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Resumen

Un método muy utilizado en los dltimos anos debido a sus excelentes resultados para tra-
tar tumores neuroendocrinos, cancer de préstata metdstasis resistente a la castraciéon y cancer
de tiroides es el teragndstico, un area de la medicina nuclear que emplea moléculas unidas
a radiontclidos y que combina el diagndstico y la terapia dirigida especifica para lograr un
tratamiento personalizado para el paciente. Se conoce la terapia con yodo radiactivo I'31 pa-
ra tratar el carcinoma diferenciado de tiroides y el radioisétopo Lu'77 para tratar tumores
neuroendocrinos y cancer de préstata resistente a la castracion.

Debido a las caracteristicas fisicas de estos radionuclidos, ya que son emisores de radiacion
gamma y beta, mediante las emisiones gamma es posible obtener imédgenes posteriores a la
terapia conocidas como rastreo posterapia, que nos da informacion de la biodistribucién del
radiofdrmaco y estimar la respuesta exitosa de la terapia.

En el presente trabajo se evaltia la calidad de la imagen de rastreos Post-terapia I'31 cuando
se utilizan colimadores HEGP y MEGP para imagenes 1'31 post-terapia utilizando un fantoma
y un protocolo clinico de adquisicién y reconstruccién. El trabajo se limita al analisis de imagen
SPECT de I'31, ya que en los meses precedentes a esta entrega se da un desabastecimiento de
Lu'77 a nivel global, producto de la falla que presenté uno de los reactores que producen este

radioisétopo.

Palabras claves:

Terapias metabdlicas; Calidad de la imagen; SPECT/CT; Medicina Nuclear; Colimadores;

Rastreos post-terapia.

Abstract

EVALUATION OF SPECT/CT IMAGE QUALITY IN POST-THERAPY
RASTRAYS WITH 1311 AND 177Lu.

A method widely used in recent years due to its excellent results in treating neuroendocrine
tumors, metastatic castration-resistant prostate cancer and thyroid cancer is teragnostics, an
area of nuclear medicine that uses molecules bound to radionuclides and combines diagnosis
and targeted therapy to achieve a personalized treatment for the patient. Radioiodine I'31
therapy is known to treat differentiated thyroid carcinoma and radioisotope Lu'77 to treat
neuroendocrine tumors and castration-resistant prostate cancer.

Due to the physical characteristics of these radionuclides, since they are emitters of gamma
and beta radiation, by means of gamma emissions it is possible to obtain post-therapy ima-
ges known as post-therapy tracking, which gives us information on the biodistribution of the
radiopharmaceutical and to estimate the successful response of the therapy.

In the present work we evaluate the image quality of I'31 post-therapy tracings when HEGP
and MEGP collimators are used for I'31 post-therapy imaging using a phantom and a clinical

acquisition and reconstruction protocol. The work is limited to SPECT image analysis of 1'31,
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since in the months preceding this delivery there was a global shortage of Lu'77, due to the

failure of one of the reactors that produce this radioisotope.

Keywords

Metabolic therapies; Image Quality; SPECT/CT; Nuclear Medicine; Post-therapy Rastray;

Collimators;



Capitulo 1

Introducciéon

El cancer es una de las principales causas de muerte en todo el mundo, en particular el cidncer
de prostata y las neoplasias endocrinas como el cancer de tiroides representan un porcentaje
importante de nuevos casos y muertes en comparacién con otros tipos de canceres. Segun
Globocan de la Agencia Internacional para la Investigacién del Céancer, en 2020 se presentaron
7.3 % de casos nuevos y 3.8 % de muertes de cdncer de préstata y alrededor de 586.202 nuevos

casos y 43.646 muertes de cdncer de tiroides a nivel mundial [11].

Un método muy utilizado en los ultimos anos debido a sus excelentes resultados para tratar
este tipo de lesiones cancerigenas es el teragnostico, un area de la medicina nuclear que emplea
moléculas unidas a radionticlidos y que combina el diagndstico y la terapia dirigida especifica
para lograr un tratamiento personalizado para el paciente [12]. Se conoce la terapia con yo-
do radiactivo (**!1) para tratar el carcinoma diferenciado de tiroides y el radioisétopo *7"Lu
aprobado por la Administracién de Alimentos y Medicamentos (FDA) y la Agencia Europea
de Medicamentos (EMA), se usa especialmente en la terapia con radiontclidos de receptores
peptidicos y dependiendo la marcacién se puede utilizar para tratar diferentes lesiones, como

tumores neuroendocrinos progresivos y el cdncer de préstata resistente a la castracién [13, 14].

Ademsés de la radiacién beta para efectos terapéuticos, el 31 y el 17"Lu también emiten
radiaciéon gamma, lo que permite obtener imdgenes posteriores a la terapia usadas para evaluar
la biodistribucién del radiofarmaco y estimar la respuesta exitosa de la terapia o la identificacién
temprana de la progresién de la enfermedad durante el tratamiento y la deteccién de nuevas
lesiones [15-18].

El procedimiento usual de realizar dichas estimaciones se basan en imagenes planares, las
cuales presentan limitaciones en cuanto a la precision de la biodistribucion del farmaco y pue-
de informar de falsas lesiones debido a la pérdida de informacién anatémica y estructural.
Recientemente se ha recomendado la adquisiciéon de imdgenes SPECT/CT posteriores a la ad-
ministraciéon de la terapia debido a la actual disponibilidad clinica de este sistema hibrido, el
cual a significado no solo la posibilidad de adquirir las imagenes anatémicas y funcionales en
un dnico estudio, sino también la oportunidad de mejorar atin mas la precisién para evaluar la
biodistribucién del radiofirmaco en los pacientes y facilitar la correccién de atenuacién [6, 19].
La ventaja de las imdgenes tomograficas con respecto a las imagenes planares, es que se pueden
superar los problemas de superposicién de érganos, se puede reducir el contraste para regiones

pequenias y obtener informacién més precisa sobre la captacién de actividad [14].

15
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A pesar de que se ha demostrado que las imdgenes SPECT/CT en rastreos post-terapia son
un instrumentos clave para la evaluacién de la respuesta terapéutica, en la actualidad no existe
un protocolo general de imagen clinicamente aceptado [14] y la calidad de imagen se puede ver
afectada significativamente, ya que depende de los parametros establecidos en cada institucion,
dentro de los protocolos de adquisicién y reconstruccion. Por otro lado, las imédgenes de rastreo
post-terapia de 3T se obtienen generalmente usando colimadores de alta energfa (HE), sin
embargo, la compra de estos colimadores se ha evitado en muchos centros clinicos de medicina
nuclear porque los colimadores HE son mads caros que otros colimadores y por tanto, se han

utilizado colimadores de media energfa (ME) para obtener imigenes de 31,

sin embargo, la
idoneidad de los colimadores ME para la obtencién de imégenes con '3'1 no se ha evaluado de
forma exhaustiva [20].

En este trabajo, se compararon las imédgenes 3T utilizando colimadores HE y ME con el
objetivo de plantear y proponer el protocolo més adecuado de acuerdo con la calidad de la
imagen y los recursos disponibles en una instalacién de medicina nuclear diagnostica. Para ello
se realiz6 una evaluacién cuantitativa de la calidad de la imagen usando un maniqui Jaszczak con
diferentes concentraciones de actividad y una evaluacién cualitativa en imégenes de pacientes
y asi proponer el protocolo con la calidad de la imagen m&s Optima para la adquisicion de

imégenes de rastreo post-terapia.
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1.1. Objetivo general

Desarrollar un protocolo acorde con los pardmetros de calidad en la adquisicién de imagenes

de rastreo post-terapia con 1 y ""Lu, aplicable al servicio de medicina nuclear del INC.

1.2. Objetivos especificos

1. Evaluar los pardmetros de adquisicién y procesamiento de los diferentes protocolos inter-

nacionales recomendados para la adquisicién en rastreos post-terapia con Iy 77Lu.

2. Evaluar cuantitativamente bajo parametros de calidad de imagen el protocolo actual del
INC con las recomendaciones internacionales.

3. Establecer el alcance de los protocolos internacionales para rastreo post-terapia con 31

y 1""Lu que permita su implementacién en el servicio de medicina nuclear del INC.



Capitulo 2

Marco tedrico

2.1. Generalidades de medicina nuclear

La medicina nuclear es un campo multidisciplinario que implica el uso de fuentes radiactivas
no selladas que se administran al paciente en forma de radiofarmacos o radioniclidos para
estudiar procesos fisioldgicos y de esta manera diagnosticar, estadificar y tratar enfermedades
de manera no invasiva. En particular, ofrece un medio tnico para estudiar la biologia del cancer
in vivo y optimizar la terapia del cancer para pacientes individuales mediante imagenes de
biomarcadores relevantes (que implican el uso de radiacién gamma ) y la administracién de
radionuclidos terapéuticos (emisores « o ) dirigidos al tumor[5, 7].

Los radiofarmacos o radiontclidos son administrados al paciente, que en su desintegracion
emiten rayos gamma (), particulas alfa («), particulas beta (3), entre otras, que permiten la
obtencion de imagenes o brindan el tratamiento. En medicina nuclear, para el diagndstico, se
conocen dos técnicas de formacion de iméagenes, la primera mediante el uso de radiontclidos
emisores de rayos gamma, como el ™Tc o el 31, que se pueden localizar utilizando gam-
macamaras (imdgenes planas) o SPECT (tomografia computarizada por emisién de fotén vini-
co). La segunda es a través de tomografia por emisién de positrones (PET) utilizando emisores
de positrones, como el 8Ga y el 18F [21].

Los radiofarmacos o radiontuclidos terapéuticos son emisores de particulas beta 87, a o
electrones Auger. Las particulas beta tienen un efecto citocida potencial, pero también protegen
el tejido sano circundante debido a que tienen un poder de penetracién de solo unos pocos
milimetros. Los emisores beta comunmente utilizados en las practicas rutinarias de oncologia

nuclear incluyen 131, 7"Lu, entre otros [5, 22].

2.1.1. Terapias radiometabdlicas

El uso de radiontuclidos para tratamiento de algunas enfermedades y lesiones cancerigenas
se ha convertido en un método muy comun de la medicina nuclear, las caracteristicas de los
nucleidos radioterapéuticos son la emision de particulas a, 5 o electrones Auger con vida media
fisica en el rango de varias horas a aproximadamente 10 dias [9]. Los emisores beta, debido a su
menor energia y mayor longitud de trayectoria, son més adecuados para atacar tumores sélidos
voluminosos, mientras que los emisores alfa y los emisores Auger, con su alta transferencia

lineal de energfa (LET por sus siglas en ingles) y depdésito de energia a corta distancia, son més

18
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adecuados para atacar células individuales, como en enfermedad micrometastésica y neoplasias
malignas transmitidas por la sangre [23].

Dos de los radiontclidos que se usan en terapias radiometabdlicas debido a sus propiedades
fisicas son el 31 y el 17"Lu. El 31 se utiliza para el tratamiento de cncer de tiroides, es
un radioisétopo que se puede usar en forma iénica sin ninguna quimica de radiomarcado. El
"Lu es usado para tratar tumores neuroendocrinos y dependiendo del tipo de tumor, este
radiontclido se une a moléculas que lo dirigen al érgano objetivo, garantizando deposicién de

alta dosis y que la dosis a los tejidos sanos sea lo mds baja posible [9].

Terapia con !I:

Durante més de 60 afos el 3'I se ha usado en el diagnéstico y tratamiento de la mayoria de
los casos de la enfermedad del hipertiroidismo y del cancer diferenciado de tiroides. El objetivo
de la terapia con '3'I en el control del hipertiroidismo es causar la muerte celular para reducir o
extirpar la glandula de la tiroides y en el caso del cancer diferenciado de tiroides, es producir la
muerte celular para extirpar tejido tiroideo residual, tumor y metdstasis [24]. La justificacién de
realizar la terapia con yodo radiactivo se basa en la capacidad selectiva de las células foliculares
tiroideas para concentrar yodo. Las ventajas del yodo incluyen: buena tolerancia, facilidad
de aplicacién, seguridad y eficacia de la terapia. El '3'1 emite simultdneamente dos tipos de
radiacién: radiacién beta menos (57) utilizada para el tratamiento y gamma () utilizada para
el diagnoéstico. Debido a la penetracion de particulas beta en el tejido, el efecto danino de la
radiacién beta se limita a las células tiroideas [25]. En la figura 2.1 se muestra el diagrama de

decaimiento y en el cuadro 2.1 las propiedades fisicas.

Terapia con '""Lu:

En las tltimas dos décadas se ha utilizado el '""Lu como una nueva modalidad de trata-
miento de los tumores neuroendocrinos (NET) metastésicos o inoperables, como el céncer de
prostata resistente a la castracion, tumores localizados en el pancreas y el tracto digestivo, entre
otros [26, 27]. Los objetivos de la terapia son controlar los sintomas y el dolor, mejorar la calidad
de vida y estabilizar la enfermedad. Ademads, en enfermedades limitadas, se usa para reducir el
volumen del tumor y reducir la secrecién de hormonas [24, 28]. El radiontclido es marcado con
una biomolécula y es dirigido hacia el tumor, lugar donde por la emisién de las particulas beta,
la radiacién va a provocar la ionizacién o excitacion de las células, lo que a su vez conduce a
la ruptura de los enlaces quimicos. Como resultado, se forman radicales libres que ionizan atn
mas la célula, o se produce un dafio directo a las proteinas, el ADN y otros componentes de la
célula. El 177Lu se desintegra emitiendo particulas 3 y fotones gamma de baja energfa [29, 30].
En la Figura 2.1 se muestra un esquema de desintegracién radiactiva simplificado del '""Lu y

en el cuadro 2.1 sus propiedades fisicas.

2.1.2. Rastreo Posterapia

Debido a que algunos radiontclidos emiten simultaneamente dos tipos de radiacion: radia-

cién beta menos (87) utilizada para el tratamiento y gamma () utilizada para el diagnéstico,
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177Lu
723 keV (Qg =0.4971 MeV)
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0
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(a) Esquema de decaimiento del *3'1. (b) Esquema de decaimiento de " Lu.

Figura 2.1: Esquemas de decaimiento del 3T (2.1a) y !""Lu (2.1b). Figuras tomadas
de [1] y [2] respectivamente.

Rango fpax (mm) E,.«(MeV) y tipo

Nucleido Ty, en tejido biolégico = de decaimiento

Emisiones v (keV)

1317 8.0d 3.0 0.6 (87) 364(81%); 637(7 %)
Ly 6.7 d 2.5 0.5 (87) 208 (11 %); 113 (6 %)

Tabla 2.1: Caracteristicas fisicas del '3'I y 1""Lu. Informacién tomada de [8, 9].

es posible usar las emisiones v para obtener imagenes posteriores a la administracién de la tera-
pia, conocidas como “rastreo post-terapia”’. Mediante el rastreo post-terapia es posible evaluar
la biodistribucién del radiofairmaco para estimar la respuesta exitosa de la terapia, detectar la
presencia de metéstasis en pacientes tratados con dosis altas, descartar lesiones falsas positivas,
identificar lesiones malignas adicionales desconocidas y podria llevar a un diagnostico de estadio
diferente [31, 32].

Las imagenes de rastreo post-terapia se obtienen de la emisién de particulas gamma de los
radiontclidos empleados mediante el uso de una gamma cadmara para imagenes planares y siste-
mas SPECT o SPECT/CT para imégenes tomogréficas. La mayoria de los estudios demuestran
la precisién superior de los sistemas SPECT para la deteccién y localizaciéon de lesiones can-
cerigenas en comparacion con el método planar, que pueden dar resultados falso negativos para
lesiones pequenas, no brindan puntos de referencia para la captacién focal patoldgica y por lo
tanto, su sitio anatémico exacto, a veces pueden fallar en indicar la clasificacién correcta de la
enfermedad [33].

Las imagenes SPECT tienen mayor sensibilidad y mejor resoluciéon de contraste que las
adquisiciones planares, sin embargo, es posible mejorar el rendimiento de las imagenes SPECT al
fusionar imagenes de SPECT y CT, ya que permiten el mapeo anatémico y la imagen funcional
simultdanea. Ambos métodos tienen el potencial de determinar el sitio anatémico exacto de
captacién, caracterizando correctamente aquellos que no estan claros en las imagenes planares
[33].
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2.2. Interaccion radiacion materia

2.2.1. Radiacion y clasificacion de la radiacién

La terapia radio metabdlica es una técnica médica que usa radiacion ionizante para generar
la muerte de células cancerigenas de manera curativa o paliativa, segtin sea el caso. La radiacion
ionizante tiene la capacidad de penetrar en la materia e interactuar con ella, perdiendo energia
a través de ionizacion o excitacién de los electrones del medio en el cual difunde. Segun la forma

de interaccién, la radiacién ionizante se clasifica en dos categorias:

= Radiacion directamente ionizante: Se conoce como radiacién directamente ionizante a las
particulas cargadas como electrones, protones y particulas a que tienen suficiente energia

cinética para producir ionizacién por colisién cuando penetran en la materia.

= Radiacion indirectamente ionizante: Particulas (fotones o neutrones) que depositan su
energia en el medio a través del cual difunden a través de un proceso regido por dos pasos:
En el primer paso, se transfiere energia una particula cargada del medio la cual es liberada
(los fotones liberan electrones o positrones y los neutrones liberan protones o iones mds
pesados). En el segundo paso, las particulas cargadas liberadas depositan energfa en el
medio a través de interacciones directas de Coulomb con los electrones orbitales de los

atomos en el medio [3].

2.2.2. Mecanismos de interaccién de particulas cargadas

Las interacciones de las particulas cargadas con la materia estdn mediadas por la fuerza
de Coulomb entre el campo eléctrico de la particula que viaja, los campos eléctricos de los
electrones orbitales y los nicleos de los atomos del material. Las colisiones entre la particula
cargada incidente y los electrones atémicos resultan en ionizacién y excitacion de los dtomos.
Las colisiones entre la particula incidente y el campo eléctrico del nicleo dan como resultado
una pérdida radiativa de energfa o bremsstrahlung [34].

Las colisiones de las particulas cargadas se pueden dividir en tres categorias dependiendo
del tamano del pardametro de impacto clasico b de la trayectoria de particulas cargadas en
comparacion con el radio atémico clasico a del dtomo de absorcién con el que interactia la

particula cargada, como se muestra esquemédticamente en la Fig 2.2, [35].

Producciéon de Bremsstrahlung: b < a

En este caso especifico, la particula cargada incidente interactiia con el campo eléctrico
del ntcleo y experimenta una dispersion elastica o inelastica acompanada de un cambio en la
direccién del movimiento. La gran mayoria de estas interacciones son elasticas, por tanto la
particula se dispersa por interaccién con el ntcleo, pero pierde solo una cantidad insignificante
de su energia cinética para satisfacer la conservacién del impulso requerido. Sin embargo, un
pequeno porcentaje de las interacciones de dispersion son ineldsticas y pueden dar como resul-
tado una pérdida de energia significativa para la particula cargada acompanada por la emisién

de fotones de rayos X.
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Figura 2.2: Tipos diferentes de colisién de una particula cargada con un atomo, depen-
diendo del tamano relativo del parametro de impacto b y del radio atémico a. Figura
tomada de [3].

Colision Fuerte: b ~ a

En la colision fuerte, la particula cargada incidente puede tener una interacciéon de Coulomb
directa con un tunico electrén orbital atomico y transferirse a el una cantidad significativa de

energia.

Colision Suave: b > a

La colisién suave se evidencia cuando la particula cargada incidente pasa a una distancia
considerable del dtomo. El campo de fuerza de Coulomb de la particula incidente afecta en su
totalidad al 4tomo haciendo que los electrones orbitales se ionicen o se eleven a un nivel de
energia mds alto. En esta colisién solo se transfiere una cantidad muy pequena de energia a un
atomo del medio a través del cual difunden las particulas [34].

Las particulas cargadas, debido a su pequena masa pueden ser dispersados eldsticamente
por los electrones orbitales, también se dispersan con frecuencia a través de grandes angulos por
el nicleo atémico, emitiendo fotones en el proceso de Bremsstrahlung [3]. La tasa de pérdida de
energia como resultado de bremsstrahlung aumenta con el aumento en la energia del electrén

y el niimero atémico del medio [36].

2.2.3. Mecanismos de interaccién de fotones con la materia

Los fotones depositan energia en el medio absorbente a través de un proceso de dos pasos:
(1) La transferencia de energfa a una particula cargada (electrén o positrén) y (2) El depésito de
energia en el medio por parte de la particula cargada. Dependiendo de la energia del fotén, de la
densidad y del nimero atémico Z del absorbedor, los fotones pueden interactuar con un atomo
como un todo, con el nicleo o con un electron orbital del atomo. Los mecanismos de interaccién

entre los fotones y la materia son: Efecto fotoeléctrico, Dispersién de Thomson, dispersién de
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Compton y produccién de pares. Los mecanismos de interacciéon en medicina nuclear debido a
la energias que se trabajan son: Efecto fotoeléctrico y dispersion Compton, como se muestra en

la figura 2.3.
Fotdn disperso de

menor energia.
Electrén .
® expulsado o Angulo de
Foton o \\ " dispersion

Fotén
Incidente ..‘

Incidente '
) @}
“ y 4“ y ' retroceso
& >

(a) Efecto Fotoeléctrico (b) Dispersién Compton

Figura 2.3: Mecanismos de interacciéon de fotones con la materia predominantes en
medicina nuclear 2.3a Efecto Fotoeléctrico 2.3b Dispersion Compton, figura tomada de

[1].

Efecto Fotoeléctrico

En el efecto fotoeléctrico ocurre una interaccién entre un fotén y un electrén orbital estre-
chamente unido de un d4tomo absorbente. En la interaccion el fotén es absorbido por completo
y el electron orbital es expulsado del atomo como un fotoelectrén con una energia cinética Ey
dada como:

Ey=hv—FE, (2.1)

Donde, hv es la energia del fotén incidente y Fy, es la energia de enlace del electrén. Para que
el fotoelectrén pueda ser expulsado, la energia del fotén incidente debe exceder a la energia
de enlace del mismo para la capa electrénica que este ocupa. Si el fotén incidente cuenta con
una energia mayor es probable que el fotoelectrén se expulse desde capas interiores del atomo,
la expulsion del fotoelectron genera una vacante en la capa de la cual es expulsado lo que

posteriormente conduce a la emisién de rayos X caracteristicos o electrones Auger [7, 37].

Dispersion Compton

En la dispersién Compton ocurre la interacciéon de un fotén de energia hr con un electron
orbital débilmente unido de un dtomo absorbente. Cuando el fotén interactia con el electron
orbital se produce un fotén, denominado fotén disperso con energia hv’que es menor que la
energia del fotén incidente hv, y se expulsa del &tomo un electrén, denominado electrén Comp-
ton (retroceso), con energia cinética Fk.

Una interaccion tipica de la dispersion Compton se muestra esquematicamente en la figura
2.3b para un fotén disperso en un electrén “libre” (débilmente ligado) con un dngulo de disper-

sion 6. El angulo de dispersion 6 es el angulo entre la direccion del fotén incidente y la direccién
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del fotén disperso y puede variar desde § = 0° (dispersién hacia adelante) pasando por 90°
(dispersién lateral) hasta § = 180° (dispersién hacia atrds) [3].

2.3. Sistemas SPECT

Los sistemas SPECT, estan disefiados para obtener imagenes de la distribucién de ra-
diofdrmacos in vivo, los radioisétopos que se usan emiten un fotén de rayos gamma (y) en cada
evento de desintegracion radiactiva. El SPECT consta de un colimador, cristal de centelleo de
Nal(T1), una guia de luz, un conjunto de tubos fotomultiplicadores y una electrénica asociada

que permite procesar la informacién recibida para convertirla en una imagen (figura 2.4) [4, 38].

|| < Analogue to digital converter —‘
16).——-
] D\spay ‘A'nger res:stor Plan view
pOSIUOfI network PMT pattern
Ml.l“lpiﬂ channel for c\lcular detector
pulse height analyzer ” @ E\
(O} 1e a3 (2
L (@O
photomultiplier tubes Of [ @ oy,

@ (e ®G O

Computer

— scintillation crystal (Na:T)

collimator

Figura 2.4: Componentes béasicos del SPECT, figura tomada de [4, 5].

El cristal de centelleo de Nal(T1) absorbe las emisiones de fotones incidentes provocando
ionizacién, predominantemente a través de la absorcion fotoeléctrica. En la figura 2.5 se pre-
senta el proceso de centello al interior del cristal, (a) el cristal tiene trampas llenas en la banda
prohibida (zona gris clara); (b) cuando los fotones gamma interactiian con el cristal, excitan
los electrones en la banda de valencia expulsdndolos hacia la banda de conduccién; (c¢) pos-
teriormente los electrones se desexcitan de nuevo a la banda de valencia, liberan energia en
forma de fotén de centelleo; (d) por ltimo los electrones que llegaron a la banda de conduccién
caen y llenan las trampas vacias en la zona prohibida. [39]. Los fotones emitidos en el paso (c)
posteriormente son procesados.

Los fotones de centelleo ingresan a la ventana de entrada del PTM, la interaccién entre los
fotones de centelleo y el fotocdtodo produce fotoelectrones. Una rejilla de enfoque de alambre
delgado dirige los fotoelectrones hacia una placa de metal llamada dinodo, que se mantiene
a un alto voltaje positivo en relaciéon con el cdtodo. Los fotoelectrones se aceleran desde el
fotocdtodo hacia el dinodo, lo que da como resultado la emision de electrones adicionales desde
el dinodo por cada fotoelectrén incidente. A lo largo del PTM se ubican dinodos adicionales con
voltajes positivos crecientes, y el nimero de electrones se multiplica en cada dinodo a medida

que aumenta el voltaje.
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Figura 2.5: Esquema secuencia de respuesta del cristal de Nal(T1) a la radiacién, figura
tomada de [4].
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Figura 2.6: Esquema preamplificacién y amplificacion de la senal de salida 2.6a, figura
tomada de [1] y formas de pulso en un detector de centelleo y esquema pulsos aceptados
dentro de la ventana energética 2.6b, figura tomada de [1].

Los electrones se recogen en un anodo final y se registran como un pequeno pulso eléctrico
de carga, la altura de este pulso es proporcional a la energia absorbida por interaccién de los
en el centellador (ver figura 2.6a).

Teniendo en cuenta que la senal de salida en el &nodo del PMT es pequena, se requiere de
un preamplificador que aumenta la fuerza de la senal de salida para permitir su paso a través
de la electrénica restante. A la salida este se encuentra el amplificador que permite amplificar
la senal hasta mil veces méds, éste da forma a la senal y la acorta para proporcionar una serie de
pulsos discretos més faciles de analizar (figura 2.6a) [1]. Una vez la senal ha sido amplificada,
un analizador de altura de pulsos (PHA) determina la altura del pulso y la correlaciona con la
energia ~ incidente, ver figura 2.6b. La cantidad de pulsos que se aceptan o se rechazan estan
relacionados con la energia del rayo ~y incidente, por tanto la senal de salida es una cadena de
pulsos 16gicos (1 y 0) que pueden ser contabilizados [40].

Como no es posible determinar ninguna informacién direccional de los fotones que inter-

actian dentro del cristal, es necesario colimar las emisiones antes de que lleguen al detector.
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Esto se logra colocando una méscara de plomo (denominada colimador) frente al cristal, ver
figura 2.4. El colimador restringe la direccion de los fotones incidentes para que solo puedan pa-
sar a través de los agujeros dentro, mientras que los tabiques que separan los agujeros atentian
los fotones que no viajan en la direccion deseada. Los disenos del colimador mas comunes tienen
tabiques y orificios orientados perpendicularmente a la cara del cristal. El grosor y la longitud
de los tabiques determinaran la energia de los fotones que podra atenuar y, por lo tanto, se
requieren diferentes disenos de colimador segtin el is6topo [38].

Los tipos de colimador varfan segin los fotopicos especificos de los radionticlidos que se

utilizan, asi:
= Baja energia: se utiliza para nucleidos que emiten fotones de hasta 160 keV
= Media energia: se utiliza para nucleidos que emiten fotones de hasta 250 keV

= Alta energia: se utiliza para nucleidos que emiten fotones > 250 keV.

Reconstruccién de datos en SPECT

El conjunto de datos 3D de la distribuciéon de emisores se obtiene en SPECT acumulando
muchos cortes que normalmente se reconstruyen de forma independiente. Cuando el detector
gira alrededor del objeto de interés permite observar el patrén de emisién en el campo de visién
desde muchos dngulos. El colimador define el tipo de proyeccién (por ejemplo, una proyeccién
ortogonal para colimadores paralelos) y determina la direccién del fotén incidente para cualquier
centelleo en el cristal. La dificultad es que los fotones emitidos a diferentes profundidades, pero
en la misma direccion, pueden producir centelleos en el mismo lugar del cristal; por lo tanto,
lamentablemente se desconoce la distancia entre el sitio de emision y el sitio de centelleo. Como
consecuencia, la cantidad de informacién aportada por una sola proyeccion es insuficiente para
obtener una imagen de la distribuciéon del trazador en el 6rgano de interés, ya que un gran
nimero de distribuciones radiactivas pueden generar el mismo patrén en una sola proyeccion.
Afortunadamente, el nimero de posibles soluciones se puede reducir adquiriendo proyecciones
para muchas posiciones angulares distintas del detector. Ademads, a medida que aumenta el

numero de proyecciones, las posibles soluciones son cada vez mas parecidas [41].

2.3.1. SPECT/CT

Cuando se usa SPECT, una caracteristica comun de la enfermedad es la presencia de un foco
anormal, es decir, una regiéon anormalmente brillante u oscura en una imagen. Debido a que las
imédgenes de SPECT tienen una resolucion espacial relativamente baja, a menudo se comparan
las imagenes de SPECT con las imagenes de rayos X de CT para identificar mejor la ubicacion
precisa de la anomalia en relacién con las estructuras anatémicas circundantes. Para ayudar en
este proceso, se han desarrollado sistemas de imagenes que pueden realizar tanto SPECT como
CT utilizando el mismo pértico, conocidos como sistemas SPECT/CT, proporcionan un medio
para obtener imagenes SPECT y CT bien alineadas que facilitan la localizacién anatomica;
ademads, las imdgenes de CT se pueden utilizar para realizar la correccién de atenuacion de las
imégenes de SPECT [38].
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Fusion de imagenes

Una de las aplicaciones més importantes de un sistema combinado de SPECT y CT es la
capacidad de fusionar imagenes anatémicas y morfoldgicas. Esto es una gran ventaja, ya que en
muchos casos la orientacion y los puntos de referencia para la imagen SPECT son muy dificiles
de usar como guia pero, si la imagen SPECT se puede superponer en una imagen de CT, la

ubicacién de, por ejemplo, un tumor, se vuelve mucho més més evidente [38].

Correccién de atenuacion

La informacion obtenida de un sistema CT se convierte en nimeros de unidades Hounsfield

definidos como:

(/’L — Magua)
,LLagua

HU = 1000 - (2.2)

Donde p es el coeficiente de atenuacién lineal del tejido y pagua €l coeficiente de atenuacion
lineal del agua. Con base en esta convencién, los nimeros CT de aire y agua son 1000 y 0,
respectivamente.

Debido a que los datos de CT se adquieren en una matriz de mayor resolucion que los datos
de SPECT, es necesario disminuir la resolucién de los datos de CT para que coincida con la de
SPECT. A partir de los datos del coeficiente de atenuacién adquiridos con CT, los factores de
correccién se pueden determinar para luego corregir la atenuacién de los datos SPECT [42].

Dado que los efectos de atenuacién varian con la energia, es necesario convertir los datos
de atenuacién adquiridos con CT para que coincidan con la energia de el radiontclido utilizado
en las adquisiciones de SPECT. Esto generalmente se logra usando un modelo bilineal que
relaciona los coeficientes de atenuacién en la energia deseada con los nimeros de CT medidos

en la energfa efectiva del haz de rayos X de CT (ver figura 2.7) [42].
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Figura 2.7: Modelo bilineal comtinmente utilizado para convertir nimeros CT medidos
en coeficientes de atenuacién para radionucleidos especificos como ?™Tc y 131, figura
tomada de [6].

Para nimeros de CT inferiores a 0, se supone que el tejido medido es una combinacion

de aire y agua, y el coeficiente de atenuacién a la energia deseada (Por ejemplo 140 keV para
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99mTe) se puede calcular a partir del nimero de CT mediante la siguiente ecuacién 2.3.

#CT(Uagura,MOkeV - ,uaire,140ke\/) (2 3)
1000 ’

Htejido,140keV =

Para nimeros CT superiores a 0, la conversion es més complicada porque el tejido medido es
una combinacién de agua y hueso. En este caso, el coeficiente de atenuacién a la energia deseada
(Por ejemplo 140 keV para %™Tc) se puede calcular a partir del nimero de CT mediante la

ecuacion 2.4.

#CT X Hagua,140keV ,off X (,U/hueso,l40keV - ,U/agua,140keV) (2 4)

[tejido,140keV = [hagua,140keV T
1000 x (Mhueso,140kev,0ff — Magua,140keV ,off)

2.4. Calidad de la imagen en sistemas SPECT

El propésito principal de un sistema de imagenes médicas es crear imagenes de las estruc-
turas y funciones internas del cuerpo humano que puedan ser utilizadas por los profesionales
médicos para diagnosticar condiciones anormales, guiar los procedimientos terapéuticos y moni-
torear la efectividad del tratamiento. El éxito para realizar estas tareas depende en gran medida
de la calidad de las imédgenes adquiridas por el sistema, donde por calidad se refiere al grado
en que una imagen permite a los profesionales médicos lograr sus objetivos [43].

Hay dos métodos bésicos para caracterizar o evaluar la calidad de la imagen: 1. Evaluaciones
objetivas fisicas y 2. Evaluaciones subjetivas visuales. En estos dos métodos de evaluacion hay
ventajas y desventajas, y la informacién que se obtiene de cada uno es diferente. En algunos
casos, es imposible obtener una alta correlacién entre las evaluaciones fisicas y las evaluaciones

visuales.

2.4.1. Meétodo cuantitativo: evaluacion objetiva fisica

El método de evaluacién objetiva fisica, es por medio de caracteristicas fisicas que pueden
medirse o calcularse cuantitativamente para la imagen o el sistema de formacion de imagenes.
Se utilizan varios conceptos para describir los sistemas de imagenes en términos de calidad de la
respuesta: resolucion espacial, sensibilidad, contraste y ruido; aspectos que no pueden tratarse
completamente independientes porque las mejoras en uno de ellos frecuentemente se obtienen a
deterioro de uno o mas de los otros. Hay cantidades fisicas complementarias, que se utilizan junto
con estos conceptos basicos para mejorar su objetividad. Las magnitudes complementarias més
importantes son la funcién de dispersién de puntos (PSF, por sus siglas en inglés), la funcién de
transferencia de modulacién (MTF, por sus siglas en inglés), el espectro de Wiener y la relacién

senal/ruido (SNR, por sus siglas en inglés).

Contraste (C})

El contraste de la imagen se refiere a las diferencias de intensidad en partes de la imagen
que corresponden a diferentes niveles de captacion radiactiva en el paciente. Por tanto, un
componente principal del contraste de la imagen estd determinado por las propiedades del

radiofarmaco. La identificacién de algin objeto o caracteristica especifica dentro de una imagen
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solo es posible si su valor difiere del de las areas circundantes, matematicamente, el contraste es
la relacién del cambio de tasa de conteo de un objeto de interés, como una lesién, con el nivel
de tasa de conteo en las partes circundantes de la imagen, se expresa mediante la expresion 2.5:

R — Ry AR
Ry Ry

Donde: Ry es la tasa de conteo sobre el tejido normal, R; es la tasa de conteo sobre una

C (2.5)

lesién y AR; es el cambio en la tasa de conteo sobre la lesién en relacién con la tasa de conteo
del tejido normal.

Si existen tasas de conteo de fondo que se superponen de manera mas o menos uniforme
sobre la distribucién de la actividad en la regiéon de interés, denotado como Rp, entonces, en

este caso el contraste de la lesién se puede determinar usando la expresién 2.6 y se denota como
’

G

/ (Rl + Rb) - (Ro + Rb) . AR,

C, = = 2.6
: Ry + Ry Ry + Ry (26)
Escrito de otra manera
AR { 1 ] { 1 ]
C, = X =X |————— 2.7
! Ry 1+ (Ry/Ro) : 1+ (Rp/Ro) &7

De esta expresién tenemos que el contraste de la imagen disminuye por el factor adicional
(Ryp/Ro) en el denominador.

La superposicién de dichas tasas de conteo de fondo en la region de interés de distribucion
de actividad se muestra en la figura 2.8.

A A
o
9 R¢ + Ry
C
8
o Ry
o
(18]
[ Ro + Rb
. R
R, b
Distancia Distancia
A B

Figura 2.8: Efecto sobre el contraste de la imagen al agregar una tasa de conteo de
fondo Ry. Figura tomada de [7].

Ruido

El ruido es un término genérico que se refiere a cualquier tipo de fluctuacion aleatoria en
una imagen y puede tener un impacto dramaéatico en la calidad de la imagen; la calidad de la

imagen disminuye a medida que aumenta el ruido. El ruido de una imagen generalmente se
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puede caracterizar como estructurado o aleatorio.

= Ruido estructurado: Se refiere a variaciones no aleatorias en la tasa de conteo que se
superponen en las estructuras del objeto de interés. Algunos tipos de ruido estructurado
surgen de la propia distribucion de radionuclidos o de artefactos del sistema de imagenes,

por ejemplo los ocurridos en la reconstruccion tomogréafica.

» Ruido aleatorio:

El ruido aleatorio en una imagen se define principalmente por los fotones que se utilizan
para formar una imagen en cada punto de esta, dado que fluctiian aleatoriamente en el
espacio y el tiempo siguiendo una distribucién de Poisson. Para determinar matematica-
mente el ruido aleatorio presente en una imagen, se debe tener en cuenta el nimero de
conteos registrados en un drea de fondo NV, durante un tiempo de obtencién de imagenes
t, considerando que dicha &drea de fondo tiene el mismo tamano de una lesién circular
de drea A; con contraste C; y una tasa de conteo de fondo uniforme R,. Por tanto, el

namero de conteos N, se determina mediante la expresién 2.8:

No=Rogx Ay xt (2.8)

La variacion estadistica del ntimero de conteos en areas de fondo de tamano A; es:

on, = VNo (2.9)

Por lo tanto, la desviacién estandar de los conteos debido a variaciones estadisticas alea-

torias es:

ON,
Cluido = < 2.10
nido NO ( )

Donde Clyido puede considerarse como el “contraste de ruido” para un area en las regiones

de fondo de la imagen.

Por otro lado, la relacién de lesién-contraste a ruido-contraste se define como CNR; y se

determina mediante la expresion 2.11:

|G

ONR, =
ruido

(2.11)

Esta relacién indica que para detectar una lesién u otro objeto en una imagen, el obser-
vador debe poder distinguir entre la lesién u objeto y los patrones de contraste generados
por el ruido en areas de fondo del mismo tamano en la imagen. Para ser detectable, el

CNR de un objeto debe exceder 3-5. Este factor se conoce como criterio de Rose.

Relacién senal-Ruido (SNR)

La relacién sefial-ruido (SNR) describe la fuerza relativa de una sefial con respecto a la del
ruido. Una forma de pensar en la senal es que es la modulacién o el contraste en la imagen,
mientras que el ruido son las fluctuaciones aleatorias no deseadas. La borrosidad reduce el

contraste y, por lo tanto, la SNR; el ruido también reduce la SNR [44].
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Para un nimero determinado de fotones detectados, N, y una fluctuacién de senal estocésti-

ca, o , la relacién sefial/ruido (SNR) méxima disponible es:

S N
;zﬁzx/ﬁ (2.12)

Donde, para los fotones detectados, N, distribuidos por Poisson, la desviacion estandar de
los valores de pixeles medidos es la raiz cuadrada del nimero medio fotones detectados. Esta
es la relacion senal-ruido ”sin procesar”, porque todos los fotones detectados se incluyen en la
”senal”.

A menudo, de mayor interés es la relacién senal-ruido diferencial, SNRg;r, que utiliza la

diferencia en la senal detras del objeto de interés en relacién con su fondo:

A N
SNRyis = TS = % = \C/N = CVN (2.13)

Donde C es el contraste, descrito en la ecuacién 2.14 como: AS/S.
Si un objeto tiene un drea A y se detectan N, fotones por unidad de area, entonces la
SNRgir medida del objeto es:

SNRyi¢ = CVN = C/N,A (2.14)

A partir de esto, se puede derivar la expresién que relaciona el contraste y el drea con el

nimero de fotones por unidad de area necesarios para tener un determinado SNRg;¢:

SNR3,
No = C2A

Esta relacion se denomina modelo de Rose en honor a Albert Rose, uno de los primeros

(2.15)

pioneros de la ciencia de la imagen [45], demostré que la SNR debe ser de aproximadamente 5

para que los observadores humanos puedan realizar una deteccion fiable.

Resolucion Espacial

La resolucién espacial se refiere a la nitidez o detalle de la imagen, se puede considerar como
la capacidad de un sistema de imédgenes médicas para representar con precisiéon dos eventos
distintos en el espacio. La resolucién espacial del sistema esta conformada por la resolucién
espacial extrinseca (de los colimadores) y la resolucién espacial intrinseca (de los detectores):

Rsis = R?

int

+ RZ, (2.16)

La resolucién espacial de un sistema se puede cuantificar utilizando una medida llamada
anchura a media altura (FWHM) del perfil de radiacién conocido como la funcién de dispersién
de puntos (PSF) o la funcién de dispersién de lineas (LSF) [7, 43].
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= Resolucién espacial extrinseca

La resolucion espacial extrinseca se refiere al detalle de la imagen proyectada por el coli-
mador en el detector, depende del tipo de colimador que este usando el sistema SPECT,
ya que es quizés el principal factor limitante cuando se utilizan colimadores de absorcién
para la localizacion espacial, debido a que los diametros de los orificios del colimador
deben ser relativamente grandes (para obtener una eficiencia razonable del colimador),
la imagen se desdibuja en una cantidad al menos tan grande como los didmetros de los

orificios.

La resolucién del colimador se define como la anchura a media altura (FWHM) del perfil
de radiacién desde una fuente puntual o lineal de radiacién proyectada por el colimador

sobre el detector, como se observa en la figura 2.9.

RESOLUCION DEL COLIMADOR

Perfil de
radiacion
proyectado

~—— FWHM

colimador
multiagujero

Fuente Puntual
o lineal

Figura 2.9: Perfil de radiacién (funcién de dispersiéon de puntos (PSF) o lineas (LSF)
para un colimador de orificios paralelos. El ancho completo a la mitad del méximo
(FWHM) del perfil se utiliza para caracterizar la resolucién del colimador. Figura to-
mada de [7].

Este perfil también se conoce como funcién de dispersién de puntos (PSF) o funcién de
dispersién de linea (LSF). La resolucién espacial extrinseca depende de la distancia entre

la fuente y el detector y se determina mediante la expresién 2.17:

d(leg +b)

Rcol ~ I
eff

(2.17)

donde b es la distancia desde la fuente de radiacién al colimador, d es el didmetro y leg

es la longitud efectiva de los orificios del colimador, que se obtiene de la expresién 2.18:

leg =1 —2u~" (2.18)
1 es el coeficiente de atenuacion lineal del material del colimador y [ la longitud del
detector.

De la expresién 2.18 se tiene que la longitud efectiva de los orificios del colimador es algo

menor que su longitud real debido a la penetracién septal.
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= Resolucién espacial intrinseca

La resolucién espacial intrinseca estd limitada principalmente por dos factores. El primero
es la dispersién multiple de fotones de rayos - dentro del detector: Si un fotén sufre
dispersiéon Compton dentro del cristal del detector y también se detecta el fotén residual
dispersado, pero a cierta distancia, los dos eventos se registran como un solo evento que

ocurre en un lugar a lo largo de la linea que une los dos sitios de interaccion.

La segunda y principal causa surge de las variaciones estadisticas en la distribucién de
fotones de luz entre los tubos fotomultiplicadores del detector. La resolucién intrinseca
es una funcién de la energia de los rayos v con el SPECT, y se vuelve méas pobre con la

disminuciéon de la energia de los rayos 7.

Funcién de dispersién de puntos (PSF)

La funcién de dispersién de puntos (PSF) juega un papel importante en los sistemas SPECT
y describe la probabilidad de que los rayos gamma pasen por el colimador y determina su
distribucién espacial en el detector. La funciéon PSF se aproxima con mayor frecuencia utilizando
la distribucién gaussiana, como una funcién conveniente para usar.

El PSF depende de muchos factores: como el tipo de fuente, la distancia al colimador y las

caracteristicas geométricas del detector.

2.4.2. Método Cualitativo: Evaluacion Subjetiva Visual

El segundo método para caracterizar o evaluar la calidad de la imagen es por medio de
estudios del observador humano,la evaluacion visual de la calidad de la imagen médica es
importante porque el diagndstico se basa en el juicio subjetivo del médico.

Aunque el rendimiento del observador se puede caracterizar objetivamente, y ciertamente
estd relacionado con las medidas fisicas de la calidad de la imagen descritas anteriormente,
las relaciones no estdn bien establecidas debido a la complejidad del sistema visual humano y
otros factores que complican, como la experiencia del observador. Por lo tanto, los dos métodos,
aunque relacionados, son algo independientes.

El analisis cualitativo de imégenes médicas se puede evaluar por especialistas. En medi-
cina nuclear, las imagenes SPECT se recomienda evaluar de manera visual el contraste y el
ruido. Para las imdgenes CT se recomienda evaluar visualmente el contraste, la resolucion y
los artefactos. Tanto para SPECT como para CT, la calidad de la imagen se puede calificar en
una escala de Likert de 5 puntos (1 = calidad de imagen inaceptable, 2 = calidad de imagen
suboptima, 3 = calidad de imagen aceptable, 4 = calidad de imagen buena o 5 = calidad de

imagen excelente) [46].
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Materiales, métodos y resultados.

3.1. Materiales

A continuacién se presentan los equipos, simuladores fisicos y programas usados en la ad-
quisicién y procesamiento de los datos.

Para la adquisicién de las imagenes se uso un SPECT-CT General Electric Discovery 670,
ver figura (3.1a). E1 SPECT cuenta con 59 tubos fotomultiplicadores (PMT) circulares (53 de
37(76mm) y 6 de 1.5”(38mm)), Cristal de NalI(Tl) de 3/8”(9.5mm) de espesor, convertidor
andlogo digital por cada PMT, frecuencia de muestreo de 30,0MHz y rango de energia entre (40
- 620) keV, para este trabajo se usaron colimadores de mediana y alta energfa, las caracteristicas
se presentan en la tabla 3.1. El CT cuenta con un tubo Performix GE High Performance CT
X-ray Tube, corriente (10-440) mA, voltaje (80, 100, 120, 140) kV, 6.3 MHU, tiempo de rotacién
1.0 segundo, 24 filas de detectores, tamano de foco pequetio (0.7 x 0.6) mm, grande (0.9 x 0.9)

mm, apertura de 70 cm, campo de escaneo 50 c¢cm, 16 cortes, resolucién temporal 125 ms [10].

(a) SPECT-CT General Electric Discovery670. (b) Simulador fisico Flangeless Deluxe
PET y SPECT Biodex.

Figura 3.1: Materiales usados en la adquisiciéon de datos.

Para la cuantificacién de los parametros que describen la calidad de imagen se uso el simula-
dor fisico Jaszczak Flangeless Esser PET y SPECT de Biodex, el simulador es un cilindro hecho
de un material acrilico, la tapa tiene 4 insertos rellenables de paredes delgadas de 8, 12, 16 y
25 mm de didmetro, tres cilindros adicionales de 25 mm, uno para aire, otro para agua fria (sin
concentracién de radiofirmaco), y un cilindro de teflén, ver figura (3.1b). Las especificaciones

del simulador se presentan en la tabla 3.2.

34
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Diametro de Espesores septos Longitud agujero Peso

Colimador agujero (mm) (mm) (mm) (kg)
MEGP 3.0 1.05 58 103
HEGP 4.0 1.8 66 131

Tabla 3.1: Caracteristicas de los colimadores usados para la adquisicién de datos.
Informacién tomada de [10].

Para el andlisis de las imédgenes se usaron los software de cédigo abierto ImagelJ [47] y Fityk

[48], las graficas de los datos recuperados se realizaron en Python.

Volumen Diametro Altura Actividad

(mL) (cm) (cm) de B (uCi)
Cilindro simulador 6400 10.80 18.60 1951.50 £+ 0.1
Inserto rellenable 1 1.92 0.80 3.81 83.08 &+ 0.5
Inserto rellenable 2 4.31 1.20 3.81 186.49 4+ 0.5
Inserto rellenable 3 7.66 1.60 3.81 331.44 £ 0.5
Inserto rellenable 4 18.70 2.50 3.81 809.15 + 0.5
Inserto aire - 2.50 3.81 -
Inserto agua fria 18.70 2.50 3.81 -
Inserto de teflén - 2.50 3.81 -

Tabla 3.2: Especificaciones del simulador Jaszczak Flangeless Esser PET y SPECT de
Biodex.

3.2. Meétodos

3.2.1. Estudio en simulador fisico

Adquisicién de datos SPECT de 3'1

Para adquirir los datos, se preparé una solucién de 1951.50 pCi de 3'1 en 6400 mL de agua
para llenar el volumen de fondo con una concentracién de actividad de (0.3049 + 0.1) pCi/mL,
los 4 insertos del simulador fisico Jaszczak se llenaron con material radiactivo de 3! cada uno
con concentracién de actividad de (43.27 £ 0.5) pCi/mL. La actividad utilizada en cada inserto
y en el volumen de fondo se muestra en la tabla 3.2. Los datos de SPECT/CT se adquirieron
usando dos protocolos de adquisicién diferentes (ver tabla 3.3), para cada protocolo se adqui-
rieron imdgenes usando colimadores de mediana (MEGP) y alta (HEGP) energia, se realizé
CT para correccion de atenuacién y se reconstruyen y procesan de acuerdo a los pardmetros
indicados en la tabla 3.4.

Evaluacion cuantitativa de las imagenes SPECT adquiridas.

Los factores fisicos fundamentales que caracterizan la calidad de una imagen adquirida con

un sistema SPECT y que permiten detectar diferencias de captacién del radiotrazador entre
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una zona de interés y la captacion de fondo son: el contraste, el ruido aleatorio y la visibilidad
de los detalles, determinada por la resolucién espacial del sistema de detecciéon. La primera
aproximacion para evaluar estos parametros es mediante la representacion de las principales
caracteristicas del objeto de interés; como formas, tamanos, contraste, etc.

Para el desarrollo de este trabajo, estos pardmetros se cuantificaron evaluando de manera
geométrica la forma (altura y didmetro), asi como la posicién de los insertos rellenables del
simulador fisico y la captacién en relaciéon con la profundidad de cada inserto en todos los
cortes de la imagen SPECT donde habia captacion representativa, el contraste, recuperacién
de contraste y relacion de contraste a ruido, garantizando de esta manera que la radiacion del
objeto de interés fue mayor o menor que la del area de fondo que lo rodea, evaluando el nivel de
ruido en las imagenes e identificando distribuciones de material radiactivo diferentes en objetos

con actividad diferente.
Determinacion de la geometria.

La forma de los insertos esta determinada por la altura y el didmetro de cada uno y se
caracterizan mediante la funcién de dispersién de puntos (PSF por sus siglas en inglés) en cada
protocolo evaluado. Para determinar la altura de cada inserto, usando ImageJ se dibujaron
regiones de interés ROI de aproximadamente el mismo tamainio de los insertos en todos los
cortes sobre el eje transversal (eje Z) de las imagenes obtenidas (ver figura 3.3a) para obtener
el valor medio de las cuentas, estds en funcién de la posicién de los cortes de la imagen forman
el PSF. Se obtuvé un perfil diferente para cada protocolo en cada juego de colimadores (MEGP
Y HEGP). La altura de los insertos rellenables del simulador fisico Jaszczak corresponden al
valor del FWHM de los ajustes gaussianos de las funciones PSF .

El didmetro se obtiene dibujando ROI’S sobre el plano radial (plano X,Y) en los cortes
donde mostraba captacién cada inserto (Ver figura 3.6a). De cada corte se obtuvo una funcién
de dispersién de puntos y mediante un ajuste gaussiano asimétrico a los PSF se determino el
FWHM (Didmetro del inserto en cada corte) (Ver figura 3.6b).

FEvaluacion de la posicion y captacion en relaciéon con la profundidad.

De los perfiles obtenidos sobre el plano X,Y y sus respectivos ajustes se obtuvo informacion
de la posicién (centroide p) e intensidad (drea bajo la curva de cada ajuste en cada corte).
Mediante la informacién del centroide se hizo una relacién entre la posicién de cada inserto en
todos los cortes de la imagen y utilizando el valor de las intensidades se evalué la captacién en

relacion con la profundidad.
Contraste y recuperacion de contraste.

El andlisis comenz6 con la seleccién de un corte central a través del simulador fisico donde
habfa presencia de captacién de los insertos calientes (insertos con material radiactivo), también
se seleccionaron cuatro cortes axiales, dos en cada direccién con respecto al corte central. Como
se muestra en la figura 3.2a, se dibujaron regiones circulares de interés (ROI) en cada uno de
los cuatro insertos calientes. Posteriormente, se dibujaron 3 ROI de idéntico tamano del inserto
4 (inserto mds grande) en el fondo del simulador fisico en el corte central (ver figura 3.2b).

Ademas, los ROI de los insertos mas pequenos se dibujaron concéntricamente dentro de los
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ROI de mayor tamano. La delineacion de los insertos en los otros cuatro cortes elegidos se
realiz6 de manera idéntica (Figura 3.2c). Por lo tanto, se dibujaron un total de 12 ROI de cada
tamano en el fondo, el analisis se realizé de acuerdo a el procedimiento descrito en la referencia
[49].

b
\
/|
¢l
1

(a) ROI en insertos calientes. (b) ROI de fondo. (¢) ROI de fondo para todos los ra-
dios.

Figura 3.2: Imagenes SPECT del simulador fisico Jaszczak con delimitacién de ROIs
para evaluar el contraste y la recuperacién de contraste.

La recuperacién de contraste (RC) para cada inserto caliente, S, se determiné utilizando la
expresion 3.1:
(Cus/Cas) — 1

Donde Cy,g es el valor medio de pixel en el ROI para el inserto S, Cp,g es el valor medio
de los recuentos de ROI de fondo para el inserto S, y R es la relacién entre la concentracion de
actividad real en los insertos calientes y la concentracion de actividad real en el fondo.

La desviacion estandar SDg es la desviacion de los recuentos de ROI de fondo para el inserto

S, calculada con la ecuacién 3.2.

k

Cpsk — Cps)?
SDs = | > ( e ) (3:2)
k=1

Donde la suma se toma sobre los K = 12 ROI de fondo.
Relacion de contraste a ruido (CNR).

La relacién de contraste a ruido (CNR), una medida de la calidad de la imagen, se calcul$

para cada inserto a partir de la ecuacién 3.3:
Cus—Cgs
SDror

Donde SDgros es la desviacion estdndar del valor en el ROI de fondo. El CNR pretendia
demostrar la detectabilidad de objetos segin el criterio de Rose (CNR > 5).

CNR, = (3.3)
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Relacion de la intensidad con la actividad.

La intensidad (&rea bajo la curva de los ajustes presentados en la figura 3.5) con respecto
a la actividad de cada inserto es una relacién lineal, se hizo un ajuste lineal a dicha relacién
y el punto de corte en el eje Y indica el valor donde la intensidad no es un valor significativo
dentro de la imagen, las intensidades por debajo de ese valor se consideran como ruido dentro
de la imagen.

Nota aclaratoria: Las imdagenes SPECT se componen de 128 cortes, cada corte tiene una
longitud de 4.41816 mm, para los resultados presentados se multiplican los cortes por este valor

y se da la informacion en unidades de longitud.

Nombre Orbita Proyecciones Tiempo de Tamano Fotobico
Protocolo Modo por cabezal estudio Matriz P
Contorneada 30 . 128 x 128
Protocolo 1 Step and Shoot 20 s por proyeccién 10 min zoom=1 364 £ 10
Contorneada 30 . 128 x 128
Protocolo 2 Step and Shoot 20 s por proyeccion 10 min zoom=1 364 £ 10

Tabla 3.3: Pardametros del protocolo de adquisicién de las imagenes del simulador fisico
Jaszczak.

Nombre CT Reconstruccion Filtro
Protocolo Iteraciones/Subconjuntos
kVp= 140
mA=40 OSEM A
Protocolo 1 Velocidad Rot=0.6 s 2i/10S Sin Filtro
Especor corte= 5.0 mm
kVp= 130 Gaussiano
Protocolo 2 mA=40 OSEM FWHM (Pixel):
OO0 2 Velocidad Rot=0.6 s 10i/128 X, Y=4
Especor corte= 5.0 mm =14

Tabla 3.4: Pardmetros del CT y del protocolo de reconstruccién y posprocesamiento
de las imégenes del simulador fisico Jaszczak.

3.2.2. Estudio en pacientes

Adquisicién de datos SPECT de 'I

Se adquirieron imdgenes SPECT y SPECT/CT en paciente masculino de 42 anos con car-
cinoma pobremente diferenciado de tiroides, se les administré 150 mCi de '3'I. Las imagenes
de rastreo post-terapia se adquirieron 7 dias después de la administracién de la terapia. Los
protocolos de adquisicion y reconstruccién fueron los mismos utilizados para la adquisicién de
las imagenes con el simulador fisico Jaszczak (Tablas 3.3 y 3.4). Se obtuvieron imdgenes en

los colimadores de mediana (MEGP) y alta energia (HEGP). La correccién de atenuacién se
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realizé mediante CT (Los pardmetros se presentan en la tabla 3.4). Las imagenes de SPECT y
CT se obtuvieron en cuello desde base de crdneo hasta mediastino. Se posicion6 al paciente con
el inmovilizador de cabeza y cuello en posicion neutra, la nariz en la linea media, los brazos en

decubito prono al lado del cuerpo y las manos extendidas.

Evaluacion cuantitativa de las imagenes SPECT.

Para evaluar la calidad de la imagen SPECT de pacientes, se dibujé una region ROI de
aproximadamente el mismo tamafio del ROI del inserto 1 ( inserto con la menor captacién del
Phantom) en todos los cortes, en cada corte se adquirieron perfiles de intensidad diferentes
en las regiones de captacién (ver figura 3.16) y mediante la suma de estos valores se obtuvo
la intensidad total en la imagen. Para adquirir informacién de la captacién de actividad en
el paciente, se hizo una correlacién entre los valores de intensidad total de pacientes con los
valores de intensidad del estudio en el simulador fisico, para esto se utilizé la expresién 3.4 que

corresponde a la regresién lineal del estudio en simuladores fisicos.

I=m-A+C (3.4)

Donde m tiene unidades de (cuentas/actividad), I es el valor de intensidad total obtenido
del estudio en pacientes, C corresponde al niimero de cuentas a partir del cual se considera ruido
en la imagen y A es el valor de actividad a determinar, este andlisis se hizo en los protocolos
evaluados.

También se evalud la relacién senal a ruido (CNR), este pardmetro se evalué usando valores
de cuentas obtenidas de las ROI en dreas con captacién de actividad (en la lesién del paciente)
y donde no hay captacion. Se dibujaron regiones de interés adicionales sobre dreas adyacentes

normales guiadas por los limites de CT de las imdgenes fusionadas de SPECT/CT.
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3.3. Resultados

3.3.1. Estudio en simulador fisico

Las imagenes SPECT y SPECT/CT del simulador fisico Jaszczak obtenidas se muestran
en la figura 3.3 y 3.4 respectivamente, las figuras descritas con las siglas (HEGP) y (MEGP)
corresponden a las imagenes obtenidas para los protocolos en estudio con los colimadores de

media y alta energia.

(a) Protocolo 1 (HEGP).  (Db) Protocolo 1 (MEGP). (¢) Protocolo 2 (HEGP). (d) Protocolo 2 (MEGP).

Figura 3.3: Imdgenes SPECT del simulador fisico Jaszczak obtenidas para los proto-
colos 1 y 2 usando colimadores MEGP HEGP.

(a) Protocolo ART (HEGP). (b) Protocolo ART (MEGP). (C) Protocolo INC (HEGP). (d) Protocolo INC (MEGP).

Figura 3.4: Imagenes SPECT/CT del simulador fisico Jaszczak obtenidas para los
protocolos 1 y 2 usando colimadores MEGP y HEGP.

Determinacion de la geometria.

Para obtener los perfiles en el eje transversal (eje Z), en la figura 3.3 se muestra la imagen
SPECT obtenida para el protocolo 1 usando colimadores HEGP, en cada inserto se dibuja un
ROI. Se hizo el mismo procedimiento en todos los cortes en las otras imagenes SPECT.

Los perfiles obtenidos en el eje transversal (eje Z) con sus respectivos ajustes gaussianos
para los 4 insertos rellenables de los protocolos en estudio se muestran en la figura 3.5, es
notorio observar en las graficas las diferencias de captacién en cada inserto y en cada protocolo
evaluado. Los perfiles obtenidos con el protocolo 1 y protocolo 2 usando colimadores de alta

energia presentan mayor recuperacion de cuentas.
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Figura 3.5: Perfiles con sus respectivos ajustes gaussianos obtenidos para cada inserto
rellenable de las imagenes SPECT obtenidas usando los protocolos en estudio para los

colimadores MEGP y HEGP.

En el plano XY se obtienen perfiles en todos los cortes para cada inserto en las imagenes
SPECT obtenidas, sin embargo como ejemplo demostrativo en la figura 3.6 solo se muestran

los ROIs en los insertos 3 y 4, sus respectivo perfiles y los correspondientes ajustes gaussianos

para un solo corte con el protocolo 1 en colimadores de alta energia.
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(a) ROI sobre el plano X,Y en uno de
los cortes de la imagen SPECT del In-
serto 4 .

PROTOCOLO 1
Colimador: HEGP
ROI: Inserto 3
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(c) ROI sobre el plano X,Y en uno de
los cortes de la imagen SPECT del In-
serto 3.
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(d) Perfil y ajuste gaussiano para el inserto 3 en el

corte 77, plano X,Y.

Figura 3.6: Perfiles y ajuste gaussiano para adquisicién del didmetro de los insertos.

Realizados los ajustes de los PSF obtenidos sobre el eje Z y sobre el plano X,Y se obtienen

los pardmetros que caracterizan la forma de los insertos, los valores de la altura y el didmetro

se presentan en las tablas 3.5 y 3.6 respectivamente.

FWHM-Altura de los Insertos (cm)

Protocolo 1

Protocolo 1

Protocolo 2

Protocolo 2

HEGP MEGP HEGP MEGP
Inserto1  3.53 £ 0.15 3.86 £ 0.26 3.92 £0.21 4.42 + 0.34
Inserto 2 3.54 £ 0.11 3.85 £ 0.17 3.90 £ 0.16 4.27 £ 0.12
Inserto 3  3.70 £ 0.10 3.86 £ 0.15 3.91 £ 0.13 4.22 £0.21
Inserto 4  3.40 £ 0.09 3.82 £ 0.12 3.91 £ 0.10 4.21 £ 0.08

Tabla 3.5: Valores FWHM (Altura para cada Inserto) obtenidos de los ajustes gaus-

sianos.

La diferencia porcentual entre los valores de las dimensiones obtenidos del ajuste con res-
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FWHM-Diametro de los Insertos (cm)

Protocolo 1

Protocolo 1

Protocolo 2 Protocolo 2

HEGP MEGP HEGP MEGP
Inserto 1 (0.80 cm)  0.88 £+ 0.09 1.11 £ 0.38 0.97 £ 0.21 0.97 £ 0.32
Inserto 2 (1.20 cm)  1.06 £+ 0.16 1.35 £ 0.18 1.41 £ 0.21 1.23 £ 0.23
Inserto 3 (1.60 cm)  1.36 &+ 0.26 1.53 £0.21 1.80 £ 0.19 1.64 + 0.12
Inserto 4 (2.50 cm)  2.04 £ 0.52 2.26 £ 0.15 2.20 £ 0.18 2.08 £ 0.41

Tabla 3.6: Valores FWHM (Didametro para cada Inserto) obtenidos de los ajustes gaus-
sianos.

pecto a los valores de las dimensiones fisicas del simulador fisico Jaszczak se presenta en la
tabla 3.7 para la altura y 3.8 para el didmetro. La Figura 3.7a resume y relaciona la altura de
cada inserto obtenida de los ajustes en cada protocolo evaluado, también se presenta la relacién

entre el didmetro obtenido de los ajustes y el didmetro fisico en la figura 3.7b.

Diferencia Porcentual % Altura
Protocolo 1 Protocolo 1 Protocolo 2 Protocolo 2

HEGP MEGP HEGP MEGP
Inserto 1 7.11 % 1.58 % 3.16 % 16.32 %
Inserto 2 6.84 % 1.32% 2.63 % 12.36 %
Inserto 3 2.63% 1.58 % 2.89 % 11.05 %
Inserto 4 10.53 % 0.53 % 2.89 % 10.79 %

Tabla 3.7: Diferencia porcentual obtenida con respecto a la altura fisica de cada inserto:
3.80 cm segun especificaciones del simulador fisico Jaszczak.

Diferencia Porcentual % Didametro
Protocolo 1 Protocolo 1 Protocolo 2 Protocolo 2

HEGP MEGP HEGP MEGP
Inserto 1 10.00 % 38.75 % 21.25 % 21.25 %
Inserto 2 11.67 % 12.50 % 17.50 % 2.50 %
Inserto 3 15.00 % 4.37 % 12.50 % 2.50 %
Inserto 4 18.40 % 9.60 % 12.00 % 12.00 %

Tabla 3.8: Diferencia porcentual obtenida con respecto al didmetro fisico de cada in-

serto.

De la tabla 3.5 y 3.7 el protocolo 2 usando colimadores de media energia es el que presenta
los valores de altura méas alejados a los valores reales, seguido del protocolo 1 con HEGP. Se
observa que el protocolo que mas difiere con los valores de los didmetros obtenidos es el protocolo
1 con MEGP en el inserto 1, el inserto 1 es la regién de menor captaciéon y por tanto, el de
menor contraste y mayor ruido en la imagen, el valor del didmetro difiere en un porcentaje de
38.75 % del valor del didmetro fisico del inserto.

En la figura 3.9 se presenta la relacién de la variacién del valor del FWHM (didmetro del
inserto) de cada inserto en los cortes donde la imagen SPECT mostraba captacion significativa

(ver figura 3.6 y 3.8). Los protocolos con mayor variacién son el protocolo 1 con colimadores de
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Figura 3.7: Relacién entre los valores obtenidos de los ajustes gaussianos en cada
protocolo con los valores de las dimensiones fisicas del simulador fisico.

alta energia y con colimadores de media energia.

En la figura 3.8 a manera demostrativa se presentan imdgenes SPECT adquiridas usando
los parametros del protocolo 1 usando colimadores HEGP, donde se muestra la manera en que
se analizo cada inserto en un corte de la imagen SPECT, este andlisis se hizo para todos los
protocolos usando colimadores de MEGP y HEGP en todos los cortes donde habia captacién

de actividad en los insertos.

1 ._ Inserto 1

Inserto 2
|
Inserto 3

Inserto 4

Figura 3.8: Imagen SPECT en obtenida usando los parametros del Protocolo 1 con
colimadores de alta energia.

FEvaluacion de la posicion y captacion en relacion con la profundidad.

Nota: En este resultado se evalia si se conserva el centroide (posicion) en cada inserto en
los cortes de captacion significativa dentro de la imagen, no da informacion de la posicion del

inserto dentro del phantom.
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Figura 3.9: Relacién de la variacién del valor del FWHM (didmetro de cada inserto)
en los cortes de las imagenes SPECT. La marcacién en las graficas corresponden a cada
inserto asi: azul: inserto 4, cian: inserto 3, verde: inserto 2, amarillo: inserto 1.

Los valores del centroide (posicién de los insertos) obtenidos de los ajustes gaussianos se
presentan en la tabla 3.9 y la relacién entre la posicién de cada inserto con los cortes se presenta
en la figura 3.10. En las graficas se muestra como cambia la posicion en los insertos dependiendo

el protocolo que se este evaluando.

Centroide u-Posicién de los Insertos (cm)
Protocolo 1 Protocolo1l Protocolo 2 Protocolo 2
HEGP MEGP HEGP MEGP

Inserto 1 0.88 £ 0.09 1.06 + 0.15 0.87 £ 0.09 0.93 £ 0.10
Inserto 2 1.11 £+ 0.08 1.46 £ 0.17 1.39 £ 0.08 1.14 £ 0.09
Inserto 3 1.37 £+ 0.09 1.37 £ 0.15 1.79 £ 0.09 1.56 + 0.11
Inserto 4 1.86 + 0.13 1.88 + 0.09 2.25 £ 0.09 2.05 £ 0.14

Tabla 3.9: Valores del centroide p (posicién de cada inserto) obtenidos de los ajustes
gaussianos.

La posicién del inserto 1 y el inserto 2 en el protocolo 1 con colimador MEGP es el valor con
mayor diferencia respecto a los otros. Los insertos 3 y 4 en el protocolo 2 con MEGP presentan
mayor variacion.

Mediante los ajustes gaussianos en el eje X,Y se obtuvo valores de intensidad que permiten
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Figura 3.10: Relacion de la variacion de la posicién de cada inserto en los cortes de
las imagenes SPECT obtenidas usando el protocolo 1 y el protocolo 2 utilizando coli-
madores de mediana energia y alta energia. La marcacién en las graficas corresponden
a cada inserto asi: azul: inserto 4, cian: inserto 3, verde: inserto 2, amarillo: inserto 1.

evaluar la captacién en relacién con la profundidad de cada inserto en todos los cortes de
la imagen SPECT. En la figura 3.11 se muestra la relacién entre la intensidad de los insertos
rellenables con respecto a cada corte de la imagen SPECT en los protocolos evaluados. Las lineas
verticales definen los limites de los cortes donde se presento mayor captacion en la imagen en
cada inserto y la suma de dichos cortes representa una aproximacién de la longitud (altura) de los
insertos, el valor del altura encontrado en este analisis para los insertos es de aproximadamente
(3.98 £ 0.21) cm, a simple vista se puede ver que en el protocolo 1 con el colimador de alta
energia la captacion en el inserto 4 es el valor més alejado de obtener la altura fisica del inserto,
la altura obtenida fue de aproximadamente (3.53 + 0.32) cm.

Se puede observar en las figuras 3.9-3.9 que los resultados obtenidos son consistentes, esto
demuestra que las imagenes SPECT obtenidas con los protocolos 1 y 2 en los colimadores
MEGP y HEGP tienen buena relacion de calidad de imagen y son aplicables en estudios con
simuladores fisicos.

Contraste y recuperacion de contraste (RC).

El efecto de usar colimadores MEGP y HEGP para adquirir imagenes se proporciona en
la figura 3.12. Hubo un aumento en (RC) proporcional al tamano del inserto. El valor de
contraste para los insertos con radio de los ROIs de 11.42, 15.16, 20.71, 29.18 mm en cada
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Figura 3.11: Evaluacién de la captacion en relacién con la profundidad de cada inserto.

protoclo evaluado se presenta en la tabla 3.11.

Rcuperacion de contraste (%)
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Figura 3.12: Recuperacién de contraste en funcién del niimero de los insertos para
cada protocolo evaluado.

RC mejora cuando no se aplica un posfiltro gaussiano (protocolo 1), lo que es particularmen-

te significativo para los insertos pequenos que presentan menor resolucion de contraste debido
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Protocolo 1 Protocolo1l Protocolo 2 Protocolo 2

HEGP MEGP HEGP MEGP
Inserto 1 6.87 % 3.43 % 4.68 % 2.69 %
Inserto 2 11.35 % 6.890 % 8.29 % 4.711 %
Inserto 3 11.39 % 7.98 % 9.20 % 5.25 %
Inserto 4 11.90 % 9.45 % 10.99 % 6.29 %

Tabla 3.10: Contraste para cada inserto en los protocolos evaluados.

a los limites en la resolucién espacial. Con el protocolo 1 usando HEGP, el porcentaje de RC
aumento en todos los insertos en comparacion con los otros protocolos evaluados, se ve mayor
recuperacién de contraste cuando se utilizan colimadores HEGP y hay menor RC cuando se

usan colimadores MEGP.

Relacion de contraste a ruido (CNR).

El CNR puede servir como base para medir cuantitativamente la visibilidad de la captacion
especifica en la imagen [50]. La figura 3.13 proporciona graficos de CNR (calculado a partir de

la ecuacién 3.3) en funcién del tipo de protocolo evaluado y tamato de los insertos.

25
] —#— Protocolo 1-HEGP
20 ] —a— Protocolo 1-MEGP
] —+—Protocolo 2-HEGP
1 —»—Protocolo 2-MEGP
15
[ i
e i
O 10 1
3 ]
0 - : : : :
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Insertos

Figura 3.13: Relacién de contraste a ruido (CNR) para todos los diferentes tamafos
de los insertos.

Como indican estos graficos, cuanto mayor sea el tamafio de las regiones, mejor CNR se
obtiene, como se puede ver con el inserto 4 de mayor tamafio (linea azul) en comparacién con
el inserto 1 de menor tamano (linea amarilla).Ademds, el CNR fue mejor en general en las
adquisiciones que se obtienen cuando se usan los colimadores de alta energia.

La figura demuestra el impacto de los pardmetros de reconstruccién, el protocolo 2 tiene
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Protocolo 1 Protocolo1l Protocolo 2 Protocolo 2

HEGP MEGP HEGP MEGP
Inserto 1 10.00 4.90 6.78 3.85
Inserto 2 16.92 10.15 12.33 7.03
Inserto 3 17.93 21.61 14.47 8.38
Inserto 4 20.48 16.64 19.10 10.82

Tabla 3.11: CNR para cada inserto en los protocolos evaluados.

filtro gaussiano de 4 mm FWHM y mayor nimero de iteraciones y subconjuntos, y se evidencia

menor captacion.

Relacion de la intensidad con la actividad.

Los valores de intensidad se obtienen por medio de los ajustes gaussianos de los perfiles de
la figura 3.5, los valores de actividad de los insertos se presentan en la tabla 3.2. Cada protocolo
evaluado tiene asociado un valor de intensidad diferente. Se obtiene una relacién lineal entre la
intensidad y la actividad, se realiza un ajuste lineal y el valor del punto de corte en el eje Y
representa los valores de intensidad (cuentas), y todos aquellos valores que se sitien por debajo
de dicho punto, se consideran ruido en la imagen. Los resultados obtenidos se presentan en la
figura 3.14.

En regiones de menor captacion hay aumento de ruido en la imagen, esto hace que se
distorsione de cierta manera la forma y el nimero de cuentas asociadas a la captacion de la
actividad presente en el inserto. La mayor perdida de intensidad esta asociada usando colimador
MEGP en el protocolo 1, seguido del protocolo 2 con HEGP. La presencia de ruido en la imagen
también esta asociado a la variabilidad de fondo, que es un factor importante para determinar

el desempeno del observador en la deteccién de regiones de captacién.

3.3.2. Estudio en pacientes

En la figura 3.16 se presentan las imdgenes SPECT/CT de rastreo post-terapia adquiridas
en el paciente en cada protocolo evaluado y se muestran los perfiles que corresponden a los
valores de menor y mayor captacién en la lesion.

Se observa de color naranja la captacién del 13'I en la lesién del paciente, se ve captacién
en otras partes del cuerpo donde se puede apreciar a simple vista mayor intensidad en las
imégenes adquiridas con el colimador de alta energia. El perfil de color verde representa la
mayor captacién y el perfil de color amarillo la menor captacion.

Se obtienen los valores de intensidad en todos los cortes donde hay captacion de actividad
en el paciente y a partir de las ecuaciones de correlacién lineal de la figura 3.14 y la expresién
3.4 se calculan los valores de actividad de 3T (aproximacién de actividad captada en la lesién)
para cada protocolo evaluado, los resultados se presentan en la tabla 3.12.

Las intensidades de las imagenes obtenidas con colimadores de alta energia muestran la
recuperacién de cuentas més altas que los valores obtenidos con los colimadores de media
energia. Para complementar y validad la informacién adquirida en los resultados anteriores, se

realiza un andlisis de la relaciéon senal a ruido en las imagenes adquiridas en el paciente, los
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Figura 3.14: Evaluacién de la relacién Intensidad en funcién de la actividad.

Intensidad

Actividad

Protocolo (Cuentas) (1Ci) CNR
Protocolo 1-HEGP  18298.22 + 3156.53 119.50 & 8.04 30.66
Protocolo I-MEGP  6820.66 4+ 3730.61 19.53 + 5.43 22.63
Protocolo 2-HEGP  14190.00 +£3275.40 66.33 £ 9.21  25.25
Protocolo 2-MEGP  6114.00 £ 3524.14 4.65 + 1.21 18.47

Tabla 3.12: Valores de la intensidad y actividad de captacion en la lesion del paciente
para cada protocolo evaluado.

valores de CNR se presentan en la tabla 3.12. La figura 3.15 ilustra los valores CNR para los
datos clinicos de 1311 SPECT/CT adquiridos en los protocolos 1 y 2 con colimadores de MEGP
vy HEGP.

Si bien, los resultados muestran diferencias significativas en la perdida de nimero de cuentas
usando colimadores MEGP en comparacién con colimadores HEGP, no es posible indicar que
valor de captacion se acerca mas o menos al valor de captacién en pacientes que reciben terapia

con 31, ya que este valor depende de factores biolégicos del paciente, como el metabolismo, el
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Figura 3.15: Relacién de contraste a ruido (CNR) de las imdgenes adquiridas del
paciente en los protocolos evaluados.

estadio del tumor, entre otros.

En las regiones de mayor captacién (lesién) las imégenes que se reconstruyeron con el
protocolo 2 muestran visualmente mayor intensidad, lo cual no es congruente con los valores
de la tabla 3.12, esto indicaria que dicha intensidad se debe a mayor presencia de ruido en la
imagen debido al tipo de reconstruccién usado, donde las iteraciones aumentaron, cuando esto

ocurre se esperaria mejoras en la resolucién y aumento de ruido.
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Figura 3.16: Imédgenes SPECT/CT de rastreo post-terapia adquiridas en el paciente
en cada protocolo evaluado y perfiles con su respectivo ajuste que corresponden a los
valores de menor y mayor captacion en la lesion.
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Discusion y Conclusiones

4.1. Discusion

Este trabajo se centra en medir la calidad de los pardmetros de la imagen SPECT en
rastreos post-terapia con '®!I cuando se usan colimadores de media y alta energia y cuando
los parametros de reconstrucciéon como el nimero de iteraciones y subconjuntos y el filtro
pos-procesamiento varian entre un protocolo y otro. Como muestran nuestros resultados, en
el estudio con el simulador fisico, el uso de colimadores de MEGP y HEGP y la variacién
de parametros de reconstruccion y procesamiento en la imagen no tienen gran impacto en los
pardmetros de calidad de imagen estudiados. En el estudio en pacientes, se ve una diferencia
significativa en la captacion cuando se usan colimadores MEGP, dicha diferencia puede estar
asociada a la dispersién y la penetracién septal de los fotones gamma de '3'I en el colimador.

El primer andlisis que se realizé para evaluar los parametros de calidad de imagen fue
mediante una evaluacién geométrica de las dimensiones del simulador fisico, los resultados
presentados en las tablas 3.5 y 3.6 indican que nuestras mediciones son una buena aproximacién
del comportamiento del contraste, ruido y resolucién, ya que es posible identificar de manera
cuantitativa los valores de captacién presente en los insertos y asi diferenciar regiones de mayor
y menor actividad sin que exista cambios significativos de acuerdo al protocolo que se este
evaluando.

La funcién de dispersién de puntos (PSF) es el perfil de conteos medidos en funcién de
la posicién a lo largo de cada inserto del phantom y es una forma efectiva para evaluar los
parametros de calidad de la imagen, por tanto definir este perfil fue de gran cuidado, porque
reducir o ampliar la PSF en la forma de la regién en estudio conlleva una pérdida de informacion
sobre la respuesta espacial de las imagenes. Los resultados de la informacién obtenida en el
estudio con el simulador fisico para crear la PSF de cada inserto y caracterizar la forma de
los insertos, evaluar la posicién y la captacion en relaciéon con la profundidad, demuestran la
concordancia de la calidad de la imagen en los protocolos evaluados. De otro lado se puede
determinar el nivel de ruido asociado a través de la desviacion estandar de los perfiles de
captacién, como medida de la relaciéon senal ruido lo cual serfa un factor determinante en la
implementaciéon de un protocolo para rastreo, cuando la captacion es baja o el tiempo de rastreo

es muy avanzado.

53
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En el analisis realizado a pacientes, en las imagenes SPECT se encontré que utilizando coli-
madores MEGP se pierde informacién de cuentas, sobre todo en las regiones de menor captacién
donde podria existir una lesién, por tanto se sugiere realizar una evaluacién subjetiva (visual)
por especialistas, para definir si es posible utilizar este tipo de colimadores en la obtencién de
iméagenes de rastreo post-terapia.

Cuando se adquirieron las imdgenes SPECT usando colimadores MEGP, en los estudios con
el simulador fisico y con pacientes, la ventana de energia no se cambio y se utilizé la misma
que se utiliza en adquisiciones con colimadores HEGP (364 + 10 keV), y por lo tanto, los
parametros de calidad de imagen se ven afectados por la dispersién compton que ocurre en
la interaccién de los fotones gamma de 311 con MEGP. Se recomienda para investigaciones y
trabajos futuros, tener en cuenta la ventana de energia y la correccién de dispersién, a la hora
de adquirir las imédgenes para obtener una calidad de imagen ”"buena”, ya que la respuesta del
detector y la compensacién de dispersion por si solas, mejoran el contraste y la combinacién de
las dos, proporciona una mayor mejora.

Los parametros de reconstruccién del protocolo 2 tiene mayor numero de iteraciones y
mayor nimero de subconjuntos que el protocolo 1 (ver tabla 3.4), ademds se agrega un filtro
gaussiano post-procesamiento que provocé cambios en la calidad de la imagen. Una motivacién
que nace de esta investigacion debido a los resultados, es evaluar los cambios en los parametros
de la calidad de la imagen variando el ntimero de iteraciones y subconjuntos sin filtro y luego
como afectan los filtros y tipo de filtros en la imagen de rastreo post-terapia con '3'1.

Se evalué cuantitativamente bajo parametros de calidad de imagen los protocolos de adqui-
sicion y reconstruccién de imagenes SPECT encontrando buena aproximacién en los resultados
del estudio con phantom y diferencias significativas en los resultados del estudio con pacientes.

Se ha reportado en la literatura el uso de colimadores de mediana energia con resultados
aceptables para adquirir imdgenes de rastreo post-terapia, como [51, 52], donde las imagenes
adquiridas con MEGP cumplen con el objetivo clinico requerido.

El objetivo de este trabajo era evaluar pardmetros de calidad de la imagen en rastreos
post-terapia con '"“Lu y ', sin embargo, se limita al anslisis de imagen SPECT de '3'I, ya
que en los meses precedentes a esta entrega se da un desabastecimiento de '7"Lu a nivel global,

producto de la falla que present6 el BR2, uno de reactores que producen este radioisétopo.
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4.2.

Conclusiones

. Se evalud la influencia del uso de colimadores de media y alta energia en los parametros de

calidad de imagen SPECT. A partir de los resultados derivados de este estudio se demues-
tra la ventaja relativa de los colimadores HEGP respecto a los de MEGP, presentando

una mejor definiciéon de la captacion del trazador en estudio de pacientes.

En el estudio con pacientes, al comparar imagenes SPECT en los protocolos 1 y 2 con
colimadores de MEGP y HEGP, se determiné que las imdgenes con el conjuntos de
colimadores MEGP tienen perdida de conteos producto de los fotones dispersos en la
interaccion con el colimador. Aunque algunas imagenes SPECT con MEGP no pudieron
detectar actividad en regiones de baja captacién, visualmente si se obtuvo informacién
de la captacion en la lesion del paciente y aunque el HEGP es el mejor colimador para

imégenes 31, MEGP es aplicable para imagenes SPECT de rastreo post-terapia.

Este trabajo muestra un método alternativo para evaluar la calidad de imagen de manera
cuantitativa, que difiere observacional realizado en condiciones clinicas. A través de los
datos se busca que sean comparables a los estudios de pacientes tipicos. Los resultados
obtenidos en este trabajo, muestran la necesidad de hacer una correlacién de parametros
entre las condiciones de adquisicién en control de calidad o con el uso de simuladores

fisicos con la adquisicién a paciente.

En las figuras 3.14a , 3.14b, 3.14c y 3.14d muestra una aproximacién a la correlacién entre
la calidad de la imagen definida por las cuentas en la regién de captacion y la actividad
inicial, estd relacién muestra el nimero de cuentas requerido para que la intensidad en la
imagen sea considerada captacién dada la calidad determinada en prueba con simulador
fisico. Estos resultados son extrapolables al tiempo de decaimiento del radiofarmaco e

imagen adquirida en el rastreo a pacientes (Figura 3.16).

Los puntos de corte representados en las Figuras 3.14, determinaran el numero de cuentas
minimo a adquirir en el tiempo to, que decaerd acorde a Tj/, del radiofdarmaco usado.
Esto nos muestra la correlacién entre los estudios previos y su aplicacién en los rastreos

post-terapia a pacientes.
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