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RESUMEN

En las últimas décadas, la PET/TC se ha convertido en una herramienta de 

diagnóstico no invasiva que mejora significativamente la utilidad clínica de la 

imagen híbrida. La introducción de la PET/TC digital como la PET/TC analógica 

representa un hito debido a su potencial para mejorar el impacto clínico y el 

rendimiento diagnóstico en enfermedades oncológicas y no oncológicas.

El objetivo principal de esta tesis doctoral fue llevar a cabo un análisis integral 

del impacto clínico de la PET/TC digital en la práctica rutinaria. Para ello, se 

realizó una investigación comparativa de la calidad de imagen entre los sistemas 

PET/TC digital y analógica en pacientes oncológicos. Se evaluó la capacidad de 

detección en cohortes de pacientes tanto oncológicos como no oncológicos, 

y se examinó la variación en los valores de SUVmáx entre estos dos sistemas.

Se llevaron a cabo tres estudios prospectivos con un total de 133 pacientes (70 

hombres, 63 mujeres), dos de ellos incluyeron pacientes oncológicos (n=100; 

pacientes diversos tipos de cáncer) y un tercer estudio incluyó pacientes no 

oncológicos (n=33; pacientes con patrón bioquímico de hiperparatiroidismo 

primario). Los estudios compartieron objetivos comunes y procedimientos 

metodológicos en la comparación de ambos sistemas. Todos los pacientes se 

sometieron de manera consecutiva a un protocolo de imágenes dual de un solo 

día tras la administración endovenosa de una única dosis de radiotrazador ([18F]

FDG o [18F]F-Colina). Los parámetros de adquisición y reconstrucción aplicados 

se ajustaron de acuerdo con los estándares clínicos en ambos sistemas.

Los resultados resaltan el rendimiento superior de la PET/TC digital en 

comparación con la PET/TC analógica en diversos parámetros. Es importante 

destacar que el sistema digital proporcionó una calidad de imagen mejorada 

en el 54% de los pacientes oncológicos (p=0,005, IC del 95%, 44,2-63,5). La 

tasa de concordancia entre los evaluadores, que evaluaron la capacidad de 
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detección en pacientes tanto oncológicos como no oncológicos, alcanzó el 

97%, con un coeficiente de acuerdo de k=0,901 (p<0,0001). Dentro del grupo 

de pacientes oncológicos, aunque el recuento total de lesiones detectadas no 

mostró una diferencia significativa entre los dos sistemas (digital: 5,03 ± 10,6 

vs. analógica: 4,53 ± 10,29; p = 0,75), el sistema digital identificó más lesiones 

en el 26.5% de los pacientes (p=0,05, IC del 95%, 17,9 - 36,7), y todas las 

lesiones exclusivamente detectadas por el sistema digital eran de un tamaño 

menor a un centímetro. En el grupo de pacientes no oncológicos, el sistema 

digital demostró un rendimiento superior con una tasa de detección del 91% 

en comparación con el 67% para el sistema analógico, siendo estadísticamente 

significativo (p<0.01). También es importante destacar que todas las lesiones 

detectadas exclusivamente por el sistema digital eran más pequeñas de un 

centímetro, con una medida de 7,5 +/- 1,3 mm.

En lo que respecta a los valores de SUVmáx, se observó una diferencia notable, 

con un aumento significativo en la PET/TC digital en comparación con la PET/

TC analógica en ambos grupos de pacientes, oncológicos y no oncológicos. 

En el grupo de pacientes oncológicos, independientemente del orden de 

adquisición de las imágenes, la PET/TC digital mostró consistentemente 

valores de SUVmáx significativamente más altos en las lesiones objetivo (9,97 

± 6,14 vs. 8,14 ± 6,39; p = 0,000) y en el pool sanguíneo mediastínico (2,54 

± 0,74 vs. 2,30 ± 0,67; p = 0,000) en comparación con el sistema analógico. 

No se observaron diferencias estadísticamente significativas en los valores de 

SUVmáx hepático entre ambos sistemas (digital 4,46 ± 3,18 vs. analógica 4,39 

± 2,59; p = 0,477). En el grupo de pacientes no oncológicos, los valores de 

SUVmáx de las lesiones paratiroideas sospechosas fueron significativamente 

más altos en la PET/TC digital que en la PET/TC analógica (5,2 ± 2 vs. 3,8 

± 1,5; p < 0,05). Además, los valores de SUVmáx de los ganglios linfáticos 

regionales también mostraron una tendencia al aumento en la PET/TC digital 

en comparación con la PET/TC analógica, aunque esta diferencia no alcanzó 

significación estadística.
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En conclusión, los resultados demuestran de manera concluyente la superioridad 

de la PET/TC digital en cuanto a calidad de imagen y capacidad de detección 

de lesiones en pacientes oncológicos y no oncológicos, particularmente en 

casos de lesiones más pequeñas de un centímetro. Además, la PET/TC digital 

aumenta significativamente los valores de SUVmáx en comparación con la 

PET/TC analógica. Estas diferencias deben tenerse en cuenta al interpretar los 

resultados clínicos y al considerar el uso intercambiable de ambos sistemas en 

estudios de seguimiento de pacientes oncológicos y no oncológicos. 





ABSTRACT

In recent decades, PET/CT has become a non-invasive diagnostic tool that 

significantly enhances the clinical utility of hybrid imaging. The introduction 

of digital PET/CT as an alternative to analog PET/CT systems, represents a 

milestone due to its potential to improvement in clinical impact and diagnostic 

performance for oncological and non-oncological diseases.

The main objective of this doctoral thesis was to conduct a comprehensive 

analysis of the clinical impact of digital PET/CT in routine clinical practice. This 

was achieved through a comparative investigation of image quality between 

digital and analog PET/CT systems in oncological patients. Detection capabilities 

were assessed in both oncological and non-oncological patient cohorts, while 

the variation in SUVmax values between these two systems was rigorously 

examined.

Three prospective studies were conducted, involving a total of 133 participants 

(70 males, 63 females). Two of these studies focused on oncological patients 

(n=100, representing various cancer types), while the third study included non-

oncological patients (n=33, individuals with a biochemical profile indicative 

of primary hyperparathyroidism). These studies shared a common set of 

objectives and methodological procedures designed to compare digital and 

analog PET/CT systems. All participants consecutively underwent a one-day 

dual-image protocol, with the intravenous administration of a single dose of 

radiotracer ([18F]FDG or [18F]F-Choline), utilizing both digital and analog PET/

CT systems. Acquisition and reconstruction parameters applied were adjusted 

according to clinical standards for both systems.

The results highlight the superior performance of digital PET/CT in comparison 

to analog PET/CT across various parameters. Notably, the digital system 

delivered enhanced image quality for 54% of oncological patients (p=0.005, 



ABSTRACT24

95% CI, 44.2-63.5). The concordance rate between evaluators, assessing 

detection capabilities in both oncological and non-oncological patients, 

reached 97%, with a coefficient of agreement of k=0.901 (p<0.0001). Within 

the oncological patient cohort, while the total count of detected lesions 

exhibited no significant difference between the two systems (digital: 5.03 ± 

10.6 vs. analog: 4.53 ± 10.29; p = 0.75), the digital system detected more 

lesions in 26.5% of patients (p=0.05, 95% CI, 17.9 - 36.7), and all lesions 

exclusively identified by the digital system were smaller than one centimeter. 

In the non-oncological patient group, the digital system demonstrated 

outstanding performance with a detection rate of 91% compared to 67% for 

the analog system, indicating a statistically significant difference (p<0.01). It 

is also noteworthy that all lesions exclusively detected by the digital system 

were smaller than one centimeter, measuring at 7.5 +/- 1.3 mm.

Regarding SUVmax values, a marked difference was observed, indicating a 

significant increase in digital PET/CT compared to analog PET/CT for both 

oncological and non-oncological patient groups. Within the oncological patient 

cohort, irrespective of the order of image acquisition, digital PET/CT consistently 

demonstrated significantly higher SUVmax values in target lesions (9.97 ± 6.14 

vs. 8.14 ± 6.39; p = 0.000) and in the mediastinal blood pool (2.54 ± 0.74 vs. 

2.30 ± 0.67; p = 0.000) when compared to the analog system. No statistically 

significant differences were noted in hepatic SUVmax values between the 

two systems (digital 4.46 ± 3.18 vs. analog 4.39 ± 2.59; p = 0.477). In the non-

oncological patient group, the SUVmax values of suspicious parathyroid lesions 

were significantly higher in digital PET/CT than in analog PET/CT (5.2 ± 2 vs. 3.8 

± 1.5; p < 0.05). Furthermore, the SUVmax of regional lymph nodes displayed 

an upward trend in digital PET/CT compared to analog PET/CT, although this 

difference did not reach statistical significance.

In conclusion, the findings unequivocally demonstrate the superiority of digital 

PET/CT over analog PET/CT in terms of image quality and lesion detection 

capabilities, encompassing both oncological and non-oncological patient 
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cohorts, with a notable advantage observed for lesions smaller than one 

centimeter. Furthermore, digital PET/CT significantly enhances SUVmax values 

when compared to analog PET/CT. These disparities are of utmost relevance 

when interpreting clinical data and making informed decisions about the 

interchangeable utilization of both systems in the follow-up assessments of 

oncological and non-oncological patients.
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1.  INTRODUCCIÓN

1.1. Historia y evolución de la imagen molecular hacia la 
PET/TC digital

Comprender la etiología de las enfermedades sigue siendo el objetivo principal 

de la investigación actual. El conocimiento más profundo de la patogénesis 

conlleva a la identificación de una serie de biomarcadores esenciales para el 

diagnóstico, tratamiento, seguimiento y pronóstico de las diversas patologías. 

Las técnicas de imagen molecular nos han permitido adentrarnos en la 

fisiopatología de las enfermedades mediante la visualización, caracterización 

y cuantificación de los procesos biológicos celulares. En las últimas décadas, la 

medicina nuclear ha logrado avances no solo en el ámbito de la investigación, 

sino también en su aplicación clínica, todo ello gracias al desarrollo simultáneo 

de nuevas tecnologías, parámetros de adquisición y reconstrucción así como 

métodos cuantitativos avanzados para medir la concentración absoluta de 

radiotrazadores relacionados con estos procesos.

La imagen hibrida, con especial interés la tomografía por emisión de positrones 

(PET), abrió horizontes para una imagen molecular multimodal, más precisa, 

aportando información funcional, molecular y morfológica simultánea de 

un sistema vivo. En las diferentes enfermedades los cambios funcionales 

suelen preceder a los cambios morfológicos, incluso cuando los hallazgos 

estructurales pueden ser inexistentes. Para que el estudio PET llegara a 

ser una realidad y convertirse en una a poderosa herramienta científica y 

clínica tuvo que pasar por un largo periodo de tiempo en donde diferentes 

disciplinas (físicos, matemáticos, químicos, médicos y biólogos) han jugado 

un papel importante. 
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La historia de los equipos PET se remonta a los años 50 del siglo anterior, pero 

fue en 1927 cuando el físico británico Paul Adrien Maurice Dirac, postuló la 

existencia de positrones en las ecuaciones de la mecánica cuántica y en la 

teoría de la relatividad de A. Einstein (1,2), corroborada experimentalmente 

por el físico estadounidense Carl David Anderson en 1932. El positrón es una 

partícula elemental que posee la misma cantidad de masa que el electrón 

(9,10938215 x10-28g), aunque con carga positiva, siendo llamado también 

antielectrón o antipartícula del electrón. Por tanto, posee una característica 

fundamental de la antimateria, aniquilándose con un electrón al encontrarse. 

La reacción electrón-positrón (o materia-antimateria) transforma toda la masa 

en energía (1,022 MeV) desintegrándose en dos fotones gamma con energía 

de 511 KeV cada uno de ellos y viajando en sentidos opuestos, pero en igual 

dirección.

La cuantificación no invasiva de radiotrazadores en el cuerpo ha sido practicada 

desde los inicios de la medicina nuclear en la década de los 40. En un principio, 

se empleaban contadores manuales Geiger-Müller para evaluar la acumulación 

de yodo radiactivo en la glándula tiroides, con el propósito de discernir la 

naturaleza benigna o maligna de los nódulos. Sin embargo, fue en 1950 

cuando el físico Benedict Cassen revolucionó esta técnica al automatizar el 

desplazamiento del detector sobre la región tiroidea, mediante el desarrollo 

de un nuevo detector equipado con cristales de yoduro de sodio activados con 

talio. Esto dió origen a lo que conocemos hoy en día como un escáner (3). Este 

avance supuso una mejora significativa respecto al contador Geiger-Muller y 

permitió obtener imágenes gammagráficas de otros órganos, como el hígado, 

el bazo y los pulmones, marcando así un hito en el surgimiento de las técnicas 

de imagen moleculares in vivo (2). 

En el año 1948, se llevó a cabo la primera aplicación del óxido nitroso 

como trazador no radiactivo para la medición del flujo sanguíneo cerebral, 

empleando el principio de Fick, basado en el principio de conservación 

de la masa (4). Posteriormente, tras la experimentación con diferentes 
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trazadores, como el 79Kr y 85Kr, el 133Xe reemplazó al óxido nitroso en 1961 

para la cuantificación del flujo sanguíneo cerebral regional en seres humanos, 

mediante la utilización de detectores de radiación equipados con múltiples 

cristales simples de pequeño tamaño (5). Este desarrollo significativo 

permitió obtener mediciones más precisas y detalladas del flujo sanguíneo 

cerebral, abriendo nuevas perspectivas en la investigación y diagnóstico 

de trastornos cerebrales relacionados con la perfusión cerebral. De forma 

paralela, en 1953 se describió un sistema multidetector con radionúclidos 

emisores de positrones (64Cu y 75As) para localizar tumores cerebrales (6). No 

obstante, fue en 1966 cuando Yamamoto et al. en el Brookhaven National 

Laboratory construyeron un dispositivo para medir el flujo sanguíneo cerebral 

regional con radiotrazadores emisores de positrones. Después de estudios 

preliminares el dispositivo fue mejorado en el Instituto Neurológico de 

Montreal (Montreal Neurological Institute) en donde los detectores fueron 

distribuidos en un solo plano rodeando la cabeza del paciente (2). Estos 

desarrollos lograron incrementar la sensibilidad y la posibilidad de obtener 

imágenes tridimensionales, pero con imágenes de baja resolución debido a 

que los métodos de reconstrucción no eran los óptimos. A principios de 1967 

se empezaron a desarrollar técnicas matemáticas para estudiar los métodos 

de reconstrucción de las imágenes tomográficas. En 1968 se desarrolló un 

dispositivo para construir imágenes basadas en el concepto de reconstrucción 

por superposición de múltiples secciones transversales en imágenes nucleares 

convencionales (7). No obstante, el desarrollo de la PET avanzó lentamente 

hasta que surgieron técnicas de reconstrucción de imágenes más avanzadas, 

siendo los algoritmos matemáticos de reconstrucción desarrollados para la 

tomografía computarizada los aplicados también a la PET (2,8). En 1961, James 

Robertson y sus colaboradores desarrollaron el primer escáner PET de un solo 

plano, pero fue hasta 1975, cuando Michel Ter-Pogossian, Michael E. Phelps y 

Edward J. Hoffman entre otros colaboradores de la Facultad de Medicina de la 

Universidad de Washington desarrollaron un escáner que empleó el método 

de reconstrucción de retroproyección filtrada, contribuyendo así al desarrollo 

de la tecnología PET (9,10). Posteriormente, en 1979 Godfrey Hounsfield y 
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Alan Cormack fueron galardonados por su contribución en el desarrollo de la 

tomografía computarizada con el premio nobel de medicina (2).

Los tiempos de adquisición de los primeros estudios PET fueron 

significativamente superiores (aproximadamente 60 min por estudio) respecto 

a los de los equipos actuales. Esto fue debido a que en los primeros escáneres 

las imágenes de transmisión se adquirían utilizando una fuente de radiación 

externa 68Ge para la corrección de la atenuación, a diferencia de los equipos 

actuales en los cuales se realiza mediante tomografía computarizada (TC) 

combinado a la evolución en los cristales detectores del PET, lo que reduce 

considerablemente el tiempo de adquisición del estudio (aproximadamente 

14-21 min por estudio) (8). En 2001, los avances lograron combinar ambas 

modalidades (11,12). Este desarrollo de la modalidad de la imagen dual (PET/

TC) representó una importante evolución en las imágenes moleculares debido 

a que la combinación realizada en un único conjunto de anillos detectores 

aportaba información anatómica y funcional.

El surgimiento en las últimas décadas de la PET/TC la ha convertido en 

una modalidad de imagen funcional no invasiva siendo de elección para 

el diagnóstico, estadificación, seguimiento y evaluación de la recurrencia 

de enfermedades neoplásicas y no neoplásicas. El reconocimiento de 

que las imágenes funcionales como la PET proporcionan un diagnóstico 

más temprano y preciso que las imágenes anatómicas convencionales ha 

promovido esta tecnología, facilitando de forma generalizada en el ámbito 

hospitalario su implementación y utilidad (12). No obstante, el desarrollo 

de la nueva generación PET/TC digital surge como una poderosa técnica de 

imagen multimodal con gran impacto en el rendimiento diagnóstico debido a 

su mayor sensibilidad con tasa de detección superiores en comparación a la 

PET/TC analógica (13). La mayor capacidad de detección de la PET/TC digital se 

debe a la diferente tecnología de acoplamiento del cristal de centelleo. Hasta 

ahora, la PET/TC analógica se basa principalmente en que varios cristales de 

centelleo se acoplan a un único fotomultiplicador, mientras que en la PET/TC 
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digital cada cristal de centelleo está acoplado a un solo fotomultiplicador de 

silicio (SiPM). Este acoplamiento 1:1 de la PET/TC digital da como resultado 

una mejor resolución espacial (14–17).

1.2. Descripción de la técnica PET/TC

La PET es una técnica de diagnóstico no invasiva en el campo de la medicina 

nuclear que permite evaluar in vivo diversos procesos bioquímicos a través 

de la obtención de imágenes tomográficas tridimensionales basadas en la 

distribución de radiotrazadores emisores de positrones en el organismo. 

Estos radiotrazadores, administrados por vía intravenosa, se dispersan en 

el cuerpo siguiendo el flujo sanguíneo, lo que posibilita la evaluación de 

distintos procesos biológicos, como el metabolismo glucídico, el transporte 

de aminoácidos y el consumo de oxígeno, entre otros. Dado que se emplea 

una cantidad ínfima de trazador, este no genera efectos farmacológicos ni 

perturba los procesos bioquímicos en estudio. Los materiales radioactivos 

más comúnmente utilizados son moléculas marcadas con isótopos emisores 

de positrones, como el 18F o el 11C. Al introducirse en el organismo, el 

radiotrazador se desintegra de manera radiactiva y emite positrones.

Los positrones, partículas cargadas positivamente, interactúan con los 

electrones presentes en el tejido circundante, dando lugar a la emisión de 

dos fotones gamma que se desplazan en direcciones opuestas. Dichos fotones 

gamma son detectados mediante un escáner PET, cuyo sistema de anillos 

de detectores permite medir con gran precisión tanto la ubicación como la 

intensidad de las emisiones gamma. Mediante la detección y el registro de estos 

fotones gamma, el escáner PET es capaz de generar una imagen tridimensional 

que refleja la distribución del radiofármaco en el cuerpo humano.

Por otro lado, la tomografía computarizada hace uso de los rayos X para crear 

imágenes detalladas de las estructuras internas del organismo. Durante un 

escaneo de TC, un estrecho haz de rayos X se dirige hacia el cuerpo y los rayos 
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X resultantes de la atenuación por las diferentes densidades de un objeto 

son captados por un detector en rotación. La información recolectada por 

el detector es procesada por un sistema computarizado, lo cual da lugar a la 

generación de imágenes anatómicas minuciosas y precisas de las estructuras 

internas del cuerpo.

La combinación de las técnicas PET y TC en lo que se conoce como PET/TC permite 

obtener información tanto funcional como anatómica del cuerpo humano. 

Las imágenes obtenidas mediante PET revelan datos sobre la distribución del 

radiofármaco y, en consecuencia, brindan información valiosa acerca de la 

actividad metabólica de los tejidos analizados. Por su parte, las imágenes de TC 

ofrecen una visión pormenorizada de las estructuras anatómicas, lo cual permite 

localizar con exactitud las áreas que presentan alteraciones metabólicas. 

Con este diseño, se logra prácticamente la eliminación de disparidades en el 

posicionamiento del paciente, al tiempo que se reduce significativamente la 

desalineación originada por movimientos involuntarios e internos propios del 

paciente. Esta técnica constituye una herramienta de valor incalculable en el 

diagnóstico y seguimiento de diversas enfermedades y condiciones médicas. Al 

integrar la información funcional y anatómica, la PET/TC facilita la identificación 

temprana de alteraciones metabólicas en la monitorización de la respuesta al 

tratamiento y la evaluación de la progresión de las enfermedades, incluso antes 

de los hallazgos morfológicos con otras técnicas de imagen. Además, incorporar 

un TC a un sistema PET da como ventajas una corrección de atenuación rápida 

con disminución del nivel de ruido en los datos de emisión del PET. Por otro 

lado, el co-registro de ambas modalidades con una alta resolución permite 

discernir con precisión entre captación fisiológica y las captaciones derivadas 

de neoplasias malignas, contribuyendo así a la detección temprana de lesiones 

tumorales que podrían pasar inadvertidos en un escáner TC. Por otro lado, 

otro beneficio es del ahorro derivado en realizar una única adquisición que 

engloba ambas modalidades de imagen, en contraposición con la necesidad de 

llevar a cabo dos adquisiciones por separado, generando incluso en el paciente 

una mayor comodidad al permitir la realización de un estudio combinado 
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en una sola visita hospitalaria. Las posibles desventajas incluyen la inversión 

económica, la necesidad de un espacio físico más amplio y la complejidad 

inherente al dispositivo dual. Sin embargo, estas cuestiones son superadas 

por los beneficios derivados de la integración, lo que ha impulsado que los 

escáneres PET se adquieran conjuntamente con una TC (18).

1.2.1.	 Preparación del paciente 

El objetivo principal es reducir la actividad fisiológica del trazador en los tejidos 

sanos, como el corazón y los músculos, al tiempo que se asegura una captación 

en los tejidos patológicos, por lo tanto, se recomienda: 

•	 Ayuno de 4-6 horas previo a la realización de la prueba, incluso evitando 

la administración intravenosa de medicamentos con contenido 

glucídico y la alimentación parenteral. Además, se recomienda evitar 

realizar actividad física durante las 24 horas previas al examen, para 

disminuir la captación muscular. Se aconseja buena hidratación 

oral, por lo que será necesario que el paciente beba de ¾ a 1 litro 

de agua 1 hora y media antes de la administración del radiofármaco 

para disminuir la dosis de radiación sobre el sistema urinario, 

facilitar su eliminación fisiológica y motivar principal a disminuir la 

concentración de radiofármaco en la vejiga, para que la imagen no se 

vea excesivamente artefactada.

•	 Previo a la inyección del trazador, es esencial medir la glucemia, ya 

que niveles de glucemia altos pueden disminuir la sensibilidad de la 

técnica al aumentar la captación de [18F]FDG en el tejido muscular 

y cardíaco. En otros trazador como la [18F]F-Colina no es necesario 

medir los niveles de glucemia ya que su mecanismo de acción está 

basado en el metabolismo de ácidos grasos (síntesis de membrana). 

•	 Administración endovenosa del radiofármaco. Se recomienda una 

dosis [18F]FDG entre 2 y 10 MBq/kg y una dosis de 4 MBq/Kg para la 

[18F]F-Colina. 
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•	 Fase de incorporación: Se recomienda una fase de incorporación de la 

[18F]FDG entre 60-90 minutos y de la [18F]F-Colina de 60 minutos previo 

a la adquisición de las imágenes. El paciente se posiciona en el escáner 

en decúbito supino con los brazos arriba (excepto en exploraciones de 

cabeza y cuello) y debe permanecer inmovilizado y cómodo durante 

toda la exploración. Además, para las imágenes cerebrales, los 

pacientes deben, permanecer en reposo sensoriomotor y con ojos 

cerrados en los minutos antes y durante la fase de incorporación del 

trazador (19).

1.3. Bases físicas

La PET se basa en los siguientes fenómenos descritos por la física nuclear: 

la desintegración radiactiva de emisores de positrones y la aniquilación de 

dichos positrones con los electrones del medio en el que se ha producido la 

desintegración.

1.3.2.	 Proceso de aniquilación

Los positrones son partículas cargadas positivamente y son emitidos mediante 

la desintegración de ciertos radionúclidos utilizados en la PET. Cuando se emite 

un positrón, interactúa rápidamente con un electrón en el tejido circundante. 

Durante esta interacción, ambas partículas se aniquilan, generando dos 

fotones de 511 keV. Estos fotones se desplazan en sentidos opuestos, en la 

misma dirección, y se denominan fotones de aniquilación (Figura 1). La figura 

1 ilustra el proceso de aniquilación. Esta figura ha sido adaptada de la figura de 

la referencia (20).

En la imagen PET, se utilizan detectores para detectar los fotones de aniquilación. 

Los detectores suelen estar dispuestos en forma de anillo o cilindro alrededor 

del paciente. Cada detección individual de un fotón de aniquilación se denomina 
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“evento único” y la tasa a la cual ocurren estos eventos se denomina “tasa de 

eventos únicos” (21,22). 

Figura 1. Ilustra el proceso de aniquilación de un positrón y un electrón con la desintegración 
de dos fotones opuestos de 511 keV

1.3.3.	 Punto de aniquilación

El principio clave en la PET es la detección de eventos de coincidencia. Cuando 

ambos fotones de una aniquilación se detectan simultáneamente (dentro de 

una ventana de tiempo corta), indica que provienen del mismo evento de 

aniquilación. Esto activa el circuito de coincidencia y se genera un “evento de 

coincidencia verdadera”. La línea que conecta los dos detectores que detectaron 

los fotones de aniquilación se llama “línea de respuesta” (LOR). 
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1.3.4.	 Limitaciones físicas de la resolución inherentes al PET

La imagen PET enfrenta desafíos asociados con la detección de coincidencias de 

aniquilación como las detecciones aleatorias, dispersión y coincidencias espurias. 

En las coincidencias aleatorias el circuito de coincidencia no es instantáneo y las 

dos aniquilaciones detectadas dentro de una pequeña ventana de tiempo (aprox. 

8-12 nanosegundos) son consideradas como un solo evento, aunque puedan 

haberse originado en dos aniquilaciones de positrones separadas. La coincidencia 

por dispersión (“Scatter”) ocurre cuando se produce una única aniquilación de 

positrón-electrón, pero uno de los fotones resultantes de la aniquilación de 511 

keV experimenta una dispersión de Compton a un ángulo pequeño dentro de 

los tejidos del paciente. A pesar de la dispersión, este fotón disperso aún retiene 

suficiente energía para ser detectado dentro de la ventana de energía de 511 

keV del detector. Como resultado, se registra como un evento de coincidencia, 

pero debido a la dispersión, la posición del evento se malinterpreta y se coloca 

incorrectamente en la imagen. Por otro lado, la coincidencia espuria son eventos 

que ocurren específicamente en radionúclidos que emiten tanto positrones 

como fotones de cascada de alta energía. Los fotones de cascada son fotones 

de alta energía que se emiten junto con los positrones durante el proceso de 

desintegración del radionúclido. Una coincidencia espuria se produce cuando un 

fotón de cascada ya sea que haya experimentado dispersión o no, pero que aún 

tiene suficiente energía para caer dentro de la ventana de energía de 511 keV del 

detector, es detectado inapropiadamente junto con un rayo gamma proveniente 

de una coincidencia verdadera o aleatoria. Estas coincidencias espurias pueden 

generar características de imagen falsas en la PET y deben ser consideradas 

cuidadosamente al interpretar las imágenes de radionúclidos que emiten fotones 

de cascada. 

Para mejorar la calidad de imagen y la precisión de la PET, se emplean diversas 

técnicas de corrección para tener en cuenta estos eventos no deseados. Estas 

técnicas involucran modelado estadístico y algoritmos de reconstrucción de 

imágenes.
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1.4. Instrumentación

1.4.1.	 Detectores

Los detectores de centelleo son dispositivos que constan de un material cristalino 

(centellador) que tiene la capacidad de emitir luz visible (centelleo) cuando 

interacciona con fotones de radiación ionizante. Cuando estas partículas o 

fotones inciden en el centellador, excitan los átomos del cristal, y como resultado, 

se generan pulsos de luz. Esta luz se convierte en una señal eléctrica, que 

posteriormente es amplificada por un fotodetector, como un fotomultiplicador 

de tubo de vacío (PMT) o un fotomultiplicador de silicio (SiPM) (22). 

En los detectores de centelleo, la cantidad de luz generada en el centellador 

y la carga eléctrica producida en el fotodetector se encuentran directamente 

vinculadas a la energía de la radiación que ha sido absorbida por el cristal. Un 

punto crucial radica en que la luz se emita de manera homogénea en todas 

las direcciones desde el cristal. Con el fin de optimizar la recolección de esta 

luz, se aplica un revestimiento reflectante en la superficie interna del recinto 

hermético del cristal. De esta manera, la luz emitida hacia los costados y hacia la 

parte frontal del cristal es redirigida de manera eficiente hacia el fotodetector, 

maximizando así la eficiencia de detección (22).

Esta mejora en la recolección de luz aumenta la sensibilidad general del 

detector. Además, garantiza que la cantidad de luz detectada esté directamente 

relacionada con la energía de los rayos X o gamma absorbidos por el centellador. 

La combinación de estos procesos asegura un rendimiento óptimo del detector.

Los detectores de centelleo destacan por varias características esenciales 

(16,21,23). En primer lugar, su alta densidad y número atómico efectivo juegan 

un papel crucial al maximizar el poder de frenado del cristal, permitiendo así una 

detección más eficiente de las radiaciones. Además, un cristal con alto número 

atómico ofrece la ventaja de una mayor proporción de efecto fotoeléctrico 

sobre interacciones Compton, lo que facilita la discriminación de energía de los 



1.  INTRODUCCIÓN40

fotones dispersos. Otra característica clave es la alta producción de luz, la cual 

desempeña un papel significativo al reducir el ruido en el centelleo y facilitar la 

electrónica asociada, mejorando así la resolución de energía en las mediciones. 

Por último, un cristal de centelleo rápido, con un corto período de decaimiento 

del centelleo, ofrece la ventaja de utilizar ventanas de coincidencia angostas, 

lo que ayuda a reducir la tasa de conteo aleatorio y, por ende, a mejorar la 

precisión y eficacia del detector.

1.4.1.1.	 Fotomultiplicador de tubo de vacío

El PMT es un dispositivo electrónico fotosensible que desempeña un papel 

fundamental en la detección y amplificación de la luz que alcanza su superficie. 

Este dispositivo está compuesto por un tubo de vidrio en un estado de vacío que 

va acoplado al material centellador, albergando diversos elementos internos. 

Entre estos componentes se encuentra un fotocátodo (material encargado de 

convertir los fotones de luz en electrones), así como una serie de electrodos 

denominados dinodos, cuya función es acelerar y multiplicar estos electrones 

en una cascada de reacciones. Asimismo, se encuentra un ánodo, que recoge 

la corriente generada por los electrones amplificados y suministra la corriente 

de electrones a un circuito externo (Figura 2). La figura 3 ilustra el esquema de 

funcionamiento de un fotomultiplicador de tubo de vacío. Esta figura ha sido 

adaptada de la figura de la referencia (24).

Figura 2. Esquema de funcionamiento de un fotomultiplicador de tubo de vacio
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En el pasado reciente, el tubo fotomultiplicador (PMT) en estado de vacío se 

destacaba como uno de los dispositivos fotosensores más utilizados en los 

sistemas PET/TC analógicos en virtud de su versatilidad, respuesta rápida, 

alta sensibilidad y amplificación eficiente. No obstante, los PMT han sido 

reemplazados en los sistemas PET/TC de última generación (sistemas digitales) 

por los SiPM.

1.4.1.2.	  Fotomultiplicadores de silicio

Recientemente, en los sistemas PET de última generación los SiPM (25,26) han 

desplazado a los PMT (16,27–29). A diferencia de los tubos fotomultiplicadores, 

que utilizan fotocátodos y dinodos en un tubo de vacío, los fotomultiplicadores 

de silicio su tecnología está basada en semiconductores. Estos SiPM están 

compuestos por fotodiodos, que son dispositivos de estado sólido capaces de 

transformar la luz absorbida en una corriente eléctrica. Fundamentalmente, 

un fotodiodo es un semiconductor. Un semiconductor es un sistema que se 

basa en cómo se distribuyen energéticamete los electrones en un sólido. Estos 

dispositivos están compuestos por una región positiva o banda de valencia (P) y 

otra negativa o banda de conducción (N) dopadas, separadas por una región no 

dopada llamada intrínseca o banda prohibida (I). Esta configuración a menudo 

se conoce como un semiconductor “PIN”, donde la “P” hace referencia a la 

región positiva, la “I” a la región intrínseca y la “N” a la región negativa (Figura 

3). La figura 3 ilustra el esquema de funcionamiento de un fotomultiplicador de 

silicio. Esta figura ha sido adaptada de la figura de la referencia (22).
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Figura 3. Esquema de funcionamiento de un fotomultiplicador de silicio

Cuando un fotón incide en un fotodiodo de avalancha (ADP), su energía provoca 

la liberación de un electrón, que cruza una región llamada banda prohibida de 

alrededor de 2 o 3 electronvoltios (eV). Esto hace que el electrón pase desde 

una región de menor energía a una de mayor energía dentro de la estructura 

del fotodiodo. En este proceso se genera un par electrón-hueco en el fotodiodo. 

Un SiPM se compone de una matriz rectangular que alberga múltiples unidades 

llamadas microceldas. Estas microceldas son, en esencia, pequeños APD 

dispuestos sobre un sustrato de silicio (Si). Todas las microceldas se conectan 

en paralelo y comparten un ánodo y un cátodo común sobre los cuales se 

aplica una tensión de polarización específica para recolectar la carga generada 

por la luz incidente. Las dimensiones de una microcelda de SiPM pueden variar 

significativamente, en un rango que va desde 10 hasta 100 micrómetros, y las 

densidades de microceldas pueden alcanzar valores de hasta 1000 por milímetro 

cuadrado. En consecuencia, el número total de microceldas en un SiPM puede 

oscilar desde varias centenas hasta decenas de miles, y las áreas activas totales 

de estos dispositivos pueden variar entre 1 y 10 milímetros cuadrados (30). 
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Los SiPM operan al someter cada APD a un voltaje externo (generalmente 

inferior a 100 V) que excede su “tensión de ruptura”. Esta diferencia entre el 

voltaje externo y la tensión de ruptura se conoce como “sobretensión” y es lo 

que regula la amplificación de la señal en el SiPM. La sobretensión, desencadena 

un fenómeno similar a una “avalancha” de carga en cada microcelda (31,32) 

traduciéndose en un rápido aumento de la corriente, que alcanza un nivel 

constante en miliamperios en cuestión de nanosegundos. Esta avalancha puede 

generar cargas, similares a las que logran los PMT (aprox. 105 a 106). A pesar de 

estar formado por numerosas microceldas, el SiPM no retiene carga, sino que 

genera señales en tiempo real. A diferencia de los PMT, a pesar de tener una 

ganancia comparable, los SIPM opera con una tensión significativamente más 

baja, generalmente inferior a 100 V, y presenta un diseño más compacto (30). 

En los detectores SiPM analógicos, se combinan señales de múltiples microceldas 

para reducir el ruido, lo que conlleva la necesidad de incorporar circuitos 

electrónicos adicionales (16). En contraste, los SiPM de última generación, 

conocidos como digitales, procesan la señal de una sola microcelda mediante 

un convertidor analógico a digital (ADC) y utilizan un contador y temporizador 

para obtener información digital sobre la energía del fotón y el tiempo de 

detección. Los SiPM digitales sobresalen por ser más eficientes en términos de 

consumo de energía y generación de calor en comparación con sus homólogos 

analógicos.

1.4.2.	  Materiales de los cristales de centelleo

En los inicios de los sistemas PET, se utilizaban cristales de yoduro de sodio 

activados con talio (NaI[Tl]) (Tabla 1). No obstante, con el avance tecnológico, 

surgieron materiales con propiedades mejoradas, como una mayor densidad y 

número atómico efectivo. Entre estos sobresalen el Bismuto Germanato (BGO, 

Bi4Ge3O12), el oxiortosilicato de lutecio dopado con cerio (LSO, Lu2SiO5:Ce), el 

oxiortosilicato de gadolinio dopado con cerio (GSO, Gd2SiO5:Ce) y el oxiortosilicato 

de lutecio-itrio dopado con cerio (LYSO, Lu2YSiO5:Ce). Estos últimos se han 
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convertido en las elecciones preferentes debido a su capacidad de frenar los 

rayos gamma de 511 keV, generados por la aniquilación de positrones (16,21–

23). La capacidad de disminuir la energía de los fotones está determinada por 

el coeficiente de atenuación lineal, el cual está influenciado por la densidad y 

el número atómico efectivo del material, así como por el espesor del cristal. La 

probabilidad de detectar los fotones aumenta a medida que el coeficiente de 

atenuación lineal es menor o el grosor del cristal son mayores. Los valores del 

coeficiente de atenuación lineal son 0.95 cm-1 para el BGO, 0.88 cm-1 para el LSO y 

0.70 cm-1 para el GSO (18).

Dentro de los materiales mencionados, es relevante destacar que tanto el 

GSO como el LSO y LYSO exhiben una producción de luz significativamente 

mayor y también más rápida, casi diez veces superior en comparación con el 

BGO. Sin embargo, es el LSO y el LYSO los que presentan la mayor capacidad 

de generación de luz, contribuyendo a una eficiencia del detector superior, lo 

que los convierte en los preferidos en los escáneres PET actuales. A pesar de 

esto, los centelladores LSO y LYSO tienen un inconveniente relacionado con la 

presencia de 176Lu (23). Este isótopo posee una vida media extremadamente 

larga, alrededor de 4 · 1010 años, y emite dos rayos gamma de 201 y 306 keV. 

La suma de sus energías, 507 keV, cae en el rango de las ventanas de energía 

de 511 keV comúnmente utilizadas en los escáneres PET. Aunque esto podría 

parecer un problema, su impacto es insignificante en los sistemas PET y, por lo 

tanto, los centelladores LSO y LYSO siguen siendo los preferidos en los equipos 

PET de última generación.

Por otro lado, el GSO se destaca por su mejor resolución en la medición de la 

energía y su mayor capacidad para rechazar eventos de dispersión (scatter), a 

pesar de tener la peor producción lumínica de todos los centelladores. Estas 

características hacen que el GSO sea una opción atractiva para aplicaciones 

específicas en la detección de radiación. 

La tabla 1 resume algunas de las características principales de los cristales de 

centelleo. Esta tabla ha sido adaptada de la tabla de la referencia (22).
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Tabla 1. 

Propiedades BGO GSO LSO LYSO NaI

Número atómico efectivo 75 59 66 66 51

Densidad (g/ml) 7,1 6,7 7,4 7,4 3,7

Tiempo de desvanecimiento del 
centelleo  (ns)

300 60 40 42 230

Fotones/MeV 9,000 8,000 30,000 17,000 41,000

Energía resolución a 511 KeV 
(%FWHM)

16 12 20 20 8

1.4.3.	  Adquisición de datos en dos y tres dimensiones 

Los PET emplean habitualmente una serie de anillos contiguos que contienen 

detectores de centelleo discretos que rodean al sujeto. Los primeros PET 

utilizaron paredes de plomo o tungsteno, llamadas septos, colocadas entre los 

detectores de los anillos (21,22). En estos modelos, conocidos como PET de 2 

dimensiones (PET 2D), los septos anulares entre los anillos definían, plano por 

plano, las líneas de respuesta y eliminaban muchos fotones de aniquilación que 

estaban fuera del plano (33). 

Al reducir la influencia de eventos aleatorios y la radiación de dispersión 

fuera del plano, se mejora la calidad de la imagen, especialmente para 

fuentes de gran volumen, como la PET de cuerpo completo. Sin embargo, la 

PET 2D también suprime muchos eventos verdaderos, lo que resultaba en 

una disminución significativa de la sensibilidad. Con el fin de aumentar la 

sensibilidad, se desarrolló la tecnología PET 3D, utilizada ampliamente en los 

sistemas PET actuales. Esta técnica implica la eliminación de los septos y la 

inclusión de eventos de coincidencia en todas las líneas de respuesta (LOR) 

para todos los detectores. Al eliminar los septos y permitir la detección de 

coincidencias en todas las direcciones, se maximiza la sensibilidad del sistema 

PET, lo que permite una mayor detección de las emisiones de positrones y una 

mayor calidad de imagen tras la aplicación de las debidas correcciones. Este 
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desarrollo fue fundamental para mejorar el rendimiento y la precisión de los 

escáneres PET en aplicaciones clínicas y de investigación. No obstante, a pesar 

de que la sensibilidad aumenta aproximadamente cinco veces en la PET 3D en 

relación con la PET 2D, se acompaña de un considerable aumento en la tasa de 

conteo de eventos aleatorios y dispersión (16,33).

En resumen, el PET combina la física atómica y nuclear, y algoritmos avanzados 

de reconstrucción de imágenes para proporcionar información detallada y 

cuantitativa sobre la distribución y concentración de radiofármacos emisores 

de positrones en el cuerpo. Es una herramienta valiosa en el diagnóstico clínico, 

la investigación y el desarrollo de medicamentos.

La sensibilidad de detección del PET es significativamente mayor que 

la de la Tomografía Computarizada por Emisión de Fotón Único (SPECT, 

por sus siglas en inglés) debido al uso de la detección de coincidencias 

de aniquilación. En la SPECT, se utiliza una colimación absorbente para 

seleccionar rayos gamma específicos, mientras que en el PET esto no es 

necesario. Los detectores de la PET pueden detectar directamente los 

fotones de aniquilación, lo que conduce a una mayor sensibilidad. La 

sensibilidad de la PET suele ser de dos a tres órdenes de magnitud mayor 

que la de la SPECT (21,22,33).

1.5.  Parámetros de evaluación de rendimiento de los 
sistemas PET

La estandarización de los procedimientos de evaluación de los equipos PET es 

esencial para permitir la comparación de escáneres de diferentes fabricantes 

bajo condiciones consistentes. Esto simplifica considerablemente las labores 

de control de calidad en entornos clínicos. Por lo tanto, es relevante resaltar 

que la Asociación Americana de Fabricantes de Equipos Eléctricos (NEMA) ha 

realizado importantes esfuerzos en esta dirección. Estos criterios representan 

un conjunto de estándares y pruebas rigurosas que se aplican a los sistemas de 
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PET/TC, desempeñando un papel crucial en la obtención de imágenes de alta 

calidad y en la obtención de resultados confiables.

Entre los criterios NEMA más relevantes se incluyen:

1.5.1.	  Resolución Espacial

La resolución espacial en la PET se refiere a la capacidad que tiene el escáner 

para mostrar las diferencias en la distribución del radiofármaco en el área 

examinada. Esto se define como la mínima distancia que puede distinguir 

entre dos puntos en la imagen. La resolución está limitada por varios factores, 

incluyendo la naturaleza de la aniquilación de positrones, el alcance de los 

positrones antes de aniquilarse, la emisión de fotones no colineales, el proceso 

de detección y la dispersión de punto (PSF) en los detectores. También se ve 

influenciada por el acoplamiento entre cristales y fotodetectores, así como por 

el error de paralaje debido a la profundidad de interacción de los fotones en 

los cristales. Además, en la práctica clínica, los algoritmos de reconstrucción y 

los filtros aplicados después de la adquisición de datos también influyen en la 

resolución espacial (18). La resolución espacial es expresada como el FWHM de 

la función de dispersión lineal.

1.5.2.	  Sensibilidad

La sensibilidad de un escáner PET es un parámetro crucial que determina su 

capacidad para convertir la actividad radiactiva inyectada en señal detectada. 

En esencia, nos dice cuán efectivo es el sistema PET para detectar los fotones 

emitidos. Un alto nivel de sensibilidad es deseable, ya que reduce el ruido en 

las imágenes reconstruidas y mejora la detectabilidad. A diferencia de otras 

técnicas de imagen, como la SPECT, que requieren colimación física para 

conocer la dirección de los fotones, la PET es actualmente intrínsecamente 

tridimensional (3D) y utiliza la electrónica para detectar coincidencias. 

Como se mencionó anteriormente, los PET inicialmente operaban en modo 
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bidimensional (2D), utilizando separadores de plomo o tungsteno entre los 

anillos de detectores para limitar la radiación dispersa y aplicar algoritmos de 

reconstrucción en 2D. Sin embargo, esta metodología no aprovechaba todo el 

potencial de la radiación emitida por el paciente. Con avances tecnológicos, 

como los centelladores LSO y BGO, que permitieron reducir la ventana de 

coincidencia, se logró una transición al modo 3D, lo que significativamente 

incrementó la sensibilidad. Otra estrategia para mejorar la sensibilidad 

implica aumentar la cantidad de material centellador en el escáner, lo que 

resulta en un aumento proporcional en la sensibilidad, siendo un factor 

crucial para optimizar el rendimiento del sistema PET (18).

1.5.3.	 Tasa de conteo ruido-equivalente

La Tasa de Conteo Equivalente al Ruido (NECR por sus siglas en ingles [Noise 

Equivalent Count Rate]) es un parámetro importante para evaluar cómo 

funciona un equipo de PET en términos de la tasa de conteo en relación con 

la concentración de actividad. Este parámetro describe la tasa de conteo de 

coincidencias verdaderas que se necesitaría en un escenario ideal (sin eventos 

aleatorios y dispersos) para obtener la misma relación señal-ruido (SNR) que 

en un escenario real para una concentración de actividad determinada (17). En 

otras palabras, la SNR puede mejorarse al utilizar una actividad inyectada más 

alta, hasta alcanzar el punto en el que se alcanza la tasa máxima de conteo. El 

valor máximo de NECR y la concentración de actividad correspondiente son 

indicadores útiles para determinar la cantidad óptima de actividad radiactiva que 

debe administrarse a los pacientes en situaciones clínicas específicas. 

1.6.  Tiempo de vuelo 

Los sistemas PET más modernos son escáneres con tiempo de vuelo (TOF; 

time-of-Flight) (34,35). En particular, el TOF se refiere a la medición precisa 

de la discrepancia temporal entre los tiempos de detección de los dos fotones 
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emitidos durante el proceso de aniquilación de un positrón, lo que permite 

una localización espacial del evento de aniquilación en un intervalo dentro 

de la LOR, con una resolución temporal de coincidencia óptima en el rango 

de 200-500 ps (34,36). Al registrar el tiempo de vuelo de múltiples fotones 

emitidos en diversas direcciones desde el punto de aniquilación, el sistema 

puede determinar con mayor precisión la ubicación tridimensional (3D) de 

dicho evento de aniquilación.

En los años 80, se desarrollaron los primeros escáneres PET-TOF que 

emplearon materiales centelladores como el CsF o el BaF2 acoplados a PMT, 

logrando una resolución temporal de 400-600 ps (34). A pesar de su capacidad 

relativamente rápida para generar luz, la ineficacia en la absorción de los 

fotones de aniquilación de 511 keV y la cantidad limitada de luz emitida por 

estos centelladores resultaron en una sensibilidad relativamente baja y un 

rendimiento generalmente deficiente.

Posteriormente en el año 2000, se diseñó la segunda generación de los 

PET-TOF con cristales de centelleo basados en lutecio. Estos escáneres de 

segunda generación mostraron una mejora no sustancial en la resolución 

temporal (300-500 ps) en comparación con los escáneres TOF de primera 

generación. No obstante, la mayor densidad de masa y la mayor emisión de 

luz de estos centelladores ofrecieron una sensibilidad y resolución espacial 

considerablemente mejoradas.

Más recientemente, el desarrollo de los PET-TOF de última generación basados 

en SiPM destacan por una mejor resolución temporal, con tiempos de 200 

ps y una mejora en la resolución espacial. El tamaño compacto (es decir, las 

dimensiones) de los SiPM en comparación con los PMTs ha minimizado la 

multiplexación que degrada la resolución espacial de la señal de luz. Aunque 

resoluciones temporales del orden de 10-20 ps casi eliminarían la necesidad 

de realizar una reconstrucción de imagen tradicional, ya que cada evento de 

aniquilación se localizaría directamente con una precisión de 2-3 mm en tres 

dimensiones, la tecnología más reciente proporciona resoluciones temporales 
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que son al menos un orden de magnitud más altas de las necesarias para lograr 

este objetivo.

Es de mencionar que, aunque el TOF no impacta directamente en la mejora 

de la resolución espacial, contribuye a reducir la probabilidad de coincidencias 

aleatorias, potenciando la relación SNR. Este efecto es especialmente relevante 

en el caso de pacientes con mayor masa corporal (37). Por otro lado, la calidad 

de la imagen de los PET sin TOF disminuye a medida que aumenta el tamaño 

del objeto. Esto se debe a una mayor atenuación y dispersión y a una menor 

cantidad de eventos verdaderos que llegan a los detectores.

En resumen, en los PET-TOF de última generación, se logra una mejor 

armonización entre el contraste de las lesiones, el nivel de ruido en las 

imágenes y el tiempo total requerido para adquirirlas. Este equilibrio resulta 

en una mejora integral que abarca una mayor tasa de detección, reducción 

en el tiempo de escaneo o en la cantidad de radiotrazador administrado, y 

una medición más precisa y certera de la captación de las lesiones (34).

1.7.  Reconstrucción de la imagen: Retroproyección 
filtrada vs. Algoritmos iterativos

Los métodos de reconstrucción de imágenes se erigen como un pilar 

fundamental en la obtención de las imágenes tomográficas. Su principal 

objetivo es representar con precisión objetos tridimensionales a partir de 

un conjunto de proyecciones adquiridas desde diferentes ángulos. La calidad 

de esta reconstrucción está influida por diversas variables que van desde la 

calidad de la adquisición y el procesamiento inicial de datos hasta las fórmulas 

matemáticas utilizadas en la reconstrucción y el posterior procesamiento de las 

imágenes resultantes (38).

En este contexto, existen dos categorías fundamentales de algoritmos. Por un 

lado, se encuentran los algoritmos basados en principios matemáticos, como 
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el algoritmo de Retroproyección Filtrada (FBP). Aunque la FBP es conocida por 

su rapidez y simplicidad, carece de la capacidad para aprovechar la información 

estadística disponible. Funciona bien en situaciones con una gran cantidad de 

datos, como en la tomografía de rayos X o la TC, pero su rendimiento disminuye 

cuando se enfrenta a una cantidad limitada de datos, como en el caso de las 

imágenes generadas en medicina nuclear.

Por otro lado, los métodos iterativos de reconstrucción de imágenes se han 

convertido en valiosas alternativas a la FBP (39,40). Estos métodos se basan 

en la repetición continua de comparar los datos reconstruidos con los datos 

originales a partir de los cuales se generaron, hasta lograr una coincidencia 

satisfactoria, denominada convergencia, de acuerdo con un valor predefinido. 

A pesar de requerir más capacidad de procesamiento, estos métodos producen 

imágenes con un contraste mejorado y una relación señal-ruido más favorable 

(40). Un ejemplo de estos métodos es el algoritmo Maximum-Likelihood 

Expectation Maximization (MLEM), que disminuye la interferencia causada por 

las fluctuaciones estadísticas, pero requiere numerosas iteraciones y, por lo 

tanto, tiempos de procesamiento prolongados.

Por otro lado, el algoritmo Ordered-Subset Expectation Maximization (OSEM) 

es el método de reconstrucción iterativa más ampliamente utilizado en 

medicina nuclear, ya que organiza los datos de proyección en subconjuntos, 

lo que permite una convergencia más rápida en comparación con el MLEM. 

También existen otros algoritmos como el Row-Action Maximization-Likelihood 

(RAMLA) y el algoritmo 3D-RAMLA.

Además de sus ventajas en términos de calidad de imagen, la reconstrucción 

iterativa tiene la capacidad de eliminar artefactos en forma de líneas, lo que 

reduce los errores tanto en la detección de falsos positivos como en la omisión 

de verdaderos positivos, especialmente cuando las lesiones se encuentran 

cerca de órganos con una alta actividad metabólica.
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1.8. Valoración cualitativa y semicuantitativa de las 
imágenes PET

La interpretación cualitativa de las imágenes PET involucra un minucioso 

examen visual. Por otro lado, el análisis semicuantitativo de estas imágenes se 

basa en el uso de índices que relacionan la actividad de la lesión, corregida por 

la atenuación, con la dosis inyectada y el peso corporal (19). Algunos de estos 

índices incluyen el valor de captación estandarizado (SUV), la glucólisis tumoral 

total (TLG) y el volumen metabólico tumoral (MTV).

Los SUV representan la cantidad de trazador absorbido en una lesión normalizado 

en relación al volumen de distribución. Es fundamental tener en cuenta que 

diversos factores pueden influir en la medición del SUV, como los tiempos 

de incorporación, los algoritmos de reconstrucción, el mapa de atenuación, 

el tamaño de la lesión, la concentración sanguínea de glucosa y la captación 

fisiológica. En este contexto, existen diversas fórmulas de SUV, dependiendo 

de cómo se normaliza (ya sea en función del peso, la masa corporal magra 

[LBM], o el área de superficie corporal), y cómo se analiza la región de interés 

(utilizando el SUV máximo [SUVmáx], SUV medio, SUV pico, entre otros). Por 

lo general, se reporta el SUVmáx, que representa el SUV normalizado para el 

peso corporal correspondiente al píxel de [18F]FDG con mayor actividad en una 

región de interés (ROI) (41).

Cuando se normaliza el SUV para la masa corporal magra, se le conoce como 

SUL. La utilización de SUL tiende a reducir la variabilidad en el valor calculado 

en comparación con el SUVmáx. No obstante, el SUVmáx se caracteriza por 

su alta reproducibilidad y facilidad de cálculo, convirtiéndolo en el índice más 

comúnmente empleado en la práctica clínica habitual (42).

Para calcular el SUV máximo, se utiliza la siguiente fórmula: 

SUVmáx: 
Captación del radiotrazador en la ROI 

---------------------------------------------------------------------------------
 Actividad inyectada / Peso del paciente
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El umbral o valor de corte más ampliamente aceptado para distinguir entre 

lesiones benignas y malignas suele oscilar entre 2.5 y 3 en tejidos blandos y 

2 en lesiones óseas. Adicionalmente, como alternativa a estos índices, se han 

propuesto otros que relacionan la actividad tumoral con zonas de referencia, 

como el cociente tumor/fondo (T/F) y el cociente tumor/corte (T/C) en el 

cerebro. Estas mediciones desempeñan un papel fundamental en la medicina 

nuclear y la oncología, brindando información valiosa para el diagnóstico y el 

tratamiento de diversas afecciones médicas (19,43).

1.9. Radiotrazadores PET

1.9.1.	  Fluorodesoxiglucosa 

Dentro de la variedad de radiotrazadores utilizados en la PET/TC, la [18F]FDG es 

predominantemente empleada tanto en la práctica clínica como en la investigación 

médica (44–46). Este radiotrazador, que actúa como un indicador del metabolismo 

celular, se caracteriza por ser absorbido de manera significativa en diversos tipos 

de tumores, exhibiendo una captación considerablemente mayor en comparación 

con el tejido sano (44,47,48). Esta capacidad ha llevado a una amplia aplicación de 

la [18F]FDG en la localización y caracterización de tumores, y su aprobación para su 

uso en la mayoría de los procesos neoplásicos (49).

El proceso de captación de [18F]FDG en el interior de las células es similar al de 

la glucosa-D. A nivel químico, ambas sustancias se diferencian en la sustitución 

formal de un grupo hidroxilo por un átomo de 18F en la posición C-2. Las proteínas 

transportadoras de glucosa, específicamente GLUT-1 a GLUT-7 y GLUT-10 a GLUT-

12, desempeñan un papel crucial en el transporte activo y selectivo de [18F]FDG 

hacia el interior de las células. Una vez que [18F]FDG ha ingresado a la célula, se 

fosforila rápidamente gracias a las enzimas hexoquinasa I-IV, generando [18F]

FDG-6-fosfato ([18F]FDG-6-P) (50). Entre todas estas proteínas transportadoras 

y enzimas, GLUT-1 y hexoquinasa II son las más conocidas y comprendidas en el 

contexto del metabolismo de la glucosa en las células cancerosas (51).
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Sin embargo, a diferencia de la glucosa-D, [18F]FDG-6-P no se somete a un 

proceso adicional de metabolización catalítica por la fosfoglucosa-isomerasa 

debido a la presencia de 18F en la posición C-2. Además, [18F]FDG-6-P presenta 

una baja capacidad de atravesar la membrana celular, lo que provoca su 

acumulación en el interior de la célula a una velocidad que es proporcional a 

la cantidad de glucosa que se está utilizando. Este fenómeno se conoce como 

atrapamiento metabólico (52).

No obstante, es importante destacar que la [18F]FDG también presenta ciertas 

desventajas y limitaciones. Su actividad glucolítica aumentada se considera 

un indicador relativamente poco específico y, en ocasiones, impreciso de 

malignidad, principalmente debido a que también se observa un aumento de 

captación en procesos inflamatorios/infecciosos, sitios de reparación tisular, así 

como en casos de hiperactividad muscular o nerviosa. Además, se ha descrito 

que la FDG-6-P puede ser transformado en 2-deoxi-2-fluoro-D-manosa-6-

fosfato en órganos específicos, como el cerebro y el corazón (52). Esto hace 

que la [18F]FDG no sea un radiotrazador óptimo para la evaluación de lesiones 

cerebrales, debido a la elevada de actividad glucolítica en los tejidos cerebrales 

normales.

Por otro lado, en órganos como el intestino y el hígado, la alta concentración 

de una la enzima glucosa-6-fosfatasa reduce la absorción de [18F]FDG, lo que 

dificulta la caracterización de lesiones en estos órganos. También es importante 

mencionar que algunos tipos de tumores, como el cáncer de próstata, 

adenocarcinomas pulmonares de bajo grado, carcinomas renales de células 

claras, neoplasias mucinosas (53) y tumores neuroendocrinos (54), muestran 

una baja afinidad por la [18F]FDG.

1.9.2.	  Otros trazadores PET

Además del 18F presente en la [18F]FDG, se usan otros isótopos, como el 11C, el 
13N y el 15O. También existen otros isótopos que funcionan como marcadores 

específicos en aplicaciones concretas, como el 68Ga, 89Zr y el 82Rb, entre otros. 
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El empleo de estos isotopos ha permitido desarrollar otros trazadores PET 

adicionales como la colina, el Antígeno Prostático Específico de Membrana 

(PSMA) o los análogos de somatostatina.

En cuanto a otros trazadores disponibles para la PET/TC, se incluye la colina 

marcada con 11C o 18F, así como el PSMA marcado con 18F o 68Ga para el cáncer 

de próstata. La colina es un nutriente soluble en agua que se integra en las 

membranas celulares como fosfatidilcolina. La colina radiomarcada se encuentra 

en células en crecimiento, como las de cáncer e inflamación, por lo que puede 

carecer de especificidad y mostrar una sensibilidad moderada [63]. Además, es 

importante señalar que la colina radiomarcada también se extiende más allá de 

su aplicación en la neoplasia de próstata, siendo de utilidad en la valoración de 

tumores cerebrales y en la caracterización de tejido paratiroideo hiperfuncionante 

(TPH). En contraste, el PSMA es una proteína de membrana que se encuentra en 

altas concentraciones en las células del cáncer de próstata. Gracias al desarrollo 

reciente de inhibidores de moléculas pequeñas, como el [68Ga]Ga-PSMA-11 y los 

agentes de PSMA marcados con 18F, que se dirigen al sitio de reconocimiento 

de sustratos activos del PSMA, se ha logrado una sensibilidad superior, incluso 

en niveles muy bajos de PSA, con una alta relación entre el fondo y el tumor 

[63]. Los análogos de somatostatina marcado con 68Ga (68Ga-SSA) comprende 

varios trazadores que tienen una estructura similar, como el [68Ga]Ga-DOTA-

TOC, el [68Ga]Ga-DOTA-NOC y el [68Ga]Ga-DOTA-TATE. Estos trazadores se unen 

de manera específica a los receptores de somatostatina, los cuales suelen estar 

sobreexpresados en los tumores neuroendocrinos (NETs) (55). Existen otros 

radiotrazadores marcados con 68Ga prometedores como el [68Ga]Ga-FAPI. Este 

radiotrazador tendría especial utilidad en lesiones primarias o metastásicas 

pequeñas especialmente en el cerebro, hígado, páncreas y tracto gastrointestinal 

debido a la baja avidez del [68Ga]Ga-FAPI en estos órganos (56,57).

También se encuentran en desarrollo otros trazadores marcados con diferentes 

isótopos, como el 124I. El 124I es un isótopo PET con una vida media de 4.2 días, 

que parece ofrecer una calidad de imagen superior con una mejor resolución 
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espacial, posibilitado la detección y exploración de lesiones de cáncer de 

tiroides con una alta sensibilidad (58,59).

Existen otras molecular PET en fase de investigación capaces de dirigirse a 

procesos biológicos claves en la oncogénesis, como la hipoxia ([18F]F-MISO 

y [18F]F-FAZA]), la proliferación ([18F]F-FLT), la angiogénesis ([18F]F-galacto-

RGD], y la apoptosis (124I- o 64Cu-Annexina V). En particular, la [18F]F-MISO es 

un radiotrazador muy estable que se origina a partir de la misonidazol y se 

ha investigado ampliamente para mapear la hipoxia en regiones específicas. 

Esta molécula se acumula en regiones con poco oxígeno y la cantidad de 

acumulación está relacionada con la cantidad de hipoxia en el tumor. Esto puede 

ayudar a identificar a los pacientes que podrían beneficiarse de un tratamiento 

personalizado, ya que la hipoxia se ha asociado con un pronóstico desfavorable 

y resistencia al tratamiento. Además, el mapeo de la hipoxia puede servir para 

guiar la radioterapia de intensidad modulada (60,61). Actualmente, se están 

llevando a cabo estudios clínicos adicionales para explorar la viabilidad y la 

seguridad de la radioterapia adaptada a la hipoxia en un enfoque personalizado.

El análogo de la timidina [18F]F-FLT, que se deriva del medicamento citostático 

azidotimidina, se ha propuesto como una herramienta no invasiva para evaluar 

la proliferación celular. Por lo tanto, podría proporcionar información valiosa 

para evaluar la respuesta a las terapias contra el cáncer y, posiblemente, ofrecer 

imágenes más específicas del tumor que el [18F]FDG. El [18F]F-FLT se toma en las 

células a través de los mismos mecanismos que la timidina nucleósida. Este proceso 

de transporte es facilitado por transportadores de nucleósidos, especialmente por 

el transportador humano de nucleósidos 1 (hENT1). Una vez dentro de la célula, 

el [18F]F-FLT es transformado en su forma activa por la enzima timidina quinasa 1 

(TK1), lo que resulta en la acumulación del trazador en el interior de la célula. Sin 

embargo, a pesar de su potencial, la PET con [18F]F-FLT ha sido poco utilizada en 

ensayos clínicos para el seguimiento de la terapia del cáncer, en parte debido a 

un conocimiento limitado sobre los factores que afectan la captación de [18F]F-FLT 

y los cambios que puede experimentar debido a la terapia (62). Además, se han 
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empleado aminoácidos marcados en el diagnóstico de tumores cerebrales, como 

[18F]F-FET y [18F]F-DOPA. También se ha utilizado el [18F]F-FES para evaluar el estado 

del receptor de estrógeno en el cáncer de mama (63). 

La tabla 2 resumen los procesos bioquímicos, mecanismos de captación y 

localización de los radiotrazadores PET utilizados más frecuentemente en la 

práctica clínica y en fase de investigación. Esta tabla ha sido adaptada de López-

Mora et al (64). 

Tabla 2. 

Radiotrazador Proceso Bioquímico Mecanismo de captación

Trazadores de PET de radionúclidos emisores de positrones 18F

[18F]FDG Metabolismo de 
glucosa

Facilitar la difusión a través de 
transportadores de glucosa; El sustrato para la 
hexoquinasa en el metabolismo de la glucosa 
es la propia glucosa.

[18F]NaF Metabolismo óseo Incorporación en los cristales de 
hidroxiapatita del hueso

[18F]F-Colina Síntesis de 
membrana

El sustrato para la colina quinasa en el 
metabolismo de la colina es la colina misma

[18F]F-FLT Síntesis de ADN Sustrato para la timidina quinasa en la síntesis 
de ADN; refleja la velocidad de proliferación 
de las células tumorales

[18F]F-MISO Hipoxia Reducción intracelular y afinidad para 
acumularse en las células hipóxicas

[18F]F-FES Receptor unión Unión específica a los receptores de 
estrógeno en el cáncer de mama

[18F]F-DOPA Transporte de 
aminoácidos

Precursor para la síntesis de dopamina

[18F]F-FET Síntesis de proteínas El transporte hacia las celular implica una 
proteína transportadora de aminoácidos

[18F]F-galacto-
RGD

Angiogénesis Receptores de integrina en las células 
endoteliales de neovascularización

[18F]F-PSMA Antígeno de 
membrana

Sitios de unión para los ligandos de PSMA
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Radiotrazador Proceso Bioquímico Mecanismo de captación

Trazadores PET de radionúclidos emisores de positrones no 18F
15O-Agua Flujo sanguíneo/

perfusión
Difusión libre a través de las membranas

[68Ga]Ga-DOTA-
TOC, [68Ga]
Ga-DOTA-NOC, 
[68Ga]Ga-DOTA-
TATE

Unión a receptores Unión específica a receptores de 
somatostatina (SSTR-II) Unión específica 
a receptores de somatostatina (SSTR-II, 
III, V) Unión específica a receptores de 
somatostatina (SSTR-II)

11C-L-metionina Transporte de 
aminoácidos y 
síntesis de proteínas

El transporte a las células implica una 
proteína transportadora de aminoácidos. La 
acumulación intracelular implica la síntesis de 
proteínas o la transmetilación

124I- o 64Cu-
Annexina V

Apoptosis Unión específica a fosfatidilserina en la 
membrana celular

[68Ga]Ga-
PSMA-11

Antígeno de 
membrana

Sitios de unión para ligandos de PSMA

[68Ga]Ga-FAPI Inhibidores 
específicos

Inhibidor de la proteína de activación de 
fibroblastos (FAPI) altamente sobreexpresada 
en el estroma tumoral
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2. JUSTIFICACIÓN DEL ESTUDIO

En la vanguardia de la investigación médica contemporánea y la comprensión 

de enfermedades, se encuentra un creciente interés en el potencial de la 

genética y la naturaleza intrínseca de estas patologías. Este conocimiento 

ha dado paso a un descubrimiento crucial de biomarcadores, que han 

revolucionado el diagnóstico, pronóstico, tratamiento y seguimiento de 

diversas condiciones clínicas.

La imagen molecular, como herramienta fundamental en esta búsqueda, ha 

permitido la visualización detallada, la caracterización precisa y la medición de 

procesos biológicos celulares, lo que ha llevado a un mayor entendimiento de 

la fisiopatología subyacente.

En este contexto, la medicina nuclear ha experimentado avances significativos, 

impulsados por la evolución simultánea de tecnologías de vanguardia, métodos 

de adquisición de datos, parámetros de reconstrucción avanzados y técnicas 

cuantitativas novedosas, que han permitido una medición más precisa de la 

concentración absoluta de radiotrazadores asociados a estas enfermedades.

La imagen híbrida, específicamente la PET/TC, ha abierto un nuevo capítulo 

en la evaluación clínica, ofreciendo una visión holística, desde lo molecular 

hasta lo morfológico, de sistemas biológicos en tiempo real. A medida que 

la PET/TC analógica ha demostrado su valía clínica, la llegada de la PET/TC 

digital ha marcado un punto de inflexión.

Con su tecnología de acoplamiento 1:1 de cristales de centelleo a detectores, 

la PET/TC digital ha revolucionado la precisión de la detección de lesiones 

subcentimétricas y la caracterización patológica.

A través de esta tesis doctoral, se plantea la demostración de que la introducción 

de la PET/TC digital resulta en una mejora significativa en el impacto clínico y 
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en el rendimiento diagnóstico de diversas enfermedades. En este contexto, se 

espera que la mayor sensibilidad y calidad de imagen de la PET/TC digital en 

comparación con la PET/TC analógica conduzca a una mayor tasa de detección, 

mejorando así la precisión y la confiabilidad en el diagnóstico de enfermedades 

tanto oncológicas como no oncológicas.

Por tanto, se espera que la rápida implementación clínica de la PET/TC digital 

abra nuevas perspectivas en la cuantificación y caracterización de estas 

enfermedades, lo que promete una medicina más personalizada al permitir 

una optimización más precisa de las dosis de radiotrazadores y los tiempos de 

adquisición de imágenes.

En síntesis, la PET/TC digital se presenta como una herramienta fundamental 

e imprescindible en la práctica médica del siglo XXI, promoviendo avances 

significativos y abriendo nuevas perspectivas para el diagnóstico y tratamiento 

de enfermedades complejas.
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3. HIPÓTESIS

En las últimas décadas, la PET/TC se ha convertido en una técnica diagnóstica 

no invasiva que permite evaluar diferentes patologías. La PET/TC analógica 

abrió una nueva era mejorando el beneficio clínico de la PET, facilitando su 

implementación generalizada en el ámbito hospitalario, dada su mejor 

sensibilidad y especificidad. 

La hipótesis que se propone es que la introducción de la PET/TC digital supone 

una mejora en el impacto clínico y en el rendimiento diagnóstico de las 

enfermedades oncológicas y no oncológicas. En este escenario, se espera que 

la sensibilidad y la mejor calidad de imagen de la PET/TC digital respecto a 

la PET/TC analógica resulte en una mayor capacidad de detección y en una 

mejora de la precisión y la confianza diagnóstica.
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4. OBJETIVOS

4.1. Objetivo general

El objetivo general de esta tesis doctoral es analizar el impacto de la tecnología 

de la PET/TC digital, tanto en enfermedades oncológicas como no oncológicas. 

Y cómo esta novedosa tecnología proporciona información clínica crucial 

para la toma de decisiones en la práctica clínica habitual. Para resolver a esta 

pregunta se llevará a cabo una evaluación comparativa de las principales 

mejoras ofrecidas por el sistema digital en contraposición al sistema analógico, 

prestando particular atención a la calidad de las imágenes, la capacidad de 

detección y las posibles variaciones en los valores de SUVmáx.

4.2. Objetivos específicos

•	 Comparar la calidad de la imagen entre la PET/TC digital y la PET/TC 

analógica.

•	 Comparar la capacidad de detección entre la PET/TC digital y la PET/

TC analógica en pacientes oncológicos y no oncológicos.

•	 Evaluar la variación de SUVmáx entre la PET/TC digital y la PET/TC 

analógica.
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5. MATERIAL Y MÉTODOS

Dentro del contexto de esta investigación doctoral, se realizaron tres estudios 

prospectivos: dos de ellos se incluyó pacientes con cáncer, mientras que un 

tercer estudio se incluyó pacientes no oncológicos. Estos estudios compartieron 

objetivos similares y siguieron procedimientos metodológicos comunes al 

evaluar la eficacia de los sistemas de PET/TC en diferentes aplicaciones clínicas. 

A continuación, se describe el enfoque metodológico general que se empleó 

en estos estudios. 

Los tres estudios prospectivos se llevaron a cabo en el Departamento de 

Medicina Nuclear del Hospital de la Santa Creu i Sant Pau en Barcelona. 

En total, se incluyeron 133 pacientes (70 hombres, 63 mujeres), de los 

cuales 100 presentaban enfermedades neoplásicas y 33 eran pacientes no 

oncológicos. Todos los pacientes fueron informados verbalmente y firmaron un 

consentimiento informado por escrito. El estudio fue aprobado por el comité 

ético institucional.

5.1. Datos clínicos

5.1.1.	  Pacientes oncológicos

En el marco de esta investigación prospectiva, para comparar tanto la calidad de 

imagen como la capacidad de detección, se llevó a cabo un análisis exhaustivo 

de una muestra compuesta por 100 pacientes oncológicos que accedieron 

voluntariamente a someterse a la adquisición de imágenes mediante los dos 

sistemas PET/TC en una misma sesión, tras la administración de una única 

dosis de radiofármaco ([18F]FDG o [18F]F-Colina). De este grupo de pacientes, 62 

eran hombres y 38 eran mujeres, con una edad promedio de 65 ± 12 años. Los 

participantes presentaban distintos tipos de cáncer, entre los que se incluían 31 con 
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cáncer de pulmón, 17 con cáncer de mama, 12 con síndromes linfoproliferativos, 

8 con cáncer colorrectal, 7 con cáncer de origen desconocido, 6 con cáncer de 

próstata, 4 con melanoma, 3 con osteosarcoma, 2 con cáncer de orofaringe, 

2 con cáncer de ovario, 2 con mieloma múltiple, 2 con tumor pleural maligno, 

1con cáncer urotelial, 1 con cáncer de páncreas, 1 con colangiocarcinoma y 1 con 

carcinoma hepatocelular.

Después de una única inyección intravenosa de radiotrazador, ya sea  

[18F]FDG o [18F]F-Colina (las dosis se calcularon en función del peso corporal, 

aproximadamente 3,7 MBq por kg), todos los pacientes se sometieron de 

manera consecutiva a un protocolo de imágenes dual en un solo día con 

dos sistemas PET/TC (digital y analógico). El protocolo de imágenes dual se 

adquirió de manera consecutiva en un PET/TC digital VEREOS de Philips y un 

PET/TC analógico GEMINI TF de Philips.

El radiofármaco [18F]FDG fue administrado a 94 pacientes, mientras que 

los otros seis pacientes se les administró [18F]F-Colina. Todos los pacientes 

ayunaron durante al menos 6 horas antes de la administración intravenosa 

de [18F]FDG. La primera adquisición PET/TC se realizó 60 minutos después de 

la administración intravenosa del radiofármaco, y la segunda se llevó a cabo 

posteriormente, con un intervalo de tiempo promedio de 50 ± 14 minutos. La 

secuencia en la cual se realizó la PET/TC digital o analógica dependió de si los 

pacientes fueron remitidos para una evaluación inicial o para seguimiento de 

tratamiento. En los pacientes referidos para una estadificación inicial, se realizó 

primero la PET/TC digital, mientras que en los pacientes que fueron referidos 

para el seguimiento del tratamiento, se realizó primero la PET/TC analógica, ya 

que la exploración previa se había realizado con este sistema. De esta manera, 

en 58 pacientes se realizó inicialmente la PET/TC analógica, seguido de la PET/

TC digital, mientras que en los restantes 42 pacientes se llevó a cabo en el 

orden inverso.
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5.1.2.	 Pacientes no oncológicos

De igual manera, se llevó a cabo un estudio prospectivo que incluyó 33 

pacientes no oncológicos. Estos pacientes fueron referidos para la evaluación 

de hiperparatiroidismo primario mediante PET/TC con [18F]F-Colina. Todos los 

pacientes presentaban gammagrafías paratiroideas con [99mTc]Tc-MIBI que 

arrojaban resultados negativos (n = 26) o inconclusos (n = 7), y mantenían un 

perfil bioquímico que indicaba hiperparatiroidismo primario, con un aumento 

en los niveles séricos de hormona paratiroidea y calcio (dentro de los valores 

normales, 1,6 - 6,9 pmol/L y 2,15 - 2,5 mmol/L, respectivamente). De este grupo, 

8 eran hombres y 25 eran mujeres, con una edad promedio de 57 ± 15 años.

Después de administrar una sola inyección intravenosa de [18F]F-Colina, 

calculada en base al peso corporal, todos los pacientes fueron sometidos de 

manera consecutiva a un protocolo de imágenes dual en un solo día utilizando 

un sistema PET/TC digital y otro analógico. La asignación de los pacientes a uno 

de los dos sistemas se realizó de forma aleatoria. El protocolo de imágenes dual 

se adquirió de manera consecutiva en un PET/TC digital VEREOS de Philips y un 

PET/TC analógico GEMINI TF de Philips.

El primer PET/TC se llevó a cabo 60 minutos después de la inyección del 

radiotrazador, seguido del segundo examen (con un intervalo de tiempo 

promedio de 35 ± 17 minutos). En 13 pacientes se realizó primero la PET/TC 

digital y en los 20 pacientes restantes se realizó primero la PET/TC analógica.

5.2.  Parámetros de adquisición de las imágenes

Los parámetros de adquisición y reconstrucción aplicados se ajustaron de 

acuerdo con los estándares clínicos en ambos sistemas. La obtención de 

imágenes de TC precedió a la obtención de las imágenes de PET. Ambos 

escáneres TC estaban equipados con detectores múltiples helicoidales de 64 

cortes, y los parámetros de adquisición de TC eran comparables en ambos 
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sistemas: se utilizaron 120 kVp, con modulación de la corriente del tubo, un 

paso de 0,828 y un grosor de corte de 3 mm (con un incremento de corte de 

1.5 mm). No se administró contraste intravenoso ni oral en ninguno de los 

casos. La reconstrucción de las imágenes de TC se realizó de acuerdo con las 

configuraciones clínicas recomendadas para cada dispositivo, utilizando el 

enfoque iterativo iDose para el sistema digital y la retroproyección filtrada en 

el sistema analógico.

Posteriormente, se procedió a la adquisición de los datos PET. El campo de 

visión activo en el PET fue de 57,6 cm en ambos sistemas. El tamaño de matriz 

en el sistema digital fue de 288 × 288 con un tamaño de voxel de 2 mm, mientras 

que en el sistema analógico fue de 144 × 144 con un tamaño de voxel de 4 mm. 

El campo de visión axial fue de 16,4 cm en el sistema digital y de 18 cm en 

el sistema analógico. Se utilizó un tiempo de adquisición de dos minutos por 

posición de cama y se empleó el modo TOF en ambos sistemas.

Para la reconstrucción de las imágenes PET, se utilizó el algoritmo 3D-OSEM con 

dos iteraciones y diez subconjuntos, con recuperación de resolución PSF en el 

sistema digital. En el sistema PET analógico, se aplicaron tres iteraciones y 33 

subconjuntos en el proceso de reconstrucción.

5.3. Análisis de las imágenes

5.3.1.	 Pacientes Oncológicos

Con el fin de llevar a cabo la comparación entre ambos sistemas en una 

muestra de pacientes con cáncer, se incorporaron en el análisis todas las 

lesiones que mostraron un aumento en la captación del radiotrazador en 

diversas regiones del cuerpo, como tumores primarios, ganglios linfáticos y 

metástasis a distancia. Cada estudio se evaluó de manera independiente, sin 

tomar en cuenta el orden en el que se realizó la PET/TC digital o analógica.
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La calidad de las imágenes fue evaluada por tres médicos especializados en 

medicina nuclear, quienes emplearon una escala de puntuación que constaba 

de cuatro niveles (-1: deficiente, 0: regular, 1: buena, 2: excelente).

Además, para evaluar la capacidad de detección, los tres médicos nucleares 

llevaron a cabo un recuento del número de lesiones con incremento en la 

captación del radiotrazador en los conjuntos de datos obtenidos mediante la 

PET/TC digital y analógica. Esto permitió establecer una comparación entre la 

capacidad de ambos sistemas para detectar y visualizar las lesiones.

Por último, para comparar los valores del SUVmáx, se midió el SUVmáx en las 

regiones de referencia, como el hígado y el pool sanguíneo mediastínico, y 

en la lesión objetivo. En cada paciente, se dibujó una ROI del mismo tamaño 

en ambos estudios en la lesión metabólicamente más activa. La ROI para el 

SUVmáx en el hígado se delimitó sin incluir lesiones hipermetabólicas o 

hipometabólicas. La ROI para el SUVmáx del pool sanguíneo mediastínico se 

trazó en la aorta torácica descendente, incluyendo la pared del vaso. En los 

estudios con múltiples posibles lesiones objetivo, solo se consideró aquella con 

el SUVmáx más alto.

Para llevar a cabo la comparación del análisis del SUVmáx, considerando el 

orden de secuencia de adquisición en la exploración PET/TC, se crearon dos 

grupos: Grupo 1, donde se realizó primero la PET/TC analógico, y Grupo 2, 

donde se efectuó primero la PET/TC digital.

5.3.2.	 Pacientes no oncológicos

Con el objetivo de comparar la capacidad de detección entre la PET/TC digital y 

analógica en el grupo de pacientes no oncológicos, tres médicos especialistas 

en medicina nuclear nuevamente evaluaron las lesiones con captación de [18F]

F-Colina sospechosas de tejido paratiroideo hiperfuncionante. Además, se 

realizó una comparación cuantitativa del SUVmáx entre las lesiones sospechosas 

de tejido paratiroideo hiperfuncionante y los ganglios linfáticos regionales 



5. MATERIAL Y MÉTODOS78

en cada uno de los sistemas. Finalmente, se correlacionaron los hallazgos 

obtenidos con los resultados histopatológicos obtenidos tras la cirugía. 

5.4. Análisis estadístico

Tanto en el grupo de pacientes oncológicos como no oncológicos, se evaluó la 

concordancia entre los evaluadores y se llevó a cabo un análisis cuantitativo 

utilizando el coeficiente kappa de Cohen [κ] y se calcularon los intervalos 

de confianza (IC) de las proporciones correspondientes. La normalidad de la 

distribución del número de lesiones detectadas por PET/TC se verificó mediante 

la prueba de Kolmogorov-Smirnov. Las variables continuas se expresaron como 

la media acompañada de la desviación estándar (DE).

5.4.1.	 Pacientes Oncológicos

La comparación de la calidad de la imagen entre la PET/TC digital y la PET/

TC analógica se llevó a cabo a través de la prueba de chi-cuadrado, aplicada a 

variables categóricas. Para comparar el número total de lesiones detectadas 

por ambos sistemas, se utilizó la prueba t de Student para variables continúas 

pareadas. 

La comparación entre el SUVmáx promedio de las lesiones objetivo y las 

regiones de referencia en ambos grupos se realizó mediante la prueba de 

Wilcoxon. Además, se efectuó una comparación del SUVmáx promedio entre 

los sistemas analógico y digital dentro de cada grupo (grupo 1 y grupo 2) 

utilizando la prueba de Wilcoxon.

Finalmente, se llevó a cabo un análisis de regresión lineal simple para evaluar 

la correlación entre el retraso en el tiempo de adquisición y el SUVmáx en las 

lesiones objetivo. 
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Las diferencias se consideraron estadísticamente significativas cuando el valor 

de probabilidad (valor p) fue inferior a 0.05.

Todos los análisis estadísticos se realizaron utilizando el software IBM SPSS 

Statistics V25.

5.4.2.	 Pacientes no oncológicos 

Para comparar el número total de lesiones sospechosas de tejido paratiroideo 

hiperfuncionante detectadas por la PET/TC digital y analógica, se utilizó la 

prueba de Wilcoxon. Asimismo, se empleó la prueba de Wilcoxon para comparar 

los valores SUVmáx entre ambos sistemas de las lesiones sospechosas de tejido 

paratiroideo hiperfuncionante y de los ganglios linfáticos. 

Las diferencias se consideraron estadísticamente significativas cuando el valor 

de probabilidad (valor p) fue inferior a 0,05.

Todos los análisis estadísticos se llevaron a cabo utilizando el paquete de 

software STATA v15.

En resumen, se adoptó tanto en el grupo de pacientes oncológicos como no 

oncológicos un enfoque combinado de evaluación cualitativa y cuantitativa, 

teniendo en consideración tanto la calidad de la imagen como el recuento de 

lesiones, y el cálculo de SUVmáx de cada sistema PET/TC.
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6. RESULTADOS

6.1.  Calidad de imagen

Se encontraron diferencias significativas en la calidad de las imágenes entre 

la PET/TC digital y la PET/TC analógica usando un análisis cualitativo basado 

en una escala de 4 puntos (X2 [2, N = 200] = 76, p < 0,001). En un 54% de los 

pacientes oncológicos, se constató que la PET/TC digital ofrecía una calidad 

de imagen superior en comparación con la PET/TC analógica (p = 0,05, IC del 

95%, 44,2 - 63,5). No obstante, en los 46 pacientes oncológicos restantes no se 

encontraron diferencias estadísticamente significativas en cuanto a la calidad 

de imagen entre ambos sistemas (Tabla 3) (Figura 4).

La tabla 3 resume los resultados de calidad de imagen de la PET/TC digital en 

comparación a la PET/TC analógica en el subgrupo de pacientes oncológicos.

Tabla 3. 

Calidad de imagen basada en una escala de 4 puntos

Deficiente Regular Buena Excelente TOTAL

Digital 0 46 53 1 100

Analógico 0 0 0 0 0

TOTAL 0 46 53 1 100

6.2. Capacidad de detección 

Tanto en el grupo de pacientes oncológicos como no oncológicos, el porcentaje 

de concordancia entre evaluadores en la capacidad de detección de lesiones 

entre los sistemas digital y analógico fue del 97%, con un coeficiente de acuerdo 

entre evaluadores de κ = 0,901 (p < 0,0001).
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6.2.1.	 Pacientes oncológicos

De los 100 pacientes oncológicos analizados, en 80 de ellos tanto el sistema 

digital como el analógico detectaron lesiones (PET+). En 61 de los 80 pacientes 

con resultados PET+, ambos sistemas identificaron la misma cantidad de 

lesiones. Mientras que, en los 19 pacientes restantes con resultados positivos 

en la PET, se evidenció que el sistema digital detectó un mayor número de 

lesiones en comparación con el sistema analógico. Además, se encontró que 

el sistema digital detecto enfermedad en tres pacientes en los que el sistema 

analógico no detectó ninguna lesión (PET-). Por lo tanto, se consideró que 20 

pacientes que utilizaron el sistema analógico y 17 pacientes que utilizaron el 

sistema digital fueron PET- (Figura 5).

Figura 4. Mujer de 81 años con cáncer de mama metastásico. Se realizó un protocolo de ima-
gen dual de un solo día utilizando un sistema PET/TC digital y otro analógico después de admi-
nistrar una única dosis de 5,6 mCi de [18F]FDG. La primera adquisición PET/TC se realizó en el 
sistema digital a los 60 minutos de la administración endovenosa del radiofármaco, y la segun-
da se llevó posteriormente en el sistema analógico, con un intervalo de tiempo aproximado de 
90 minutos entre ambas adquisiciones. Se utilizaron los parámetros de reconstrucción reco-
mendados para cada escáner. Esta imagen demuestra la mayor calidad de imagen del sistema 
digital en comparación con el sistema analógico. Además, se observa que la capacidad de 
detección del sistema digital es superior a la del sistema analógico, especialmente en órganos 
con una apariencia heterogénea y actividad de fondo, como el hígado y la médula ósea.
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No se encontraron diferencias significativas en el número total de lesiones 

detectadas por cada sistema (digital: 5,03 ± 10,6 vs. analógico: 4,53 ± 10,29; p 

= 0,75). No obstante, en 22 de los 83 pacientes PET+ (26,5%), la PET/TC digital 

detectó un mayor número de lesiones en comparación con la PET/TC analógica (p 

= 0,05, IC del 95%, 17,9–36,7). En estos 22 pacientes, todas las lesiones detectadas 

por la PET/TC digital (y no por la PET/TC analógica) tenían un tamaño menor de 10 

mm y mostraban una mejor avidez por el radiotrazador. Ocho de estas lesiones 

se ubicaron en el pulmón, 8 en los ganglios linfáticos, 6 en el hígado, 4 en los 

huesos, 1 en la vesícula seminal, 1 en la mama derecha y 1 en la piel. Además, en 

7 de estos 22 pacientes (32%), se modificó el estadio de la enfermedad (Tabla 4).

Figura 5. Mujer de 75 años con cáncer de pulmón metastásico. Se realizó un protocolo de imagen 
dual de un solo día utilizando un sistema PET/TC digital y otro analógico después de administrar 
una única dosis de 7,2 mCi de [18F]FDG. La primera adquisición PET/TC se realizó en el sistema ana-
lógico a los 60 minutos de la administración endovenosa del radiofármaco, y la segunda se llevó 
posteriormente en el sistema digital, con un intervalo de tiempo aproximado de 45 minutos entre 
ambas adquisiciones. Se utilizaron los parámetros de reconstrucción recomendados para cada es-
cáner. Esta imagen demuestra la mayor capacidad de detección del sistema digital en comparación 
con el sistema analógico, evidenciándose lesiones focales hepáticas, de tamaño inferior a los 10 
mm, en los segmentos I, II y V, que no fueron detectadas por el sistema PET/TC analógico.
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La tabla 4 resumen los resultados la capacidad de detección de la PET/TC digital 

en comparación a la PET/TC analógica en el subgrupo de pacientes oncológicos.

Tabla 4. 

Capacidad  
de detección

Analógico

PET - PET + con 
lesiones

PET + con más 
lesiones

TOTAL

D
ig

ita
l PET- 17 0 0 17

PET + con lesiones 3 61 0 64

PET + con más lesiones 0 19 0 19

TOTAL 20 80 0 100

6.2.2.	 Pacientes no oncológicos

En el subgrupo de pacientes no oncológicos, la PET/TC digital identificó la 

presencia de TPH en 30 de los 33 pacientes, mientras que el sistema analógico 

lo detectó en 22 de los 33 pacientes (p < 0,01). De estos 33 pacientes, ambos 

sistemas detectaron una captación focal de [18F]F-Colina indicativa de TPH en 

21 de ellos, y en un paciente el sistema digital identificó la presencia de dos 

focos hipercaptantes del radiotrazador. Se observó que el sistema digital mostró 

resultados positivos en 8 pacientes en los que el sistema analógico no detectó 

ninguna anomalía. Por otro lado, el sistema analógico no logró detectar TPH 

en 11 pacientes, mientras que el sistema digital no lo detectó en 3 pacientes 

(Figura 6). La figura 6 ha sido adaptada de López-Mora et al (65). 
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Figura 6. Mujer de 71 años con patrón bioquímico de hiperparatiroidismo primario y con 
[99mTc]Tc-MIBI SPECT/TC negativo. Se llevó realizó protocolo de imagen dual de un solo día 
utilizando un sistema PET/TC digital y otro analógico después de administrar una única dosis 
de 9.8 mCi de [18F]F-Colina. La primera adquisición PET/TC se realizó en el sistema digital a los 
60 minutos después de la administración endovenosa del radiofármaco, y la segunda se llevó 
posteriormente en el sistema analógico, con un intervalo de tiempo aproximado de 30 minu-
tos entre ambas adquisiciones. Se utilizaron los parámetros de reconstrucción recomendados 
para cada escáner. Esta imagen demuestra la mejor calidad de imagen del sistema digital en 
comparación con el sistema analógico. Además, se observa que el sistema digital detecto una 
lesión sospechosa de TPH mientras que el sistema analógico no detecto ninguna lesión. La le-
sión detectada por el sistema digital y no detectada por el sistema analógico tenía un tamaño 
de aproximadamente 6 mm de diámetro.

La histopatología demostró TPH en 32 pacientes, mientras que en 1 paciente 

los resultados fueron inconclusos. El sistema digital detectó TPH en 29 de los 32 

pacientes, mientras que el sistema analógico lo hizo en 22 de los 32 (p < 0,01). 

La sensibilidad en la detección de TPH fue del 91% para el sistema digital y del 

67% para el sistema analógico (Tabla 5). 

La tabla 5 resumen los resultados la capacidad de detección de la PET/TC 

digital en comparación a la PET/TC analógica en el subgrupo de pacientes no 

oncológicos con sospecha bioquímica de TPH.
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Tabla 5.

Capacidad  
de detección

Analógico

PET - PET + con 
1 lesión

PET + con 2 
lesiones

TOTAL

D
ig

ita
l

PET- 3 0 0 3

PET + con 1 lesión 8 21 0 29

PET + con 2 lesiones 0 1 0 1

TOTAL 11 22 0 33

En todos los pacientes con TPH confirmado mediante histopatología, los 

niveles plasmáticos de hormona paratiroidea disminuyeron a los 10 minutos 

posteriores a la paratiroidectomía (13,6 ± 10,1 pmol/L vs. 2,9 ± 2,5 pmol/L). 

Todas las lesiones sospechosas de TPH que fueron extirpadas y detectadas solo 

por el sistema digital (n = 8) tenían un tamaño inferior a 10 mm (7,5 ± 1,3 

mm), mientras que las lesiones detectadas por ambos sistemas (n = 22) tenían 

un tamaño mayor de 10 mm (13 ± 3,8 mm). El tamaño de todas las lesiones 

paratiroideas extirpadas, confirmadas mediante patología, fue de (12,4 ± 6,1 

mm) x (9,1 ± 3,7 mm) x (6 ± 2,7 mm).

6.3. Valor de captación máximo estandarizado

6.3.1.	 Pacientes oncológicos

Sin importar el orden de secuencia de adquisición de las imágenes PET/TC, se 

observó que el SUVmáx de las lesiones objetivo y del pool sanguíneo mediastínico 

fue significativamente superior en el sistema digital en comparación con el 

sistema analógico. Sin embargo, no se encontraron diferencias significativas en 

el SUVmáx del hígado entre ambos sistemas (Tabla 6).

La tabla 6 resumen los resultados del SUVmáx de las lesiones objetivo, hígado y 

pool vascular mediastínico de la de todos los pacientes oncológicos.
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Tabla 6.

SUVmáx

Lesión objetivo Hígado Pool vascular me-
diastínico

PET/TC Analógico 8,14 ± 6,39 4,39 ± 2,59 2,30 ± 0,67

PET/TC Digital 9,97 ± 6,14 4,46 ± 3,18 2,54 ± 0,74

Significancia p = 0,000 p = 0,477 p = 0,000

Diferencia SUVmáx -1,83 ± 3,41 -0,07 ± 0,92 -0,24 ± 0,45

En el grupo 1, en el que se realizó primero la PET/TC analógica y después la 

PET/TC digital, se observó que el SUVmáx de las lesiones objetivo y del pool 

sanguíneo mediastínico fue significativamente mayor en el sistema digital 

que en el sistema analógico, mientras que el SUVmáx del hígado no mostró 

diferencias significativas entre ambos sistemas (Tabla 7).

La tabla 7 resumen los resultados del SUVmáx de las lesiones objetivo, hígado 

y pool vascular mediastínico en el grupo 1 de pacientes oncológicos en los que 

se realizó primero la PET/TC analógica y después la PET/TC digital.

Tabla 7.

SUVmáx

Lesión objetivo Hígado Pool vascular  
mediastínico

PET/TC Analógico 6,64 ± 4,71 4,70 ± 2,90 2,33 ± 0,66

PET/TC Digital 9,48 ± 5,6 4,80 ± 3,72 2,45 ± 0,73

Significancia p = 0,000 p = 0,088 p = 0,041

Diferencia SUVmáx -2,84 ± 3,64 -0,1 ± 1,15 -0,12 ± 0,41

En el grupo 2, en el que se realizó primero la PET/TC digital y después la PET/

TC analógica, se observó que el SUVmáx de las lesiones objetivo y del pool 

sanguíneo mediastínico fue significativamente mayor en el sistema digital 
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que en el sistema analógico, mientras que el SUVmáx del hígado no mostró 

diferencias significativas entre ambos sistemas (Tabla 8).

La tabla 8 resumen los resultados del SUVmáx de las lesiones objetivo, hígado y 

pool vascular mediastínico del grupo 2 de pacientes oncológicos en los que se 

realizó primero la PET/TC digital y después la PET/TC analógico.

Tabla 8.

SUVmáx

Lesión objetivo Hígado Pool vascular  
mediastínico

PET/TC Analógico 10,16 ± 7,76 3,96 ± 2,04 2,27 ± 0,68

PET/TC Digital 10,63 ± 6,88 3,99 ± 2,20 2,66 ± 0,75

Significancia p = 0,046 p = 0,218 p = 0,000

Diferencia SUVmáx -0,47, ± 2,55 0,04 ± 0,48 0,40 ± 0,46

No obstante, este estudio proporciona información sobre la significancia 

estadística en la comparación del SUVmáx cuando se utiliza el sistema 

analógico en ambos grupos (grupo 1 y grupo 2) y el sistema digital en ambos 

grupos. Encontramos que no hubo diferencias significativas entre los grupos 

en general, con la excepción del SUVmáx en las lesiones objetivo al utilizar 

la PET/TC analógica. En este caso, el grupo 1 tuvo un valor de 6,64 ± 4,71, 

mientras que el grupo 2 obtuvo un valor de 10,16 ± 7,76, con una diferencia 

significativa con un valor de p = 0,024 (Tabla 9).

La tabla 9 resumen la significancia estadística de la comparación analógica-

analógica y digital-digital entre los grupos 1 y 2.
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Tabla 9.

Significancia estadística

Lesión  
objetivo

Hígado Pool vascular 
mediastínico

PET/TC Analógico-Analógico p = 0,024 p = 0,179 p = 0,323

PET/TC Digital-Digital p = 0,531 p = 0,577 p = 0,771

El intervalo de tiempo entre ambas exploraciones en el grupo 1 fue de 50.38 

± 16.31 minutos, mientras que en el grupo 2 fue de 43.71 ± 24.37 minutos 

(p = 0.184). Se realizó un análisis de regresión lineal simple (R2) para evaluar 

la relación entre el retraso en el tiempo de adquisición y la diferencia en el 

SUVmáx de las lesiones objetivo, lo que resultó en un valor de 0 en el grupo 1 

y 0.29 en el grupo 2.



6. RESULTADOS92

6.3.2.	 Pacientes no oncológicos

El SUVmáx de las lesiones sospechosas de TPH en la PET/TC digital fue 

significativamente mayor que en la PET/TC analógica (5,2 ± 2 frente a 3,8 ± 1,5; 

p < 0,05).

El SUVmáx de los ganglios linfáticos regionales también fue mayor en la PET/TC 

digital que en la PET/TC analógica, pero sin alcanzar significancia estadística (3,4 

± 1,5 frente a 2,5 ± 0,9; p > 0,05).

El SUVmáx de las lesiones sospechosas de TPH fue significativamente superior 

al SUVmáx de los ganglios linfáticos regionales (4,5 ± 1,9 frente a 2,9 ± 1,3), 

independientemente del sistema PET/TC empleado (digital, 5,2 ± 2 frente a 3,4 

± 1,5, p < 0.0001 y analógico, 3,8 ± 1,5 frente a 2,5 ± 0,9, p < 0.0001).
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7.  DISCUSIÓN

7.1.  Conceptos y avances técnicos

El objetivo principal de la investigación biomédica es comprender la regulación 

de los procesos fisiológicos durante condiciones normales y patológicas. 

El conocimiento mejorado de dichos procesos proporciona una serie de 

biomarcadores que son de gran utilidad en el diagnóstico, tratamiento, 

pronóstico y seguimiento de diversas enfermedades. 

La imagen molecular ha desempeñado un papel significativo al proporcionar 

imágenes detalladas de los procesos moleculares y celulares que ocurren en el 

organismo humano (66,67). Los avances continuos en medicina nuclear e imagen 

molecular se basan en el desarrollo simultáneo de nuevas tecnologías, junto 

con la mejora de los parámetros de adquisición y reconstrucción (9,68–75), así 

como la aparición de nuevos radiotrazadores y el uso de métodos cuantitativos 

para medir la concentración absoluta de los radiotrazadores en el organismo. A 

lo largo de los años, la PET/TC se ha consolidado como una herramienta clínica 

no invasiva altamente efectiva, capaz de acelerar y simplificar el diagnóstico 

temprano de enfermedades, así como de guiar terapias dirigidas para personalizar 

el tratamiento (48). 	

Desde la década de 1970, cuando se introdujo el primer sistema PET, los 

PMT acoplados a múltiples cristales de centelleo han sido mayoritariamente 

utilizados en los sistemas PET/TC analógicos. No obstante, la tecnología PET 

ha avanzado de manera continua y se han desarrollado los SiPM como una 

alternativa al PMT estándar en los sistemas PET/TC digitales, con el fin de 

optimizar el equilibrio entre la capacidad de detección, la emisión de luz y los 

tiempos de centelleo (14,15,17). Esta novedosa tecnología se ha empleado 
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en diversos dispositivos PET fabricados por diferentes proveedores, entre 

ellos Philips Healthcare (Vereos PET/TC), GE Healthcare (Discovery MI PET/

TC) y Siemens Healthineers (sistema Biograph Vision PET/TC). La comparativa 

entre los sistemas PET/TC digitales fabricados por Philips Healthcare, GE 

Healthcare y Siemens Healthineers revela diferencias significativas en cuanto a 

su configuración, características y tecnología utilizada (17) (Tabla 10).

El PET/TC Vereos de Philips Healthcare fue el primer sistema digital fabricado. 

Este sistema digital se compone de 18 módulos detectores dispuestos en una 

configuración cilíndrica, y cada módulo detector consta de una matriz de 

cristales de lutecio-ytrio oxiortosilicato de dimensiones 40 x 32 y 4 mm x 4 mm 

x 19 mm (17). La característica innovadora radica en la incorporación de un 

contador de fotones digital, conformado por miles de diodos de avalancha de 

fotón único (o microceldas) acoplados para formar dicho contador. El contador 

de fotones digital opera intrínsecamente en modo digital, convirtiendo 

directamente la luz de centelleo en una señal digital, lo que elimina la 

necesidad de amplificación para producir una señal analógica acumulada 

y, por consiguiente, reduce el ruido. Dado que cada cristal de centelleo se 

acopla a un solo SiPM (acoplamiento 1:1), se produce una optimización en la 

medida del TOF y una reducción del tiempo muerto, además de una mejora 

en la resolución espacial y temporal (16,17,26,76). Por otro lado, el otro 

sistema digital fabricado fue el Discovery MI de GE Healthcare (77), que se 

compone de cuatro anillos de 34 detectores digitales que contienen cuatro 

módulos detectores. Cada módulo detector está compuesto por una matriz 

de centelleadores de lutecio de pequeño tamaño, con cristales dispuestos en 

tres matrices de detectores SiPM de dimensiones 3 x 2. Este sistema incorpora 

un convertidor analógico-digital externo, encargado de transformar la energía 

de salida a formato digital, y un convertidor tiempo-digital externo capaz de 

convertir la señal de sincronización.
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El tercer escáner fabricado fue el Biograph Vision PET/TC de Siemens 

Healthineers. Este sistema consta de ocho anillos, cada uno de ellos con 19 

unidades de detección, y cada unidad de detección cuenta con dos módulos 

detectores. Cada módulo detector está compuesto por una matriz de mini 

bloques de 4  x  2, y cada mini bloque contiene una matriz de cristales de 

oxiortosilicato de lutecio de 3,2 x 3,2 x 20 mm, en un arreglo de 5 × 5. En este 

dispositivo digital, los cristales están acoplados a una matriz de SiPM de 16 x 16 

mm y 16 canales de salida (78). 

Todos estos avances tecnológicos incorporados a los sistemas PET/TC digitales de 

última generación han mejorado la localización de los eventos de aniquilación, 

ofreciendo una mayor sensibilidad, lo que se traducen en una mejor calidad de 

imagen y, en última instancia, un mejor rendimiento diagnóstico (13,79). Estas 

características abren nuevas perspectivas en la cuantificación y caracterización 

de lesiones pequeñas, que en su mayoría son indetectables mediante sistemas 

PET analógicos, y podrían tener un impacto clínico relevante, pudiéndose 

traducir en una mayor precisión en la estatificación y la evaluación de la 

respuesta a los tratamientos. 

La tabla 10 resumen algunas de las características y parámetros de rendimiento 

de cada sistema PET de última generación fabricado por las diferentes casas 

comerciales (22).
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Tabla 10

Modelo del  
fabricante

Philips 
Healthcare 

Vereos

GE Healthcare  
Discovery MI

Siemens  
Healthineers  

Biograph Vision

Material del cristal 
de centelleo

LYSO LYSO LSO

Dimensiones del 
cristal de centelleo 
(mm³)

3,86 x 3,86 
x 19

3,95 (transverso) x 5,3 
(axial) x25

3,2 x 3,2 x 20

Fotodetector SiPM SiPM SiPM

Diámetro del anillo 
del escáner (cm)

76 70 78

FOV Axial (cm) 16,4 20
(Gantries de tres y cinco 

detectores con FOVs 
axiales de 15 y 25 cm, 

respectivamente)

26

Resolución temporal 
TOF (ps)

332 382 214

Sensibilidad (cuentas 
por second, cps/kBq)

5,4 13.7a 16,4

Resolución espacial FWHM (ancho completo a la mitad del máximo) reconstruida 
(mm)

1 cm fuera del eje 
transversal 

4,01 4,15 3,55

– axial 3,96 4,48 3,50

20 cm fuera del eje 
transversal

5,39 6,22 4,65

– axial 5,81 6,10 4,40
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7.2.  Calidad de imagen

En el contexto de este estudio, es importante resaltar que el estudio involucró 

la evaluación de un conjunto significativo de 100 pacientes oncológicos. Los 

resultados destacan diferencias sustanciales en la calidad de imagen cuando 

comparamos el sistema PET/TC digital con su contraparte la PET/TC analógica. 

En el 54% de los casos, se observó que el sistema digital superaba en calidad de 

imagen al sistema analógico. Estos hallazgos respaldan de manera concluyente 

la existencia de disparidades significativas en cuanto a la calidad de imagen 

entre ambos sistemas.

Es particularmente relevante señalar que los resultados de nuestro análisis 

estadístico, basado en el test de Chi-cuadrado, respaldan de manera inequívoca 

que las diferencias observadas en la calidad de imagen no se deben al azar. Más 

bien, establecen una asociación estadísticamente significativa entre el tipo de 

sistema utilizado, ya sea digital o analógico, y la calidad de imagen resultante.

En efecto, estos resultados sugieren que el sistema PET/TC digital puede 

proporcionar una calidad de imagen superior en una proporción considerable de 

pacientes en comparación con el sistema analógico, siendo nuestros resultados 

consistentes con trabajos previamente publicados (13,16,17,26,76). Esta mejora 

podría atribuirse al rendimiento optimizado del sistema de detectores de la 

PET/TC digital. En la PET/TC digital, cada detector incorpora miles de diodos de 

avalancha de fotones individuales (ADP) acoplados a un contador de fotones 

digital (DPC). Este incremento en el rendimiento del sistema digital permite 

detectar fotones centelleantes individuales y generar directamente un conteo 

binario. Este acoplamiento de conteo 1:1 en los sistemas digitales permite 

obtener un cálculo del TOF más preciso y un menor tiempo muerto, además 

de una mejor resolución temporal y espacial en comparación con el sistema 

analógico. Esta constatación puede tener implicaciones clínicas trascendentales, 

ya que una mayor calidad de imagen puede facilitar la detección y evaluación 

precisa de lesiones, influyendo así en la toma de decisiones médicas.
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Teniendo en cuenta los hallazgos anteriormente obtenidos, una de las ventajas 

de la PET/TC digital relacionada con la mejor calidad de imagen podría ser en la 

planificación de la radioterapia. En un estudio piloto, se comparó la delimitación 

del volumen tumoral entre la PET digital y la PET analógica empleando un 

protocolo de imagen dual después de la administración de una única dosis de 

[18F]FDG. Los autores para medir el volumen tumoral utilizaron umbrales de 

SUVmáx de las lesiones al 35% y al 50%, así como el gradiente de SUV (que 

consiste en el valor promedio del SUV más alto en ambos márgenes obtenido 

trazando una línea a través del centro de la lesión).  Se observó que el volumen 

tumoral de la lesión era menor en la PET digital en comparación con la PET 

analógica, utilizando ambos umbrales de SUVmáx. Además, el gradiente de 

SUV fue mayor en la PET digital (80). Estos hallazgos sugieren que la PET digital 

proporciona una delimitación más precisa de los tumores en comparación 

con la PET analógica. Es posible que la definición de volumen más precisa y 

la mayor nitidez y visibilidad de las lesiones en el sistema digital conduzcan 

a una definición de imagen de mayor calidad sin un aumento aparente en la 

actividad de fondo. Por tanto, estos hallazgos postulan a la PET digital como 

una herramienta diagnóstica más óptima en la planificación de la radioterapia 

al mejorar la delimitación de los tumores y reducir la variabilidad entre los 

observadores, potenciando su impacto en la práctica clínica. 

Por otro lado, en el campo de la neuroimagen, la capacidad de obtener 

imágenes más nítidas y detalladas mediante la PET/TC digital puede permitir 

una mejor delimitación de las estructuras cerebrales, facilitando la identificación 

de anomalías y la evaluación de patrones neurodegenerativos. Además, la 

reducción del ruido relativo puede mejorar la relación señal-ruido, lo que 

puede aumentar la sensibilidad de detección y mejorar la precisión diagnóstica. 

Wagastsuma et al. (81) demostraron que la mayor resolución espacial y 

sensibilidad del sistema digital mejoró el contraste de imagen y la uniformidad 

en las imágenes cerebrales con [18F]FDG. Además, observaron una mejor calidad 

y una cuantificación más precisa de las imágenes cerebrales empleado el sistema 

digital. Siguiendo la misma línea, en otro estudio se demostró también que el 
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sistema digital ofrece mejoras notables en el ruido y el contraste de la imagen, 

así como de la resolución espacial (82). Estos estudios piloto son relevantes para 

el diagnóstico y seguimiento de trastornos neurodegenerativos, ya que el mejor 

contraste de imagen y la uniformidad obtenida con los sistemas de PET digital 

podrían proporcionar una cuantificación más precisa para evaluar la disfunción 

o degeneración de las estructuras cerebrales (especialmente en estructuras 

pequeñas difíciles de evaluar con sistemas de PET analógica), incluso antes de 

que ocurran cambios morfológicos. Sin embargo, se requieren estudios más 

amplios para confirmar estos prometedores resultados preliminares (83).

7.3.  Capacidad de detección

Además, a la valoración de la calidad de imagen, dentro del subgrupo de 

pacientes oncológicos, también se comparó la capacidad de detección de 

lesiones de los sistemas PET/TC digital y analógico.

La tasa de concordancia entre los evaluadores en la detección de lesiones entre 

los sistemas PET/TC digital y analógico alcanzó el 97%, lo cual indica un alto 

grado de acuerdo entre ellos. Además, se obtuvo un índice de concordancia 

interevaluador (κ) de 0,901, denotando una concordancia sustancial entre los 

evaluadores. Estos resultados sugieren que tanto el sistema digital como el 

analógico son efectivos en la detección de lesiones en pacientes oncológicos. La 

elevada concordancia entre ambos sistemas respalda la validez y confiabilidad 

de los resultados obtenidos. Cabe destacar que, aunque ambos sistemas 

pueden ser igualmente efectivos en la detección de lesiones, la mejor calidad 

de imagen y mayor sensibilidad del sistema digital influye en la capacidad de 

detección, lo cual a su vez podría tener implicaciones clínicas relevantes en 

términos de interpretación y toma de decisiones.

De los 100 pacientes analizados, el 80% mostro resultados positivos en la PET 

tanto el sistema digital como el analógico detectaron lesiones. En 61 de los 80 

pacientes con resultados positivos en la PET, ambos sistemas identificaron la 
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misma cantidad de lesiones. Mientras que, en los 19 pacientes restantes con 

resultados positivos en la PET, se evidenció que el sistema digital detectó un 

mayor número de lesiones en comparación con el sistema analógico. Además, 

se encontró que el sistema digital detecto enfermedad en tres pacientes en los 

que el sistema analógico no detectó ninguna lesión. 

A pesar de no encontrarse diferencias estadísticamente significativas en el 

recuento total de lesiones detectadas, es relevante destacar que el sistema 

digital identificó un mayor número de lesiones en el 26,5% de los pacientes con 

resultados PET positivos. Estas lesiones detectadas únicamente por el sistema 

digital, de tamaño menor a 10 mm y ubicadas en varios órganos, influyeron 

en la reclasificación del estadio de la enfermedad en el 32% de los pacientes. 

Además, se observó que en el 18% de los pacientes con la prueba de PET/TC 

dual que comenzaba con el sistema digital se produjo la mayor discrepancia en 

el recuento de lesiones detectadas entre ambos sistemas. Nuestros hallazgos 

respaldan y son consistentes con los datos reportados por Nguyen et al., 

quienes previamente realizaron un estudio en una muestra más pequeña de 21 

pacientes oncológicos. Al igual que en nuestro estudio, Nguyen et al. utilizaron 

un protocolo de imagen dual después de una única inyección de [18F]F-FDG, con 

un intervalo de tiempo de 22 ± 12 minutos entre los dos sistemas. Encontraron 

una mejor calidad de imagen en el sistema digital en comparación con el 

analógico (la concordancia entre evaluadores para la calidad de imagen general 

fue moderada, con un coeficiente kappa ponderado de 0,33 y un intervalo de 

confianza del 95% de 0,1-0,6). Además, observaron una tasa de detección 

superior en el sistema digital en el 24% de los pacientes, lo que resultó en una 

reclasificación de la etapa de la enfermedad en un porcentaje significativo de 

los pacientes (13).

Además de Nguyen et al., otros estudios también han demostrado beneficios 

de la PET digital en comparación con la PET analógica. Koopman et al. evaluaron 

a 66 pacientes con cáncer y encontraron un mejor rendimiento de la PET digital 

utilizando reconstrucciones de alta resolución en comparación con la PET 
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analógica. Esta mejoría en el rendimiento permitió una re-estadificación de la 

enfermedad en un subgrupo de pacientes (13%) (84).

Otro estudio relevante es el realizado por Alberts et al., quienes investigaron 

la detección de lesiones malignas en 88 pacientes con recurrencia bioquímica 

de cáncer de próstata utilizando PET/TC con [68Ga]Ga-PSMA-11. Los 

autores encontraron una mayor capacidad de detección en la PET digital en 

comparación con la PET analógica (detección de lesiones para el PET digital del 

83% frente al 57% para el PET analógico, P < 0,001). No obstante, como dato 

novedoso nuestros datos respaldan aún más la ventaja de la PET/TC digital en 

la caracterización de lesiones de tamaño menor al centímetro.

En consecuencia, se postula que la capacidad mejorada de detección del sistema 

PET/TC digital puede atribuirse a varios factores. En primer lugar, la eliminación 

más eficiente del radiotrazador a lo largo de la adquisición de imágenes puede 

contribuir a una mayor precisión en la detección de las lesiones. Además, los 

coeficientes de recuperación de contraste superiores del sistema digital en 

comparación con el sistema analógico también pueden desempeñar un papel 

crucial en esta mejora.

Los resultados en la comparación de los valores SUVmáx respaldan estos 

hallazgos, ya que se evidenció un SUVmáx superior en las lesiones objetivo con 

el uso de la PET/TC digital, sin importar el orden de adquisición de imágenes 

en ambos sistemas (85,86). Estos resultados indican que el sistema digital 

presenta una mayor capacidad para detectar y cuantificar la captación del 

radiotrazador en las lesiones, lo que puede ser clave para una evaluación más 

precisa de la enfermedad. En línea con nuestros hallazgos, Constantino et al. 

también reportaron resultados similares en un estudio reciente. Los autores 

compararon las características de las lesiones extraídas de imágenes PET/TC 

con [18F]FDG adquiridas en sistemas analógicos y digitales en una muestra de 

55 pacientes oncológicos. Utilizando tanto los protocolos clínicos estándar 

del fabricante como los protocolos que cumplían con las especificaciones de 

armonización de EARL, observaron que el sistema digital exhibía un SUVmáx 



7.  DISCUSIÓN104

significativamente mayor en las lesiones en comparación con el sistema 

analógico, con una diferencia de aproximadamente el 20% (87). 

Para obtener mediciones reproducibles y aceptadas, el rendimiento físico de 

los sistemas PET debe evaluarse de acuerdo con los estándares de la NEMA.  

En este sentido, nuestros resultados relacionados con la calidad de imagen 

y la capacidad de detección son consistentes con los resultados observados 

en los ensayos NEMA NU2-2012, que han demostrado que los coeficientes de 

recuperación de contraste para la PET/TC digital de Philips (que van desde el 

54,3% [esfera de 10 mm] hasta el 87% [esfera de 37 mm]) son superiores a 

los de su contraparte la PET/TC analógica (que van desde el 35% [esfera de 

10 mm] hasta el 82% [esfera de 37 mm]) (17,28,75,88). De manera similar, 

los coeficientes de recuperación de contraste también son superiores para 

los escáneres digitales fabricados por GE Healthcare (que van desde el 73,2% 

[esfera de 10 mm] hasta el 91,0% [esfera de 37 mm] en comparación con los 

valores de su contraparte analógica que van desde el 68,4% al 91,4%) y para 

los escáneres digitales fabricados por Siemens Healthineers (que van desde el 

93,1% [esfera de 10 mm] hasta el 89,4% [esfera de 37 mm] en comparación con 

los valores de su contraparte analógica que van desde el 28,3% [esfera de 10 

mm] hasta el 76,9% [esfera de 37 mm]). Los parámetros mejorados obtenidos 

mediante estas mediciones coinciden con investigaciones previas que reportan 

que una mayor resolución espacial se traduce en valores de contraste mejorados 

y mejora la capacidad para detectar lesiones de menor tamaño (89).

Como información adicional relevante, se llevó a cabo un estudio reciente 

(90) en el cual se evaluó la calidad de imagen en tres sistemas PET digitales de 

diferentes proveedores (GE Healthcare Discovery MI, Philips Vereos y Siemens 

Vision Biograph) en comparación con dos sistemas PET analógicos (GE Healthcare 

Discovery 690 y Siemens Biograph mCT), utilizando un fantoma NEMA/IEC NU2. 

Los resultados revelaron que el sistema PET digital mostró una mejora en la 

relación señal-ruido (SNR) de fondo en comparación con el sistema analógico. 

Además, se observó una comparabilidad en los coeficientes de recuperación 
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entre los conjuntos de datos obtenidos con la PET digital y analógica. Uno de los 

hallazgos más significativos fue que los sistemas PET digitales proporcionaron 

una calidad de imagen comparable utilizando un producto tiempo-actividad 

(TAP) más bajo en comparación con la PET analógica. El TAP representa el 

producto del tiempo de escaneo por posición de cama y la actividad de masa 

administrada en min•MBq/kg en los conjuntos de datos. Se observó que el 

TAP era aproximadamente un 40% a un 70% menor en los sistemas digitales 

en comparación con el PET analógico. Esto tiene implicaciones importantes, 

ya que una reducción en el TAP permite una disminución significativa en la 

masa-actividad administrada y/o en el tiempo de escaneo necesario. Estos 

beneficios directos se podrían traducir en una menor exposición a la dosis para 

los pacientes y una mayor comodidad durante la adquisición de las imágenes.

Es importante destacar que los avances en la configuración de los detectores 

van de forma paralela con los desarrollos de los parámetros de reconstrucción 

de las imágenes, lo cual a su vez influyen en la calidad de imagen y la capacidad 

de detección y las mediciones del SUV (37,91,92). A modo de ejemplo, la 

modelización de la función de dispersión de punto (PSF, por sus siglas en 

ingles point-spread-function) mejora la detección de lesiones debido a una 

mejor resolución espacial en las zonas de la imagen más lejanas al isocentro 

del campo de visión y una mayor recuperación de contraste, así como un 

menor ruido espacial (67). De manera similar, la verosimilitud penalizada 

bayesiana (BPL, por sus siglas en ingles Bayesian penalized likelihood) se ha 

utilizado en estudios que emplean diferentes radiotrazadores, como [18F]FDG 

(68,71,93,94), [68Ga]Ga-PSMA (95), [68Ga]Ga-DOTA-TOC (96), [18F]F-PSMA (97) 

y [18F]NaF (98), y han demostrado una mejor detección de lesiones debido a 

una mejor recuperación de contraste sin amplificación de ruido. Sin embargo, 

el propósito de nuestro estudio no fue evaluar el impacto de estos factores, 

sino comparar bajo condiciones clínicas estándar los valores proporcionados 

por el fabricante para ambos sistemas. En este sentido, es relevante señalar 

que nuestros resultados fueron nuevamente consistentes con los hallazgos 

reportados posteriormente por Koopman et al. (84,99) independientemente 
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del hecho de que los autores hayan empleado reconstrucciones de alta 

resolución en ambos sistemas.

En vista de los resultados previamente obtenidos en un subgrupo de pacientes 

con cáncer, donde la PET/TC digital demostró una calidad de imagen superior 

y una mayor capacidad de detección de lesiones, especialmente en lesiones 

de tamaño subcentimétrico, se llevó a cabo otro estudio en un subgrupo de 

pacientes no oncológicos. El objetivo de este estudio fue evaluar la capacidad 

de detección de TPH entre el sistema digital y analógico con [18F]F-Colina en 

una muestra de pacientes con patrón bioquímico de hiperparatiroidismo 

primario, cuyos resultados previos de la gammagrafía-SPECT/TC de paratiroides 

con [99mTc]Tc-MIBI arrojaron resultados negativos o no concluyentes. Además, 

se realizó una evaluación comparativa del SUVmáx entre el TPH y los ganglios 

linfáticos regionales utilizando ambos sistemas PET/TC, con el propósito 

de determinar si el SUVmáx podría aportar información relevante para la 

diferenciación de estas estructuras (65,100).

El sistema PET/TC digital identificó la presencia de TPH en el 91% de los 

pacientes, mientras que el sistema analógico lo detectó en el 67% de los 

pacientes. De estos 33 pacientes, ambos sistemas detectaron una captación 

focal de [18F]F-Colina indicativa de TPH en 21 de ellos, y en un paciente el 

sistema digital identificó la presencia de dos focos hiperfuncionantes. Se 

observó que el sistema digital mostró resultados positivos en 8 pacientes en 

los que el sistema analógico no detectó ninguna anomalía. Por otro lado, el 

sistema analógico no logró detectar TPH en 11 pacientes, mientras que el 

sistema digital no lo detectó en 3 pacientes. El porcentaje de concordancia 

en la detección del TPH entre los sistemas digital y analógico, evaluado por 

los tres observadores experimentados, fue del 97%, con un coeficiente de 

acuerdo interobservador (κ) de 0,901 (p < 0,0001). Estos resultados indican 

una alta consistencia en la capacidad de detección del TPH entre ambos 

sistemas. Los resultados obtenidos representan una contribución significativa 

en la detección de hiperparatiroidismo primario mediante el uso de sistemas 
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PET/TC (digital y analógico) previo a la realización de paratiroidectomía 

mínimamente invasiva guiada por imágenes. Es notable destacar que el 

sistema PET/TC digital demostró una mayor capacidad de detección al 

identificar TPH en un mayor número de pacientes en comparación con el 

sistema analógico, lo cual indica una mayor sensibilidad y precisión en la 

identificación de adenomas paratiroideos. Adicionalmente, el hecho de que 

el sistema digital haya detectado dos focos hiperfuncionantes en un paciente 

podría sugerir una ventaja adicional en la capacidad de detección de múltiples 

lesiones, como por ejemplo en el hiperparatiroidismo terciario. Sin embargo, 

se requiere una investigación adicional y estudios prospectivos para validar y 

respaldar plenamente esta suposición.

Es relevante resaltar que la PET/TC digital demostró una capacidad destacada al 

identificar resultados positivos en pacientes en los cuales el sistema analógico no 

detectó ninguna anomalía. Esto se evidencia mediante una tasa de verdaderos 

positivos del 91% y una tasa de falsos negativos del 9% en comparación con 

el sistema analógico, que obtuvo un 69% y un 31% respectivamente. Estos 

hallazgos respaldan la mayor capacidad del sistema digital en la detección del 

TPH, subrayando su relevancia y potencial como herramienta diagnóstica en 

esta patología. Estos resultados pueden tener implicaciones significativas en la 

práctica clínica y respaldan la utilidad y efectividad del sistema PET/TC digital 

en la detección temprana y precisa del TPH previa a la intervención quirúrgica. 

La alta concordancia en la detección del TPH entre los sistemas digital y analógico, 

respaldada por el coeficiente de acuerdo interobservador (κ), evidencia una 

consistencia significativa en los resultados obtenidos por los evaluadores. Esto 

refuerza la confiabilidad de los hallazgos y sugiere que ambos sistemas son 

comparables en términos de detección del TPH, a pesar de la superioridad del 

sistema digital. 

Un metaanálisis realizado previamente (101) indica de manera concluyente que 

la PET/TC con [18F]F-Colina tiene un rendimiento diagnóstico excelente para la 

detección de TPH en pacientes con hiperparatiroidismo. Según este estudio, la 
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sensibilidad alcanza el 95% (IC del 95%: 92-97%), el valor predictivo positivo es 

del 97% (IC del 95%: 95-98%) y la tasa de detección llega al 91% (IC del 95%: 

87-94%). 

La PET/TC analógica con [18F]F-Colina ha demostrado su eficacia al detectar un 

alto porcentaje de pacientes con TPH, incluso aquellos con resultados negativos 

o inconclusos en la gammagrafía-SPECT/TC de paratiroides con 99mTc-MIBI 

(102). Estos hallazgos proporcionan una base sólida para comprender y apreciar 

el valor clínico y la relevancia de la PET/TC con [18F]F-Colina como herramienta 

diagnóstica en el abordaje de TPH en pacientes con hiperparatiroidismo. Estos 

datos, se respaldan y complementan con otro estudio de cohorte retrospectivo 

(103), el cual también evidencia una excelente tasa de detección superior al 

90% empleando el sistema analógico. No obstante, se destaca la dificultad 

inherente para calcular los verdaderos negativos debido a la limitada inspección 

intraoperatoria de las glándulas con apariencia normal en la PET/TC con [18F]

F-Colina sin una captación significativa. Es importante destacar que, en nuestro 

estudio, la sensibilidad y el valor predictivo positivo de la PET/TC analógico 

alcanzaron el 69% y el 100%, respectivamente. Estas diferencias podrían explicarse 

debido a que nuestro análisis se realizó en un subgrupo de pacientes con una 

gammagrafía-SPECT/TC de paratiroides con [99mTc]Tc-MIBI previamente negativa 

o inconclusa, a diferencia del estudio de Broos et al. (103), quienes emplearon 

la PET/TC analógica con [18F]F-Colina como método de imagen de primera línea. 

Se ha sugerido previamente que el tamaño de las lesiones puede no ser 

determinante en la detectabilidad mediante la PET/TC analógica. Dentro de este 

contexto, en otro estudio se observó que el tamaño mediano de las lesiones 

verdaderamente positivas fue de 15 mm (rango: 4-50 mm), mientras que para 

las falsas negativas fue de 14 mm (rango: 9-24 mm) (104). Estos resultados 

respaldan la noción de que el tamaño de las lesiones puede tener un impacto 

en su detección mediante la PET/TC analógica. 
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En pacientes con adenomas, se encontró un tamaño promedio de 15,9 ± 7,6 mm 

en un estudio, mientras que en otro estudio se reportó un tamaño promedio de 

8 mm en lesiones sospechosas de adenoma hiperfuncionante detectadas con 

PET/TC analógica (102,105). Sin embargo, este último estudio (105) se incluyó 

un alto número de lesiones ectópicas (49%) y la PET/TC analógica se realizó 

después de una ecografía y una gammagrafía paratiroidea planar con SPECT/TC 

adicional si fuera necesario. Estos hallazgos complementan la evidencia existente 

sobre el tamaño de las lesiones asociadas al TPH y destacan la variabilidad 

observada en las muestras de pacientes evaluados. En el contexto de nuestro 

estudio, se destaca la relevancia de la información adicional proporcionada y el 

rendimiento de los sistemas digitales en esta población de pacientes. Es notable 

resaltar que la sensibilidad de la PET/TC digital fue del 91%, lo que indica que 

tiene una excelente capacidad para detectar los verdaderos positivos. Además, 

la evidencia de que todas las lesiones resecadas y detectadas exclusivamente 

por el sistema digital tuvieron un tamaño inferior a 10 mm (7,5 ± 1,3 mm), 

mientras que aquellas detectadas por ambos sistemas tuvieron un tamaño 

superior a 10 mm (13 ± 3,8 mm), refuerza la eficacia y precisión de este sistema 

en la detección de lesiones más pequeñas. Esto es particularmente relevante ya 

que las lesiones de menor tamaño a menudo presentan desafíos diagnósticos y 

pueden pasar desapercibidas con métodos de imagen convencionales o incluso 

con la PET/TC analógica. Además, el hecho de que el sistema digital mantenga 

su capacidad de detección en lesiones de mayor tamaño, como se observa en 

las lesiones detectadas por ambos sistemas, subraya su versatilidad y robustez. 

Esto proporciona una mayor confianza en la utilidad clínica del sistema digital 

en el abordaje del hiperparatiroidismo, independientemente del tamaño de 

las lesiones. La concordancia entre los tamaños estimados por PET/TC y los 

tamaños reales de las lesiones confirmadas mediante anatomía patológica 

refuerza aún más la validez de los hallazgos y respalda la fiabilidad y precisión 

del sistema digital en la evaluación de las lesiones paratiroideas. 
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7.4. Valor de captación máximo estandarizado

Los resultados obtenidos en esta tesis relacionados con el SUVmáx, muestran 

de manera consistente que los valores de SUVmáx son superiores en la PET/TC 

digital en comparación con la PET/TC analógica, tanto en pacientes oncológicos 

como en aquellos con hiperparatiroidismo primario. En el grupo de pacientes 

oncológicos, independientemente de cuál sistema fue empleado primero, se 

detectó diferencias estadísticamente significativas en los valores de SUVmáx 

de las lesiones objetivo y en el pool sanguíneo mediastínico entre ambos 

sistemas, aunque no se identificaron diferencias significativas en el hígado.  

En este escenario, se sugiere que el incremento del SUVmáx en las lesiones 

objetivo, tras la realización previa de la PET/TC analógica, puede atribuirse a 

la mayor sensibilidad inherente al sistema digital. Además, este incremento 

podría estar relacionado con un fenómeno de captación retardada y una 

retención prolongada de los radiotrazadores, lo que resulta en un mayor 

acumulo de radiotrazador en las lesiones (85). Por otro lado, cuando se 

realizó primero la PET/TC digital, las diferencias en los valores de SUVmáx 

y las diferencias porcentuales en general fueron menos pronunciadas. Esto 

podría deberse, en parte, a que en estas situaciones, el efecto de la captación 

retardada favoreció al sistema analógico. No obstante, incluso en estos casos, 

el efecto de la captación retardada no fue suficiente para generar valores de 

SUVmáx superiores a los obtenidos con la PET/TC digital.

Al analizar estos resultados, es de suma importancia destacar un hallazgo 

significativo: la causa probable de la diferencia notable en los valores de 

SUVmáx en las lesiones objetivo al comparar los grupos 1 y 2, particularmente 

cuando se realiza una comparación entre sistemas analógicos, está relacionada 

con el efecto de la captación retardada en el sistema analógico. Esto implica 

que la tecnología de detección empleada ejerce una influencia sustancial en 

los resultados de SUVmáx, y las disparidades observadas no pueden atribuirse 

únicamente al tiempo que transcurre entre las exploraciones. Las razones de 

la mayor tasa de recuento máxima en la PET/TC digital, y, en consecuencia, su 
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mayor sensibilidad, se pueden atribuir a la integración de un contador digital 

de fotones, acoplamiento 1:1 entre los detectores y los cristales de centelleo, y 

la adopción de una tecnología TOF más rápida (13,16,106).

Es ampliamente conocido que la captación aumentada retardada de [18F]FDG 

se manifiesta en tejidos con alta glicólisis, como los tumores que presentan una 

mayor expresión de transportadores de glucosa y actividad de hexoquinasa, lo 

que conlleva a una mayor producción de FDG-6-fosfato que queda atrapado 

en las células. A medida que el [18F]FDG se acumula en el tumor a partir de la 

actividad intersticial e intravascular, se sintetiza y atrapa más FDG-6-fosfato, 

aumentando así el SUVmáx (107,108). No obstante, es relevante tener en 

cuenta que la captación aumentada retardada de [18F]FDG no se manifiesta 

en todos los tumores. La heterogeneidad tumoral, incluyendo factores como 

la tasa de proliferación, la hipoxia y el flujo sanguíneo, desempeña un papel 

clave en la manifestación del efecto de la captación retardada. Los tumores con 

una captación inicial baja de [18F]FDG suelen mostrar una captación aumentada 

retardada menos pronunciada. Este fenómeno se ha documentado en tumores 

de mama, pequeños nódulos pulmonares y algunos cánceres de páncreas 

(107). Por lo tanto, es plausible argumentar que varios de los resultados 

obtenidos en este estudio no se pueden atribuir directamente al intervalo de 

tiempo transcurrido entre las adquisiciones de imágenes, sino que se explican 

mejor a través de las diferencias intrínsecas entre las tecnologías de detección 

utilizadas.

La captación aumentada retardada de [18F]F-Colina se ha documentado en 

pacientes con cáncer de próstata. Oprea-Lager et al. (109), llevaron a cabo un 

estudio que evaluó la captación en los ganglios linfáticos de 25 pacientes con 

cáncer de próstata mediante imágenes tempranas y retardadas, y posteriormente 

correlacionaron los hallazgos con los resultados de histopatología y/o estudios 

de seguimiento. Descubrieron que todos los ganglios benignos mostraban una 

disminución en la captación, mientras que el 95% de los ganglios linfáticos 

evaluados como malignos exhibían un patrón de captación constante o 
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incrementada. Sugirieron que este patrón podía emplearse como un indicador 

de malignidad con un valor predictivo positivo del 97%. Resultados similares 

fueron reportados por Beheshti et al. (110), donde los ganglios linfáticos falsos 

positivos presentaban una eliminación rápida en las imágenes dinámicas y 

un SUVmáx reducido en las imágenes retardadas, mientras que los ganglios 

linfáticos verdaderos positivos mostraban un patrón de captación constante 

o incrementada. Finalmente, Kwee et al. (111), observaron que las áreas 

malignas en la próstata (confirmadas histológicamente tras la prostatectomía) 

presentaban un aumento significativo en el valor del SUVmáx entre las imágenes 

tempranas y las retardadas. 

Aunque en el grupo de pacientes oncológicos, se incluyó un número limitado 

de casos con cáncer de próstata que se sometieron a PET/TC con [18F]F-Colina, 

esto no permitio realizar un análisis estadístico independiente adecuado. Sin 

embargo, en este reducido subconjunto de pacientes, se observó una tendencia 

similar en los resultados obtenidos con [18F]FDG, lo que sugiere que el aumento 

del SUVmáx que se obtiene con el sistema PET digital no se limita únicamente 

a la [18F]FDG. En el mismo sentido, los resultados obtenidos en el grupo de 

pacientes no oncológicos respaldan nuevamente la superioridad del SUVmáx en 

el sistema digital en comparación con el sistema analógico, y además, muestran 

que el SUVmáx de las lesiones sospechosas TPH fue significativamente mayor 

que el SUVmáx de los ganglios linfáticos. Estos hallazgos podrían atribuirse a un 

aumento en la vascularización y a la captación temprana y retención de [18F]

F-Colina en los adenomas paratiroideos (112).

Un estudio dirigido por Nguyen et al. (13), informó que la diferencia en los valores 

del SUVmáx en las lesiones representativas fue un 36% mayor cuando se utilizó 

el sistema digital en comparación con el sistema analógico. Estos resultados 

son concordantes con los hallazgos de esta tesis, donde también se observaron 

valores del SUVmáx más elevados con el sistema digital. Es relevante destacar 

que el estudio mencionado no identificó una asociación estadística entre la 

diferencia en el SUVmáx y el tiempo de retraso en la adquisición de imágenes. 
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De manera similar, en los resultados de esta tesis, no se detectó una asociación 

estadística con el tiempo de retraso en la adquisición cuando se realizó primero 

la PET/TC analógica (R2 = 0). No obstante, cuando se efectuó primero la PET/TC 

digital, se observó una asociación relativamente pequeña entre el tiempo de 

retraso en la adquisición y la diferencia en los valores de SUVmáx en las lesiones 

objetivo. Es fundamental resaltar que, hasta el momento, no se han realizado 

estudios en los que se haya empleado primero la PET/TC digital. Estos hallazgos 

destacan la importancia de la secuencia de adquisición en el comportamiento 

del SUVmáx y aportan una contribución sustancial a la literatura existente 

sobre este tema.

En otro estudio Chin et al. (108), investigaron las variaciones en los valores 

de SUV en imágenes de tejido normal adquiridas a 1 y 3 horas después de 

la administración de [18F]FDG en un grupo de 99 pacientes. Sus resultados 

demostraron que no había diferencias estadísticamente significativas en 

la actividad metabólica del hígado y los pulmones a lo largo del tiempo. Los 

autores sugirieron que esta falta de diferencias significativas podría atribuirse a 

un proceso de intercambio compartimentalizado con un influjo-efflujo similar. 

Una hipótesis interesante planteada por los investigadores es que los niveles 

elevados de glucosa-6-fosfatasa en el hígado podrían dar lugar a una reducción 

en los niveles de FDG-6-fosfato intracelular. Esta observación también arroja luz 

sobre los resultado de esta tesis en relación al hígado, donde no se identificaron 

diferencias significativas entre los sistemas de adquisición ni los tiempos de 

imagen. Estos hallazgos resaltan la importancia de comprender cómo diferentes 

factores, como la fisiología tisular y las propiedades bioquímicas, pueden influir 

en la captación y retención del [18F]FDG en distintos órganos y tejidos.

A pesar de que la diferencia en el SUVmáx en el pool sanguíneo mediastínico 

no fue significativamente elevada, nuestros análisis demostraron diferencias 

relevantes entre ambos sistemas de PET/TC. Aunque se esperaba que la 

actividad metabólica en los vasos sanguíneos disminuyera con el tiempo debido 

a la continua eliminación de [18F]FDG por parte de los riñones (107,108,113), 
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el SUVmáx siempre se mantuvo en niveles superiores con el sistema digital, 

independientemente del orden en que se realizó la adquisición. Este hallazgo 

podría, en parte, explicarse por la mejor capacidad de la PET digital para 

obtener imágenes con una mayor resolución y una mayor tasa de recuento de 

radiación de la pared de los vasos sanguíneos.
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8.  CONCLUSIONES

1.	 La PET/TC digital representa una innovación tecnológica que está 

transformando el paradigma de la medicina nuclear en enfermedades 

oncológicas y no oncológicas. La mejora en la calidad de imagen y la 

capacidad de detección de la PET/TC digital tiene implicaciones clínicas 

significativas, con un impacto directo en la confianza y el rendimiento 

diagnóstico, brindando información clínica crucial relevantes para la 

toma de decisiones médica.

2.	 La PET/TC digital ofrece una calidad de imagen superior en comparación 

con la PET/TC analógica. Su rendimiento optimizado permite una 

localización más precisa de los eventos de aniquilación, lo cual tiene 

como resultado la obtención de imágenes PET de alta definición. 

3.	 La PET/TC digital en comparación con la PET/TC analógica muestra una 

mayor capacidad de detección de lesiones, especialmente en aquellas 

lesiones de tamaño inferior al centímetro tanto en pacientes con cáncer 

como en pacientes no oncológicos (hiperparatiroidismo primario).

4.	 La PET/TC digital y el efecto de aumento captación retardada del 

radiotrazador ejercen un impacto sustancial en los valores de SUVmáx. 

Estos hallazgos subrayan la necesidad de tener en cuenta estos factores 

al emplear ambos sistemas de manera intercambiable en estudios de 

seguimiento, tanto en pacientes oncológicos como en aquellos que no 

presentan enfermedades oncológicas.

5.	 Se espera una rápida expansión de la PET/TC digitales debido a su mayor 

sensibilidad para detectar y cuantificar de manera precisa el volumen de 

enfermedad en enfermedades oncológicas y no oncológicas.
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Considerando la mejor calidad de imagen y la mayor capacidad de detección y 

sensibilidad de la PET/TC digital, se vislumbran diversas líneas de investigación 

a futuro:

1.	 Desarrollo de algoritmos de Inteligencia Artificial (IA): una dirección 

prometedora de futura investigación sería la creación de algoritmos 

de IA con la capacidad de analizar las imágenes de PET/TC digital con 

extrema precisión. Estos algoritmos podrían revelar patrones sutiles que 

podrían escapar a la detección del ojo humano, lo que potencialmente 

elevaría la exactitud en el diagnóstico de enfermedades.

2.	 Cuantificación avanzada de la captación de radiotrazadores: otra área de 

investigación sería la expansión de los métodos de IA para lograr una 

cuantificación más precisa de la captación de radiotrazadores en tejidos 

y órganos. Este enfoque mejoraría la medición del SUV y permitiría un 

seguimiento más preciso de la respuesta al tratamiento, facilitando así la 

adaptar los tratamientos de manera más personalizada.

3.	 Segmentación automatizada de órganos y lesiones: la investigación debería 

abordar el desarrollo de algoritmos de IA capaces de realizar la segmentación 

automática de órganos y lesiones en las imágenes de PET/TC digital. Esto 

no solo simplificaría la labor de los médicos nucleares, sino que también 

reduciría significativamente los tiempos requeridos para el análisis de 

imágenes.
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Estas áreas de investigación tienen el potencial de llevar las técnicas de imagen 

a un nivel superior, mejorando la precisión diagnóstica, el seguimiento del 

tratamiento y la eficiencia clínica. La combinación de la PET/TC digital y la IA 

promete un futuro emocionante y avanzado en el campo de la atención médica.
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