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Resumen.—La visualizacién y cuantificacion de la funcién
de determinados érganos en animales de laboratorio mediante
PET esta demostrando ser una herramienta de gran relevancia
para la caracterizacion del fenotipo de animales transgénicos y
noqueados, en el estudio de modelos de enfermedades huma-
nas, asi como para el descubrimiento y desarrollo de nuevos
medicamentos y sondas bioquimicas. Para poder utilizar la PET
en animales de laboratorio de un modo anélogo al que se apli-
ca en humanos es necesario contemplar el factor de escala en
el tamano del véxel asi como mantener una similar estadistica
de contaje. En este trabajo se apuntan los problemas que estos
requerimientos representan tanto para el disefio técnico de los
tomdgrafos como para la realizacion de los experimentos, y
desde esta perspectiva se analizan las soluciones tecnoldgi-
cas mas relevantes. Finalmente, se comentan brevemente al-
gunas caracteristicas de sistemas disponibles hoy comercial-
mente (microPET y FOCUS, HIDAC, eXplore VISTA, MOSAIC,
YAP-(S)PET y rPET).

TECHNICAL LIMITATIONS OF THE POSITRON EMISSION
TOMOGRAPHY (PET) FOR SMALL LABORATORY
ANIMALS

Abstract.—Visualization and quantification of organ func-
tion by PET in small laboratory animals is becoming an out-
standing tool for characterization of phenotype of transgenic
and knock-out animals, for the study of animal models of human
diseases, and for the development of new therapeutic drugs and
diagnostic biochemical probes. To be able to make use of the
PET with small laboratory animals in the same way as it is op-
erated with humans it is necessary to account for the volumet-
ric scale factor as well as for the requirement of maintaining the
counting statistics. This work sketches the problems that these
requirements represent for the technical design of the scan-
ners and for the execution of the experiments. Finally, some
characteristics of commercially available scanners (microPET/
FOCUS, HIiDAC, eXplore VISTA, MOSAIC, YAP-(S)PET and
rPET) are briefly discussed.

PRESENTACION

Los ultimos avances en instrumentacion para ima-
gen médica han conducido al disefio y desarrollo de
sistemas de imagen molecular especialmente dedica-
dos a la obtencion de imagenes de pequefios animales
de laboratorio, imposibles de conseguir con la instru-

mentacién disefiada para humanos!2. Estos equipos
se usan fundamentalmente para investigacion trasla-
cional en biologia molecular y medicina; se da la cir-
cunstancia de que el mayor nimero de modelos de
enfermedades humanas, tanto en neurologia como
en cardiologia y oncologia, se ha desarrollado sobre
roedores, debido al buen conocimiento de estos mo-
delos y su bajo coste?. La evolucion de la gendmica
y de la biologia molecular, asi como la investigacién
con animales modificados genéticamente* ha impul-
sado el desarrollo de sistemas no invasivos de imagen
para pequefios animales con el fin de poder realizar
estudios longitudinales en periodos de tiempo relati-
vamente largos, experimentos en los que es necesaria
la supervivencia del animal>®. Sin embargo la dispo-
nibilidad y el acceso a este tipo de sistemas se ven li-
mitadas por la dificultad tecnolégica y el coste que
entrafia su disefio y construccion.

Las modalidades que actualmente despiertan mas
interés para imagen animal son dos: PET (positron
emission tomography)’ y CT (computerized tomo-
graphy). La PET es probablemente la técnica més po-
tente para el estudio in vivo de procesos bioldgicos en
animales de laboratorio, al permitir mediciones fun-
cionales y cuantitativas de forma no invasiva, asi como
la realizacién de estudios longitudinales. Esta modali-
dad de imagen permite estudiar, visualizar y cuantifi-
car multiples procesos bioquimicos y fisiol6gicos tales
como metabolismo glicidico, tasa de sintesis proteica,
proliferacion celular, actividad enzimaética, tasa de
consumo de oxigeno, metabolismo 3-oxidativo, pH in-
tracelular, flujo sanguineo, transmision de sefiales,
expresion génica y su regulacion, entre otros®.

Idealmente deseariamos disponer de un equipo
PET muy sensible capaz de cuantificar pequefios
cambios, junto con una resolucién elevada para faci-
litar una localizacion lo mds precisa posible. Sin em-
bargo, el estado actual de la técnica®!* obliga a los di-
sefiadores de tomdégrafos a optar por soluciones de
compromiso entre sensibilidad y resolucién, dando
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como resultado sistemas de caracteristicas muy dis-
tintas, cuya comparacion resulta especialmente difi-
cultosa. Asi como para los equipos de uso en huma-
nos existe una normativa que permite a un usuario
realizar una comparacién en términos equiparables
(el estaindar NEMA UN 2-1994 y el UN 2-2001)'>-17,
para los sistemas de uso en animales todavia no se ha
desarrollado un protocolo equivalente.

Una de las dificultades que debe afrontar la imagen
PET para trabajar a una escala adecuada a pequefios
animales de laboratorio es su relativamente baja reso-
lucién espacial, que dificulta la identificacion de las es-
tructuras y obliga en muchos casos a la localizacién
de “marcas” que permitan reconocer con precision las
activaciones visualizadas. La denominada “captacion
no especifica” puede ayudar a encontrar referencias
anatomicas pero, segtin los trazadores van siendo mds
selectivos, resulta cada vez mds dificil identificar es-
tructuras que sirvan de referencia. De ahi surge la ne-
cesidad de utilizar también otras modalidades de ima-
gen estructural que aporten esa informacién anatémica
que falta, como, por ejemplo el CT, que incluso resul-
ta util para realizar las correcciones necesarias en el
procesamiento de los datos PET!81 (fig. 1).

Otro problema que surge en la PET de alta resolu-
cién en animales de laboratorio es que se hace impe-
rativo aumentar la relacioén dosis/masa, con el objeto
de mantener una cifra de cuentas acumuladas por v6-
xel similar a la que se alcanza en estudios con huma-

nos. Dada la dificultad de incrementar la actividad es-
pecifica del radiofdrmaco, es necesario aumentar el
volumen inyectado. Dicho aumento supone la apari-
cién de captacién no especifica en otros tejidos, lo
que en la imagen se traduce por la existencia de un
“fondo” que deteriora la relacion sefial/ruido. Este
problema no sélo dificulta la deteccién de alteracio-
nes sutiles, sino que puede afectar a la fiabilidad de la
cuantificacion si no se aplican las oportunas correc-
ciones?, Ademas, se afiade la posible saturacién de
los sistemas que se pretende visualizar, especialmen-
te cuando se estd estudiando densidad de receptores;
en otros sistemas, principalmente los basados en en-
zimas, es mds dificil llegar a producir esta saturacion.
Los pardmetros técnicos del sistema PET juegan, por
tanto, un papel mucho més critico en imagen animal
que en imagen clinica.

A continuacién se repasan algunos de los muchos
factores técnicos y experimentales que determinan las
prestaciones alcanzables por estos sistemas en la
préctica.

LIMITACIONES DE LA TECNICA PET
EN PEQUENOS ANIMALES DE LABORATORIO

Para entender la dificultad que supone el traslado
de la tecnologia PET a la escala del animal de labo-
ratorio (rata o ratén), conviene analizar con detalle las



consecuencias de dicho escalado sobre la visualiza-
cién y cuantificacién de la distribucién de un deter-
minado trazador; idealmente se requeriria un sistema
de imagen con una resolucién espacial entre cinco y
diez veces mejor que la que actualmente ofrecen los
sistemas clinicos'. Esta cifra esta todavia lejos de lo-
grarse y por lo tanto hay que analizar los factores que
limitan la resolucion alcanzable y qué otras conse-
cuencias sobre el planteamiento de los experimentos
podria acarrear el acercarse a los limites tedricos de
resolucion.

Los factores limitantes mencionados se pueden
clasificar en tres categorfas generales, que estudiare-
mos a continuacion:

1. Limitaciones fisicas e instrumentales.
2. Limitaciones experimentales.
3. Limitaciones farmacoldgicas.

Obtener imdgenes de alta resolucién espacial y
cuantitativamente precisas requiere contemplar las
tres categorias, dado que todas contribuyen de forma
significativa al deterioro de la calidad de imagen.

Limitaciones fisicas e instrumentales

Bajo este epigrafe agrupamos las limitaciones de-
rivadas de la complejidad del fendmeno fisico sub-
yacente a la imagen PET?, asi como las dependientes
de la instrumentacion asociada.

Limitaciones fisicas

El denominado rango del positrén introduce una
primera incertidumbre sobre el lugar preciso en que
se encuentra el trazador, que no coincide con el punto
en que se ha producido la aniquilacion positron-elec-
trén y consiguiente generacién del par de fotones
gamma. Dicho rango se caracteriza por la distancia
media que recorre el positron antes de aniquilarse, y
depende del is6topo y de la materia en la que se en-
cuentre?!22,

Otro efecto a considerar es la no colinealidad de la
emision de los fotones gamma producto de la aniqui-
lacién; los 180 grados tedricos de diferencia con que
se emiten dichos fotones no son exactamente tales en
funcion del principio de conservacion de la cantidad
de movimiento: el positrén mantiene parte de su mo-
mento y de su energia cinética justo antes de la ani-
quilacion, lo que origina una no colinealidad de alre-

dedor de 0,25°, que, dependiendo del didmetro del es-
céner, pude llegar a traducirse en un emborronamien-
to de hasta 2 mm para sistemas de humanos, o
0,3 mm en sistemas de pequeiio didmetro para ani-
males?!22,

Cristales de centelleo y el problema
de la profundidad de la interaccion

Los detectores PET mds comunes consisten en un
cristal de centelleo y un fotodetector (tubos fotomul-
tiplicadores o semiconductor) cuyo tamafio minimo
viene impuesto por la tecnologia de fabricacion de los
mismos. Este tamafio determina la resolucién intrin-
seca del conjunto detector, y, aun cuando fuese posi-
ble reducirlo, esto reduciria el volumen de material
centelleador y, por tanto, la probabilidad de que el
rayo gamma de alta energia (511 keV) sea absorbido
y convertido en fotones de luz?*?4, disminuyendo la
sensibilidad. Por eso se buscan materiales con una
alta densidad efectiva para los rayos gamma. El BGO
ha sido tradicionalmente el centelleador por excelen-
cia para las aplicaciones PET, pero en los tltimos
afios han aparecido nuevos cristales que producen
mads luz y cuya duracién del pulso centelleador es
mads breve, lo que permite acelerar el proceso de de-
teccidn, reducir los problemas de pile-up en altas ta-
sas de conteo, e incluso reducir la ventana de coinci-
dencia, lo que redunda en una reduccién de eventos
aleatorios. La tabla 1 muestra una lista de materiales
recientes utilizados para la deteccidn de rayos gamma
y con potenciales aplicaciones en PET.

Una alternativa de disefio de un tomdégrafo de alta
resolucion y alta sensibilidad es la de acercar los de-
tectores a la muestra tanto como sea posible. En siste-
mas con geometria anular, este acercamiento del ani-
llo de detectores al campo de visién acentia de forma
notable el error de la profundidad de la interaccién
(DOL, depth of interaction). Este error de paralaje con-
siste en que el cristal presenta una seccién efectiva
mayor para fuentes colocadas cerca del borde del
FOV, y, por lo tanto, las lineas de respuesta (LOR)
correspondientes son de mayor grosor (fig. 2). En sis-
temas que utilizan detectores planos este error es bas-
tante menos importante; para sistemas anulares una
solucién puede ser disminuir el tamafio en la direccién
radial (altura del cristal), pero esto incidiria negativa-
mente en la sensibilidad del sistema. Se han propues-
to otras alternativas, como los sistemas basados en
cristales apilados (phoswich)*2% o en anillos concén-



Tabla 1
MATERIALES UTILIZABLES PARA CRISTALES DE CENTELLEO

Nal BGO GSO LSO LYSO LPS LuYAP LaBr3 Lul3 MLS
Luminosidad (ph/MeV) 38 8,2 10 28 37 26 12,5 60 47 26,6
Energy Resol, 7 12 9 10 8 10 8 3 =5%?
Desidad efectiva Z 51 75 59 66 64,5 63,8 64,9 64
Const. de tiempo (ns) 230 300 30~60 35~45  45~60 38 25,200 25 30 38
Densidad (g/cc) 3,67 7,13 6,7 74 7,3 6,2 74 53 5,6 7,35
Longitud de atenuacién (mm) 25,6 11,2 13,8 11,4 12 15 13 22 18 11,6
Fotofraccién 0,17 0,43 0,25 0,34 0,31 0,27 0,14 0,29
Longitud de onda (nm) 410 480 440 420 400 385 390 370 470 420
Indice refraccién 1,85 2,15 1,85 1,82 1,82 1,94 1,82
(Radioactivo? No No No Si Si Si Si No Si Si
(Higroscopico? Si No No No No No No Si Si No
tricos?’. El problema se manifiesta como una pérdida
de la resolucidn al alejarse del centro del FOV, y la Problema Solucién

rapidez con que se deteriora dicha resolucion depende
del disefio del sistema, y justifica la gran importancia
de conocer la resolucion a diferentes distancias del
centro para comparar las prestaciones de diferentes
equipos.

Tecnologia de los detectores

Las principales caracteristicas los detectores para
imagen PET son que permita definir con la mayor
precision geométrica las posibles LORs, y que a su
vez sea sensible y detecte un gran porcentaje de los
fotones que alcancen dicho detector??. Para lo pri-
mero se precisan cristales pequefios y detectores sen-
sibles a posicion, con un fino muestreo espacial*.
Para aumentar la sensibilidad esos mismos cristales
deberian ser grandes y densamente empaquetados en
una configuraciéon geométrica compacta.

Si se define la resolucién como la capacidad del
sistema para percibir separados dos objetos peque-
flos proximos?*3!, en la imagen PET se hace necesa-
rio distinguir tres tipos de resolucién espacial: radial,
tangencial y axial. Las resoluciones radial y tangen-
cial se miden en el plano de imagen, sobre perfiles
radiales y tangenciales generados sobre la imagen
que representa una fuente puntal, y midiendo su an-
chura a una altura mitad del maximo (FWHM, full
width half maximum). La misma fuente puntual si-
tuada a diferentes distancias del centro da lugar a
imagenes con distintos grados de emborronamiento
(sistema espacialmente variante). Esto hace que sea

F1G. 2.—Efecto de la profundidad de la interaccion en un sistema
PET de anillo. A la izquierda se muestra la variacion de seccion de
cristal vista por un punto cerca del borde del FOV frente a esa misma
seccion vista desde el centro. Una solucion (derecha) es el uso de ca-
pas de cristales de centelleo distintos (“phoswich”) que, al poderse
diferenciar, reducen la seccion efectiva de esas lineas de respuesta.

necesario medir las resoluciones radial y tangencial a
diferentes distancias del centro de la imagen. La ter-
cera medida de resolucion es la axial; lo habitual en
tomoégrafos PET de animales es tener voxeles iso-
trépicos, de forma que en el volumen final recons-
truido la resolucién es practicamente la misma en los
tres ejes del espacio.

En un intento de formalizar el efecto de los facto-
res que influyen en la resolucién en la imagen re-
construida —R— se propuso la siguiente férmula empi-
rica®:

2
R=a- (g) + b2+ 12+ (0,002 - D)? (1)



Tabla 2
ENERGIAS Y RANGOS DEL POSITRON DE LOS ISOTOPOS HABITUALMENTE UTILIZADOS EN PET

Isotopo Vida media (T),) Branching ratio (%) Energia mdxima de 3* (MeV) FWHM (mm) FWHM efectiva (mm)
nc 20,4 min 99 0,96 0,13 0,92

BN 9,96 min 100 1,2 0,17 1,35

50 2,05 min 100 1,7 0,28 24

ISR 1,83 h 97 0,64 0,13 0,54

%Cu 12,7 h 19 0,65 0,13 0,54

%Ga 1,14h 88 1,9 0,31 2,8

2Rb 1,3 min 95 34 0,42 6,1

donde d es el tamafio del detector, b la precisién de
la decodificacién de la posicion (dependiente del di-
sefio del detector), r el rango del positrén (tabla 2), D
la distancia entre detectores (que incluye indirecta-
mente la influencia de la no colinealidad), y a un fac-
tor de escala que depende del algoritmo de recons-
truccién de la imagen, que varia entre 1.1 y 1.3,
tomado el valor 1.25 para la retroproyeccion filtrada
con filtro de rampa.

El efecto del rango del positrén sobre la imagen,
calculado en funcién de su valor medio, es pequefio.
En la préctica, si se observan diferencias de calidad
de imagen cuando se obtienen imdgenes con is6topos
con energias del positrén muy distintas (tabla 2), lo
que se explica por las largas colas de la distribucién
de valores del rango del positrén. Una descripcion de-
tallada de este efecto puede encontrarse en el articu-
lo de Levin y Hoffman?'.

Las componentes d y b dependen de la ingenieria
del detector; la mayor parte de los sistemas actuales,

F1G. 3.—FElementos que componen un detector PET de alta resolu-
cion: a la izquierda el fotomultiplicador sensible a posicion en el que
se aprecia el fotocdtodo (ventana de entrada con reflejos dorados) y
la estructura de dinodos que preservan la informacion espacial. En
el centro una matriz de cristal de LSO en la que se aprecian los cris-
tales individuales, y a la derecha el soporte de reflectores que, ade-
mds de servir como aislantes opticos entre cristales, dan rigidez
mecdnica al conjunto.

tanto de humanos como de animales, se pueden clasi-
ficar en tres diferentes categorias, en funcién de la
forma y el acoplamiento entre el cristal centelleador y
el fotodetector: detectores “de bloque”, de cristal seg-
mentado y de canales independientes.

Los detectores denominados “de bloque” son los
mds cominmente utilizados en sistemas clinicos de
humanos por su menor coste y sencilla fabricacién en
grandes cantidades. Utilizan matrices de cristales de
gran tamafio (mds de 4 mm de lado) acopladas a va-
rios dispositivos fotodetectores conectados a una
electrénica denominada 16gica de Anger, que permite
calcular el punto més probable de la interaccién gam-
ma-cristal®>**, El principal problema de estos detecto-
res es que, dado el gran tamaiio del cristal, la luz se
dispersa iluminando areas grandes del detector, lo
que introduce incertidumbre en la medida. Este pro-
blema estd bien caracterizado en los sistemas de hu-
manos, con resolucién en el orden de los 4 mm, pero
empieza a ser dificilmente controlable en sistemas
de alta resolucion.

Para limitar este efecto se disefiaron detectores con
cristales segmentados, se separados fisicamente me-
diante ldminas reflectoras que confinan la luz, y aco-
plados a fotodetectores sensibles a posicion (fig. 3), lo
que mejora la resolucion intrinseca (resolucién propia
del detector; en la global del sistema intervienen mas
factores) respecto a la de los detectores de blo-
que?303+3_Estos disefios, sin embargo, tienen un cos-
te més elevado, razén por la cual su uso se ha limitado
a los sistemas de animales, con un niimero de detecto-
res mucho menor que en los sistemas para humanos.

Los detectores del tercer tipo asocian un Unico
cristal de centelleo con un detector y con un tinico ca-
nal electrénico, con objeto de evitar atin més este po-
sible cruce de informacién entre vecinos?’°. En este
caso, la resolucién intrinseca alcanzable responde di-



rectamente a la geometria del cristal, puesto que no
hay dispersion de la luz de centelleo que pueda dis-
torsionar la identificacion de la deteccion. Los siste-
mas basados en esta tecnologia tienen otra ventaja
adicional en el hecho de que, al tratarse de canales pa-
ralelos independientes para cada detector, es posible
procesar varios eventos simultdneamente. La contra-
partida es el alto coste y complejidad, asi como los
problemas de “empaquetamiento” de los detectores,
las necesidades de potencia eléctrica y la disipacion
del calor generado.

Por dltimo, conviene considerar la capacidad del
sistema para procesar eventos: una mayor velocidad
contribuye a disminuir los problemas de coinciden-
cias aleatorias (randoms, fotones que aparecen como
coincidencias pero que en realidad provienen de dis-
tintas desintegraciones) y de saturacién (pile-up,
coincidencia de varios fotones que producen un solo
pulso con informacién de energia errénea, contribu-
yendo a la pérdida de eventos vdlidos). Para ello se
necesita que los cristales sean rapidos, al igual que la
electrénica de adquisicién de datos, que ha de ser de
bajo tiempo muerto (los circuitos de coincidencia no
pueden procesar mas de un evento durante la ventana
de coincidencia temporal, intervalo durante el cual
parecen “muertos’ para nuevos eventos).

Reconstruccion de la imagen

La dltima etapa en la formacién de imagen es la re-
construccidn tomografica, y la contribucion de este
componente a la calidad del conjunto es también muy
importante. Al comparar imagenes de distintos siste-
mas es preciso considerar en el tipo de algoritmo uti-
lizado, ya que los métodos més potentes producen re-
sultados llamativamente mejores, pero para hacer
comparativas los valores de resolucién deben medir-
se sobre imagenes obtenidas mediante reconstruc-
ciones analiticas (fig. 4).

De un modo simplificado, podemos agrupar las téc-
nicas mds habituales de reconstruccién de imagen en
dos grandes tipos: analiticas y estadisticas iterativas.

Reconstruccion analitica

Estas técnicas se consideran aproximaciones a una
transformada de Radon inversa, procedimiento que
permite recuperar una imagen a partir de sus proyec-
ciones. En las ultimas dos décadas se han desarrolla-
do varios algoritmos de reconstruccién para imigenes

PET, similares a los utilizados para la reconstruccién
en otras modalidades tomogréficas. En general, se ba-
san en el conocido algoritmo de retroproyeccion fil-
trada en diversas variantes segtin el filtrado se efectie
antes o después de la retroproyeccién y en el dominio
de la imagen o de la frecuencia. Una consideracion
importante es si los métodos utilizados son 2D o 3D.
Los algoritmos analiticos son bien conocidos y estdn
caracterizados en el caso bidimensional, pero casi to-
dos los sistemas de PET para animales adquieren in-
formacién en 3D. Desperdiciar esta informacién 3D
supondria una pérdida de sensibilidad inaceptable. La
opcién mds sencilla para reconstruir es utilizar un
método 2D después de realizar lo que se conoce
como “rebinning” o reformateo, que consiste en rea-
grupar las lineas de respuesta oblicuas asigndndolas a
cortes directos paralelos, de tal modo que el problema
se puede adn resolver en 2D, rescatando sensibili-
dad. El inconveniente es que este rebinning introdu-
ce emborronamiento en la imagen reconstruida, prin-
cipalmente en el eje axial, lo que nos enfrenta de
nuevo al dilema sensibilidad vs. resolucién. Hay va-
rios métodos de rebinning: el més sencillo es el deno-
minado Single Slice Rebinning (SSRB), que propor-
ciona un compromiso entre resolucion, sensibilidad y
tiempo de reconstruccion. Uno de los més recientes
y eficientes es FORE (Fourier Rebinning), que obtie-
ne resultados casi tan buenos como los métodos real-
mente tridimensionales*!.

Entre los métodos tridimensionales destaca la retro-
proyeccion filtrada 3D, bastante mds compleja que su
contrapartida bidimensional y para la cual hay varias
propuestas de implementacion; la denominada 3DRP#?

3D FORA/2D FBP 3D FORA/2D OSEM

...f

T 1,2 mm

FiG. 4 —Comparacion entre un método de reconstruccion analitico

(FBP, izquierda) y un iterativo (2D-OSEM, derecha, 16 subsets,

15 iteraciones) para un fantoma tipo Derenzo de alta resolucion (Mi-

cro DeLuxe, Data Spectrum Corporation, NC, USA). En ambos casos

los datos 3D se reformatean en 2D usando el algoritmo FORE, y lue-

go se procede a su reconstruccion por rodajas. Imdgenes adquiridas
en un sistema eXplore VISTA, GE Healthcare.



es la mas difundida, aunque hay otras mas eficientes,
sobre todo para geometria de detectores paralelos*’.
Estos métodos 3D son capaces de rescatar toda la sen-
sibilidad del equipo al no desperdiciar ningtin evento,
sin por ello degradar la resolucién, pero son significati-
vamente mas lentos que los 2D, por lo que a veces se
prefiere ir directamente a los algoritmos iterativos ex-
plicados a continuacién, que, aunque son atin m4s len-
tos, permiten obtener mejor resolucion.

Reconstruccion iterativa

La idea basica tras los métodos estadisticos de re-
construccion es formular el proceso de obtencion de los
datos PET como intrinsecamente aleatorio, en vez de
ignorar este cardcter, como hacen los métodos analiti-
cos al aceptar como “buenos” los datos adquiridos, esto
es, asumiendo que representan fielmente proyecciones
del objeto. El modelado de los fendmenos fisicos que
limitan la resolucién puede permitir recuperar parte de
la resolucion perdida por causa de esos factores.

Es conocido que la emisién gamma responde un
proceso aleatorio de Poisson, pero, mientras que en el
caso de tomografia por rayos X se puede alcanzar f4-
cilmente un nimero de 10'°-10'6 cuentas, es raro pa-
sar de 10%-107 para un solo anillo de detectores PET,
y menos atn en caso de estudios dindmicos. Por ello,
la incertidumbre estadistica (ruido) es mucho més im-
portante en el caso del PET, y parece razonable que
un método de reconstruccion capaz de incorporar la
naturaleza estocdstica del proceso de emisién produz-
ca imdgenes mejores que las técnicas convencionales.

Desde esta perspectiva, el problema de la recons-
truccion de imagen en PET se puede considerar como
un problema estadistico estdndar de estimacién con
datos incompletos. Los datos adquiridos en PET se
consideran incompletos por el hecho de que, aunque
se conoce el par de detectores donde el evento fue re-
gistrado, no se conoce el origen del evento de aniqui-
lacién dentro de la linea de respuesta. En estadistica
hay un método iterativo general, conocido como ma-
ximizacion de la esperanza (expectation maximiza-
tion, EM). El nombre de la técnica proviene del he-
cho que en cada iteracion existe un paso de cilculo de
expectativa (expectation step) que usa las estima-
ciones actuales de los pardmetros para realizar una
reconstruccion del proceso Poisson inobservable, se-
guida por un paso de maxima verosimilitud (maxi-
mum likelihood) que utiliza esta reconstruccion para
revisar dichas estimaciones.

Un método iterativo de reconstruccion estadistica
tiene, por tanto, dos componentes esenciales: un mo-
delo estadistico del sistema, que puede incorporar
mds o menos detalles del mismo, y un algoritmo tipo
EM que conduce el proceso de iteracion por el cual se
recalcula el objeto “mads probable” que darfa lugar al
conjunto de datos (proyecciones) realmente observa-
do. El modelo calcula las proyecciones que produci-
ria una distribucién de trazador dada, incorporando
normalmente la geometria del sistema, la sensibilidad
de cada pareja de cristales, el ancho de cada linea de
respuesta, etc. Puede incluso incorporar informacién
sobre la fisica subyacente (rango del positrén, no co-
linealidad, etc.).

Los métodos iterativos pueden también ser 2D y
3D, como los analiticos. Igualmente, para el caso 2D
es necesario pasar por un rebinning inicial, lo que li-
mita la calidad médxima que se puede conseguir res-
pecto a la alcanzable por un método 3D.

La contrapartida de estos métodos iterativos es su
alto coste computacional, que obliga a largos tiempos
de calculo o, alternativamente, al uso de redes de or-
denadores trabajando en paralelo (clusters o, mas
modernamente, grids). Aunque también hay varios
disponibles para equipos de uso humano, sobre todo
en version 2D, este tipo de reconstruccion resulta de
mucho mayor interés para imagen animal, donde es
critica la necesidad de mejorar todo lo posible la re-
solucion espacial.

Para ayudar a valorar los datos de los fabricantes
respecto a la disponibilidad de métodos avanzados de
reconstruccion es necesario destacar algunos aspectos.
En lo referente a métodos analiticos, practicamente to-
dos los equipos ofrecen el conjunto completo de posi-
bilidades 2D y 3D, sin grandes diferencias, salvo en
lo que puede referirse a la fidelidad cuantitativa de los
algoritmos, dificil de valorar y sobre la que excepcio-
nalmente se ofrece informacién. Respecto a métodos
iterativos, su uso estd cada vez m4s extendido y la
oferta abarca multiples modos de implementacion. Sin
embargo, el elemento critico que mds distingue unos
de otros no es tanto el tipo de algoritmo iterativo utili-
zado (EM, OSEM, MAP, etc.) sino la calidad del mo-
delo del sistema, qué pardmetros incorpora y con qué
eficiencia se almacena y maneja (datos éstos no ofre-
cidos por los fabricantes), lo que determina la calidad
de imagen alcanzada y el tiempo de reconstruccion.
No es raro encontrarse en la literatura imagenes de re-
construcciones iterativas cuya calidad es visiblemente
peor que la de métodos analiticos cldsicos, junto con
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FiG. 5.—Imdgenes de FDG axiales (izquierda) y coronales (derecha) del corazon de un raton de 28 gramos. Los datos se adquirieron sin sin-
cronismo cardiaco en un sistema rPET de SUINSA. Reconstruccion 3D-OSEM. Imdgenes cortesia del Dr. Ignasi Carrié, CIME (CETIR Group
Meédic, Barcelona).

otras que proporcionan excelentes imdgenes, capaces
de rescatar resolucién modelando los fenémenos fisi-
cos del rango del positrén, no colinealidad, etc., y todo
ello en unos tiempos de ejecucion razonables en clus-
ters pequeiios, de 4-8 procesadores. La figura 5 mues-
tra un ejemplo de reconstruccién 3D-OSEM*, cuya
calidad de imagen es notablemente superior a la que se
obtendria con una reconstruccién analitica cldsica del
mismo estudio.

Limitaciones experimentales

Laimagen PET animal también sufre deterioro por
los mismos efectos que existen en los estudios clini-
cos con humanos, como son la dispersion (scatter), la
atenuacion de los rayos gamma o los movimientos in-
voluntarios o inevitables (respiracion, pulso cardiaco,
etc.). Los problemas de atenuacién son mucho meno-
res, dado el menor tamafo de las muestras, si bien
para una cuantificacién muy precisa se aconseja rea-
lizar esta correccién. Sin embargo, la imagen de alta
resolucién es, l6gicamente, mucho m4s sensible a
los movimientos de la muestra.

Estos tres efectos estdn presentes en todas las reali-
zaciones experimentales, y, aunque pueden aliviarse
aplicando algunos procedimientos tecnolégicos (co-

*Obtenida sobre un cluster del Departamento de Fisica Atémica, Mo-
lecular y Nuclear, Universidad Complutense, Prof. J. M. Udias.

rreccién de la dispersion y de la atenuacién, sincro-
nismo fisioldgico [gating]), es parte del arte del expe-
rimentador el poner los medios para disminuir el im-
pacto de estos factores en la calidad de la imagen
final utilizando procedimientos como una correcta
calibracion del sistema, la disminucién de la activi-
dad fuera del campo de visién, o la adecuada inmo-
vilizacién de la muestra.

Dentro de las limitaciones experimentales, una ta-
rea dificil de realizar, pero fundamental a la hora de
hacer estudios dindmicos cuantitativamente precisos,
es la estimacién de la funcién de entrada, que ideal-
mente deberia ser medida en cada experimento. En
un estudio PET cuantitativo, tan critica como la ima-
gen puede ser la medida de metabolitos marcados en
sangre durante el desarrollo del experimento, lo que
en humanos o en mamiferos de tamafio grande o me-
diano se hace mediante extraccién de muestras
de sangre. Sin embargo, una rata tiene un volumen de
sangre aproximado de 20 ml, de los cuales es posible
extraer entre un 10 y un 12 % de forma segura duran-
te un periodo de 60 a 90 minutos, que suele ser la du-
racion de un experimento completo. Esta limitacion
del volumen de sangre a extraer dificulta las medidas,
si bien algunos investigadores han disefiado ingenio-
sos métodos para poder llevarlas a cabo*4. Las difi-
cultades son ain mayores si el experimento se hace
con ratones, dado que en ese caso apenas se puede
disponer de 0,2 o0 0,3 ml de sangre, de los aproxima-
damente 2,6 ml que tiene el animal. En todos los ca-



FiG. 6.—Imdgenes MIP (Maximum Intensity Projection) con '8F y

FDG de ratones de 30 gramos, reconstruidas con un algoritmo itera-

tivo 3D. La resolucion de estos estudios, representativa de la mdxima

que se puede obtener hoy en dia, estd aiin lejos de escalar a la de

estudios en humanos. (Imdgenes adquiridas con el sistema eXplore
VISTA, GE Healthcare.)

sos es necesario recurrir a técnicas de microcirugia
para la insercion de catéteres que permitan la extrac-
cién, aunque esto aumenta la morbilidad del animal
en estudios longitudinales. Otra alternativa para la es-
timacion de la funcién de entrada puede ser la reali-
zacion de estudios dindmicos de gran velocidad, prin-
cipalmente durante la parte inicial del experimento.
En este caso, las curvas generadas a partir del andlisis
regional de la secuencia de imdgenes junto con una
adecuada calibracién del sistema, pueden permitir
una estimacion precisa de dicha funcién de entrada.
Esta técnica, relativamente sencilla de realizar en sis-
temas clinicos, conduce al limite de sus prestaciones
a los sistemas de imagen animal, y por tanto dificulta
su ejecucion. De ahi la ventaja de contar con sistemas
con miultiples protocolos de adquisicién programa-
bles y la posibilidad de incorporar varias sefiales fi-
sioldgicas durante el proceso de obtencién de ima-
gen, con el fin de poder realizar estudios a posteriori
con diversos criterios de sincronizacion.

Limitaciones farmacolégicas

Las interacciones entre trazadores y los distintos ti-
pos de anestesia, junto con los condicionantes im-
puestos por la dieta alimenticia o incluso por el pro-

pio modelo de enfermedad del animal dificultan el di-
seflo experimental. A esto se afiade la necesidad de
disponer de una elevada actividad especifica en el tra-
zador para mantener dentro de limites razonables el
volumen de radiofdrmaco inyectado: es el denomina-
do efecto de masa, que se explica mas adelante®.

Los radiofarmacos utilizados en PET pueden clasi-
ficarse en tres grandes grupos*S:

1. Aquéllos que marcan sistemas no saturables,
(ejemplo: ['®F] en hueso).

2. Marcadores de sistemas medianamente satura-
bles (ejemplo: ['*F]-FDG para la monitorizacién de
cambios en la actividad de la GLUT o de la hexoki-
nasa, o la ['8F]-FMT utilizada en la visualizacion del
sistema dopaminérgico).

3. Sistemas f4cilmente saturables (ejemplo:
['®F]-FCWAY, utilizado para la medida de densidad
de receptores 5-HTa).

El factor determinante de la calidad de imagen es
el nimero de cuentas acumuladas por pixel (voxel),
que a su vez depende de la actividad acumulada en la
zona de interés. Mientras que el uso de dosis altas
para la visualizacién de sistemas no saturables no
presenta mayores inconvenientes y se pueden obtener
imdgenes aceptables con pricticamente cualquier to-
mografo, la visualizacion de densidad de receptores
supone una seria dificultad dada la limitacién de la
dosis, lo que deja como Unicas alternativas el aumen-
to de la actividad especifica del trazador y el aumento
de la sensibilidad del sistema de imagen.

Por lo tanto, los pardmetros relevantes a considerar
son: la cantidad minima de actividad que se puede de-
tectar, el nimero de receptores estimados en el tejido
a visualizar, el tamafio del 6rgano, y la dosis de radia-
cion a la que se expone la muestra. Se puede demos-
trar que un escalado de dosis lineal en funcién de la
masa del sujeto del experimento, que seria correcto
en términos farmacocinéticos para mantener la mis-
ma concentracién en el humano y en el animal, no
basta para conseguir la misma la calidad de imagen.
Empleando simplemente el peso como factor de es-
cala, la radioactividad inyectada a un modelo en rata
se escalaria aproximadamente con un coeficiente
~0,4 % segun el peso total (0,25 kg/70 kg), o ~0,1 %
segin la relacién de peso entre ambos cerebros
(1.500 mg/1.500 g).

Sin embargo, si se mantiene la proporcién entre el
peso del cerebro y el tamafo del voxel, éste dltimo



deberfa tener en la imagen animal 1/1.000 del tamafio
usado en humanos, lo que implica que necesitariamos
una actividad 1.000 veces mayor dentro de dicho v6-
xel para obtener la misma relacion entre la sefial y el
fondo (es decir, niimero de cuentas que provienen de
dicho véxel de la estructura diana frente a la actividad
inespecifica). Vemos como la aparente reduccion de
dosis derivada del escalado lineal de peso se compen-
sa con la necesidad de mayor concentracion de traza-
dor por la disminucién del tamafio del voxel, lo que
implica que la cantidad total de trazador (en cuentas)
que habria que suministrar a la rata es la misma que la
del humano. Dada la limitacién en el volumen que es
posible inyectar al animal, la solucién al problema
pasarfa por el aumento de la actividad especifica del
trazador.

Para este calculo teérico hemos supuesto que la re-
solucién del escdner animal se escala en la misma
proporcién que la del humano. Sin embargo, la tec-
nologia actual dista mucho de lograr esas resolucio-
nes submilimétricas por culpa de las limitaciones fisi-
cas e instrumentales anteriormente expuestas?'.

Un andlisis matematico de este problema nos pro-
porciona informacién mds concreta; supongamos que
la actividad contenida en un véxel sea la misma en el
estudio humano y en el animal, lo que se puede ex-
presar como

S;-C.-V,-p.-E-exp[-u-x]=

=S;-Ch- Vi pn-En-exp [—u- x4] ()
donde el subindice “r” indica roedor y el subindice
“h” indica humano, y siendo S la actividad especifi-
ca del trazador en Ci/g, C la concentracion de radio-
farmaco en g/g, V el volumen del voxel en cc, p la
densidad tisular en g/cc, u el coeficiente de atenua-
cion del tejido a 511 keV en cm™, x;, y x, (cm) el gro-
sor tipico de la muestra en la localizacién del voxel
bajo estudio, y E la fraccion de coincidencias detecta-
das por el sistema PET en relacién con las desinte-
graciones realmente ocurridas (sensibilidad).

Esta ecuacion permite el planteamiento de diferen-
tes hip6tesis de trabajo, y de su resolucién se obtienen
conclusiones en principio no intuitivas. Suponiendo
que los tiempos de imagen son aproximadamente los
mismos en todos los casos, que en ninglin momento
la dosis administrada satura el sistema bajo estudio, y
que la densidad del tejido bioldgico es igual en el ro-
edor y en el humano, despejando la ecuacién para C,
se obtiene:

C=C-— - — - —. exp[-u- (Th-Ty)] ()

Para una seccidén de cabeza humana de 18 cm fren-
te a 3 cm en el caso de de la rata, con un coeficiente
de atenuacion lineal para el tejido bioldgico de
0.08 cm’!, se obtiene que el término exponencial es
igual a 0,3. Escalando el tamafio de voxel de forma
proporcional a la relacion de masas (70 kg frente a
250 gm) se obtiene un factor 280. Si, por dltimo, se
considera que las eficiencias del detector para huma-
nos y para animales son equivalentes, la expresion an-
terior se reduce a

C.=84-C, 4)

La conclusién que se extrae es que, si se pretende
usar el mismo trazador con idéntica actividad especi-
fica en el humano y en la rata, la concentracion nece-
saria en el animal para mantener una relacion sefial a
ruido similar en ambos casos resulta ser 84 veces ma-
yor. Si esto no fuese posible y hubiese que mantener
la misma concentracién en los dos casos, entonces,
asumiendo los mismos condicionantes que en el caso
anterior, la ecuacidn se traduce en

S.-E;
Sh'Eh

expresion que indica la necesidad de mantener la re-
lacién entre el producto de la actividad especifica y la
sensibilidad del sistema, que ha de ser 84 veces mas
grande en el caso de la rata. Este factor es muy alto
para la tecnologia actual tanto de trazadores como del
sistema de imagen, que en los mejores equipos dispo-
nibles en el mercado mejoran la sensibilidad con res-
pecto a los sistemas de humanos en un factor 5, de-
jando el resto para la mejora de la actividad especifica
del trazador. Como evidentemente este aumento pue-
de no ser alcanzable segin el trazador de que se tra-
te, si se plantea la hip6tesis de utilizar un sistema de
imagen y un trazador que dejen esta relacién igual a
1, la alternativa que queda es la de aumentar la canti-
dad total de radioactividad administrada al animal,
que despejando da como resultado

=84 5)

A,=03- A, (©)

Esto indica que la equivalencia en calidad de ima-
gen se obtiene administrando al animal una dosis
equivalente al 30 % de la dosis humana, cantidad que
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Tabla 3

RESUMEN COMPARATIVO DE SISTEMAS COMERCIALES DE PET PARA PEQUENOS ANIMALES DE LABORATORIO.
VER TEXTO PARA ACLARACIONES SOBRE LOS PARAMETROS

Fov
Resolucion FBP (mm) Sensibilidad (cps/p.Ci) Centelleador
Axial (mm) Transaxial (mm)

GEMS eXplore Vista 1,6

2,0 (15 mm off axis) 1.554 (4,2 %)" LSO-GSO 46 60

2,5 (30 mm off axis)
Concorde R4 = 1,8 (centro FOV) 1.480 (4,0 %)" LSO 78 100
Concorde Focus 120 = 1,3 (centro FOV) 2.405 (6,5 %)" LSO 76 100
HIDAC 0,95 329 (0,9 %) - 210 100¢
MOSAIC 2,3

3,0 (40 mm off axis) 925 (2,5 %) GSO 118 180
COMECER (YA-(S)P PET) <18 > 629 (1,7 %)* YAP:Ce 40 40
SUINSA rPET 1,8 (centro FOV) >370 (1,4 %)° MLS 48 48

“Medido con la ventana de energia de 250-700 KeV.

bMedido con la ventana de energia de 250-700 KeV y con 10 £ 0,2 ns de ventana de tiempo.

°Ajustable a 200 mm.
4Sin ventana de energia.

en principio puede parecer muy exagerada si se com-
para con el resultado obtenido mediante el simple es-
calado proporcional a las masas.

La calidad de imagen es funcién de la cantidad de
cuentas acumuladas y no de la tasa de conteo instan-
tanea (la tasa de coincidencias validas aumenta line-
almente con la dosis, mientras que la tasa de coinci-
dencias aleatorias aumenta con el cuadrado de ésta'),
y que por lo tanto se pueden alcanzar diferentes com-
promisos entre dosis y duracién del estudio, de for-
ma que al final del mismo se acumulen la misma
cantidad de cuentas. Esto es especialmente intere-
sante cuando se esté trabajando con sistemas satu-
rables.

También ocurre que, en pequefios animales, zo-
nas de interés como puede ser el corazén, se en-
cuentran cerca de otros 6rganos de nulo interés pero
de muy alta acumulacién de actividad, como por
ejemplo puede ser la vejiga, y en consecuencia apa-
rece un aumento de la fraccién de eventos dispersos
que se acumulan en el estudio, lo cual es importan-
te en sistemas de imagen con campos de vision axial
grandes que incluyen el animal entero bajo el drea
de imagen®’.

EQUIPOS COMERCIALES

En esta seccion se hace un breve repaso de algunos
sistemas disponibles comercialmente; los datos aqui

reflejados se han obtenido de fuentes heterogéneas:
catdlogos comerciales, publicaciones y pdginas de In-
ternet de los fabricantes. Es importante advertir so-
bre la dificultad de establecer comparaciones directas
ya que los resultados no suelen corresponder a unas
condiciones de medida similares (ver detalles meto-
dolégicos en las referencias) y por lo tanto no reflejan
las mismas caracteristicas. Un andlisis fiable de estos
datos queda pendiente hasta la publicacion del proto-
colo NEMA.

Existen dos grandes clases de sistemas: sistemas
que consisten en detectores parciales, y que por lo
tanto han de girar alrededor de la muestra?#4°, y los
de anillo completo. La razén que justifica la existen-
cia de estas dos aproximaciones tecnolégicas es de
indole econdémica, dado que el componente mds caro
de todo el sistema es el detector, y completar un ani-
llo con el fin de eliminar la necesidad del movimien-
to de rotacidn es sin duda una solucidn costosa (ta-
bla 3).

Concorde Microsystems

Concorde Microsystems es una compaiiia ligada a
CTI, fabricante de sistemas para humanos, para los
cuales disefia y fabrica componentes electrénicos (los
circuitos ASICS que incorporan esos sistemas). La
familia microPET (marca registrada por esta compa-
fifa) surgié como una transferencia de tecnologia del
grupo del Instituto Crump de UCLA, en donde se de-
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sarrollaron los primeros prototipos’. Es la marca que
lleva mas tiempo en el mercado, y en los tltimos me-
ses han anadido a su catdlogo de productos una nueva
linea denominada FOCUS que introduce mejoras so-
bre la resolucién del sistema original®!. Se trata de
equipos de anillo completo basados en matrices de
cristales de centelleo LSO pixelados y acoplados me-
diante guias de luz de fibra 6ptica a tubos fotomulti-
plicadores sensibles a posicion. Detalles sobre estos
sistemas pueden encontrarse en http://concorde.cti-
mi.com/.

HiDAC

Los sistemas de Oxford Positron Systems (http://
www.oxpos.co.uk/) denominados HiDAC utilizan
como detector camaras de avalancha de alta densidad,
tecnologia que no usa ni centelleadores ni fotodetec-
tores. Estos detectores fueron disefiados originalmen-
te para experimentos en fisica de altas energias en
el CERN, tienen un tamafio relativamente grande
comparado con el resto de sistemas en el mercado,
(20 x 20 cm?) y se agrupan en bancos proporcionan-
do un gran campo de visién de 10 cm de longitud y
10 cm de didmetro3233. Debido a su especial disefio,
s6lo pueden utilizar técnicas estadistico-iterativas
para la reconstruccién de imagen.

eXplore VISTA

Este equipo, fabricado originalmente por la com-
pafifa espafiola SUINSA con el nombre de ARGUS,
surgi6 de una transferencia tecnoldgica de la empresa
norteamericana TRIDENT y del laboratorio de ima-
gen de la Unidad de Medicina Experimental del Hos-
pital Gregorio Marafién de Madrid.

Actualmente estd comercializado por la empresa
General Electric Heathcare bajo el nombre de eX-
plore VISTA (http://www.gehealthcare.com/usen/
fun_img/pcimaging/products/vista.html). Utiliza un
anillo completo de fotomultiplicadores sensibles a
posicién, con un campo de vision axial algo menor
que el de otros sistemas similares?326-34, Ofrece la
particularidad de ser el inico equipo comercializa-
do que utiliza doble capa de cristales (phoswich) en
los detectores para reducir el efecto de la DOI, lo
que proporciona una baja degradacién de resolucién
al alejarse del centro. Se ofrece la posibilidad de
PET-CT combinado, utilizando el CT eXplore Lo-
cus de la misma compaiiia.

MOSAIC

El sistema MOSAIC de Philips es heredero de la
tecnologia desarrollada en la Universidad de Pensil-
vania, reciclando la dltima generacion de detectores
disefiados por este grupo para los sistemas de huma-
nos (Pixelar), y adaptdndola a la problematica del la
imagen en pequefios animales. El resultado es un sis-
tema con un gran campo de vision axial que usa cris-
tales de GSO y fotomultiplicadores no sensibles a po-
sicion, lo que limita su resolucién a mas de 2 mm. Por
ser un sistema de reciente aparicion apenas se dispo-
ne de resultados en la literatura cientifica que permi-
tan evaluar sus prestaciones®. Serd interesante ver las
imégenes de rata y raton que produzca este sistema
dada la muy particular tecnologia de este disefio (uso
de GSO como centelleador tinico y campo axial gran-
de con relacién al tamafio de la muestra). El fabri-
cante también anuncia la préxima disponibilidad de
CT-PET combinado.

YAP-(S)PET

Las empresas italianas ISE y COMECER comer-
cializan un sistema surgido de la Universidad de Fe-
rrara, denominado YAP-(S)PET, que tiene la espe-
cial caracteristica de poder funcionar como PET o
como SPECT. Se trata de un sistema de detectores gi-
ratorios en cristales pixelados de YAP:Ce acoplados a
fotomultiplicadores sensibles a posicion*®. A pesar de
tratarse de un centelleador de baja densidad, puede
ser usado para la deteccion de fotones gamma de
511 keV, utilizando la interacciéon Compton en vez de
la fotoeléctrica, lo que limita su resolucién en ener-
gia; si se inserta un colimador también puede usarse
para trazadores de fot6n tnico de menor energia.

rPET

La empresa espafiola SUINSA antes mencionada,
también en colaboracién con la Unidad de Medicina
y Cirugia Experimental del Hospital Gregorio Mara-
fion, ha desarrollado recientemente un sistema basado
en detectores planos opuestos rotatorios '3, Como
centelleador se usa cristal de oxiortosilicato de lute-
cio (MLS), con caracteristicas de emision de luz y
densidad efectiva similares al LSO. El sistema es mo-
dular, lo que permite ajustar su coste eligiendo dife-
rentes niveles de sensibilidad e integrar otras modali-
dades de imagen (SPECT y CT) en una geometria
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coplanar, que no requiere mover la muestra para ob-
tener datos combinados PET-CT o SPECT-CT.

Existen otros sistemas de muy reciente aparicion

basados en fotodetectores semiconductores (Advan-
ced Molecular Imaging, Inc., Canada), o sistemas
multimodales SPECT/CT/PET (GammaMedica,
Inc., USA) para los cuales todavia no se dispone de
datos.
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