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Bogotá, Colombia

2019





A quienes han estado y estarán siempre: Edgar,

Blanca, Mirza, Yuli, Maŕıa y los pequeñitos.
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Resumen

La evaluación de dosis absorbida en tumores y órganos de riesgo en terapia con radionúclidos

tiene un papel importante en terapias fraccionadas. Se ha demostrado que la cuantificación

tridimensional de dosis absorbida disminuye los errores del método tradicional de las vistas

conjugadas. En este trabajo se desarrolló un programa que usa algunas libreŕıas espećıficas

para el procesamiento de imágenes y el método de Canny para delimitar de forma automática

los tumores y órganos de riesgo, además de obtener las dosis absorbidas usando la metodo-

loǵıa MIRD a nivel de voxel. El método de delimitación emplea operaciones morfológicas

para resaltar regiones y libreŕıas espećıficas de python que permiten identificarlas, sobre es-

tas se aplica el algoritmo de Canny para delimitar cada región, se crean máscaras binarias

que se aplican a la imagen original para obtener las curvas de actividad en función del tiempo

para cada voxel, se usan los valores de dosis media a nivel de voxel de la metodoloǵıa MIRD

para obtener la dosis absorbida. Se valida la delimitación con mediciones sobre un phantom

de gelatina y otro de acŕılico, adquiriendo secuencias de imágenes SPECT en diferentes d́ıas.

Se obtienen mapas de dosis absorbida e histogramas dosis-volumen para cada región delimi-

tada. En las regiones los valores de dosis son altos en el centro y disminuyen en la periferia

debido a que la cantidad de voxeles que contribuyen a las dosis en la frontera disminuye. El

método de delimitación se puede aplicar para terapias con cualquier isótopo si se garantiza

un adecuado posicionamiento en la toma de imágenes que permita un corregistro adecua-

do de las secuencias de imágenes. La aplicación cĺınica de ésta metodoloǵıa podŕıa describir

parámetros radiobiológicos importantes en la terapia con radionúclidos, que no han sido bien

estudiados en nuestro páıs.

Palabras clave: (terapia con radionúclidos, delimitación, cuantificación tridimensional,

procesamiento de imágenes, dosis absorbidas).
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Lista de śımbolos XVI

1. Introducción 1
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muestran la representación de las proyecciones especificadas en (a) [7]. . . . . 6

2-5. Comparación entre métodos de reconstrucción de imagen en una imagen de

cerebro. (a). Reconstrucción anaĺıtica, (b). Reconstrucción iterativa [23]. Se

puede observar que la imagen obtenida luego de reconstruir la imagen con

retroproyección filtrada resalta las regiones con mayor intesidad y no define

de forma adecuada los bordes debido al aumento del ruido. . . . . . . . . . . 7

3-1. Radioterapia externa con un acelerador lineal, se describen los pasos funda-

mentales para la aplicación de un tratamiento de radioterapia con fotones

[21]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11

3-2. Distribuciones de dosis en diferentes cortes para un tratamiento de cáncer de
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5-7. Aplicación del algotitmo de Marr-Hildreth (a). Imagen original, (b). Imagen

con la aplicación del Laplaciano, (c). Aplicación de los pasos por cero a la

imagen (b), (d). Imagen con la aplicación del Laplaciano con un σ mayor al

usado en (b), (e). Aplicación de los pasos por cero de la imagen (d) [26]. . . 43

6-1. Simulador f́ısico de gelatina. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 45

6-2. (a). Plano de diseño del simulador f́ısico de acŕılico con dimensiones, (b). Vista
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1 Introducción

La dosimetŕıa espećıfica del paciente en terapia con péptidos marcados con radionúclidos

(PRRT, del inglés Peptide Receptor Radionuclide Therapy), es un área que ha generado

una gran actividad investigativa en los últimos años, debido a la implementación de nuevos

fármacos marcados con radionúclidos para el tratamiento de cánceres localizados o de sus

metástasis. Evaluar las dosis en este tipo de tratamiento es de vital importancia para mi-

nimizar el riesgo de un tratamiento inapropiado, el principal objetivo es disminuir las dosis

absorbidas y efectivas recibidas por los órganos durante el tratamiento.

Es posible determinar la biocinética de un radiofármaco a partir de imágenes que permitan

un seguimiento continuo del mismo en el cuerpo. Actualmente se usan para tratamientos de

tumores neuroendocrinos fármacos marcados con 177Lu. La forma tradicional de realizar la

evaluación de las dosis, se basa en el análisis de imágenes planares (método de vistas con-

jugadas); sin embargo, se ha demostrado que este método subestima las dosis debido a la

superposición de órganos vecinos, o con los tumores [27, 5, 17]. Se ha optado entonces por el

análisis de imágenes SPECT (del inglés, Single Positron Emission Computed Tomography),

SPECT-CT (del inglés, Single Positron Emission Computed Tomography-Computed Tomo-

graphy) o PET-CT (del inglés, Positron Emission Tomography-Computed Tomography),

con el objetivo de delimitar adecuadamente los órganos de riesgo (OAR, del inglés Organ At

Risk) y realizar correcciones por atenuación, gracias a la información anatómica proporcio-

nada por el CT [25].

El proceso de cuantificación es muy importante para realizar una adecuada evaluación

de las dosis absorbidas por los pacientes. Sin embargo, no existe una metodoloǵıa estándar

para definir las regiones de interés (ROIs). Se usan volúmenes de diferentes tamaños según

el estudio [27], o, en otros casos, se toma la aproximación de esferas para las ROIs [25]. Se

han realizado planeaciones de dosis para terapia basadas en imágenes SPECT usando simu-

lación Montecarlo para 111In e 90Y asÃ como, comparaciones de cálculos de dosis absorbidas

basados en imágenes 3D para terapia con 177Lu previos a terapia en pacientes [5]. Las meto-

doloǵıas existentes permiten realizar correcciones por el tamaño de los órganos (proceso que

se puede optimizar), y dan una buena aproximación de las contribuciones de un órgano a

otro. Sin embargo, no tienen establecidos los criterios para trabajar con las lesiones, debido

a que estas pueden estar contenidas en un órgano determinado. Esto implica que la dosis en

este órgano puede ser sub o sobreestimada. Como se debe garantizar una terapia adecuada
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para el paciente, es necesario implementar una técnica que permita calcular de forma precisa

las dosis absorbidas por cada una de las ROIs.

Los últimos reportes de la MIRD (del inglés, Medical Internal Radiation Dose), dan reco-

mendaciones que permiten estandarizar un método de cuantificación de imágenes SPECT.

Con el objetivo de realizar dosimetŕıa espećıfica en terapias con radionúclidos. Para im-

plementarlos de una forma adecuada es necesario adoptar los protocolos de adquisición de

imágenes y realizar un procesamiento adecuado de las mismas. Los últimos estudios sobre

evaluación de dosis internas están dirigidos a realizar una cuantificación a nivel de voxel, con

el objetivo de evitar asumir que la concentración de actividad en un órgano es uniforme y

describir algunos parámetros radiobiológicos.
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En el diagnóstico por imágenes es posible diferenciar entre dos grandes modalidades. Las

imágenes anatómicas que proveen una muy buena visualización de las estructuras internas

del cuerpo, y las imágenes funcionales, que permiten describir los procesos fisiológicos que

ocurren dentro de este. Estas últimas se usan con mayor frecuencia para diagnóstico en me-

dicina nuclear. Su principal objetivo es determinar de una forma no invasiva los procesos

fisiológicos. Para lograrlo se administra un radiofármaco al paciente, que se distribuye, me-

taboliza y elimina de acuerdo a su estructura qúımica. Las funciones biológicas se pueden

representar en imágenes, datos númericos o curvas de actividad vs. tiempo [20].

2.1. Gammacámara

Es un sistema de imagen funcional que permite observar la distribución de un radionúcli-

do (emisor γ) en el cuerpo. La adquisición se realiza luego de un tiempo de administrado el

radiofármaco para permitir que este llegue a las regiones anatómicas que se quieren diagnósti-

car. También, se realizan estudios dinámicos adquiriendo varias imágenes por segundo una

vez administrado el radiofármaco para observar su biodistribución. Existen diferentes confi-

guraciones, pero generalmente consta de dos detectores que están montados sobre un gantry.

Un detector en cada cabezal, lo que le permite adquirir proyecciones diametralmente opues-

tas en diferentes ángulos, sin que la configuración de los detectores se restringa a 180◦. Cada

cabezal consta de los siguientes elementos:

Colimador: usado para definir la dirección de la radiación γ, proveniente de las fuentes

dentro del paciente, se construyen con plomo y tienen huecos (septas) que permiten

el paso de la radiación, existen varios tipos pero los más comúnes son los de septas

paralelas. El colimador permite definir la resolución espacial del sistema [29].

Cristal centellador: se encarga de la detección de la radiación, emitiendo luz visible

cuando la radiación proveniente del paciente incide sobre él. Este fenómeno se conoce

como fluorescencia y es una caracteŕıstica de algunos cristales. El cristal centellador

más usado en gammacámaras es el Yoduro de Sodio dopado con Talio (NaI(Tl)). El

proceso se representa en la Figura 2-1. En este, la radiación excita electrones dentro

del cristal, si tienen la enerǵıa suficiente pasan a niveles más energéticos (banda de

conducción), creandose pares electrón-hueco (a). Sin embargo, los electrones deben

ceder el exceso de enerǵıa, pero la probabilidad que la transición se realice de forma
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directa banda de valencia es muy baja, por esta razón, migran a los estados exitados

del Talio, al tiempo que los huecos lo hacen a sus estados base (b). La transición entre

los estados del Talio si está permitida. Cuando esta se produce, se emiten fotones que

están en el rango de la luz visible (c) [29].

Figura 2-1: Proceso de centelleo para el caso de NaI(Tl), los fotones emitidos tienen longi-

tudes onda de entre 400 y 500 nm [24].

Fotomultiplicador: se encarga de multiplicar la señal proveniente del cristal, luego de

que se produzca efecto fotoélectrico en el fotocátodo. Para lograr una eficiencia mayor,

el material del fotocátodo debe ser de número atómico alto. Los electrones producidos

son enfocados hacia unas placas metálicas conocidas como dinodos (ricas en electrones),

que causan el efecto multiplicador y aceleran a los electrones. La diferencia de potencial

entre los pares de dinodos aumenta a medida que los electrones avanzan hacia el ánodo.

En el ánodo se produce la señal que da información sobre la posición donde se originó

el fotón y la enerǵıa del mismo [29].

Circuitos (preamplificador, analizador multicanal, control automático de ganancia,

etc.), permiten amplificar y analizar la señal.

Sistema de computación: para generar la imagen a partir de la información de posición,

número de pulsos y su altura.

En la Figura 2-2, se pueden observar los componentes del sistema de detección.
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Figura 2-2: Configuración del sistema de detección de una gammacámara [7].

2.2. SPECT (Single Photon Emission Computed

Tomography)

Para adquirir una imagen SPECT tridimensional, los detectores se mueven en el gantry

alrededor del paciente para tomar varias imágenes estáticas (proyecciones), en ángulos de

rotación φ igualmente espaciados, como se muestra en la Figura 2-3. El valor de intensidad de

un pixel que compone una proyección, provee información del número de eventos (cuentas),

detectados en un lapso de tiempo. Luego, para cada proyección se toma la matriz de pixeles

asociada (64×64, o, 128×128), y se suman todos los pixeles de cada columna para crear un

arreglo (64×1, o, 128×1), que representa la proyección. Esto se ilustra en la Figura 2-4.

Figura 2-3: Ejemplificación del movimiento de un cabezal de la gammacámara alrededor

del paciente, se representa la forma en que se toma el ángulo de la proyección

[7].
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A partir de la composición de todos estos arreglos se realiza un sinograma de tamaño

M×N. Donde, M es el número de columnas que tiene cualquiera de las proyecciones (64,

o, 128) y N es el número de arreglos. El sinograma da información sobre la calidad de la

reconstrucción, puesto que, permite detectar si hubo algún corrimiento como consecuencia

de movimiento del paciente cuando se hizo la toma de las proyecciones.

Figura 2-4: (a). Imagen SPECT en el plano xz, se muestran las proyecciones adquiridas en

0◦, 90◦, 180◦ y 270◦, (b). Sinograma de la imagen, las ĺıneas rojas horizontales

muestran la representación de las proyecciones especificadas en (a) [7].

La estructura que se quiere reconstruir puede ser representada por medio de cortes trans-

versales, coronales o sagitales, que componen una matriz tridimensional en donde cada casilla

(voxel), da información sobre la actividad estimada en la estructura original. Existen dos

métodos para la reconstrucción del sinograma adquirido por SPECT: La reconstrucción

análitica con su principal ejemplo, la retroproyección filtrada (RPF), que consiste en el uso

del número de cuentas en cada pixel de cada proyección y la distancia desde el pixel hasta

la fuente de radiación para reconstruir la estructura interna; y, la reconstrucción iterativa

que usa los datos de los cortes para calcular un estimado de la distribución de actividad

de forma repetitiva hasta que los datos del estimado sean muy parecidos a los originales.

Entre los métodos más comunes de este tipo de reconstrucción encontramos el algotitmo de

probabilidad máxima de expectativa maximizada (MLEM, del inglés, Maximum-Likelihood

Expectation-Maximization) y el algoritmo de subconjuntos ordenados de expectativa ma-

ximizada (OSEM, del inglés, Ordered Subsets Expectation-Maximization) [7]. El principal

problema con la RPF es el ruido que al momento de ejecutar el procedimiento para varias

proyecciones que comparten un mismo voxel, generado por máximos de cuentas como con-

secuencia de la superposición de las cuentas en el voxel compartido, pese a los algoritmos

de filtrado que se implementan para atenuar este efecto. Por otro lado, todos los métodos
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de reconstrucción iterativa implementan algoritmos y stopping rules (reglas de parada) es-

pećıficamente diseñados para suprimir cualquier ruido relacionado con eventos f́ısicos que

pudieron alterar el valor medido con respecto al valor real de la actividad de cada voxel. Las

principales diferencias entre las imágenes reconstruidas por estos métodos, se muestran en

la Figura 2-5.

Figura 2-5: Comparación entre métodos de reconstrucción de imagen en una imagen de

cerebro. (a). Reconstrucción anaĺıtica, (b). Reconstrucción iterativa [23]. Se

puede observar que la imagen obtenida luego de reconstruir la imagen con

retroproyección filtrada resalta las regiones con mayor intesidad y no define de

forma adecuada los bordes debido al aumento del ruido.

2.3. CT (Computed Tomography)

Un equipo de tomograf́ıa computarizada está compuesto por un tubo de rayos x diame-

tralmente opuesto a un arreglo de detectores de estádo sólido montados sobre un gantry que

les permite rotar 360◦. El pricipio f́ısico de está técnica es la atenuación que sufren los rayos

X cuando atraviesan la sección transversal de un objeto. Considerando que estos se propagan

en ĺıneas rectas, las señales atenuadas son almacenadas y convertidas en proyecciones pθ del

coeficiente lineal de atenuación del objeto, una por cada ángulo, de tal forma que para una

rotación completa del tubo se puede obtener una imagen en el plano xy (plano del Gantry).

El movimiento de la camilla donde se ubica el paciente permite obtener cortes tomográficos

para cada posición de la camilla en el eje z. Cada corte se divide en una matriz tridimensio-

nal de rectangulos de tejido (voxel), su dimensión en el eje z corresponde al espesor del corte.

El objetivo de la reconstrucción de la imagen es determinar cuanto se atenúa el haz en

cada voxel, en el caso discreto consideremos que cada camino en una proyección medida se

puede representar como la suma de la atenuación de cada voxel atravesado por el haz aśı:

p(θ)i = −ln(
Ii
I0

) = u1 + u2 + u3 + ....+ un,
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donde ui = wiµi, es la atenuación en cada voxel, wi representa la su dimension y µi su

coeficiente de atenuación. I0 es la intensidad inicial del haz e Ii la intensidad medida para

una proyección a lo largo del camino i. Estos últimos datos son conocidos al igual que la

dimensión del voxel. Para una sola rotación del tubo, donde solo se toman 4 proyecciones

(0◦, 90◦, 45◦ y 135◦ ) y se usa una matriz de reconstrucción 2× 2, se obtiene un sistema de

6 ecuaciones:

p(0◦)1 = u1 + u2

p(0◦)2 = u3 + u4

p(90◦)1 = u1 + u3

p(90◦)2 = u2 + u4

p(45◦)i = u1 + u4

p(135◦)i = u2 + u3

Estas ecuaciones se pueden resolver para obtener los 4 coeficientes de atenuación. Sin em-

bargo, este es solo un caso particular por lo que es necesario usar métodos iterativos [7].

La imagen obtenida es una mapa de atenuaciones, donde cada pixel contiene el valor

del coeficiente de atenuación de su área correspondiente en el paciente. Generalmente este

mapa se representa en una escala de grises especialmente diseñada para las imágenes de

CT, conocida como unidades Hounsfield (HU, del inglés Hounsfield Units). En esta escala el

coeficiente de atenuación del agua destilada se define como el cero de las HU, mientras que

el del aire en condiciones normales de presión y temperatura (1 atm y 0◦C), corresponde

a −1000 HU y el del hueso compacto a 1000 HU. Para cualquier otro tejido o material se

calculan como:

HU = 1000× µt − µagua
µagua

, (2-1)

donde, µt es el coeficiente de atenuación del tejido de interés. El rango de valores más usado

es el de −1024 hasta 3071 HU. Debido a que el ojo humano no puede diferenciar entre los

4096 niveles de gris sino aproximadamente unos 32, es necesario usar ventanas que reescalan

los 4096 valores a solo 32. Una imagen de CT, se representa por defecto en una matriz de

512× 512 pixeles [7].

2.4. SPECT-CT

Existen muchas ventajas en combinar las dos técnicas, las principales son la ubicación

anatómica y la corrección por atenuación que se pueden realizar con el CT para comple-

mentar la imagen que adquiere el SPECT. Está última, tiene como debilidades la pobre

información anatómica y la incapacidad de realizar las correcciones por atenuación para ca-

da órgano. A partir de la adquisición hecha con el CT, se realiza un mapa de atenuación que
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debe ser corregido por la enerǵıa para realizar el corregistro con la información del SPECT,

ya que la usada para el CT es de unos 68-120 keV, mientras que la del emisor γ más usado en

diagnóstico (99mTc) es de 140 keV y es mayor para otros radionúclidos. La forma más común

de obtener las correciones es multiplicar las unidades Hunsfield del pixel por la razón de los

coeficientes de atenuación en el agua para las enerǵıas del SPECT y el CT. Este método

se ajusta muy bien para tejidos donde se presenta esencialmente dispersión Compton pero

puede generar muchos errores en los tejidos donde predomina la absorción. Otra técnica que

se puede usar es la de segmentación. La imagen del CT es dividida en varias regiones depen-

diendo del tipo de tejido, como hueso, tejido blando y pulmón, y se les asigna un valor fijo de

coeficiente de atenuación dependiendo de la enerǵıas de los γ emitidos por el radionúclido.

El principal inconveniente de esta técnica se presenta en las fronteras entre tejidos, ya que

los cambios de los coeficientes de atenuación van a ser muy bruscos y esto puede generar

errores. Lo más común es que los equipos usen técnicas mixtas [22].

El error más común en el corregistro de imágenes es el movimiento del paciente, por lo

que se puede ver afectada la calidad de la imagen para la zona del tórax. Para asegurar

un adecuado corregistro se debe realizar una calibración que asegure un corregistro preciso

cuando no hay paciente, para esto se usa un simulador f́ısico con geometŕıa bien conocida que

permite ajustar todos los parámetros de corregistro de las imágenes. En el caso de equipos

h́ıbridos el corregistro lo hace directamente el equipo y se reducen los errores por lo que es

el método más recomendado para realizar los estudios.
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El uso de radiación ionizante en el tratamiento de pacientes con cáncer es una técnica

que se ha usado desde hace más de un siglo y sobre la cual hay constante innovación y

desarrollo. Gracias al avance tecnológico en ordenadores se ha logrado una mayor capacidad

de procesamiento de datos, esto ha permitido desarrollar módelos anaĺıticos o determinis-

tas mucho más aproximados, logrando mejorar la presición y calidad de la técnica. Con la

radioterapia se pretende eliminar las células tumorales presentes en las partes del organis-

mo donde se aplica, destruyéndolas e impidiendo su proliferación. Sin embargo, este mismo

efecto se puede presentar en los tejidos sanos. Un elemento de interés especial es que, una

vez prescrita la dosis sea posible conocer su distribución en la zona que se pretende irradiar

antes de comenzar el tratamiento, de tal forma que, es posible determinar de forma precisa

el efecto que esta puede tener sobre el tumor y sobre los OAR. En este caso no solo se

pretende determinar la dosis absorbida sino también la dosis efectiva biológica que depende

de parámetros radiobiológicos espećıficos para cada uno de ellos.

La radiobilógia busca relacionar el efecto producido sobre los tejidos irradiados y la mag-

nitud de dosis suministrada. Para esto, se han desarrollado estudios a base de datos experi-

mentales con el objetivo de determinar las consecuencias sobre el control tumoral y los OAR.

Se ha podido establecer que cambios de ±5 % en la dosis suministrada, pueden producir un

cambio significativo en la respuesta local de los tejidos irradiados de alrededor de ±20 %.

Estos valores se continúan estudiando y son menores en publicaciones recientes [9].

3.1. Radioterapia Externa

En esta técnica la radiación proviene de fuentes externas al paciente. En el pasado se

usaban fuentes de 60Co, actualmente se usan aceleradores lineales y equipos robóticos es-

pecializados con sistemas de planeación incorporados que permiten realizar los cálculos do-

simétricos del tratamiento. Es decir, a partir de la prescripción de dosis es posible conocer

de forma precisa las dosis absorbida por tumores y los OARs previo al tratamiento, lo cual

es de vital importancia para optimizar el proceso. Además, permiten realizar la verificación

del tratamiento con lo cual se asegura que el equipo está suministrando de forma adecuda

la dosis tal cual se realizó la planeación. En la Figura 3-1, se muestra un esquema repre-

sentativo de como se aplica este tipo de terapia con el equipo mas usado en nuestro páıs.

Cuenta con un sistema de colimación de multiláminas que permite mejorar la conformación
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del tumor y disminuir la dosis a los OAR, y la opción de realizar tratamientos con fotones o

electrones de diferentes enerǵıas [2].

Figura 3-1: Radioterapia externa con un acelerador lineal, se describen los pasos funda-

mentales para la aplicación de un tratamiento de radioterapia con fotones [21].

Un acelerador lineal permite emplear varias técnicas de irradiación con fotones, estáticas

(3DCRT) y dinámicas (IMRT y arcoterapia), estás técnicas se usan generalmente para tra-

tar volúmenes con un tamaño significativo. El proceso de planificación necesita el uso de

imágenes adquiridas con un tomográfo computarizado, donde se realiza la simulación (re-

contrucción 3D del paciente), alĺı se determina la ubicación del tumor con respecto a ejes de

referencia en el cuerpo que es un aspecto importante para que el procedimiento sea preciso,

para hacerlo puede ser necesario utilizar sistemas de inmovilización. Sobre las imágenes ad-

quiridas con el CT se realiza la delimitación de ROIs, para conocer la distribución de dosis
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detro de estos.

Figura 3-2: Distribuciones de dosis en diferentes cortes para un tratamiento de cáncer de

próstata usando IMRT. Se muestra la distribución de dosis en los diferentes

cortes: axiales, coronales y sagitales, la escala de colores permite identificar las

curvas de isodosis. Además, se muestra la entrada de los diferentes campos [1].

En la Figura 3-2 se muestran algunas caracteŕısticas que los sistemas de planeación per-

miten determinar cuando se realiza un plan de tratamiento para un paciente espećıfico. Es

posible observar las distribuciones de dosis en todos los planos y la contribución de cada

uno de los campos a esta, para lesiones y para los OARs. Para evaluar de forma práctica las

dosis absorbidas, el sistema permite realizar histogramas dosis-volumen, estos dan cuenta de

la cobertura sobre el tumor y sobre los OARs, con esta información es posible determinar el

efecto biológico sobre ellos. El la Figura 3-3 se ilustra uno de estos histogramas, se puede

observar que el objetivo del tratamiento es que el 100 % de la dosis se de sobre el volumen

tumoral y que el cubrimiento sea el menor posible sobre los OARs, es decir que en el menor

volumen posible se de la cantidad mı́nima de dosis.

En general sea cual sea la técnica de radioterapia externa usada en el tratamiento de un

paciente, existe un forma precisa de determinar la dosis absorbida por lesiones y OARs. Por

esta razón, es una técnica muy usada y bastante conocida.
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Figura 3-3: Histograma dosis-volumen para un tratamiento de cáncer de próstata. El volu-

men de tratamiento planeado (PTV, por sus siglas en inglés Planing treatment

volume) debe recibir la mayor dosis posible [9].

3.2. Radioterapia Interna

La radioterapia interna, también conocida como braquiterapia consiste en la inserción de

fuentes selladas en zonas muy cercanas al tumor de tal forma que se logra una mejor con-

formación de la zona tumoral y se afectan en menor medida los órganos a riesgo debido al

corto alcance que tiene la radiación usada, esto hace que la dosis esté muy localizada en el

tumor. Una desventaja que se presenta al aplicar la técnica es que el procedimiento es muy

invasivo y en algunos casos doloroso para el paciente.

Como fuentes se usan el 192Ir ( emisión principal de γ de 316.5 KeV) y 60Co (emisión γ

de 1.17 y 1.33 MeV). Para su administración es necesario el uso de aplicadores metálicos o

plásticos con posiciones definidas donde se detiene la fuente. El sistema tiene incorporado

un software que permite realizar la planeación del tratamiento generalmente con base a dos

imágenes ortogonales tomadas con un arco en C, en base a estas se determina la posición del

tumor y se ubican de forma adecuada los aplicadores para decidir la posición o posiciones

donde se puede detener la fuente.
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La planeación se basa en la representación de órganos (recto y vejiga) como puntos, lo que

implica cálculos de las dosis absorbidas poco precisos de tal forma que se puede sub o sobre-

estimar la dosis absorbidas por los OARs. En Colombia ya se ha implementado la técnica

de planeación 3D usando imágenes de CT o MRI en la cual se tienen en cuenta los volúme-

nes de los órganos y las lesiones para optimizar este tipo de procedimientos. En la Figura

3-4 se muestran las curvas de isodosis obtenidas en una planeación de cáncer de cuello uterino

Figura 3-4: Curvas de isodosis para una planeación con imágenes ortogonales en braquite-

rapia [1]. Se visualizan los aplicadores y con puntos rojos las posiciones donde

se detiene la fuente.

Su principal aplicación se da en tumores ginecológicos, esofágicos, de mama y de prostáta.

Sin embargo, sus aplicaciones se pueden extender a muchos otros casos, pero como se ha

mencionado el carácter invasivo de la técnica hace que en ocasiones no se aplique.

3.3. Radioterapia con Radionúclidos

3.3.1. Decaimiento radiactivo

El decaimiento radiactivo o desintegración nuclear es un proceso probabiĺıstico espontáneo

en el cual, un nucleo padre, emite una part́ıcula o radiación electromagnética y se transforma

en un núcleo hijo más estable (puede o no puede ser estable). En los casos en que el nucleo

hijo no es estable, este podŕıa decaer a otro nucleo y se puede formar una serie radiactiva

hasta que se alcance una una configuración estable. Todos los procesos radiactivos están

caracterizados por el mismo formalismo, este se basa en la definición de actividad (A(t)) y un

parámetro caracteŕıstico de cada proceso radiactivo: la constante de decaimiento radiactivo

(λ), la cual tiene unidades del inverso del tiempo (s−1) [20][7].
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La actividad A(t) de una sustancia radiactiva con un número de de átomos idénticos

(N(t)), representa la variación del número total de por unidad de tiempo, aśı:

A(t) = −dN(t)

dt
(3-1)

El signo negativo indica que el número de átomos disminuye. El número de átomos que

decaen por unidad de tiempo (dN(t)/dt) es proporcional al número de átomos inestables en la

sustancia radiactiva en un tiempo dado (N(t))[20]. Está proporcionalidad puede transformase

en una igualdad introduciendo la constante de decaimiento radiactivo, de tal forma que:

−dN(t)

dt
= λN(t) (3-2)

Se infiere entonces que la constante de decaimiento radiactivo es igual a la fracción del

número de átomos inestables que permanecene en la muestra que decaen por unidad de

tiempo. De esta forma, se puede establecer la relación entre la actividad y la constante de

decaimiento radiactivo, aśı:

A = λN(t) (3-3)

La solución de la Ecuación 3-2 con la condición inicial N(0) = N0 es una exponencial de

la forma:

N(t) = N0e
−λt (3-4)

De acuerdo con la Ecuación 3-3: A0 = λN0 es la actividad en el tiempo t = 0, reemplazando

en la Ecuación 3-4 se obtiene:

A(t) = A0e
−λt (3-5)

Tanto el número de átomos remanentes de la sustancia radiactiva como la tasa a la cual se

desintegran, siguen una ley de decaimiento exponencial que es función del tiempo, caracte-

rizada por la constante de decaimiento. La actividad representa el número de decaimientos

por unidad de tiempo. Su unidad es el Bequerel (1 Bq = 1 desintegración por segundo) [20].
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Figura 3-5: Comportamiento exponencial del decaimiento radiactivo, se representa el tiem-

po de semi-vida (T1/2) y la vida media (τ), que representan el tiempo en el que

la actividad decae hasta la mitad y el tiempo para que la actividad se reduzca a

aproximadamente el 37 %. La vida media corresponde al inverso de la constante

de decaimiento [20].

La Figura 3-5, representa la naturaleza exponencial del decaimiento radiactivo. Una can-

tidad importante para caracterizar el decaimiento de una sustancia radiactiva es el tiempo

en el cual el número de átomos radiactivos se ha reducido a la mitad. Esta cantidad se define

como el tiempo de semi-vida (T1/2) y se obtiene a partir de la Ecuación 3-4, teniendo en

cuenta que: N(T1/2) = N0/2, se obtiene:

T1/2 =
ln(2)

λ
≈ 0,693

λ
(3-6)

Para nuestro tema de interés, es importante tener en cuenta que una vez administrado el

radiofármaco al paciente, la biocinénetica de este en el cuerpo define la variación temporal

en los órganos o tejidos. Esta varición es una combinación del decaimiento f́ısico de acuerdo

con la Ecuación 3-5 y la elimicación por procesos biológicos. Normalmente la relación está

caracterizada por una captación rápida, seguida por una eliminación. Esto se podŕıa describir

con una combinación de funciones exponenciales [20]. La actividad en un órgano durante la

eliminación está dada por:
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A(t) =
N∑
i=1

kie
−λe,it (3-7)

donde λe,i es la constante efectiva de decaimiento. Existe una constante de decaimiento

por cada exponencial que describa la biocinética del radiofármaco en el órgano, teniendo en

cuenta que se trata de una probabilidad de naturaleza independiente se tiene:

λe,1 = λF + λB,i (3-8)

Considerando el caso de una sola exponencial para la eliminación biológica, el tiempo de

semi-vida efectivo de acuerdo con la Ecuación 3-6 está dado por:

1

T1/2,e
=

1

T1/2,F
+

1

T1/2,B
(3-9)

3.3.2. Tipos de decaimiento radiactivo

Por convención un núcleo se denota aśı:

A
ZSqN (3-10)

Donde, Z es el número de protones, N es el número de neutrones, Sq es el śımbolo qúımico

y A = Z +N , es el número de nucleones.

Los nucleones de un átomo (protones y neutrones), están unidos entre si para formar el

núcleo gracias a la fuerza nuclear. Para unir los nucleones debe existir un equilibrio entre

protones y neutrones. Para nucleos ligeros (bajo A), el núcleo está formado por igual número

de protones y de neutrones. Para núcleos con A mayor que 40, debe existir una cantidad

mayor de neutrones que de protones para vencer la repulsión generada por la fuerza de

Coulomb y alcanzar una configuración estable. En los casos en los que no existe el equilibrio,

el núcleo es inestable y se desintegra a una configuración estable o más estable a tráves de

varios procesos espontáneos [7].

Decaimiento alpha

Consiste en la emisión espontánea de una part́ıcula α, idéntica a un núcleo de helio; es

decir, consta de dos protones y dos neutrones. Es un decaimiento t́ıpico en nucleos pesados

(A > 50), puede estar seguido por una emisión de rayos γ o de rayos X caracteŕısticos, pero

la mayoŕıa de los decaimientos α son al estado base. Su espectro es discreto y se encuentra

en un rango de entre 2 y 10 MeV. Las part́ıculas α tienen una probabilidad de intereacción
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con la material muy alta. En aire, su alcance es de apenas algunos cent́ımetros [11]. El

decaimiento α se puede describir con la siguiente relación:

Por convención un núcleo se denota aśı:

(Z,A)→ (Z − 2, A− 4) + α (3-11)

Como ejemplo se tiene el decaimiento radiactivo del 223Ra a un estado excitado del 219Re.

Decaimiento beta negativo

En el decaimiento beta negativo (β−), un núcleo rico en neutrones transforma un neutrón

en un protón y expulsa un electrón y un antineutrino electrónico, el número atómico del

núcleo hijo es una unidad mayor [7]. Tiene un espectro de emisión continuo. Generalmante

el decaimiento β− está seguido por un decaimiento γ, esto implica que el decaimiento se

produce a un estado excitado del núcleo hijo. Sin embargo, también se pueden encontrar

decaimientos β− al estado base. Varios núcleos emisores β− tienen varias ramas, es decir,

se emiten electrones de diferentes enerǵıas por lo que el núcleo puede decaer a diferentes

estados excitados del mismo núcleo hijo [11]. Este tipo de decaimiento se puede describir con

la siguiente relación:

n→ p+ e− + ν̄ (Z,A)→ (Z + 1, A) (3-12)

Como ejemplo se tiene el decaimiento radiactivo del 131I a un estado excitado del 131Xe.

Decaimiento beta positivo

En el decaimiento beta positivo (β+), un núcleo rico en protones transforma un protrón

en un neutrón y expulsa un positrón y un neutrino electrónico, el número atómico del núcleo

hijo es una unidad menor. Tiene un espectro de emisión continuo. El decaimiento se puede

producir al estado base o a un estado excitado el núcleo hijo [7]. Este tipo de decaimiento

se puede describir con la siguiente relación:

p→ n+ e+ + ν (Z,A)→ (Z − 1, A) (3-13)

Como ejemplo se tiene el decaimiento radiactivo del 18F a 18O.

Captura electrónica

Ocurre cuando un elecrón de la capa K o la L, eventualmente ingresa al volumen nuclear

y es capturado por un protón y este hace una reacción β+ inversa. Esto es, se produce un

neutrón y un neutrino electrónico, el número atómico del núcleo hijo es una unidad menor.
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El decaimiento se puede producir al estado base o a un estado excitado el núcleo hijo [7].

Este tipo de decaimiento se puede describir con la siguiente relación:

p+ e− → n+ ν (Z,A)→ (Z − 1, A) (3-14)

Como ejemplo se tiene el decaimiento radiactivo del 125I a un estado excitado del 125Te.

Algunos nucleos radiactivos pueden presentar decaimiento β+ y decaimiento por captura

electrónica.

Conversión interna

Se trata de un proceso en el cual un núcleo radiactivo, puede ceder su enerǵıa directamente

a un electrón atómico (usualmente de la capa K). Este electrón deja una vacante, la cual

debe ser llenada por un electrón de una capa atómica de mayor enerǵıa. Esto genera una

emisión de rayos X caracteŕısticos [7][11]. Este tipo de decaimiento se puede describir con la

siguiente relación:

(Z,A)∗ → (Z,A) + e− (3-15)

Donde, (Z,A)∗ representa un estado exictado del núcleo. Como ejemplo se tiene al 133Ba,

el cual es una fuente de electrones monoenergéticos.

Decaimiento gamma

Luego de que se produce un decaimiento alpha, β−, β+ o captura electrónica y se generan

estados excitados del núcleo hijo (estados metaestables isoméricos), los excesos de enerǵıa se

emiten en uno o más fotones en un proces conocido como decaimiento γ, de tal forma que

el núcleo hijo alcance el estado base [7]. Este tipo de decaimiento se puede describir con la

siguiente relación:

(Z,A)∗ → (Z,A) + γ (3-16)

Como ejemplo se tiene el decaimiento radiactivo del 99mTc a 99Tc. El 99mTc es un estado

metaestable generado luego de un decaimiento β− del 99Mo.

3.3.3. Aplicaciones en medicina

Los radifármacos o radiotrazadores son usados tanto en diagnóstico como en terapia, son

los encargados de entregar una dosis determinada o generar una imagen de las ROIs que se

desea diagnósticar o tratar, está compuesto por el radionúclido marcado con una molécula
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transportadora que traza la ruta metabólica del radiofármaco dentro del organismo [7].

En este caso se usan fuentes radiactivas abiertas que se suministran por v́ıa oral o intra-

venosa para que el radiofármaco se acumule en el órgano u órganos que se quiere tratar. Los

radionúclidos usados en tratamiento debido a sus caracteŕısticas f́ısicas son emisores β o α, lo

que permite una muy buena respuesta de tumores pequeños debido al corto alcance de estas

part́ıculas en el tejido. Es común que el decaimiento principal este seguido de emisiones γ

que permiten realizar la evaluación del tratamiento adquiriendo imágenes en gamacámaras,

en equipos SPECT-CT o PET-CT. Este tipo de tratamiento tiene la capacidad de eliminar

no solo el tumor primario sino también las poblaciones celulares que se hayan propagado a

tráves del cuerpo, incluso aquellas que son indetectables por los sistemas de imagen actuales

[13].

En el reporte del 2002 del United Nation Scientific Committe on the Effects of Atomic

Radiation (UNSEAR), se estimó que en todo el mundo se realizan más de 30 millones de

estudios diagnóstico nucleares, y 400000 procedimientos terapéuticos con radionúclidos cada

año [13]. En terapia el más conocido es el 131I, usado principalmente para tratar cáncer de

tiroides e hipertiroidismo, se usa 111In, 90Y y 177Lu en el tratamiento de tumores neuroendo-

crinos, y otros como el 123I, 213Bi, 211Ac y 223Ra, este último muy común en el tratamiento

de metastásis óseas asociadas al carcinoma de próstata. Tanto los emisores β− de corto

alcance (177Lu), como los emisores α (213Bi, 211At, 223Ra), pueden ser usados para tratar

lesiones pequeñas, y los emisores β− de mayor enerǵıa como el 90Y se pueden usar en masas

tumorales de mayor tamaño.

No existe en el páıs un software con el que se pueda realizar una planeación completa

del tratamiento como en las técnicas anteriores, pero existen metodoloǵıas que permiten

estimar la dosis que recibe un paciente en su tratamiento usando módelos generales que

permiten dar una aproximación de las dosis absorbidas, acumuladas y efectivas biológicas

en los órganos. El principal inconveniente para realizar los cálculos dosimétricos en estos

casos es el complejo proceso de distribución, captación y eliminación del radionúclido en

cada órgano. Esto implica procesos f́ısicos y biológicos que en general son diferentes para

cada uno de ellos. En la actualidad existe una gran preocupación al respecto, los estudios

se enfocan en realizar dosimetŕıa interna del paciente espećıfico, de modo que al igual que

en la radioterapia externa se pueda realizar una planificación adecuada del tratamiento y se

garantice la precisión en el cálculo de las dosis tanto en lesiones como en órganos [13].

3.3.4. Terapia con 177Lu

El 177Lu tiene un tiempo de semi-vida de 6.65 d́ıas. Es un emisor β− con una enerǵıa

máxima de 497 keV (79.3 %) y un alcance promedio en tejido blando de 2 mm. Sus emisio-
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nes γ más representativas son de 208 keV (11.9 %) y 112 keV (6.2 %), lo que permite obtener

imágenes in vivo para el desarrollo de estudios dosimétricos con dos ventanas de enerǵıa. En

la Figura 3-6, se muestra el esquema de decaimiento del 177Lu. La terapia radionucleica con

receptores péptidos (PRRT) análogos a la somastotina, es un método muy eficiente para tra-

tamiento de tumores neuroendocrinos con alta tasa de proliferación cuando la radioterapia,

la quimioterapia y la ciruǵıa se han descartado para su control [14].

Figura 3-6: Esquema de decaimiento del 177Lu [3].

El principal desaf́ıo de las terapias con radionúclidos es dar la mayor dosis al tumor

disminuyendo al máximo los daños a los órganos sanos. La mayor toxicidad se genera en

los riñones y en la médula ósea por lo que los ĺımites de dosis absorbida o BED se deben

establecer a partir de la toxicidad en ellos debida a la activiad administrada. Para determinar

si se realiza la terapia se debe hacer un diagnóstico usando 111In DTPA-octreotride o 99mTc-

octeotride, si los tumores dan un resultado positivo a receptores de somastotina el paciente

puede recib́ır terapia con 177Lu marcado con algún análogo de somastotina [15].

Recientemente, algunos estudios cĺınicos han evaluado la seguridad y la eficacia de 177Lu

marcado con péptidos de PSMA, se han podido evidenciar resultados prometedores en pa-

cientes con cáncer de próstata metastásico, cuando otro tipo de terapias no han tenido éxito

[12].
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a Adminitración de Radionúclidos

Con la dosimetŕıa interna se pretende cuantificar la dosis absorbida debida a la ionización

producida por radionúclidos incorporados en el cuerpo para dar un estimado del riesgo y del

beneficio terapéutico de un radiofármaco, ya sea para diagnóstico o para tratamiento. Sin

embargo, la dosimetŕıa para tratamiento tiene un enfoque diferente a la usada en diagnóstico,

esencialmente porque los objetivos son diferentes. En diagnóstico la dosimetŕıa se realiza para

estimar el riesgo de desarrollar un cáncer debido a la realización del examen, este depende

de la dosis media absorbida calculada sobre un modelo anatómico bien definido. El riesgo se

calcula a partir de la dosis media absorbida por una muestra representativa de la población

expuesta. En terapia, los objetivos son evaluar la toxicidad en OAR y el control tumoral,

lo que requiere una evaluación mucho más detallada y no solo cálculos promedio sobre

volúmenes de órganos y lesiones, haciendo uso de modelos radiobiológicos que dan cuenta de

la toxicidad y el control tumoral. Para esto, es necesario realizar histogramas dosis-volumen

y conocer la distribución de dosis sobre determinadas partes del tejido [28].

4.1. Metodoloǵıa MIRD

En este esquema la dosis absorbida por el tejido está dada por:

D̄ = Ã× S (4-1)

Donde, Ã es la actividad acumulada (Bq · s o µCi · h), área bajo la curva en un gráfico de

actividad vs. tiempo, como la mostrada en la Figura 3-5 y S es la dosis media absorbida por

unidad de actividad acumulada (Gy/Bq · s o rad/µCi · h). La dosis absorbida por el blanco

se debe expresar en términos de la dosis por unidad de actividad administrada (A0 (Bq o

µCi)) y el tiempo de residencia en la región fuente τ , definido como:

τ = Ã/A0 (4-2)

Entonces, la dosis media absorbida en el blanco por unidad de actividad administrada está

dada por τ × S. Aśı, el cálculo de la dosis absorbida depende de dos tipos de información:

Factores dependientes del tiempo (biocinética): incluidos en Ã y τ .
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Factores independientes del tiempo (f́ısicos): incluidos en S.

El factor Ã, tiene en cuenta caracteŕısticas de la captación y retención de actividad en las

regiones de interés (ROIs) e incluye las consideraciones del tiempo de semi-vida f́ısico del

radionúclido y el tiempo de semi-vida biológico del radiofármaco. Por su parte el factor S,

considera los tipos y valores de enerǵıa emitidos, factores como la forma de blancos y fuentes

y la distancia entre ellos. El factor S está dado por:

S(rb ← rf ) = k

∑
i

yiEiϕi(rb ← rf )

mrb

, (4-3)

Donde, los sub́ındices b y f corresponde a la región blanco y fuente respectivamente. k es

una constante de proporcionalidad que depende de las unidades. yi, es el número de emisio-

nes de tipo i con enerǵıa Ei por transición nuclear, ϕi es la fracción de enerǵıa emitida Ei
absorbida por la región blanco y mrb es la masa de la región blanco.

Para determinar las dosis absorbidas usando el sistema MIRD se deben tener en cuenta

tres fases:

4.1.1. Recopilación de datos

El primer paso es identificar las regiones fuentes, para esto se debe establecer el tipo de me-

didas que se deben tomar. Estas se pueden dividir en 4 grupos: imágenes, rastreos con sonda,

prueba de sangre o biopsia y muestras de orina. La opción más adecuada para determinar

la distribución de un radiofármaco en el cuerpo es adquirir imágenes, las convencionales son

las planares (anterior y posterior) obtenidas con gammacámaras. Alternativamante, se pue-

den usar imágenes tomográficas adquiridas con SPECT o PET, que son recomendadas para

determinar volúmenes de regiones fuente especialmente para tumores u órganos con tamaño

o forma anormal. Una vez identificadas las regiones fuente se debe determinar la actividad

retenida en cada una de ellas. El cálculo de dosis absorbidas requiere que la captación en

estas regiones y en el cuerpo completo se caracterice por una eliminación rápida y términos

de retención a largo plazo. Es posible considerar cuatro módelos cinéticos:

Captación instantanea sin eliminación biológica,

Captación instantanea con eliminación biológica y decaimiento f́ısico,

Captación tard́ıa sin eliminación biológica y

Captación tard́ıa con eliminación biológica y decaimiento f́ısico.
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Es necesario escoger los intervalos temporales adecuados para realizar el seguimiento del

radiofármaco en el cuerpo. Este puede ser un parámetro importante para la precisión de los

cálculos. Los tiempos de muestreo se puden escoger teniendo en cuenta el tiempo de semi-

vida f́ısico del radionucleido o el tiempo de semi-vida efectivo (T1/2,e) para el radiofármaco en

la sangre o en las regiones de interés. Es necesario tomar un mı́nimo de 3 puntos para cada

ajuste exponencial, un protocolo general debe contener uno o dos puntos que representen

una fracción de T1/2,e, uno muy cercano a T1/2,e y uno o dos puntos cercanos 3 × T1/2,e y

5× T1/2,e.

4.1.2. Técnicas de cuantificación usando imágenes

Imágenes 2D adquiridas con gammacámaras

Existen varios factores que pueden afectar la exactitud de la cuantificación de actividad

en este tipo de imágenes: la resolución energética, pérdida de resolución espacial por la pe-

netración de fotones de alta enerǵıa en las septas del colimador, radiación dispersa y ruido

estad́ıstico debido a tasa de conteos bajas y a la atenuación. Se sugiere el uso de colimadores

paralelos, en los que la distancia entre el detector y el paciente no afecta en gran medida la

sensibilidad, pero si puede modificar la resolución. Si la distancia disminuye, se logra una

mejor resolución espacial. La definición de los ROIs se puede realizar con algunos programas

que permiten su delimitación dibujando formas irregulares o con geometŕıas sencillas (esferas

y elipses), esta delimitación permite estimar el área del ROI en la imagen plana, el número

de pixeles y las cuentas por pixel. Debido a cuentas producidas por vasos sangúıneos y a la

dispersión, cuando se dibujan los ROIs se debe definir para cada uno el correpondiente fondo

adyacente. La tasa de conteo en un ROI se puede calcular dividiendo el total de cuentas en-

tre el tiempo de adquisición, una secuencia de imágenes postadministración del radifármaco

permiten obtener una curva de actividad en función del tiempo para cada ROI.

El método más usado para la cuantificación de la actividad usa dos imágenes planas

opuestas (anteroposterior y posteroanterior). Esta técnica permite realizar correcciones por

el ancho de la fuente, inhomogeneidades y atenuación. En la toma de las imágenes se debe

disponer de una fuente externa de actividad conocida la cual generara un ROI diferente para

realizar las correciones por atenuación y determinar la sensibilidad. Otra opción es adquirir

una imágen de transmisión con una fuente plana. La sensibilidad puede ser medida para

cada adquisición con el objetivo de asegurar que la respuesta del sistema permanece cons-

tante, detectar cualquier cambio en la tasa de cuentas registrado por el sistema y realizar la

respectiva corrección.
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Figura 4-1: Diagrama esquemático de diferentes configuraciones de regiones fuente en medio

de tejidos con diferentes coeficientes de atenuación. (a). Se muestra una sola

región fuente en un medio con espesor t compuesto por n regiones con diferente

coeficiente de atenuación. (b). Ejemplificación de la superposició de dos regiones

fuente con actividad uniforme en una misma proyección. (c). Se ilustra una

región fuente con actividad uniforme (A3), rodeada de un fondo radiactivo

uniforme (A2 y A4)[29].

La formulación matemática de este modelo considera una fuente aislada de ancho tj (cm),

rodeada de un medio sin actividad constituido por n regiones de anchos tn y coeficientes de

atenuación µn. Las cuentas detectadas a través del ancho del paciente (t) en cada una de las

proyecciones están representadas por IA e IP (cuentas/unidad de tiempo), como se ilustra

en la Figura 4-1. Para realizar un registro adecuado se usan colimadores de alta resolución

y una ventana de enerǵıa de entre el 15 y el 20 % alrededor del fotopico. De esta forma, es

posible determinar la actividad como:

Aj =

√
IAIP
eµet

fj
C
, (4-4)

donde,

fj =
(µjtj/2)

sinh(µjtj/2)
, (4-5)

es el factor de corrección para la región fuente con coeficiente de atenuación µj y espesor

tj. La expresión e−µet, corresponde al factor de transmisión calculado sobre el espesor del

paciente t a través del ROI con coeficiente efectivo de atenuación lineal µe. Es decir, de todo
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el medio (ver Figura 4-1 a. Este se puede calcular directamente con la razón I/I0, obtenidas

con y sin el paciente. C (tasa de conteos por unidad de actividad) es el factor de calibración

(sensibilidad) del sistema, se puede obtener con la tasa de conteo de una actividad conocida

para un peŕıodo de tiempo fijo. Esta formulación no tiene en cuenta los efectos de la radia-

ción dispersa [29].

En un caso realista, la fuente primaria está rodeada por actividad residual en tejidos

adyacentes. A esto se le conoce como fondo radiactivo y se ilustra en la Figura 4-1 c. La

metodoloǵıa utilizada para determinar la actividad absoluta en el volumen fuente puede so-

breestimar la dosis por la contribución del fondo a las cuentas obtenidas para cada imagen.

Se puede realizar una resta directa entre las cuentas de la región fuente y del fondo adya-

cente. Sin embargo, el proceso no siempre es tan simple y es necesario realizar una análisis

más detallado para no subestimar la actividad de la region fuente. Otro caso que se puede

presentar es el de superposición de regiones que se ilustra en la Figura 4-1 b. Esta configu-

ración introduce errores importantes en este tipo de cuantificación.

Los efectos de dispersión que se han despreciado hasta el momento son significativos y es

necesario realizar correciones para tenerlos en cuenta. Una de las contribuciones más impor-

tantes la dan los fotones generados por dispersión que provienen de regiones externas al ROI

y aumentan la tasa de conteo. Existen varios enfoques para realizar este tipo de correciones,

los más importantes son los de múltiples ventanas de enerǵıas y el factor de Buildup, que

tiene en cuenta la dispersión Compton. Este método emplea las vistas conjugadas y cuan-

tifica experimentalmente los factores de corrección por dispersión para cada profundidad d

aśı:

B(d) =
Cd

Codeµd
, (4-6)

donde, Cd es la tasa de conteo medida a una profundidad d en un simulador f́ısico, C0d es la

tasa de conteo medida a la misma distancia en aire, y µ es el coeficiente de atenuación. Estos

factores dependen del radionucĺıdo usado, el tipo de colimador, la ventana de enerǵıa y la

geometŕıa. Deben tenerse en cuenta métodos iterativos para la solución de dos ecuaciones

(una para cada vista), que representan la tasa de cuentas.

En la Figura 4-2, se ilustra la forma en que se aplica el método de múltiples ventanas

de enerǵıa. Adicional a la ventana del fotopico se toman dos adyacentes, una en el ĺımite

inferior y otra en el ĺımite superior. Las dos tienen una amplitud correspondiente a la mitad

del ancho de la ventana del fotopico. La corrección por dispersión consiste en restarle el

número de cuentas de estas ventanas a las cuentas de la ventana del fotopico.
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Figura 4-2: (a). Método de corrección por dispersión usando tres ventanas de enerǵıa. (b).

Ejemplificación para I-131, se ilustran las tres ventanas de enerǵıa, una centrada

en el fotopico correspondiente a la enerǵıa de 364 keV (pp) y dos adyacentes (ls

y us). También se muestra la contribución de la dispersión Compton en cada

una de ellas [29].

Imágenes adquiridas con SPECT

Realizar los cálculos dosimétricos con este tipo de imágenes puede tener la ventaja de

que una vez cuantificada la concentración de actividad en un tejido es posible asignarsela al

volumen total sobre el que esta distribuida. Esto hace que esta técnica permita una mayor

exactitud con respecto a la anterior, se evitan correciones por traslapamiento de ROIs y

la selección, detección y discriminación de actividad en tejidos adyacentes es mucho más

precisa. El principal problema reside en que la tasa de conteo en este caso es mucho menor

debido a que se tiene un tiempo de adquisición corto para cada proyeccion y al proceso de

reconstrucción. Existen varias formas de corregir el bajo número de cuentas. El uso de coli-

madores especiales, aśı como el uso de filtros con diferentes frecuencias corte puede ayudar

a reducir la incertidumbre. El sistema debe estar calibrado adecuadamente para garantizar

la uniformidad de la reconstrucción, una buena resolución espacial, sensibilidad y linealidad.

Los parámetros de adquisición como el número de proyecciones y el tamaño de la matriz tam-

bién juegan un papel importante para la cuantificación. Otro aspecto relevante es el método

de reconstrucción de la imagen. En este caso, también es necesario realizar correcciones por

dispersión y por atenuación.

Se debe tener en cuenta que las proyecciones se toman con diferencias temporales que de

ser significativas frente al tiempo de semi-vida del isótopo usado, deben incluir un factor de

correción adicional. Las correcciones por atenuación se pueden dividir en tres grupos: correc-

ciones pre-procesamiento, correcciones intŕınsecas y correciones pos-procesamiento. Es ideal

que para realizar estas correcciones se use un mapa de atenuación y no se asuma una unifor-
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me para todo el cuerpo. Este mapa de trasmisión se puede obtener con los datos registrados

usando una fuente externa al paciente, que puede ser lineal si se usa colimador con septas

paralelas o puntual si se usa un colimador en abanico. La otra opción es realizar una fusión

de la imágen con un adquirida en un CT, para esto se necesita hacer una extrapolación de la

enerǵıa de los rayos X del CT y los γ de radionúclido de interés. Algunos de los algoritmos

de reconstrucción de imagen pueden realizar una corrección intŕınseca por atenuación. Estos

algoritmos buscan una coherencia entre los datos medidos y los resultados obtenidos después

de cada una de las proyecciones.

Las correciones por dispersión se pueden realizar por varios métodos, entre ellos: uso

de coefiecientes de atenuación subestimados, múltiples ventanas de enerǵıa, métodos de

convolución y deconvolución, ajuste espectral y modelamiento computacional. Se explicarán

los dos más comunes.

En caso de usar correcciones por atenuación, estas se pueden clasificar en tres tipos:

métodos de pre-procesamiento, intŕınsecos y de pos-procesamiento. El más utilizado es el

propuesto por Chang. Se trata de un método de pos-procesamiento de primer orden, en

donde la imagen es reconstruida por reteoproyección filtrada y se multiplica cada vóxel por

el factor de corrección de atenuación que es función de la profundidad y está dado por:

CF =
1

1
N

∑
i = 1N=i

, (4-7)

donde, N es el número total de proyecciones y =i es la transmisión en el ángulo i desde el

voxel de interés hasta la piel.

Para SPECT, existen variantes del método de las múltiples ventanas. El ancho de las

ventanas adyacentes es de entre un 6 y un 10 % de la enerǵıa del fotopico. El adecuado

para cada isótopo se ha estudiado con detalle usando simuladores f́ısicos y comparando los

resultados obtenidos con lo esperado teóricamente [19][23]. En este caso se aplica la corrección

de atenuación aśı:

CP = CF − CD, (4-8)

Donde, CP son las cuentas debidas a fotones primarios, CF son las cuentas totales en la

ventana del fotopico y CS son la cuentas debidas a dispersión y están dadas por:

CS =

(
CI + CD
WF

)
WD

2
(4-9)

Donde: CI y CD son la cuentas en la ventana izquierda y derecha adyacentes al fotopico,

WF es el ancho de la vetana del fotopico y WD el ancho de las ventanas de dispersión en

keV [23].
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4.1.3. Procesamiento de los datos

La actividad en la región h en función del tiempo t se representa Ãh(t), se debe obtener

a partir de la tasa de cuentas registradas. La actividad acumulada Ãh es la suma de todas

las transiciones nucleares producidas en la región h en el intervalo de interés. El tiempo

de residencia τh se obtiene con la Ecuación 4-2. Existen varios métodos para determinar la

actividad acumulada, todos basados en el ajuste que se hace de los datos obtenidos. Los más

comunes son métodos basados en las gráficas del ajuste. En general Ãh(t) se puede expresar

como una suma de exponenciales, aśı:

Ãh(t) =
∑
j

Aj(0)e−(λ+λj)t, (4-10)

donde, Aj(0) es la actividad inicial para cada una de las exponenciales del ajuste, λ es la

constante de decaimiento f́ısico del radionúclido y λj es la constante de eliminación biológica

de la exponencial correspondiente. La suma de todas las transiciones nucleares en un tiempo

determinado corresponde a una integral, de modo que la actividad acumulada es:

Ãh =

∫ ∞
0

Ãh(t)dt. (4-11)

A partir de la representación gráfica se puede calcular la actividad acumulada usando

métodos númericos como el método de Simpson o la regla de los trapecios. Para este último

la expresión será:∫ b

a

Ãh(t)dt = [w1y0 + (w1 + w2)y1 + (w2 + w3)y2 + ....+ wmym]/2, (4-12)

donde, los w dan los anchos de los trapecios y los y, el peso de cada uno de ellos (el valor

de la actividad). A partir de esta actividad acumulada y de los tiempos de residencia para

cada región es posible encontrar la dosis absorbida en el esquema MIRD.

Modelos compartimentales

Con el método mencionado anteriormente es imposible determinar la actividad acumu-

lada por todas las regiones ya que solo para algunas de ellas se han registrados los datos.

Cuando se conoce la interacción fisiológica de una región con la sangre o con otros tejidos

de los que se tienen los datos es posible inferir la actividad en esa región usando modelos

compartimentales. Este modelo también permite separar las curvas de actividad vs. tiempo

para órganos superpuestos. Un compartimiento se define como una unidad del cuerpo en la

cual la biocinética es uniforme pero diferente a las demás regiones. La mayoŕıa de modelos

asumen que la transferencia hacia afuera del compartimiento es lineal; es decir, que es una

fracción constante del contenido total del mismo. Estos modelos se describen con un conjunto

de ecuaciones diferenciales, cuyos parámetros son el tamaño de cada uno y los coeficientes

de transferencia entre ellos. La solución se debe obtener usando métodos númericos. Existen

varios sistemas que pueden realizar estos cálculos, entre ellos OLINDA.
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4.2. Dosis efectiva biológica (BED)

Para terapia con radionúclidos cuando la dosis está fraccionada en varios ciclos, asumiendo

decaimiento completo y reparación total del daño subletal entre cada ciclo, la dosis efectiva

biológica se calcula como [5]:

BED = D
(
1 +

G(∞)/N

α/β
·D
)
, (4-13)

donde, D es la dosis absorbida total en N sesiones iguales. El cociente α/β, es la capacidad

de reparación dada por el módelo lineal cuadrático y G(∞) es el factor de Lea-Catcheside el

cual esta definido para un tiempo (T) como [6]:

G(T ) =
2

D2
·
∫ T

0

Ḋ(t)dt

∫ t

0

Ḋ(ω) · e−µ(t−ω)dω, (4-14)

Usando un ajuste monoexponencial para el decaimiento A(t)/A0 = a1e
−λt, este factor se

reduce a:

G(∞) =
λ

λ+ µ
, (4-15)

donde µ es la constante de reparación del daño subletal, y λ es la constante efectiva de

decaimiento para el ajuste de las actividades.

La ecuación 4-13, relaciona de forma directa la BED y la dosis absorbida total. Si se quiere

optimizar el tratamiento y calcular el número de sesiones óptimo del tratamiento y la acti-

vidad máxima administrable en cada una de ellas, se pueden usar dos enfoques. En uno se

consideran ĺımites para la BED en órganos, y se calcula la dosis absorbida y en el otro se

deja fija la dosis absorbida y se estima la BED [5]. En general con los dos enfoques se pueden

llegar a resultados diferentes.

4.3. Evaluación de dosis interna a nivel de voxel

La evaluación de dosis internas usando la metodoloǵıa MIRD tiene algunas desventajas.

Asume que la distribución de actividad en órganos fuente es uniforme, que la deposición de

enerǵıa en los órganos blanco es uniforme y emplea modelos anatómicos ideales de edad y

sexo espećıficos. Por esta razón solo es posible calcular la dosis media en órganos, no se puede

determinar la distribución de dosis y los valores reportados representan la dosis absorbida

en el maniqúı seleccionado.

Existen tres métodos para realizar la evaluación de dosis a nivel de voxel. El método de

convolución, se fundamenta en la solución de la integral de convolución de la distribución

espacial de concentración de actividad acumulada por el kernel puntual de dosis, aśı:

D(r) =

∫
V ′
Ã(r′)k(r − r′)dV ′, (4-16)
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donde, Ã(r′) es la concentración de actividad acumulada en el voxel ubicado en r′ [MBq/mL]

y k(r − r′), es el kernel puntual de dosis [Gy/MBq], que representa la distribución radial

de dosis media absorbida alrededor de una fuente puntual isotrópica localizada en un medio

homogéneo e infinito. Si se considera la actividad en la región fuente como una matriz tri-

dimensional de fuentes puntuales, la dosis absorbida en un punto blanco es la superposición

de la contribución de todos los puntos fuentes a este punto blanco. Esta supersposición es

un proceso matemático demorado llamado convolución. Debido a que en este método se con-

sidera un medio homogéneo se pueden encontrar errores en la interfaz entre regiones como

aire-tejido blando y tejido blando-hueso [8].

El método de Monte Carlo, se fundamenta en la simulación del transporte de part́ıculas y

la deposición de enerǵıa mediante códigos Monte Carlo EGS4 y MCNP, Geant y Penelope [7].

De acuerdo con el reporte MIRD 17, los dos códigos más comunes son el EGS4 y el MNCP.

El código EGS4 usa un modelo de trayectoria-segmentos para el transporte de electrones y la

simulación del transporte de fotones se realiza con la técnica de Monte Carlo convencional,

teniendo en cuenta la generación y transporte de la cascada de electrones secundarios y la

generación de fotones por frenado. El código MCNP permite simular el transporte acoplado

de fotones y neutrones en geometŕıas definidas por el usuario y en cualquier medio. Es un

código de enerǵıa continua que utiliza la interpolación de los valores de la sección eficaz

disponibles para obtener información de la sección eficaz para todas las enerǵıas que se

necesitan durante el proceso de transporte. En la Versión 4A y, más recientemente, en la

Versión 4B, la Serie TIGER integra códigos de transporte de electrones [8].

Un tercer método de dosimetŕıa a nivel de voxel, permite la aplicación del formalismo

MIRD a datos cuantitativos de distribuciones de actividad no uniformes dentro de órga-

nos blanco, regiones espećıficas de orgános y tumores. Las imágenes SPECT permiten la

determinacinón in vivo de la actividad a nivel de voxel, mediante el uso de exploraciones

secuenciales durante las fases de distribución y eliminación del radiofármaco dentro de un

órgano o región fuente. Con las secuencias se pueden determinar las actividades acumuladas

por voxel de imagen (o grupos de voxeles). La metodoloǵıa de cálculo de dosis a nivel de

voxel en el caso más simple se ilustra en la Figura 4-3.
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Figura 4-3: Metodoloǵıa MIRD en el caso más simple de un voxel fuente y uno blanco [4].

El enfoque se basa en proporcionar valores S que correspondan a la geometŕıa de voxel

de los datos de las imágenes. Como se muestra en la Ecuación 4-17, el esquema MIRD se

puede aplicar como la suma de una matriz tridimensional para evaluar la dosis a un voxel

blanco b debida a los N voxeles fuente f que lo rodean (incluyendo la contribución de dosis

del propio voxel, f = 0). Se trata de una generalización de la Ecuación 4-1.

D(voxelb) =
N∑
h=0

Ãvoxelf · S(voxelb ← voxelf ), (4-17)

Donde, ÃvoxelF [MBq·s] es la actividad acumulada en el voxel fuente y S(voxelB ← voxelF )[mGy/MBq·
s], es el valor S, en concordancia con la definición dada en la Ecuación 4-3. Los valores S se

definen como la dosis media absorbida en un voxel blanco debida al decaimiento radiactivo

en un voxel fuente, se considera que ambos están contenidos en un medio homogeneo infinito.

Por esta razón, este enfoque tiene las mismas limitaciones que el Kernel de dosis pero como

ventaja permite ahorrar tiempo de computo al no realizar la integral del Kernel puntual para

voxeles fuente y blanco. La actividad acumulada en el voxel f de acuerdo con la Ecuación

4-11, está dada por:

Ãvoxelf =

∫ ∞
0

A(voxelf ) · dt, (4-18)

Esta actividad acumulada se puede hallar mediante secuencia de imágenes SPECT o PET.

Evaluar la ecuación 4-17 para todos los voxeles blanco en las regiones de interés permite crear

mapas de dosis e histogramas de dosis-volumen [8].
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En la Figura 4-4, se representa el comportamiento de los valores S en función de la distan-

cia para el caso particular de 177Lu. El comportamiento es exponencial y se puede observar

que la componente más importante corresponde a la autodosis y los primeros vecinos. En

el caso de hueso, los valores son menores debido a la mayor atenuación de part́ıculas β en

este. Estos valores también se encuentran disponibles para otros isótopos y para distintos

tamaños de voxel como los que se presentan en la Tabla 4-1 [4].

Tamaño de

voxel (mm)
2.21 2.33 2.4 3 3.59 3.9 4 4.42 4.8 5 6 6.8

Isótopo 153Sm 177Lu 131I 89Sr 186Re 188Re 90Y

Tabla 4-1: Isótopos y tamaños de voxel pa los que se encuentran disponibles online los

valores S a nivel de voxel [4].

Figura 4-4: Valores S para 177Lu con un tamaño de voxel de 4.42 mm, (a). Para tejido y

(b). Para hueso [4].
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Para calcular la dosis recibida por una estructura interna de un paciente se deben delimitar

de forma adecuada cada uno de los elementos involucrados a partir de reconstrucciones

obtenidas de varios estudios SPECT en intervalos de tiempo determinados. Actualmente en

algunos software de dosimetŕıa interna se delimitan las regiones de forma manual sobre una

imagen de tomograf́ıa computarizada. Sin embargo, existen herramientas computacionales

de procesamiento de imágenes que permiten identificar regiones y segmenatarlas de tal forma

que la delimitación de imágenes médicas usadas para la evaluación de dosis se podŕıa realizar

de forma automática. A continuación, se presentan las herramientras probadas en este trabajo

para segmentar imágenes SPECT-CT.

5.1. Procesamiento Morfológico

La morfoloǵıa en el contexto matemático, es una herramienta basada en la teoŕıa de

conjuntos, topoloǵıa y funciones aleatorias que permite, por ejemplo, extraer las componentes

de una imagen que se usan en la representación y descripción de la forma de la región, tales

como los bordes y la estructura de la imagen. Por ejemplo, en una imagen binaria, todos

los pixeles negros son una descripción morfológica de la imagen. Estás técnicas pueden ser

de pre o pos procesamiento, entre ellas encontramos el filtrado morfológico, la dilatación,

la erosión, la apertura y el cierre. En el caso de imágenes en escala de grises, se defienen

funciones digitales discretas de la forma f(x, y) y b(x, y), donde f(x, y) es una imagen digital

y b(x, y) es un elemento estructurante (EE). Los elementos estructurantes son usados como

“pruebas”para evaluar propiedades espećıficas de la imagen. Existen dos tipos de elementos

estructurantes: planos y no planos, la diferencia radica en que en los primeros los niveles

en tonos de gris son los mismos en todo el elemento estructurante es decir es homogéneo

mientras que en los segundos se pueden tener variaciones en los niveles de gris, como se

ilustra en la Figura 5-1.
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Figura 5-1: (a). EE no plano, (b). EE plano, (c). Perfil de intensidad horizontal del EE no

plano trazado en el centro del ćırculo, (d) Perfil de intensidad horizontal del

EE plano trazado en el centro del ćırculo [4].

Un aspecto importante en el caso de los EE es que siempre se debe definir su origen. La

reflexión de un EE en escala de grises se define como: b̂(x, y) = b(−x,−y).

5.1.1. Dilatación y Erosión

La erosión de f por b, se denota como f 	 b y se define como:

(f 	 b)(x, y) = mı́n
(s,t)∈b

{f(x+ s, y + t)} (5-1)

En la Figura 5-2 se representa gráficamente esta operación. Se debe tener en cuenta que

en la operación el origen de b recorre todo el dominio de f . Para encontrar la erosión de

f por b, se debe colocar el origen del elemento estructurante en cada pixel de la imagen y

determinar el valor mı́nimo de f en la región que se traslapa con b.
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Figura 5-2: (a). Imagen de Rayos X en escala de grises de 448 × 425 pixeles, (b). Imagen

erosionada, (c). Imagen dilatada. El elemento estructurante es un disco con

radio 2 pixeles [16].

La erosión reduce el brillo de las imágenes, adelgaza zonas claras y engrosa las zonas os-

curas.

La dilatación de f por b, se denota como f ⊕ b y se define como:

(f ⊕ b)(x, y) = máx
(s,t)∈b

{f(x− s, y − t)} (5-2)

En la Figura 5-2 se representa gráficamente esta operación. Para encontrar la dilatación

se debe colocar el origen de b̂ en cada pixel de la imagen y determinar el valor máximo de f

en la región que se traslapa con b̂. La dilatación aumenta el brillo de las imágenes, adelgaza

zonas oscuras y engrosa las zonas claras.

5.1.2. Apertura y Cierre

Las operaciones de apertura y cierre son operaciones compuestas, debidas a la combina-

ción de operaciones de dilatación y erosión. La apertura suaviza el contorno de los objetos,

elimina pequeñas protuberancias y rompe conexiones débiles. El cierre también tiende a

suavizar contornos pero al contrario de la apertura, rellena detalles conectando objetos que

están cerca entre śı, elimina huecos pequeõs y llena espacios en el contorno. En la Figura

5-3 se puede observar un ejemplo de la aplicación de estas operaciones.

La apertura consiste en una dilatación por b de la erosión de f por b, aśı:

f ◦ b = (f 	 b)⊕ b (5-3)
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De forma similar, la clausura o cierre consiste en una erosión por b de la dilatación de f

por b, aśı:

f • b = (f ⊕ b)	 b (5-4)

Debido a que las operaciones se realizan de forma sucesiva el EE debe ser el mismo.

Figura 5-3: (a). Imagen de Rayos X en escala de grises de 448×425 pixeles, (b). Imagen con

apertura usando un disco de radio 3 pixeles como EE, (c). Imagen con cierre

usando como EE un disco con 5 pixeles de radio. [16].

Se puede observar que en la apertura el brillo disminuye, esta disminución depende del

tamaño del EE. Además, no se genera ningun efecto sobre las zonas oscuras ni el fondo. Con

el cierre el brillo de la imagen no sufre grandes cambios pero se puede ver como las zonas

oscuras se atenuan.

Entre las aplicaciones de estas operaciones se encuentra el suavizado morfológico. Esto

gracias a que la apertura permite suprimir elementos de alto brillo que tengan un tamaño

menor que el del EE y el cierre permite suprimir detalles oscuros. Al combinar las dos

operaciones se puede obtener un filtro morfológico que suaviza la imagen y disminuye el

ruido.

5.1.3. Gradiente morfológico

El gradiente morfológico (g), se puede obtener restandole la erosion de una imagen a la

dilatación de la misma, aśı:

g = (f ⊕ b)− (f 	 b) (5-5)
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Debido a que la dilatación ensancha la imagen mientras que la erosion la contrae, al

realizar la diferencia se resalta la frontera entre regiones. Este gradiente permite la detección

de bordes en todas las direcciones y tienen poca dependencia con la direccionalidad del borde

debido a uso de elementos estructurantes simétricos. En la Figura 5-4 se puede observar la

aplicación del gradiente morfólogico sobre una imagen médica de tomograf́ıa computarizada.

Figura 5-4: (a). Imagen de tomograf́ıa computarizada de 512 × 512 pixeles, (b). Imagen

dilatada, (c). Imagen erosionada,(d). Gradiente morfolólogico aplicado usando

la Ecuación 5-5 [16]. se puede observar como se resaltan los bordes de la imagen,

algunos bordes suaves en la zonas uniformes desaparecen.

5.1.4. Conectividad morfológica

La conectividad se define como una vecindad de pixeles adyacentes con caracteŕısticas

comunes. Como aplicación de las operaciones morfológicas se pueden obtener máximos y

mı́nimos regionales, se puede definir como región máxima un grupo de pixeles con conectivi-

dad entre si, de tal forma que todos tienen el mismo valor de pixel pero los pixeles adyacentes

tienen valores menores. Esta definición se aplica mejor en imágenes binarias. Pero puede ser

extrapolada a imágenes en escala de gris, una vez se aplique un umbral a la imagen que

permita binarizarla.
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Figura 5-5: (a). Imagen de Rayos X de un filete de pollo con fragmentos de hueso, (b).

Imagen umbralizada, (c). Imagen erosionada con un EE de 5× 5, (d). Número

de pixeles en cada componente conectada de (c) [16].

En la Figura 5-5, se observa la aplicación de la conectividad morfológica. Es posible

determinar el número de regiones y el número de pixeles de cada una de ellas. Sin embargo,

el umbral usado tiene una relevancia muy importante en esta aplicación, ya que podŕıa

descartar regiones de bajo brillo que aportan información importante en la imagen. Otro

factor importante es la escogencia del EE ya que puede lograr eliminar regiones de tamaño

insignificante pero podŕıa subestimar el de otras una vez se haya aplicado la erosión. En la

Figura 5-5, se pueden identificar regiones con tamaño de unos pocos pixeles que pueden ser

removidas usando un EE con un tamaño mayor.

5.2. Detección de Bordes

Actualmente se utilizan varios algoritmos computacionales para detectar el contorno de

un objeto, uno de estos métodos se trató en la sección anterior, pero uno de los más robustos

y sensibles es el algoritmo de Canny [4]. La mayor parte de los algoritmos que permiten

detectar bordes se basan en umbralización y la aplicación de la primera o segunda derivada,
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a través de máscaras de convolución que permiten obtener el Gradiente o el Laplaciano de

la imagen.

5.3. Algoritmo de Canny

A partir del cálculo de gradientes de intensidad discretos en una imagen, el algoritmo

creado por John Canny usa una máscara de convolución y algoritmos de umbralización para

construir el borde de un objeto. El algoritmo se compone de los siguientes pasos:

Filtrado de la imagen: Las técnicas de filtrado son métodos que se usan para resaltar

elementos relevantes y atenuar gradientes anómalos como consecuencia de posible ruido en

la imagen. En el algoritmo de Canny se implementa un filtro Gaussiano que, a partir de

un parámetro de desviación t́ıpica, modifica el valor de cada pixel mediante una matriz de

convolución, simulando una distribución gaussiana bivariante.

Obtención de la matriz de gradiente: A cada región de pixeles en la imagen se le

aplica una convolución con el operador de Sobel para determinar un aproximado de sus de-

rivadas discretas, asumiendo que existe una función continua de intensidad que describe el

comportamiento de todos los pixeles en la imagen, con el objetivo de determinar un primer

aproximado de los bordes de la imagen. Se obtienen dos matrices, una con los valores del

gradiente en cada voxel de la imagen y otra con la dirección. A continuación se presentan

las máscaras usadas para el operador de Sobel en cada dirección:

Gx =


−1 0 1

−2 0 2

−1 0 1

 y Gy =


−1 −2 −1

0 0 0

1 2 1

 (5-6)

Supresión no máxima: Teniendo en cuenta los vecinos inmediatos de cada pixel se

evalúa la dirección del gradiente a partir de ángulos de 0◦, 45◦, 90◦ y 135◦ con respecto al

eje horizontal para determinar si ese pixel corresponde a un valor máximo local, dejando

los bordes de un solo pixel de grosor. El proceso consiste en encontrar de entre las cuatro

direcciones mencionadas la más cercana a la dirección del gradiente en ese punto y analizar

en la magnitud del gradiente los vecinos más cercanos en esa dirección, si alguno de ellos

es mayor se reemplaza el valor por cero, es decir se suprime. En la Ecuación 5-7, se ejem-

plifica lo anterior. Se presenta la matriz de gradientes y sobre ella se ilustra la dirección del

gradiente en el punto central (en rojo). En este caso la dirección es muy cercana a 45◦ y es

perpendicular al borde, se analizan los vecinos correspondientes a esa dirección (en azul).

Se puede verificar que uno de los vecinos es mayor por lo que en la matriz resultante esta
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posición debe ser reemplazada por cero. En caso contrario se conserva el valor correpondiente

a la magnitud del gradiente en el punto.


2 1 1

1 ↙ 3 2

4 1 2

 (5-7)

Umbral por histéresis: La umbralización es un método muy utilizado para eliminar

pequeñas regiones con gradientes pronunciados que no corresponden a las estructuras que se

quieren delimitar. A partir de dos valores de umbral T1 y T2 (T2 > T1) se registran todos

los pixeles de la imagen hasta encontrar uno que tenga un valor mayor a T2 y se marca el

camino de pixeles que sean mayores a T1 en dirección perpendicular al borde. Cuando se

cumpla la regla de cerrado de contorno se siguen escaneando los pixeles de la imagen [18] [10].

Figura 5-6: Aplicación del algotitmo de Canny (a). Imagen original, (b). Imagen con la

aplicación de un filtro Gaussiano, (c). Imagen con la aplicación de supresión no

máxima, (d). Imagen con la aplicación de umbral por histéresis [26].

El la Figura 5-6, se puede verificar como afecta la detección de bordes cada uno de los pasos

del algoritmo de Canny. Una observación importante sobre la imagen es que la aplicación
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de la supresión no máxima permite cerrar mejor las regiones, si se aplica el umbral por

histéresis se pierden algunos bordes y algunas regiones dejan de ser completamente cerradas,

en la Figura 5-6, esto se observa espećıficamente en la mand́ıbula. Sin embargo, la aplicación

del umbral por histéresis permite eliminar algunos gradientes que no determinan un borde,

esto se observa espećıficamente en el sombrero.

5.4. Algoritmo de Marr-Hildreth

A partir del cálculo del Laplaciano de intensidad en una imagen y encontrar los zeros de la

imagen obtenida, este algoritmo permite construir el borde de un objeto. Tiene como ventaja

el ser isotrópico, lo que implica que es invariante bajo rotaciones, pero es muy sensible al

ruido. El algoritmo se compone de los siguientes pasos:

Filtrado de la imagen: El algoritmo implementa un filtro Gaussiano pasabajos para

reducir el ruido, que, a partir de un parámetro de desviación t́ıpica, modifica el valor de cada

pixel mediante una matriz de convolución tanto en el dominio espacial como en el dominio

de las frecuencias.

Obtención de la matriz de Laplaciano: A cada región de pixeles en la imagen se le

aplica una convolución con el operador Laplaciano para determinar un aproximado de las

segundas derivadas discretas.

Encontrar los pasos por cero de las segundas derivadas: Teniendo en cuenta los ve-

cinos inmediatos de cada pixel(arriba-abajo, derecha-izquierda) y los segundos vecinos (dos

diagonales), se evalúa un paso por cero aśı: se toma una vecindad de 3× 3 pixeles centrada

en el pixel p, un paso por cero en p implica que el signo de al menos un par de pixeles vecinos

opuestos es diferente.



5.4 Algoritmo de Marr-Hildreth 43

Figura 5-7: Aplicación del algotitmo de Marr-Hildreth (a). Imagen original, (b). Imagen con

la aplicación del Laplaciano, (c). Aplicación de los pasos por cero a la imagen

(b), (d). Imagen con la aplicación del Laplaciano con un σ mayor al usado en

(b), (e). Aplicación de los pasos por cero de la imagen (d) [26].

El la Figura 5-7, se puede verificar como afecta la detección de bordes cada uno de los

pasos del algoritmo de Marr-Hildreth. Se observa que el algoritmo intenta generar estructu-

ras cerradas con bordes finos, sin embargo, incluye muchas estructuras, para descartar las

estructuras más pequeñas se aumenta σ (para disminuir el ruido), pero esto implica que se

pierda la definición de los bordes y las estructuras dejan de ser cerradas.
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6.1. Desarrollo del Software

El programa de delimitación y cuantificación de imágenes SPECT se desarrolló en el len-

guaje de programación interpretado Python. Se usó la libreŕıa scipy ndimage espećıfica para

el procesamiento de imágenes, con la que es posible realizar operaciones morfológicas (funcio-

nes: ndimage.grey erosion, ndimage.grey opening, etc.), identificación de regiones (función

ndimage.label), filtrado y delimitación. Para el procesamiento de las imágenes es necesario

operarlas como arreglos de la libreŕıa numpy y las secuencias de arreglos son almacenadas

en listas. El programa desarrollado tiene como entrada las secuencias de imágenes SPECT

adquiridas en diferentes tiempos, permite realizar la corrección de dispersión para cada una

usando el método de la triple ventana, delimita la primera secuencia de imágenes y enmas-

cara las demás para realizar la cuantificación. Una vez realizada la delimitación, interpola

los valores de actividad de cada voxel de las secuencias de imágenes para obtener un arre-

glo tridimensional de la actividad acumulada (función curve fit), calcula los volúmenes de

cada región y usando los valores S de la metodoloǵıa MIRD, estima la dosis absorbida en

cada voxel, realizando una convolución entre la matriz de actividad acumulada de tamaño

28 × 128 × 128 y la matriz de los valores S de tamaño 21 × 21 × 21. Como resultado se

obtienen mapas de dosis corte a corte de la imagen e histogramas dosis-volumen para cada

región delimitada.

6.2. Simulador F́ısico

Para validar el programa de delimitación desarrollado se elaboró un simulador f́ısico de

gelatina y otro de acŕılico.

6.2.1. Simulador f́ısico de gelatina

Se diluyeron 60 g de gelatina en 1595 ml de agua. Se introdujeron dos semiesferas de

diámetros 7.83 y 5.8 cm y se colocaron en el congelador. Una vez condensada la gelatina se

retiraron las semiesferas, obteniendo un simulador f́ısico como el que se muestra en la Figura

6-1. Las semiesferas se llenaron con un volumen de 120 ml y 35 ml respectivamente, usando

una solución con una concentración de 0.95 MBq/ml de 177Lu. En la Figura 6-1 se muestra

la disposición del simulador f́ısico en la camilla de examen.



6.2 Simulador F́ısico 45

Figura 6-1: Simulador f́ısico de gelatina.

6.2.2. Simulador f́ısico de acŕılico

El simulador f́ısico de acŕılico se elaboro usando láminas de 1 cm de espesor, las cuales

fueron mecanizadas para que al ser pegadas formaran esferas de diferentes diámetros. En

la Figura 6-2, se puede observar el diseño del simulador y en la Tabla 6-1 sus principales

caracteŕısticas. Las imágenes fueron adquiridas disponiendo el simulador siempre en las mis-

ma posición, para esto fue necesario marcar la posición sobre la camilla de examen como se

observa en la Figura 6-3.

Figura 6-2: (a). Plano de diseño del simulador f́ısico de acŕılico con dimensiones, (b). Vista

3D de la mitad del simulador de f́ısico de acŕılico.
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Esfera Diámetro (cm) Volumen de llenado (ml)

1 2 12

2 4 32

3 6 111

4 8 267

Tabla 6-1: Diámetros y volúmenes de llenado de cada una de las esferas del simulador f́ısico

de acŕılico. La incertidumbre asociada es de ±0.5 ml debido a que el llenado se

realizó con una jeringa de 10 ml.

Figura 6-3: Disposición del simulador f́ısico de acŕılico en la camilla de examen, es necesario

asegurar la coincidencia de las secuencias de imágenes por lo que se marca la

posición del simulador en la camilla.

Las esferas se llenaron con una solución preparada con una concentración de 182 kBq/ml

de 177Lu y con el volumen que se relaciona en la Tabla 6-1 para cada una de las esferas.

6.3. Calibraciones

Para la calibración de la sensibilidad y la resolución tomográfica, se realizó un SPECT a

una fuente puntual (jeringa de 3 ml con una actividad de 38.8 MBq en 0.5 ml), usando el

protocolo de step and shoot-body contour, con los parámetros que se relacionan en la Tabla

6-2. La sensibilidad obtenida es de 41.1 cps/MBq, para obtenerla se usó el software ImageJ,
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realizando un ROI en la fuente y obteniendo el número de cuentas, para luego dividir en el

tiempo de adquisición.

Parámetro Valor

Número de proyecciones 120

Tiempo por proyección 30 s

Colimador Media enerǵıa

Enerǵıa del fotopico 208 keV

Ancho de ventana del fotopico 20 %

Ancho de ventana de dispersión 6 %

Tamańo de matriz 128× 128

Tamańo de voxel 4.42 mm

Tabla 6-2: Detalle del protocolo de adquisición de imágenes.

Para obtener el coeficiente de atenuación se usó una fuente de 35.9 MBq de 177Lu y se

interpusieron láminas de acŕılico, los datos obtenidos una vez realizada la media geométrica

de la cuentas obtenidas para las vistas posterior y anterior se muestran en la Figura 6-4, el

coeficiente de atenuación obtenido es 0.132 cm−1.

Figura 6-4: Gráfica obtenida de la tasa de cuentas por unidad de actividad en función del

espesor de acŕılico, usada para obtener el coeficiente de atenuación.
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6.4. Protocolo de Adquisición y Reconstrucción de

Imágenes

Con el simulador f́ısico de gelatina, se tomo un conjunto de medidas usando el protocolo de

adquisición SPECT (sugerido para realizar los estudios en pacientes), pero por la importancia

de el número de cuentas se aumenta el número de proyecciones. Se tomaron imágenes a las 0,

22.35, 119.62, 142.13 y 164.77 horas, teniendo como hora cero las 50 horas luego del llenado

de las semiesferas.

Para el SPECT del simulador f́ısico se usó el mismo protocolo que en la calibración de

la sensibilidad, se adquirió una imagen para cada ventana de dispersión adyacente con un

ancho de 6 %. Para la adquisición se usó solo la ventana de 208 keV con los colimadores

de media enerǵıa, teniendo en cuenta lo ilustrado en la Figura 6-5. Como se puede observar

los colimadores de baja enerǵıa generan una mayor estad́ıstica de cuentas en el pico de 208

keV, pero la dispersión aumenta, debido a que permite el paso de enerǵıas más altas, los

colimadores de media enerǵıa generan una mayor atenúación, esto disminuye la estad́ıstica de

cuentas en la ventana de 208 keV y también la dispersión, de tal forma que la cuantificación

se pueda realizar solo con la ventana de 208 keV. Las imágenes fueron reconstruidas en el

software de procesamiento Xeleris (GE Healthcare), usando el protocolo de reconstrucción

cĺınico definido en el servicio para estudios SPECT: 2 iteraciones, 10 subconjuntos, un filtro

de Butterworth con una frecuencia de corte de 0.48. El filtro de Butterworth es un filtro

pasa bajos aplicado en el dominio de las frecuencias [7]. Se exportaron los cortes coronales

para obtener circunferencias en cada corte y sobre estas imágenes se realizó el procesamiento

usando el código desarrollado.

Figura 6-5: Espectro del 177Lu, (a). Adquirido con colimadores de baja enerǵıa y alta re-

solución, (b). Adquirido con colimadores de media enerǵıa [19].

Con el simulador f́ısico de acŕılico, se tomo una serie de imágenes SPECT y se realizó



6.5 Delimitación 49

la tomograf́ıa computarizada en cada adquisición. Los tiempos de adquisición fueron de: 1,

74.43, 98.15 y 121.12 horas, luego del llenado de las esferas. Una vez realizado el procesa-

miento se exportaron las imágenes sin y con corrección de atenuación realizada con el CT.

Esto permite comparar la delimitación producida y la evaluación de dosis con los dos tipos

de imagen. Las imágenes procesadas en las dos modalidades están en escala de grises.

6.5. Delimitación

Se notará como secuencia de imágenes (arreglos en python), a las adquiridas en los di-

ferentes tiempos. En el caso del simulador f́ısico de gelatina la secuencia tiene 5 imágenes

mientras que en la del simulador de acŕılico, se trata de una secuencia de 4. Se relizaron

algunas pruebas para determinar la mejor forma de delimitar la imagen, para esto se reali-

za una comparación basada en la calidad del borde. La primera prueba consiste en aplicar

directamene los algoritmos de identificación de bordes para definir cual es que permite re-

presentar de forma adecuada el borde de la imagen que en el caso de cortes coronales en los

dos simuladores deben ser circulares de acuerdo con la geometŕıa usada. Una vez definido el

método de delimtación, se procede aśı:

Corrección de dispersión: Se debe aplicar la corrección por dispersión, para comenzar

a procesar las imágenes, para esto se implementa el método de la triple ventana en el código

aplicando la Ecuación 4-9.

Reconocimiento de regiones: Para realizar el reconocimiento de regiones se usa la

función ndimage.label. Esta función tiene como entrada una máscara de umbral necesaria

para reconocer regiones conectadas. Este paso es de vital importancia ya que para realizar la

cuantificación es necesario identificar cada una de las regiones de la imagen inequivocamente

ya que el objetivo final es representar el histograma dosis-volumen de cada región. Las

máscaras propuestas deben poder identificar dos regiones en las imágenes del simulador de

gelatina y 4 en el de acŕılico. El umbral se aplica después de una operación morfológica, se

toma como un porcentaje del número máximo de cuentas en un voxel de la imagen procesada.

El valor umbral no se aplica directamente (sin operaciones morfólogicas) ya que puede tomar

valores grandes que podŕıan despreciar algunas regiones que tienen baja actividad pero que

pueden ser importantes en la cuantificación, esto implica que el número de regiones no

corresponda con el existente. Este método se debe aplicar a todas las imágenes de la secuencia

ya que es importante que en todas se identifique el mismo número de regiones. Finalmente

se obtienen listas de imágenes, cada lista tiene un tamaño de imágenes igual al número de

regiones identificadas, es decir se obtiene una imagen para cada región identificada en cada

una de las imágenes de la secuencia. Por ejemplo para simulador de gelatina se obtienen 5

listas de dos imágenes cada una. La función ndimage.label devuelve un arreglo donde cada

voxel guarda la numeración de su región, por ejemplo, todos los voxeles de la región 4 tienen

un valor de 4. Para operar los resultados con las imágenes originales es necesario normalizar,

como resultado se obtienen imágenes binarias.
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Delimitar las imágenes: Se aplica el método de delimitación sobre la primer imagen

original enmascarada (se realiza una multiplicación de arreglos), con la suma de las imágenes

de la primer lista obtenida en el paso anterior. Esto puede causar que la regiones de la imagen

original dismuyan en tamaño, el efecto depende de la máscara binaria. Sin embargo se debe

verificar que el volumen de cada región de la máscara sea mayor al de la imagen original.

6.6. Cuatificación

Una vez finalizada la delimitación de la primer imagen de la secuencia, se procede a reali-

zar la cuantificación. Se debe tener en cuenta la interpolación voxel a voxel para la secuencia

de imágenes, lo que implica un adecuado corregistro. Para esto se debe verificar la alineación

de las regiones en las diferentes imágenes y que los volumenes tengan el mismo tamaño. Se

realizó e corregistro usando una traslación basada en el número máximo de cuentas de cada

regió identificada, el mayor desplazamiento realizado fue de dos voxeles. Luego se procede

con la interpolación y el cálculo de la dosis, aśı:

Corregistro: Se encuentra el número máximo de cuentas de cada región y se realizan

las tralaciones necesarias para que coincidan en todas las imágenes de la secuencia. Luego

se procede a usar la delimitación de la primer imagen para enmascarar las otras imágenes,

para esto se debe usar una imagen binaria de forma que no se afecte el número de cuentas

en las imágenes originales. Para lograrlo se llenan con unos la regiones delimitadas y todas

las regiones externas con ceros.

Interpolación y cálculo de la actividad acumulada: Una vez realizado el corregistro,

se realiza la interpolación del número de cuentas de cada imagen para el voxel [i,j,k]. Se

obtiene una función exponencial para cada voxel, la cual debe ser integrada en el tiempo

para encontrar la actividad acumulativa en cada voxel de acuerdo con la Ecuación 4-18. El

error porcentual encontrado para el tiempo de semi-vida obtenido en el ajuste exponencial

es de 0.7 %

Cálculo de la dosis absorbida: La dosis absorbida para cada voxel se obtiene empleando

la ecuación 4-17, usando la matriz de valores S proporcionados por la MIRD [4], la cual se

importa como un arreglo. A partir de esta estimación de dosis se pueden generar mapas

de dosis e histograma dosis-volumen para cada región delimitada. Además, conociendo los

parámetros α y β para cada región delimitada se puede obtener la dosis efectiva biológica

(BED) usando la ecuación 4-13.
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7.1. Delimitación

Aplicación del gradiente morfológico: En la Figura 7-1 se muestra la aplicación del

gradiente morfológico sobre un corte de la primer imagen de la secuencia. El parámetro que

se puede variar en este caso es el tamaño del elemento estructurante. Sin embargo, como

se puede observar no es un método adecuado para este tipo de imágenes ya que se obtiene

un borde bastante ancho con un elemento estructurante de cualquier tamaño y en el caso

de elementos estructurantes menores a (3,3,3), se pierde el borde y se genera una imagen

que no describe el comportamiento de la imagen original. La notación (i,j,k), indica que el

elemento estructurante es una matriz con tamaño [i,j,k].

Figura 7-1: Aplicación del gradiente morfólogico a la imagen adquirida del simulador f́ısico

de gelatina, (a). Imagen orginal, (b). Gradiente morfólogico de la imagen con

un elemento estructurante (3,3,3), (c). Con elemento estructurante de (5,5,5),

(d). Con elemento estructurante de (2,2,2).
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Aplicación del algoritmo de Marr Hildreth: En la Figura 7-2, se observa la aplicación

de este algoritmo. Se puede observar que en el primer paso se generan varios bordes cuando

se aplica el Laplaciano, debidos a las variaciones en el número de cuentas de la imagen

SPECT sin corrección de atenuación. Se ilustra como afecta a la delimitación la variación del

parámetro σ, correspondiete al filtro Gaussiano aplicado. Este efecto se puede verificar en la

Figura 7-2, ya que cuando aumenta σ los bordes tienden a abrirse mientras que para valores

bajos se cierran. Otra observación importante es que la delimitación final del algoritmo se

aproxima al borde interno obtenido a través de la aplicación del Laplaciano. Esto podŕıa

implicar una subestimación importante del volumen delimitado. Además se observa que se

generan muchos bordes falsos fuera de las regiones de interés, y algunos bordes cerrados

dentro de otra zonas cerradas que en este caso tienen sentido debido a la variación del

número de cuentas que se observa en la imagen original.

Figura 7-2: Aplicación del algoritmo de Marr Hildrerth a la imagen adquirida del simulador

f́ısico de gelatina, (a). Imagen orginal, (b). Filtro gaussiano más laplaciano, (c).

Imagen final delimitada usando σ = 1, (d). Filtro gaussiano más laplaciano, (e).

Imagen final delimitada usando σ = 0.6, (f). Filtro gaussiano más laplaciano

en un corte diferente, (g). Imagen final delimitada usando σ = 1.4.

Aplicación del algoritmo de Canny: En la Figura 7-3, se ilustra la aplicació de este

algoritmo. Se puede ver que proporciona un adecuada delimitación de las dos regiones con

alto número de cuentas en la imagen, no se crean en zonas externas a estas regiones bordes

como en el caso del algoritmo de Marr Hildreth y los bordes internos no se cierran. La

aparición de bordes internos radica nuevamente en la variación del número de cuentas. El

gradiente de Sobel genera una especie de dona mientras que la aplicación de los otros dos

pasos del algoritmo permiten obtener un borde bien definido con un espesor de un voxel. La
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ubicación de este borde dentro de la dona generada en el gradiente de Sobel dede depender

del espesor de la misma, es decir de que tan rápido se produce la cáıda del número de cuentas

en el borde. Además, la aplicación de un filtro Gaussiano con σ mayor genera una dona de

mayor espesor, debido al mayor suavizado que genera el filtro Gaussiano. Por esta razón

para aplicar este método de eligirá un valor de σ igual a 1.

Figura 7-3: Aplicación del algoritmo de Canny a la imagen adquirida del simulador f́ısico

de gelatina, (a). Imagen orginal, (b). Gradiente de Sobel usando σ = 0.6, (c).

Imagen final delimitada usando σ = 0.6, (d). Gradiente de Sobel usando σ =

1, (e). Imagen final delimitada usando σ = 1, (f). Gradiente de Sobel usando σ

= 1.4,(g) Imagen final delimitada usando σ = 1.4
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Figura 7-4: Aplicación del algoritmo de Marr Hildreth a la imagen adquirida del simulador

f́ısico de acŕılico, (a). Imagen original sin corrección de atenuación, (b). Lapla-

ciano de la imagen sin corrección de atenuación, (c). Imagen sin corrección de

atenuación delimitada usando Marr Hildreth, (d). Imagen original con correc-

ción de atenuación, (e). Laplaciano de la imagen con corrección de atenuación,

(f). Imagen con corrección de atenuación delimitada usando Marr Hildreth.

Para definir el método de delimitación a implementar se usan las imágenes del simulador

f́ısico de acŕılico. En la Figura 7-4, se presenta la aplicación del algortimo de Marr Hildreth

y en la Figura 7-5 la aplicación del algoritmo de Canny, los dos métodos de delimitación

e imágenes se presentan con y sin corrección de atenuación. Se puede observar que en las

imágenes corregidas por atenuación el algoritmo de Canny genera un solo borde y se eliminan

los bordes internos que se observan en la imagen sin corrección de atenuación. Esto muestra la

importancia de realizar la corrección de atenuación no solo en la cuantificación sino también

en la delimitación del volumen.
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Figura 7-5: Aplicación del algoritmo de Canny a la imagen adquirida del simulador f́ısico

de acŕılico, (a). Imagen original sin corrección de atenuación, (b). Gradiente de

Sobel de la imagen sin corrección de atenuación, (c). Imagen sin corrección de

atenuación delimitada usando Canny, (d). Imagen original con corrección de

atenuación, (e). Gradiente de Sobel de la imagen con corrección de atenuación,

(f). Imagen con corrección de atenuación delimitada usando el algoritmo de

Canny.

Con el objetivo de validar la delimitación se calculó el volumen delimitado sumando el

número de voxeles en la región delimitada y multiplicándolo por el volumen de cada voxel.

Los resultados obtenidos se muestran en la Figura 7-6. Se verifica que existe una relación

cualitativa entre el porcentaje de umbral y la diferencia entre el volumen real (volumen de

solución inyectado a la esfera), y el volumen delimitado. Para las tres esferas de mayor ta-

maño el volumen está sobre estimado mientras que para la esfera más pequeña el volumen

se subestima. Este comportamiento se puede asociar al tipo de máscara morfológica usada

ya que al realizar primero una erosión las regiones de menor tamaño pueden disminuir este

significativamente. Se representan solo los porcentajes de umbral para los que el número de

regiones reconocidas es de 4.
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Figura 7-6: Dependencia de la diferencia entre el volumen inyectado a la esfera y el volumen

delimitado con respecto al porcentaje de umbral para las cuatros esferas del

simulador f́ısico de acŕılico. Se observa que el aumento en el porcentaje de

umbral permite hallar de forma más exacta el volumen de las esferas que en

principio se encuentra sobrestimado con el método usado. El porcentaje de

umbral para el cual se obtiene la mejor aproximación del volumen de las esferas

y se reconocen cuantro regiones es de

Para verificar la viabilidad de implementar el código desarrollado en imágenes médicas,

se aplicó el algoritmo a una imagen de un paciente al que se le ha administrado Lu-177. El

resultado obtenido se muestra en la Figura 7-7 , se distinguen 4 regiones (riñones, bazo y

una lesión hépatica), que son correctamente delimitadas por el software. Esta imagen es un

ejemplo importante de porque no se considera aplicar operaciones como dilatación y cierre,

ya que como se puede observar las regiones pueden ser muy cercanas y al aplicar este tipo

de operaciones se combinaŕıan.
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Figura 7-7: Aplicación del algoritmo de Canny a una imagen SPECT médica. (a). Imagen

orginal, (b). Imagen final delimitada usando el código desarrollado. Se observa

una adecuada delimitación de regiones con bordes cerrados aún cuando son

cercanas entre si.

7.2. Cuantificación

En la Figura 7-8, se muestra los resultados teóricos de la cuantificación. Para obtener estos

valores se multiplicó la matriz demilitada binaria por la actividad que debeŕıa tener cada

voxel, que corresponde al producto entre la concentración de actividad de la solución con que

se llenaron las esferas y el volumen de cada voxel. Se puede observar que las variaciones de

dosis no son mayores a 20 cGy y que cada una de las esferas tienen un valor máximo similar

al de las demás como se esperaba. Es decir, la distribución de dosis debe ser homógenea y con

fuertes variaciones en los bordes. En el caso de los mapas de dosis los niveles de dosis bajos

se encuentran apantallados por los altos niveles de actividad que existen en cada región,

para dar una idea de como se comporta la dosis en las regiones adyacentes a las regiones

fuente, se muestra un mapa de dosis de un corte adyacente a la posición de las esferas. Los

histogramas acumulados permiten observar las grandes variaciones en los niveles de dosis

y estimar el porcentaje de volumen que tiene un nivel de dosis mayor. Por ejemplo, en el

histograma correspondiente a la esfera de mayor tamaño el 40 % del volumen tienen una

dosis mayor a 283 cGy. El valor máximo de dosis encontrado fue de 290.05 cGy.
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En la Figura 7-9 se presenta mapas de dosis e histogramas acumulados de dosis-volumen

para la secuencia de imágenes corregida por atenuación, la distribución de dosis no es uni-

forme como se esperaba, se presentan variaciones en algunas zonas y principalmente en el

borde existe una contribución importante de voxeles con dosis muy bajas. Está contribución

es más significativa cuando el tamaño de la esfera disminuye. Se puede observar que solo

un 20 % del volumen Figura de la esfera de 4 cm de radio recibe una dosis mayor al valor

mı́nimo ilustrado en la Figura 7-8. Incluso para las esferas de 2 y 1.5 cm de radio, el valor

máximo de dosis obtenido a partir de las imágenes SPECT-CT es menor al valor mı́nimo

ilustrado en la Figura 7-8. Esto podŕıa asociarse al efecto de volumen parcial, el cual consiste

en una pérdida de cuentas para regiones de captación de volumen pequeño. Las dosis bajas

observadas en todas las esferas se puede asociar a errores de corregistro que en este caso

pueden ser del orden de 1 o 2 voxeles. Esto implica que cuando se realiza la interpolación

el software puede encontrar voxeles con valores de cuentas muy bajos y se obtienen valores

de dosis bajos. Como este error se presenta en el borde tiene mucha importancia debido a

que, si imaginamos la esfera como un conjunto de cascarones esféricos, los externos tienen

un volumen mayor. La falta de uniformidad que se observa en las regiones internas de la

esfera se puede asociar a una no homogenidad de la distribución de actividad dentro de esta,

parámetro del cual no se tiene control una vez se inyecta la solución radiactiva. Finalmente,

para fines comparativos se presenta los valores máximos, teórico y experimental para cada

una de las esferas, ver Tabla 7-1.

Esfera Valor máximo de

dosis teórico(cGy)

Valor máximo de dosis

experimental(cGy)

Diferencia

Porcentual

1 283 236 16.6

2 287 248 13.6

3 289 337 -16,6

4 290 369 -27.2

Tabla 7-1: Valores máximos de dosis teóricos y experimentales (obtenidos con imágenes

SPECT-CT), para cada una de las esferas del simulador f́ısico de acŕılico. La

numeración para las esferas es la misma usada en la Tabla 6-1.

La diferencia entre los valores máximos se encuentra sobrestimada hasta en un 27.2 %.

Sin embargo, de acuerdo con los histogramas dosis-volumen se puede observar que al menos

el 15 % del volumen recibe una dosis que se encuentra en el rango de las dosis esperadas.
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Las diferencias implican que se debe revisar la forma en la que se realiza la interpolación,

para esto se debe garantizar un adecuado corregistro de las imágenes. Sin embargo, debido a

las caracteŕısticas este error siempre se va a presentar y el objetivo será reducirlo en la mayor

medida posible. Esto puede implicar establecer un umbral mayor que cero para el número de

cuentas en cualquiera de las secuencias de imágenes para que el voxel sea tenido en cuenta

en la interpolación. Sin embargo, no es sencillo establecer la mejor forma para definirlo, ya

que este puede tener una relevancia importante en el cálculo de dosis de las zonas adyacentes

a las de mayor captación.

En la Figura 7-10 se presentan mapas de dosis e histogramas acumulados de dosis-volumen

para la secuencia de imágenes SPECT corregida por atenuación usando el coeficiente de

atenuación obtenido en este trabajo. La distribución de dosis es más unfiforme que la obtenida

para imágenes SPECT-CT. Se pueden ver regiones planas en los histogramas lo que implica

que exite una gran catidad de voxeles con valores de dosis similares esta uniformidad se

presenta en las esferas más pequeñas; sin embargo, también para estas aumenta la contriución

de dosis bajas lo que está de acuerdo con lo analizado para las distribuciones obtenidas con

imágenes SPECT-CT. Respecto a los valores de dosis se puede observar que los valores

máximos son muy inferiores a los esperados, cosa que se esperaba ya que al no disponer de

una corección de atenuación con el CT, los valores de cuentas son muy pequenós y las dosis

evaluadas con imágenes SPECT son subestimadas.
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8 Conclusiones

El código desarrollado permite realizar la identificación y delimitación automática de re-

giones de interés en imágenes SPECT de medicina nuclear, probado para Lu-177 y con

posibilidad de implementarlo para cualquier radio isótopo y en métodos de evaluación de

dosis a nivel de voxel h́ıbridos. Teniendo en cuenta la limitación que tiene trabajar con está

metodoloǵıa en regiones no uniformes.

Se encontró que para el umbral de 30 % para el cuál se alcanza la mejor aproximación al

volumen de las esferas, este porcentaje coincide con el corte del reconocimiento de regiones,

es decir, si se supera este umbral, el número de regiones reconocidas por el código es de 3.

También existe un umbral mı́nimo que corresponde al 12 %. El cambio del número de regio-

nes reconocidas está asociado al ruido en el caso del umbral mı́nimo y a descartar regiones

de baja captación en el caso del umbral máximo.

Es posible usar el código desarrollado para dar un estimado de la dosis absorbida a nivel

de voxel usando secuencias de imágenes SPECT-CT, para implementar la dosimetŕıa a nivel

de voxel. Esto permite tener en cuenta que la distribución de actividad no es uniforme en

los casos de aplicaciones cĺınicas, pero es necesario establecer protocolos para adquisición

de las secuencias de imágenes que garanticen un corregistro ya que este es el factor más

importante cuando se utiliza esta metodoloǵıa. Sin embargo, es necesario realizar o usar otro

tipo de herramientas que permitan calcular de forma mas confiable la dosis absorbida, o es

posible combinar la cuantificación usando el método de las vistas conjugadas o cuantificación

SPECT-CT a nivel de órganos.
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