se deben considerar todas las variables de influencia en la
determinacion de actividad, por ejemplo el fondo, la contribuciéon de otras
fuentes como sangre o tejido extracelular, distribucion del radionucleido en la
captacion, la ventana de energia, la definicion de la RO, la calibracién, la ate-
nuacion en el tejido entre la captacion y la piel, etc.
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