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Capítulo I 
 

Introducción  
 
La tomografía por emisión de positrones (PET) es una técnica no invasiva de imagen para el diagnóstico 
de enfermedades y para la investigación clínica y preclínica. Las imágenes que se obtienen en PET 
proporcionan información fisiológica de órganos o tejidos. Para lograrlo, al paciente se le administran 
fármacos marcados con radionúclidos emisores de positrones (radiofármacos), generalmente por vía 
intravenosa [Pod06]. Dependiendo del radiofármaco, éste se distribuye en el cuerpo del paciente hasta 
cierto órgano o tejido en particular. 

Los positrones de muchos de los radionúclidos emisores de positrones usados en PET tienen un alcance 
corto en el tejido antes de aniquilarse con algún electrón en el cuerpo. Cuando ocurre un evento de 
aniquilación de positrón-electrón, por lo general se emiten dos fotones con una energía de 511 keV en 
direcciones opuestas. Estos fotones son detectados en coincidencia, dentro de una ventana de tiempo 
del orden de nanosegundos, por un conjunto de detectores colocados alrededor del objeto en forma 
de anillo. La detección de los fotones de aniquilación produce señales eléctricas que son digitalizadas, 
almacenadas y procesadas en una computadora para la generación de las imágenes de PET. Las 
imágenes de PET idealmente deben representar la distribución volumétrica del radiofármaco, en donde 
la intensidad de la imagen es proporcional a la concentración de actividad en cada región. 

Una limitación física de la resolución espacial de las imágenes  tipo PET se debe al alcance del positrón 
antes de su aniquilación. Dado que los positrones son emitidos con un espectro continuo de energía 
específico para cada radionúclido, el alcance depende del radiofármaco administrado. Además, el 
alcance de los positrones es función de la densidad física y electrónica del medio que atraviesa. Hasta 
la fecha han sido publicados algunos trabajos en los que se ha medido el alcance de positrones en agua 
[Derenzo 79] y existen publicaciones en la literatura que reportan el efecto del alcance de los positrones 
en imágenes de PET obtenidos mediante cálculos analíticos [Palmer 92] y simulaciones Monte Carlo 
[Levin 99, Sánchez-Crespo 04, Cal-Gonzalez 10, Jødal 12]. Un grupo reportó medidas experimentales en 
espuma de polietileno para simular tejido pulmonar [Kemerik11]. Sin embargo, no hay reportes de 
medidas experimentales que cuantifiquen estos efectos en otros materiales. 

El propósito de esta tesis fue investigar el efecto sobre las imágenes de PET que tiene el utilizar a los 
emisores de positrones 18F, 13N y 68Ga, con energías máximas de β+ de 634, 1199 y 1899 keV, 
respectivamente, en materiales tejido-equivalente de interés clínico: hueso cortical, hueso trabecular, 
agua, tejido adiposo, pulmón exhalación y pulmón inhalación. Esto se realizó mediante estudios 
microPET de fuentes lineales llenas con solución de los emisores de los positrones mencionados y 
colocadas dentro de maniquís cilíndricos construidos con materiales que simulan tejidos. 

La información recabada en este proyecto de investigación es de gran importancia para la 
interpretación y cuantificación correcta de los estudios clínicos y preclínicos de PET. La utilidad de estos 
resultados es particularmente importante en estudios de PET que requieren conocer de forma precisa 
de la concentración de actividad, como en aquellos en donde se utilicen modelos compartimentales y 
donde se realicen estudios de seguimiento de pacientes.  
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Un mejor entendimiento del efecto que tiene el alcance de los positrones sobre la resolución espacial 
y la cuantificación de las imágenes de PET sin duda brindará una impresión diagnóstica mejor por parte 
del médico nuclear para los pacientes y análisis cuantitativos más precisos en la investigación. 

1.1. Objetivos 

Los objetivos de este trabajo fueron: 

 Estudiar el efecto del alcance del positrón en imágenes PET a través de estudios microPET 
utilizando fuentes lineales de 18F, 13N y 68Ga en seis materiales tejido-equivalente de interés 
clínico 

 Estudiar el efecto de utilizar las fuentes y materiales antes mencionados sobre la cuantificación 
en los estudios PET 

1.2. Organización de la tesis 

En el siguiente capítulo se describen los decaimientos β± y los procesos físicos que sufre el positrón 
cuando entra en contacto con la materia. En ese capítulo se abarcan algunos aspectos del poder de 
frenado por radiación y por colisión de los positrones. 

En el tercer capítulo se presentan los conceptos fundamentales de la tomografía por emisión de 
positrones, incluyendo los factores que afectan la resolución espacial de las imágenes.  

En el capítulo cuatro se da una descripción del desarrollo experimental del proyecto, incluyendo las 
características de las fuentes lineales y de los materiales de los maniquíes utilizados, así como del 
equipo microPET y los métodos de reconstrucción empleados. 

En el quinto capítulo se presentan y se discuten los resultados y por último, en el capítulo 6 se incluyen 
las conclusiones finales de este trabajo. 
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Capítulo 2 
Conceptos Básicos   
 

2.1. Decaimiento 𝜷± 
 

En los procesos de decaimiento radiactivo conocidos como decaimiento β- y β+ el número atómico 𝑍 de 
un átomo cambia su valor por (±1) una unidad, emitiendo un electrón (β-) más un antineutrino o un 
positrón (β+) más un neutrino respectivamente. Estas partículas no existen como tal dentro del núcleo 
sino que son creadas en el instante del decaimiento. Una de las características de estos procesos es que 
el número de masa atómica 𝐴, permanece constante, es decir, es una transformación del tipo isóbara; 
en estos procesos la carga total y número leptónico se conservan. Las reacciones nucleares dentro del 
núcleo son las siguientes: 
 

𝑛0
1  → 𝑝1

1 + 𝑒−1
0 − +  𝜈�̅� ( decaimiento β-) 

𝑝1
1  → 𝑛0

1 +  𝑒1
0 + +  𝜈𝑒   ( decaimiento β+) 

 
donde 𝑛0

1 , 𝑝1
1 , 𝜈𝑒, 𝜈�̅� son el neutrón, protón, neutrino y el antineutrino respectivamente.  

 
Las características principales del neutrino y su antipartícula son: su masa es prácticamente cero, 
interactúan débilmente con la materia, no tienen carga, no sienten las fuerzas nucleares fuertes (son 
leptones) son idénticas pero con espines contrarios y se mueven a la velocidad de la luz. 
 
2.2.1 Decaimiento 𝜷− 
 
El decaimiento beta menos ocurre en núcleos inestables ricos en neutrones, donde la masa atómica del 
núcleo padre es mayor que la masa atómica del núcleo hija [Podgorsak06]. En este decaimiento 
tenemos un núcleo padre 𝑋 radiactivo, con 𝑍 y 𝐴  fijas, éste decae a un núcleo hija 𝑌 mediante la 
siguiente expresión: 

 
𝑋𝑍

𝐴  →  𝑌𝑍+1
𝐴 + 𝑒− + 𝜈�̅� + 𝑄 

 
donde 𝑄 es la energía de decaimiento.  
 
Esta energía es la diferencia de la masa en reposo del núcleo padre menos de la suma de la masa en 
reposo del núcleo hija más la masa del electrón multiplicadas por la velocidad de la luz al cuadrado. La 
energía neta Q se reparte entre el electrón, el antineutrino y el núcleo hija. De esta manera tenemos 
un espectro de energías continuo que va de cero hasta un punto máximo de energía denotado como 

𝐸𝑀á𝑥
𝛽

, la cual se obtiene de la resta de las energías en reposo del núcleo padre menos el núcleo hija. La 

energía promedio de este decaimiento se denota como 𝐸𝛽
̅̅ ̅ y por lo general es: 

 

𝐸𝛽
̅̅ ̅ ≈

1

3
 𝐸𝑀á𝑥

𝛽
… (2.1)  
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2.2.2 Decaimiento β+ 
 
Este proceso de decaimiento se lleva a cabo en núcleos inestables que cumplan la condición de que la 
masa del núcleo padre sea mayor que la masa del núcleo hija por más de dos veces la masa en reposo 
del electrón (1.022MeV). Un núcleo padre 𝑋, con 𝑍 protones y una masa atómica 𝐴 decae en un núcleo 
hija 𝑌 mediante la  siguiente expresión: 
 

𝑋𝑍
𝐴  →  𝑌𝑍−1

𝐴   +  𝑒+ +  𝜈𝑒 + 𝑄 
 

donde Q es la energía neta liberada durante el decaimiento.  
 
El espectro de energías en comparación con el del espectro del decaimiento beta menos es ligeramente 
diferente como se observa en la figura  2.1. Como el núcleo cambió de 𝑍 protones a 𝑍 − 1 protones, 
éste queda con carga positiva, de esta forma los positrones son repelidos por el núcleo en comparación 
con el decaimiento beta menos, en el que los electrones son atraídos por éste. Los efectos de la carga 
causan un cambio en la energía a valores más bajos para  los electrones y a valores más altos para los 
positrones. 
 

 
Figura 2.1.-Espectro de energías para las partículas beta más y beta menos.  

Los positrones van desde un valor de energía dado hasta un valor máximo de energía denotado 

como 𝐸𝑀á𝑥
𝛽

, este valor se obtiene de restar la masa atómica en reposo del núcleo padre menos las suma 

de la masa en reposo del núcleo hija más dos veces la masa en reposo del electrón, multiplicadas por 
la velocidad de la luz al cuadrado. La energía promedio para este decaimiento se expresa como la 
ecuación (2.1). Frecuentemente el núcleo hija se encuentra en un estado excitado, para llegar a un 
estado de mínima energía, éste emite rayos gamma donde su magnitud de energía es la diferencia de 
energías entre el estado excitado menos el estado meta-estable.  
 
La captura electrónica es otro tipo de decaimiento que tiene el mismo efecto que el decaimiento beta 
mas, en donde un núcleo padre 𝑋, con 𝑍 y 𝐴 fijas, decae en un núcleo hija 𝑌, de la siguiente forma:  
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𝑋𝑍
𝐴 + 𝑒− →  𝑌𝑍−1

𝐴   + 𝜈𝑒  
 

En este proceso un electrón de la capa electrónica 𝑘 𝑜 𝐿, es capturado por el núcleo y se combina con 
un protón para transformase en un neutrón y un neutrino:  
 

𝑝 +  𝑒−  → 𝑛 + 𝜈𝑒 
 

La captura electrónica compite con el decaimiento 𝛽+ porque producen el mismo efecto en el núcleo 
hija. La captura electrónica ocurre en elementos más “pesados” (𝑍 ≥ 50) mientras que el decaimiento 
beta mas sucede con mayor frecuencia en elementos “ligeros” (𝑍 < 50). Esto se debe en gran parte a 
que los orbitales 𝑘 𝑦 𝐿 se encuentran más cercanos al núcleo para elementos con un número atómico 
𝑍 > 50 para la captura electronica. 
 
2.2. Interacción de la radiación ionizante con la materia 
     
Existen dos tipos de radiaciones en la naturaleza, las directamente ionizantes y las indirectamente 
ionizantes. Las primeras se tratan de partículas cargadas como lo son: electrones, positrones, protones 
y partículas alfa. Estas partículas al poseer carga interactúan con el medio a través de interacciones 
columbianas y excitándolas. 

Las segundas son partículas no cargadas como neutrones y fotones (radiación electromagnética). Éstas 
interactúan con la materia en dos procesos: primero interactúan con una partícula cargada dándole 
toda o parte de su energía a través de una colisión, y es esta partícula la que ioniza la materia a través 
de interacciones columbianas, y segundo es excitando una partícula cargada dándole energía ionizando 
al medio. La mayor parte de la energía cedida al medio por estos dos tipos de radiaciones se convierte 
en calor (vibraciones moleculares y atómicas), sin embargo la ionización del medio tiene consecuencias 
importantes en varios campos de estudio. Por esta razón los mecanismos de cómo la radiación ionizante 
transfiere su energía a la materia son fundamentales para la detección y comprensión de la radiación. 
 
2.2.1. Aspectos generales del poder de frenado 
 
Cuando una partícula cargada entra en un medio material, la transferencia de energía por cada 
interacción atómica individual, es generalmente muy pequeña, por esta razón, la partícula tendrá un 
número finito de interacciones hasta que su energía cinética sea casi cero o completamente cero. El 
parámetro que se toma en cuenta cuando nos interesa saber la tasa de perdida de energía de una 
partícula cargada dentro un medio absorbente, se le conoce como ‘poder de frenado’, el cual se define 
como la pérdida de energía por unidad de distancia [Att04]: 
 

𝑆 =
𝑑𝐸

𝑑𝑥
… (2.2) 

 
donde 𝐸 y 𝑥 son la energía y la distancia que recorre la partícula dentro del medio, respectivamente. 
 
La partícula cargada dentro de un medio tiene interacciones coulombianas con los electrones orbitales 
de los átomos y con sus núcleos. Las posibles interacciones entre estas partículas se describen con el 
parámetro de impacto (b) y el radio atómico (a) donde pueden ocurrir los siguientes casos: 
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 Interacción coulombiana de una partícula cargada con el campo eléctrico del núcleo 
(producción de radiación bremsstrahlung) para b<<a. 

 Interacción coulombiana de la partícula cargada con electrones orbitales, para b≈a. 

 Interacción coulombiana de una partícula cargada con electrones orbitales para b>>a. 
 
Las interacciones anteriores se muestran en la figura 2.2. Es importante recalcar que estas colisiones 
pueden ser del tipo elásticas o inelásticas. Cuando la transferencia de energía es hacia el medio se dice 
que se tratan de pérdidas colisionales, mientras que si la transferencia de energía es hacia los fotones 
se le conoce como pérdidas radiativas. Las unidades usuales del poder del frenado son [𝑀𝑒𝑉 × 𝑐𝑚2 𝑔⁄ ] 
haciendo referencia a la masa del poder de frenado másico, que es simplemente el poder de frenado 
lineal dividido por la densidad del medio, de esta forma el poder de frenado másico es característico 
para cada material. 

 

 
Figura 2.2.- Esquema en donde se muestran los parámetros utilizados para la clasificación de los tres tipos de colisiones de 

las partículas cargadas ligeras con la materia.   

 
Así el poder de frenado total de una partícula cargada dentro un medio material es: 
 

𝑆𝑇𝑜𝑡 = 𝑆𝑟𝑎𝑑 + 𝑆𝑐𝑜𝑙 … (2.3) 
 
2.2.2 Poder de frenado  radiativo 
 
El poder de frenado radiativo es más importante para partículas cargadas ligeras como los electrones y 
positrones. Se le conoce como radiación bremsstrahlung (radiación de frenado) y tiene lugar cuando 
un electrón pasa cerca de un núcleo atómico (b<<a), al tener carga contraria, el electrón va a ser atraído 
por el núcleo cambiando su trayectoria y desacelerándolo, mientras que el positrón va a ser repelido. 
Cuando esto ocurre, por conservación de la energía, la partícula cargada emitirá radiación 
electromagnética. La energía máxima del fotón bremsstrahlung puede ser igual o menor a la energía 
cinética del electrón incidente. 
 
La producción de radiación bremsstrahlung por partículas beta es mucho mayor para energías bajas en 
el intervalo de 0.4 a 0.01 MeV, mientras que para energías mayores la producción decae enormemente. 
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Por ejemplo; para partículas beta con una energía máxima de 1 MeV la fracción de radiación es menor 
del 0.01 % [Turner07]. No existe una expresión que calcule de manera exacta la tasa de producción de 
radiación bremsstrahlung, pero sí existen muchos métodos numéricos que dan un número aproximado. 
Una forma de calcular dicha tasa es con la siguiente ecuación [Pod06]: 
 

𝑆𝑟𝑎𝑑 = 𝑁𝐴𝜎𝑟𝑎𝑑𝐸𝑖 … (2.4) 
Donde  
𝑁𝐴 es el número de átomos por unidad de masa atómica.  
𝜎𝑟𝑎𝑑 es la sección transversal total para la producción bremsstrahlung para varios rangos de energías. 
𝐸𝑖 es la energía cinética inicial  total de la partícula cargada, es decir, su energía cinética mas su energía 
en reposo. 
 
 2.2.3 Poder de frenado por colisión  
 
La forma en que interactúan las partículas beta con el medio  tiene efectos que contribuyen al poder 
de frenado colisional, los tres aspectos más importantes son: 
 

1. Una partícula beta puede perder gran parte de su energía (alrededor del 50 % o más) en la 
primera interacción que tenga dentro de un medio absorbente. 

2. No se puede distinguir entre una partícula 𝛽− y un electrón orbital. Si se tiene una partícula 𝛽− 
incidente contra un electrón orbital, después de la interacción no se puede saber cuál de las dos 
partículas, es la incidente y cuál es la partícula golpeada.  

3. La interacción de las partículas beta con los núcleos atómicos produce radiación de frenado. 
 
Las ecuaciones que describen la pérdida de energía por unidad de distancia para las partículas β⁻ y las 
partículas β⁺, las desarrolló Bethe, quien supuso que los electrones del medio están en reposo y la 
energía de ligadura de los mismos es despreciable. También supuso que la trayectoria de la partícula 
no se ve afectada por la interacción con los electrones del medio y que la cantidad de movimiento 
transferida a los electrones en la colisión tiene una componente básicamente perpendicular a la 
trayectoria de la partícula incidente. Las expresiones son [Turner07]: 
 

(
𝑑𝐸

𝑑𝑥
)

±

=
4𝜋𝑘0

2𝑒4𝑛

𝑚0𝑒2𝛽2
[𝑙𝑛

𝑚𝑐2√𝜏 + 2

√2 𝐼
+ 𝐹±(𝛽) ] … (2.5) 

 
donde  

𝐹−(𝛽) =
1 − 𝛽2

2
[1 +

𝜏2

8
−  (2𝜏 + 1)𝑙𝑛2] … (2.6) 

y  

𝐹+(𝛽) = 𝑙𝑛2 −
𝛽2

24
[23 +

14

𝜏 + 2
+  

10

(𝜏 + 2)2
+  

4

(𝜏 + 2)3
] … (2.7)  

 
donde 𝜏 = 𝑇/𝑚𝑒𝐶, 𝑇 es la energía cinética de la partícula en cuestión, 𝑚𝑒𝑐 es la energía en reposo del 
electrón, 𝑒 es la carga del electrón, 𝑛 es el número de electrones por unidad de volumen, 𝐼 es la energía 
media por excitación, 𝑐 es la velocidad de la luz medida en el vacío y 𝛽 = 𝑣 𝑐⁄  es la velocidad de la 
partícula relativa a 𝑐. 

https://es.wikipedia.org/wiki/Electr%C3%B3n
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La ecuación  (2.5) se puede reducir a la siguiente expresión: 
 

(
𝑑𝐸

𝑑𝑥
)

±

=
5.08 × 10−31𝑛

𝛽2
[𝑙𝑛

3.61 ×  105𝜏√𝜏 + 2

𝐼𝑒𝑉
 + 𝐹±(𝛽)] … (2.8) 

 
En términos más generales podemos escribir lo siguiente: 
 

(
𝑑𝐸

𝑑𝑥
)

±

=
5.08 × 10−31𝑛

𝛽2
[𝐺±(𝛽) − 𝑙𝑛(𝐼𝑒𝑉)] 

donde  
 

𝐺±(𝛽) = 𝑙𝑛[3.61 ×  105𝜏√𝜏 + 2] + 𝐹±(𝛽) 

 
Para energías suficientemente altas, la ecuación de Bethe da una buena aproximación del 
comportamiento de la radiación ionizante en movimiento dentro de la materia. 
 
2.2.4 Alcance de las partículas β±  
 
Las trayectorias de las partículas β± en el medio no siguen una línea recta, más bien son  tortuosas y 
pueden tomar cualquier dirección dentro del medio. Esto se debe a que su masa es igual a la de los 
electrones orbitales, es decir, pierden buena parte de su energía con cada colisión que tengan dentro 
del medio. También son desviadas cuando interactúan con los núcleos. De esta forma las partículas 𝛽± 
pueden tener un número finito de colisiones antes de perder toda su energía. En comparación, las 
partículas cargadas pesadas, como las partículas alfa y protones, tienen trayectorias casi rectilíneas. El 
alcance para las partículas cargadas se define como:    
 
“El alcance R de una partícula cargada dada con una energía cinética 𝑇 dentro de un medio dado, es el 
valor esperado de la longitud de la trayectoria p que sigue hasta que llega al reposo (sin contar 
movimiento térmico)”. [Attix04]  
 
La definición es general para cualquier partícula cargada, aunque el alcance no es una cantidad 
confiable para medir la profundidad de la partícula cargada dentro de un medio absorbente. Por 
cuestiones prácticas, se puede dar una mejor definición:   
 
“El alcance proyectado 〈𝑟〉 de una partícula cargada de un tipo dado y con una energía cinética inicial 
𝑇 en un medio dado, es el valor esperado de la profundidad más lejana de penetración 𝑟𝑓 de la partícula 

en su dirección inicial de su trayectoria p”, [Attix04]. 
 
Para los electrones y positrones, se cumple que el alcance R es mayor que el alcance proyectado rf. En 
la figura 2.3 se muestra un esquema de como es R y rf dentro un medio dado. 
 

https://es.wikipedia.org/wiki/Ecuaci%C3%B3n
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Figura 2.3.-  Esquema donde se muestra el alcance R para una partícula cargada ligera con energía cinética T desde el 
punto inicial A hasta el punto final B, que se encuentra en el vacío y entra en un medio dado, izquierda, y en la parte 

inferior derecha se observa el alcance proyectado 〈rf〉 para la misma partícula. 

 
2.3 Interacción de los positrones con la materia 
 
El positrón y sus propiedades fueron predichos en 1927 por el físico P.A.M. Dirac y posteriormente fue 
descubierto en 1932 por Carl David Anderson del Instituto Tecnológico de California, físico de renombre 
de los Estados Unidos. El 2 de agosto de 1932 al estudiar las trazas que dejaban los rayos cósmicos en 
sus sistemas de detección, observó la primera evidencia irrevocable sobre la existencia de 
los positrones [LPZRAMMV07]. 
 
El positrón y el electrón tienen la misma masa en reposo 𝑚0𝑐 = 0.511 MeV, tienen cargas contrarias y 
los dos tienen un valor de spin ± 1 2⁄ . Como vimos anteriormente, el positrón interactúa con la materia 
de un medio dado, cediendo su energía a través de colisiones con los electrones orbitales y los núcleos. 
El positrón, al ser la antipartícula del electrón, cuando entra en contacto con un electrón, se aniquila 
en vuelo o se aniquilan pasando por un estado intermedio que se conoce como positronio, la forma 
más habitual de aniquilación de un par positrón-electrón. 
 
El positronio es una estructura meta-estable, del tipo átomo de hidrogeno, en la que el positrón y el 
electrón ‘libre y estacionario’ del medio giran alrededor de su centro de masa en órbitas discretas que 
siguen las reglas de cuantización, con la masa reducida a la mitad de la masa en reposo del electrón y 
el estado más bajo con una energía de enlace de (1/2)𝐸𝑟 = 6.8 eV. La aniquilación tiene como 
resultado dos fotones energía de 𝑚𝑒𝑐2 = 0.511 MeV cada uno y se mueven en direcciones opuestas 
(cerca de 1800 uno respecto del otro)  garantizando la conservación de la carga total (cero), la energía 
total 2𝑚𝑒𝑐2 = 1.022 MeV y el momento total (cero). El proceso de aniquilación positrón-electrón es 
inverso a la producción de pares cuando un fotón de 𝐸 > 1.022 MeV interactúa con la materia.  
 
Un caso menos común (cerca del 2% de todas las interacciones de aniquilación) es la aniquilación en 
vuelo de un positrón con energía cinética (𝑇) distinta de cero, con un electrón orbital de un átomo. 
Después de que se dio el proceso de aniquilación del positrón con el electrón ligado, el núcleo puede 
adquirir impulso de retroceso y solo se produce un fotón con una energía igual a la suma de las energías 
de las masas en reposo más la energía cinética (𝑇) [Podgorsak06]. 
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Capítulo 3 
 

Tomografía por emisión de positrones 
 
3.1. Antecedentes históricos 
 
La tomografía por emisión (ET) es una técnica de imagen que entra dentro de la medicina nuclear para 
hacer diagnóstico clínico o preclínico, tanto PET como la tomografía computarizada por emisión de 
fotón único, comúnmente conocido por sus siglas en inglés (SPECT), las cuales utilizan materiales 
radiactivos para ver las características principales de la fisiología del cuerpo.  
 
Uno de los puntos fundamentales para la creación de imágenes por ET, es el principio del trazador, el 
cual dice que los compuestos radioactivos que participan en los procesos fisiológicos del organismo, 
ocurren de la misma manera para compuestos no radiactivos. Como los materiales radiactivos pueden 
ser detectados por la forma en que emiten los rayos gamma, estos materiales pueden ser usados para 
estudiar la distribución de las sustancias en el cuerpo. Este principio fue desarrollado a principios de 
1900 por George de Havesy, quien recibió el premio Nobel de química en 1943, [Wernick04].   
 
La tomografía por emisión de positrones tuvo aportaciones de muchos científicos de diversas áreas de 
la ciencia como la física, las matemáticas, la biología y la química. Un aspecto importante para el 
desarrollo de este sistema de imágenes de diagnóstico fue el descubrimiento teórico y experimental  
del positrón. Fue hasta la década de 1950 que se aplicaron las propiedades de aniquilación del positrón-
electrón para el diagnóstico de cáncer cerebral entre otras enfermedades.  
 
El primer instrumento que se creó para la obtención de imágenes utilizando emisores de positrones se 
puede observar en la figura 3.1, en donde se observa al Dr. Brownell, quien fue pionero en esta área 
[López07]. A principios de 1967 se comenzaron a estudiar los procesos de construcción de imágenes 
tomográficas.      
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Figura 3.1. Fotografía en la que se muestra el primer equipo de ET, junto con el Dr. Brownell, [LPZRAMMV07]. 

 
En 1959 Anger y Rosenthal, adhirieron caracteristicas para la detección por aniquilación de positrones 
a una cámara gamma, este dispositivo se convirtió en un producto comercial a mediados de la década 
de 1960. El dispositivo contaba con un detector de plano focal operando en coincidencia con cámaras 
gamma sin colimar en direcciones opuestas. Este dispositivo contaba con una alta calidad en la 
proyección de imágenes planas y, aunque su campo de visión era pequeño, este dispositivo se utilizó 
para la obtención de  imágenes de órganos, regionales y distribuciones de cuerpo completo.  
 
En 1967 se empezaron a estudiar los procesos de reconstrucción de las imágenes para mejorar la baja 
resolución con que contaban los equipos. La versión más moderna del quipo PET apareció  en el año de 
1975 por el biofísico americano Michael E. Phelps. Esta nueva tecnología se enfrentó al problema de 
cómo generar radionúclidos emisores de positrones. Los primeros ciclotrones aparecieron en los años 
de 1960, cuando el hospital de Hammersmith y la Universidad de Washington establecieron sus 
instalaciones para estos propósitos. 
   
En los primeros equipos PET el uso de fuentes de radiación externas para la adquisición de imágenes 
de trasmisión, que se utilizaban para la corrección de imágenes por atenuación, hacían que los tiempos 
de adquisición de los estudios duraran 60 minutos en promedio, hoy en día los estudios PET tienen una 
duración entre 14 a 20 minutos como máximo. Los equipos modernos utilizan cristales centelladores 
con elementos pequeños de detector que mejoran el muestreo, aumentando la resolución espacial de 
los equipos.      
 
 
 
 
 
 



 

12 
 

3.2. Principio físico del PET 
 
Cuando un positrón entra en contacto con un electrón, se aniquilan convirtiendo su masa en reposo en 
dos fotones de aniquilación, cada uno con una en energía de  511 keV anti paralelos. Un equipo PET 
puede detectar estos dos fotones de aniquilación sin la necesidad de colimadores absorbentes a lo largo 
de una línea recta entre un par de detectores, comúnmente conocida por sus siglas en ingles “line of 
response” (LOR). A esto se le conoce como colimación electrónica y se dice que hace detección de 
aniquilación por coincidencia, conocido por sus siglas en inglés como ACD (annihilation coincidence 
detection). Usualmente los eventos de aniquilación suceden a unas cuantas décimas de milímetros 
hasta unos cuantos milímetros, de donde fue emitido el positrón. De la figura  3.2 se puede observar 
que el mecanismo de detección ACD forma un volumen entre dos detectores, donde básicamente este 
volumen es una caja rectangular con una sección transversal cuadrada cuyas dimensiones son iguales 
a la de los detectores.  
 

 
 

Figura.3.2.- Esquema del mecanismo de detección ACD utilizado en PET. Los dos fotones de aniquilación son detectados 
por coincidencia por un par de detectores. Las líneas punteadas verdes resaltan el volumen en donde se registran los 

eventos de aniquilación, en donde es necesario que ambos fotones interactúan con los detectores.  

El sistema de detección ACD utiliza una ventana temporal de alrededor de 6 a 9 ns [Cherry12], para 
asegurar que los dos fotones registrados en el par de detectores provengan del mismo evento de 
aniquilación. 
 
3.2.1 Tiempo de vuelo  
 
Con el sistema de detección ACD en principio es posible determinar en dónde tuvo lugar un evento de 
aniquilación a lo largo de una línea recta entre dos detectores (LOR), utilizando solamente los tiempos 
en los que fueron registrados por ambos detectores. A esta técnica se le conoce como “tiempo de 
vuelo” y está descrita por la siguiente ecuación:  
 

∆𝑑 =
∆𝑡 × 𝑐

2
… (3.1) 

 
donde c es la velocidad de la luz, ∆𝑡 es la diferencia de tiempos de llegada para un par de fotones de 
aniquilación, para un par de detectores. La ecuación (3.1) nos dice que, para lograr un 1 cm en la 
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resolución espacial necesitamos una resolución temporal aproximadamente de 66 ps. Aunque en la 
actualidad los equipos PET sí nos pueden brindar esta resolución temporal, los mecanismos de llegada 
de la señal de salida, hacen que sea prácticamente imposible. Hoy en día los equipos PET pueden dar 
una resolución temporal de unos cuantos cientos de ps. La información que brinda el tiempo de vuelo 
es muy significativa como se puede observar de la figura (3.3). 
 

  
    
             
 
3.3. Resolución espacial 
 
 La resolución espacial se refiere al límite inferior de un sistema en la representación espacial de un 
objeto, es decir, es la mínima distancia que podemos distinguir de un punto a otro en una imagen. La 
resolución espacial suele representarse midiendo el ancho de un perfil obtenido de un objeto mucho 
más pequeño que la resolución esperada del sistema, se le conoce como la anchura total a la mitad del 
máximo o semianchura (FWHM). También se suele utilizar el parámetro conocido como la anchura total 
a la décima parte del máximo o decianchura (FWTM). Usualmente se les asocia una función gaussiana 
para la aproximación de este perfil.   
 
La resolución en PET suele especificarse por separado en las direcciones transaxial y axial porque el 
muestreo no es el mismo para todos los equipos PET. El muestreo suele ser grande en la dirección 
transaxial mientras que en la dirección axial el muestreo es apenas el suficiente para la resolución 
intrínseca de los detectores. La resolución transaxial se separa en la componente radial FWHMr y 
tangencial FWHMT para un arreglo de detectores en forma de anillo, los cuales conforman el sistema 
de detección ACD. 
 
 
 
 
 
 

Figura 3.3. A) Un par fotones de aniquilación 
desde una fuente radioactiva (punto rojo) y 
detectada por coincidencia por un par de 
detectores opuestos. B) sin la información 
de tiempo de vuelo, no hay datos que 
indiquen la posición de la fuente a lo largo de 
una línea que une ambos detectores. 
Durante la reconstrucción, el evento es retro 
proyectado con la misma probabilidad de 
ocurrencia sobre todos los pixeles a lo largo 
de la línea. C) La información de tiempo de 
vuelo da las posiciones más probables, 
donde tuvo lugar el evento de aniquilación y 
son retroproyectados con probabilidades, 
que siguen una distribución Gaussiana, 
centrado en el pixel Δd (Ecuación 3.1) desde 
el centro del escáner y con ancho completo 
a la mitad del máximo (FWHM) igual a la 
resolución espacial y temporal del par de 
detectores. 
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3.3.1 Detectores  
 
La resolución espacial del sistema de detección ACD de un sistema PET está relacionada con el tamaño 
individual de cada detector que lo conforma. Si colocamos una fuente en el punto medio entre un par 
de detectores como se observara en la figura 3.4, el perfil de respuesta en el semiplano entre un par de 
detectores es un triángulo, si la fuente se acerca más, de cualquiera de los detectores, el perfil de 
respuesta cambia a un trapezoide y así hasta llegar a un rectángulo.    
 

 
 
Figura 3.4.  Para detectores discretos, la resolución espacial está determinada por al ancho del elemento de detector. En el 
semiplano, la función de respuesta en el centro es un triángulo con FWHM=d/2. Si la fuente se va acercando a uno de los 

detectores, la función de respuesta cambia su forma a una trapezoidal, finalmente cambia hasta convertirse en un 
rectángulo con ancho d.   

 
De esta manera, la resolución espacial del sistema también se verá afectada por estos dos factores: la 
distancia que hay entre cada par de detectores y la resolución intrínseca de los detectores. 
 
3.3.2 Física del positrón, alcance 
 
La resolución espacial del sistema de detección ACD está limitada por la naturaleza física del positrón y 
de su proceso de aniquilación. La primera limitante es que el positrón tiene un alcance finito antes de 
la aniquilación con un electrón. El sistema ACD define una LOR, en la cual un evento de aniquilación 
tuvo lugar sin que necesariamente sobre esa línea  se encuentre el punto donde se produjo el positrón. 
El alcance del positrón antes de que se aniquile es el mismo alcance para un electrón con una energía 
similar. 
 
El alcance extrapolado es la distancia máxima que recorrería el positrón si no sufriera ningún tipo de 
desviación dentro de un medio, en donde su trayectoria es prácticamente rectilínea, de esta manera el 
promedio en la distancia recorrida por el positrón, es más pequeña que el alcance extrapolado. En el 
caso de PET, para definir la resolución espacial del sistema ACD en términos del alcance del positrón, 
se define el “alcance efectivo del positrón”. Esta es la distancia mínima recorrida, desde el radionúclido 
emisor hasta la línea definida por la dirección de los fotones de aniquilación (Figura 3.5).  Esta distancia 
siempre es más pequeña que el alcance del positrón. 
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Figura 3.5.- La distancia perpendicular desde el radionúclido hasta la línea definida por los fotones de aniquilación con una 

energía de 511 keV, se le llama alcance efectivo del positrón.  
 

La raíz cuadrática media del alcance efectivo del positrón, es un parámetro más confiable que el FWHM, 
cuando se tiene la distribución de las posiciones de aniquilación, [Cherry12].  
 
Un segundo factor que disminuye la resolución espacial del sistema de detección ACD, es que, no todos 
los fotones de aniquilación se emiten exactamente a 180° (no colinealidad), sino que sufren una 
desviación de ± 2.5°. Este efecto se produce cuando el momento del electrón es distinto de cero, en el 
instante en que se aniquila con el electrón.  El efecto que tiene la no colinealidad en la resolución 
espacial en términos del FWHM, ésta dado por: 
 

𝑅180° = (0.0044D)2 … (3.2) 
 

donde D es el diámetro del anillo de detectores.  
 
La resolución espacial del sistema de detección ACD se obtiene al combinar las resoluciones individuales 
de cada componente: 
 

𝑅𝑠𝑦𝑠(𝐹𝑊𝐻𝑀) = 1.25√(
𝑑

2
)

2

+  𝑠2 + (0.0044𝐷)2 + 𝑏2 + 
(12.5𝑟)2

𝑟2 + 𝐷2
… (3.3) 

 
donde el factor 1.25 es el Recon, (𝑑 2⁄ )2 es el tamaño del detector, 𝑠2 es el alcance del positrón, 
(0.0044D)2 es la no colinealidad, 𝑏2 es la codificación y el último factor de la ecuación (3.3) tienen que 
ver con el efecto de la interacción de profundidad. Tradicionalmente se dice que los efectos del alcance 
del positrón y la no colinealidad contribuyen poco en la resolución espacial en un equipo completo de 
PET [Cherry12]. Sin embargo, para emisores de positrones con energías grandes y en tejidos de baja 
densidad el efecto pudiera ser considerable, en especial en el caso de radionúclidos con energías de β+ 
grandes. 
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3.3.3 Efecto de la interacción de profundidad 
 
Cierto grosor es necesario en los detectores, para aumentar la probabilidad de detección de los fotones 
de aniquilación de 511 keV. Por ello se utilizan detectores con una gran eficiencia intrínseca, como 
cristales de germanato de bismuto (BGO) y oxiortosilicato de lutecio dopado con cesio (LSO), que 
usualmente tienen un grosor entre 2 y 3 cm. El grosor de los detectores conlleva a una degradación en 
la resolución espacial debido al “efecto de la profundidad de interacción” conocido por sus siglas en 
inglés como “DOI” (depth of interaction). La figura 3.5 ilustra este efecto para un arreglo de detectores 
en forma de anillo. La resolución espacial cerca del centro es 𝑑 2⁄ . Para una posición lejos del centro el 
ancho aparente del detector cambia a:  
 

𝑑′ = 𝑥 sin 𝜃 + 𝑑 cos 𝜃 … (3.4) 
         
donde 𝑥 y 𝜃 están dadas por la figura 3.6. Este efecto, se debe primordialmente a la angulación  que 
existe entre los detectores debido a la forma en que están alineados. La degradación en la resolución 
es por la falta de conocimiento de la profundidad de interacción de los fotones de aniquilación. 
 

 
Figura 3.6.- El ancho aparente 𝑑′ se incrementa a medida de que aumenta el desplazamiento radial en un equipo PET con 

un arreglo de detectores en forma de anillo. La magnitud del efecto depende de la colocación de la fuente, el diámetro del 
escáner D, la longitud de los cristales, x, y el ancho del elemento de detector.   

 
Para un equipo completo de PET, los efectos de DOI afectan la resolución espacial cerca del 40 % a 10 
cm de distancia del centro del campo de visión [Bailey05].  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



 

17 
 

3.3.4. Muestreo 
 
 Para un arreglo estacionario de elementos de detector, cada uno con ancho d, el intervalo de muestreo 
entre cada proyección de líneas paralelas es también d, figura 3.7. Si consideramos solo la resolución 
de un solo detector, se puede mostrar que esto nos guía a un sobre muestreo del perfil del objeto, 
teniendo como consecuencia una perdida en los detalles finos de la imagen (pérdida de resolución). En 
la actualidad se suelen detectar eventos por coincidencia, en los pares de detectores adyacentes  a un 
elemento de detector, de esta forma obtenemos dos muestras. 

 
 

Figura 3.7.- Izquierda, para un arreglo estacionario de elementos discretos de detector, la distancia del muestreo lineal es 
la misma que el ancho del elemento de detector. Derecha, se utilizan las líneas de respuesta de detectores adyacentes 

para aumentar el muestreo y así la resolución espacial.  
 
Las líneas de respuesta adicionales, no son del todo paralelas, comparadas con las que provienen de 
cada par de detectores opuestos. Aprovecharlas mejora la resolución espacial de la imagen 
reconstruida. 
  
3.3.5. Reconstrucción por retroproyección filtrada (FBP) 
 
El método de reconstrucción de imágenes conocido como retroproyección filtrada se basa en el 
teorema de corte central, el cual dice que la transformada de Fourier de la proyección de un objeto 
bidimensional a lo largo de una proyección en cierto ángulo 𝜙, es igual al valor de la transformada de 
Fourier del objeto, a través del origen, a lo largo del mismo ángulo 𝜙, en el espacio k, figura 3.8. Así FBP 
utiliza este teorema junto con la retroproyección normal para eliminar el problema de la borrosidad 
(blurring) 1/𝑟, [Wernick04]. 
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Figura 3.8. Izquierda, 𝑝(𝑟, 𝜙) es un perfil en una dimensión (1-D) de un objeto bidimensional (2-D) en la proyección del 

ángulo 𝜙. El teorema postula que la transformada de Fourier en 1-D de la proyección del perfil (derecha) es igual al valor 

de la transformada de Fourier 2-D de un objeto, 𝐹(𝑘𝑥, 𝑘𝑦) a lo largo de una línea a través del espacio k al mismo ángulo 𝜙.   
 
   En forma resumida el método de reconstrucción FBP sigue la siguiente serie de pasos: 
 

1. Adquiere proyecciones a N ángulos. 
2. Calcula la transformada de Fourier de cada proyección en una dimensión. De acuerdo al 

teorema de corte central, esto le provee de valores de transformada de Fourier a lo largo del 
espacio k. 

3. Aplica el filtro de rampa a cada perfil en el espacio k. Es decir, amplifica linealmente los 
valores para las transformadas de Fourier, en proporción con su distancia en el espacio k. 

4. Calcula la transformada de Fourier inversa de cada perfil filtrado para obtener una 
proyección modificada del perfil. 

5. Se realiza la retroproyección normal usando los perfiles filtrados. 
 
A diferencia de los perfiles no filtrados, los perfiles filtrados, tienen valores negativos como positivos. 
La porción negativa de los perfiles filtrados, reduce la borrosidad introducida por la retroproyección. 
 
3.3.6 Conjuntos ordenados de máxima expectación (OSEM2D) 
 
Este método en la reconstrucción de una imagen, utiliza cálculos más intensos de computo en 
comparación con FBP, aunque hoy en día los avances en computación, han hecho que los tiempos de 
computo sean mucho más cortos de lo que eran hace 20 años, haciendo que estos métodos sean los 
que estén dominado el terreno, para la reconstrucción de imágenes en PET. 
 
La figura 3.9 muestra de manera muy simple cómo funcionan los métodos iterativos. En esencia, el 
algoritmo aproxima la imagen verdadera de un objeto descrita por una función 𝑓(𝑥, 𝑦), mediante 
iteraciones sucesivas operando sobre la función 𝑓∗(𝑥, 𝑦). Posteriormente calcula los valores de las 
proyecciones hacia adelante (procedimiento inverso de la reconstrucción FBP). Esto se realiza sumando 
las intensidades, a lo largo de las trayectorias de los rayos, de todas las proyecciones sobre toda la 
imagen. El sinograma generado a partir de la imagen estimada 𝑓∗(𝑥, 𝑦), se compara con el sinograma 
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de las proyecciones registradas por el equipo PET. Las diferencias entre la imagen estimada y la 
registrada sirven para realizar ajustes en la imagen en un proceso iterativo.  

 
Figura 3.9. Representación esquemática de los pasos usados en el proceso iterativo de reconstrucción.  

 
El método OSEM (ordered subset expectation maximization) es una ligera variación del método de 
reconstrucción conocido como maximum likelihood expectation maximization (ML-EM), [Bailey05]. 
Este método de reconstrucción utiliza un subconjunto de datos ordenados y requiere a lo mucho 8 
iteraciones para reconstruir una imagen, en comparación con ML-EM, que necesita de 8 a 12 
iteraciones. El problema más importante de los métodos iterativos, es que entre más iteraciones se 
realicen mayor es el ruido de la imagen final.  
 
3.3.7. Sensibilidad 
 
La sensibilidad de un equipo PET está determinada principalmente por la eficiencia de detección de sus 
detectores y la cobertura de ángulo sólido. La tasa de coincidencia verdadera 𝑅𝑇 para una fuente 
emisora de positrones localizada en un medio absorbente entre un par de detectores por coincidencia, 
está dada por 

𝑅𝑇 = 𝑅𝜖2𝑔𝐴𝐶𝐷𝑒−𝜇𝑇 … (3.5) 
 
Donde R es la tasa de emisión de positrones de la fuente, 𝜖 es la eficiencia intrínseca de cada detector, 
es decir, la fracción de fotones incidentes detectados; 𝜇 y 𝑇 son el coeficiente de atenuación lineal y el 
grosor del objeto de estudio (el paciente) respectivamente. Por último 𝑔𝐴𝐶𝐷 es la fracción de eventos 
de aniquilación detectados en coincidencia, conocida como eficiencia geométrica del par de detectores.  
 
La eficiencia geométrica, como se puede observar en la figura 3.4, se obtiene cuando tenemos una 
fuente está colocada en el centro de un arreglo de elementos de detección en forma de anillo. Por esto, 
en vez de utilizar la eficiencia geométrica, se utiliza el promedio de la eficiencia geométrica en el 
volumen sensible entre un par detectores; 
 

𝑔𝐴𝐶𝐷̅̅ ̅̅ ̅̅ =
2𝐴

3𝜋𝐷2
… (3.6) 
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donde A es el área del detector, d es la distancia entre cada uno de ellos. El factor 2 es porque son dos 
detectores, el factor 1/3 proviene del promedio de la altura de la pirámide. En los equipos de PET 
actuales, cada elemento de detector está en coincidencia con varios detectores. La coincidencia 
múltiple juega un papel fundamental para aumentar la eficiencia geométrica de un sistema PET. Por 
último, la eficiencia geométrica varía en un sistema de detección con forma de anillo conforme se 
mueve la fuente con respecto del centro del campo de visión útil (conocido por sus siglas en inglés 
como FOV).         
  
3.3.8. Tipos de coincidencias 
 
En el sistema de detección ACD se registran tres tipos de eventos diferentes, asociados con la detección 
de los dos fotones de aniquilación, dentro de la ventana temporal del equipo. Una coincidencia 
verdadera es aquella en la que se registra correctamente un evento de aniquilación, figura 3.10 (a).  
 
Al segundo tipo de evento se le conoce como coincidencias por dispersión, en donde uno o los dos 
fotones de aniquilación sufren un evento de dispersión Compton y son detectados por un par de 
detectores en coincidencia, dando a lugar a un error en la LOR  asignada, figura 3.10 (b). La magnitud 
del error en la posición, depende del ángulo de dispersión y la posición del evento de dispersión. Este 
tipo de coincidencias no dependen del ancho de la ventana de tiempo, porque las coincidencias por 
dispersión, surgen del mismo evento de aniquilación de positrón-electrón, donde los fotones llegan casi 
simultáneamente a los detectores. Las coincidencias por dispersión, traen como consecuencia una 
distribución ancha de los eventos mal posicionados.  
 
Por último, las coincidencias aleatorias ocurren cuando dos fotones de aniquilación procedentes de un 
evento de aniquilación distinto, son detectados por dos detectores diferentes figura 3.10 (c). Las 
coincidencias aleatorias dan actividad en cualquier parte de la región entre los detectores, incluso fuera 
del FOV. Causan una pérdida del contraste de la imagen y afectan la cuantificación de la concentración 
de actividad en un estudio. 
 

 
Figura 3.10.- La representación gráfica de un evento de coincidencia verdadero (a), evento de coincidencia por dispersión 

(b) y evento de coincidencia aleatorio (c).  
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3.4. Tipos de detectores utilizados en PET 
 
Para aumentar la probabilidad de detección del sistema ACD en un equipo PET, se utilizan cristales 
centelladores con un número atómico alto como: germanato de bismuto (BGO), yoduro de sodio 
dopado con talio (NaI(TL)), oxiortosilicato de lutecio dopado con cesio (LSO), oxiortosilicato de itrio 
dopado con cesio (YSO), oxiortosilicato de gadolinio dopado con cesio (GSO) y fluoruro de bario (BaF2).  
  
Los detectores que se utilizan hoy en día, se empezaron a utilizar a mediados de los 80’s desarrollados 
por Casey y Nutt [Cherry12]. Se les conocen como detectores de bloque y consisten de un cristal 
centellador comúnmente de BGO, LSO o YSO. Su forma es rectangular de 20 a 30 mm de grosor, con 4 
a 6 mm de ancho para los subelementos de detección (estas magnitudes varían según el modelo y de 
la geometría del scanner [cher12], acoplado a cuatro tubos fotomultiplicadores (PMT), en la cara 
inferior del cristal. La cara superior del cristal centellador, está segmentado en elementos de detección 
más pequeños, en forma cuadrangular de 8x8. Entre elementos hay un material reflector que sirve para 
asilar ópticamente cada elemento del centellador, ver figura 3.11. 
 

 
Figura 3.11. Detector de bloque usado comúnmente en un equipo PET. Consiste de un cristal centellador de BGO o LSO, 
los cuales son cortados en pequeños elementos formando una cuadricula. Los  centelladores están acoplados a cuatro 

tubos fotomultiplicadores.  

 
Para determinar la posición en la cual el fotón de aniquilación fue detectado, la coordenada X y Y se 
obtienen de: 

𝑋 =
(𝑃𝑇𝑀𝐴 + 𝑃𝑀𝑇𝐵) − (𝑃𝑀𝑇𝐶 + 𝑃𝑀𝑇𝐷)

𝑃𝑀𝑇𝐴 + 𝑃𝑀𝑇𝐵 + 𝑃𝑀𝑇𝐶 + 𝑃𝑀𝑇𝐷
… (3.7) 

 

𝑌 =
(𝑃𝑀𝑇𝐴 + 𝑃𝑀𝑇𝐶) − (𝑃𝑀𝑇𝐵 + 𝑃𝑀𝑇𝐷)

𝑃𝑀𝑇𝐴 + 𝑃𝑀𝑇𝐵 + 𝑃𝑀𝑇𝐶 + 𝑃𝑀𝑇𝐷
… (3.8) 

 
donde 𝑃𝑀𝑇𝐴, 𝑃𝑀𝑇𝐵, 𝑃𝑀𝑇𝐶  y 𝑃𝑀𝑇𝐷 son las señales de los cuatro PMT como se muestra en la figura 3.8. 
El utilizar este tipo de diseño en lo detectores brinda una alta resolución espacial y reduce el costo de 
los equipos PET. 
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3.5. Adquisición de datos en 3D 
 
A diferencia de la adquisición de datos en 2D en la que se utilizaban colimadores axiales, los datos se 
obtienen de todas las  líneas de respuesta. Esto aumenta entre cuatro u ocho veces la sensibilidad del 
equipo. Sin embargo, en esta modalidad la tasa de conteo es mayor.  
 
El perfil de sensibilidad axial, en la adquisición de datos en 3D, está determinada por la geometría y es 
representada por una función triangular, con un pico en el centro del FOV. Por esta razón, es muy 
importante colocar el objeto de estudio en el centro del FOV. Una desventaja de este tipo de 
adquisición, es que los tiempos de cómputo son mucho más grandes que los empleados en la 
reconstrucción para datos en 2D. En algunos los algoritmos utilizados para reconstrucción en 3D, se 
utilizan un conjunto de datos que es reducido a un conjunto de datos en 2D, utilizando métodos de 
rebinning. 
 
3.6. Corrección de datos y aspectos cuantitativos del PET 
 
La intensidad que se obtiene de la imagen reconstruida es proporcional a la concentración de actividad 
en la región correspondiente del objeto de estudio. Esto permite realizar comparaciones de los niveles 
de captación en diferentes órganos y tejidos. Para lograr esto se necesita realizar diferentes tipos de 
correcciones en imágenes PET: corrección por normalización, por coincidencias aleatorias, por 
radiación dispersada, por atenuación y tiempo muerto.     
  
3.6.1. Normalización  
 
A la corrección por variaciones en los detectores, electrónica y geometría se le conoce como 
normalización. La normalización se da exponiendo  a todos los pares de detectores a una fuente de 
radiación uniforme. En un escáner ideal, cada par de detectores (𝑖, 𝑗) tendría que registrar el mismo 
número de cuentas 𝑁 en la adquisición de la fuente. El factor de normalización para un par específico 
de detectores por coincidencia es 

𝑁𝑜𝑟𝑚𝑖,𝑗 =
𝑁𝑖,𝑗

〈𝑁〉
… (3.9) 

 
donde 〈𝑁〉 es el promedio de las 𝑁𝑖,𝑗 para todos los pares de detectores por coincidencia en el escáner. 

El factor de normalización usado para corregir las cuentas registradas para cada par de detectores, en 
el escaneo de un paciente 𝐶(𝑖, 𝑗) es: 
 

𝐶𝑁𝑜𝑟𝑚𝑖,𝑗
=

𝐶𝑖,𝑗

𝑁𝑜𝑟𝑚𝑖,𝑗
… (3.10) 

 
donde 𝐶𝑁𝑜𝑟𝑚𝑖,𝑗

 son las cuentas corregidas [cher12].  Esta corrección generalmente se aplica en el 

sinograma previo a la reconstrucción de la imagen. Para lograr una incertidumbre estadística del 3% en 
el factor de normalización, se necesita un registro del orden de 108 cuentas para la adquisición de la 
fuente uniforme.  
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3.6.2. Corrección por coincidencias aleatorias 
 
Existen dos métodos para dar una aproximación de los efectos producidos por las coincidencias 
aleatorias, las cuales son: retraso de ventana y los individuales. Para lograr una estimación de la tasa de 
conteo de los eventos aleatorios, se necesita retrasar la ventana de tiempo. De esta forma, la ventana 
con retraso provee una estimación del número de los eventos de coincidencia aleatoria.  El segundo 
método se basa en la medición de la tasa de conteo en modo de adquisición de eventos individuales 
(singles). Si se conocen las tasas 𝑅1 y 𝑅2 para detectores operando en coincidencia con una ventana 
temporal ∆𝑡, entonces la tasa de aleatorios real está dada por:  
 

𝑅𝑎𝑙 = ∆𝑡𝑅1𝑅2 … (3.12) 
 
Esta tasa depende de la actividad de la fuente.  
 
3.6.3. Corrección por radiación dispersada 
 
Después de haber corregido los eventos aleatorios, solo quedan los eventos que están mal posicionados 
por la dispersión. Existen dos métodos principales para corregir los datos por la radiación dispersada 
en un equipo PET. El primero de ellos, utiliza información de la imagen con eventos dispersados y la 
imagen de trasmisión para obtener la corrección. Esta imagen muestra la actividad que hay dentro de 
un sujeto y refleja el coeficiente de atenuación del tejido. El segundo método, se basa en el análisis de 
la información de los perfiles de proyección inmediatamente fuera del objeto.  
 
3.6.4. Corrección por atenuación 
 
Consideremos una fuente localizada una profundidad 𝑥, dentro de un objeto con un grosor 𝑇, como se 
observa en la figura 3.13.  Ambos fotones de aniquilación, deben ser detectados por el par de 
detectores en opuestos. La probabilidad de que ambos fotones de aniquilación sean detectados está 
dada por el producto de sus probabilidades individuales [Cherry12]. 
 

𝑃𝑑𝑒𝑡 = 𝑒−𝜇𝑥 ∗ 𝑒−𝜇(𝑇−𝑥) = 𝑒−𝜇𝑇 … . (3.13) 
 
donde 𝜇 es el coeficiente de atenuación del tejido a una energía de 511 keV. Este factor, no depende 
de la posición de la fuente a lo largo de la línea que une ambos detectores. Por lo tanto para corregir 
por la atenuación se utilizan los datos de un estudio de transmisión. Primero se adquiere una 
tomografía en blanco, sin sujeto en el escáner. Posteriormente el sujeto, es colocado y se repite la 
medición. El factor de corrección por atenuación A para un par de detectores ésta dada por:  
 

𝐴𝑖,𝑗 =
𝐵𝑙𝑎𝑛𝑐𝑜𝑖,𝑗

𝑇𝑟𝑎𝑛𝑠𝑚𝑖𝑠𝑖ó𝑛𝑖,𝑗
… (3.14) 

 
En donde 𝐵𝑙𝑎𝑛𝑐𝑜𝑖,𝑗 y 𝑇𝑟𝑎𝑛𝑠𝑚𝑖𝑠𝑖ó𝑛𝑖,𝑗, son las cantidades registradas en las tomografías en blanco y de 

trasmisión respectivamente. En un equipo PET/CT se utilizan las medidas de transmisión del CT para 
obtener los factores de corrección (escalados a la energía de 511 keV). 
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Figura 3.13. Parámetros utilizados para la corrección por atenuación para PET. 

 
 
3.8.4. Corrección por tiempo muerto 
 
Se conoce como tiempo muerto al tiempo que se requiere entre dos eventos para contarlos 
correctamente como dos individuales [Bailey05]. Muchos equipos PET utilizan modelos empíricos de 
tiempo muerto para realizar las correcciones. En estos modelos se ha observado, que la tasa de conteo 
es dependiente de la concentración de actividad medida para una amplia gama de objetos de diferentes 
tamaños y umbrales de energía. Los modelos de tiempo muerto, se separan en dos componentes 
conocidas como paralyzable y las no paralyzable, los detalles se pueden ver en [Bailey05].  
 
3.8.5. Cuantificación absoluta para imágenes PET    
 
Todas las correcciones que se mencionaron anteriormente se aplican a los datos en el sinograma, antes 
de reconstruir. Si las correcciones fueron bien aplicadas, entonces la intensidad del voxel en la imagen 
será directamente proporcional a la concentración de actividad en ese voxel. Las calibraciones 
absolutas para la actividad se hacen con un cilindro en cuyo interior hay una solución uniforme de 
actividad. El factor de calibración para un equipo PET es 
 

𝐶𝐴𝐿 = 𝑐𝑢𝑒𝑛𝑡𝑎𝑠 𝑝𝑜𝑟 𝑝𝑖𝑥𝑒𝑙 𝑐𝑜𝑛𝑐𝑒𝑛𝑡𝑟𝑎𝑐𝑖ó𝑛 𝑑𝑒 𝑎𝑐𝑡𝑖𝑣𝑖𝑑𝑎𝑑 𝑒𝑛 𝑒𝑙 𝑐𝑖𝑙𝑖𝑛𝑑𝑟𝑜 ⁄ [kg/cm3] … (3.15) 
 

En un equipo PET también tenemos un efecto conocido como efecto parcial de volumen, en la cual, los 
pixeles individuales (en la imagen reconstruida) no reflejan correctamente la concentración de 
actividad. Esto se debe a que la señal está distribuida en un volumen que es más grande en comparación 
con el tamaño de la fuente. Este efecto ocurre para objetos cuyo tamaño es menor o igual a dos veces 
el valor del FWHM del sistema. Objetos cuyas dimensiones sean menores a éstas, tendrán una 
concentración de actividad menor a la real, dependiendo de la región en donde esté concentrada la 
actividad.  
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Capítulo 4 
 

Materiales y métodos 
 
4.1 microPET Focus 120 
 
El microPET Focus 120 (concorde Microsystems, Knoxville, TN, figura 4.1), distribuido por Siemens, es 
un escáner PET de tercera generación, construido especialmente para animales pequeños como ratas 
y ratones. Este sistema consiste de un escáner en forma de anillo con un arreglo de 96 detectores de 
bloque colocados a lo largo del círculo, tal que, el diámetro del anillo es de 15 cm. Cada módulo de 
detección funciona en modo de coincidencia temporal con 7 módulos opuestos, lo que permite un 
campo de visión transaxial efectivo de aproximadamente de 10 cm y un campo de visión axial de 7.6 
cm. Cada módulo de detección consiste en arreglos de 12 × 12 cristales de oxi-ortosilicato de lutecio 
(𝐿𝑢2𝑆𝑖𝑂5, conocidos como LSO), con un tamaño de 1.5 × 1.5 × 10 mm. Cada cristal está acoplado 
ópticamente un tubo fotomultiplicador sensible a la posición por medio de un arreglo de fibras ópticas 
de 8 × 8, [Laforest07]. 
 
Los datos adquiridos se guardan en modo de lista y pueden ser procesados en sinogramas 2D y 3D, para 
ser reconstruidos mediante los métodos disponibles: conjuntos ordenados de máxima expectación en 
3D (OSEM3D), algoritmo de proyección en 3D (3DRP), máximo a posteriori 3D (MAP), retroproyección 
filtrada (FBP) y conjuntos ordenados de máxima expectación en 2D (OSEM2D). La resolución espacial 
de este equipo es de 1.4 mm FWHM de una fuente lineal de 18F en agua, [Trejo10]. 
 

 
Figura 4.1.- Fotografía del micro PET Focus 120 distribuido por SIEMENS, unidad de microPET de la Facultad de Medicina, 

UNAM.  
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4.2 Radionúclidos 18F, 13N y 68Ga 
 
Los tres radionúclidos emisores de positrones que se utilizaron durante este trabajo, fueron producidos 
en la unidad de Radiofarmacia-Ciclotrón de la Facultad de Medicina de la UNAM. Los radionúclidos 18F 
y 13N se producen en un ciclotrón, mientras que el 68Ga se obtiene de un generador.   
 
El radionúclido 18F es un emisor de positrones, con una vida media de 109.77 minutos, que es un tiempo 
óptimo para la duración de los estudios o su traslado hacia los hospitales. La energía promedio para los 
positrones de este radionúclido es de 249.8 keV, con una energía máxima de 633.5 keV, figura 4.2. 
 
El radionúclido 13N tiene una vida media de 9.965 minutos, lo que dificulta que se pueda distribuir hacia 
lugares muy lejanos. Por esta razón el ciclotrón para la producción de estos radionúclidos debe estar 
cerca de los hospitales. La energía promedio de los positrones es de 491.82 keV, con una energía 
máxima de 1198.5 keV para los electrones más energéticos. 
 
El radionúclido 68Ga tiene una vida media 67.629 minutos. La energía promedio de los positrones es de 
836 keV con una energía máxima de 1899 keV para los positrones más energéticos. 

 
Figura 4.2.- Graficas de los espectros de energía de positrones para los radionúclidos emisores de positrones utilizados en 

de este trabajo. 
 

En la figura 4.2 se muestran los espectros de energía para los radionúclidos utilizados en esta tesis. La 
intensidad está normalizada para que el área de los espectros se la misma en los tres casos. En la tabla 
4.1 se muestra la vida media, energía promedio o la energía máxima de los tres radionúclidos y el 
alcance máximo en agua de los positrones utilizados. En el apéndice A se muestran los esquemas de 
decaimiento de estos tres radionúclidos. 
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Radionúclido 𝒕𝟏 𝟐⁄  (min) 〈𝑬𝜷〉 (𝒌𝒆𝑽) 〈𝑬𝜷
𝑴á𝒙〉 (𝒌𝒆𝑽) Alcance Máx 

(mm)* 
18F 110 250 634 2.633 
13N 10 492 1199 5.752 

68Ga 68 836 1899 10.273 

Tabla 4.1.- Tabla de propiedades físicas de los radionúclidos emisores de positrones.* valores teóricos del alcance máximo 

de los positrones para estos tres radionúclidos en agua [Champion07].          
 

4.3 Materiales tejido equivalentes 
 
Los maniquíes que se utilizaron durante de este trabajo se construyeron de materiales tejido 
equivalente de la compañía CIRS (computed imaging reference sistems incorporated) [CIRS]: pulmón 
inhalación, pulmón exhalación, tejido adiposo, agua, hueso cortical y hueso trabecular. Los maniquíes 
se fabricaron en el taller del Instituto de Física de la UNAM, con geometría cilíndrica con un diámetro 
de 3 cm con una altura de 2 cm para hueso trabecular, hueso cortical y tejido adiposo, un par para cada 
material. Para el maniquí de agua se construyeron 4 maniquíes con un diámetro de 3 cm con una altura 
de 1 cm, dos pares de este material. Finalmente solo se construyó un maniquí de pulmón inhalación y 
uno de pulmón exhalación, ambos con un diámetro de 6 cm y una altura de 2 cm. Todos los maniquíes 
tienen un orificio en el centro de 1 mm de diámetro como se observa en la figura 4.3. 
 

 
Figura 4.3.-A) Diagrama de construcción de los materiales de tejido equivalente. B) Fotografía de todos los maniquíes de 

tejido equivalente. 

 
Estos materiales simulan la densidad física y electrónica, así como algunas características físicas de los 
materiales originales, en la tabla 4.1 se muestran las densidades dadas por CIRS: 
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Tejido equivalente Densidad (g/cm3) Densidad electrónica 

Pulmón Inhalación 0.20 0.63 

Pulmón Exhalación 0.50 1.63 

Tejido Adiposo 0.95 3.17 

Agua 1.03 3.33 

Hueso Trabecular 1.12 3.73 

Hueso Cortical 1.78 5.95 

Tabla 4.2.- Densidad de cada uno de los materiales tejido equivalente, [CIRS]. 

 
4.4 Estudio de la distribución radial del alcance de los positrones en configuración cilíndrica 
 
Para analizar el efecto que tiene el alcance del positrón en la resolución espacial en imágenes PET, se 
realizó el siguiente desarrollo experimental. Se utilizó como fuente lineal una CANULA EPIDURAL 
VIZCARRA, que es un catéter de Nylon calibre G19 de 920 mm de largo fabricado por equipos médicos 
VIZCARRA. Tiene un diámetro externo de 1.067 mm y un diámetro interno de 0.686 mm, lo que da un 
grosor de pared de 0.190 mm. En el primer experimento se utilizó una solución de 68Ga en agua, con 
una concentración de actividad de 7.75 mCi/ml. Se usó la cánula epidural con una longitud 6.5 cm y se 
llenó utilizando una jeringa de insulina tapando los extremos de la misma con plastilina, figura 4.4. 
 

 
Figura 4.4.- Fotografía de una de las cánulas utilizadas como una fuente lineal para los estudios PET.   

 
La actividad de cada una de las fuentes se midió con un activímetro de la marca CAPINTEC modelo CRC-
15R. Se introdujo la cánula llena por los orificios en el par de maniquíes, de tal forma, que los dos 
maniquíes formaron uno solo. Éste se colocó en una base de espuma de polietileno como se muestra 
en la figura 4.5.   
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Figura 4.5.- Fotografía del dispositivo experimental, en donde se puede observar al maniquí de hueso cortical con la fuente 

lineal, en la cama de espuma de polietileno, sobre la camilla del microPET Focus 120. 

 
La base de espuma se usó para evitar que el maniquí se moviera durante el tiempo que tomó la 
realización del estudio PET. Se tuvo mucho cuidado de que el maniquí estuviera bien centrado en la 
camilla del equipo para que el maniquí estuviera alineado con el campo de visión útil (FOV). El estudio 
tuvo una duración de 15 minutos y se reconstruyó la imagen mediante los métodos de reconstrucción 
de FBP y OSEM2D. La duración de los estudios no fue la misma para todos los maniquíes de tejido 
equivalente, para los últimos dos maniquíes, los estudios tuvieron una duración de 20 a 30 minutos 
respectivamente para que todos tuvieran aproximadamente el mismo número de cuentas.  
 
La diferencia se tuvo con los maniquíes de pulmón exhalación e inhalación. Como solo se cuenta con 
un maniquí de cada tipo de pulmón, lo que se hizo fue formar un solo maniquí con estos dos materiales. 
El tejido equivalente de pulmón exhalación siempre estuvo en la parte superior y en la parte inferior el 
tejido equivalente para pulmón inhalación, dentro del FOV del micro PET para cada uno de los estudios, 
como se muestra en la figura 4.6. 
 

 
Figura 4.6.-Izquierda, fotografía del maniquí del pulmón exhalación (parte superior) y pulmón inhalación (parte inferior). 

Derecha, los dos maniquís dentro del FOV del equipo. El maniquí que se ve es el de pulmón inhalación; al fondo se 
encuentra el maniquí de pulmón exhalación (no se ve en la fotografía). 
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El segundo experimento fue con una solución 18F en agua con una concentración de actividad de 8.70 
mCi/ml. El procedimiento para colocar las cánulas epidurales dentro de los maniquíes de tejido 
equivalente fue análogo al experimento con 68Ga. En este experimento la duración de los estudios 
fueron de 15 minutos para todos los maniquíes de tejido equivalente, porque la vida media de este 
radionúclido es de 110 minutos aproximadamente. 
 
En el tercer y último experimento se utilizó una solución de 13N en agua con una concentración de 
actividad de 8.70 mCi/ml. Como la vida media de este radionúclido es aproximadamente de 10 minutos, 
se tuvo que adecuar el maniquí para la realización de este experimento. En vez de hacer un estudio por 
cada material tejido equivalente, lo que se hizo fue tomar un solo maniquí de cada material y juntarlos 
todos en uno solo. Los maniquíes se colocaron en el orden siguiente: hueso cortical, tejido adiposo, 
hueso trabecular y agua, de izquierda a derecha en la figura 4.6, con la finalidad de distinguir la fuente 
en los distintos materiales en las imágenes reconstruidas. 
 

,  
Figura 4.6.- Izquierda, fotografía del dispositivo experimental que se utilizó para el estudio con 18F, en donde se puede 

observar el maniquí de tejido equivalente de agua, hueso cortical, tejido adiposo y hueso trabecular (izquierda a derecha). 
Derecha, fotografía del dispositivo experimental más la cama de espuma, colocado sobre la camilla del equipo.  

 
Los maniquíes de los pulmones de diámetro de 6 cm, se colocaron junto con un maniquí de agua. Para 
que el maniquí de agua se acomodara con el diámetro de los pulmones, se construyó un dispositivo de 
espuma de polietileno que tuviera el mismo diámetro, como se muestra en la figura 4.7. La duración de 
los estudios con 13N fue de 45 minutos. Antes de comenzar la adquisición, en el equipo se ingresa la 
actividad inicial de la fuente y la hora en que fue medida. El equipo realiza la corrección por decaimiento 
de la actividad de la fuente a la hora del inicio del estudio. 
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Figura 4.7.- Izquierda, fotografía del maniquí de agua más el molde de espuma. Derecha, fotografía de los maniquíes de 

pulmón inhalación, agua más molde de espuma y pulmón exhalación (izquierda a derecha). 

 
4.5 Análisis de las imágenes 
 
Las imágenes reconstruidas con FBP y OSEM2D, se analizaron con el programa ImageJ e incorporando 
el plugin Radial Profile Angle, [Rasband14]. Este plugin permite realizar un análisis de los cortes 
transversales de un estudio PET con dependencia radial. Para cada uno de los tejidos equivalentes con 
los tres radionúclidos, se obtuvieron perfiles Radiales, figura 4.8. Se utilizaron perfiles radiales en lugar 
de perfiles lineales, porque en los perfiles radiales se tiene una mayor estadística en un área específica 
de la imagen (sobre la fuente lineal y parte de los alrededores). Mientras que en un perfil lineal solo 
tenemos la estadística de una línea en particular. En estos análisis siempre se tuvo mucho cuidado de 
que, en el momento de obtener el perfil radial, la circunferencia de análisis estuviera bien centrada en 
la fuente lineal para poder obtener el perfil. Para cada una de las imágenes se utilizó radio de 200 
pixeles (43.28 mm), como se observa en la figura  4.8.   
 

 
Figura 4.8.- Izquierda, corte axial de la fuente para hueso cortical reconstruido con FBP del estudio PET. Derecha, perfil de 
la intensidad en función del radio que se obtuvo durante el análisis de las imágenes con el plugin Radial Profile Angle para 

el programa ImageJ. 
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    En la tabla 4.3 se muestran las características de las imágenes obtenidas de los estudios micro PET. 
 

Tipo de imagen 32 – bit Real 
Tamaño de la imagen 512 X 512 pixeles 

Tamaño del pixel 0.21644 mm 

Ancho de corte 0.815 mm 

Número de cortes 95 

Bits por pixel 32 (flotante) 

Endianness Little-endian byte order 

Tabla 4.3.- Características de las imágenes reconstruidas en FBP y OSEM2D. 

 
En la tabla 4.4 se muestran los parámetros de reconstrucción para OSEM2D.  
 

Parámetros de reconstrucción OSEM2D 

Número de subconjuntos 16 

Número de iteraciones 4 

Número de EM iteraciones 0 

Tabla 4.4.- Parámetros de reconstrucción para OSEM2D. Todos los valores fueron los mismos para las imágenes  que se 
obtuvieron de los estudios con OSEM2D. 

  
4.6 Cuantificación de la actividad en el microPET Focus 120 vs actividad real 
 
El escáner microPET Focus 120 tiene la capacidad de medir la concentración de actividad por centímetro 
cúbico, corregida por decaimiento al inicio del estudio. Para cuantificar la actividad que da el equipo 
contra la actividad que se encuentra en las cánulas epidurales que se introdujeron en los maniquíes de 
tejidos equivalentes, se midió la actividad de las cánulas en un activímetro de la marca CAPINTEC 
modelo CRC-15R, para cada experimento. 
 
Se calculó el volumen de cada una de las cánulas para todos los tejidos equivalentes con su respectivo 
radionúclido. La concentración de actividad del experimento, se obtuvo del software del microPET. Este 
software permite cuantificar la concentración de actividad en una región de interés (ROI).  El equipo 
también permite medir la concentración con la opción de volumen de interés o en sus siglas en inglés 
VOI, en la cual se escogen un número entero de regiones de interés circulares y a éstas las considera 
con su respectivo volumen. Se utilizaron 12 ROI con un diámetro de 32 pixeles, con un tamaño de pixel 
de 0.21644 mm. Para todas las imágenes con excepción de las imágenes con 18F en la reconstrucción 
de OSEM2D, en estas se utilizó un diámetro de 64 pixeles (el doble) con un tamaño de pixel de 0.10822 
mm. En los estudios con 13N solo se utilizaron 5 regiones de interés dada la naturaleza del maniquí. Se 
tuvo mucho cuidado de que siempre fuera la misma área de 0.384 𝑐𝑚2 para todas ROI que se 
calcularon con cada uno de los estudios. 
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Capítulo 5 
 
Resultados y Discusión  
 
5.1 Resolución espacial del microPET Focus 120 (FWHM y FWTM) 
 
Dos de los parámetros asociados con la resolución espacial de un escáner PET son el  ancho completo 
a la mitad del máximo (semianchura) y el ancho completo a la décima parte del máximo (decianchura) 
mejor conocidos por su siglas en inglés como: FWHM y FWTM respectivamente. Además definimos los 
parámetros adicionales como el ancho completo a la venteaba parte del máximo y el ancho completo 
a la cincuentava parte del máximo como  FWTwM (veinteanchura) y FWFM (cincuentianchura) 
respectivamente (por sus siglas en inglés).    
 
Se calcularon estas cuatro cantidades para los seis tejidos equivalentes que se utilizaron durante la 
realización de este trabajo, para los radionúclidos emisores de positrones 18F, 13N y 68Ga. Estos 
parámetros se obtuvieron de los perfiles radiales de las imágenes reconstruidas de los estudios de micro 
PET. Las imágenes que se obtuvieron de los estudios micro PET se reconstruyeron mediante FBP; 
adicionalmente se reconstruyeron con OSEM2D para tener un marco de comparación. En la figura 5.1 
se muestran 4 imágenes correspondientes al estudio que se hizo para los tejidos equivalentes de 
pulmón exhalación e inhalación reconstruidas mediante estas dos técnicas. 
 

 
Figura 5.1.- 4 Imágenes de los estudios microPET para los maniquíes de tejido equivalente  de pulmón exhalación e 
inhalación en donde se observa la fuente lineal con el radionúclido de 68Ga reconstruida mediante FBP (izquierda) y 

OSEM2D (derecha), vistas desde dos planos diferentes, coronal (arriba) y axial (abajo).  
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Para ilustrar los resultados de este trabajo se eligió mostrar las imágenes correspondientes al estudio 
PET de los maniquíes de pulmón exhalación e inhalación por dos razones. La primera razón es que en 
este estudio se tiene la ventaja de que tenemos a los dos maniquíes en uno solo durante su realización, 
es decir, está auto-normalizado, y la segunda es porque resultan ser las imágenes más representativas 
para ver el efecto que tiene el alcance el positrón sobre imágenes PET, ya que estos materiales son de 
densidad baja. 
 
5.1.1 Efecto del método de reconstrucción FBP vs. OSEM2D 
 
Como se observa en la figura 5.1, las imágenes reconstruidas con FBP en comparación con las 
reconstruidas con OSEM2D, muestran cualitativamente una menor calidad en la imagen. OSEM2D quita 
el artefacto tipo estrella que se ve en FBP y produce imágenes con menos ruido. Las intensidades más 
altas (rojo) se pueden interpretar como aquellos lugares en donde ocurrió un mayor número de 
aniquilación de positrones y las intensidades más bajas (azul-negro) tenemos el caso contrario. En la 
figura 5.2 se muestra el perfil radial para el tejido equivalente de pulmón exhalación en ambas 
reconstrucciones. En este perfil se obtuvo un valor de 2.52 mm para FWHM, 8.94 mm para FWTM con 
un alcance máximo aproximado de 16.2 mm para FBP. Con OSEM2D se obtuvo un valor de 2.09 mm 
para FWHM, 8.13 mm para FWTM, con un alcance máximo aproximado de 16.5 mm para una intensidad 
normalizada 10−3 en ambos casos. 

 
Figura 5.2.- Perfiles radiales de la fuente lineal de 68Ga en el material tejido equivalente de pulmón exhalación 

reconstruida con FBP y OSEM2D.  
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Figura 5.3.-Perfil radial de FBP vs. el perfil radial de OSEM2D para el maniquí de tejido equivalente de pulmón inhalación. 

 

En la figura 5.3 se muestra el perfil radial para el tejido equivalente de pulmón inhalación en ambas 
reconstrucciones. En este perfil se obtuvo un valor de 2.04 mm para FWHM, 7.38 mm para FWTM, con 
un alcance máximo aproximado de 32.5 mm para FBP. Con OSEM2D se obtuvo un valor de 1.59 mm 
para FWHM, 5.91 mm para FWTM, con un alcance máximo aproximado de 31.1 mm para una intensidad 
de 10-3. 
 
Para todas las imágenes reconstruidas mediante estos dos métodos de reconstrucción con los tres 
radionúclidos emisores de positrones mencionados anteriormente, las imágenes reconstruidas con 
OSEM2D muestran menos ruido y se mejora la resolución espacial. Para ilustrar este resultado en la 
figura 5.4 se muestran los perfiles lineales para el tejido equivalente de pulmón exhalación reconstruido 
en FBP y OSEM2D. 

 
Figura 5.4.- Perfiles lineales de FBP y OSEM2D del tejido equivalente pulmón exhalación.  
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5.1.2 Efecto del material  
 
De los datos que se obtuvieron del análisis de las imágenes del estudio PET para los tejidos equivalentes 
mostrados en la figura 5.1, se construyeron los perfiles radiales para todos los tejidos equivalentes. En 
la figura 5.5 se muestran los perfiles radiales de la fuente lineal dentro de los tejidos equivalentes de 
pulmón exhalación vs. pulmón inhalación reconstruidos en FBP con 68Ga. En esta figura el máximo 
alcance aproximado para una intensidad de 10-3, para pulmón exhalación e inhalación es de 16.5 mm y 
32.5 mm, respectivamente.    

 
Figura 5.5.- Perfiles radiales del tejido equivalente de pulmón exhalación vs. pulmón inhalación, con el método de 

reconstrucción de FBP. La fuente lineal fue de 68Ga.  
 

Lo importante de este experimento en particular, es que la comparación de los perfiles radiales para 
los tejidos de pulmón es más sencilla. Esto se debe a que se utilizó la misma fuente para ambos tejidos 
en el momento de realizar el estudio.  
 
En la figura 5.6 se muestran los perfiles radiales de ambos tejidos sin normalizar. En esta figura se tiene 
los alcances máximos aproximados de 14 mm y 22.5 mm para pulmón exhalación y pulmón inhalación 
respectivamente.  También se puede observar que el perfil de pulmón exhalación, está por encima del 
perfil de pulmón inhalación, y en 7.5 milímetros cae por debajo de este, que es un comportamiento 
esperado dada la física del positrón. Con esta figura se puede cuantificar y decir por qué no se debe 
normalizar estrictamente cuando se analizan los datos de un estudio micro PET. 
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Figura 5.6.- Perfiles radiales de Pulmón exhalación vs. Pulmón inhalación, sin normalizar, reconstruidos mediante FBP, con 

una fuente lineal de 68Ga. 

 
Adicionalmente se realizó un experimento en se colocaron los siguientes tejidos equivalentes en el 
siguiente orden: agua, un espacio de 2 cm (aire) y hueso cortical. Se usó una solución de agua más el 
emisor de positrones 68Ga como fuente. Se le hizo un estudio microPET y se obtuvieron las imágenes 
PET con las reconstrucciones de FBP y OSEM2D. En la figura 5.7 a) se observa la imagen que se obtuvo 
del estudio reconstruido mediante FBP y en el b) se observa la gráfica correspondiente de la imagen. 

 
Figura 5.7.- a) Estudio microPET para los maniquíes de agua, aire y hueso cortical donde la fuente lineal es una solución de  

68Ga más agua. b) Gráfica de la intensidad sin normalizar vs. distancia de la imagen del a). 
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De la gráfica de la figura  5.7 b) se puede observar que los máximos de cada uno de los tejidos 
equivalentes son muy diferentes, siendo el más grande para el hueso trabecular (mayor densidad) y el 
menor para el aire (menor densidad). Autonormalizarlos implica un cambio en las escalas de cada curva 
y por consecuencia un cambio en la cuantificación de la resolución espacial del sistema. También es de 
notar que la fuente se ve más delgada cuando está en aire que cuando está dentro del agua sólida y el 
hueso cortical. Este fenómeno está en acuerdo con lo reportado por Kemerink en el 2011 [Kemerink 
11]. Esto se explicar porque el alcance en aire es mucho mayor que en agua. 
 
Un factor que empieza a pesar en el momento de calcular los perfiles radiales, es el número de 
decaimientos (N0) de cada fuente lineal. Este valor fue distinto para cada uno de las fuentes debido al 
diseño de los experimentos al menos para 68Ga y 13N.  Para compensar este hecho se aumentó la 
duración de los estudios de cada maniquí con respecto del primero. Con 18F los valores que se 
obtuvieron de cada N0 no difieren mucho entre ellos, debido a la vida media de este radionúclido.  
 
Para cada uno de los seis tejidos equivalentes se obtuvo un perfil radial como los que se muestran en 
las figuras 5.2 y 5.3. En la figura 5.8 se puede observar todos los perfiles radiales normalizados (escala 
log10), para cada uno de los radionúclidos emisores de positrones 68Ga, 13N y 18F reconstruidos con FBP.  
 
De las gráficas de la figura 5.8 se cuantifican los valores para los parámetros de FWHM, FWTM, FWTwM 
y FWFM de cada uno de los tejidos equivalentes. En la tabla 5.1 se muestran todos estos valores 
calculados de las imágenes reconstruidas mediante FBP y OSEMD para todos los tejidos equivalentes, 
con todos los radionúclidos utilizados en esta tesis. Un análisis detallado de las gráficas de la figura 5.8 
muestra que cierto punto el perfil para hueso cortical, ésta por debajo de todos los perfiles y en ese 
mismo punto el perfil para pulmón inhalación siempre está por arriba de los demás perfiles. Después 
de cierta distancia los perfiles se invierten.  
 
Además de esta figura se puede observar que para el FWHM como el FWTM con 68Ga se presentan los 
valores más grandes y con 18F los valores más pequeños. Además los valores que toma el FWHM son 
muy parecidos para los 3 radionúclidos y materiales, pues todos están entre 1.6 mm y 2.7 mm. Los 
valores de FWTM difieren mucho más entre sí, lo que indica que las diferencias entre los perfiles están 
en las colas largas de los perfiles radiales.
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Figura 5.8.- Perfiles radiales de cada uno de los tejidos equivalentes con el método de reconstrucción FBP. a) Con 68Ga, b) 

con 13N y c) con 18F.
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FBP   FWHM     FWTM     FWTwM     FWFM   

Tejido 
Equivalente 

68Ga 13N 18F 68Ga 13N 18F 68Ga 13N 18F 68Ga 13N 18F 

Hueso 
Cortical 

2.56 1.94 1.65 5.67 4.06 3.52 6.82 5.06 4.34 8.50 6.37 5.57 

Hueso 
Trabecular 

2.44 2.03 1.70 6.61 4.63 3.50 8.33 5.70 4.38 10.38 7.06 5.62 

Agua 2.45 1.95 1.70 7.23 4.89 3.65 8.93 6.12 4.71 11.25 8.15 5.96 

Tejido 
Adiposo 

2.53 2.00 1.85 7.02 4.85 3.86 9.27 6.08 4.52 11.75 7.57 5.72 

Pulmón 
Exhalación 

2.52 2.11 1.82 8.94 5.80 3.98 12.54 7.63 5.07 17.29 10.13 6.34 

Pulmón 
Inhalación 

2.04 1.95 1.77 7.38 5.65 3.96 12.74 8.56 5.29 22.20 13.51 7.04 

OSEM2D   FWHM     FWTM     FWTwM     FWFM   

Tejido 
Equivalente 

68Ga 13N 18F 68Ga 13N 18F 68Ga 13N 18F 68Ga 13N 18F 

Hueso 
Cortical 

2.18 1.33 1.12 5.48 3.43 2.85 6.68 4.31 3.56 9.15 5.54 4.77 

Hueso 
Trabecular 

2.22 1.51 1.19 6.27 3.93 2.87 7.97 5.07 3.59 9.96 6.44 4.74 

Agua 2.10 1.67 1.43 6.76 4.41 3.23 8.17 5.55 4.07 10.44 7.64 5.29 

Tejido 
Adiposo 

1.94 1.55 1.46 6.26 4.20 3.37 8.79 5.65 3.97 11.11 7.06 4.89 

Pulmón 
Exhalación 

2.09 1.87 1.48 8.13 5.35 3.43 11.66 7.03 4.43 16.47 9.45 5.63 

Pulmón 
Inhalación 

1.59 1.50 1.35 5.91 4.69 3.34 10.65 7.24 4.49 19.23 11.81 6.19 

 
Tabla 5.1.- Valores experimentales de la resolución espacial del microPET Focus 120, con los métodos de reconstrucción FBP y OSEM2D, para cada uno de los tejidos 

equivalentes. 
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De los valores de la tabla 5.1 se observa como las cantidades para FWHM no tiene grandes variaciones, 
todos están entre 1.65 mm a 2.70 mm para los tres radionúclidos. Con los valores FWTM es donde se 
empiezan a ver cambios significativos: por ejemplo; los cantidades van desde 5.67 mm para hueso 
cortical hasta 8.94 mm para pulmón exhalación, cuya diferencia es de 3.27 mm para 68Ga, en 
comparación con 18F, tenemos 3.50 mm con hueso trabecular hasta 3.98 mm para pulmón exhalación, 
es decir, solo varían 0.48 mm entre el valor mínimo y el máximo. En los valores de FWTwM se ve un 
cambio significativo, para 68Ga el valor mínimo y el máximo son de 6.82 mm con hueso cortical y de 
12.74 mm con pulmón inhalación respectivamente, con una diferencia de 5.92 mm. Con 18F el valor 
mínimo y máximo son de 4.34 mm con hueso cortical y de 5.29 mm con pulmón inhalación 
respectivamente, solo con una diferencia de 0.95 mm. Por último, las diferencias más significativas se 
obtienen con el parámetro de FWFM.  
 
Con 68Ga el valor mínimo y el máximo son de 8.50mm con hueso cortical y de 22.20 mm con pulmón 
inhalación respectivamente, con una diferencia de 13.7 mm. Con 13N el valor mínimo y el máximo son 
de 6.37 con hueso cortical y de 13.51 mm con pulmón inhalación respectivamente, con una diferencia 
de 7.14 mm. Finalmente para 18F el valor mínimo es de 4.74 para hueso trabecular mientras que el 
máximo es de 7.04 mm para pulmón inhalación, con una diferencia de 2.3 mm solamente.     
 
Lo que se está observando en las gráficas de la figura 5.8 es un comportamiento del alcance del positrón 
en función de la densidad física o electrónica (más adelante se verá que no difieren mucho una de la 
otra) y de la energía de cada uno los materiales. Si ahora graficamos los valores FWHM, FWTM y 
FWTwM y FWFM contra la densidad física de cada uno de los tejidos equivalentes, obtenemos el 
siguiente conjunto de gráficas, que se muestra en la figura 5.9. 
 

En la figura 5.6, se puede observar que en el perfil radial de pulmón exhalación, el alcance del positrón 
es mayor que en pulmón inhalación para 68Ga, a pesar de que este es de menor densidad que el 
primero, como resultado, el perfil radial de pulmón exhalación está por arriba de el de inhalación, que 
es lo que se observa en la graficas de la figura 5.8. En la gráfica de FWFM de esta misma figura, se 
observa cómo se invierten los papeles, el alcance de los positrones dentro del tejido equivalente de 
pulmón inhalación es mucho mayor que el de pulmón exhalación y por ende el perfil radial de este, está 
por debajo. Lo anterior nos dice que las diferencias se hacen importantes en las “colas” de las 
distribuciones, como se había mencionado anteriormente. 



 

42 
 

 
Figura 5.9.- FWHM, FWTM, FWTwM y FWFM vs. densidad física de cada uno de los tejidos equivalentes, para las 

reconstrucciones con FBP de 68Ga.  
 

Para los dos radionúclidos restantes se obtuvo un conjunto de graficas similares a las anteriores. Es muy 
importante notar que las escalas de las gráficas en la figura 5.9, varía para cada valor de FWHM, FWTM, 
FWTwM y FWFM. La escala para la gráfica correspondiente del FWHM resulta ser  muy estrecha, apenas 
va de 1.5 mm hasta 2.7 mm aproximadamente, mientras que para el perfil radial de FWTFM, va desde 
8.5 mm hasta 22 mm aproximadamente. El valor reportado por el fabricante de la resolución espacial 
del equipo dentro del FOV es de 1.4 mm, en agua con 18F. Con el mismo radionúclido para el tejido 
equivalente de agua se calculó que la resolución espacial fue de 1.7 mm. El valor más cercano al 
reportado por el fabricante se obtuvo con agua pero con la reconstrucción de OSEM2D, que fue de 1.43 
mm. 
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En las figuras 5.10, 5.11, 5.12 y 5.13 se muestran las gráficas de FWHM, FWTM, FWTwM y FWFM vs. 
densidad física respectivamente.  

 
Figura 5.10.- FWHM como función de la densidad para los tres radionúclidos emisores de positrones para FBP. 

 
Figura 5.11.- FWTM como función de la densidad para los tres radionúclidos emisores de positrones para FBP. 
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Figura 5.12.- FWTwM como función de la densidad para los tres radionúclidos emisores de positrones para FBP. 

 
Figura 5.13.- FWFM como función de la densidad para los tres radionúclidos emisores de positrones para FBP. 

 
En estos experimentos resulta muy importante graficar los valores de FWHM, FWTM, FWTwM y FWFM 
contra la densidad electrónica de los seis tejidos equivalentes. Si graficamos FWHM vs. densidad 
electrónica obtenemos la siguiente gráfica. 
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Figura 5.14.- FWHM como función de la densidad electrónica de los tejidos equivalentes para FBP. 

 

 De las figuras 5.10 – 5.14 podemos observar los datos en orden ascendente, primero el radionúclido 
con menor energía y en la parte superior, el de mayor energía como era de esperase. Lo sorprendente 
de estas graficas es que para los radionúclidos 68Ga y 13N con pulmón exhalación se tiene el mayor 
alcance posible para los valores de FWHM y FWTM, mientras que para los valores de FWTFM muestran 
que el mayor alcance del positrón se da para el tejido de pulmón inhalación con 22.2 mm, 13.51 mm y 
7.04 mm para 68Ga, 13N y 18F respectivamente.  
 
El mayor alcance posible se da con el radionúclido de mayor energía, en este caso para 68Ga con 22.2 
mm con pulmón inhalación y el menor alcance se da con el de menor energía, el 18F con 5.57 mm para 
hueso cortical. Resulta que los valores de FWHM y FWTM cambian mucho o muy poco dependiendo 
del tejido en el que se encuentren además del radionúclido que se esté utilizando. Comparando las 
gráficas de las figuras 5.10 vs 5.14 podremos observar que ambas son muy parecidas, esto sucede para 
el resto de las gráficas, por esta razón no hay una gran diferencia entre la densidad física vs la densidad 
electrónica, para estos materiales.  
 
En este trabajo se encontró que el material que simula ser agua, nos da un pico, como se ve en las 
gráficas de la figuras 5.10 a la 5.14. Creemos que este material a lo mejor no es realmente agua, pero 
realmente no sabemos porque sale este pico. Resulta ser de gran importancia tomar en cuenta cuando 
se realiza un estudio de micro PET en un organismo, la región del cuerpo en donde se encuentra 
contenido el radionúclido emisor de positrones que se esté utilizando. Porque los valores de FWHM y 
FWTM cambian dependiendo del tejido en donde se encuentren, cambiando la resolución del equipo.      
 
 
 
 



 

46 
 

5.1.3 Efecto del radionúclido  
 
En las figuras de esta sección se ve reflejado el efecto que tiene el radionúclido en las imágenes que se 
obtuvieron de los estudios microPET. Como se vio en la sección anterior, el alcance depende en gran 
parte de la energía disponible que tienen los positrones para moverse dentro del medio en que están 
contenidos. El mayor alcance se obtiene con radionúclidos con una mayor energía disponible para los 
positrones y viceversa. En la figura 5.15 se muestran los perfiles radiales para pulmón inhalación con 
cada uno de los radionúclidos, obtenidos de reconstrucciones con FBP. Los alcances máximos 
aproximados en esta figura son 7 mm, 15 mm y 32 mm  para 18F, 13N y 68Ga  respectivamente, todos a 
una intensidad de 10-3. A pesar de que los perfiles no son los mismos, se ve claramente como varia el 
alcance de los positrones dentro de pulmón inhalación debido a la energía que poseen. 
 
Otro resultado importante son los que se muestran en las figuras 5.16 y 5.17. En estas figuras se observa 
el comportamiento de la distancia (FWHM, FWTM, FWTwM y FWFM) en función de la energía máxima 
y de la energía promedio respectivamente. En las gráficas de la figura 5.16 y 5.17 se ve que todas tienen 
un comportamiento lineal. Para el parámetro de FWHM en ambas figuras podemos ver que la gráfica 
es la misma para los tres radionúclidos, es decir, que este valor no cambia conforme se aumente la 
energía del emisor de positrones para el tejido de pulmón inhalación. Sin embargo, para el resto de los 
parámetros entre más grande sea la energía de los radionúclidos emisores de positrones menor será la 
resolución espacial del equipo, teniendo los perores valores para el 68Ga y los mejores con 18F.         
 

 
Figura 5.15.-Perfiles radiales normalizados con FBP para pulmón inhalación con los tres radionúclidos emisores de 

positrones.  
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Figura 5.16.- FWHM, FWTM, FWTwM y FWFM en función de la energía promedio de los positrones de 68Ga, 18F y 13N para 

pulmón inhalación. 

 
Figura 5.17.- FWHM, FWTM y FWThC en función de la energía máxima de los positrones de 68Ga, 18F y 13N para pulmón 

inhalación. 
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5.2 Cuantificación de la actividad en el microPET Focus 120 con los radionúclidos emisores de 
positrones 18F, 13N y 68Ga 
 
El segundo aspecto importante de este trabajo es la cuantificación de la actividad que da el equipo 
micro PET Focus 120. El equipo realiza la corrección de la concentración de actividad en regiones 
cilíndricas con una radio de 32 pixeles (6.92 mm). Para los estudios con 68Ga y 18F se utilizaron 12 
regiones de interés concentrados en la fuente lineal. En los estudios con 13N, se utilizaron entre 4 a 6 
regiones de interés con el mismo radio, la razón se debe a la naturaleza de como se hizo el experimento. 
En la tabla 5.2 se incluyen los resultados con todos los valores experimentales de actividad conocida, el 
valor máximo y el valor promedio dentro de las regiones de interés. 
 
El valor de FBP/Exp de la tabla 5.3 es el valor porcentual del cociente de la actividad dada por el software 
del equipo entre la actividad experimental, para la reconstrucción FBP. El valor de OSEM2D/Exp es lo 
mismo para la reconstrucción con OSEM2D. Como se puede observar de la figura 5.16 los valores 
porcentuales van creciendo a medida que se va disminuyendo la energía de los radionúclidos, 
obteniendo los mejores resultados para el radionúclido 18F en ambas reconstrucciones. Los mejores 
valores porcentuales son para las imágenes reconstruidas con OSEM2D, con este mismo radionúclido. 
 

 
Figura 5.18.-Gráfica de los cocientes en función de la energía máxima de los positrones. 
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Tabla 5.2.- Concentración de actividad dentro de las fuentes lineales. El valor de Máx es el valor máximo dentro de la 
región de interés. <a> es el valor promedio dentro de la región de interés. 

       68Ga       

Materiales  Actividad 
(nCi/cc) 

Max(nCi/cc)  <a> Max(nCi/cc)  <a> FBP/Exp OSEM2D/Exp 

  Experimental FBP FBP OSEM2D OSEM2D % % 

Hueso 
cortical 

3950114 105798 27510 138672 27591 2.7 3.5 

Hueso 
trabecular 

1497225 44771 12406 52622 12640 3.0 3.5 

Tejido 
adiposo 

1775190 41939 12561 52228 12764 2.3 2.9 

Agua 1944704 51895 15512 67490 15595 2.7 3.5 

Pulmón 
exhalación 

2496970 38613 11869 50320 11921 1.5 2.0 

Pulmón 
inhalación 

2496970 30997 7435 43053 7516 1.2 1.7 

        13N       

Materiales  Actividad 
(nCi/cc) 

Max(nCi/cc)  <a> Max(nCi/cc)  <a> FBP/Exp OSEM2D/Exp 

  Experimental FBP FBP OSEM2D OSEM2D % % 

Hueso 
cortical 

6242426 236175 38624 354387 38580 3.8 5.6 

Hueso 
trabecular 

6242426 267164 50540 369043 50849 4.2 5.9 

Tejido 
adiposo 

6242426 240209 46335 286924 46741 3.8 4.6 

Agua 6242426 238098 45795 315047 47354 3.8 5.0 

Pulmón 
exhalación 

3506717 108336 24975 133405 25072 3.0 3.8 

Pulmón 
inhalación 

3506717 103549 21197 146326 21411 2.9 4.1 

        18F       

Materiales  Actividad 
(nCi/cc) 

Max 
(nCi/cc)  

<a> Max 
(nCi/cc)  

<a> FBP/Exp OSEM2D/Exp 

  Experimental FBP FBP OSEM2D OSEM2D % % 

Hueso 
cortical 

6021320 399421 44881 698809 44338 6.6 11.6 

Hueso 
trabecular 

6221562 376011 47916 649527 149783 6.0 10.4 

Tejido 
adiposo 

4207088 346695 44202 600083 43817 8.2 14.2 

Agua 4333794 311764 38142 543758 37444 7.1 12.5 

Pulmón 
exhalación 

5990659 404767 57788 595092 58031 6.7 9.9 

Pulmón 
inhalación 

5990659 430839 62915 659224 62840 7.1 11.0 
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Es importante observar cómo los valores de los cocientes para el radionúclido 68Ga son los que 
muestran los valores más bajos, seguidos del radionúclido 13N y 18F, figura 5.18. En esta misma figura 
se puede observar que los mejores resultados se obtuvieron con 18F para el tejido equivalente de tejido 
adiposo con 8.2 %. Conforme se va aumentando la energía de los positrones para realizar los estudios 
en el micro PET, mayor será el error del equipo para cuantificar la concentración de actividad en los 
estudios. Pero las imágenes de los estudios microPET proporcionan información del número de 
aniquilaciones de los positrones en esa región. 

 
Figura 5.19.- Gráfica del coeficiente de recuperación en función de la energía máxima de los radionúclidos emisores de 

positrones, para ambas reconstrucciones. 
 

También es cierto que en todas nuestras imágenes tenemos el efecto parcial de volumen, que por 
consecuencia va afectar los valores de la concentración de actividad dando cantidades más pequeñas 
que las cantidades reales, para cada una de las fuentes con su respectivo material. Pero lo importante 
es que tenemos el mismo efecto parcial de volumen para todos los estudios y de esta forma podemos 
compararlos.  
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Capítulo 6 
 
Conclusiones  
 
En este trabajo se estudió el alcance del positrón y su efecto en imágenes PET en las reconstrucciones 
con FBP y  OSEM2D. Se midieron los parámetros asociados a la resolución espacial de una fuente lineal 
FWHM y FWTM en un equipo microPET Focus 120, del laboratorio microPET de la Facultad de Medicina, 
UNAM. Adicionalmente se definieron los parámetros FWTwM y FWFM para estudiar de manera más 
cuantitativa el efecto del positrón sobre las imágenes microPET. Para medir estos parámetros se colocó 
la fuente lineal con los radionúclidos emisores de positrones 68Ga, 13N y 18F en maniquíes de tejido 
equivalente: hueso cortical, hueso trabecular, agua, tejido adiposo, pulmón exhalación y pulmón 
inhalación. También se estudió la cuantificación de la concentración de actividad que da el software del 
mismo equipo sobre estas imágenes. 
 
Se encontró que la resolución espacial depende del material en donde se encuentran los positrones y 
del radionúclido, en concreto de la energía de los positrones. Los valores de FWHM son diferentes entre 
cada material de tejido equivalente pero todos se encuentran entre 1.65 mm y 2.70 mm para los tres 
radionúclidos. Para el FWTM se empiezan ver diferencias entre los valores con 13N y 68Ga. Con 18F los 
valores de FWHM, FWTM, FWTwM no difieren por más del  10% entre cada material. Las grandes 
diferencias se observan en las colas de las distribuciones para 13N y 68Ga. Conforme aumenta la energía 
del radionúclido mayor es el alcance máximo de los positrones en el medio teniendo como 
consecuencia una disminución en la resolución espacial del equipo.  
 
Con respecto a la concentración de actividad, se encontró que los mejores resultados se obtuvieron 
con 18F para las reconstrucciones con OSEM2D, en donde el mayor porcentaje obtenido fue con el 
material tejido equivalente de tejido adiposo con 14.26%. Conforme aumenta la energía de los 
positrones de los radionúclidos, la concentración de actividad dada por el equipo disminuye, teniendo 
los valores más bajos para 68Ga seguidos de 13N. La concentración además depende del material en 
donde se encuentren los positrones. El equipo no puede dar una medición real de la concentración de 
actividad sobre una región para objetos cuyas dimensiones sean menores a la resolución espacial del 
propio equipo, debido al efecto parcial de volumen, lo que explica los porcentajes bajos que se 
obtuvieron. No obstante, parece ser que las imágenes PET proporcionan información del número de 
aniquilaciones en una región que puede ser distinto a la concentración de actividad. 
 
Los resultados de este trabajo indican que para una interpretación correcta de las imágenes de PET se 
debe considerar tanto el radionúclido como el tejido en que se aniquilan los positrones. Es 
particularmente importante si lo que se desea es un análisis cuantitativo de los estudios mediante el 
valor de captación estandarizado o en métodos más sofisticados como en los modelos 
compartimentales. Esto podría realizarse si se incorpora la información del alcance del positrón en 
distintos tejidos en los algoritmos de reconstrucción tomográfica. 
 
Como trabajo a futuro se propone realizar las medidas de las fuentes lineales en un equipo híbrido que 
combine PET con resonancia magnética. El objetivo sería estudiar el efecto que tiene el campo 
magnético sobre la resolución espacial para investigar si ésta mejora con respecto a un equipo PET o 
PET/CT. 
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Apéndice A 

 
Esquema de decaimiento del radionúclido 18F, los esquemas se obtuvieron y pertenecen a [atomk]. 

 
 
Esquema de decaimiento del radionúclido 13N, [atomk]. 
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Esquema de decaimiento del radionúclido 68Ga, [atomk]. 
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