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Capitulo |
Introduccion

La tomografia por emisidon de positrones (PET) es una técnica no invasiva de imagen para el diagndstico
de enfermedades y para la investigacion clinica y preclinica. Las imagenes que se obtienen en PET
proporcionan informacion fisioldgica de 6rganos o tejidos. Para lograrlo, al paciente se le administran
farmacos marcados con radionuclidos emisores de positrones (radiofarmacos), generalmente por via
intravenosa [Pod06]. Dependiendo del radiofarmaco, éste se distribuye en el cuerpo del paciente hasta
cierto 6rgano o tejido en particular.

Los positrones de muchos de los radiontclidos emisores de positrones usados en PET tienen un alcance
corto en el tejido antes de aniquilarse con algun electrén en el cuerpo. Cuando ocurre un evento de
aniquilacion de positron-electrén, por lo general se emiten dos fotones con una energia 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 deteccidn de los fotones de aniquilacion produce sefales eléctricas que son digitalizadas,
almacenadas y procesadas en una computadora para la generacién de las imagenes de PET. Las
imagenes de PET idealmente deben representar la distribucidn volumétrica del radiofarmaco, en donde
la intensidad de la imagen es proporcional a la concentracidn de actividad en cada region.

Una limitacidn fisica de la resolucién espacial de las imagenes tipo PET se debe al alcance del positrén
antes de su aniquilacion. Dado que los positrones son emitidos con un espectro continuo de energia
especifico para cada radionuclido, el alcance depende del radiofarmaco administrado. Ademas, el
alcance de los positrones es funcion de la densidad fisica y electrénica 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 imagenes de PET obtenidos mediante calculos analiticos [Palmer 92] y simulaciones Monte Carlo
[Levin 99, Sanchez-Crespo 04, Cal-Gonzalez 10, Jgdal 12]. Un grupo reportd medidas experimentales en
espuma de polietileno para simular tejido pulmonar [Kemerikl11]. Sin embargo, no hay reportes de
medidas experimentales que cuantifiquen estos efectos en otros materiales.

El propdsito de esta tesis fue investigar el efecto sobre las imagenes de PET que tiene el utilizar a los
emisores de positrones 8F, 13N y %8Ga, con energias maximas de B* de 634, 1199 y 1899 keV,
respectivamente, en materiales tejido-equivalente de interés clinico: hueso cortical, hueso trabecular,
agua, tejido adiposo, pulmén exhalacién y pulmén inhalacién. Esto se realizd mediante estudios
microPET de fuentes lineales llenas con solucién de los emisores de los positrones mencionados y
colocadas dentro de maniquis cilindricos construidos con materiales que simulan tejidos.

La informacidon recabada en este proyecto de investigacidn es de gran importancia para la
interpretacién y cuantificacidén correcta de los estudios clinicos y preclinicos de PET. La utilidad de estos
resultados es particularmente importante en estudios de PET que requieren conocer de forma precisa
de la concentracién 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 resolucion espacial
y la cuantificacion de las imagenes de PET sin duda brindara una impresién diagndstica mejor por parte
del médico nuclear para los pacientes y andlisis cuantitativos mas precisos en la investigacion.

1.1. Objetivos
Los objetivos de este trabajo fueron:

e Estudiar el efecto del alcance del positron en imagenes PET a través de estudios microPET
utilizando fuentes lineales de 8F, 3N y ®8Ga en seis materiales tejido-equivalente de interés
clinico

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

1.2. Organizacion de la tesis

En el siguiente capitulo se describen los decaimientos B*y los procesos fisicos que sufre el positron
cuando entra en contacto con la materia. En ese capitulo se abarcan algunos aspectos del poder de
frenado por radiacidn y por colisién de los positrones.

En el tercer capitulo se presentan los conceptos fundamentales de la tomografia por emisiéon de
positrones, incluyendo los factores que afectan la resolucidn espacial de las imagenes.

En el capitulo cuatro se da una descripcion del desarrollo experimental del proyecto, incluyendo las
caracteristicas de las fuentes lineales y de los materiales de los maniquies utilizados, asi como del
equipo microPET y los métodos de reconstrucciéon empleados.

En el quinto capitulo se presentan y se discuten los resultados y por ultimo, en el capitulo 6 se incluyen
las conclusiones finales de este trabajo.



Capitulo 2
Conceptos Basicos

2.1. Decaimiento 8+

En los procesos de decaimiento radiactivo conocidos como decaimiento By B* el nimero atdmico Z de
un atomo cambia su valor por (+1) una unidad, emitiendo un electrén (B7) mas un antineutrino o un
positrén (B*) mas un neutrino respectivamente. Estas particulas no existen como tal dentro del nucleo
sino que son creadas en el instante del decaimiento. Una de las caracteristicas de estos procesos es que
el nimero de masa atémica A, permanece constante, es decir, es una transformacién del tipo isébara;
en estos procesos la carga total y nimero leptdnico se conservan. Las reacciones nucleares dentro del
nucleo son las siguientes:

n - Ip+ % + 7, (decaimiento B)
Ip - In+ %* + v, (decaimiento )

donde }n, ip, Ve, 7, son el neutrdn, protdn, neutrino y el antineutrino respectivamente.

Las caracteristicas principales del neutrino y su antiparticula son: su masa es practicamente cero,
interactian 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 §~

El decaimiento beta menos ocurre en nucleos inestables ricos en neutrones, donde la masa atémica del
nucleo padre es mayor que la masa atdmica del nucleo hija [Podgorsak06]. En este decaimiento
tenemos un nucleo padre X radiactivo, con Z y A fijas, éste decae a un nucleo hija Y mediante la
siguiente expresion:

2X > 4V +e + v, +0Q
donde Q es la energia de decaimiento.

Esta energia es la diferencia de la masa en reposo del nucleo padre menos de la suma de la masa en
reposo del nucleo hija mas la masa del electron multiplicadas por la velocidad de la luz al cuadrado. La
energia neta Q se reparte entre el electrén, el antineutrino y el nucleo hija. De esta manera tenemos
un espectro de energias continuo que va de cero hasta un punto maximo de energia denotado como
Eﬁéx, la cual se obtiene de la resta de las energias en reposo del nucleo padre menos el nucleo hija. La
energia promedio de este decaimiento se denota como E—ﬁ y por lo general es:



2.2.2 Decaimiento B*

Este proceso de decaimiento se lleva a cabo en nucleos inestables que cumplan la condicion de que la
masa del nucleo padre sea mayor que la masa del nicleo hija por mas de dos veces la masa en reposo
del electrén (1.022MeV). Un ndcleo padre X, con Z protones y una masa atdmica A decae en un nucleo
hija Y mediante la siguiente expresion:

X > AY+et+v,+0Q
donde Q es la energia neta liberada durante el decaimiento.

El espectro de energias en comparacién con el del espectro del decaimiento beta menos es ligeramente
diferente como se observa en la figura 2.1. Como el nucleo cambié de Z protones a Z — 1 protones,
éste queda con carga positiva, de esta forma los positrones son repelidos por el nicleo en comparacion
con el decaimiento beta menos, en el que los electrones son atraidos por éste. Los efectos de la carga
causan un cambio en la energia a valores mas bajos para los electrones y a valores mas altos para los
positrones.

Ndmero relativo de particulas

Bmax

Energia cinética de las particulas beta (Ex)
Figura 2.1.-Espectro de energias para las particulas beta mas y beta menos.

Los positrones van desde un valor de energia dado hasta un valor maximo de energia denotado

como Eﬁéx, este valor se obtiene de restar la masa atdomica en reposo del nlcleo padre menos las suma
de la masa en reposo del nucleo hija mas dos veces la masa en reposo del electrén, multiplicadas por
la velocidad de la luz al cuadrado. La energia promedio para este decaimiento se expresa como la
ecuacion (2.1). Frecuentemente el ndcleo hija se encuentra en un estado excitado, para llegar a un
estado de minima energia, éste emite rayos gamma donde su magnitud de energia es la diferencia de
energias entre el estado excitado menos el estado meta-estable.

La captura electrdnica es otro tipo de decaimiento que tiene el mismo efecto que el decaimiento beta
mas, en donde un nucleo padre X, con Z y A fijas, decae en un nucleo hija Y, de la siguiente forma:



X+e - A Y+,

En este proceso un electrén de la capa electrénica k o L, es capturado por el nlcleo y se combina con
un protén para transformase en un neutrén y un neutrino:

p+ e -n+vy,

La captura electrénica compite con el decaimiento f* porque producen el mismo efecto en el nicleo
hija. La captura electrdnica ocurre en elementos mas “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 mas cercanos al nucleo para elementos con un numero atémico
Z > 50 para la captura electronica.

2.2. Interaccion de la radiacion ionizante con la materia

Existen dos tipos de radiaciones en la naturaleza, las directamente ionizantes y las indirectamente
ionizantes. Las primeras se tratan de particulas cargadas como lo son: electrones, positrones, protones
y particulas alfa. Estas particulas al poseer carga interactuan con el medio a través de interacciones
columbianas y excitandolas.

Las segundas son particulas no cargadas como neutrones y fotones (radiacién electromagnética). Estas
interactian con la materia en dos procesos: primero interactlan con una particula cargada dandole
toda o parte de su energia a través de una colision, y es esta particula la que ioniza la materia a través
de interacciones columbianas, y segundo es excitando una particula cargada ddndole energia ionizando
al medio. La mayor parte de la energia cedida al medio por estos dos tipos de radiaciones se convierte
en calor (vibraciones moleculares y atédmicas), sin embargo la ionizacidon del medio tiene consecuencias
importantes en varios campos de estudio. Por esta razéon los mecanismos de cdmo la radiacién ionizante
transfiere su energia a la materia son fundamentales para la deteccidn y comprensidn de la radiacién.

2.2.1. Aspectos generales del poder de frenado

Cuando una particula cargada entra en un medio material, la transferencia de energia por cada
interaccidon atémica individual, es generalmente muy pequefia, por esta razdn, la particula tendra un
ndmero finito de interacciones hasta que su energia cinética sea casi cero o completamente cero. El
parametro que se toma en cuenta cuando nos interesa saber la tasa de perdida de energia de una
particula cargada dentro un medio absorbente, se le conoce como ‘poder de frenado’, el cual se define
como la pérdida de energia por unidad de distancia [Att04]:

s=% 22
=—..22)

donde E y x son la energia y la distancia que recorre la particula dentro del medio, respectivamente.

La particula cargada dentro de un medio tiene interacciones coulombianas con los electrones orbitales
de los atomos y con sus nucleos. Las posibles interacciones entre estas particulas se describen con el
pardmetro de impacto (b) y el radio atdmico (a) donde pueden ocurrir los siguientes casos:
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e [Interaccion coulombiana de una particula cargada con el campo eléctrico del nucleo
(produccion de radiacién bremsstrahlung) para b<<a.

e Interaccidn coulombiana de la particula cargada con electrones orbitales, para b=a.

e Interaccion coulombiana de una particula 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 eldsticas o inelasticas. Cuando la transferencia de energia es hacia el medio se dice
gue se tratan de pérdidas colisionales, mientras que si la transferencia de energia es hacia los fotones
se le conoce como pérdidas radiativas. Las unidades usuales del poder del frenado son [MeV X cm?/g]
haciendo referencia a la masa del poder de frenado masico, que es simplemente el poder de frenado
lineal dividido por la densidad del medio, de esta forma el poder de frenado mdsico es caracteristico
para cada material.

. Colision suave Colision Radiativa
Colision Dura

b~a b>>a b<<a

>

Figura 2.2.- Esquema en donde se muestran los parametros utilizados para la clasificacién de los tres tipos de colisiones de
las particulas cargadas ligeras con la materia.

Asi el poder de frenado total de una particula cargada dentro un medio material es:
Stot = Sraa + Scot -+ (2.3)
2.2.2 Poder de frenado radiativo

El poder de frenado radiativo es mas importante para particulas cargadas ligeras como los electrones y
positrones. Se le conoce como radiacién bremsstrahlung (radiacion de frenado) y tiene lugar cuando
un electrén pasa cerca de un nucleo atémico (b<<a), al tener carga contraria, el electréon va a ser atraido
por el ndcleo cambiando su trayectoria y desacelerandolo, mientras que el positrén va a ser repelido.
Cuando esto ocurre, por conservacidon de la energia, la particula cargada emitird radiacidon
electromagnética. La energia maxima del fotdn bremsstrahlung puede ser igual o menor a la energia
cinética del electrén incidente.

La produccioén de radiacion bremsstrahlung por particulas beta es mucho mayor para energias bajas en
elintervalode 0.4 2 0.01 MeV, mientras que para energias mayores la produccion decae enormemente.
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Por ejemplo; para particulas beta con una energia maxima de 1 MeV la fraccién de radiacién es menor
del 0.01 % [Turner07]. No existe una expresion que calcule de manera exacta la tasa de produccion de
radiacion bremsstrahlung, pero si existen muchos métodos numéricos que dan un nimero aproximado.
Una forma de calcular dicha tasa es con la siguiente ecuacion [Pod06]:

Sraa = NoOraqEi ... (2.4)
Donde
N, es el nUmero de atomos por unidad de masa atomica.
Orqa €S la seccion transversal total para la produccidon bremsstrahlung para varios rangos de energias.
E; es la energia cinética inicial total de la particula cargada, es decir, su energia cinética mas su energia
en reposo.

2.2.3 Poder de frenado por colisién

La forma en que interactuan las particulas beta con el medio tiene efectos que contribuyen al poder
de frenado colisional, los tres aspectos mas importantes son:

1. Una particula beta puede perder gran parte de su energia (alrededor del 50 % o mas) en la
primera interaccidén que tenga dentro de un medio absorbente.

2. No se puede distinguir entre una particula S~ y un electrdn orbital. Si se tiene una particula ™
incidente contra un electrén orbital, después de la interaccidén no se puede saber cual de las dos
particulas, es la incidente y cudl es la particula golpeada.

3. Lainteraccion de las particulas beta con los nucleos atdmicos produce radiacion de frenado.

Las ecuaciones que describen la pérdida de energia por unidad de distancia para las particulas B~y las
particulas B*, las desarrollé Bethe, quien supuso que los electrones del medio estdn en reposo vy la
energia de ligadura de los mismos es despreciable. También supuso que la trayectoria de la particula
no se ve afectada por la interaccién con los electrones del medio y que la cantidad de movimiento
transferida a los electrones en la colisidon tiene una componente basicamente perpendicular a la
trayectoria de la particula incidente. Las expresiones son [Turner07]:

(dE) 4tkie n[ mc? T+2+Fi(ﬁ)l 2.5)

dx) ~ mye?p? V21
donde
F~(B) = _ﬁ I1+§— (21+1)ln2] .(2.6)
y
14 10
F+(ﬁ)—ln2——[23+ St ert G +2)3] (27)

dondet =T/m,C, T esla energia cinética de la particula en cuestion, m,c es la energia en reposo del
electrdn, e es la carga del electrén, n es el nimero de electrones por unidad de volumen, I es la energia
media por excitacidn, ¢ es la velocidad de la luz medida en el vacioy 8 = v/c es la velocidad de la
particula relativa a c.


https://es.wikipedia.org/wiki/Electr%C3%B3n

La ecuacion (2.5) se puede reducir a la siguiente expresion:

dENT  5.08 x 10731 3.61 X 105TVT + 2
( ) _ "lm VETE L prp)|..(2.8)

a .82 IeV

En términos mds generales podemos escribir lo siguiente:

dENY  5.08 x 10731
(&) =11 - nCL)]

donde

G*(B) = In[3.61 x 105TVT + 2] + F*(B)

Para energias suficientemente altas, la ecuacién de Bethe da una buena aproximacion del
comportamiento de la radiacién ionizante en movimiento dentro de la materia.

2.2.4 Alcance de las particulas B*

Las trayectorias de las particulas B* en el medio no siguen una linea recta, mas bien son tortuosas y
pueden tomar cualquier direccion 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 energia con cada colision que tengan dentro
del medio. También son desviadas cuando interacttian con los nicleos. De esta forma las particulas S+
pueden tener un nuimero finito de colisiones antes de perder toda su energia. En comparacion, las
particulas cargadas pesadas, como las particulas alfa y protones, tienen trayectorias casi rectilineas. El
alcance para las particulas cargadas se define como:

“El alcance R de una particula cargada dada con una energia 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 definicién es general para cualquier particula cargada, aunque el alcance no es una cantidad
confiable para medir la profundidad de la particula cargada dentro de un medio absorbente. Por
cuestiones practicas, se puede dar una mejor definicién:

“El alcance proyectado (r) de una particula cargada de un tipo dado y con una energia cinética inicial
T en un medio dado, es el valor esperado de la profundidad mas lejana de penetracion 1y de la particula
en su direccion inicial de su trayectoria p”, [Attix04].

Para los electrones y positrones, se cumple que el alcance R es mayor que el alcance proyectado r¢. En
la figura 2.3 se muestra un esquema de como es Ry ry dentro un medio dado.


https://es.wikipedia.org/wiki/Ecuaci%C3%B3n

Vacio Medio

A I, B

Figura 2.3.- Esquema donde se muestra el alcance R para una particula cargada ligera con energia cinética T desde el
punto inicial A hasta el punto final B, que se encuentra en el vacio y entra en un medio dado, izquierda, y en la parte
inferior derecha se observa el alcance proyectado (r¢) para la misma particula.

2.3 Interaccidn de los positrones con la materia

El positron y sus propiedades fueron predichos en 1927 por el fisico P.A.M. Dirac y posteriormente fue
descubierto en 1932 por Carl David Anderson del Instituto Tecnolégico de California, fisico de renombre
de los Estados Unidos. El 2 de agosto de 1932 al estudiar las trazas que dejaban los rayos césmicos en
sus sistemas de deteccién, observd la primera evidencia irrevocable sobre la existencia de
los positrones [LPZRAMMVOQ7].

El positron y el electréon tienen la misma masa en reposo myc = 0.511 MeV, tienen cargas contrarias y
los dos tienen un valor de spin + 1/2. Como vimos anteriormente, el positron interactia con la materia
de un medio dado, cediendo su energia a través de colisiones con los electrones orbitales y los nucleos.
El positrén, al ser la antiparticula del electrén, cuando entra en contacto con un electrén, se aniquila
en vuelo o se aniquilan pasando por un estado intermedio que se conoce como positronio, la forma
mas habitual de aniquilacién de un par positrén-electrén.

El positronio es una estructura meta-estable, del tipo atomo de hidrogeno, en la que el positrén vy el
electrdn ‘libre y estacionario’” del medio giran alrededor de su centro de masa en érbitas discretas que
siguen las reglas de cuantizacidn, con la masa reducida a la mitad de la masa en reposo del electrén y
el estado mas bajo con una energia de enlace de (1/2)E, = 6.8 eV. La aniquilacion tiene como
resultado dos fotones energia de m,c? = 0.511 MeV cada uno y se mueven en direcciones opuestas
(cerca de 180° uno respecto del otro) garantizando la conservacién de la carga total (cero), la energia
total 2m,c? = 1.022 MeV y el momento total (cero). El proceso de aniquilacién positrén-electrén es
inverso a la produccién de pares cuando un fotéon de E > 1.022 MeV interactua con la materia.

Un caso menos comun (cerca del 2% de todas las interacciones de aniquilacién) es la aniquilaciéon en
vuelo de un positron con energia cinética (T) distinta de cero, con un electrén orbital de un dtomo.
Después de que se dio el proceso de aniquilacion del positron con el electrén ligado, el nucleo puede
adquirir impulso de retroceso y solo se produce un fotén con una energia igual a la suma de las energias
de las masas en reposo mas la energia cinética (T) [Podgorsak06].



Capitulo 3

Tomografia por emision de positrones

3.1. Antecedentes historicos

La tomografia por emisidon (ET) es una técnica de imagen que entra dentro de la medicina nuclear para
hacer diagndstico clinico o preclinico, tanto PET como la tomografia computarizada por emisién de
foton Unico, comunmente conocido por sus siglas en inglés (SPECT), las cuales utilizan materiales
radiactivos para ver las caracteristicas principales de la fisiologia del cuerpo.

Uno de los puntos fundamentales para la creacion de imdagenes por ET, es el principio del trazador, el
cual dice que los compuestos radioactivos que participan en los procesos fisiolégicos 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 distribucion de las sustancias en el cuerpo. Este principio fue desarrollado a principios de
1900 por George de Havesy, quien recibié el premio Nobel de quimica en 1943, [Wernick04].

La tomografia por emision de positrones tuvo aportaciones de muchos cientificos de diversas areas de
la ciencia como la fisica, las matematicas, la biologia y la quimica. Un aspecto importante para el
desarrollo de este sistema de imagenes de diagndstico fue el descubrimiento tedrico y experimental
del positron. Fue hasta la década de 1950 que se aplicaron las propiedades de aniquilacion del positron-
electrén para el diagnéstico de cancer cerebral entre otras enfermedades.

El primer instrumento que se cred para la obtencién de imdagenes utilizando emisores de positrones se
puede observar en la figura 3.1, en donde se observa al Dr. Brownell, quien fue pionero en esta area
[Lopez07]. A principios de 1967 se comenzaron a estudiar los procesos de construccidon de imagenes
tomograficas.
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Figura 3.1. Fotografia en la que se muestra el primer equipo de ET, junto con el Dr. Brownell, [LPZRAMMVO07].

En 1959 Anger y Rosenthal, adhirieron caracteristicas para la deteccion por aniquilacion de positrones
a una cdmara gamma, este dispositivo se convirtié en un producto comercial a mediados de la década
de 1960. El dispositivo contaba con un detector de plano focal operando en coincidencia con cdmaras
gamma sin colimar en direcciones opuestas. Este dispositivo contaba con una alta calidad en la
proyeccion de imagenes planas y, aunque su campo de vision era pequefio, este dispositivo se utilizd
para la obtencion de imdagenes de érganos, regionales y distribuciones de cuerpo completo.

En 1967 se empezaron a estudiar los procesos de reconstruccién de las imagenes para mejorar la baja
resolucidn con que contaban los equipos. La versién mas moderna del quipo PET aparecié en el afo de
1975 por el biofisico americano Michael E. Phelps. Esta nueva tecnologia se enfrenté al problema de
como generar radionuclidos emisores de positrones. Los primeros ciclotrones aparecieron en los anos
de 1960, cuando el hospital de Hammersmith y la Universidad de Washington establecieron sus
instalaciones para estos propdsitos.

En los primeros equipos PET el uso de fuentes de radiacién externas para la adquisicion de imagenes
de trasmisién, que se utilizaban para la correccién de imagenes por atenuacidn, hacian que los tiempos
de adquisicién de los estudios duraran 60 minutos en promedio, hoy en dia los estudios PET tienen una
duracién entre 14 a 20 minutos como maximo. Los equipos modernos utilizan cristales centelladores
con elementos pequeios de detector que mejoran el muestreo, aumentando la resolucién espacial de
los equipos.
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3.2. Principio fisico del PET

Cuando un positron entra en contacto con un electrén, se aniquilan convirtiendo su masa en reposo en
dos fotones de aniquilacion, cada uno con una en energia de 511 keV anti paralelos. Un equipo PET
puede detectar estos dos fotones de aniquilacién sin la necesidad de colimadores absorbentes a lo largo
de una linea recta entre un par de detectores, comunmente conocida por sus siglas en ingles “line of
response” (LOR). A esto se le conoce como colimacion electrénica y se dice que hace deteccién de
aniquilacion por coincidencia, conocido por sus siglas en inglés como ACD (annihilation coincidence
detection). Usualmente los eventos de aniquilacidon suceden a unas cuantas décimas de milimetros
hasta unos cuantos milimetros, de donde fue emitido el positrén. De la figura 3.2 se puede observar
gue el mecanismo de deteccién ACD forma un volumen entre dos detectores, donde basicamente este
volumen es una caja rectangular con una seccidn transversal cuadrada cuyas dimensiones son iguales
a la de los detectores.

Evento de aniquilacién

B f:__fw___ ey
q_4j_r_____,7L:::ér_—if_—{‘-’_’_ o
R R p——
Detector K 1\ \\ Detector
.

cuerpo en cuyo interior hay un emisor
de radionuclidos

_ Aceptado por deteccion por coincicencia

Rechazado por deteccion por coincidencia

Figura.3.2.- Esquema del mecanismo de deteccion ACD utilizado en PET. Los dos fotones de aniquilacidén son detectados
por coincidencia por un par de detectores. Las lineas punteadas verdes resaltan el volumen en donde se registran los
eventos de aniquilacién, en donde es necesario que ambos fotones interactian con los detectores.

El sistema de deteccion 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
aniquilacion.

3.2.1 Tiempo de vuelo

Con el sistema de deteccién ACD en principio es posible determinar en dénde tuvo lugar un evento de
aniquilacion a lo largo de una linea 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 esta descrita por la siguiente ecuacién:

Ad _Atx c
-_ 2 Tl

(3.1
donde c es la velocidad de la luz, At es la diferencia de tiempos de llegada para un par de fotones de
aniquilacion, para un par de detectores. La ecuacion (3.1) nos dice que, para lograr un 1 cmen la

12



resolucidn espacial necesitamos una resolucién temporal aproximadamente de 66 ps. Aunque en la
actualidad los equipos PET si nos pueden brindar esta resolucién temporal, los mecanismos de llegada
de la seial de salida, hacen que sea practicamente imposible. Hoy en dia los equipos PET pueden dar
una resolucion temporal de unos cuantos cientos de ps. La informacion que brinda el tiempo de vuelo
es muy significativa como se puede observar de la figura (3.3).

Figura 3.3. A) Un par fotones de aniquilacion
desde una fuente radioactiva (punto rojo) y
detectada por coincidencia por un par de
A detectores opuestos. B) sin la informacidn
de tiempo de vuelo, no hay datos que
indiquen la posicién de la fuente a lo largo de
una linea que une ambos detectores.
Durante la reconstruccion, el evento es retro
proyectado con la misma probabilidad de
- ocurrencia sobre todos los pixeles a lo largo
de la linea. C) La informacién de tiempo de
vuelo da las posiciones mas probables,
- donde tuvo lugar el evento de aniquilaciény
son retroproyectados con probabilidades,
Baja probabilidad que siguen una distribucion Gaussiana,
centrado en el pixel Ad (Ecuacidn 3.1) desde
el centro del escaner y con ancho completo
a la mitad del maximo (FWHM) igual a la
resolucion espacial y temporal del par de
detectores.

Alta probabilidad

3.3. Resolucidn espacial

La resolucidn espacial se refiere al limite inferior de un sistema en la representacion espacial de un
objeto, es decir, es la minima distancia que podemos distinguir de un punto a otro en una imagen. La
resolucidn espacial suele representarse midiendo el ancho de un perfil obtenido de un objeto mucho
mas pequeiio que la resolucion esperada del sistema, se le conoce como la anchura total a la mitad del
maximo o semianchura (FWHM). También se suele utilizar el pardmetro conocido como la anchura total
a la décima parte del maximo o decianchura (FWTM). Usualmente se les asocia una funcién gaussiana
para la aproximacién de este perfil.

La resolucién en PET suele especificarse por separado en las direcciones transaxial y axial porque el
muestreo no es el mismo para todos los equipos PET. EI muestreo suele ser grande en la direccion
transaxial mientras que en la direccion axial el muestreo es apenas el suficiente para la resolucién
intrinseca de los detectores. La resolucién transaxial se separa en la componente radial FWHM, y
tangencial FWHM~ para un arreglo de detectores en forma de anillo, los cuales conforman el sistema
de deteccién ACD.
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3.3.1 Detectores

La resolucién espacial del sistema de deteccidon ACD de un sistema PET estd relacionada con el tamaio
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 tridngulo, si la fuente se acerca mas, de cualquiera de los detectores, el perfil de
respuesta cambia a un trapezoide y asi hasta llegar a un rectangulo.

FWHM=3d/4

Detectores

| discretos Detectores

discretos
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!
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FWHM=d FWHM=d/2

Figura 3.4. Para detectores discretos, la resolucidn espacial estd determinada por al ancho del elemento de detector. En el
semiplano, la funcién de respuesta en el centro es un triangulo con FWHM=d/2. Si la fuente se va acercando a uno de los
detectores, la funcidn de respuesta cambia su forma a una trapezoidal, finalmente cambia hasta convertirse en un
rectangulo con ancho d.

De esta manera, la resolucion espacial del sistema también se vera afectada por estos dos factores: la
distancia que hay entre cada par de detectores y la resolucién intrinseca de los detectores.

3.3.2 Fisica del positron, alcance

La resolucidn espacial del sistema de deteccién ACD esta limitada por la naturaleza fisica del positrény
de su proceso de aniquilacién. La primera limitante es que el positrén tiene un alcance finito antes de
la aniquilacidn con un electrén. El sistema ACD define una LOR, en la cual un evento de aniquilacién
tuvo lugar sin que necesariamente sobre esa linea se encuentre el punto donde se produjo el positrén.
El alcance del positrén antes de que se aniquile es el mismo alcance para un electrén con una energia
similar.

El alcance extrapolado es la distancia maxima que recorreria el positron si no sufriera ningun tipo de
desviacién dentro de un medio, en donde su trayectoria es practicamente rectilinea, de esta manera el
promedio en la distancia recorrida por el positrén, es mas pequefia que el alcance extrapolado. En el
caso de PET, para definir la resolucidon espacial del sistema ACD en términos del alcance del positrén,
se define el “alcance efectivo del positron”. Esta es la distancia minima recorrida, desde el radionuclido
emisor hasta la linea definida por la direccion de los fotones de aniquilacién (Figura 3.5). Esta distancia
siempre es mas pequefia que el alcance del positrén.
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511 keV
Figura 3.5.- La distancia perpendicular desde el radiontclido hasta la linea definida por los fotones de aniquilacion con una

energia de 511 keV, se le llama alcance efectivo del positron.

La raiz cuadratica media del alcance efectivo del positrén, es un paradmetro mas confiable que el FWHM,
cuando se tiene la distribucion de las posiciones de aniquilacién, [Cherry12].

Un segundo factor que disminuye la resolucién espacial del sistema de deteccidon ACD, es que, no todos
los fotones de aniquilacion se emiten exactamente a 180° (no colinealidad), sino que sufren una
desviacién de + 2.5°. Este efecto se produce cuando el momento del electrdn es distinto de cero, en el
instante en que se aniquila con el electrén. El efecto que tiene la no colinealidad en la resoluciéon
espacial en términos del FWHM, ésta dado por:

Rigge = (0.0044D)? ... (3.2)
donde D es el diametro del anillo de detectores.

La resolucién espacial del sistema de deteccidn ACD se obtiene al combinar las resoluciones individuales
de cada componente:

d\? (12.57)2

Rgys(FWHM) = 1.25 (§> + 52+ (0.0044D)2 + b? + ———..(3.3)

donde el factor 1.25 es el Recon, (d/2)? es el tamafio del detector, s? es el alcance del positrén,
(0.0044D)? es la no colinealidad, b? es la codificacién y el Gltimo factor de la ecuacién (3.3) tienen que
ver con el efecto de la interaccidn de profundidad. Tradicionalmente se dice que los efectos del alcance
del positrén y la no colinealidad contribuyen poco en la resolucién espacial en un equipo completo de
PET [Cherry12]. Sin embargo, para emisores de positrones con energias grandes y en tejidos de baja
densidad el efecto pudiera ser considerable, en especial en el caso de radionuclidos con energias de B*
grandes.
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3.3.3 Efecto de la interaccion de profundidad

Cierto grosor es necesario en los detectores, para aumentar la probabilidad de deteccién de los fotones
de aniquilacién de 511 keV. Por ello se utilizan detectores con una gran eficiencia intrinseca, 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 degradacién en
la resolucion espacial debido al “efecto de la profundidad de interaccion” 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 resolucion espacial cerca del centro es d/2. Para una posicion lejos del centro el
ancho aparente del detector cambia a:

d' =xsinf +dcosf ...(3.4)
donde x y 8 estan dadas por la figura 3.6. Este efecto, se debe primordialmente a la angulaciéon que

existe entre los detectores debido a la forma en que estan alineados. La degradacion en la resolucién
es por la falta de conocimiento de la profundidad de interaccién de los fotones de aniquilacion.

L
i

v

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 colocacién de la fuente, el diametro del
escaner 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 resolucién espacial cerca del 40 % a 10
cm de distancia del centro del campo de vision [Bailey05].
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3.3.4. Muestreo

Para un arreglo estacionario de elementos de detector, cada uno con ancho d, el intervalo de muestreo
entre cada proyeccidn de lineas paralelas es también d, figura 3.7. Si consideramos solo la resolucién
de un solo detector, se puede mostrar que esto nos guia a un sobre muestreo del perfil del objeto,
teniendo como consecuencia una perdida en los detalles finos de la imagen (pérdida de resolucién). 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.
. d

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 lineas de respuesta de detectores adyacentes
para aumentar el muestreo y asi la resolucién espacial.

Las lineas de respuesta adicionales, no son del todo paralelas, comparadas con las que provienen de
cada par de detectores opuestos. Aprovecharlas mejora la resolucién espacial de la imagen
reconstruida.

3.3.5. Reconstruccion por retroproyeccion filtrada (FBP)

El método de reconstruccion de imagenes conocido como retroproyeccién filtrada se basa en el
teorema de corte central, el cual dice que la transformada de Fourier de la proyeccidon de un objeto
bidimensional a lo largo de una proyeccidn en cierto angulo ¢, es igual al valor de la transformada de
Fourier del objeto, a través del origen, a lo largo del mismo angulo ¢, en el espacio k, figura 3.8. Asi FBP
utiliza este teorema junto con la retroproyeccion normal para eliminar el problema de la borrosidad
(blurring) 1/r, [Wernick04].
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Figura 3.8. lzquierda, p(r, ¢) es un perfil en una dimensién (1-D) de un objeto bidimensional (2-D) en la proyeccién del
angulo ¢. El teorema postula que la transformada de Fourier en 1-D de la proyeccién 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 linea a través del espacio k al mismo angulo ¢.

En forma resumida el método de reconstruccion FBP sigue la siguiente serie de pasos:

1. Adquiere proyecciones a N angulos.

2. Calcula la transformada de Fourier de cada proyeccion en una dimensién. 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 proporcion con su distancia en el espacio k.

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

5. Serealiza la retroproyeccion normal usando los perfiles filtrados.

A diferencia de los perfiles no filtrados, los perfiles filtrados, tienen valores negativos como positivos.
La porcidn negativa de los perfiles filtrados, reduce la borrosidad introducida por la retroproyeccién.

3.3.6 Conjuntos ordenados de maxima expectaciéon (OSEM2D)

Este método en la reconstruccion de una imagen, utiliza calculos mas intensos de computo en
comparacion con FBP, aunque hoy en dia los avances en computacidn, han hecho que los tiempos de
computo sean mucho mas cortos de lo que eran hace 20 afios, haciendo que estos métodos sean los
gue estén dominado el terreno, para la reconstruccién de imagenes en PET.

La figura 3.9 muestra de manera muy simple cdmo funcionan los métodos iterativos. En esencia, el
algoritmo aproxima la imagen verdadera de un objeto descrita por una funcion f(x,y), mediante
iteraciones sucesivas operando sobre la funcién f*(x,y). Posteriormente calcula los valores de las
proyecciones hacia adelante (procedimiento inverso de la reconstruccion 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.

Ob]etO Los datos de la
proyeccién medida
f(X:Y) sinograma p(r.¢$)
& \ Tomografia de emisién computarizada
\
‘. | »
\\ "/f
Proyeccién hacia [ \\
;s"?rizfaa adelante ¢Comparar ’ f/ ‘
gy ' ’ convergencia? K \ /
f(xy) si \ C)/

A

No

Figura 3.9. Representacidon esquematica de los pasos usados en el proceso iterativo de reconstruccion.

El método OSEM (ordered subset expectation maximization) es una ligera variacién del método de
reconstruccién conocido como maximum likelihood expectation maximization (ML-EM), [BaileyO5].
Este método de reconstruccion utiliza un subconjunto de datos ordenados y requiere a lo mucho 8
iteraciones para reconstruir una imagen, en comparacion con ML-EM, que necesita de 8 a 12
iteraciones. El problema mas importante de los métodos iterativos, es que entre mas iteraciones se
realicen mayor es el ruido de la imagen final.

3.3.7. Sensibilidad

La sensibilidad de un equipo PET esta determinada principalmente por la eficiencia de deteccién de sus
detectores y la cobertura de angulo sdlido. La tasa de coincidencia verdadera Ry para una fuente
emisora de positrones localizada en un medio absorbente entre un par de detectores por coincidencia,
estd dada por

Ry = Re?gycpe™ T ... (3.5)

Donde R es la tasa de emisién de positrones de la fuente, € es la eficiencia intrinseca de cada detector,
es decir, la fraccidn de fotones incidentes detectados; i y T son el coeficiente de atenuacion lineal y el
grosor del objeto de estudio (el paciente) respectivamente. Por ultimo g,¢p es la fraccion de eventos
de aniquilacion 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 estd colocada en el centro de un arreglo de elementos de deteccidn 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;

24 (3.6)
Yacp = 37D2 "
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donde A es el drea 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 pirdmide. En los equipos de PET
actuales, cada elemento de detector estda en coincidencia con varios detectores. La coincidencia
multiple juega un papel fundamental para aumentar la eficiencia geométrica de un sistema PET. Por
ultimo, la eficiencia geométrica varia en un sistema de deteccion con forma de anillo conforme se
mueve la fuente con respecto del centro del campo de visidn util (conocido por sus siglas en inglés
como FOV).

3.3.8. Tipos de coincidencias

En el sistema de deteccidn ACD se registran tres tipos de eventos diferentes, asociados con la deteccion
de los dos fotones de aniquilacidén, dentro de la ventana temporal del equipo. Una coincidencia
verdadera es aquella en la que se registra correctamente un evento de aniquilacion, figura 3.10 (a).

Al segundo tipo de evento se le conoce como coincidencias por dispersion, en donde uno o los dos
fotones de aniquilacién sufren un evento de dispersion 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 posicion, depende del dngulo de dispersion y la posicidon del evento de dispersion. Este
tipo de coincidencias no dependen del ancho de la ventana de tiempo, porque las coincidencias por
dispersién, surgen del mismo evento de aniquilacidn de positrén-electrén, donde los fotones llegan casi
simultdaneamente a los detectores. Las coincidencias por dispersion, traen como consecuencia una
distribucién ancha de los eventos mal posicionados.

Por ultimo, las coincidencias aleatorias ocurren cuando dos fotones de aniquilacion procedentes de un
evento de aniquilacion distinto, son detectados por dos detectores diferentes figura 3.10 (c). Las
coincidencias aleatorias dan actividad en cualquier parte de la region entre los detectores, incluso fuera
del FOV. Causan una pérdida del contraste de la imagen y afectan la cuantificacion de la concentracidn
de actividad en un estudio.

(b) Coincidencia por

(@) Coincidencia verdadera , -
dispersion

(C) Coincidencia aleatoria

Figura 3.10.- La representacién grafica de un evento de coincidencia verdadero (a), evento de coincidencia por dispersidon
(b) y evento de coincidencia aleatorio (c).
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3.4. Tipos de detectores utilizados en PET

Para aumentar la probabilidad de deteccion del sistema ACD en un equipo PET, se utilizan cristales
centelladores con un ndmero atémico alto como: germanato de bismuto (BGO), yoduro de sodio
dopado con talio (Nal(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 (BaF,).

Los detectores que se utilizan hoy en dia, 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 cominmente 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 deteccion (estas magnitudes varian segin el modelo y de
la geometria del scanner [cher12], acoplado a cuatro tubos fotomultiplicadores (PMT), en la cara
inferior del cristal. La cara superior del cristal centellador, esta segmentado en elementos de deteccién
mas pequenos, en forma cuadrangular de 8x8. Entre elementos hay un material reflector que sirve para
asilar dpticamente cada elemento del centellador, ver figura 3.11.

Bloque centellador
segmentado de BGO
oLS0 —m

Material reflector
entre los elementos
del cristal

4 tubos fotomultiplicadores
PMT de un solo canal —»

Y\—>
X PMT,
PME  PMT,

Figura 3.11. Detector de bloque usado cominmente en un equipo PET. Consiste de un cristal centellador de BGO o LSO,
los cuales son cortados en pequefios elementos formando una cuadricula. Los centelladores estdn acoplados a cuatro
tubos fotomultiplicadores.

------ —>PMT,

Para determinar la posicion en la cual el fotdn de aniquilacion fue detectado, la coordenada X y Y se
obtienen de:
_ (PTMy4 + PMTg) — (PMT; + PMT))

PMT, + PMTy + PMT, + PMT,

. (37)

_ (PMT, + PMT;) — (PMTy + PMTp)
"~ PMT, + PMTg + PMT, + PMT)p

. (3.8)

donde PMTy, PMTg, PMT,; y PMT}, son las sefiales de los cuatro PMT como se muestra en la figura 3.8.
El utilizar este tipo de disefio en lo detectores brinda una alta resolucion espacial y reduce el costo de
los equipos PET.
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3.5. Adquisicion de datos en 3D

A diferencia de la adquisicion de datos en 2D en la que se utilizaban colimadores axiales, los datos se
obtienen de todas las lineas 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 adquisicion de datos en 3D, esta determinada por la geometriay es
representada por una funcion triangular, con un pico en el centro del FOV. Por esta razén, es muy
importante colocar el objeto de estudio en el centro del FOV. Una desventaja de este tipo de
adquisicion, es que los tiempos de codmputo son mucho mds grandes que los empleados en la
reconstruccién para datos en 2D. En algunos los algoritmos utilizados para reconstruccion en 3D, se
utilizan un conjunto de datos que es reducido a un conjunto de datos en 2D, utilizando métodos de
rebinning.

3.6. Correccion de datos y aspectos cuantitativos del PET

La intensidad que se obtiene de la imagen reconstruida es proporcional a la concentracidn de actividad
en la regidn correspondiente del objeto de estudio. Esto permite realizar comparaciones de los niveles
de captacién en diferentes drganos y tejidos. Para lograr esto se necesita realizar diferentes tipos de
correcciones en imagenes PET: correccién por normalizacién, por coincidencias aleatorias, por
radiacion dispersada, por atenuacion y tiempo muerto.

3.6.1. Normalizacion

A la correccién por variaciones en los detectores, electrénica y geometria se le conoce como
normalizacion. La normalizacién se da exponiendo a todos los pares de detectores a una fuente de
radiacion uniforme. En un escéaner ideal, cada par de detectores (i,j) tendria que registrar el mismo
nuimero de cuentas N en la adquisicion de la fuente. El factor de normalizacién para un par especifico
de detectores por coincidencia es

N, :
Norm,; ; = ﬁ (3.9)

donde (N) es el promedio de las N; j para todos los pares de detectores por coincidencia en el escaner.
El factor de normalizacién usado para corregir las cuentas registradas para cada par de detectores, en
el escaneo de un paciente C(i, j) es:

Ci,j
CNorml-'j = W (310)

donde CNormU son las cuentas corregidas [cherl2]. Esta correccidn generalmente se aplica en el

sinograma previo a la reconstruccion de la imagen. Para lograr una incertidumbre estadistica del 3% en
el factor de normalizacién, se necesita un registro del orden de 108 cuentas para la adquisicién de la
fuente uniforme.
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3.6.2. Correccion por coincidencias aleatorias

Existen dos métodos para dar una aproximacién de los efectos producidos por las coincidencias
aleatorias, las cuales son: retraso de ventana y los individuales. Para lograr una estimacion 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 estimacion del numero de los eventos de coincidencia aleatoria. El segundo
método se basa en la medicidn de la tasa de conteo en modo de adquisicién de eventos individuales
(singles). Si se conocen las tasas R; y R, para detectores operando en coincidencia con una ventana
temporal At, entonces la tasa de aleatorios real esta dada por:

R, = AtR4R, ... (3.12)
Esta tasa depende de la actividad de la fuente.
3.6.3. Correccidn por radiacion dispersada

Después de haber corregido los eventos aleatorios, solo quedan los eventos que estdn mal posicionados
por la dispersioén. Existen dos métodos principales para corregir los datos por la radiacion dispersada
en un equipo PET. El primero de ellos, utiliza informacién de la imagen con eventos dispersados y la
imagen de trasmision para obtener la correccion. Esta imagen muestra la actividad que hay dentro de
un sujeto y refleja el coeficiente de atenuacion del tejido. El segundo método, se basa en el analisis de
la informacién de los perfiles de proyeccién inmediatamente fuera del objeto.

3.6.4. Correccion por atenuacion

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 aniquilacidon, deben ser detectados por el par de
detectores en opuestos. La probabilidad de que ambos fotones de aniquilacidn sean detectados esta
dada por el producto de sus probabilidades individuales [Cherry12].

Pior = e H* 5 e7#T=X) — o=uT  (313)

donde u es el coeficiente de atenuacidn del tejido a una energia de 511 keV. Este factor, no depende
de la posicidn de la fuente a lo largo de la linea que une ambos detectores. Por lo tanto para corregir
por la atenuacién se utilizan los datos de un estudio de transmision. Primero se adquiere una
tomografia en blanco, sin sujeto en el escaner. Posteriormente el sujeto, es colocado y se repite la
medicidén. El factor de correccidn por atenuacién A para un par de detectores ésta dada por:

Blanco; ;

= . (3.14)
Transmision, ;

ij

En donde Blanco; j y Transmision, j, son las cantidades registradas en las tomografias en blanco y de
trasmisidn respectivamente. En un equipo PET/CT se utilizan las medidas de transmision del CT para
obtener los factores de correccidn (escalados a la energia de 511 keV).
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Figura 3.13. Parametros utilizados para la correccién por atenuacidn para PET.

3.8.4. Correccion 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 empiricos de
tiempo muerto para realizar las correcciones. En estos modelos se ha observado, que la tasa de conteo
es dependiente de la concentracion de actividad medida para una amplia gama de objetos de diferentes
tamafos y umbrales de energia. 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. Cuantificacion absoluta para imagenes 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
serd directamente proporcional a la concentracién de actividad en ese voxel. Las calibraciones
absolutas para la actividad se hacen con un cilindro en cuyo interior hay una soluciéon uniforme de
actividad. El factor de calibracién para un equipo PET es

CAL = cuentas por pixel/concentracioén de actividad en el cilindro [kg/cm?] ... (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 concentracidon de
actividad. Esto se debe a que la sefial esta distribuida en un volumen que es mas grande en comparacién
con el tamafo de la fuente. Este efecto ocurre para objetos cuyo tamafio es menor o igual a dos veces
el valor del FWHM del sistema. Objetos cuyas dimensiones sean menores a éstas, tendran una
concentracion de actividad menor a la real, dependiendo de la regién en donde esté concentrada la
actividad.
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Capitulo 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 escaner PET de tercera generacion, construido especialmente para animales pequeios como ratas
y ratones. Este sistema consiste de un escéner en forma de anillo con un arreglo de 96 detectores de
bloque colocados a lo largo del circulo, tal que, el didmetro del anillo es de 15 cm. Cada mdédulo de
deteccion funciona en modo de coincidencia temporal con 7 mddulos opuestos, lo que permite un
campo de visidn transaxial efectivo de aproximadamente de 10 cm y un campo de vision axial de 7.6
cm. Cada mddulo de deteccidn consiste en arreglos de 12 X 12 cristales de oxi-ortosilicato de lutecio
(Lu,Si0sg, conocidos como LSO), con un tamafio de 1.5 X 1.5 X 10 mm. Cada cristal esta acoplado
Opticamente un tubo fotomultiplicador sensible a la posicidon por medio de un arreglo de fibras dpticas
de 8 X 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 mdxima expectacién en
3D (OSEM3D), algoritmo de proyeccién en 3D (3DRP), maximo a posteriori 3D (MAP), retroproyeccion
filtrada (FBP) y conjuntos ordenados de mdaxima expectacion en 2D (OSEM2D). La resolucidn espacial
de este equipo es de 1.4 mm FWHM de una fuente lineal de 8F en agua, [Trejo10].

Figura 4.1.- Fotografia del micro PET Focus 120 distribuido por SIEMENS, unidad de microPET de la Facultad de Medicina,
UNAM.
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4.2 Radionuclidos *8F, 13N y %8Ga

Los tres radionuclidos emisores de positrones que se utilizaron durante este trabajo, fueron producidos
en la unidad de Radiofarmacia-Ciclotrdn de la Facultad de Medicina de la UNAM. Los radionuclidos 8F
y 13N se producen en un ciclotrén, mientras que el ®3Ga se obtiene de un generador.

El radiontclido F es un emisor de positrones, con una vida media de 109.77 minutos, que es un tiempo
6ptimo para la duracion de los estudios o su traslado hacia los hospitales. La energia promedio para los
positrones de este radionuclido es de 249.8 keV, con una energia maxima de 633.5 keV, figura 4.2.

El radionuclido 13N tiene una vida media de 9.965 minutos, lo que dificulta que se pueda distribuir hacia
lugares muy lejanos. Por esta razoén el ciclotréon para la produccidn de estos radionuclidos debe estar
cerca de los hospitales. La energia promedio de los positrones es de 491.82 keV, con una energia
maxima de 1198.5 keV para los electrones mas energéticos.

El radiontclido ®8Ga tiene una vida media 67.629 minutos. La energia promedio de los positrones es de
836 keV con una energia maxima de 1899 keV para los positrones mds energéticos.

Espectros Normalizados

Intensidad

. . : . ;
0.0 0.4 0.8 1.2 16 20
Energia (MeV)

Figura 4.2.- Graficas de los espectros de energia de positrones para los radionuclidos emisores de positrones utilizados en
de este trabajo.

En la figura 4.2 se muestran los espectros de energia para los radionuclidos utilizados en esta tesis. La
intensidad esta normalizada para que el 4drea de los espectros se la misma en los tres casos. En la tabla
4.1 se muestra la vida media, energia promedio o la energia maxima de los tres radionuclidos y el
alcance maximo en agua de los positrones utilizados. En el apéndice A se muestran los esquemas de
decaimiento de estos tres radionuclidos.
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Radioniiclido t1/2 (min) (Eg) (keV) (E"B”éx) (keV) Alcance Max
(mm)*
18F 110 250 634 2.633
BN 10 492 1199 5.752
*%Ga 68 836 1899 10.273

Tabla 4.1.- Tabla de propiedades fisicas de los radiontclidos emisores de positrones.* valores tedricos del alcance maximo
de los positrones para estos tres radiontclidos en agua [Champion07].

4.3 Materiales tejido equivalentes

Los maniquies que se utilizaron durante de este trabajo se construyeron de materiales tejido
equivalente de la compaiiia CIRS (computed imaging reference sistems incorporated) [CIRS]: pulmdn
inhalacion, pulmdn exhalacién, tejido adiposo, agua, hueso cortical y hueso trabecular. Los maniquies
se fabricaron en el taller del Instituto de Fisica de la UNAM, con geometria cilindrica con un didmetro
de 3 cm con una altura de 2 cm para hueso trabecular, hueso cortical y tejido adiposo, un par para cada
material. Para el maniqui de agua se construyeron 4 maniquies con un didmetro de 3 cm con una altura
de 1 cm, dos pares de este material. Finalmente solo se construyé un maniqui de pulmdn inhalacion y
uno de pulmdn exhalaciéon, ambos con un didmetro de 6 cm y una altura de 2 cm. Todos los maniquies
tienen un orificio en el centro de 1 mm de didmetro como se observa en la figura 4.3.

Maniqui: cilindros de materiales equivalentes:
a tejido adiposo, hueso cortical y hueso trabec ilar b

P — Pulmoén Inhalacion

Hueso Cortical
¢\ Perforacion de 2 s ‘
f 1,08 mm de g Tejido Adiposo

Hueso Trabecular

30.0mmde @

20.0 mm Agua

Perforacién de Pulmon exhalacion

1.08 mmde @

Figura 4.3.-A) Diagrama de construccién de los materiales de tejido equivalente. B) Fotografia de todos los maniquies de
tejido equivalente.

Estos materiales simulan la densidad fisica y electrénica, asi como algunas caracteristicas fisicas de los
materiales originales, en la tabla 4.1 se muestran las densidades dadas por CIRS:

27



Tejido equivalente Densidad (g/cm?3) Densidad electronica

Pulmon Inhalacion 0.20 0.63
Pulmdn Exhalacién 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 distribucidn radial del alcance de los positrones en configuracion cilindrica

Para analizar el efecto que tiene el alcance del positrén en la resolucion espacial en imagenes PET, se
realizd el siguiente desarrollo experimental. Se utilizé 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 didmetro externo de 1.067 mm y un didmetro interno de 0.686 mm, lo que da un
grosor de pared de 0.190 mm. En el primer experimento se utilizé una solucién de ®8Ga en agua, con
una concentracién de actividad de 7.75 mCi/ml. Se usé la canula epidural con una longitud 6.5 cm y se
llend utilizando una jeringa de insulina tapando los extremos de la misma con plastilina, figura 4.4.

Figura 4.4.- Fotografia de una de las canulas utilizadas como una fuente lineal para los estudios PET.

La actividad de cada una de las fuentes se midié con un activimetro de la marca CAPINTEC modelo CRC-
15R. Se introdujo la canula llena por los orificios en el par de maniquies, de tal forma, que los dos
maniquies formaron uno solo. Este se colocé en una base de espuma de polietileno como se muestra
en la figura 4.5.
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Figura 4.5.- Fotografia del dispositivo experimental, en donde se puede observar al maniqui 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 usé para evitar que el maniqui se moviera durante el tiempo que tomo la
realizacion del estudio PET. Se tuvo mucho cuidado de que el maniqui estuviera bien centrado en la
camilla del equipo para que el maniqui estuviera alineado con el campo de vision util (FOV). El estudio
tuvo una duracion de 15 minutos y se reconstruyd la imagen mediante los métodos de reconstruccion
de FBP y OSEM2D. La duracién de los estudios no fue la misma para todos los maniquies de tejido
equivalente, para los ultimos dos maniquies, los estudios tuvieron una duracién de 20 a 30 minutos
respectivamente para que todos tuvieran aproximadamente el mismo nimero de cuentas.

La diferencia se tuvo con los maniquies de pulmdn exhalacién e inhalacién. Como solo se cuenta con
un maniqui de cada tipo de pulmén, lo que se hizo fue formar un solo maniqui con estos dos materiales.
El tejido equivalente de pulmdn exhalacion siempre estuvo en la parte superior y en la parte inferior el
tejido equivalente para pulmén inhalacion, dentro del FOV del micro PET para cada uno de los estudios,
como se muestra en la figura 4.6.

Figura 4.6.-1zquierda, fotografia del maniqui del pulmdn exhalacién (parte superior) y pulmén inhalacién (parte inferior).
Derecha, los dos maniquis dentro del FOV del equipo. El maniqui que se ve es el de pulman inhalacidn; al fondo se
encuentra el maniqui de pulmén exhalaciéon (no se ve en la fotografia).
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El segundo experimento fue con una solucidn 8F en agua con una concentracién de actividad de 8.70
mCi/ml. El procedimiento para colocar las canulas epidurales dentro de los maniquies de tejido
equivalente fue andlogo al experimento con ®8Ga. En este experimento la duracién de los estudios
fueron de 15 minutos para todos los maniquies de tejido equivalente, porque la vida media de este
radionuclido es de 110 minutos aproximadamente.

En el tercer y Ultimo experimento se utilizé una solucién de 3N en agua con una concentracion de
actividad de 8.70 mCi/ml. Como la vida media de este radionuclido es aproximadamente de 10 minutos,
se tuvo que adecuar el maniqui para la realizacion de este experimento. En vez de hacer un estudio por
cada material tejido equivalente, lo que se hizo fue tomar un solo maniqui de cada material y juntarlos
todos en uno solo. Los maniquies 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 imagenes reconstruidas.

: A

’
Figura 4.6.- Izquierda, fotografia del dispositivo experimental que se utilizé para el estudio con *F, en donde se puede

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

Los maniquies de los pulmones de didmetro de 6 cm, se colocaron junto con un maniqui de agua. Para
gue el maniqui de agua se acomodara con el didmetro de los pulmones, se construyé un dispositivo de
espuma de polietileno que tuviera el mismo didmetro, como se muestra en la figura 4.7. La duracién de
los estudios con 3N fue de 45 minutos. Antes de comenzar la adquisicidn, en el equipo se ingresa la
actividad inicial de la fuente y la hora en que fue medida. El equipo realiza la correccién por decaimiento
de la actividad de la fuente a la hora del inicio del estudio.
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Figura 4.7.- Izquierda, fotografia del maniqui de agua mas el molde de espuma. Derecha, fotografia de los maniquies de
pulmén inhalacidn, agua mas molde de espuma y pulmén exhalacién (izquierda a derecha).

4.5 Analisis de las imagenes

Las imagenes reconstruidas con FBP y OSEM2D, se analizaron con el programa ImagelJ e incorporando
el plugin Radial Profile Angle, [Rasband14]. Este plugin permite realizar un andlisis de los cortes
transversales de un estudio PET con dependencia radial. Para cada uno de los tejidos equivalentes con
los tres radiondclidos, 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 estadistica en un area especifica
de la imagen (sobre la fuente lineal y parte de los alrededores). Mientras que en un perfil lineal solo
tenemos la estadistica de una linea en particular. En estos analisis siempre se tuvo mucho cuidado de
gue, en el momento de obtener el perfil radial, la circunferencia de andlisis estuviera bien centrada en
la fuente lineal para poder obtener el perfil. Para cada una de las imagenes se utilizé radio de 200
pixeles (43.28 mm), como se observa en la figura 4.8.

Perfil radial - FBP
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Figura 4.8.- Izquierda, corte axial de la fuente para hueso cortical reconstruido con FBP del estudio PET. Derecha, perfil de
la intensidad en funcidn del radio que se obtuvo durante el analisis de las imagenes con el plugin Radial Profile Angle para
el programa ImageJ.
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En la tabla 4.3 se muestran las caracteristicas de las imagenes obtenidas de los estudios micro PET.

Tipo de imagen 32 — bit Real

Tamaiio de la imagen 512 X 512 pixeles
Tamafio del pixel 0.21644 mm
Ancho de corte 0.815 mm
Nimero de cortes 95
Bits por pixel 32 (flotante)
Endianness Little-endian byte order

Tabla 4.3.- Caracteristicas de las imagenes reconstruidas en FBP y OSEM2D.

En la tabla 4.4 se muestran los pardmetros de reconstruccidon para OSEM2D.

Numero de subconjuntos 16
Numero de iteraciones 4
Numero de EM iteraciones 0

Tabla 4.4.- Pardmetros de reconstruccidén para OSEM2D. Todos los valores fueron los mismos para las imagenes que se
obtuvieron de los estudios con OSEM2D.

4.6 Cuantificacion de la actividad en el microPET Focus 120 vs actividad real

El escaner microPET Focus 120 tiene la capacidad de medir la concentracién de actividad por centimetro
cubico, corregida por decaimiento al inicio del estudio. Para cuantificar la actividad que da el equipo
contra la actividad que se encuentra en las canulas epidurales que se introdujeron en los maniquies de
tejidos equivalentes, se midié la actividad de las canulas en un activimetro de la marca CAPINTEC
modelo CRC-15R, para cada experimento.

Se calculé el volumen de cada una de las cdnulas para todos los tejidos equivalentes con su respectivo
radionuclido. La concentracién de actividad del experimento, se obtuvo del software del microPET. Este
software permite cuantificar la concentracién de actividad en una regién de interés (ROI). El equipo
también permite medir la concentracién con la opcién de volumen de interés o en sus siglas en inglés
VOI, en la cual se escogen un nimero entero de regiones de interés circulares y a éstas las considera
con su respectivo volumen. Se utilizaron 12 ROl con un didmetro de 32 pixeles, con un tamano de pixel
de 0.21644 mm. Para todas las imagenes con excepcion de las imagenes con 8F en la reconstruccién
de OSEM2D, en estas se utilizé un diametro de 64 pixeles (el doble) con un tamafio de pixel de 0.10822
mm. En los estudios con 3N solo se utilizaron 5 regiones de interés dada la naturaleza del maniqui. Se
tuvo mucho cuidado de que siempre fuera la misma 4rea de 0.384 cm? para todas ROl que se
calcularon con cada uno de los estudios.
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Capitulo 5

Resultados y Discusion
5.1 Resolucién espacial del microPET Focus 120 (FWHM y FWTM)

Dos de los parametros asociados con la resolucién espacial de un escaner PET son el ancho completo
a la mitad del maximo (semianchura) y el ancho completo a la décima parte del maximo (decianchura)
mejor conocidos por su siglas en inglés como: FWHM y FWTM respectivamente. Ademas definimos los
pardmetros adicionales como el ancho completo a la venteaba parte del maximo y el ancho completo
a la cincuentava parte del maximo 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
realizacion de este trabajo, para los radionuclidos emisores de positrones ®F, 3N y %8Ga. Estos
parametros se obtuvieron de los perfiles radiales de las imagenes reconstruidas de los estudios de micro
PET. Las imdagenes que se obtuvieron de los estudios micro PET se reconstruyeron mediante FBP;
adicionalmente se reconstruyeron con OSEM2D para tener un marco de comparacion. En la figura 5.1
se muestran 4 imdagenes correspondientes al estudio que se hizo para los tejidos equivalentes de
pulmdn exhalacién e inhalacidn reconstruidas mediante estas dos técnicas.

FBP-coronal OSEM2D-coronal

Pulmén exhalacion Pulmén exhalacion

Pulmén inhalacién Pulmén inhalacion

FBP-axial OSEM2D-axial

Pulmén exhalacion Pulmén exhalacion

Figura 5.1.- 4 Imagenes de los estudios microPET para los maniquies de tejido equivalente de pulmdn exhalacion e
inhalacién en donde se observa la fuente lineal con el radiontclido de %8Ga 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 eligid mostrar las imagenes correspondientes al estudio
PET de los maniquies de pulmdn exhalacion e inhalacion por dos razones. La primera razon es que en
este estudio se tiene la ventaja de que tenemos a los dos maniquies en uno solo durante su realizacion,
es decir, estd auto-normalizado, y la segunda es porque resultan ser las imagenes mads representativas
para ver el efecto que tiene el alcance el positron sobre imagenes PET, ya que estos materiales son de
densidad baja.

5.1.1 Efecto del método de reconstruccion FBP vs. OSEM2D

Como se observa en la figura 5.1, las imdgenes reconstruidas con FBP en comparacion con las
reconstruidas con OSEM2D, muestran cualitativamente una menor calidad en laimagen. OSEM2D quita
el artefacto tipo estrella que se ve en FBP y produce imagenes con menos ruido. Las intensidades mas
altas (rojo) se pueden interpretar como aquellos lugares en donde ocurrié un mayor nimero de
aniquilacion de positrones y las intensidades mas bajas (azul-negro) tenemos el caso contrario. En la
figura 5.2 se muestra el perfil radial para el tejido equivalente de pulmdn exhalacién en ambas
reconstrucciones. En este perfil se obtuvo un valor de 2.52 mm para FWHM, 8.94 mm para FWTM con
un alcance maximo 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 maximo aproximado de 16.5 mm para una intensidad
normalizada 103 en ambos casos.

] Pulmén Exhalacion - *Ga
: ; ; . . : ; : ;

0.1

L1 aaaal
Lo sl

4 Pulmoén Exh-FBP
—CO— Pulmén Exh-OSEM2D | |

0.01

Intensidad normalizada
11 o3 aaaal

Ll

1E-3 ! T T T T T ! i?u‘ T
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Figura 5.2.- Perfiles radiales de la fuente lineal de %8Ga en el material tejido equivalente de pulmén exhalacién
reconstruida con FBP y OSEM2D.
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Figura 5.3.-Perfil radial de FBP vs. el perfil radial de OSEM2D para el maniqui de tejido equivalente de pulmén inhalacién.

En la figura 5.3 se muestra el perfil radial para el tejido equivalente de pulmén inhalacion en ambas
reconstrucciones. En este perfil se obtuvo un valor de 2.04 mm para FWHM, 7.38 mm para FWTM, con
un alcance maximo 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 maximo aproximado de 31.1 mm para una intensidad
de 10°3.

Para todas las imdagenes reconstruidas mediante estos dos métodos de reconstruccién con los tres
radionuclidos emisores de positrones mencionados anteriormente, las imagenes reconstruidas con
OSEM2D muestran menos ruido y se mejora la resolucién espacial. Para ilustrar este resultado en la

figura 5.4 se muestran los perfiles lineales para el tejido equivalente de pulmén exhalacién reconstruido
en FBP y OSEM2D.
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400

300

Intensidad
Intensidad

200

100

. T ¥ T
a0 40 50 30 40 50

Distancia (mm) Distancia (mm)

Figura 5.4.- Perfiles lineales de FBP y OSEM2D del tejido equivalente pulmdn exhalacidn.
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5.1.2 Efecto del material

De los datos que se obtuvieron del andlisis de las imagenes 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
pulmén exhalacién vs. pulmdn inhalacidon reconstruidos en FBP con %Ga. En esta figura el maximo
alcance aproximado para una intensidad de 1073, para pulmon exhalacidn e inhalacién es de 16.5 mmy
32.5 mm, respectivamente.
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Figura 5.5.- Perfiles radiales del tejido equivalente de pulmdn exhalacién vs. pulmdn inhalacion, con el método de
reconstruccién de FBP. La fuente lineal fue de %¥Ga.

Lo importante de este experimento en particular, es que la comparacién de los perfiles radiales para
los tejidos de pulmdn es mas sencilla. Esto se debe a que se utilizé 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 maximos aproximados de 14 mmy 22.5 mm para pulmén exhalacién y pulmdn inhalacidn
respectivamente. También se puede observar que el perfil de pulmdn exhalacién, estad por encima del
perfil de pulmén inhalacion, y en 7.5 milimetros cae por debajo de este, que es un comportamiento
esperado dada la fisica del positrén. 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 Pulmdn exhalacidn vs. Pulmén inhalacién, sin normalizar, reconstruidos mediante FBP, con
una fuente lineal de %Ga.

Adicionalmente se realizé un experimento en se colocaron los siguientes tejidos equivalentes en el
siguiente orden: agua, un espacio de 2 cm (aire) y hueso cortical. Se usé una solucién de agua mas el
emisor de positrones 8Ga como fuente. Se le hizo un estudio microPET y se obtuvieron las imagenes
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 grafica correspondiente de la imagen.
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Figura 5.7.- a) Estudio microPET para los maniquies de agua, aire y hueso cortical donde la fuente lineal es una solucién de
58Ga mds agua. b) Grafica de la intensidad sin normalizar vs. distancia de la imagen del a).
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De la grafica de la figura 5.7 b) se puede observar que los maximos de cada uno de los tejidos
equivalentes son muy diferentes, siendo el mas 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 cuantificacidén de la resolucién espacial del sistema. También es de
notar que la fuente se ve mas delgada cuando esta en aire que cuando estd dentro del agua sélida y el
hueso cortical. Este fendmeno estd 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 numero de
decaimientos (N,) de cada fuente lineal. Este valor fue distinto para cada uno de las fuentes debido al
disefio de los experimentos al menos para %8Ga y 3N. Para compensar este hecho se aumentd la
duraciéon de los estudios de cada maniqui con respecto del primero. Con 8F los valores que se
obtuvieron de cada No no difieren mucho entre ellos, debido a la vida media de este radionuclido.

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 radiontclidos emisores de positrones %8Ga, 3N y *8F reconstruidos con FBP.

De las graficas de la figura 5.8 se cuantifican los valores para los parametros 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 imagenes reconstruidas mediante FBP y OSEMD para todos los tejidos equivalentes,
con todos los radionuclidos utilizados en esta tesis. Un andlisis detallado de las graficas 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 pulmén inhalacidon siempre estd por arriba de los demds perfiles. Después
de cierta distancia los perfiles se invierten.

Ademads de esta figura se puede observar que para el FWHM como el FWTM con %Ga se presentan los
valores mas grandes y con 8F los valores mas pequefios. Ademas los valores que toma el FWHM son
muy parecidos para los 3 radionuclidos y materiales, pues todos estan entre 1.6 mm y 2.7 mm. Los
valores de FWTM difieren mucho mas entre si, lo que indica que las diferencias entre los perfiles estan
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 reconstruccién FBP. a) Con ®8Ga, b)
con BNy c) con *8F.
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FBP

Tejido 68Ga
Equivalente
Hueso 2.56
Cortical
Hueso 2.44
Trabecular
Agua 2.45
Tejido 2.53
Adiposo
Pulmén 2.52
Exhalacién
Pulmén 2.04
Inhalacion
OSEM2D
Tejido 68Ga
Equivalente
Hueso 2.18
Cortical
Hueso 2.22
Trabecular
Agua 2.10
Tejido 1.94
Adiposo
Pulmén 2.09
Exhalacién
Pulmén 1.59
Inhalacion

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

FWHM
13N

1.94
2.03

1.95
2.00

2.11
1.95

FWHM
13N

1.33
1.51

1.67
1.55

1.87

1.50

18|:

1.65

1.70

1.70
1.85

1.82

1.77

18|:

1.12

1.19

1.43
1.46

1.48

1.35

GSGa
5.67
6.61

7.23
7.02

8.94

7.38

6863
5.48
6.27

6.76
6.26

8.13

5.91

FWTM
13N 18|:
4.06 3.52
4.63 3.50
4.89 3.65
4.85 3.86
5.80 3.98
5.65 3.96
FWTM
13N 18|:
3.43 2.85
3.93 2.87
4.41 3.23
4.20 3.37
5.35 3.43
4.69 3.34

equivalentes.
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68Ga
6.82
8.33

8.93
9.27

12.54

12.74

68Ga
6.68
7.97

8.17
8.79

11.66

10.65

FWTwM
13N

5.06
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FWFM
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De los valores de la tabla 5.1 se observa como las cantidades para FWHM no tiene grandes variaciones,
todos estan entre 1.65 mm a 2.70 mm para los tres radionuclidos. 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 pulmén exhalacién, cuya diferencia es de 3.27 mm para %Ga, en
comparacién con 8F, tenemos 3.50 mm con hueso trabecular hasta 3.98 mm para pulmdén exhalacion,
es decir, solo varian 0.48 mm entre el valor minimo y el maximo. En los valores de FWTwM se ve un
cambio significativo, para ®8Ga el valor minimo y el maximo son de 6.82 mm con hueso cortical y de
12.74 mm con pulmén inhalacién respectivamente, con una diferencia de 5.92 mm. Con *8F el valor
minimo y maximo son de 4.34 mm con hueso cortical y de 5.29 mm con pulmén inhalacién
respectivamente, solo con una diferencia de 0.95 mm. Por ultimo, las diferencias mas significativas se
obtienen con el paradmetro de FWFM.

Con %8Ga el valor minimo y el maximo son de 8.50mm con hueso cortical y de 22.20 mm con pulmén
inhalacion respectivamente, con una diferencia de 13.7 mm. Con 3N el valor minimo y el maximo son
de 6.37 con hueso cortical y de 13.51 mm con pulmdn inhalacidn respectivamente, con una diferencia
de 7.14 mm. Finalmente para 8F el valor minimo es de 4.74 para hueso trabecular mientras que el
maximo es de 7.04 mm para pulmdn inhalacién, con una diferencia de 2.3 mm solamente.

Lo que se estd observando en las gréficas de la figura 5.8 es un comportamiento del alcance del positréon
en funcidn de la densidad fisica o electrénica (mas adelante se vera que no difieren mucho una de la
otra) y de la energia de cada uno los materiales. Si ahora graficamos los valores FWHM, FWTM y
FWTwM y FWFM contra la densidad fisica de cada uno de los tejidos equivalentes, obtenemos el
siguiente conjunto de graficas, que se muestra en la figura 5.9.

En la figura 5.6, se puede observar que en el perfil radial de pulmdn exhalacidn, el alcance del positron
es mayor que en pulmdn inhalacion para ®8Ga, a pesar de que este es de menor densidad que el
primero, como resultado, el perfil radial de pulmdn exhalacién estd por arriba de el de inhalacién, que
es lo que se observa en la graficas de la figura 5.8. En la grafica de FWFM de esta misma figura, se
observa cdémo se invierten los papeles, el alcance de los positrones dentro del tejido equivalente de
pulmén inhalacién es mucho mayor que el de pulmén exhalacién y por ende el perfil radial de este, estd
por debajo. Lo anterior nos dice que las diferencias se hacen importantes en las “colas” de las
distribuciones, como se habia mencionado anteriormente.
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Figura 5.9.- FWHM, FWTM, FWTwM y FWFM vs. densidad fisica de cada uno de los tejidos equivalentes, para las
reconstrucciones con FBP de %3Ga.

Para los dos radionuclidos restantes se obtuvo un conjunto de graficas similares a las anteriores. Es muy
importante notar que las escalas de las graficas en la figura 5.9, varia para cada valor de FWHM, FWTM,
FWTwM y FWFM. La escala para la grafica 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 resolucién espacial
del equipo dentro del FOV es de 1.4 mm, en agua con 8F. Con el mismo radionuclido para el tejido
equivalente de agua se calculé que la resolucion espacial fue de 1.7 mm. El valor mas cercano al
reportado por el fabricante se obtuvo con agua pero con la reconstruccién 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 graficas de FWHM, FWTM, FWTwM y FWFM vs.
densidad fisica respectivamente.
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Figura 5.10.- FWHM como funcion de la densidad para los tres radionuclidos emisores de positrones para FBP.
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Figura 5.11.- FWTM como funcidn de la densidad para los tres radionuclidos emisores de positrones para FBP.
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Figura 5.12.- FWTwM como funcién de la densidad para los tres radiontclidos emisores de positrones para FBP.
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Figura 5.13.- FWFM como funcidn de la densidad para los tres radiontclidos emisores de positrones para FBP.

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

De las figuras 5.10 — 5.14 podemos observar los datos en orden ascendente, primero el radionuclido
con menor energia y en la parte superior, el de mayor energia como era de esperase. Lo sorprendente
de estas graficas es que para los radionuclidos ®8Ga y 3N con pulmdn exhalacidn se tiene el mayor
alcance posible para los valores de FWHM y FWTM, mientras que para los valores de FWTFM muestran
gue el mayor alcance del positrén se da para el tejido de pulmdn inhalacién con 22.2 mm, 13.51 mmy
7.04 mm para %8Ga, 3N y 8F respectivamente.

El mayor alcance posible se da con el radiontclido de mayor energia, en este caso para %Ga con 22.2
mm con pulmodn inhalacién y el menor alcance se da con el de menor energia, el 8F 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 ademas del radionuclido que se esté utilizando. Comparando las
graficas de las figuras 5.10 vs 5.14 podremos observar que ambas son muy parecidas, esto sucede para
el resto de las graficas, por esta razén no hay una gran diferencia entre la densidad fisica vs la densidad
electrdnica, para estos materiales.

En este trabajo se encontré que el material que simula ser agua, nos da un pico, como se ve en las
graficas 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 region del cuerpo en donde se encuentra
contenido el radionuclido emisor de positrones que se esté utilizando. Porque los valores de FWHM vy
FWTM cambian dependiendo del tejido en donde se encuentren, cambiando la resolucién del equipo.
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5.1.3 Efecto del radionuclido

En las figuras de esta seccidn se ve reflejado el efecto que tiene el radionuclido en las imagenes que se
obtuvieron de los estudios microPET. Como se vio en la seccién anterior, el alcance depende en gran
parte de la energia disponible que tienen los positrones para moverse dentro del medio en que estdn
contenidos. El mayor alcance se obtiene con radionuclidos con una mayor energia disponible para los
positrones y viceversa. En la figura 5.15 se muestran los perfiles radiales para pulmdn inhalacién con
cada uno de los radionuclidos, obtenidos de reconstrucciones con FBP. Los alcances maximos
aproximados en esta figura son 7 mm, 15 mmy 32 mm para 8F, 3N y 8Ga respectivamente, todos a
una intensidad de 1073. A pesar de que los perfiles no son los mismos, se ve claramente como varia el
alcance de los positrones dentro de pulmdn inhalacién debido a la energia 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 funciéon de la energia maxima
y de la energia promedio respectivamente. En las graficas de la figura 5.16 y 5.17 se ve que todas tienen
un comportamiento lineal. Para el parametro de FWHM en ambas figuras podemos ver que la gréfica
es la misma para los tres radionuclidos, es decir, que este valor no cambia conforme se aumente la
energia del emisor de positrones para el tejido de pulmédn inhalacidn. Sin embargo, para el resto de los
pardmetros entre mas grande sea la energia de los radionuclidos emisores de positrones menor sera la
resolucidn espacial del equipo, teniendo los perores valores para el ®Ga y los mejores con *8F.
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Figura 5.15.-Perfiles radiales normalizados con FBP para pulman inhalacién con los tres radiontclidos emisores de
positrones.
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5.2 Cuantificacion de la actividad en el microPET Focus 120 con los radiontclidos emisores de
positrones 8F, 3N y ¢8Ga

El segundo aspecto importante de este trabajo es la cuantificacion de la actividad que da el equipo
micro PET Focus 120. El equipo realiza la correccion de la concentracion de actividad en regiones
cilindricas con una radio de 32 pixeles (6.92 mm). Para los estudios con ®8Ga y F 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 razén 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 maximo 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 reconstruccién FBP. El valor de OSEM2D/Exp es lo
mismo para la reconstruccion con OSEM2D. Como se puede observar de la figura 5.16 los valores
porcentuales van creciendo a medida que se va disminuyendo la energia de los radionuclidos,
obteniendo los mejores resultados para el radiontclido '8F en ambas reconstrucciones. Los mejores
valores porcentuales son para las imagenes reconstruidas con OSEM2D, con este mismo radionuclido.
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Figura 5.18.-Gréfica de los cocientes en funcion de la energia maxima de los positrones.
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Materiales

Hueso
cortical
Hueso
trabecular
Tejido
adiposo
Agua
Pulmdn
exhalacion
Pulmén
inhalacién

Materiales

Hueso
cortical
Hueso
trabecular
Tejido
adiposo
Agua
Pulmén
exhalacion
Pulmén
inhalacién

Materiales

Hueso
cortical
Hueso
trabecular
Tejido
adiposo
Agua
Pulmén
exhalacion
Pulmén
inhalacién

Actividad
(nCi/cc)
Experimental
3950114
1497225
1775190

1944704
2496970

2496970
Actividad
(nCi/cc)
Experimental
6242426
6242426

6242426

6242426
3506717

3506717
Actividad
(nCi/cc)
Experimental
6021320
6221562

4207088

4333794
5990659

5990659

Max(nCi/cc)

FBP
105798

44771
41939

51895
38613

30997

Max(nCi/cc)

FBP
236175

267164
240209

238098
108336

103549
Max
(nCi/cc)
FBP
399421
376011

346695

311764
404767

430839

<a>

FBP
27510

12406

12561

15512
11869

7435

<a>

FBP
38624

50540

46335

45795
24975

21197

<a>

FBP
44881

47916

44202

38142
57788

62915

68Ga
Max(nCi/cc)

OSEM2D
138672

52622
52228

67490
50320

43053

13N
Max(nCi/cc)

OSEM2D
354387

369043
286924

315047
133405

146326
18F
Max

(nCi/cc)
OSEM2D
698809
649527
600083

543758
595092

659224

<a>

OSEM2D
27591

12640

12764

15595
11921

7516

<a>

OSEM2D
38580

50849

46741

47354
25072

21411

<a>

OSEM2D
44338

149783

43817

37444
58031

62840

FBP/Exp

%
2.7

3.0
2.3

2.7
1.5

1.2

FBP/Exp

%
3.8

4.2
3.8

3.8
3.0

2.9

FBP/Exp

%
6.6

6.0
8.2

7.1
6.7

7.1

OSEM2D/Exp

%
3.5

3.5
2.9

3.5
2.0

1.7

OSEM2D/Exp

%
5.6

5.9
4.6

5.0
3.8

41

OSEM2D/Exp

%
11.6

10.4
14.2

12.5
9.9

11.0

Tabla 5.2.- Concentracion de actividad dentro de las fuentes lineales. El valor de Max es el valor maximo dentro de la
region de interés. <a> es el valor promedio dentro de la regidn de interés.
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Es importante observar como los valores de los cocientes para el radionuclido ®8Ga son los que
muestran los valores mas bajos, seguidos del radiontclido 3N y 8F, figura 5.18. En esta misma figura
se puede observar que los mejores resultados se obtuvieron con 8F para el tejido equivalente de tejido
adiposo con 8.2 %. Conforme se va aumentando la energia de los positrones para realizar los estudios
en el micro PET, mayor serd el error del equipo para cuantificar la concentracién de actividad en los
estudios. Pero las imdagenes de los estudios microPET proporcionan informacién del nimero de
aniquilaciones de los positrones en esa region.
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Figura 5.19.- Grafica del coeficiente de recuperacién en funcidn de la energia maxima de los radiontclidos emisores de
positrones, para ambas reconstrucciones.

También es cierto que en todas nuestras imagenes tenemos el efecto parcial de volumen, que por
consecuencia va afectar los valores de la concentracién de actividad dando cantidades mas pequefias
gue 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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Capitulo 6

Conclusiones

En este trabajo se estudid el alcance del positrén y su efecto en imdgenes PET en las reconstrucciones
con FBP y OSEM2D. Se midieron los pardmetros asociados a la resolucién 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 parametros FWTwWM y FWFM para estudiar de manera mas
cuantitativa el efecto del positrén sobre las imagenes microPET. Para medir estos parametros se colocé
la fuente lineal con los radionuclidos emisores de positrones 8Ga, 3N y '8F en maniquies de tejido
equivalente: hueso cortical, hueso trabecular, agua, tejido adiposo, pulmén exhalaciéon y pulmdn
inhalacion. También se estudié la cuantificacién de la concentracidn de actividad que da el software del
mismo equipo sobre estas imagenes.

Se encontro que la resolucion espacial depende del material en donde se encuentran los positrones y
del radionuclido, en concreto de la energia 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
radiondclidos. Para el FWTM se empiezan ver diferencias entre los valores con 3N y ®8Ga. Con ®F los
valores de FWHM, FWTM, FWTwM no difieren por mas del 10% entre cada material. Las grandes
diferencias se observan en las colas de las distribuciones para N y ®Ga. Conforme aumenta la energia
del radiontclido mayor es el alcance maximo de los positrones en el medio teniendo como
consecuencia una disminucion en la resolucién espacial del equipo.

Con respecto a la concentracién de actividad, se encontré que los mejores resultados se obtuvieron
con BF 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 energia de los
positrones de los radionuclidos, la concentracion de actividad dada por el equipo disminuye, teniendo
los valores mas bajos para %8Ga seguidos de 3N. La concentracién ademds depende del material en
donde se encuentren los positrones. El equipo no puede dar una medicion real de la concentracién de
actividad sobre una regidn para objetos cuyas dimensiones sean menores a la resolucidn 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 imagenes PET proporcionan informacién del nimero de
aniquilaciones en una region que puede ser distinto a la concentracidn de actividad.

Los resultados de este trabajo indican que para una interpretacién correcta de las imagenes de PET se
debe considerar tanto el radionuclido como el tejido en que se aniquilan los positrones. Es
particularmente importante si lo que se desea es un analisis cuantitativo de los estudios mediante el
valor de captacion estandarizado o en métodos mas sofisticados como en los modelos
compartimentales. Esto podria realizarse si se incorpora la informacién del alcance del positrén en
distintos tejidos en los algoritmos de reconstruccion tomografica.

Como trabajo a futuro se propone realizar las medidas de las fuentes lineales en un equipo hibrido que
combine PET con resonancia magnética. El objetivo seria estudiar el efecto que tiene el campo
magnético sobre la resolucién 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 radionuclido 8F, los esquemas se obtuvieron y pertenecen a [atomk].

18F
L 1.6555
Vida media: 109.77 minutos ’
Relacién entre ramas: 1
Q(energia de decaimiento): 1655.50(63) keV
<> B'96.73%
EC3.27 %
o
" 0.0000
0]
Haz de B': Intensidad total = 96.7
Energia méxima (keV) Energia promedio (keV) Intensidad relativa espin 1’
633.5 249.8 96.73 0
Captura electrénica(EC): intensidad total = 3.3
Esquema de decaimiento del radiontclido 3N, [atomk].
13
1/2° N 5
Vida media: 9.965 minutos 2.2205
Relacién entre ramas: 1
Q(energia de decaimiento): 2220.49(27) kev
<> B'99.80%
EC0.20 %

1/2

0.0000
13
C

Haz de B": Intensidad total = 99.8

Energia maxima (keV) Energia promedio (keV) Intensidad relativa espin  1/2
1198.5 491.82 99.8036 1/2

Captura electronica(EC): intensidad total = 0.20
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Esquema de decaimiento del radiontclido ®8Ga, [atomk].

Vida media: 67.629 minutos
Relacion entre ramas: 1
Q(energia de decaimiento): 2921.1(12) keV 68(Sa

2.9211

_ EC 0.08 %
2 v | 2.33847/ EC 0.22%
2

A e L) £C 0.03 %
2 1.077 F1.10%
[IKY2 0.000 EF 1.70%

g B’ 88.0%

EC 8.94%
Haz de B": Intensidad total = 89.1
Energia maxima (keV) Energia promedio (keV) Intensidad relativa espin 1’

1899.0 836.0 88.0 0
821.8 352.6 119 2

Captura electrénica(EC): intensidad total = 11.0

Rayos gamma: intensidad absoluta multiplicada por 0.03(3)

Energia (keV) Intensidad
227.0 (3) 0.0037(15)
455 0.003 (LT)
483.41(5) 0.0082 (9)
578.53(5) 1.05 (5)
682.63(7) 0.0097 (6)
805.83(7) 2.81 (14)
938.73(6) 0.0055 (5)
1077.33(5) 100
1166.1(2) 0.0005 (3)
1261.02(5) 2.75 (14)
1659 (7) -
1744.42(8) 0.295 (15)
1883.00(8) 46 (2)
2338.4(2) 0.031 (3)
2821.6(2) 0.0139 (11)
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