Qo<

>,
e,
! .

UNIVERSIDAD NACIONAL AUTONOMA
DE MEXICO

POSGRADO EN CIENCIAS FISICAS

METODDS DE CDORRECCION POR ATENUACION
Y DISPERSION EN LA CUANTIFICACION
DE GAMMAGRAFIAS RENALES

T E S I S

QUE PARA OBTENER EL GRADO DE:

MAESTRO EN CIENCIAS FISICA MEDICA

P R E S E N T A

JOSE MANUEL } LARRAGA GUTIERREZ

\_/ DIRECTOR DE TESIS: DR, ARNULFO MARTINEZ DAVALOS

posgradn en ciencias fisicas

wram MEXICO. D.F. NOVIEMBRE 2002

TESIS CON
FALLA DE ORIGEN




e e

Universidad Nacional - J ~  Biblioteca Central
Auténoma de México -

Direccion General de Bibliotecas de la UNAM
Swmie 1 Bpg L IR

UNAM - Direccion General de Bibliotecas
Tesis Digitales
Restricciones de uso

DERECHOS RESERVADQOS ©
PROHIBIDA SU REPRODUCCION TOTAL O PARCIAL

Todo el material contenido en esta tesis esta protegido por la Ley Federal
del Derecho de Autor (LFDA) de los Estados Unidos Mexicanos (México).

El uso de imagenes, fragmentos de videos, y demas material que sea
objeto de proteccion de los derechos de autor, serd exclusivamente para
fines educativos e informativos y debera citar la fuente donde la obtuvo
mencionando el autor o autores. Cualquier uso distinto como el lucro,
reproduccion, edicion o modificacion, sera perseguido y sancionado por el
respectivo titular de los Derechos de Autor.



Agradecimientos

A mi mama por su fuerza y fe
A Arnulfo por su paciencia (otra vez) @
A Mercedes por su apoyo y confianza
A Ruthcita por su paciencia en apoyarme con los experimentos @

L1 T £

Al Departamento de Medicina Nuciear Molecular del Hospital infaniil de México “Dr.
Federico Gémez” por apoyarme con el equipo y materiales sin los cuales esta tesis no se
hubiera hecho

Y finalmente a la Universidad Nacional Autdénoma de México



Contenido

Introduccidon 3

1 Nefrologia y Medicina Nuclear 5
§1.1 Anatomia y fisiologfa del rifibn . . . . . . .. .. . 3
§1.1.1 Lafunciénrenal . . . . . . . .. ... ... 5

§1.2 Medicina Nuclear . . . ... .. ... ... C e 8
§1.2.1 Gammagraffasrenales . . . . .. .. .. .. .. ... .. 9

§1.2.2 Renogramas . . . . . . .. . . ... ... .. 9

§1.2.3 Modelo compartamental 11

2 Métodos de correccién por atenuacién y dispersion 15
§2.1 Método de imdgenes conjugadas . . . . . . . .. . ... . ... 18
§2.2 Método de triple ventana . . . . . . . .. .. ... e 19
§2.3 Método de doble ventana . . . .. . . . ... Lo oo 22
§2.4 Estudios de transmisién para determinar el valor de & . . . . .. 22
§2.5 Correcidn por atenuacién y dispersién . . . .. .. ... ... 023

3 Estudios experimentales de transmisién y emision 25
83.1 Caracterfsticas de la gammacamara . . . . .. . .. .. .. .... . 25
§3.1.1 Resolucidnenenergia . . . . ... .. .. ... .. .. . . 26

§3.1.2 Sensibilidad . . .. .. .. .. ... 1

83.2 Maniqui renal . . . . . .. .. e e . 30



CONTENIDO

3.3 BEstudio de transmisién . . . . ... ... ... Lo L.
§3.3.1 Resultados del estudio de transmisién . . . . e e -
63.4 Estudio de emisién . . . . e e e e -
§3.4.1 Substraccionde Fondo . . . . . . . ... ..o L Lo
§3.4.2 Resultados del estudio de emision . . . . . . .. ... oL

4 Simulacién Monte Carlo

g4.1 Simulacién MC de una gammacamara SPECT . . . . .. ... .. ..
§4.1.1 Respuesta del colimador . . . . . . . e e
94.1.2 Respuesta del cristal

94.2 Validacién de la simulacién MC . 0 . 0 0 0 00 L.
£4.2.1 Resultados de la simulacién MC . . . . . . ... .. e .

§4.3 Bfecto del tamano del medio . . . . . . . . . .. ... ...

54.4 Efecto de la profundidad remal . . . . . . . . . .. . ... e e

5 Conclusiones

34
36
37
38

40
41
41
42
43
44
47
48

53



introduccién

En medicina miclear existe la necesidad de realizar estudios que proporcionen de manetra
precisa la, concentracién del radiofdrmaco en el érgano de interés con el fin de mejorar
la calidad del diagndstico. En particular en los estudios gammagraficos renales la tasa
de filtracidn del radiofarmaco se usa para evaluar la funcién del rifidn. Sin embargo,
una cuantificacién precisa de este pardmetro no es posible debido a la dispersién ¥
atenuacion de la radiacién en el paciente. Se han propuesto métodos como los que usan
mapas de atenuacién para corregir por atenuacién, y modelos de dispersién obtenidos
con sitnulaciones Monte Carlo para corregir por dispersion de la radiacidn, aimque en

la préactica no se ha establecido ninguno para su uso cotidiano.

I et caso de los rifiones los equipos comerciales de medicina nuclear ntilizan la ley
de atenuacion exponencial para corregir por la atenuacion de la radiacién y confian en
el desempetio del colimador para corregir por dispersién. Este método necesita conocer
la profundidad del rifién, para lo cual se emplea una formula semiempirica o datos de
un estudio de ultrasonido o MRI. Sin embargo, en el Hospital Infantil de México “Dr.
Federico Gémez” la formula semiempirica es poco precisa en los nifios, ya que éstos se
enicuentran en rapido crecimiento y someterlos a un estudio extra para medir la pro-

fundidad del rifién no se contempla en la prictica.

El objetivo de este trabajo de tesis es emplear el método propuesto por Kojima et
al. [2000], el cual usa el método de imédgenes conjugadas (IC) para corregir por aten-

uacion y el método TEW (triple ventana en energia) para corregir por dispersién de la



radiacién, con el fin de evitar el empleo de la profundidad del rifién para cuantificar los
estudios gammagraficos renales. Ademds contribuimos con el desarrollo de una simu-
lacién Monte Carlo (MC) que se usa para determinar el coeficiente de atenuacién lineal
efectivo de un maniqui antropomérfico matemadtico, asi como de proporcionarnos la
precision del método IC en las condiciones del Departamento de Medicina Nuclear del

Hospital Infantil.

El Capitulo I da una breve descripeion de la anatomia y fisiologia del rinén dentro del
contexto de medicina nuclear. El Capitulo I discute de manera detallada el método
de imdgenes conjugadas y el método de triple ventana. El Capitulo III describe el
experimento que se desarrollo para validar el método propuesto por Kojima et al. [2000]
y finalmente en el Capitulo IV y V se muestran los resultados de la simulacién MC y

las conclusiones del presente trabajo.



CAPITULO 1

Nefrologia y Medicina Nuclear

§1.1 Anatomia y fisiologia del rinén

Los rifiones soi un par de 6rganos en forma de frijol que se encuentran localizados en la
parte posterior del abdomen, a los lados de la columna vertebral y entre la 12a vértebra,

tordcica y la 3a vértebra lumbar. Por lo general, el rifién izquierdo se encuentra mas

arriba que el rifién derecho. En adiltos éstos tienen un t roximado de 10 a 12
cm de longitud v un espesor de b cm. En la Fig. 1.1 se muestra la anatomia del rifion,

as{ como su ubicacién en el cuerpo humano.

Los riftones filtran y eliminan de la sangre desechos del metabolismo, toxinas, exceso
de agua y de sales minerales. Ademés, son responsables de regular la acidez de la sangre
excretando sales cuando es necesario. En el presente capitulo describiremos brevemente
cdmo el rifion realiza su funcién y el papel de la medicina nuclear como una herramienta

para evaluar la funcién renal.

§1.1.1 La funcion renal

La funcién renal se Heva a cabo por aproximadamente 1 millén de unidades funda-
mentales que constituyen al rinén; el nombre que recibe esta unidad es el de nefrona.

La Fig. 1.2 muestra la anatomia de la nefrona y las partes que la constituyen. Para
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Figura 1.1: Anatowmia del 11061 y su ubicacion en el cuerpo humano

eliminar los desechos y las toxinas de la circulacién sanguinea, la sangre ingresa al rinén
a través de la arteria renal; ésta se ramifica en arteriolas v en vénulas pars regresar
a la circulacion general. La arteriola transporta la sangre a la nefrona, y ahi los des-
perdicios son eliminados de la sangre por difusién en la membrana del glomérulo. La
Fig. 1.3 muestra la estructura interna de la cdpsula de Bowman. Tanto moléculas de
sales minerales, toxinas, as{ como moléculas de agua quedan atrapados en la cdpsula
de Bowman. Esta solucidén forma la orina, la cual es recolectada por el tubo colector,

transportada a la pelvis renal para ser eliminada del cuerpo.

Fl diagnéstico de cualquier desorden del rifidn esté relacionado directamente con la
evalnacion de la funcién renal. Al respecto, es necesario entender ¢l concepto de tasa de
filtracidn. Cualquier sustancia puede encontrarse en la sangre con una concentracién Py
(mg/ml) cn el plasma, de la arteria renal y encontrarse en la orina con una concentracion
U (mg/ml). Sila orina se produce a una tasa V (ml/min), podemos concluir que la
sustancia es cxcretada a una tasa de UV (mg/min), por lo que, en cada minuto, cl
volumen de sangre que es limpiado de la sustancia es

Vi (22 = [gi (L1)

min
Si la sustancia se filtra cn el glomérulo tan cficientemente como el agua, y no re-
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Figura 1.3: La sangre se filtra de los desperdicios y toxinas en el glomérulo




§1.2 Medicina Nuclear

ingresa. a la circulacién general, entonces podemos decir que la tasa de filtracién de la
sustancia es una medida de la velocidad de filtracion glomerular(VFG). Estas condi-
ciones implican que la sustancia no es reabsorbida, ni metabolizada por las células del

rifién. Los valores normales de la VFG que se han medido en adultos son de 124426

ml
min

sustancia se elimina del cuerpo con esa eficiencia, defimimos el flujo plasmdtico renal

en hombres y 109+13 2 ml .~ €N Iujeres [O’Reﬂly, 1979]. Como en la realidad ninguna

efectivo (FPRE), es decir, el volumen real de plasina que se filtra, como

Uv
FPRE = = (1.2)

donde U es la concentracién de la sustencia en la orina, V es la tasa de produccién
de orina, y Iy ¥ P4 es la concentracién de la sustancia en el plasma de la vena y la
arteria, respectivamente. Toda técnica de diagnéstico que pretenda evaluar la funcién
renal necesita medir el VFG y el FPRE. En la actualidad la medicina nuclear es la
herramienta fundamental para Hevar a cabo tal tarea.

§1.2 Medicina

Nuclear

La medicina nuclear es una técnica de diagnéstico que emplea radioisétopos que emiten
rayos—y con el fin de visualizar los procesos metabélicos del cuerpo humano. Con ella
se pueden diagnosticar enfermedades que son invisibles para otras modalidades de di-
agndstico, como la resonancia magnética, tomografia computada, etc. La base de este
método radica cn la deteccion de los rayos-y, para lo cual se emplea ¢l dispositivo
que desarrollé Hal Anger {Sorenson, 1987] en la década de 1950. La cdmara Anger o
pammacainars es un detector de centelleo, cominmente un cristal de Yoduro de Sodio
activado con talio (Nal(T1)), acoplado a un arreglo de fotomultiplicadores cuya funcién

es construir la imagen tridimensional de la distribucién del radioisdtopo en el paciente.

Para poder observar la funcién de un 6rgano de interés, el radioisétopo se combina
con una sustancia que reconoce el érgano blanco; esta combinacion recibe el nombre
de trazador o radiofirmaco. El trazador ingresa al paciente por ingestion o a través de
la sangre, posteriormenie éste se concentra en el organo de interés. Por medio de la
sammacimara se obtienen imégenes de la distribucién del radiofirmaco en el cuerpo
_humano. El médico nuclear analiza estas imédgenes y decide si existe algin padecimiento

o enfermedad que esté relacionada con el érgano blanco.



§1.2 Medicina Nuclear

§1.2.1 Gammagrafias renales

Los estudios renales en medicina miclear tienen como objetivo evaluar la funcidn de
los riflones  Las gammagraffas renales son un conjunto de imégenes que se adquieren
a intervalos determinados de tiempo, ya que los procesos de difusién (filtracidn) que
se llevan a cabo en el rifién son dindmicos. Por lo general, el estudio se divide en dos
etapas; en la primera ctapa, que se conoce como vascular (duracién de 1 a 2 s), se evahia
la tasa de perfusion de la arteria renal, y en la segunda, que se conoce como estudio de
la parénquima (duracién alrededor de 30 min) se mide la tasa de filtracién El ndmero
de imdgencs que se obtienen puede variar dependiendo del protocolo que se emplee en
el departamento de medicina nuclear, pero un estudio tipico tiene aproximadamente 60
iméagenes. Estas imdgenes son analizadas para obtener lo que cominmente se conoce
come curvas renograficas o renogramas. En la Fig, 1.4 se muestra un estudio renal, cada
imagen representa un intervalo de tiempo. Se puede observar ¢dmo la concentracidn

del trazador aumenta conforme avanza el tiempo para finalmente volver a disminuir.

Fl radioisétopo que se usa en la actualidad con mayor [recuencia en los estudios
renales es el Tecnecio-99 metaestable (P9%Tc). EI % Te es un radicisétopo que emite
rayos—y con una energia promedio de 140 keV y tiene una vida media de 6 hr. Tiene Ja
ventaja de ser relativamente econdmico, facil de producir y combinar con otras sustan-

clas

Bl radiofdirmaco que se use en un estudio renal depende del aspecto que se quicre
obscrvar de la funcién renal [O'Reilly, 1979 Por ejemplo, el ™ Te-DTPA (dcido
dictilenotriaminapentaacético) se usa para medir el VFQG, pues se filtra de la circulacion
por el glomerulo sin ser reabsorbido significativamente en ¢l rindén  Las imagenes que
se obtienes con estos agentes son procesadas para obtencr lo que se conoce como curvas

I‘eIlOgI“‘étﬁCEl.S O renagrarnasd.

§1.2.2 Renogramas

Los renogramas son curvas que muestran la actividad del radiofdrmaco en el rifién
como funcién del tiempo. Silas curvas se corrigen por el decaimiento del radioisétopo,
entonces el renograma muestra la concentracion del trazador en el rifién durante el es-
tudio. El renograma es el resultado mds valioso de los estudios gammagraficos 1enales,

pues muestra de mancra grafica la funcién renal.
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Figura 1.4: Estudio de medicina nuclear que muestra la forma en que se evalia la funcién renal.
Cada inagen representa un intervalo de tiempo en la secuencia 1 a 9. Se puede observar como

la. concentracién del trazador tiene un méximo (cuadro 4) y disminuye conforme transcurre
el tiempo.

El método que se usa para obtener un renograma es el siguiente: después de con-
cluido el estudio renografico, se marca una region de interés {ROI) en la imagen, puede
ser el rifdn completo, la regién cortical, etc.; esa misma regién se marca en todas las
imagenes del estudio. Se determina el nimero de cuentas que se encuentran dentro de
la region para cada imagen y se obtiene un curva de la actividad dentro de la ROI como
funcién del tiempo. En la Fig. 1.5 se muestra un renograma tipico. La primera fase
de la curva (A) tiene un crecimiento rapido que corresponde a la enirada del trazador

en el rinén, en esta etapa las imdgencs muestran los rifiones, asi como tejido y sangre

TESIS CON
FALLA DE ORIGEN
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Figura 1.5: Un renograma. tipico obtenido con 9™ Tc-DTPA. Cortesia de! Departamento de
Medicina Nuclear del Hospital Infantil de México “Dr. Federico Gémesz”

extrarenal. La segunda fase (B) corresponde al proceso de filtracién del trazador en el
rindn; esto se refleja en el renograma con una pendiente suave decreciente. La forma
y duracién de esta fase del renograma depende de muchos factores, como el VEFG, el
FPRE y el volunen de sangre que ingresa al rindn; cualquier desorden en la funcién

renal, como baja VFG (C), se refleja en el renograma.

La informacion que puede obtenerse de un renograma es de tipo cualitativo y cuan-
titativo. Bl médico entrenado en medicina nuclear pude observar en el renograma una
obstruccidn (ver Fig. 1.5 D) que impida la excrecién del trazador. Sin embargo, se
necesita un modelo de referencia de la formacién del renograma para determinar la
informacién cuantitativa, como la VFG y €] FPRE. El tipo de modelo gue se utiliza

ampliamente para describir la formacidn del renograma es el modelo compartamental.

§1.2.3 Modelo compartamental

El concepto bésico detrds de todo modelo compartamental es que todo trazador dentro
del cuerpo. se encuentra distribuido a través de compartimientos gue representan un
6rgano en particular. Este modelo no representa necesariamente o que pasa realmente

en el cuerpo, pero es simple y nos describe de manera macrosedpica la funcién renal
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[O"Reilly, 1979].

El modelo més simple que puede usarse para modelar la funcidon renal es el modelo
de tres compartimentos. La Fig. 1.6 muestra un diagrama esquemadtico de este modelo.
El primer compartimento, o compartimento central, representa la concentracidm del
trazador que serd filtrado de la circulacién general, por lo gue este compartimento se
refiere al plasma intravascular. El segundo compartimento representa la concentracién
del trazador que ha sido removido de la sangre y estd asociado con la orina en el rifién
y en la vejiga. Por dltimo, el tercer compartimento representa la concentracion del
trazador que se encuentra en tejido extrarrenal 6 extravascular, esto es, céhilas de otros

Organos o ligado a las proteinas y grasas del cuerpo.

s

3 1

Compariimento Compartimento
exiravascular central
Q, V; Q, v
Ey

j F,
|
Qz 2 v,

Compartimento
_ orina

rinon y vejiga

Figura 1.6: Modelo de tres compartimentos. Existe un intercambio del trazador entre los
compartimentos 1 y 3. El compartimento 2 se puede subdividir para obtener la funcién renal,
as{ como el llenado de la vejiga, el cual sc puede representar con una funcién exponencial de
la forma 1 — ¢

Las cantidades @; representan la conceniracion del trazador en cada uno de los
compartimentos, V; el volumen de plasma en el compartimento y F; son las velocidad
de {iltracién e intercambio del trazador enire los compartimenios. Si planteamos las
ecuaciones diferenciales para este sisicma,encontramos que la funcién renal R(f) es
[O'Reilly, 1979],

(13)

R(t) L= Agem - Ay beto
= Aa(e_,\ltn _ 1)67)\1;5 4 Aé(e—)\gtg _ 1)6—Agt ¢ 2 t[)

donde A; ¥ A; (i = 1.5) son constantes de acoplamiento y t, representa el tiempo de
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transito del frazador en la sangre antes de que se forme la orina. En la Fig. 1.7 se
muestra una grafica de la ec. 1.3; los valores para las constantes de acoplamiento fueron

obtenidos experimentalmente para un adulto normal [O’Reilly, 1979].

K,,~005 min’, K, =004 min", K, =006 min ', 4,=0.13 min ', 1,20 024 min", 4 ~0.65, 4,035

20 ‘ | ] l T ] T | T I T
If/\
15 |- / \ |
/ -— Modelo comp o
g h
s:f’ 10— \ |
& / h
» M\\\ |
/ -
\.H._“_M‘W
5 _ T —— Tt i
- _
]
| | | | | . | ] | ! I i
0 5 10 P ” 25 30

Tiempo (min)

Figura 1.7: Resultado del modelo de tres compartimentos. A/Aq representa la concentracidn
de la sustancia en el 1ifidn para un instante ¢. Se puede observar la semejanza con el renograma
real gque se muestra en la Fig. 1.5

Aunque el modelo compartamental es una buena aproximacién para describir la
formacién de la funcién renal, en la practica es insuficiente para determinar parametros
tales como el VEG y el FPRE. Esto se debe a que la gammacdmara no sélo detecta la
radiacién que provicne del trazador en el rifién, sino también detecta Ia que proviene de
Organos y tejidos que rodean al rindn, puesto que las imdgenes que se obtienen son la
proyeccion bidimensional de una distribucidn tridimensional. A esta radiacién extra se

le llama radiacion de fondo. Actualmente las gammacdmaras cuentan con un sistema
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de procesamicnto de imagenes que permite corregir el renograma. de la radiacién de

fondo; més adelante describiremos céme se cerrigen lag imdgenes en la practica.



CAPITULO 2

Métodos de correccidon por atenuacidn y dispersién

La ventaja de la medicina nuclear sobre otras técnicas de radiodiagndstico se basa en
su habilidad para poder visualizar los procesos metabdlicos del cuerpo, mediante la
deteccién de la distribucién del radiofarmaco en el drea de interés. Por ello serfa de
gran utilidad poder determinar de manera absoluta la concentracién del trazador, con
el fin de mejorar la calidad de la informacion cuantitativa y asf poder evaluar con mayor
precision la funcidén que se desea observar. Sin embargo, los procesos de atentacion v
dispersién de la radiacién degradan, tanto la imagen, como la informacion cuantitativa

que se pueda obtener de ella.

En la actualidad se han propuesto varios métodos para cuantificar la actividad del
trazador en los estudios de medicina nuclear. Estos métodos se pueden clasificar en tres
categorias [Miller et al., 1996]. La primera involucra aquellos métodos que pretenden
determinar la fraccién de radiacién dispersada en el fotopico a partir de los fotones dis-
persados que se encuentran en el hombro Compton del espectro [Kojima et al., 2000].
La segunda sugiere el uso de un coeficiente efectivo de atenuacién lineal (Macey [1982],
Flemming {1979], Kojima et al. [2000]}, ¥ de mapas de atenuacién para estructuras
no homogéneas (Miller et al. [1996]). La tercera categoria usa funciones busld up para
corregir por radiacién dispersada en imagenes planas. Los principios en que se basan
cada uno de estos métodos y sus imitaciones se discuten en la literatura [Buvat et al.,

1994]. Sin embargo, ninguno de estos métodos se ha adoptado de manera generalizada
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para su uso en la practica clinica.

En su mayoria, los equipos comerciales de medicina nuclear pretenden corregir la
falta de informacién cuantitativa en las gammagrafins renales usando la ley de aten-

uacion exponencial,

[ = Iye (2.1)

donde i es cl coeficiente de atenuacion lineal de la zona abdominal, y d es la profun-
didad a la que se encuentran los rifiones. Este método requiere el conocimiento de la
profundidad de los rifiones, la cual se obtiene mediante medidas directas (nltrasonido,
CT) o utilizando una férmula semiempirica. Sin embargo, en el caso del Hospital Infan-
til de México “Dr. Federico Gémez”, en el que la mayoria dc los pacientes son nifios de
1-12 anos de edad, el uso de la férmula semiempirica no es precisa debido a que ésta se
obtuvo a partir de estudios de CT practicados a adultos del Reino Unido, y exponerios
a un estudio extra para medir la profundidad renal no se contempla en la practica, ya

que esto involucra costos y/o exposicién a radiaciones adicionales al paciente pedigtrico.

En el caso particular de ios estudios renales en medicina nuclear, los métodos de
ventana y los que usan un coeficiente cfcctivo de atemuacién lineal han demostrado
cuantificar de manera precisa la actividad del trazador en el rifién [Flemming, 1979;
Kojima et al., 2000]. FEsto se debe a que los rifiones se encuentran localizados en
una zona relativamente homogénea del cuerpo, pues la zona abdominal se compone
mayoritariamente de misculo liso v agua. A continuacién describiremos los principios
en que se basa el método de imdgenes conjugadas para corregir por atenuacién (sec.

2.1) y los métodos de ventana para corregir por dispersién (sec. 2.2 y 2.3).

2.1 Meétodo de imagenes conjugadas

Este método propone corregir por la atenuacion de la radiacion usando la informacién
de las imagencs anterior y posterior de la zona de interés. Consideremos las cuentas
que se observan en una gammacimara [Sorenson, 1987] dual con colimadores de hoyos
paralelos debido a la actividad de una distribucién de radiacién uniforme de grosor ¢
en un medio con coeficiente de atenuacién lineal p; dentre de un cuerpo con grosor T

y coeficiente de atenuacién lineal ps, como se muestra en la Fig. 2.1.
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DETECTOR 2

DETECTOR 1

Figura 2.1: Figura esquemitica que muestra de forma simplificada al rifién de grosor £ en el
cuerpo de grosor T

Las cuentas observadas por unidad de longitud en el detector 1, de acuerdo con este

modelo son,

e My =

it —pad
mCoe et
|1 — g 2.2
f = e (22)

Cy = mCoe™#24

donde 1 es la sensibilidad de la gammacdmara, Cy es el nimero de fotones por unidad
de longitud que emite la fuente y d es la prolundidad del rindn con respecto al detector

t. De forma similar para el detector 2 tenemos

e Coe ™2 (T—d—t)
a P13}

st multiplicamos las ecs. 2.2 y 2.3, v obienemos el promedio geométrico del producto,

&

1 -] (2:3)

enfonces

7?1??2)11’2006_”2(,1179/‘2 [
11
despejando Cj, tenemos que las cuentas reales gue emite la fuente como una funcién

(0102)1/2 = ( 1-— B_”lt] (24)

de T y t son

Co =

v y1/2 —pat/2
(C1C%) [MB ] (2.5)

() 2e—r2Tr2 |1 = gt
Se puede observar que la ecuacién anterior no depende de la profundidad de la

fuente; sin cmbargo, si depende de su grosor. Para analizar el comportamiento de la
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ec. 2.5 como una funcién del grosor de la fuente, reescribiremos esta ecuacién de la

gignuiente manera,

Co = Cof (1) (2.6)
donde,
o - (C] 02)1/2
g~ () /2e—12T/2
¥
efnu'?t,‘IZ
f(t) = #1—,
1 — gl
1.00 ; . . . — I
0.90 - ‘E
0.80 ,_ f
0.70 — —
0.60[- =
Sos0F =
paof \ :
0.30 ~ -
: \\\_ -
0.20 \\\j
0.0 — —
E ! ! | . ! . { . [ . | L]
0007 2 3 4 5 8 7 8

Grosor f{cmy)

Figura 2.2: Comportamiento de f(&) (ec. 2.6) con gy = pp = 015 cm~ 1. Se observa que

para grosores del rifién mayores de 8 cm, y si el cdlculo de C, se basara solamente en C, se
sobrestimaria la actividad por un factor mayor a 8.

La Fig. 2.2 muestra una grafica de f(f) para g = py = 015 cm™! [Macey, 1982] ;
sc oberva que f(¢) siempre es menor que 1 para grosores del rinén de 1 cm en adelante,
por lo que, si solamente pretendemos determinar Cy a partir de C,; sobrestimamos
la actividad de la fuente por un factor de 8 para grosores de & cm, vy entre mayor

sea ¢l grosor del rifidn peor es la estimacién. De acuerdo con Flemming {1979], si
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Figura 2.3: Grafica que muestra el comportamicnto de f{t)t. Se observa que para un grosor
del rifién de hasta 8 cmn, el error en la estimacion de Cy es aproximadamente del 5.8%.

multiplicamos la ec. 2.6 por ¢, lenemos que f(£)t = 1, por lo que, Cpt = Cy. En la
Fig. 2.3 se muestra una griafica de f{¢)¢, podemos observar que para un grosor de 8
cm el error en la estimacién de Cp es aproximadamente del 5.8%. En los siguientes

capitulos nos referiremos a Cy como ¢l producto Cyt.

§2.2 Método de triple ventana

Los métodos de ventana para corregir la dispersion de la radiacidén son los que gozan
de mayor aceptacién debido a que son relativamente ficiles de aplicar en la préciica
clinica. Fl método que usaremos es el de triple ventana propuesto por Ichihara et
al [1993]. En la Fig. 2.4a se muestra un espectro de energia tipico de un estudio de
medicina nuclear. El espectro se encuentra separado en dos partes, un espectro que
muestra la radiacién primaria y uno que muestra la radiacién secundaria. El método
de triple ventana estima el niimero de fotones dispersados dentro del fotopico calculando
el Area del trapecio formado por la linea que une a dos ventanas adyacentes a la ventana
principal del fotopico (ver Fig. 2.4b). Esta drea es la suma de las dreas del rectdngulo
de altura T, cuentas y ancho w(keV) y el tridngulo de altura I; — I y ancho w, por lo

que el niimero de fotones dispersados s dentro del fotopico es
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w(l, ~ I
el )

C, o Lw - (2.7)
= bt h) (28)

Las alturag [y e I» se determinan usando dos subventanas de w, de ancho situadas
en los extremos de la ventana del fotopico en By v Fy respectivamente; para %™ Tc y
una ventana convencional del 20%, E) = 126 keV y F: = 154 keV. Si C1 y Ch es el
niimero total de fotones detectados en la subventanas, entonces 1 = Chjuw, — Ay
Iy = Cofw, — P, donde P, v P son el mimero de fotones primarios en el canal &, y
Fs respectivamente; sustituyendo las expresiones anferiores para /; e Iy en la ec. 2.10
y suponiendo que el espectro de fotones primarios es simétrico alrededor del fotopico,

esto es, F1 = F5, entonces el nimero estimado de fotones dispersos es

Oy = ——(Cy + Cy) (2.9)

-

s
(s

Sin embargo, como se puede observar en la Fig 2.4b, el valor que se obtiene para C
de la ec. 2.8 subestima el ndmero de folones dispersados en la ventana del fotopico. Ko-
jima et al. {2000] proponen de forma general que el verdaders valor del niimero de
fotones dispersados s en la ventana del fotopico es

o = gl L) (2 10)

W
donde & — /2 y o es una constante que se utiliza para ajustar el drea del trapecio al
area gue se encuentra bajo la curva del espectro de los fotones dispersados. Finalmente
el mimero de fotones primarios €, dentro de la ventana del fotopico sc determina con

la signiente expresidn,

= Cy — C (2.11)
donde C, el es niimere de cuentas totales observadas dentro de la ventana del fotopico.
En la practica no es posible distinguir la radiacién dispersada en el espectro total

como se muestra en la Fig. 24. Para poder determinar en la prdctica el valor & se

propone realizar un estudio de transmisién, como se describe en la signiente seccidn.
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Figura 2.4: (a) Grafica que muestra el cspectro total (e) que se observa en una gammacamara
como la suma de los fotones primarios (M) y los dispersados (#) dentro de la ventana del
fotopico. (b) El método de triple ventana estima el niimero de fotones dispersados a partir
de una aproximacién lineal del espectro (¢)
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§2.3 Método de doble ventana

El método de triple ventana es uno de los métodos mds sencillos de utilizar en la practica
v con un buen descrmpefio al corregir las imdgenes por radiacién dispersada [Buvatl el
al., 1994]. Sin embargo, este método exige que la gammacamara sea capaz de obtener
un cspectro por cada pixel de la imagen. La gammacdmara del DMNIIIL no tiene esla
habilidad, por lo que, en lugar de utilizar el método de triple ventana, se utilizard el
método de doble ventana [Jaszezak et al, 1989]. La diferencia entre los dos métodos
radica en que la correccidn no sc realiza pixel a pixel en la imagen, sino sobre el espectro
total de la misma. Ademas, sdlo utiliza una ventana secundaria adyasente al fotopico
con una anchura igual a este y situada en el hombro Compton. La estimacién de las

cuentas primarias en el fotopico, de acuerdo con este método, es
Cp — Cp — kS, (2.12)

donde Cp y Cr son lag cuentas primarias y totales en fotopico respectivamente, S,
gon lag cuentas en la ventana secundaria v & es un factor de proporcionalidad, que de
wargo, veremmoes mas adelante

este valor no necesariamente es el mejor para estimar la componente de dispersién en

la ventana del [otopico.

§2.4 Estudios de transmision para determinar el valor

de %

[l valor de & se puede delerminar realizando un estudio de transmigion al objeto que
contiene la distribucién de radiacién que se quiere cuantificar. 5i se coloca una fuente
exierna al objeto con una actividad A, tal que el nfimero de cuentas cn la imagen sin
medio dispersor sea (7, entonces el niimero de cuentas que se esperaria observar, si s

considera geomelria de haz angosto, seria
Cp=Che (2.13)

donde ;o ¥ T son el coeficiente de atenuacion lineal y grosor del objeto, respectivamente.

Utilizando la ecuacién 2 13 se tiene que,
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Cr—Cy  Cp— CoetT
= o7~ Coe (2.14)

Por lo tanto es posible estimar el factor de dispersion & a partir de medidas de

Oy Cy vy Su. Sin embargo, como k& depende de la geometria del objeto {debido a
que el nidmero de fotones dispersados dentro de la ventana de encrgia depende de
la geometria del mismo) para que este método fuera viable se nccesitarfa realizar un
estudio de transmision a cada paciente, lo cual implicarfa gastos adicionales y una dosis
de radiacién cxtra al paciente. Para no realizar un estudio de transmision, en su lugar
se puede utilizar un maniqui que simile la zona abdominal y las cavidades renales;
como en la zona abdominal la mayorfa de los tejidos son blandos se puede suponer que
st coeficiente de atenuacion lineal es aproximadamente ¢l del agua, que para rayos-y
del ™ Te es 0.15 em™. A continuacidn se describe el procedimiento que se utiliza en

este trabajo para cuantificar lag gammagrafias renales.

§2.5 Correcién por atenuacién y dispersion

IZs importante mencionar que el protocolo utilizado en estudios renales del DMNMHI
involucra la adquisicién de imdgenes conjugadas (antero-posterior) del paciente Cada
una de éstas tiene que ser corregida. El procedimiento que se utilizard para corregir

estas imdgenes por atemiacidn y dispersidn se puede resumir de la siguiene manera:

1. Inicialmente se corrigen las imagenes por dispersion utilizando el método de la
doble ventana dado por la ecuacidn 2,12, ara evaluar dicha expresion se requiere

conocer:

a) CUp = nimero de cuentas en la ventana del fotopico. Esto se obtendra a
partir del espectro de una regién de interés (ROT) de la imagen, centrado
en 140 keV con una ventana en energfa del 15%. Cp incluye tanto fotunes

primarios como dispersados.

b) Sy = nimero de cuentas en la ventana de dispersidn  La imagen utilizada
en este caso serd obtenida en una ventana en energfa de 17% centrada en
110 keV.

¢) k= factor de dispersién BEste [actor serd determinado por diferentes métodos:

i) Tgual a una constante {0.5) tal y cotmo lo sugiere Jaszezak (1990)
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i} A través de medidas de transmisién (ver seccidén 3.3}

iti) Usando sitmulacién Monte Carlo (ver secciones 4.3 y 4.4).

2 Una vez corregidas lag imdgenes por dispersidn, éstas sc corrigen por atenuacién
utilizando la ecuacidon 2.5, En dicha ecuacidn, ) y Ch son las imagenes conju-
gadas, 11 v pe se suponen constantes e iguales al cocficiente de atenuacidn lineal
del agua, v 1 v 7o son las sensibilidades de los detectores 1 y 2 determinadas

experimentalmente en la seccidn 3.1.2.



CAPiTULO 3

Estudios experimentales de transmision y emision

En el presente capitulo se describe la aplicacion de los métodos de correccidn por aten-
uacién y dispersién de la radiacién mencionados en el Cap. 2. Para ello se disefid
y construyd un maniqui renal, con el fin de evaluar la precigion de los métodos para
cuantificar de manera ahsohita las imagenes planas en medicina nuclear. Los resultados
de estos métodos se comparan con los obtenidos aplicando los algoritmos de correccién
gue emplea el sisterna de procesamiento de imdgenes de la gammacdmara [Gates, 1984].
También se desarrollé una simulacion Mounte Carlo de la formacién de las imagenes
planas, la cual se validd con datos experimentales. Posteriormente esta simulacién sc
emple6 (ver Cap. 4) en la obtencién de tablas de valores k que eventualmente permitiran

una aplicacion sencilla de los métodos de correccién en estudios clinicos.

§3.1 Caracteristicas de la gammacamara

La gammacamara del Departamento de Medicina Nuclear Molecular del Hospital Infan-
til de México “Dr. Federico Gémez” es un aparato SPECT SIEMENS de dos detectores
opuestos diametralmente; ambos detectores pueden girar 360° pero no pueden formar
un dngulo recto entre ellos. Dos caracteristicas importantes que son necesarias para
poder aplicar los métodes de correccidn son la resolucién en energia (Ryp) v la sensibili-
dad (5) de los detectores de la gammacamara. La resolucidén en energia se requiere para
hacer una simulacién MC realista de la gammacdmara [Larraga, 2001}; la sensibilidad

-
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Colimador: UHR
Resolucién en energfa:  12% (Te-99m)
Sensibilidad: 1 54 kBg/mdi
Factor de atemiacidn

de la camilla: 09

abla 3 10 Configuracién de la gammacamara

de los detectores se utiliza en la ec. 2.6 para cuantificar las imdgenes planas En la
tabla 3.1 se muestra la configuracién de la gamrracamara que se usd para realizar los
experimentos que se describen en las secciones 3.3 y 3.4. A continuacién describimos

los métodos que se usaron para medir estos valores.

§3.1.1 Resolucion en energia

Los detectores que se utilizan en medicina nuclear [Sorenson, 1987 tienen una resolucion
en energia finita debido a la naturaleza estocastica de los procesos de deteccién de la
radiacion ionizante [Knoll, 1989; Larraga, 2001]. Por ello, si la resohucidn en energia
del deteclor es baja, una mayor cantidad de fotones dispersados se detectardn dentro
del fotopico. En Knoll [1989] la resolucién en cnergia (Rg) de un sistema cristal-PMT

estd dada por la siguiente ecuacion,

(o + 8 B2

Rp(%) = I3

x 100 (3.1)
donde F., es la energfa de los fotones primarios que se detectan, v y 3 son dos pardmetros
que se determinan experimentalmente y que dependen del sistema cristal-PM'T Para
determinar estos pardmetros se necesita usar dos o mds radioniclidos emisores v, para
tener respectivamente, dos o mas valores de £,. Para cada uno de estos cmisores
se obticne el espectro de energfa que observan los delectores y se determina el Full
With at Half Maximum (FWHM) del folopico Dado que por definicion Ry (%) =
(FWHM/ £E,) x 100, al graficar el enadrado del FWHM como funcidn de Fl,, sc espera
un comportamiento lineal. A partir de este ajuste se puede obtener ov y 3. Todas las
medidas se hacen sin colimador v a una distancia tal que el tiempo muerto tenga un
valor entre el 6% y el 11%. El manual de Ja gammacamara recomienda usar una fuente

puntual al realizar estas medidas, para ello se utiliza un pequefio pedazo de algoddn de
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3 mm de didmetro, mojado en la solucién radiactiva (fuente). La fuente se coloca en

un vial de plastico sostenido por una vara del mismo material para colocarlo entre los
dos detectores.

En nuestro caso particular usamos Te-99m, T1-201 y Ga-62 como emisores y. El
Tc-99m emite gammas de 140 keV, el T1-201 cmite fotones de 70 keV v 166 keV, y el
Ga-62 de 90 keV. Sin embargo, para el T1-201, el fotopico correspondiente a 166 keV no
s muy intenso, esto no permite hacer una medida confiable. En la Fig. 3.1 se muestran
los espectros que se obtuvieron con las fuentes. Como se puede observar en la grifica
cada pico tiene aproximadamente una distribucion gaussiana, esto permite hacer un
ajuste para obtener el FWHM. También se observa a la izquierda del fotopico una cola

de dispersidn, la cual tiene su origen en el colimador v en los detectores.
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Figura 3.1: Gréficas que muestran los espectros de encrgia del Te-99m, T1201 y Ga-62.
Las colas de dispersion tienen su origen en el colimador y en los detectores. La curva sdlida
representa a los espectros observados para cada radioisétopo y la curva discontinua es el ajuste
gaussiano.

En la Fig. 3.1 se muestra el ajuste gaussiano (linea punteada) que se hizo a los
fotopicos. Se puede demostrar que si se conoce la desviacién estdndar, el FWHM esta
dade por,

FWHM =2355 0 (3.2)
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RadioisStopo FWHM (keV) Rg

Talio 201 (T1-201) 12.7 13.7%
Galio 92 (Ga-92) 11.5 16.4%
Tecnecio 99m (Te-99m) 15.8 11.5%

Tabla 3.2; Resolucidn en energia medida para 3 diferentes radioisétopos.

En la Tabla 3.2 se muestran los valores del FWHM v de Rg (ec. 3.1) para los ajustes

que s¢ obtuvieron de los espectros que se muestran en la Fig. 3.1.

Para determinar los pardmetros o y [, con los datos de la Tabla 3.2 se elabora
una grafica de FWHM? vs. E, y se realiza un ajuste lineal. En Ia Fig. 3.2 se muestra
el ajuste lineal que sc obtuvo para el sistema cristal-PMT de la gammacamars del
HIMFG. Los valores que se determinaron para o y 3 fueron de 9.69 keV? y 1.69 keV,
respectivamente. Los valores de la resolucion en energia que se midieron se encuentran

dentro de los valores tipicos que se reportan en la lieteratura [Rodriguez, 1994].
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Figura 3.2: Gréfica que muestra el ajuste lineal utilizado para determinar los parametros o
y 3. Log valores que aqui se obtienen son comparables con los valores que se reportan cn la
literatura [Rodriguez, 1994].

Los pardmetros ¢ y 5 no se usan directamente para cuantificar las imdgencs planas.

Sin embargo, estos valores se usan en la simulacién MC que se describe en el Cap. 4,
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seccion 4.1.2.

§3.1.2 Sensibilidad

La sensibilidad es la fraccién de aquellos fotones que detecta la gammacdmara, de

aquellos fotones que emite la fuente. De acuerdo a Sorenson [1987] ésta se define corno,

_ fotones detectados
fotones emitidos por la fuente

La sensibilidad se obticne tomando varias medidas del nimero de fotones detectados
por la gammacamara en funcién de la actividad de la fuente. Para cllo, se prepararon
varios hisopos de 3 mm de didmetro (fuente puntual) colocados en viales de pldstico,
cada hisopo estd mojado de una solucién de Te-99m, las aciividades de los hisopos
se midieron con un contador de pozo marca BIODEX, las cuales variaban entre 9-400
MBq. Los hisopos se colocaron a una distancia de 30 cm de cada detector. Las medidas

se hicieron con colimadores UHR en cada detector.
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Figura 3.3: La sensibilidad de la gammacdmars es constante, no depende de la actividad de
Ia fuente siempre y cuando no sc alcance el valor de saturacién de los detectores.

En la Fig. 3.3 se muestran las curvas de la actividad de la fuente vs. la actividad
detectada por la gammacdmars para cada detector. Se observa un comportamiento lin-

eal, esto es, la sensibilidad de los detectores no depende de la actividad de la fuente. Lo



§3.2 Maniqui renal

30

anterior no necesariamente cs cierto pues cuando se alcanza la actividad de saturacion
del cristal, la grafica presenta un hombro. Esto no se observa en las Fig. 3.3 ya gue no

se alcanzd la actividad de saturacién.

La sensibilidad que se encontré para el detector 1 fue 4.07 x107°40.76% mientras que
para el detector 2 fue 3.96 x 107° 4 1.14%, una diferencia del 2.2% entre los detectores.

§3.2 Maniqui renal

Se disend y fabricd un maniqui renal (MR) que consiste en un recipiente plistico de
30x20x24 cm?, este recipiente se llena con agua para simular los tejidos blandos, los
cuales compounen en su gran mayoria la regién abdominal. Los riflones son simulados
con dos bolsas de solucién salina de 250 ml cada una. Las bolsas son colocadas en
una placa de acrilico de 26.2 x 17.3 x 2.4 cm® con 4 soportes del mismo material que
permiten cambiar la altura o profundidad de los rifiones de 2 a 12 cm en pasos de 1 cm

dentro del manigui. En la Fig. 3.4 se muestran las fotos del maniqui.

Figura 3.4: Fotos del .ma.niqul’ renal. Tzquierda: se muestra la mesa de acrilico que sirve para
cambiar la profundidad de los bolsas de solucion salina. Derecha: la mesa se coloca dentro
del recipiente pldstico, el cual posteriormente se lleua con agua.

El maniqui estd hecho principalmente de agua y acrilico, ambos materiales son muy
semejantes a los tejidos suaves que componen el cuerpo humano desde el punto de
vista de la fisica de radiaciones. En la Fig. 3.5 se muestra una grafica que compara
los coeficientes masicos totales de atenuacion del agua, acrilico, tejido suave, misculo
esquelético v hueso cortical. En esta grifica se observa que en la regiénm de energias

de interés en medicina nuclear, 60 a 360 keV, no hay una diferencia significativa entre

TESIS CON
FALLA DE ORIGEN




§3.3 Estudio de transmision

31

estos materiales, e incluso la curva del hueso cortical no difiere mucho de los tejidos
blandos. Por lo anterior, y dado que la zona abdominal en donde se encuentran los
riflones estd compuesta en su mayoria de tejido suave, el maniqui simula con un buen

grado de aproximacién los fendémenos de atenuacién y dispersion de la radiacién de esa

region.
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Figara 3.5: Comparacion de las curvas de atenuacion del agua v el acrilico con las curvas
correspondientes a diversos tcjidos que se encuentran en la zona abdominal.

§3.3 Estudio de transmision

Il estudio de transmision tiene como objetivo determinar la constante de proporcional-
idad entre la componente de dispersién en la imagen primaria (S,) v la imagen de
dispersién (S,) secundaria; posteriormente, el valor k& (ec. 2.14) se usa para remover
la componente de dispersién de la imagen (ec. 2.12). Para llevar a cabo esta prueba
se necesita una fuente externa para determinar las propiedades de dispersién de la
radiacién del medio al cual se le suministrard el radiofarmaco (paciente o manicui).
Para ello se utilizé una fuente extendida de acrilico de 50 x 50 x 3 am?®, la cual se lena

de una solucién de 9T en agua con una actividad de 5.5 mCi (203 MBq), ver Fig. 3.6.

En la Fig. 3.7 se muestra un diagrama esquemadtico de la geometria del experimento.

La afluencia inicial {®g) de la fuente externa se atemia en el maniqui; idealmente la
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Figura 3.6: Foto que muestra la fuenie extendida que se utilizé como fuente externa para €l
estudio de transmisién.

fraccion de fotones detectados es,
=Dy e

donde p es el coeficiente de atenuacién lineal de haz angosto del medio. Sin embargo, la
autoatenuacion en la fuente externa y en el medio producen radiacién dispersada; parte
de esta radiacidn es detectada, por lo que, la geometria del haz de radiacién corresponde
a un haz ancho, esto es,
gt
D R

donde 4’ es el coeficiente de atenuacién lincal del medio para haz ancho. Aunque

la funcién principal de la gammacdmara es obtener una proyeccién paralela de la dis-
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Figura 3.7: Disposicién del maniqui renal y la fuente extendida en la gammacamara.
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tribucion de la fuente y eliminar la radiacién dispersada debido a la accidn del colimador,
aproximadamente el 20% de los fotones que forman la imagen son fotones dispersados.
Para poder eliminar esta componente usando el método de doble ventana és necesario
determinar la constante de proporcionalidad k. Como el maniqui estd hecho esencial-

mente de agua, de la ec. 2.12 se puede demostrar gue,

Cr Gy e

k 5

(3.3)

donde Cj es el niimero de cuentas gue forman la imagen sin medio atenuador, Cr es el
nimero de cuentas que forman la imagen con medio atenuador de grosor T', S, es «l
numero de cuentas de la imagen de dispersion y g, el coeficiente de atenuacién lineal
del agua. Para determinar Cy se obtiene una imagen de la fuente extendida sin medio
atenuador; el ndmero de cuentas que forman la imagen representa la affuencia de fo-

tones que incide sobre el maniqud.

La fuente extendida se coloed sobre la camilla de 1a gammacéimara y encima de ella
se colocd el maniquif renal. El maniqui renal se llend con agna y de espesor variable entre
2 v 18 em (ver Fig. 3.8). Se obtuvieron imégenes tanto de la ventana principal (15%
a 140 keV) como de la ventana secundaria {17% a 110 keV). En total se obtuvieron 8
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Figura 3.8: Disposicién del maniqui renal y la fuente extendida en la gammacamara.

imagenes planas de 128 x 128 pixels con una duracién de 1 1nin por adquisicién. Cada

una de las imagenes se corrigieron por el decaimiento del radioisétopo.
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§3.3.1 Resultados del estudio de transmisién

En la Fig. 3.9 se muestran la imégenes que se obtuvieron del estudio de transmision.
La imagen 1 es la fuente extendida sin medio atcouador. La imagen 2 es la fuente
extendida con el maniqui sin agua; esta imagen se obtuvo para poder delimitar el
borde del maniqui, ¥ escoger una regién de interés (ROI) de 72x65 pixeles totalmente
contenida en el mismo. Esta ROI se usa para determinar Cy y Cp de la ec. 3.3. Las

imédgenes 3 y 4 son del maniqui con 8 y 16 cin de grosor de agua, respectivamente.

FALLA DE ORIGEN

2 4

Figura 3.9: Imdgenes de transmisién del manigqui renal con una ventana en energfa de 15%
centrada en el fotopico.

En la Fig. 3.10 se muestra una grifica de la fraccion de fotones detectados como
funcién del grosor del maniqui; en la literatura a esta [raccién se le conoce cominmente
como factor de transmision (FT}. Como se puede esperar, el comportamiento de la
cirva es aproximadamente de tipo exponencial

Cr

FT = — =¢*7
Co  ©

donde T es el grosor del maniqui y 4 es el coeficiente de atenuacion del agua para haz
ancho en las condiciones del experimento. A partir de un ajuste exponencial se obtiene
un valor para ;'=0.1103 em™!; este valor obviamente difiere del valor para geometrfa

de haz angosto, p=0.15 cm™?.

El valor £ se determina usando la ec. 3.3, esto es, el valor de & que se obtiene es el

que corrige los daios para hacerlos coincidir con la curva de atennacion del agua. En
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Figura 3.10: Gréfica gue muesira F'T como funcién del grosor del maniqui.

la Tabla 3.3 se muestran los valores que se determinaron para & a pariir de cada una
de las imAgenes de transmisién. Como se puede observar k crece aproximadamente de
forma lineal como funcién del grosor del medio dispersor. Mas adn, como veremos mas
tarde el valor de £ depende fuertemente de la ubicacion v geometria de la fuente en el

medio. Los valores corregidos para F'T gque se muestran en la Fig. 3.10 se obtuvieron

e

aplicande un valor de k = 0.310 £ 0.032, el cual es el promedio de los valores k que se

nmnestran en la Tabla 3.3

T{cm) k
40 029
6.0 0.30
80 031
10.0  0.29
12.0 035
140 031
16.0 035

Tabla 3.3: Valores k caleulados para las imagenes del estudio de transmisidn

En el trabajo original de Jaszcsak et al {1989} se recomienda usar un valor promedio

de k=0.5; de acuerdo con los resultados que se obtuvieron en el estudio de transmisidn,

el valor & propuesto por Jaszezak sobrestima la componente de dispersiéon dando como
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resultado una subestimacién de la atenuacion de la radiacion en el medio. En el Cap.
2 se discutié que £ depende de las propiedades de dispersion del medio, de la ubicacién
de la fuente en el mismo y de las caracteristicas de la gammacdmara; por lo tanto, no
se puede usar un valor dnico de k para todos los estudios en cualquier condicién. Por
lo anterior, proponemos desarrollar una simulacién MC que nos permita determinar un
valor mas apropiado de & para los estudios renales; esta simulacién se describe en la

seccion 3.5,

83.4 Estudio de emisién

El estudio de emision se implementd para evaluar el desempeiio del método de imdgenes
conjugadas para corregit por la atenuacion de la radiacién en el paciente, asi como su
habilidad de cuantificar de manera absoluta las imagenes planas. Para ello se llenaron
lag bolsas que simulan los rifiones con una solucion salina con 1.7 mCi y 1.b mCi de
e - 1a actividad mayor representa al rifén derecho y la actividad menor el izquierdo.

También se llené el recipiente que simula la regién abdominal con 20 cm de agua. El

1 o

E P I S OO DR SO Y S I
1000 BEHHEO 1A CRUIIHA Y 56 TOMATO1L g eres anterion hi p()titvﬁl'l L prebleh B1iked

maniqui se o

profundidad de los rifiones simulados de 4, 5, 6, 7, 8 y 10 em. En la Fig. 3.11 se muestia

cOmo se colocd el maniqui dentro de la gammacamara.
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Fignra 3.11: Estudio de emisién para evaluar el método de imdgenes conjugadas.

Otro de los factores que degrada fuertemente la imformacion cuantitativa de las

imagenes planas en medicina nuclear es la radiacion de fondo, aquella radiacién que
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proviene de tejidos que no se encucntran en la region de interés. Para observar los
efectos de la radiacién de fondo se obtuvo una imagen con un actividad de fondo de (0.5

mCi uniformemente distribuida en el agua del recipiente pléstico.

§3.4.1 BSubstraccion de Fondo

La actividad de fondo es aquella actividad presente en tejidos y érganos que no se co-
cuentran dentro de la regién de interés y que se superponen a la actividad en la regién
de interés debido a la naturaleza de las imagenes planas. Esto trae como resultado una
subestimacion de la actividad. Por lo anterior, es necesario corregir las imdagenes planas

de la actividad de fondo para poder cuantificar la imdgenes con mayor precision.

Las técnicas que se utilizan para sustraer cl fondo de las imdgenes planas son diver-
sas. kn el presente trabajo se usa la formula que utiliza el sistema de posprocesamiento
de la gammacdmara. La técnica consiste en definir una zona (Ay) cerca de la regidn de
interés. Si la ROI tiene un drea {Ay) entonces una estimacién de la actividad de fondo
es,

B == {3.4)

donde C} es la actividad de fondo que se regisira en la regién Ay, De lo anterior, la

substraccién de fondo se realiza mediante la siguiente formula,
Cop=Cy— 058 (3.5)

donde Cy v Cp es la actividad corregida y sin corregir respectivamente de la regién de
interés. La ec. 3.5 fue propucsta por Gates [1984] para corregir por actividad de fondo
y estimar la VEG. En la Fig, 3.12 se muestra un diagrama esquemdtico de la seleceidn

de la region de interés y el fondo.

ROl A,

Figura 3.12: Seleccién de la regidn de interés v la region de fondo.
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§3.4.2 Resultados del estudio de emisién

En la Fig. 3.13 se mpuestran cuairo imégenes correspondientes a la ventana principal
v a la ventana secundaria para los detectores 1 (la, Ib) y 2 (2a, 2b), estas imdgenes
corresponden a una profundidad renal de 10 ¢ v a una distancia fuente detector 15
cm y 25 cm al detector 1 v 2, respectivamente. Se puede observar en la Fig. 3.13 que
las imagenes obtenidas con el detector 1 son nenocs intensas que las imigenes que se
obtuvieron con el detector 11, esto se debe a la atenuacion de la radiacidn en la camilla

que sostiene al maniqui, ademés de que la distancia de 1a fuente al detector es mayor.

1a
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Za Zb

Figura 3.13: Imaigenes del cstudio de emisién del maniqui renal para una profindidad de Jos
rifiones de 10 cm. Las imdgenes 1 y 2 se obtuvieron con el detector 1 y las imdgenes 3 v 4
con el detector 2

Las imagenes de emision se corrigieron por dispersion de acuerdo a la ec. 2.12. Se
obtuvo una imagen con una ventana secundaria de 17% centrada en 110 keV adyacente
a la ventana del fotopico de 15% centrada en 140 keV correspondiente a cada profundi-
dad de los rifiones. El valor & utilizado fue 0.31, que se determiné experimentalmente

en la seccion 3.3.1.

Las immdgenes corregidas por dispersion se usaron junto con la ec. 2.5, para determi-
nar la actividad del trazador en los rifiones simulados. En la Fig. 3.14 se muestra una
grifica del cociente de la actividad estimada C, entre la actividad real de la fuente Cy

en funcién de la profundidad renal d.
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Figura 3.14: Grafica que mmestra el cociente de la actividad estimada C, entre la actividad
real de la fuente C,. También se muestra en la grafica la cuantificacidn de las imédgenes sin
correccién por dispersidn.

Se observa que la ec. 2.5 no determina con precision la actividad de la fuente.
Existe una sobrestimacién hasta del 35% (ver Fig. 3.14). En la misma grifica también
se puede observar como existe una dependencia de la estimacidn de la actividad como
funcién de la profundidad. Lo anterior se explica, ya que la constante k depende de la
profundidad del medio, entre mayor cantidad de materia mayor radiacién dispersada.
Ademads, se aplica la misma constante para ambos detectores, pero es de esperarse que
cada detector tenga ks distintas ya que ven diferente cantidad de maierial, es decir,
para el detector 1 seria k(d) y para el detector 2 k(T — d), donde T es el grosor del
maniqui. Sin embargo, es dilicil de determinar en la practica el valor de &k para cada
detector, puesto que este valor depende de la profundidad renal. Por lo anterior, en el
capflulo siguienie se desarrolla una simulacién MC para estudiar el comportamiento de

k y determinar asi una mejor aproximacién que pueda aplicarse en la prictica clinica.



CAPITULO 4

Simulacién Monte Carlo

En el presente capitulo se muestran los resultados de dos simulaciones MC para obtener
valores & que puedan uiilizarse en la practica clinica para cuantificar imdgencs planas
en medicina nuclear. Estas dos simulaciones tratan de observar el comportamiento del
valor k, primero como funcién del tamafio del medio dispersor (paciente) y segundo
como funcién de la profundidad de la distribucién de la fuente {rifones). Es claro que
entre mayor sea el medio dispersor mayor es la cantidad de radiacién dispersada. Sin
embargo, como veremos mdg adelante, los resultados de la simulacidén indican que es
posible aplicar un valor promedio k. En el Cap. 3 observamos que el valor £ que
se obtiene en el estudio de transmision no es el adecuado, ya que se subestima la ra-
diacién dispersada dentro dei fotopico. Esto se debe a que el valor & depende de la
profundidad de la distribucién de 1a fuente dentro del medio. Se encontrd que k varia
aproximadamente de forma lineal como funcion de la profundidad. Sin embargo, otro
de los objetivos de este trabajo es que el método que se propone para cuantificar las
irdgenes no dependa de la profundidad de los rifionces, la cual se obtiene actualmente

con una férmula semiempirica.

Ahora bien, k& no sélo depende de estos factores, sino también de la respuesta del
detector (cristal- PMT y colimador). Nuestro objetivo es evaluar si cstas dos aproxima-
ciones son suficientes para cuantificar las imagenes o si se necesita de mayor informacion.

Ademas, como vimos en el Cap. 2, la aproximacidén que utilizamos para corregir por

A0
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atenuacién atnque no depende de la profundidad renal, si depende del grosor de los
rifiones. Como conclusién del presente capitulo mostraremos la viabilidad de estos
métodos para aplicarse en la practica clinica, asi como su precision para cuantificar las

immagenes planas en medicina nuclear.

§4.1 Simulacién MC de una gammacamara SPECT

En la presente seccién describiremos en forma general la estructura de la simulacidn.
La simmilacién MC se basa en el conjunto de subrutinas para el transporte de radiacion
en materia PENELOPE [Baré et al., 1994]. Este cidigo estd escrito en FORTRAN 77
v es capaz de realizar el transporte de radiacién de electrones, fotones y positrones en

diferentcs materiales y en distintas geometrias.

El objetivo del programa es simular los procesos fisicos que estan involucrados en
la formacién de las iindgenes planas en medicina nuclear, incluyendo el transporte de
radiacion en el pacicnte o maniqui, respuesta del colimador y del cristal. Todas las
caracieristicas {isicas de la gammacdmara se modelaron con distribuciones gaussianas.
A continuacién describimos brevemente cada una de ellas. El desarrollo de la simulacién
MC se deseribe de forma més amplia en Larraga [2001}

I

§4.1.1 Respuesta del colimador

La respuesta del colimador se modeld usando la funcién de esparcimiento a un punto o
PSF en sus siglas en inglés. Fsta funcién se puede aproximar usando una distribucién

guassiana de la forma,

1 2y 2
PSF(T) = ﬁewr 20 (4,1)

con,
o = FWHM/2.355 (4.2)

donde FWHM es la anchura de la PSF. El FWHM representa la resolucion espacial del
colimador, la cual depende de las caracteristicas del mismo y de la distancia fuente-
colimador. En Sorenson [1987] el FWHM estd dado como una funcién de la distancia
de la fuente al colimador (b), de la longitud efectiva de los orificios (I} y del didmetro
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de los mismos (d),

FWHM = d + ;b (4.3)

€

El colimador que se simulé es un colimador de alta resolucién espacial (UHR) de 3.8

mm de longitud, .2 mm de didmetro por orificio y 0.02 mm de septa.

§4.1.2 Respuesta del cristal

La respuesta del cristal se divide en tres partes: eficiencia cudntica de deteccidn, res

olucion en energfa y esparcimicito de la luz producida en el cristal.

i)

Eficiencia cuantica de deteccién (7}
La eficiencia cudntica de deteccién del detector depende de 1a energia de los fotones
incidentes y del coeficiente de atenuacién lineal (p( E)) del cristal. Esta eficiencia

estd dada por la siguiente ecuacion,
NE,) =1 — e B Te (4.4)

donde E., es la energia del fotén incidente y 77, es el grosor del cristal. FEs claro
que la cantidad de fotones que interaccionan en el cristal depende de la energia
con que éstos arriban al mismo. Para determinar si un fotén interacciona con el
cristal se evalta n(f,) y con ayuda de un nimero aleatorio r € [0, 1] decidimos

que el fot6n interacciona si r < p(E,), y caso contrario si r > n(E, ).

Resolucion en energia

La energia que depositan los fotones incidentes se convierte en hiz, la cual se
transforma en una seiial eléctrica por los PMT. Estos procesos son de naturaleza
estocdstica, por lo que la sefial eléctrica no cs la misma aunque lor rayos—y ab-
sorbidos tengan la misma energia. Lo anterior hace que la respuesta del cristal a
la energia de la radiacién incidente se distribuya alrededor del valor de la energia
de los fotones. BEsta distribucién se puede aproximar a partir de una distribucién
gaussiana. La anchura o FWHM de esia distribucién se determina con la ec. 3.2.
La respuesta del cristal a la energia se model6 de igual forma que la respuesta
del colimador, esto es, usando una distribucién de tipo gaussiano. La desviacién
estandar de esta distribucién se obticne con la ec. 4.1, por lo que, la energia gue

se detecta por la gammacamara se determina al hacer un muestreo aleatorio de
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iii)

la siguiente distribucién,

1 : 2 0.2
E — —-__c_(}'f_Ew) /20‘ 4-5
S == (4.5)
donde E, es la energia original del fotén. El valor de o como funcidn de la energia

se obtuvo a partir de los experimentos descritos en la seccion 3.1.1.

Esparcimiento de la luz producida en el cristal

La luz se produce en el cristal de forma isotrépica; esta distribucién luminosa
produce en la imagen final un efecto de borrosidad. Este fenémeno se modela
en la similacién calculando de forma independiente por medio de una simulacién
MC del transporte de luz en el cristal [Larraga, 2001] la respuesta luminosa del
mismo (PSF). Considerando que el proceso de formacion de las imagenes es un
proceso lineal e invariante ante traslaciones y rotaciones, entonces la imagen final
es una convolucién de la imagen cruda (sin borrosidad) con el PSF de luz del
cristal.

§4.2 Validacion de la simulacién MC

La simulacién MC se validd con los datos experimentales que se obtuvieron para el

estudio de emisién del maniqui renal con la siguiente configuracion:

Grosor de agua: 20 cm
Profundidad renal: 10 cm
Actividad rifién izquicrdo: 1.5 mCi (55.5 MBq)
Actividad rtiién derecho: 1.6 mCi (59.2 MBq)

Tabla 4.1: Configuracién del maniquf renal

Fn la simulacién se definio la geometria del maniqui de acuerdo al formato de ia bib-
lioteca PENELOPE |Larraga, 2001]; se simularon 1 x 10° fotones de 140 keV (T'¢-99m),

esto tomd un tiempo de CPU de 1 h corriendo en 5 méquinas ! distintas en paralelo.

En la tabla 4.2 se muestran los pardmetros de la simulacidn.

1PIIE 800 MHz, 128 MB RAM, Linux RH 71
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Energia de los fotones: 140 keV (Tc-99m)

Medio dispersor: agua
Colimador: UHR
Resolucién en energia: 11% (140 keV)
Ventana principal: 140 keV (15%)

Ventana secundaria: 119 keV (18%)

Tabla 4.2: Parametros de la simulacién MC

Los resultados mis relevantes para validar la siimulacién con los datos experimentales
son las irnagenes sirmiladas del maniqui asi como los espectros de energia que se obticnen
en la simulacién. Una validacién positiva de la simulacion garantiza que los procesos
fisicos que estdan involucrados en la formacién de las imagencs planas en medicina nuclear

se modelan de forma correcta.

§4.2.1 Resultados de la simulacién MC

En la Fig. 4.1 se muestran las imégenes experimentales y las simuladas del manigui
renal. Una mejor comparacién entre las imagencs ¢s por medio de un perfil del niamero
de cuentas dé la imagen sobre un linea. Esta linea es paralela al eje X y tiene un grosor
de 6 pixeles para una mejor estadistica. FEn la Fig. 4.2 se muestran dichos perfiles v se
puede observar un buen acuerdo entre los datos experimentales y la simulacién Monte

Carlo.

TESS CON
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Figura 4.1: Comparacion entre la imagen simnulada v Ia experimental.

En la Fig. 4.3 se muesfra una comparacién entre cl espectro real de la imagen
obtenido con la gammacémara y el espectro que se obtuvoe con la simulacién. Se puede

observar que aproximadamente dentro del intervalo de energias de 90 a 160 keV existe



§4.2 Validacién de la simulacién MC

45

i ] T T l T T I T 3 I T T } 13 ] l 1] 1 1 ] 1

0.05— -

- — Datos experimentales i

r -=-- Simulacién MC .

0,04 — N B

‘S - ]

= L J

- 003 —

s b J
E=|

@ L J

c L i
o

€ 002 -

0,01 —

0 L } i 1 1 { 1 ‘1 T 7 1 L 3 1 PR e 20 }

30 40 50 60
Distancia (pixeles)

TFigura 4.2: Comparacién de los perfiles de la imagen simulada v la experimental.

1173 I T I T I T I T } T I T l T I T ll !EIIIII

i — Espectro experimental
--- Simulacién MC

08— |
goo| - -
© - 1 ;
, ER -
= ' : 5 o
g ' \ \S B
s 06 ] -
£ ; ] 2 )
805 a p = o3 €N
k=) ¥ Y 1 - w
@ yare 1
504 - B
k= 03 vehtana | ventana ] é

’ secundarial primaria ] o

fan]
5}

0.1 109 keV 130 keV 151 keV

P S T Y SN NN U MU SO | DU S VI PR | P Sy
30 40 50 60 VO 80 90 100 110 120 130 140 150 160 170
Energia (kaV)

Figura 4.3: Comparacién entre el espectro simulado y el experimental.

un buen acuerdo entre la simulacién y los datos experimentales. De lo anterior, pode-
mos concluir que tanto el transporte de radiacién en el maniqui, asf como los fenémenos
involucrados en la formacion de las imagenes planas estdn siendo simulados de forma

correcta. Sin embargo, podemos observar que a bajas energias, entre 30 a 90 keV, la
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simulacién y los datos experimentales difieren; esta diferencia se debe a gue existen
fuentes de dispersion que no se incluyen en la simulacién, como lo son: los colimadores,
la estructura que soporta a los detectores, el techo, el piso v las paredes del cuarto en
el que se encuentra la gamimacdmara. Ahora bien, los fotones que forman la imagen
primaria y sccundaria son fotones que no sufren més de 4 dispersiones, esta afirmacién
se respalda en la Fig. 4.4, la cual muestra una descomposicién del espectro en sus com-
ponentes de dispersién. Los niimeros indican el nimero de dispersiones qgue sufrieron los
fotones antes de ser detectados. De lo anterior, podemos concluir que es suficiente que
la simulacidén concuerde con los datos experimentales dentro del intervalo de 100 a 160
keV. En las siguientes secciones se usa la simulacion para observar el comportamiento

de & como funcién del tamafio de medio y de la profundidad renal.
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Figura 4.4: En esta grafica sc muestra el espectro experimental y el espectro simulado y ias
componentes de dispersion que forman a este tiltimo.

Fs interesantc notar que la informacién espacial de los fotones dispersados y de-
tectados en el fotopico, los cuales predominantemente sélo sufrieron una dispersién, es
muy diferente a la que pueden presentar los fotones detectados en la ventana de dis-
persién, centrada en 110 keV. Estos 1iltimos sufrieron dispersiones muiltiples, tal como
lo mmiestra la figura 4.4. Es entonces de esperar que el método de doble ventana sea

una sobresimplificacién del problema.
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84.3 Efecto del tamano del medio

En la literatura existe una controversia para elegir el valor & mas adecuado para cor-
regir por dispersién. Es de esperarse que este valor dependa de mmchos factores: el
medio, el tamafio del medio, la posicidén de la fuente en el mismo y de la respuesta de
los detectores, principalmente. El objetivo del presente trabajo es obtener de la forma
més simple y precisa posibles valores de k& que puedan aplicarse en la practica clinica,
sin necesidad de efectuar estudios de transmisién directos al paciente o simulaciones
MC detallados del mismo. Por lo anterior, sélo analizaremos el comportamiento de &
corno funcién del tamano del medio y de la profundidad renal, y concluiremos si este

andlisis es suficiente para poder cuantificar con precision las imAgenes renales.

El analisis de k como funcién del tamafio del medio se efectiio al tomar una geometria
de referencia, en este caso la que se muestra en la tabla 4.1 y en la fig. 4.5. A este
maniqui de referencia se le aplica un factor de escala (F), de tal manera, que exista
una proporcién directa entre las dimensiones del nuevo maniqui ¥ el de referencia. Este
factor de escala afecta directamente al volumen del maniqui, se eligieron como factores
los valores, 1.0, 0.9, 0.8, 0.7, 0.6, 0.5, 0.4. Esto se puede interpretar como pacientes
de diferentes edades (adulto, joven, adolescente, nifio). La proporcidn (e) entre las

dimensiones se determina a partir del factor de escala de la siguiente manera:
e=+vVF (4.6)

La raiz cibica se debe a que existen 3 pardmetros para deformar al maniqui, estos son
la longitud, ancho y grosor del maniqui y de los rifiones. Por ejemplo, un maniqui con
un factor de escala de 0.9 tendrd una longitud y anchura de 29.61 cm, un grosor de
19.74 cin, y para los rifiones una longitud de 9.87 em, una anchura de 4.93 ¢cm y un
grosor de 2.51 cm. En la Fig. 4.5 se muestra un dibujo esquemaético de como cambian

las dimensiones del maniqui como funcion de F para 1.0, 0.7, 05.

Los parametros de la simulacidn y el nimero de historias son las mismas que se

presenitan en la seccién §4.2. El valor & se determiné a partir de la siguiente férmuila,
k== (4.7)

donde S, y S, son el nimero de fotones dispersados en la ventana del fotopico y la
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Figura 4.5: Dibujo esquemdtico que muestra como cambian las dimensiones del maniqui como
funcién de F.

ventana secundaria, respectivamente. Es de esperarse que entre mas grande sea el medio
dispersor (mds material} mayor sea la cantidad de radiacién dispersada. Sin embargo,
los resultados de la simmulacion muestran gue la desviacién entre los valores k para cada
grosor es del 7.9% con un valor promedio de 0.44; como se pnede observar no existe
un cambio significativo del valor k como funcién del tamafio del medio. De lo anterior,
podemos aproximar el valor k final como el promedio de estos valores, aungue como
veremos en la siguiente seccidn el factor £ depende de la profundidad de la distribucion

de la fuente en el medio dispersor.

§4.4 FEfecto de la profundidad renal

En el Cap. 2 mencionamos que una de las caracteristicas mas importantes del método de
imdgenes conjugadas para corregir por atenuacion es que no depende de la profundidad
renal. Actualmente en la prictica clinica del DMNM la profundidad renal (d) se estima,

a partir de la siguiente formula semicrupirica,
w
d= 13'3E 407 (4.8)

donde w y h son la masa y la estatura del paciente respectivamente. Esta férmula no
necesariamente es valida para nifios. Fn la seccién anterior observamos que no existe
una fuerte dependencia de k como funcién del tamafio del medio (paciente), ahora de-
sarrollamos una simulacion MC para observar el comportamiento de £ como funcién
de la profundidad renal. Lo anterior es de suma importancia, ya que si no existe una
dependencia fuerte con la profundidad, entonces, es posible sugerir un valor & que cuan-
tifique las imigenes planas sin necesidad de estimar la profundidad renal o realizar un

gimulacién MC individual a cada paciente.

SIS CON
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Figura 4.6: Grafica que muestra el comportamiento de k como funcién de la profundidad para
ambos detectores. Se pucde observar un comportamiento asimétrico de ambas curvas debido
a la camilla de la gammacamara

La simulaciéon MC se llev6 a cabo con los mismos pardmetros que se muestran en la
tabla 4.2, y se fij6 la geometria del medio con el maniqui cuya configuracién se muestran
en la tabla 4.1. La variante en esta simulacién es la profundidad renal, la cual se varié
de 1.5 a 7.5 cm en pasos de 1 cm; la profundidad se mide con respecto al detector 1
que se encuentra por abajo de la camilla de la gammacdmara, una figura esquemética

de la simulacidn se muestra en la Fig. 2.1,

En la Fig. 4.6 se muestra una grafica con los resultados de la simulacién para
ambos detectores. El valor % alcanza valores dentro del intervalo de 0.45 a 0.66 para
profundidades de 1.5 a 7.5 cm. Como podemos observar, el comportamiento del valor
k para un detector es creciente mientras que el del otro detector es decreciente; este
cormaportamiento se debe a que, conforme aumenta la profundidad, la fuente se acerca
al detector 1 mientras se aleja del detector 2. Lo antertor implica que para el detector 2
la componente de fotones dispersados que forman la imagen aumenta (mayor cantidad
de material) mientras que para el detector 1 ésta disminuye (menor cantidad de mate-
rial). Sin embargo, se esperaria un comportamiento simétrico de ambos valores k; el
comportamiento asimétrico se debe a que la camilla de la gammacdmara anade fotones

dispersados a la imagen que se forma en el detector 1. La radiacién dispersada extra
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hace que el factor k alcance un valor aproximado de 0.66 en lugar de 0.56 del detector 2.

En la misma figura se muestra una aproximacién lineal del comportamiento de &
como funcién de la profundidad para ambos detectores. El ajuste lineal dio los siguientes

resultados,

Detector 1: k1(d) = 0.401+0.037d (4.9)
Detector 2: ko(d) = 0.569—0.011d {4.10)

donde d es la profundidad renal (en cm) con respecto al detector 1.

Ahora bien, en la practica clfnica no es posible determinar el valor £ para ambos
detectores, ya que eso itaplica que se practicaran dos estudiog de transmision al pa-
ciente. Nuestro intéres es desarrollar una técnica de cuantificacién que sélo requiera
de la informacion que la gammacamara del DMNM pueda proporcionar, esto es, las
imagenes primarias y de dispersién. Nuestra propuesta es obtener una parametrizacion
{utilizando las ecuaciones 4.9 v 4.10) de &y como funcién de Sy /.Ss, es decir, del cociente

del ntimero de cuentas en las ventanas de dispersién para ambos detectores.
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Figura 4.7: Grafica de k; vs. 51/55, sc puede observar que existe una relacién inyectiva entre
ambos cocientfes.

En la Fig. 4.7 se muestra una grafica de k; como funcién de S;/5; obtenida de la
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simulacién. Se puede observar que la relacién entre estos pardmetros es uno a uno, por
lo gue es posible utilizar esta grafica en conjunto con las ecuaciones 4.9 y 4.10 para
poder determinar %y v ks, en lugar de utilizar solo un valor k para ambos detectores.
Una expresién que se obtiene de las ecuaciones 4.9 v 4.10 para determinar k3 en funcién

de & es,

ky = 0.688 - 0.297 (4.11)

Utilizando el ajuste lineal de ky vs. S51/55 ¥ la ecuacién 4.7 proponemos cuantificar
la funcién renal; la informacién necesaria la constituyen: las imagenes del fotopico y
las imagenes secundarias de la ventana de dispersién. Un mpétodo para validar estos
resultados y decidir si son convenientes de utilizar en la practica clinica eg aplicar esta

técnica a los datos experimentales que se obtuvieron del maniqui renal.
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Figura 4.8: Gréfica que muesira la estimacion C. /Cy de la actividad de la fuente como funcién
de la profundidad de la misma en el medio dispersor. Se compara los resultados al aplicar
los diferentes métodos de correccién por dispersidn: Monte Carlo, Experimental (£ = 0.31),
Jaszezak (k= 0.5) y Sin correceién.

Fn Ja Fig. 4.8 se muestran los resultados de aplicar el méiodo anteriormente ex-
puesto a las immdgenes experimentales del maniqui renal. FEste método cuantifica con
mayor precision las imigenes que el método experimental que utiliza una fuente para

determinar el factor de dispersion k. En la misma grifica también se observa que los re-
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sultados del método Monte Carlo no difieren mucho de los resultados de la aproximacién
de Jaszczak; un anilisis de los factores k caleulados con simlacién MC indican que para

el detector 1y 2 se obtiene un valor k; = 0.65+0.05 y ky = 0.504:0.01, respectivamente.

En la tabla 4.3 se muestra el error promedio de cada uno de los métodos de cuantifi-
cacién. Se puede observar que los métodos Monte Carlo y Jaszczak son los métodos con
mayor precisién. Ambos métodos pueden aplicarse en la practica clinica; sin embargo,

se requiere una mayor precision para cuantificar cantidades como la VFG y FPRE.

Método Error promedio(%)
Sin corregir 37.6
Jasczalk 11.9
Experimental 18.9
Meonte Carlo 9.5

Tabla 4.3: Tabla que muestra el error promedio de cada uno de los méfodos de cuantificacion.
Fl método Monte Carlo cuantifica con mayor precisién las imdgenes planas. Sin embargo, el
método de Jasczak ofrece aproximadainente los mismos resultados.

El algoritmo que utiliza la gammacamara para cuantificar las imagenes planas utiliza
la ec. 4.8 para obtener la profundidad renal d y la expresion exp(0.15 d) para corregir
por atenuacion. Lo anterior supone que la radiacién dispersada se absorbe totalmente
por el colimador, esto trae como resultado que se sobrestima la actividad del trazador
en la regién de interés, ya que se inchiyen todos los fotones que se encuentran en la
ventana del fotopico (ver. Fig. 4.4). Los resultados que se esperan de la estimacién
de la actividad del trazador son del orden de los que se observaron cuando se estimé la
actividad sin corregir por dispersién (ver. Fig. 4.8). La informacién que se obtiene en
la préactica clinica de los renogramas cs relativa, por lo que el error en la estimacién de
los pardmetros como VFG y el FPRE, no tiene impacto directo sobre la evaluacion de
la funcidn renal. Sin embargo, para determinar en forma cuantitativa la funcién renal
es recomendable aplicar el método Monte Carlo ya gue se obtienen cuantificaciones con

errores del orden del 9.5% en comparacion del 30-50% que se obtienen sin correceién.



CAPITULO b

Conclusiones

En el presente trabajo hemos demostrado que el método experimental para corregir
por dispersidn por si mismo no es suficiente para eliminar toda la radiacién dispersada
de la imagen del fotopico. Lo anterior, se debe a que & depende de la profundidad
de la fuente en el medio dispersor. El valor k& que podemos encontrar con ¢l método
experimental no es ¢l correcto, ya que este valor corresponde al easo en el que la fuente
(rifiones) se encuentran a 0 cm de profundidad, ademds de que sdlo se calcula con la
seftal de un detector. Encontramos que con csta aproximacion el error es de hasta 353%
{ver. Fig. 3.14) al cuantificar las imdgenes. Esto se debe a que se estd subestimando
1a componente de dispersién, v por ello el nimero de cuentas de fotones primarios que

componen la imagen del fotopico se sobrestima.

Se encontré que es posible mejorar la estimacion de la actividad de 1a fuente en el
medio dispersor utilizando simulaciéon Monte Carlo. Los resultados de la simulacion se
compararon con dalos experimentales que se obtuvieron con un maniquf renal, el cual
se disefld y construyé para validar la simulacién y evaluar el desempefio de los métodos

de correccién que sc presentaron en este trabajo.

Il método MC permite estimar el valor k para cada uno de los detectores Con este
método obtenemos una mejor estimacion del mimero de cuentas de fotones primarios

de la imagen del fotopico. Al comparar las grificas de C./C, vs. d se observa que, si

23
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bien la estimacidn es ligeramente mejor en general, los resultados no son muy diferentes
a los que se obtienen con el método de Jaszezak. Sin embargo, atln con este método
se observa que la estimacion de la actividad de la fuente se subestima hasta un 16%
a una profundidad renal de 8 cm aproximandamente. Aungue el método en general
presenta buenos resultados para profundidades renales entre 4 y 7 om, éste presentan
errores hasta del 12%.

En resumen, a continuacion presentarnos el protocolo para cuantificar las gamma-

grafias renales en medicina nuclear.

1. Se obtienen lag gammagrafias renales y de ellas la siguiente informacién:

a) Cp = niunero de cuentas en la ventana del fotopico Esto se obtiene a partir de
una region de interés (ROI) de la imagen centrada cn 140 keV con una ventana

en energia del 15%. (7 incluye tanto fotones primarios como digpersados.

b} Sty Sp = nidmero de cuentas en la ventana de dispersion (9, pata los detectores
1y 2, respectivamente. La imagen utilizada en este caso se obtiene con una

ventana en energia de 17% centrada en 110 keV.

e} k == factor de dispersidén para cada uno dec los detecores. Liste lactor se obtiene

del ajuste lineal de la gréafica k; vs. S1/S: (ver Fig. 4.7) y de la ecuacién 1.11.

Se corrigen las imdgenes por dispersion de acuerdo con la ec. 2.1%2

o

3. Una vez corregidas las imdgenes por dispersion, éstas se corrigen por atenuacién

de acuerdo con la ec. 2.6, 1a cual es
]

(Cl ()12)]/2
(n] ?72) 1/’26—,(11”,/2

(g = (5.1)
En dicha ecuacion, C} y Cs son las imagenes conjugadas, i« se supone constante e
ignal al coeficiente de atenuacién lineal del agua, y m v 1 son las sensibilidades

de los detectores 1 y 2 determinadas cxperimentalmente en la seccion 3.1.2.

Con este método prentendemos cuantificar las gammagrafias renales en medicina
nuclear con un error promedio en la. estimacién del 9.5%. Comparando este método

con el de Jaszezak encontramos que lag precisiones son comparables, por lo que ambos
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métodos pueden utilizarse para cuantificar los estudios renales. Sin embargo, sin im-
portar el método que se utilice para corregir por dispersién, existe un error promedio
del 3%, el cual depende del grosor del rifién {ver sec. 2 [). Este error representa el
Hmete a la precisién con la que el método de imdagenes conjugadas puede cuantificar
ias imdgenes planas, suponiendo que el método de doble ventana elimina el 100% de la

radiacion dispersada.

En laliteratura [Buvat et al , 1994] se reporta que el método de Jaszezak es el método
mas probre para cuantificar las imdgenes planas en medicina nuclear Sin embargo, es el
még sencillo de aplicar en la practica, ya que requiere poca informacién de las imdgenes.
Aplicando el mismo desarrolld presentado en Buvat et al. [1994] podemos concluir que
el método que se propuso en este trabajo de tegis se comporta de la misma forma que

el de Jaszezak.



Referencias

Baré J., Sempau J., Fernandez-Varea J.M., et al., 1995, PENELOFPE - An algorithm for
Monte Carlo simulation of the penetration ond energy loss of elecirons and positrons
wn rnatter, Nuecl, Instr. and Meth. B 100, 31-46

Buvat L., Rodriguez-Villaluerte M., Todd-Pokropek A., Benali H, R. Di Paola, 1995,
Comparative assessment of nine scatter correction methods based on spectral analysis
using Monte Cuarle simulotions, J. Nuel. Med. 36, 1476-1488

Flemming J. 8., 1979, A Thechnique for the Absolute Measurement of Aclivity using a
Gamma Camera and Computer, Phys. Med. Biol 24(1), 176-180

Ichihara T, Ogawa K, Motomura N, Kubo A, Hashimoto S, 1993, Compton scalter
compengation using the lriple-energy window method for single and dual isotope
SPECT, J Nucl Med 34, 2216-2221

Gates Gary F | 1984, Computation of Glomerulor Filtration Rote with T'e-99m DTPA:
An 2n House Computer Program, J. Nuel. Med. 25(5)

Guyton A. C., 1977, Tratado de Fiswlogia Médica, ba. ed., Interamericana,

Kaplan M.S., Mivaocka R.S, Kohlmyer S.K., et al, 1996, Scatier ond attenuotion cor-
rection for ™ In bosed on energy spectrum fitting, Med Phys. 23(7), 1277-1285

Knoll G.E., 1989, Radiation Detection and Measurement 2a. ed., J Wiley & Sons



TESIS CON
FALLA DE ORIGEN

REFERENCIAS

a7

Kojima A., Ohyama Y , Matsumoto M, et al, 2000, Quaniitatzve plonar imaging method
for measurement of renal activity by using a conjugate-emission wmage and transmas-
sion data, Med. Phys. 27(3), 608-615

Larraga Gutiérrez J. M., 2001, Simulacidn Monte Clarle de un sistema de tomografia

por emision de fotdn unico, Tegis de Licenciatura, Fac. de Ciencias, UNAM

Ljungherg M., Msaki P. and Strand 8.F., 1990, Comparison of dual-window and convo-
Iution scatter correction theeniques using the Monle Carlo method, Phys. Med. Biol.
35(8), 1099-1110

Luo J., Koral K.F., Ljungberg M., et al, 1995, A Monte Carlo nvestigation of
dual-energy window scotter correction for volume of interest quantification in ¥ T'c

SPECT, Phy. Med Biol. 40, 181-199

Macey D. J. and Marshall R | 1982, Absolute Quatitation of Radiotracer in ihe Lungs
Using o Gomma Carmmera, J Nucl Med 23(8), 731-735

Mas J ., Hannequin P, Younes R.B., el al, 1990, Scatter correction wn plonar wmaging
and SPECT by constrawned foctor analijsis of dynamic structures (FADS), Phys. Med.

Biol. 35(11), 1451-1465

Miller C., Filipow L., Jackson 5., et al, 1996, Planar wnaging quentification using 312
attenuotion correction data and Monte Carle simulated build up factors, Phys. Med.
Biol. 41, 1401-1423

O'Reilly P. H., 1979, Nuclear Medicine in Urology and Nephrology, Butterworth Pub-

lishers, London

Rodriguez Villafuerte Mercedes, 1994, The use df transmission-emisston computed to-
mography for improved guantification in SPECT, Ph.D, Thesis, University Collage

London
Sorenson J. A., 1987, Physics in Nucleor Medicine, 2a. ed., Saunders

Walrand S.ILM., van Elmbt L.R. and Pauwels S., 1994, Quantitation in SPECT using
an effective model of the scaitering, Phys. Med. Biol. 39, 719-734

Yanch J.C., Dobrzeniecki A.B., Ramanathan C. and Behrman R., 1992, FPhysically re-
alistic Monte Carlo simulation of source collimutor and tomoegraphic date acgquisition

for emission computed tomography, Phys. Med. Biol 37, 853-870



