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Resumen 
En  el  campo  de  la  medicina  existe  un  área  particular  conocida  como  Medicina  Nuclear,  está  se
caracteriza por utilizar radiación para la detección, diagnóstico y tratamiento de diversos padecimientos
que  afectan  los  órganos  de  un  paciente  mediante  la  obtención  de  imágenes  que  proporcionan
información sobre estos. Para la obtención de estas se utilizan diferentes técnicas siendo una de las más
conocidas la tomografía por emisión de positrones (PET del inglés  Positron Emission Tomography),
que se compone de un arreglo de detectores de centelleo. La radiación empleada durante el estudio
resulta dañina para el paciente, por lo que es necesario que el sistema de detección permita obtener
suficiente información sin la necesidad de repetirlo. Entre los parámetros necesarios para garantizar que
el sistema es óptimo, destaca el tener una resolución temporal baja para conseguir una alta tasa de
conteo de fotones durante un corto tiempo de adquisición, pues la cantidad de fotones detectados será
importante para la reconstrucción de la imagen. La resolución temporal de un detector de centelleo se
compone  de  la  resolución  temporal  de  la  electrónica  y  de  la  resolución  temporal  intrínseca  del
centelleador, mientras que la primera se encuentra condicionada por sus componentes la segunda varia
de acuerdo a las especificaciones del centelleador utilizado. Debido a lo anterior, en esta tesis se estudia
la  resolución  temporal  intrínseca  del  material  centelleador  conocido  como oxiortosilicato  de  itrio-
lutecio (LYSO por sus siglas en inglés) acoplado al área efectiva de un fotomultiplicador de silicio
(SiPM por sus siglas en inglés), referida como scorer y actúa como un contador de fotones ópticos en
nuestras simulaciones. Se presentan los resultados de la resolución temporal en función del tamaño del
scorer y del cristal centelleador, del porcentaje de reflexión del cristal y del tipo de radiación incidente.
Para ello se realizaron simulaciones en Geant4 utilizando 4 configuraciones diferentes alternando entre
partículas gamma y electrones como partículas incidentes.

Palabras  clave:  Cristal  centelleador,  Radiación,  Detector  de  centelleo,  Resolución  Temporal
Intrínseca, Scorer.
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Planteamiento del Problema 
Los estudios de tipo PET constituyen una gran herramienta para la detección de padecimientos que
afectan los órganos de un paciente, ya que mediante la adquisición de imágenes es posible obtener
información sobre la  actividad de estos  y,  de esta  forma,  un médico puede realizar  el  diagnóstico
correspondiente  y  proponer  un  tratamiento.  La  utilidad  de  un  estudio  de  PET  se  encuentra
inequívocamente  ligada  a  la  efectividad  de  los  detectores  de  centelleo  empleados  para  registrar  y
procesar  fotones  provenientes  del  paciente  durante  la  realización  del  mismo.  El  uso  de  cristales
centelleadores  LYSO en  detectores  de  centelleo  no  es  algo  nuevo,  no  obstante,  existe  un  interés
constante por estudiarlos y caracterizarlos para determinar la configuración óptima en el uso de SiPM
para  la  construcción  de  detectores  de  centelleo  ofrece  ventajas  con  respecto  al  uso  de
fotomultiplicadores  convencionales,  por  lo  que  es  importante  considerarlos  al  caracterizar  un
centelleador  con  el  propósito  de  tener  un  mayor  entendimiento  sobre  el  funcionamiento  de  los
centelleadores al ser acoplados con un SiPM y, de este modo, hallar la geometría que presente los
mejores resultados.

Objetivos

GENERAL

Caracterizar la Resolución Temporal Intrínseca de un cristal centelleador de oxiortosilicato de itrio-
lutecio (LYSO) mediante Geant4.

ESPECÍFICOS

• Determinar la Resolución Temporal Intrínseca como función de diferentes tipos de partículas
incidentes.

• Determinar la Resolución Temporal Intrínseca como función de las dimensiones del centeleador
y del área efectiva de detección.

• Hallar la geometría que presente la Resolución Temporal Intrínseca óptima.

Justificación

El proceso de caracterizar la resolución temporal intrínseca de un centelleador puede resultar costoso y
requiere de un periodo de tiempo considerable, en especial si se pretenden estudiar centelleadores de
diferentes dimensiones, sin embargo, el presente trabajo de tesis presenta una metodología basada en
simulaciones  Monte  Carlo  mediante  Geant4  que  nos  permite  caracterizar  la  resolución  temporal
intrínseca de un cristal  centelleador LYSO para diferentes geometrías. Al ser un trabajo basado en
simulaciones este se encuentra justificado ya que permite discriminar entre diferentes candidatos antes
de su implementación en un arreglo experimental, reduciendo de esta manera los costos que implica
utilizar diferentes centelleadores y disminuyendo el tiempo de caracterización a la par que se obtienen
resultados confiables puesto que Geant4 es un software que ya ha sido validado. Previamente, se han
realizado estudios similares con diferentes tipos de centelleadores, no obstante, el centelleador LYSO
destaca entre otros por su alta emisión de luz, sin mencionar que es empleado en los estudios de tipo
PET por lo que constantemente se estudian nuevas geometrías de este centelleador para optimizar el
sistema.
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Capítulo 1

Introducción

1.1. Física Médica 

La disciplina que lleva hoy el nombre de Física Médica se distingue precisamente por la aplicación de
los conocimientos físicos en la medicina ya sea para diagnóstico o tratamiento. Podríamos tratar de
ubicar  los inicios  de la radiación ionizante durante el  siglo XVII con los primeros estudios de los
aspectos mecánicos en los sistemas biológicos, sin embargo, la consolidación del área de mayormente
atribuida  al  descubrimiento  de  los  rayos  X  por  Wilhelm  Conrad  Röntgen  en  1895  y  su  primera
radiografía  realizada  a  la  mano  de  su  esposa  [1].  Este  hallazgo  fue  un  evento  innovador  y
revolucionario pues demostró que la radiación podía ser empleada para visualizar el interior de una
persona, esto despertó el interés de muchos contemporáneos quienes contemplaban el nacimiento de
una nueva línea de investigación llena de posibilidades.  Fue así  que poco después se descubrieron
nuevos tipos de radiaciones como es el caso de Paul Villard, químico y físico francés quien descubrió
la radiación gamma en 1900 mientras estudiaba la radiación emitida por el  radio [2]. Este tipo de
descubrimientos tuvieron su auge durante el siglo XX e incentivaron muchas hipótesis nuevas sobre el
entendimiento que se tenía hasta entnces de la radiación, pero no fue hasta 1933 cuando el matrimonio
Curie-Joliot descubrió la radioactividad artificial[3] que se vislumbró el nacimiento de la Medicina
Nuclear. A partir de este punto se fue desarrollando la física médica con un fuerte enfoque hacia la
detección  y  diagnóstico  de  pacientes,  para  ello  se  emplearon  diferentes  equipos  de  estudio  en
procedimientos que a día de hoy conocemos como tomografía computarizada, resonancia magnética y
en particular la tomografía por emisión de positrones.

1.2. Radiofármaco

Antes de entrar en detalle sobre las técnicas para la obtención de imágenes médicas, y más en concreto
sobre el PET, es importante definir el concepto de radiofármaco. Este término se utiliza para denotar un
compuesto  radioactivo  que  se  utiliza  para  el  diagnóstico  y  tratamiento  de  enfermedades,  estas
sustancias se administran al paciente en dosis controladas, la forma de administración y su composición
química varia de acuerdo al tipo de estudio o tratamiento en el que se emplean. Cuando se utilizan con
fines de diagnóstico se aprovecha la propiedad de emisión de los radioisótopos para poder detectarlos a
distancia,  en  cambio,  cuando  se  utilizan  con  fines  terapéuticos  se  aprovecha  el  efecto  que  este
compuesto puede ocasionar sobre un tejido particular debido a la radiación (constituyendo así un tipo
de radioterapia) [4]. Podemos clasificar los radiofármacos conforme a su estructura química en las
siguientes categorías:

Radionucleidos primarios:  Se definen como soluciones de compuestos inorgánicos del radioisótopo
[4].
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Compuestos marcados: También conocidos con frecuencia con el nombre de radiotrazadores, se define
como la asociación de dos componentes, un radionucleido (núcleo inestable) y una molécula que actúa
como agente conductor.  Esta  última tiene  la  función de conducir  el  compuesto hacia  un tejido  en
específico como respuesta ante las condiciones fisiológicas que se presentan [4].  

Es  común  que  los  radiofármacos  sean  empleados  en  diferentes  tipos  de  estudios  orientados  a  la
adquisición de imágenes tomográficas como es el caso del PET, donde contribuyen al fundamento
físico en el que este se basa (véase apartado 1.4.2. Fundamento Físico del PET). En la actualidad,
diferentes farmacéuticas se encuentran desarrollando nuevos candidatos a radiofármacos para su uso
clínico,  sin  embargo,  estos  deben ser  sometidos  previamente  a  rigurosos  procesos  de  prueba para
garantizar que sus efectos no sean perjudiciales para la salud del paciente.

1.3. Técnicas de detección para la obtención de imágenes médicas

Para que un médico pueda realizar un diagnóstico apropiado conforme al padecimiento del paciente es
necesario que este conozca toda la información relacionada con la patología del paciente, más aún,
cuando  hablamos  de  tumores  o  afecciones  ubicadas  en  un  área  específica  dentro  del  cuerpo  del
paciente,  es necesario que el médico tenga un entendimiento gráfico de lo que esta sucediendo. Es
entonces cuando se recurre al uso de imágenes médicas, como el nombre lo indica se trata de una serie
de técnicas y procesos cuyo propósito es obtener imágenes del interior del cuerpo con un enfoque
clínico, estas imágenes pueden ser bidimensionales (comúnmente llamadas proyectivas) o tomográficas
(imágenes 3D) de acuerdo a la zona que se esta estudiando y a la información que se desea obtener,
estos procedimientos pueden utilizar radiación ionizante o no ionizante.

1.3.1. Tomografía Computarizada

Dentro de las principales técnicas que nos proporcionan información anatómica del paciente podemos
destacar la tomografía computarizada (TC), sus inicios se situan a principio de la década de los 90,
cuando se incorporó el primer escáner de TC para su uso clínico [5]. Esta es una técnica axial pues
permite  obtener  imágenes  perpendiculares  al  eje  longitudinal  del  cuerpo  [5],  se  caracteriza  por
conseguir imágenes con una alta resolución espacial (aproximadamente 1 mm), a menudo se utiliza en
oncología para realizar diagnósticos [6]. Los escáneres de TC utilizan detectores digitales especiales de
rayos X, los cuales se encuentran ubicados directamente en posición contraria a la fuente de rayos, una
vez  que  los  rayos  X  salen  del  paciente  estos  son  captados  los  detectores  y  trasnmitidos  a  una
computadora [7]. 

1.3.2. SPECT

Una de las  técnicas  más relevantes  y conocidas  para la  obtención de imágenes  tomográficas  es la
tomografía  por  emisión  de  fotón  único  (SPECT por  el  inglés  Single  Photon  Emission  Computed
Tomography), está se basa en la detección de fotones (con energías comprendidas entre 59 y 364 keV)
producidos durante la desintegración radioactiva del núcleo atómico [8]. Para la realización de este
estudio se utilizan cámaras gamma, estos instrumentos tienen la capacidad de detectar tasas de rayos
gamma del orden de decenas de miles por segundo mientras que rechazan aquellos rayos que han sido
dispersados en el cuerpo del paciente y ya no representan información útil [9]. Durante la realización
del estudio tipo SPECT se utilizan dos o tres cámaras gamma que rotan alrededor del paciente para
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registrar  una  proyecciòn  por  cada  fase  (ángulo),  es  decir,  se  utiliza  una  modalidad  de  enfoque  y
disparo, convencionalmente los escáneres SPECT se utilizan en estudios de perfusión miocárdica con
el propósito de detectar padecimientos relacionados con la arterira coronaria [10]. En la Figura 1. a) se
ilustra el posicionamiento del paciente para un estudio común de SPECT de adquisición simultánea,
por otro lado la variación de las fases al rotar la cámara gamma se muestra en la Figura 1. b).

Figura 1. a) Sección eficaz de una cámara gamma dual de cabeza.
                              b) Diferentes orientaciones de la cámara gamma para ilustrar la

adquisición de múltiples vistas angulares [11].

El  SPECT tiene  la  capacidad  de  detectar  cambios  fisiológicos  mucho  antes  de  que  se  produzcan
cambios anatómicos perceptibles, por lo que permite la detección de enfermedades en su primera fase
[12].

1.4. Tomografía por Emisión de Positrones

En  el  apartado  anterior  se  mencionaron  algunas  de  las  técnicas  más  comunes  de  adquisición  de
imágenes  médicas,  por  lo  que  ahora  es  posible  introducir  al  lector  la  tomografía  por  emisión  de
positrones (PET por el inglés Positron Emission Tomography), si bien en este trabajo de tesis no se
estudia un sistema PET como tal, si se está abordando uno de los componentes constituyentes de un
PET, por lo tanto, vale la pena detallar al lector cada uno de estos conceptos para que este desarrolle un
mejor entendimiento del trabajo realizado. El origen de esta técnica está fuertemente relacionado con el
descubrimiento del positrón por parte del físico británico Paul Dirac en 1928, no obstante, fue hasta el
año 1953 cuando se tuvieron las primeras aplicaciones médicas del PET en la detección de tumores
cerebrales. Fue así que el físico estadounidense Gordon L. Brownell en conjunto con el neurocirujano
William  Sweet  del  Hospital  General  de  Massachussetts  describieron  por  primera  vez  lo  que  se
convertiría en un nuevo método de obtención de imágenes médicas con base en los descubrimientos de
Dirac sobre positrón a través de la  aniquilación de pares [13] (véase apartado 1.4.2.  Fundamento
Físico del PET). Esta nueva técnica se convertiría en uno de los pilares fundamentales para la Medicina
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Nuclear en cuanto a diagnóstico y tratamiento se refiere. Los equipos de tipo PET se encuentran en un
constante desarrollo e investigación en la búsqueda de sistemas de estudio optimizados.

1.4.1. Descripción del PET

La tomografía por emisión de positrones (PET) es una técnica de obtención de imágenes médicas que
se caracteriza porque utiliza un emisor de positrones (como su nombre lo indica). Mediante esta técnica
es posible obtener imágenes tomográficas a partir de la detección de rayos gamma producidos cuando
positrones  emitidos  por  un  radiofármaco  administrado  al  paciente  interacciona  con  los  electrones
presentes  en  el  tejido  circundante  del  paciente  (aniquilación  de  pares)  [14].  En  este  sentido,  el
funcionamiento del PET es similar al SPECT pues ambos estudios emplean modalidades de detección
de fotones, no obstante, su principal diferencia radica en el tipo de radiofármaco que utilizan cada una,
puesto que el SPECT utiliza un agente emisor de fotones gamma mientras que el PET utiliza un agente
emisor de positrones [15], por lo que requiere una dosis menor administrada al paciente.

1.4.2. Fundamento Físico del PET

Figura 2. Proceso de aniquilación positrón-electrón [16].

Como se mencionó anteriormente,  se le  administra  al  paciente  un radiofármaco con un compuesto
emisor  de  positrones,  estos  eson  emitidos  desde  el  núcleo  durante  el  decaímiento  radioactivo  de
isótopos emisores β+ inestables, dichos isótopos logran alcanzar la inestabilidad mediante un proceso de
decaímiento durante el cual un proton se transforma en un neutrón emitiendo un positrón (e+) y un
neutrino. Posteriormente, una vez que el positrón ha sido emitido desde el núcleo, este se propaga a
través del tejido del paciente en dónde es dispersado sufriendo un cambio en su dirección al mismo
tiempo que pierde energía  cinética  (a menudo este  proceso es referido como frenado).  El  positrón
continua avanzando una corta distancia dependiendo de la propia energía cinética del positrón hasta
que ocurre una colisión con algún electrón que se encuentre presente en el tejido, esta colisión tiene
como consecuencia la aniquilación de ambas partículas y la creación de fotones con una energía de 511
keV cada uno [16], dicho proceso se ilustra en la  Figura 2. Es necesario mencionar que el isótopo
utilizado comúnmente para el PET es el Flúor-18 (flúor desoxiglucosa)  1 8F que decae a Oxígeno-18
18O  [15], además posee un periodo de semidesintegración de 110 minutos (aproximadamente) [17].
Este es un aspecto a considerar pues, cuando se trabaja con PET es importante que la vida media de los
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radiotrazadores sea relativamente corta ya que esto influye en la duración del estudio y, de manera más
concreta,  en  la  forma  de  manipular  el  compuesto  previo  a  su  incorporación  en  el  organismo  del
paciente  que  va  a  ser  radiado  para  el  estudio.  En  la  Tabla  1 podemos  observar  los  periodos  de
semidesintegración de los principales radionucleidos utilizados en los estudios tipo PET.

Tabla 1. Periodos de semidesintegración [17].

1.4.3. Proceso de detección del PET

Ahora que el lector está familiarizado con el proceso físico en el que está basado el PET podemos
hablar acerca del proceso de detección, los escáneres actuales de PET consisten en un anillo completo
de detectores (véase apartado 2.3. Detectores de radiación), los cuales se encuentran enfrentados, es
decir, cada detector se encuentra posicionado de manera directa con otro detector que se encuentra al
otro lado de la circunferencia tal y como se aprecia en la Figura 3 a) y 3b). Es común encontrar que
este anillo de detectores es conocido también como “Gantry” [18].

Figura 3. a) Esquema del posicionamiento de los detectores en coincidencia.
b) Representación del anillo de detectores completo [18].

                                       
Durante el estudio el paciente se coloca de manera horizontal en una camilla que se introduce dentro
del Gantry, en la Figura 4 podemos observar que el paciente se encuentra sujetado a la camilla con una
correa,  esto  se  debe  a  la  dificultad  que  presenta  una  persona  para  quedarse  inmóvil  durante  la
realización  del  estudio,  incluso los  movimientos  más  ligeros  del  paciente  pueden provocar  que  la
información obtenida no sea confiable y, por consiguiente, la precisión de la imagen médica obtenida
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se verá disminuida por este factor [19].  Una vez que los positrones provenientes del radiofármaco
interaccionan con los electrones que se encuentran presentes provenientes del radiofármaco ocurre el
proceso de aniquilación de pares lo que resulta en la formación de rayos gamma con energías de 511
keV (fotones gamma de altas energías), estos viajan hasta que inciden en el detector y entonces se
contabiliza un evento. 

Figura 4. Representación de un estudio convencional de PET de acuerdo al Instituto Nacional de
Cáncer de Estados Unidos [19].

El PET detecta la cantidad de eventos (fotones gamma) que recibieron cada uno de los detectores
mediante una ventana temporal, mientras mayor sea la cantidad de eventos detectados, mayor valor
estadístico tendrá la imagen. Es importante mencionar que la calidad de la imagen se encuentra sujeta a
la calidad de los eventos más que a la cantidad de estos [20], para esclarecer este hecho podemos
clasificar los eventos de la siguiente manera:

Eventos verdaderos: Estos eventos que presentan la situación ideal en la que los fotones provenientes
del proceso de aniquilación no sufren otras interacciones durante su recorrido, estos eventos son los que
contribuyen directamente al valor estadístico de la imagen obtenida [20].

Figura 5. Detección de eventos verdaderos.
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Eventos dispersados:  Son aquellos eventos correspondientes a fotones que sufren alguna interacción
durante su recorrido provocando un margen de error mayor con respecto a la precisión de la imagen,
estos  eventos  afectan  la  percepción  de  las  coordenadas  del  punto  de  aniquilación  y  durante  el
tratamiento de datos son considerados como ruido pues presentan información errónea o comprometida
[20].

Figura 6. Detección de eventos dispersados.

Eventos  aleatorios:  Son  aquellos  eventos  en  los  que  dos  fotones  (rayos  gamma)  provenientes  de
diferentes proceso de aniquilación inciden dentro de la misma ventana temporal del equipo provocando
que no podamos determinar sus coordenadas de aniquilación [20].

Figura 7. Detección de eventos aleatorios. 

Eventos  múltiples:  Estos  eventos  se  caracterizan  porque tres  fotones  inciden  en  la  misma ventana
temporal  lo  que  provoca  que  el  equipo sea incapaz  de  discriminar  cual  es  el  par  verdadero  y en
consecuencia desecha los eventos [20].
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Figura 8. Detección de eventos múltiples.

Resulta evidente que cualquier estudio tomográfico es susceptible ante variables aleatorias que no se
pueden controlar, es por ello que la constante actualización y optimización de los escáneres tipo PET
resulta tan relevante, más aún, los detectores que conforman el Gantry deben cumplir con una serie de
parámetros para garantizar su correcto funcionamiento. 

1.5. MicroPET

La microtomografía por emisión de positrones (microPET) es una técnica orientada a la adquisición de
imágenes en animales de laboratorio, la característica principal de esta sub modalidad del PET consiste
en proporcionar información metabólica a nivel molecular mediante la distribución de un radiofármaco
en el organismo (al igual que el PET). De igual forma, es posible obtener información de diferentes
enfermedades en sus etapas iniciales [21]. Gracias a los estudios de microPET es posible probar nuevos
radiofármacos en organismos vivos (modelos animales) antes de que estos tengan la aprobación clínica
para su uso en seres humanos, estos permiten estudiar factores como la distribución en el cuerpo, el
tiempo de biodistribución y los posibles efectos negativos que se pudieran presentar. En la Figura 5 a)
y b) se ilustran estudios microPET realizados en un roedor con fluorodesoxiglucosa y fluorotimidina
respectivamente.

Figura 9. Estudios microPET aplicando a) 18F-FDG y b) 18F-FLT realiados en el Laboratorio de
Microtomografía de la UNAM [21].
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Capítulo 2 

Detectores 

2.1. Centelleadores

En términos generales, un centelleador se define como un material que exhibe luminiscencia cuando
una  cierta  radiación  ionizante  lo  atraviesa,  puede  tratarse  de  electrones,  protones  o  incluso  ondas
electromagnéticas como rayos X o rayos gamma. Cuando la radiación ionizante incide en el material
este  absorbe  parte  de  la  energía  de  las  partículas  incidentes  y  la  convierte  en  fotones  visibles  o
ultravioleta [22]. Dicho proceso ocurre durante breve periodo de tiempo del orden de nanosegundos o
incluso picosegundos y se caracteriza por la producción de un pulso de luz (compuesto de fotones)
correspondiente a cada rayo gamma (o rayo X) que interactúa con el centelleador, la intensidad de este
pulso puede variar pero esta siempre será proporcional a la energía depositada por la partícula incidente
en el centelleador. Esta relación entre la energía depositada que logra convertirse en un pulso de luz
visible es conocida como eficiencia de centelleo [23] y varia de acuerdo a las propiedades intrínsecas
de cada centelleador. Convencionalmente este pulso generado es procesado y convertido en una señal
eléctrica medible utilizando un fotomultiplicador (Véase apartado 2.5 Tubo Fotomultiplicador).

2.2. Centelleadores inorgánicos (cristales inorgánicos)

Existe una amplia variedad de centelleadores que pueden ser implementados en equipos detectores de
radiación con fines de medición, investigación e incluso adquisición de imágenes médicas, como es el
caso de los detectores  de centelleo (véase apartado 2.4. Detector de centelleo).  La utilidad de los
diferentes tipos de centelleadores se encuentra condicionada por sus propiedades, así como las ventajas
y desventajas que presentan de acuerdo al tipo de radiación incidente.  Entre los diferentes tipos de
centelleadores se encuentran los centelleadores orgánicos [24], líquidos[25] y plásticos[25], cada uno
con  diferentes  especificaciones,  sin  embargo,  los  centelleadores  inorgánicos  destacan  por  sus
aplicaciones  en  áreas  como  la  Física  Médica.  En  su  mayoría,  los  centelleadores  inorgánicos  son
cristales  de haluros alcalinos  que contienen una pequeña impureza  activadora,  estos presentan una
mayor densidad y un mayor número atómico por lo que tienen un mayor poder de frenado [26], una
cualidad bastante conveniente cuando se trabaja con rayos gamma, electrones o positrones de altas
energías. Además de poseer una alta emisión de luz, los cristales inorgánicos pueden ser fabricados en
tamaños pequeños para su inclusión en arreglos de detectores (como es el caso del PET). Algunos de
los materiales más utilizados como cristales inorgánicos son el Yoduro de Sodio Activado con Talio
(NaI(Tl)),  el  Yoduro de Cesio dopado con Talio (CsI(Tl)),  el  Yoduro de Cesio dopado con Sodio
(CsI(Na)), el Garnato de Aluminio-Itrio (YAG), la perovskita de Aluminio-Itrio (YAP), la perovskita
de Aluminio-Lutecio (LuAP), el  Yoduro de Potasio activado con Talio (Kl(Tl)),  el  Ortosilicato de
Lutecio (LSO) y el Oxiortosilicato de Itrio-Lutecio (LYSO) [26], [27]. De los materiales anteriormente
mencionados vale la pena profundizar más en el NaI(Tl) (por ser uno de los primeros y más conocidos
centelleadores inorgánicos) y en el LYSO (ya que este material se esta caracterizando en este trabajo de
tesis).
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2.2.1. Yoduro de Sodio activado con Talio (NaI(Tl))

En 1948 Robert Hodstadter descubrió que el Yoduro de Sodio activado con Talio producía una salida
de luz considerablemente larga en comparación con los materiales centelleadores orgánicos que hasta
ese  entonces  se  habían  utilizado,  esto  fue  el  detonante  para  el  inicio  de  una  nueva  era  de
especttrometría de centelleo por radiación gamma [27]. Si bien su emisión de luz es bastante buena,
este  material  presenta  un  tiempo  de  decaimiento  de  230  ns,  lo  que  resulta  inconveniente  para
aplicaciones en donde se requiere una alta tasa de conteo. En la actualidad, el NaI(Tl) continua siendo
utilizado  para  espectrometría  de  rayos  gamma,  no  obstante,  recientemente  su  lugar  como  el
centelleador predilecto se ha visto desplazado por el Oxiortosilicato de Itrio-Lutecio (LYSO) debido a
que este último exhibe mejores propiedades como centelleador. 

2.2.2. Oxiortosilicato de Itrio-Lutecio (LYSO)

El Oxiortosilicato de Itrio-Lutecio tiene sus orígenes como centelleador en Abril de 1997 como una
alternativa al  Oxiortosilicato de Lutecio (LSO) para aplicaciones PET debido a los altos costos de
producción de este  último en ese entonces [28].  Este  centelleador  ha destacado entre  otros por su
tiempo de decaimiento, su densidad, su emisión de luz y su número atómico, parámetros importantes
para detectores de PET, ya que estos determinan factores como la tasa de conteo de fotones ópticos y el
poder de frenado ante la llegada de partículas gamma. Entre sus propiedades se encuentran un tiempo
de decaimiento de 41 ns, un pico de emisión alrededor de 420 nm, una densidad de 7.1 g/cm 3  y un
número atómico efectivo de 60, además del hecho de que este centelleador no es higroscópico [29]. Sin
embargo, es importante mencionar que las propiedades de este material pueden variar de acuerdo a las
especificaciones  del  fabricante,  tal  es  el  caso  que  el  porcentaje  de  lutecio  influye  de  manera
significativa en otras propiedades como la densidad y el número atómico, tal y como se observa en la
Tabla 2. 

Tabla 2. Propiedades del LYSO al variar el porcentaje de Lutecio en la composición [28].

2.3. Detectores de radiación

Como su nombre lo indica su principal función consiste en detectar la radiación presente en el entorno,
estos presentan diferentes especificaciones de acuerdo al estudio o investigación en que son utilizados.
Existe  una gran variedad de modelos  entre  los  que podemos destacar  los detectores  de ionización
gaseosos [30], los detectores de germanio [31], los detectores sensibles a la posición [31] y, desde
luego, los detectores de centelleo, estos últimos se detallan en el apartado  2.4. Detector de centelleo
debido a su relevancia para el desarrollo de nuestra investigación. Los detectores de radiación cumplen
un rol importante en la medicina nuclear y de forma más especifica en los estudios que se llevan a cabo
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(PET,  microPET,  SPECT),  gracias  a  los  detectores  es  posible  obtener  información  a  partir  del
radiofármaco administrado al paciente.

2.3.1. Características Generales de un Detector de Radiación

Previamente se mencionó que los detectores de radiación presentan diferentes  especificaciones  que
corresponden al estudio en el que son utilizados, sin embargo, existe una serie de características que
comparten en su mayoría y que deben cumplir para garantizar un óptimo funcionamiento:

Sensibilidad: Es la capacidad que tiene un detector para producir una señal a partir de un cierto tipo de
radiación  y  energía  [32],  se  debe  tener  en  consideración  que  no  es  posible  desarrollar  un  equipo
sensible a todos los tipos de radiación en todos los rangos de energía, sin embargo, este puede tener un
buen margen de sensibilidad  ante  un determinado tipo de radiación  y energía.  La sensibilidad  del
detector depende de dos factores: el ángulo sólido subtendido por el detector y la eficiencia del detector
para la interacción con la radiación. Para el caso de los detectores empleados en un equipo de tipo PET
se requiere que estos sean sensibles ante la llegada de rayos gamma (511 keV), en este caso la sección
eficaz determina la probabilidad de que la radiación incidente convierta parte de toda su energía en una
forma de ionización que interactué en el medio (el cristal) [32], [33].

Respuesta del detector: Si bien se busca que los equipos tengan una buena capacidad de detección ante
la  llegada  de  radiación  incidente,  estos  también  deben  presentar  la  capacidad  de  proporcionar
información  sobre  la  energía  de  dicha  radiación.  Esta  necesidad  surge  por  la  relación  de
proporcionalidad que existe entre la cantidad de ionización producida por la radiación y la energía que
se pierde en el volumen sensible del detector, dicha respuesta se visualiza como un espectro de pulsos
que se observa en el detector [32]. Se puede decir entonces que la respuesta del detector se encuentra
en función del tipo de partícula y de la cantidad de energía, esto último implica que un detector que
presente una respuesta lineal para un tipo de radiación en particular, no puede ser lineal para un tipo
diferente de radiación. La respuesta del detector también puede verse influenciada por el volumen del
detector y la densidad de este.

Eficiencia de detección: Cada vez que el detector registra fotones provenientes de la interacción con la
radiación ionizante estos se contabilizan como eventos, entonces la eficiencia de detección se puede
definir  como una fracción de los eventos emitidos  por la fuente (cantidad de eventos registrados /
cantidad de eventos emitidos por la fuente) [32]. La eficiencia de detección se encuentra fuertemente
ligada a la densidad del volumen sensible, al tamaño y también al tipo de radiación ionizante. En el
caso de la tomografía por emisión de positrones se requiere que el detector posea una buena eficiencia
para detectar una gran cantidad de eventos en un corto periodo de tiempo. Es común que esta cantidad
se exprese con un número entre 0 y 1 o en valores de porcentaje entre 0% y 100%.

Es  importante  considerar  cada  una  de  las  características  anteriores  durante  la  construcción  de  un
detector, sin embargo, ya que el objetivo de este trabajo de tesis es caracterizar la resolución temporal
intrínseca de un centelleador para valorar su implementación en un detector de centelleo, es necesario
hablar de manera más detallada sobre esta característica.
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2.3.2. Resolución Temporal Intrínseca

La resolución temporal se define como el periodo de tiempo necesario para que el detector registre un
evento, es importante que el valor de la resolución temporal sea pequeño para que cada evento pueda
ser registrado de manera independiente [34]. En el caso de los detectores de centelleo, la resolución
temporal se compone de la resolución temporal intrínseca del cristal y de la resolución temporal de la
electrónica del detector tal y como se expresa en la siguiente ecuación:

σRT
2
 = σInt

2 + σEle
2

 Ecuación 1. Relación entre la resolución temporal del sistema (σRT), la resolución temporal

intrínseca del centelleador (σInt) y la resolución temporal de la electrónica del sistema (σEle) [35].

En este trabajo de tesis se estudia la resolución temporal intrínseca de un cristal centelleador LYSO con
diferentes configuraciones, la cual se obtiene a partir de los tiempos de llegada de los fotones ópticos al
área de detección (véase apartado 3.3. Metodología Empleada), es importante que estos tiempos sean
pequeños ya que durante los estudios de tipo PET una gran cantidad de partículas gamma bombardea
de manera continua los detectores de centelleo del Gantry, por lo tanto, es necesario que estos logren
contabilizar la mayor cantidad de eventos posibles en un corto periodo de tiempo. Se debe tener en
consideración que durante el estudio PET dos fotones de aniquilación deben ser detectados con una
ventana temporal que los registra como eventos válidos [34]. 

2.4. Detector de centelleo

En la actualidad, los detectores de centelleo son herramientas ampliamente utilizadas para la detección
de partículas tanto en física nuclear, física médica y física de partículas. Como su nombre lo sugiere, su
principal característica es que emplea centelleadores, los cuales, emiten pequeños destellos de luz al ser
excitados por radiación ionizante.

Figura 10. Estructura básica de un detector de centelleo [24].

Básicamente un detector de centelleo se compone de un material  centelleador,  el cual se encuentra
acoplado a un fotosensor, generalmente un tubo fotomultiplicador (PMT por el inglés Photomultiplier
Tube) o un fotomultiplicador de Silicio (SiPM por el inglés Silicon Photomultiplier) (véase apartado
2.5. Tubo Fotomultiplicador). Una vez que la radiación incidente pasa a través del centelleador esta
excita los átomos y las moléculas que lo conforman provocando que se emita luz durante su proceso de
des-excitación [24]. Posteriormente, el tubo fotomultiplicador la transforma en una corriente débil de
fotoelectrones que es amplificada y convertida en una señal por la electrónica del sistema.
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2.5. Tubo Fotomultiplicador (PMT)

Ya  que  se  ha  introducido  de  manera  formal  el  concepto  de  detector  de  centelleo  al  lector,  es
indispensable  definir  ahora  los  tubos  fomultiplicadores  (PMT por  sus  siglas  en  inglés),  estos  son
dispositivos que tienen la función de convertir una señal luminosa (compuesta de unos cuantos cientos
de fotones que provienen del centelleador) en una señal de corriente eléctrica que puede ser medida.

Los PMT presentan la ventaja  de no añadir  una cantidad significativa de ruido a la  señal  medida,
además,  estos  dispositivos  son sensibles  a  la  energía  que proviene  de la  radiación  incidente  en el
espectro electromagnético, ya sea en el rango visible o incluso en el ultravioleta. Es por ello que tienen
aplicaciones en diferentes campos como la espectroscopía óptica, las mediciones láser y la astronomía
[36].

2.5.1. Estructura y operación de un PMT

Actualmente existen diferentes modelos de PMT, no obstante, un fotomultiplicador convencional se
compone de un cátdo el cual está hecho de un material fotosensible, posteriormente se encuentra el
sistema de recolección de electrones así como la sección de multiplicación de electrones (conocida
también como zona de cascada o zona de avalancha), finalmente se tiene el ánodo donde la señal puede
ser medida [36].

Figura 11. Esquema de un PMT convencional [36]. 

El proceso de fotoemisión en el PMT se lleva a cabo de manera secuencial, todo inicia cuando un fotón
(proveniente  del  centelleador)  incide  en el  fotocátodo donde este  es  completamente  absorbido por
algún núcleo presente y, en consecuencia, emite un electrón (efecto fotoeléctrico). Como consecuencia
del voltaje aplicado al electrón, este es acelerado y dirigido hacia el primer dinodo donde interacciona
con este, debido a esta interacción el electrón inicial transfiere parte de su energía a los electrones
presentes  en  el  dinodo  provocando  que  sean  emitidos  electrones  secundarios,  estos  también
experimentarán una aceleración y serán direccionados hacia el siguiente dinodo donte serán liberados
más electrones que repetirán el proceso (cascada de electrones). El proceso culmina en el ánodo, en
donde la cascada es recolectada para poder generar una señal de corriente que puede ser amplificada y
posteriormenten  medida.  Durante  mucho  tiempo  el  PMT  ha  sido  el  fotosensor  predilecto  en  los
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detectores de centelleo por su precisión y operabilidad, a pesar de ello, en tiempos recientes el modelo
convencinal de PMT se ha visto desplazado por el fotomultiplicador de silicio (SiPM) [36], [37].

2.6. Fotomultiplicador de Silicio (SiPM)

Al  igual  que  el  PMT convencional,  el  fotomultiplicador  de  silicio  es  un  detector  de  luz  que  se
caracteriza por producir un pulso de corriente a partir de la absorción de un fotón [38]. El SiPM está
formado por una matriz de fotodiodos de avalancha (APD’s por el inglés Avalanche photodiode) en
sustrato de silicio que operan bajo la modalidad de Geiger [39]. Además, los sistemas de fotodetección
que utilizan fotodiodos de avalancha presentan la peculiaridad de poseer un alto nivel de eficiencia de
detección  de  fotones  (arriba  del  50-60% en  el  espectro  visible),  sin  mencionar  que  su  resolución
temporal es aproximadamente de 30 ps o menor por lo que se considera bastante buena como se reporta
en  Optical  crosstalk  in  single  photon  avalanche  diode  arrays:  a  new  complete  model  [40].  Las
características  antes  mencionadas  lo  convierten  en una opción confiable  para  su uso en diferentes
campos desde la ciencia (partícularmente en el análisis de ADN y moléculas individuales) hasta la
industria  electrónica  (generalmente  en  pruebas  no  invasivas  de  circuitos),  incluso  pueden  tener
aplicaciones militares. Otro aspecto relevante es que la dispersión temporal de las señales del SiPM es
realmente corta (generalmente menor a 100 ps) por lo que se han reportado excelentes resultados para
la resolución temporal [39].

2.6.1. Estructura de un SiPM

Figura 12. Estructura de un SiPM [38]

En el SiPM cada microcelda representa una combinación de APD y una resistencia de quenching (su
objetivo es limitar la corriente y detener el proceso de avalancha), estas se encuentran conectadas en
paralelo de modo que el SiPM tiene un ánodo y un cátodo (de manera similar a un PMT) [38]. Las
microceldas tienen una geometría rectangular cuyas dimensiones se encuentran en el rango de 20 μm x
20 μm hasta 100 μm x 100 μm, debido a su tamaño el número de APD’s por milímetro cuadrado puede
variar desde 100 hasta 2,500 [39]. Es importante destacar que no toda el área es sensible al espectro
electromagnético,  sin embargo,  el  área sensible  comprende desde el  ultravioleta  hasta  el  infrarrojo
mostrando un pico en el espectro visible (400 nm – 500 nm) [38].

Tabla 3. Características principales del SiPM y el PMT [41], [42].
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Debido a lo anteriormente mencionado podemos considerar al SiPM como una mejora sustancial con
respecto al PMT convencional con respecto al PMT convencional, además de las ventajas mencionadas
en la  Tabla  3,  debido a  su tamaño los SiPM pueden utilizarse  con baterías  comerciales  de Li-ion
mientras que un PMT requiere baterías de alta capacidad [43]. Se tiene un especial interés en cuanto a
las dimensiones de los SiPM ya que es posible cubrir toda el área del centelleador acoplando una cierta
cantidad de estos, en cambio, si se utiliza un PMT convencional con centelleadores pequeños, entonces
se presenta la necesidad de utilizar más de un centelleador para cubrir el área del fotomultiplicador. El
objeto de estudio en este trabajo de tesis es la resolución temporal intrínseca de centelleadores LYSO
para valorar su posible implementación en un equipo de microPET, por lo tanto, el SiPM se puede
considerar como el candidato más idóneo para un estudio de tipo microPET. 
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Capítulo 3 

Metodología

3.1. Metodología Monte Carlo

El presente trabajo está basado en simulaciones que, a su vez, se encuentran basadas en la Metodología
Monte Carlo. Estos métodos datan del año 1944, su nombre proviene de un casino en el principado de
Mónaco (apodado “la capital del juego de azar”) conocido como Montecarlo, al considerar la ruleta
como un generador simple de números aleatorios [44]. En general, los métodos Monte Carlo se definen
como  algoritmos  computacionales  que  fungen  como  métodos  de  cálculo  numérico  basados  en  la
generación de números aleatorios [45]. La idea principal del análisis Monte Carlo radica en crear un
modelo computacional que sea lo más similar posible a un sistema real que se pretenda estudiar y
simular sus posibles interacciones, es por ello que este tipo de análisis resulta especialmente útil cuando
se trabaja  en campos como la  ingeniería  industrial,  la  simulación de procesos físicos,  economía  y
finanzas y estadística computacional [45].

3.2. Geant4

Uno de los principales softwares basados en la metodología Monte Carlo para la simulación del paso de
partículas a través de la materia es Geant4, las múltiples áreas de aplicación de este software incluyen
la física de altas energías,  la física nuclear  y estudios en medicina y ciencia espacial  [46]. Geant4
ofrece las siguientes herramientas para la simulación de partículos y procesos físicos: 

Geometry (Geometría):  Geant4 ofrece la posibilidad de describir la estructura geométrica y propagar
partículas a través de ella, recreando de esta manera el diseño físico del experimento [47].

Tracking (Trayectoria):  Geant4 permite  realizar  el  seguimiento de una partícula  durante su paso a
través de la materia considerando todos los procesos físicos y sus interacciones [48].

Prcesos  Ópticos:  Geant4 posee la  capacidad de modelar  la  física de los  detectores  de centelleo  y
Cherenkov, entre los procesos que simula se encuentra la creación de fotones ópticos [49].

Run manager (Administrador de ejecución): Este módulo de Geant4 controla la configuración de cada
simulación, así como también la información de cada ejecución [50].

Geant4 ha sido el software seleccionado para llevar a cabo este trabajo basado en simulaciones debido
a que contiene múltiples herramientas para construir la simulación del experimento de la forma más
similar posible a un experimento real. Este software ofrece muchas facilidades para un usuario que
posee conocimientos de c++ pues incluye una amplia variedad de ejemplos predeterminados en este
lenguaje  que  el  usuario  puede  modificar  de  acuerdo  a  las  especificaciones  que  desee  para  su
experimento.
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3.2.1. Implementación de Geant4

Para poder ejecutar las simulaciones es necesario construir el detector que se va a utilizar, es por ello
que se debe definir la geometría del detector, es decir, definir la forma y el tamaño de este, además de
añadir el material  del que está hecho [51]. Construir el detector y el entorno que lo rodea requiere
definir  los  parámetros  necesarios  de  los  métodos  G4VSolid(),  G4LogicalVolume()  y
G4PhysicalVolume. El primer método G4VSolid() se utiliza para especificar la forma y el tamaño del
detector [56], por otro lado, el método G4LogicalVolume contiene toda la información del volumen del
detector como el material del que está hecho, la sensibilidad y el campo magnético, también la forma y
el tamaño ya que uno de sus parámetros llamado “pBoxSolid” invoca estas características [51]. Ahora
bien,  para  que  la  simulación  del  experimento  pueda llevarse  a  cabo debe  existir  un volumen que
represente el área experimental y que contenga todos los otros componentes, este volumen recibe el
nombre de “volumen madre” y contiene dentro un “volumen hija” [52]. La función G4PhysicalVolume
permite delimitar la posición de este “volumen hija” mediante el eje de coordenadas X, Y, Z, además
de un sistema de rotación,  es importante  mencionar que el  “volumen hija” es una instaciación del
“volumen madre” por lo que sus características geométricas son una herencia del “volumen madre”
[52]. Cabe destacar que por motivos de la geometría los objetos deben ser colocados a partir del origen
del “volumen madre”, la construcción del entorno se puede visualizar de manera simplificada en la
Figura 13.

Figura 13. Representación del Volumen hija en el origen [52].

3.2.2. Construcción del detector

El detector simulado se compone de un centelleador que se encuentra acoplado al área efectiva de un
SiPM (referida como Scorer en este trabajo), pues en Geant4 no es posible simular la electrónica del
sistema.  El  centelleador  simulado  es  un  cristal  inorgánico  LYSO  en  la  forma  de  un  prisma
cuadrangular,  las propiedades de este centelleador se detallan en GATE  simulation of the intrinsic
radioactivity  in  LYSO  scintillation  crystals  [53].  La  composición  del  cristal  Lu18Y2SiO5:Ce  (que
también se encuentra en el artículo) se muestra en la Tabla 3 mientras que la geometría del detector
simulado se observa en la Figura 14.

Tabla 4. Composición del cristal LYSO [53].
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Figura 14. Visualización en Geant4 del centelleador caracterizado.

Para esta simulación se considera que el  cristal  es homogéneo, además,  se debe mencionar  que el
entorno que rodea el sistema de detección (volumen madre) está compuesto por aire, el cual se formó
con 70% nitrógeno y 30% oxígeno. En los experimentos que involucran centelleadoes inorgánicos es
común que el  centelleador  sea forrado por  un material  reflejante  conocido como Mylar  [54],  este
material está hecho de una capa de poliéster de tereftalato de poliestileno estirado. Dicho material se
utiliza para que el centelleador sea reflejante (lo cual influye en el número de fotones que llegan al
scorer) al mismo tiempo que lo protege de otras fuentes de fotones que podrían interferir durante la
realización del estudio, tal es el caso de los fotones provenientes de la iluminación del ambiente. Para
este  trabajo  no  se  ha  simulado  algún  material  reflejante  en  específico,  sin  embargo,  se  simuló  el
centelleador con un porcentaje de reflexión entre éste y el entorno que lo rodea (el porcentaje varia de
acuerdo  a  la  configuración  simulada).  Por  otro  lado,  el  scorer  está  compuesto  por  Silicio,  este  se
encuentra ubicado en la cara opuesta de los puntos de interacción del centelleador y actua como un
contador de fotones ópticos. Al scorer se le añadió la propiedad de que los fotones ópticos se detengan
al llegar a este, es decir, son absorbidos. En la  Figura 15  se muestra el espectro de emisión LYSO
reportado por Saint Gobain Crystals uno de los principales fabricantes de centelleadores,  así como
también la eficiencia cuántica (E.C.) obtenida con el PMT ETI 9266 y la eficiencia de detección de
fotones (E.D.F.) del SiPM SensL MicroFJ-60035-TSV.

Figura 15. Espectro de emisión LYSO, E.C. del PMT ETI 9266 y E.D.F. del SiPM SensL MicroFJ-
60035 TSV reportado por Saint Gobain Crystals [55].
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A partir de la hoja de especificaciones reportadas para el centelleador LYSO por Saint Gobain Crystals
se replicó  el  espectro  de emisión  de la  energía  de  los  fotones  ópticos  producidos  por  este  con el
propósito de confirmar que el centelleador fue caracterizado de manera correcta dentro de la simulación
y, por consiguiente, garantizar que los resultados obtenidos son confiables.

Figura 16. Espectro de emisión del centelleador LYSO.

3.3. Configuraciones simuladas

Las geometrías simuladas en este trabajo de tesis se presentan en la Tabla 5. 

Tabla 5. Geometrías simuladas.

En este estudio se simulan centelleadores LYSO de dos tamaños diferentes, los cuales son de interés
para valorar su posible implementación en un equipo de tipo PET. Para todas las geometrías se simulan
partículas  gamma  y  electrones  como  partículas  incidentes  con  energías  de  511  keV  y  550  keV
respectivamente, para observar como varia la resolución temporal intrínseca del centelleador, en el caso
de las partículas gamma estas se detectan en los estudios de tipo PET, en cambio para los electrones se
tiene interés en estudiar como se comporta el centelleador al interactuar con estos para determinar si es
posible  distinguir  entre  la  llegada  de  ambos  tipos  de  partícula.  Geant4  permite  estudiar  distintos
aspectos que no son observables en un experimento real, tal es el caso de la trayectoria de los fotones
ópticos desde su creación,  así como sus tiempos de vuelo en las paredes del centelleador  hasta su
llegada al área de detección (scorer). Las geometrías A y B utilizan un centelleador de 5x5x10 mm³, sin
embargo, la geometría A presenta un porcentaje de reflexión del 50% mientras que la geometría B
posee un porcentaje de reflexión del 100%, de esta manera es posible estudiar como se vería afectada la
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trayectoria de los fotones ópticos al tener un menor porcentaje de reflexión y, si se lograría obtener una
alta tasa de conteo de fotones. Ya que A y B comparten las mismas dimensionas del centelleador y del
scorer es posible realizar una comparación directa a partir de los resultados obtenidos mediante estas
geometrías  y  de  esta  forma  tener  una  mejor  comprensión  sobre  la  importancia  del  porcentaje  de
reflexión  para  un  centelleador.  Por  otro  lado,  las  geometrías  C  y  D  utilizan  un  centelleador  de
15x15x10 mm³, C es simulada con un scorer de 6x6 mm²  mientras que D es simulada con un scorer de
15x15  mm²,  esto  quiere  decir  que  la  configuración  C  permite  estudiar  como  varia  la  resolución
temporal intrínseca del centelleador cuando el área de detección no cubre toda el área del centelleador
en  contraste  con la  geometría  D,  en  la  cual  el  área  de  detección  cubre  por  completo  el  área  del
centelleador.  Es  importante  mencionar  que  si  bien  Geant4  puede  simular  áreas  de  detección  de
diferentes  tamaños  de  acuerdo  a  las  dimensiones  del  centelleador,  en  la  práctica  no  existen
fotomultiplicadores de tales dimensiones. Actualmente se comercializan tamaños de 1 mm, 3 mm y 6
mm [56],  por  lo  que,  se  si  desea cubrir  el  área  de  un centelleador  de  mayores  dimensiones  sería
necesario utilizar un arreglo de SiPM’s para lograr cubrir toda el área del centelleador, o en su defecto,
utilizar  un PMT el  cual  es de mayor tamaño,  esto último es  un aspecto a  considerar  en cuanto  a
operabilidad,  costos y diseño, no obstante,  ya que en este trabajo  no se estudia la electrónica del
sistema este aspecto no es relevante para caracterizar la resolución temporal intrínseca del centelleador.
Además, también podemos comparar los resultados obtenidos con las geometrías B y D ya que estas
utilizan un scorer que cubre toda el área del centelleador y ambas poseen un porcentaje de reflexión del
100%,  de modo que es posible observar como el aumento en las dimensiones del centelleador influye
en el camino óptico de los fotones y, por consiguiente, en la resolución temporal intrínseca. Lo anterior
se debe tener en cuenta cuando se plantea su implementación en un equipo de PET, ya que al emplear
centelleadores de mayor tamaño (como en la configuración D) sería necesaria una menor cantidad de
cristales en el arreglo en comparación con los cristales de la configuración B, esta decisión se encuentra
condicionada en gran medida por los valores obtenidos de resolución temporal intrínseca para cada una
de las  geometrías.  Adicionalmente,  es  posible  calcular  y  comparar  la  eficiencia  de detección  para
partículas gamma de las geometrías simuladas con el propósito de tener una respuesta más concluyente
con respecto a que geometría  ofrece los mejores  resultados,  de esta forma no solo se considera la
resolución temporal intrínseca sino también la cantidad de fotones detectados. Independientemente de
la geometría del centelleador este fue posicionado en el origen del volumen madre, además, el haz
incidente fue posicionado a 1 mm de distancia desde el centro del centelleador.

  Figura 17. Geometría del arreglo experimental.          Figura 18. Interacción con el haz incidente.

Ahora que se ha detallado la geometría del arreglo experimental simulado, es importante explicar la
metodología seguida en este trabajo de tesis, la misma se muestra en el siguiente apartado.
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3.3. Metodología Empleada

Figura 19. Diagrama de la metodología empleada.
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Vale la pena describir con mayor claridad el tratamiento de datos expuesto en la Figura 19, ya que a
partir de este obtenemos el valor de la resolución temporal intrínseca.

Figura 20. Fases del tratamiento de datos realizado.

Este tratamiento de datos se realiza de forma secuencial de la siguiente manera:

I) Al hacer incidir una partícula (gamma o electrón) esta interacciona con el centelleador provocando
que  se  produzcan  múltiples  fotones  ópticos,  cada  uno  de  estos  tendrá  un  tiempo  de  vuelo  en  el
centelleador hasta su llegada al scorer donde finalmente son detenidos y contabilizados. 

II)  A partir  de los valores de los tiempos de vuelo de los fotones ópticos contabilizados para una
partícula, se gráfica la distribución de estos y se obtiene el valor más probable, es decir, el tiempo de
vuelo con mayor posibilidad de ocurrir. Este proceso se repite para todos los eventos simulados, de
modo que se obtienen diferentes valores para cada una de las distribuciones correspondientes. 

III) De forma similar al paso anterior se gráfica la distribución obtenida a partir de los valores más
probables de los tiempos de vuelo de los fotones ópticos de todos los eventos, a esta se le realiza un
ajuste Gaussiano dónde σ representa el valor de la resolución temporal intrínseca del centelleador.
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Capítulo 4 

Resultados 

4.1. Análisis de las Resoluciones Temporales

Con el propósito de tener  un mayor entendimiento  sobre como interacciona el  centelleador  con la
radiación incidente,  se calculó la resolución temporal  al considerar los eventos provenientes de los
depósitos de mayor energía por parte de las partículas incidentes.

4.1.1. Análisis de la Resolución Temporal para Partículas Gamma

A continuación se muestran los ajustes realizados a los valores más probables calculados a partir de los
tiempos de llegada obtenidos al simular partículas gamma como radiación incidente. 

Figura 21. Ajuste de tipo gaussiano a la distribución de tiempo obtenida a partir de los valores más
probables de los tiempos de vuelo de fotones ópticos producidos por partículas gamma.

Las  distribuciones  mostradas  en  la  Figura  21 se  obtienen  a  partir  de  los  valores  más  probables
calculados a partir de las distribuciones de los tiempos de llegada de los fotones ópticos al scorer al
simular  partículas  gamma  como  radiación  incidente.  Es  posible  observar  que  las  distribuciones
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correspondientes  a  las  4  geometrías  presentan  tiempos  de  llegada  similares  aunque  existe  una
diferencia evidente puesto que, las distribuciones correspondientes a las geometrías B y D presentan
más de un pico, lo cual indica que los fotones ópticos producidos por las partículas gamma durante la
interacción con el centelleador inciden en grupos con una diferencia de tiempo entre sí. Las partículas
gamma  poseen  un  gran  poder  de  penetración  y  ya  que  estas  interaccionan  mediante  colisión,  la
partícula  incidente  puede  recorrer  una  cierta  distancia  en  el  centelleador  antes  de  colisionar,  sin
embargo, esta distancia no será la misma para todas las partículas incidentes provocando que se tengan
grupos de fotones con diferentes tiempos de llegada. No obstante, aunque el lugar de colisión de la
partícula gamma incidente es importante,  no es el único factor determinante para la diferencia que
existe entre los tiempos de llegada de los fotones ópticos, es por ello que se debe considerar la manera
en que los fotones ópticos están incidiendo en el scorer, es decir, la dirección de estos al momento de
llegar al scorer. Para poder tener un mayor entendimiento sobre la trayectoria de los fotones ópticos se
han calculado los cosenos directores para cada una de las geometrías simuladas.      

Figura 22. Cosenos Directores calculados contra los tiempos de llegada de los fotones ópticos
producidos por partículas gamma.

En la Figura 22 se comparan los cosenos directores α y β correspondientes a los ángulos de dirección
con  respecto  a  los  ejes  coordenados  X y  Y contra  los  tiempos  de  llegada  de  los  fotones  ópticos
producidos por partículas gamma al scorer. Es posible observar que para los 4 geometrías un grupo de
fotones ópticos son dirigidos hacia el centro del scorer, este grupo de fotones es el primero en incidir y
se compone principalmente de fotones ópticos que llegan directamente al scorer sin reflexión. En el
caso de las geometrías B y D es notoria la diferencia que existe entre los tiempos de llegada del primer
grupo de fotones ópticos que llegan sin reflexión y el resto, más aún, en el caso de la geometría D
existe una mayor diferencia en cuanto a las dirección de los fotones ópticos que inciden después del
grupo de fotones sin reflexión, esto se debe a que el centelleador utilizado en la geometría D tiene un
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área de 15x15 mm² mientras que el de la geometría B es de 5x5 mm2 provocando que la trayectoria
óptica de los fotones sea diferente, es decir, con la geometría B los fotones producidos tendrán un
mayor rebote entre las paredes del centelleador antes de ser dirigidos hacia el scorer, en cambio con la
geometría D los fotones tendrán un menor rebote entre las paredes del centelleador  por lo cual se
aprecia  una  mayor  diferencia  en  cuanto  a  las  dirección  con  la  que  inciden  los  fotones  con  esta
geometría. Es importante mencionar que con la geometría A comparte la misma área de centelleador y
scorer con la geometría B siendo ambas de 5x5 mm², sin embargo, la geometría A posee un porcentaje
de reflexión del 50% y esto provoca que una cantidad considerable de fotones ópticos no logren llegar
al scorer ya sea que estos escapen del centelleador o sean absorbidos, es por ello que la distribución
obtenida para esta geometría no presenta más de un pico ya que se compone principalmente de los
fotones ópticos que inciden directamente sin reflexión y algunos cuantos con un número pequeño de
rebotes en las paredes del centelleador.  Por otra parte,  la geometría  C comparte  la misma área de
centelleador con la geometría D  de 15x15 mm², en cambio, presenta una diferencia considerable en el
área del scorer, siendo de 6x6 mm² mientras que para D es de 15x15 mm², esto último influye en la
manera en que inciden los fotones en el scorer ya que al no cubrir toda el área del centelleador los
fotones  que  no  logren  incidir  en  su  primer  intento  continuarán  rebotando  en  las  paredes  y  serán
absorbidos, es por ello que la cantidad de fotones ópticos detectados con la geometría C es menor que
la  cantidad  de  fotones  detectados  con D.  Es  necesario  mencionar  que  la  trayectoria  óptica  de  los
fotones producidos con la geometría C debe ser similar a la de los fotones producidos con la geometría
D, sin embargo, ya que el scorer de C no cubre toda el área del centelleador solo los fotones dirigidos
hacia el centro serán detectados, es por ello que la distribución correspondiente a la geometría C no
presenta más de un pico, ya que esta se compone principalmente de fotones ópticos que inciden en el
scorer directamente. Esto se puede apreciar con mayor detalle al considerar solo los cosenos directores
tal y como se muestra en la Figura 23.

Figura 23. Distribución de los cosenos directores calculados para los fotones ópticos producidos por
partículas gamma.
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Se observa que en las 4 geometrías una cantidad considerable de fotones ópticos son dirigidos hacia el
centro del scorer, este grupo de fotones son aquellos que inciden directamente sin reflexión, además de
acuerdo a la geometría (área del centelleador y del scorer) la cantidad de fotones ópticos detectados
será diferente, debido a esto en la Figura 22 se tiene más de un pico detectado para las distribuciones
correspondientes a las geometrías B y D, ya que se están considerando los tiempos de llegada de los
fotones ópticos cuya trayectoria es directa y de los fotones cuya trayectoria se compone de rebotes en
las paredes del centelleador, es importante mencionar que el primer pico de izquierda a derecha en las
distribuciones de B y D es el que se considera para los cálculos realizados puesto que corresponde al
primer grupo de fotones ópticos en llegar al scorer. Para los resultados obtenidos al simular partículas
gamma se han calculado las resoluciones temporales correspondientes a los fotones provenientes de
depósitos de energía mayores a 0 keV (color azul), mayores a 1 keV (color rojo) y mayores a 3 keV
(color verde), estos valores se presentan en la Tabla 6.  

Tabla 6. Resoluciones Temporales obtenidas al simular partículas gamma.

Se observa que los valores obtenidos para la resolución temporal no varían de manera considerable
entre geometrías, no obstante, el valor más grande de resolución temporal se consigue con la geomería
A mientras que el más corto se consigue con la geometría D, además se han obtenido las medias de los
tiempos de vuelo de los fotones ópticos. Se destaca que el valor más alto de media se obtiene con la
geometría A mientras que el más corto se consigue con la geometría D, lo cual tiene relación con el
valor de resolución temporal intrínseca obtenido, sin embargo, entre las configuraciones B, C y D el
valor de la media varia por unas cuantas décimas de picosegundo, al ser bastante próximos estos no
podrían ser diferenciados por la electrónica del sistema pues actualmente no existe un equipo con tal
margen de precisión. Otro aspecto a destacar es el hecho de que el valor de la resolución temporal
disminuye a medida que aumenta el corte en la energía, esto indica que los eventos provenientes de las
interacciones más energéticas son los primeros en llegar al scorer, lo anterior tiene sentido ya que
corresponden a las primeras interacciones de las partículas gamma dónde depositan la mayor parte de
su energía, esta relación se mantiene para las cuatro geometrías. El hecho de que los tiempos de vuelo
sean similares incluso con la diferencia en las dimensiones del centelleador para las geometrías A y B
con respecto a C y D, 5x5x10 mm3 y 15x15x10 mm3 respectivamente, es una consecuencia del camino
óptico de los fotones pues, al tener un menor tamaño el centelleador de 5x5x10 mm3 presenta un mayor
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rebote en sus paredes y esto compensa los tiempos de vuelo en el centelleador de 15x15x10 mm3 ya
que al ser de mayores dimensiones los fotones tienen un menor rebote entre sus paredes incluso si
recorren una mayor distancia. En general, con las geometrías B y D se consiguen valores más cortos de
resolución temporal  que con las geometrías  A y C, sin embargo,  debido a la  proximidad de estos
valores y de los tiempos de vuelo es necesario considerar otras resultados obtenidos del estudio para
poder determinar que geometría resulta óptima para su incorporación en un equipo de tipo PET.

4.1.2. Análisis de la Resolución Temporal para Electrones

A continuación se muestran los ajustes realizados a los valores más probables calculados a partir de los
tiempos de llegada obtenidos al simular electrones como radiación incidente. 

Figura 24. Ajuste de tipo gaussiano a la distribución de tiempo obtenida a partir de los valores más
probables de los tiempos de vuelo de fotones ópticos producidos por electrones.

Las  distribuciones  mostradas  en  la  Figura  24 se  obtienen  a  partir  de  los  valores  más  probables
calculados a partir de las distribuciones de los tiempos de llegada de los fotones ópticos al scorer al
simular electrones como radiación incidente. Es posible observar que a diferencia de lo que ocurre con
las partículas gamma, las distribuciones obtenidas al simular electrones no presentan más de un pico,
esto se encuentra directamente relacionado con las propiedades del electrón ya que este es una partícula
con carga y masa por lo que tiene una mayor probabilidad de interactuar con el centelleador y, en
consecuencia, produce una mayor cantidad de fotones ópticos. Además, los tiempos de llegada de los
fotones producidos por electrones son mayores que los tiempos de llegada de los fotones producidos
por gamma, esto indica que los electrones no recorren una gran distancia en el centelleador antes de
comenzar a depositar su energía, esto implica que los fotones ópticos producidos por los electrones
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recorren una mayor trayectoria. De igual manera se observa que los tiempos de llegada son similares
entres las geometrías A y C y entre las geometrías B y D, lo cual es debido a las dimensiones de los
centelleadores, pues el rebote en las paredes del centelleador de 5x5x10 mm³ es mayor que el rebote en
las paredes del centelleador de 15x15x10 mm³ provocando que el camino óptico ocurra en un intervalo
de tiempo similar por lo que los tiempos de llegada al scorer son similares. No obstante, se debe tomar
en cuenta que los tiempos de llegada conseguidos con las geometrías A y C varían con respecto a los
conseguidos con las geometrías B y D, al ser partículas con una mayor probabilidad de interacción los
electrones generan una mayor cantidad de fotones ópticos con respecto a las partículas gamma, es por
ello que con la geometría A en la que se tiene un 50% de reflexión existe la posibilidad de que una
mayor  cantidad  de  fotones  ópticos  escapen  sin  lograr  incidir  en  el  scorer  mientras  que,  para  le
geometría C en la que el scorer no cubre toda el área del centelleador los fotones que no logren incidir
pueden  ser  absorbidos  en  el  centelleador,  reduciendo  de  esta  manera  los  tiempos  de  llegada  a
considerar. Para poder tener un mayor entendimiento sobre la manera en que los fotones ópticos están
llegando al scorer se han calculado los cosenos directores para cada una de las geometrías simuladas.

Figura 25. Cosenos Directores calculados contra los tiempos de llegada de los fotones ópticos
producidos por electrones.

En la Figura 25 se comparan los cosenos directores α y β correspondientes a los ángulos de dirección
con  respecto  a  los  ejes  coordenados  X y  Y contra  los  tiempos  de  llegada  de  los  fotones  ópticos
producidos por electrones al scorer. Se observa que en las 4 geometrías los fotones ópticos no son
dirigidos  únicamente  hacia  el  centro  del  scorer,  en  cambio  estos  inciden  en  diferentes  puntos  de
interacción alrededor de este, ya que los electrones poseen una mayor probabilidad de interactuar que
las partículas gamma estos generan una mayor cantidad de fotones ópticos que logran incidir en el
scorer, es por ello que no se percibe una diferencia considerable entre los tiempos de llegada de estos,
tal es el caso que incluso si un grupo de fotones logra incidir sin reflexión este no se percibe de manera
tan clara como en el caso de las partículas gamma. Para las geometrías A y B los fotones ópticos
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presentan un comportamiento similar en la manera en que estos son dirigidos, sin embargo, aunque
ambas poseen las mismas dimensiones (área del scorer y del centelleador), el porcentaje de reflexión en
A es del 50% por lo que una gran cantidad de fotones ópticos escapan del cenelleador antes de lograr
incidir  en el scorer, considerando entonces una cantidad mucho menor de fotones ópticos. Por otro
lado, para las geometrías  C y D se percibe una mayor diferencia  en la manera en que inciden los
fotones ópticos, ambas geometrías utilizan un centelleador de 15x15 mm², sin embargo, C emplea un
scorer de 6x6 mm² que no logra cubrir toda el área del centelleador, es por ello que los fotones que
logran incidir tienen direcciones similares entre ellos y por la estadística generada inciden con tiempos
de llegada cercanos, a diferencia de los fotones producidos por partículas gamma donde los fotones sin
reflexión presentan una diferencia notable en sus tiempos de llegada. En cambio, para la geometría D
los fotones inciden de diferente manera, en esta geometría el scorer cubre toda el área del centelleador
por lo que una mayor cantidad de fotones ópticos logran incidir en diferentes puntos de interacción.
Además, como se mencionó anteriormente el rebote en las paredes del centelleador de 15x15 mm² es
menor que el rebote en las paredes del centelleador de 5x5 mm², no obstante, la cantidad de fotones
producidos  por  electrones  es  mucho  mayor  que  la  cantidad  de  fotones  producidos  por  partículas
gamma, es por ello que con la geometría D los fotones logran incidir en una mayor cantidad de puntos
de  interacción  en  el  scorer  que  con la  geometría  B. Esto  se  puede  apreciar  con mayor  detalle  al
considerar solo los cosenos directores tal y como se muestra en la Figura 26.

Figura 26. Distribución de los cosenos directores calculados para los fotones ópticos producidos por
electrones.

 
Se observa que la distribución de los fotones ópticos producidos por electrones que inciden en el scorer
no se concentra de la misma manera que para las partículas gamma, esta cubre una mayor superficie en
el área del scorer de modo que si un grupo de fotones incide sin reflexión este no es lo suficientemente
grande como para distinguirse del restos de fotones, motivo por el cual no se percibe más de un pico en
las distribuciones de la  Figura 24 sin importar la geometría utilizada. Esto resulta aún más evidente
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para la geometría D donde la concentración de fotones ópticos se encuentra más dispersa ya que los
fotones ópticos tienen la posibilidad de incidir en un rango más amplio en el ára del scorer. Para los
resultados  obtenidos  al  simular  electrones  se  han  calculado  las  resoluciones  temporales
correspondientes a los fotones provenientes de depósitos de energía mayores a 0 keV (color azul),
mayores a 100 keV (color rojo) y mayores a 300 keV (color verde). Es importante mencionar que para
este tipo de radiación incidente es posible considerar depósitos de energía más grandes en comparación
con los depósitos de energía de las partículas gamma, esto se debe a que los electrones poseen masa por
lo  que  tienen  una  mayor  probabilidad  de  interactuar  con  el  centelleador  y  ser  completamente
absorbidos. En la Tabla 7 se muestran los valores de las resoluciones temporales intrínsecas obtenidas
para electrones con las diferentes geometrías y los cortes en la energía realizados.

Tabla 7. Resoluciones Temporales obtenidas al simular electrones.

  
Se observa que el valor más corto de resolución temporal intrínseca se consigue con la geometría A
mientras  que el  más grande se consigue con la geometría  D, de igual manera se han obtenido las
medias  de  los  tiempos  de  vuelo  de  los  fotones  ópticos  para  todas  las  geometrías.  Es  importante
mencionar  que  los  valores  de  resolución  temporal  obtenidos  para  las  geometrías  A  y  C  varían
considerablemente con respecto a las geometrías B y D, igualmente existe una diferencia notoria en
cuanto a la media de los tiempos de vuelo, siendo esta de al menos 10 ps entre las geometrías A y C
con respecto a B y D, esto se debe a que los electrones a diferencia de las partículas gamma pueden
interaccionar de diferentes maneras produciendo una mayor cantidad de fotones ópticos, sin embargo,
debido  a  la  geometría  del  centelleador  puede  ocurrir  que  los  fotones  escapen  o  sean  absorbidos,
provocando que la estadística considerada sea diferente para cada configuración simulada. Al igual que
sucede  con  los  valores  de  resolución  temporal  intrínseca  al  simular  partículas  gamma,  es  posible
observar que el valor de la resolución temporal disminuye a medida que aumenta el corte en la energía
depositada, por lo tanto, los eventos provenientes de los depósitos de mayor energía tienen un valor
más corto de resolución temporal  ya que son los primeros en llegar  al  scorer.  A diferencia  de las
partículas gamma, los electrones pueden tener múliples interacciones debido a sus propiedades,  sin
embargo, sus primeras interacciones serán las más energéticas es por ello que los fotones generados en
estas son los primeros en ser creados y, en consecuencia, los primeros en llegar al scorer. En general,
los valores de resolución temporla intrínseca obtenidos al simular electrones son menores con respectos
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a los valores obtenidos  al  simular  partículas  gamma,  lo cual  indica que el  centelleador  en general
detecta los electrones con mayor facilidad que las partículas gamma, algo que resulta lógico debido a
las  propiedades  del  electrón,  en  cambio  debido a  que el  electŕon  produce  una  mayor  cantidad  de
fotones ópticos y por lo tanto, una mayor estadística, las medias de los tiempos de vuelo de los fotones
creados a partir de electrones son mayores a las medias de los tiempos de vuelo de los fotones creados
a partir de partículas gamma.

4.2. Análisis General de la Resolución Temporal Intrínseca de acuerdo a la
geometría

En la Figura 25 se presenta el análisis de los resultados obtenidos de la resolución temporal intrínseca
para las diferentes geometrías y los diferentes tipos de radiación incidente.

Figura 27. Análisis general de la resolución temporal intrínseca de acuerdo a la geometría y tipo de
partícula incidente para el centelleador LYSO.

En  la  Figura  27 se  muestra  que  independientemente  de  la  geometría  utilizada,  los  valores  de  la
resolución temporal intrínseca al simular electrones son menores que los obtenidos al simular partículas
gamma, lo cual indica que las propiedades de la partícula incidente influyen en el valor de la resolución
temporal  intrínseca.  Las partículas gamma no poseen masa y son altamente penetrantes por que lo
pueden recorrer  una cierta  distancia  en el  centelleador  antes de interactuar  y depositar  energía,  en
cambio, los electrones son partículas con masa y carga, por lo tanto poseen una mayor probabilidad de
interactuar  con  el  centelleador,  es  así  que  el  electrón  requiere  un  menor  periodo  de  tiempo  para
depositar energía en el centelleador, del mismo modo es por ello que los fotones ópticos producidos por
electrones  poseen una media de tiempo de vuelo mayor que los fotones producidos por partículas
gamma, ya que como los electrones requieren un menor periodo de tiempo para interactuar también
requieren un menor periodo de tiempo para producir fotones ópticos que las partículas gamma, debido
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a esto el camino óptico que recorren los fotones producidos por electrones es mayor que el camino
óptico que recorren las partículas gamma, sin embargo, en general se requiere una menor cantidad de
tiempo para detectar y procesar electrones que para partículas gamma. Además, se observa que los
valores de resolución temporal para partículas gamma no varían demasiado unos con otros a pesar del
cambio en la geometría, esto se debe en parte a la estadística generada por las partículas gamma pero
en mayor medida es una consecuencia de las propiedades de la partícula y de su poder de penetración
en el centelleador, en cambio, el valor de la resolución temporal para electrones se ven fuertemente
influenciados por la geometría utilizada, al igual que como sucede con las partículas gamma esto se
debe en su mayoría a las propiedades del electrón y a la estadística que genera. A partir de este análisis
se puede afirmar que es posible diferenciar entre la llegada de partículas gamma y electrones, ya que
existe una diferencia de al menos 8 ps entre ambas partículas para las geometrías B y D, e incluso una
mayor diferencia entre las resoluciones temporales de ambas partículas para las geometrías C y D. 

4.2.1. Análisis Individual de la Resolución Temporal Intrínseca para partículas gamma y
electrones

A continuación se presentan los análisis individuales de los valores de resolución temporal intrínseca
obtenidos para partículas gamma y electrones de acuerdo a la geometría al considerar los cortes en la
energía depositada.

Figura 28. Análisis individual de la resolución temporal intrínseca de acuerdo a la geometría para
partículas gamma.
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Figura 29. Análisis individual de la resolución temporal intrínseca de acuerdo a la geometría para
electrones.

El análisis individual de la resolución temporal por geometría resulta bastante similar al análisis general
en cuanto a la manera en que la geometría (tamaño del centelleador, tamaño del scorer y porcentaje de
reflexión) influye en el valor de la resolución temporal, no obstante, en la Figura 28 y en la Figura 29
se observa que el  valor de la resolución temporal  disminuye a medida que aumenta el  corte en la
energía, esta relación se mantiene para ambas partículas sin importar la geometría utilizada, lo cual
implica que, aunque un electrón posee una mayor probabilidad de interacción que una partícula gamma
ambas depositan la mayor parte de su energía en sus primeras interacciones y, por lo tanto, los fotones
producidos en estas interacciones son los primeros en ser creados y, en consecuencia, los primeros en
llegar al  scorer. Además, es posible observar que los valores de resolución temporal más cortos se
consiguen con las geometrías B y D para partículas gamma, siendo de 18.47 y 17.83 respectivamente,
contra  los  valores  de 19.37 y 19.22 obtenidos  con las geometrías  A y C,  esto sugiera que con la
geometría D se consigue el mejor valor de resolución temporal intrínseca para un centelleador LYSO,
sin embargo, ya que la diferencia entre el valor más grande y el más pequeño (A y D) no excede los 2
ps resulta conveniente analizar otros resultados para poder determinar si D es la geometría óptima para
su implementación en un equipo de PET.

4.3. Análisis de la Eficiencia de Detección

Ya que  se  ha  realizado  el  análisis  de  la  resolución  temporal  intrínseca  del  centelleador  para  los
diferentes  tipos  de radiación incidente con cada una de las geometrías  propuestas,  es momento  de
enfocarse en la eficiencia de detección del centelleador con los diferentes tamaños de scorer utilizados.
Este resultado se extiende más allá de los objetivos planteados para este trabajo de tesis, no obstante,
resultará de gran utilidad si se plantea utilizar alguna de las geometrías propuestas en algún equipo de
tipo PET pues se tendrá un estudio más completo.
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4.3.1. Fotones generados a partir de la energía depositada

Durante el análisis de la resolución temporal intrínseca se mencionó que las partículas gamma y los
electrones producen una cantidad diferente de fotones ópticos al interactuar con el centelleador, más
aún, al realizar los cortes en la energía para calcular la resolución temporal se observó que por las
propiedades de cada partícula y la manera en que interactúan ambas tienen diferentes depósitos de
energía, siendo mayor la energía depositada por electrones que por partículas gamma. Además, en cada
simulación se produce una cantidad similar de fotones ópticos correspondientes a la partícula incidente,
no obstante debido a la geometría simulada la cantidad de fotones que serán detectados puede variar,
por lo que con ciertas geometrías se detecta una mayor cantidad de fotones que con otras. Este es un
aspecto relevante a considerar cuando se desea emplear un detector de centelleo en un equipo de tipo
PET,  pues  el  propósito  de  conseguir  una  resolución  temporal  intrínseca  pequeña  es  que  se  logre
contabilizar una gran cantidad de fotones ópticos en un corto periodo de tiempo, por este motivo se
debe tomar  en consideración  el  periodo de  tiempo comprendido desde que  el  evento  incide  en el
centelleador hasta que los fotones ópticos logran llegar al área de detección, sin embargo, el tener un
valor pequeño de resolución temporal pierde relevancia si la tasa de conteo de fotones se ve disminuida
como consecuencia de la geometría del detector, es por ello que se debe analizar la cantidad de fotones
ópticos que se logran detectar con cada geometría a partir de la energía depositada por la partícula
incidente en el centelleador. A continuación se presentan los fotones detectados por el scorer a partir de
la energía depositada por partículas gamma (color verde) y electrones (color azul).

Figura 30. Fotones detectados por el scorer con la geometría A.
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Figura 31. Fotones detectados por el scorer con la geometría B.

Figura 32. Fotones detectados por el scorer con la geometría C.
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Figura 33. Fotones detectados por el scorer con la geometría D.

En  las  Figuras  30,  31,  32  y  33  se  compara  la  cantidad  de  fotones  detectados  contra  la  energía
depositada por la partícula incidente (partículas gamma y electrones), se observa que los electrones
realizan  depósitos  de  energía  mayores  que  las  partículas  gamma,  más  aún,  las  partículas  gamma
realizan depósitos menores a 100 keV mientras que los electrones pueden realizar depósitos de más de
500 keV lo que implica que un electrón puede depositar toda su energía en el centelleador. La cantidad
de fotones producidos es proporcional a la energía depositada por la partícula incidente, entre mayor
sea el depósito de energía mayor será la cantidad de fotones producidos, no obstante, la cantidad de
fotones detectados se ve determinada por la geometría  del detector  y no por las propiedades de la
partícula, es por esto que la cantidad de fotones detectados es diferente para cada configuración, debido
a esto con la geometría B se logran detectar una mayor cantidad de fotones que con la geometría A a
pesar de que ambas emplean el centelleador de 5x5x10 mm³, sin embargo, el porcentaje de reflexión de
50% disminuye la cantidad de fotones que logran incidir en el scorer ya que muchos de estos logran
escapar del centelleador. Por otro lado, la cantidad de fotones detectados con la geometría C es menor
con  respecto  a  la  cantidad  de  fotones  detectados  con  la  geometría  D,  aunque  ambas  emplean  el
centelleador de 15x15x10 mm³, se debe tener en cuenta que en la geometría C se utiliza un scorer de
6x6 mm² el cual no logra cubrir toda el área del centelleador, esto provoca que los fotones que no
logran incidir en el scorer sean absorbidos en el centelleador disminuyendo así la cantidad de fotones
detectados. Además, se observa que con la geometría C se detecta una mayor cantidad de fotones que
con la geometría A, lo anterior tiene sentido ya que el scorer que utiliza la geometría C de 6x6 mm² es
mayor  que  el  utilizado  en la  geometría  A de  5x5 mm²,  además  de  que  la  geometría  C posee  un
porcentaje de reflexión del 100% lo cual implica que los fotones no escaparán del centelleador como
sucede con la geometría A, en cambio, se observa que con la geometría B en la que se utiliza también
un scorer de 5x5 mm² se logra detectar una mayor cantidad de fotones ópticos que con la geometría C,
esto es así debido a que, aunque la geometría B se compone de un centelleador y scorer de menor
tamaño que los empleados en la geometría C, el scorer cubre toda el área de detección del centelleador
de 5x5 mm² mientras que para la geometría C esto no sucede.  Tanto B como C poseen el mismo
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porcentaje  de  reflexión  por  lo  tanto,  el  hecho  de  que  el  área  del  centelleador  se  encuentre
completamente  cubierta  es  un  factor  determinante  para  conseguir  detectar  una  mayor  cantidad  de
fotones.  Además,  con la  geometría  D se logra detectar  una mayor cantidad de fotones que con la
geometría B, en este caso, ambas geometrías poseen un porcentaje de reflexión del 100% y el área del
centelleador  se  encuentra  completamente  cubierta  por  el  scorer,  sin  embargo,  ya que  B utiliza  un
centelleador de 5x5 mm² y D un centelleador de 15x15 mm², resulta evidente que D tiene una mayor
área de detección por lo que resulta lógico que con esta geometría se logre detectar una mayor cantidad
de fotones. Es importante mencionar que la cantidad de fotones detectados con cada geometría es del
mismo orden de magnitud, no obstante, con la geometría A se detectó la menor cantidad de fotones
ópticos de las cuatro geometrías mientras que con D se logró detectar la mayor cantidad, esto se debe
tener en cuenta cuando se selecciona un centelleador para su uso clínico en un sistema de detección de
PET. 

4.3.2. Eficiencia de detección por Scorer

Cuando se diseña  un  sistema para  estudios  de  tipo  PET se busca  que  los  detectores  de  centelleo
empleados tengan una resolución temporal intrínseca pequeña y una eficiencia de detección alta, de
esta forma se garantiza una tasa de conteo de fotones ópticos alta  en un corto periodo de tiempo,
logrando así  una buena estadística y evitando así la necesidad de repetir  el  estudio que, al utilizar
radiación puede resultar dañino para el paciente. Para este trabajo de tesis se ha calculado le eficiencia
de  detección  (como se definió  en el  apartado  2.3.1.  Características  Generales  de un Detector  de
Radiación) con partículas gamma para todos los eventos simulados con las geometrías A, B, C y D,
esto  con  el  propósito  de  observar  que  tan  eficientes  son  las  geometrías  propuestas  para  detectar
partículas gamma. Vale la pena mencionar que esta eficiencia es individual y no representa la eficiencia
de detección total de un sistema PET, las eficiencias calculadas se muestran en la Figura 34.

Figura 34. Eficiencia de detección calculada para cada geometría.
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Se observa que con la geometría D, la cual se compone del centelleador de 15x15 mm²  acoplado al
scorer de 15x15 mm², se consigue la mayor eficiencia de detección de las 4 geometrías siendo esta del
85%,  vale  la  pena  mencionar  que  esta  eficiencia  se  consigue  solo  si  el  área  del  centelleador  se
encuentra  completamente  cubierta,  si  esto no es  así  el  valor  de la  eficiencia  de detección  se verá
disminuida  considerablemente  tal  y  como  se  observa  para  la  geometría  C,  la  cual  emplea  un
centelleador del mismo tamaño pero acoplado a un scorer de 6x6 mm², pues con esta se consigue una
eficiencia de detección del 44%. Además, para la geometría B se obtiene una eficiencia de detección
del 80% siendo esta ligeramente inferior a la eficiencia conseguida con la geometría D, esto se debe a
la diferencia en las dimensiones del centelleador y del scorer, pues B se compone de un centelleador de
5x5 mm² acoplado a un scorer de 5x5 mm², teniendo por lo tanto una menor área de detección que D.
De igual forma, se observa que la eficiencia de detección disminuye si el porcentaje de reflexión es
menor al 100%, esto se aprecia con la geometría A y B, ya que ambas utilizan el mismo tamaño de
centelleador y de scorer, sin embargo, el porcentaje de reflexión para la geometría A es del 50% y la
eficiencia  de  detección  conseguida  con  este  geometría  es  del  38%,  la  cual  difiere  mucho  de  la
eficiencia del 80% conseguida con B. A partir de lo anterior es posible afirmar que la geometría D
presenta  los  mejores  resultados  para  la  detección  de  rayos  gamma  siempre  y  cuando  el  área  del
centelleador se encuentra completamente cubierta ya sea por un arreglo de SiPM’s o por un PMT,
además es recomendable que este tenga un porcentaje de reflexión del 100% ya que de lo contrario la
eficiencia  de  detección  disminuye  considerablemente,  lo  cual  resulta  inconveniente  si  se  pretende
obtener una alta tasa de conteo de fotones ópticos, algo que se busca para un detector de centelleo de
PET. Es importante mencionar que la eficiencia de detección calculada considera todos los fotones
ópticos producidos por las partículas gamma en cada simulación, sin embargo, en la Figura 21 para el
análisis de la resolución temporal fue posible observar que con las geometrías B y D se obtiene más de
un pico en la distribución correspondiente a los tiempos de llegada de los fotones ópticos, por lo tanto,
sería conveniente realizar un análisis de la eficiencia de detección al considerar los fotones ópticos
detectados  correspondientes  al  primer  pico  de  la  distribución  de  los  tiempos  de  llegada  para  las
geometrías B y D, sin embargo, esto no se abordará en este trabajo de tesis ya que excede los objetivos
planteados.
 

4.4. Energía depositada por partículas gamma y electrones

Hasta este punto se ha estudiado la manera en que el centelleador LYSO caracterizado interacciona con
los  diferentes  tipos  de  radiación  incidente  simulada  (partículas  gamma  y  electrones),  logrando
establecer que la probabilidad de interactuar se ve determinada en gran medida por las propiedades de
la partícula incidente y de su energía, del mismo modo a partir de las cuatro configuraciones simuladas
se observó que la geometría del detector (centelleador y scorer) influye en aspectos como la cantidad de
fotones ópticos detectados y el camino óptico de estos a través del centelleador desde su creación hasta
su llegada al área de detección. Además, fue posible observar que existe una relación proporcional
entre la energía depositada por la partícula y la producción de fotones ópticos, no obstante,  con el
propósito de tener una mayor comprensión sobre las interacciones del centelleador con las partículas
incidentes y, en particular, con la energía depositada por estas se ha realizado un análisis comparativo
de la energía depositada por partículas gamma (color verde) y los electrones (color azul) contra los
tiempos de llegada obenidos.
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Figura 35. Análisis de la energía depositada contra los tiempos de llegada para la geometría A.

Figura 36. Análisis de la energía depositada contra los tiempos de llegada para la geometría B.
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Figura 37. Análisis de la energía depositada contra los tiempos de llegada para la geometría C.

Figura 38. Análisis de la energía depositada contra los tiempos de llegada para la geometría D.

A partir d ellos resultados que se muestran en las Figuras 33, 34, 35 y 36 se deduce que las propiedades
intrínseca  de  la  partícula  incidente  incluyen  en  la  cantidad  de  energía  depositada  por  estas  en  el
centelleador, tal es el caso que aunque las partículas gamma fueron simuladas con una energía de 511
keV estas realizan múltiples depósitos que no exceden los 100 keV, en cambio, los electrones fueron
simulados con una energía de 550 keV y es posible observar que estos realizan mayores depósitos de
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energía o incluso llegan depositar toda su energía. De igual forma, es importante mencionar que existe
una diferencia notable en la manera en que ambas partículas depositan su energía, al tener un mayor
poder de penetración las partículas gamma realizan principalmente múltiples depósitos de energía a lo
largo de varios pico segundos, a partir de esto se puede inferir continúan avanzando incluso después de
perder energía. Por otra parte, los electrones depositan energía durante un menor periodo de tiempo,
incluso  pueden llegar  a  depositar  toda su energía,  esto es  así  porque los  electrones  son partículas
cargadas que poseen masa y por lo tanto estos tienen una mayor probabilidad de interactuar con el
centelleador ya que inicialmente emanan radiación provocando que ocurran procesos de excitación o
ionización en el material, a diferencia de las partículas gamma que solo pueden interactuar mediante
colisión, es por ello que el electrón deposita una mayor cantidad de energía durante un menor periodo
de tiempo. Otro aspecto relevante de este análisis es el hecho de que los depósitos de energía realizados
por las partículas incidentes varían de acuerdo a la geometría del detector, esto es fácil de apreciar en
las Figuras 33 y 34 donde, a pesar de tener el mismo tamaño de centelleador y scorer, con el porcentaje
del 100% de reflexión las partículas depositan energía durante un mayor periodo de tiempo que con el
50% de reflexión, al reducir el porcentaje de reflexión también se reduce la probabilidad de interacción
para ambas partículas provocando que estas depositen una menor cantidad de energía durante su paso a
través del centelleador. Además, vale la pena mencionar que los depósitos de mayor y menor energía
ocurren de manera simultanea, es decir que una partícula incidente puede tener múltiples depósitos
pequeños de energía mientras que otra partícula incidente puede depositar toda su energía durante el
mismo periodo de tiempo.      
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Capítulo 5 

Conclusiones 

5.1. Conclusiones y Discusiones

En general, las geometrías B y D presentan los valores más pequeños de resolución temporal intrínseca
para partículas gamma, siendo de 18.47 ps para B y de 17.83 ps para D, el hecho de que estos valores
sean tan cercanos es debido a la trayectoria óptica de los fotones, la geometría A utiliza un centelleador
con un área de 5x5 mm2  mientras que B utiliza un centelleador  de 15x15 mm2,  ambas geometrías
poseen un porcentaje de reflexión del 100%, sin embargo, al ser de menor tamaño, los fotones ópticos
rebotan durante un mayor periodo de tiempo entre las paredes del centelleador con la geometría A, en
cambio,  para  la  geometría  B  los  fotones  tienen  un  menor  rebote  debido  a  las  dimensiones  del
centelleador simulado provocando que los tiempos de llegada sean cercanos y, en consecuencia, los
valores de la resolución temporal intrínseca también.
 
Además, con la geometría D se consigue una eficiencia de detección del 85% mientras que con la
geometría B es del 80%, lo cual se debe a que el área de detección para la geometría D es mayor que
para B, sin embargo, esta eficiencia será posible siempre y cuando se cubra toda el área de detección,
ya sea utilizando un arreglo de SiPM’s o acoplando este a un PMT, en el caso de que el dispositivo
fotodetector no cubra toda el área del centelleador la eficiencia de detección se verá considerablemente
disminuida, tal y como se observó con la geometría C donde también se utiliza un centelleador con un
área  de  15x15  mm2  pero  este  se  encuentra  acoplado  a  un  scorer  de  6x6  mm²,  consiguiendo  una
eficiencia de detección del 44%. Si bien en este trabajo no se simuló la parte electrónica, fue posible
observar como se vería afectada la eficiencia de detección si se desea utilizar solo un SiPM, por lo
tanto no se recomienda utilizar esta geometría ya que en los estudios de tipo PET se busca conseguir
una alta tasa de conteo de fotones ópticos en un corto periodo de tiempo.

De igual forma, se recomienda que el centelleador tenga un porcentaje de reflexión del 100% ya que de
lo contrario la eficiencia de detección se verá afectada, este se observó con la geometría A dónde se
utiliza el mismo tamaño de centelleador y scorer que con la geometría B, sin embargo, la eficiencia de
detección conseguida con A es del 38%. Considerando que las resoluciones temporales obtenidas con
A y C son de 19.37 ps y 19.22 ps respectivamente, no se recomienda utilizar estas geometrías pues no
presentan un valor más pequeño de resolución temporal que con A o B, en cambio, la eficiencia de
detección  disminuye  con  estas  configuraciones,  sin  mencionar  que  al  disminuir  el  porcentaje  de
reflexión el centelleador queda expuesto a fuentes externas como la propia iluminación del ambiente,
afectando los resultado del estudio. 

Otro aspecto relevante es la posibilidad de distinguir entre la llegada de los diferentes tipos de partícula
simulados a partir de la resolución temporal intrínseca, la cantidad de fotones ópticos producidos y la
energía  depositada  en  el  centelleador,  esto  se  debe a  que  el  centelleador  interacciona  de diferente
manera  con  cada  tipo  de  radiación  incidente.  En  general,  el  valor  de  la  resolución  temporal  para
electrones es más pequeño que el obtenido para partículas gamma, del mismo modo la media de los
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tiempos de vuelo varía, siendo mayor para electrones que para partículas gamma, esto se debe a que los
electrones tienen una mayor probabilidad de interacción que las partículas gamma, produciendo una
mayor cantidad de fotones ópticos, además, sin importar la geometría del detector existe una relación
proporcional entre la energía depositada por la partícula y la cantidad de fotones ópticos producidos. 

Finalmente,  queda  decir  que  este  tipo  de  trabajos  basados  en  simulaciones  Monte  Carlo,  y  más
concretamente,  en software diseñado para simulaciones del paso de partículas y sus interacciones a
través de la materia como Geant4, permiten desarrollar un trabajo de investigación más completo, esta
metodología permite analizar diferentes aspectos que no son observables en un experimento real tales
como los tiempos de vuelo en el centelleador y la manera en que estos inciden en el área de detección,
sin  mencionar  que  reduce  costos  y  tiempos  de  trabajo  al  poder  caracterizar  centelleadores  con
diferentes  especificaciones  y  su  comportamiento  ante  la  llegada  de  diferentes  tipos  de  radiación
incidente. Más aún, Geant4 es un software que ya ha sido validado y que permite simular diferentes
procesos ópticos por lo que los resultados obtenidos son precisos y confiables.
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	Introducción
	1.1. Física Médica
	Es común que los radiofármacos sean empleados en diferentes tipos de estudios orientados a la adquisición de imágenes tomográficas como es el caso del PET, donde contribuyen al fundamento físico en el que este se basa (véase apartado 1.4.2. Fundamento Físico del PET). En la actualidad, diferentes farmacéuticas se encuentran desarrollando nuevos candidatos a radiofármacos para su uso clínico, sin embargo, estos deben ser sometidos previamente a rigurosos procesos de prueba para garantizar que sus efectos no sean perjudiciales para la salud del paciente.
	1.3. Técnicas de detección para la obtención de imágenes médicas
	Para que un médico pueda realizar un diagnóstico apropiado conforme al padecimiento del paciente es necesario que este conozca toda la información relacionada con la patología del paciente, más aún, cuando hablamos de tumores o afecciones ubicadas en un área específica dentro del cuerpo del paciente, es necesario que el médico tenga un entendimiento gráfico de lo que esta sucediendo. Es entonces cuando se recurre al uso de imágenes médicas, como el nombre lo indica se trata de una serie de técnicas y procesos cuyo propósito es obtener imágenes del interior del cuerpo con un enfoque clínico, estas imágenes pueden ser bidimensionales (comúnmente llamadas proyectivas) o tomográficas (imágenes 3D) de acuerdo a la zona que se esta estudiando y a la información que se desea obtener, estos procedimientos pueden utilizar radiación ionizante o no ionizante.
	1.3.1. Tomografía Computarizada
	Dentro de las principales técnicas que nos proporcionan información anatómica del paciente podemos destacar la tomografía computarizada (TC), sus inicios se situan a principio de la década de los 90, cuando se incorporó el primer escáner de TC para su uso clínico [5]. Esta es una técnica axial pues permite obtener imágenes perpendiculares al eje longitudinal del cuerpo [5], se caracteriza por conseguir imágenes con una alta resolución espacial (aproximadamente 1 mm), a menudo se utiliza en oncología para realizar diagnósticos [6]. Los escáneres de TC utilizan detectores digitales especiales de rayos X, los cuales se encuentran ubicados directamente en posición contraria a la fuente de rayos, una vez que los rayos X salen del paciente estos son captados los detectores y trasnmitidos a una computadora [7].
	1.3.2. SPECT
	Una de las técnicas más relevantes y conocidas para la obtención de imágenes tomográficas es la tomografía por emisión de fotón único (SPECT por el inglés Single Photon Emission Computed Tomography), está se basa en la detección de fotones (con energías comprendidas entre 59 y 364 keV) producidos durante la desintegración radioactiva del núcleo atómico [8]. Para la realización de este estudio se utilizan cámaras gamma, estos instrumentos tienen la capacidad de detectar tasas de rayos gamma del orden de decenas de miles por segundo mientras que rechazan aquellos rayos que han sido dispersados en el cuerpo del paciente y ya no representan información útil [9]. Durante la realización del estudio tipo SPECT se utilizan dos o tres cámaras gamma que rotan alrededor del paciente para registrar una proyecciòn por cada fase (ángulo), es decir, se utiliza una modalidad de enfoque y disparo, convencionalmente los escáneres SPECT se utilizan en estudios de perfusión miocárdica con el propósito de detectar padecimientos relacionados con la arterira coronaria [10]. En la Figura 1. a) se ilustra el posicionamiento del paciente para un estudio común de SPECT de adquisición simultánea, por otro lado la variación de las fases al rotar la cámara gamma se muestra en la Figura 1. b).
	Figura 1. a) Sección eficaz de una cámara gamma dual de cabeza.
	b) Diferentes orientaciones de la cámara gamma para ilustrar la
	adquisición de múltiples vistas angulares [11].
	El SPECT tiene la capacidad de detectar cambios fisiológicos mucho antes de que se produzcan cambios anatómicos perceptibles, por lo que permite la detección de enfermedades en su primera fase [12].
	1.4. Tomografía por Emisión de Positrones
	En el apartado anterior se mencionaron algunas de las técnicas más comunes de adquisición de imágenes médicas, por lo que ahora es posible introducir al lector la tomografía por emisión de positrones (PET por el inglés Positron Emission Tomography), si bien en este trabajo de tesis no se estudia un sistema PET como tal, si se está abordando uno de los componentes constituyentes de un PET, por lo tanto, vale la pena detallar al lector cada uno de estos conceptos para que este desarrolle un mejor entendimiento del trabajo realizado. El origen de esta técnica está fuertemente relacionado con el descubrimiento del positrón por parte del físico británico Paul Dirac en 1928, no obstante, fue hasta el año 1953 cuando se tuvieron las primeras aplicaciones médicas del PET en la detección de tumores cerebrales. Fue así que el físico estadounidense Gordon L. Brownell en conjunto con el neurocirujano William Sweet del Hospital General de Massachussetts describieron por primera vez lo que se convertiría en un nuevo método de obtención de imágenes médicas con base en los descubrimientos de Dirac sobre positrón a través de la aniquilación de pares [13] (véase apartado 1.4.2. Fundamento Físico del PET). Esta nueva técnica se convertiría en uno de los pilares fundamentales para la Medicina Nuclear en cuanto a diagnóstico y tratamiento se refiere. Los equipos de tipo PET se encuentran en un constante desarrollo e investigación en la búsqueda de sistemas de estudio optimizados.
	1.4.1. Descripción del PET
	La tomografía por emisión de positrones (PET) es una técnica de obtención de imágenes médicas que se caracteriza porque utiliza un emisor de positrones (como su nombre lo indica). Mediante esta técnica es posible obtener imágenes tomográficas a partir de la detección de rayos gamma producidos cuando positrones emitidos por un radiofármaco administrado al paciente interacciona con los electrones presentes en el tejido circundante del paciente (aniquilación de pares) [14]. En este sentido, el funcionamiento del PET es similar al SPECT pues ambos estudios emplean modalidades de detección de fotones, no obstante, su principal diferencia radica en el tipo de radiofármaco que utilizan cada una, puesto que el SPECT utiliza un agente emisor de fotones gamma mientras que el PET utiliza un agente emisor de positrones [15], por lo que requiere una dosis menor administrada al paciente.
	1.4.2. Fundamento Físico del PET
	Figura 2. Proceso de aniquilación positrón-electrón [16].
	Como se mencionó anteriormente, se le administra al paciente un radiofármaco con un compuesto emisor de positrones, estos eson emitidos desde el núcleo durante el decaímiento radioactivo de isótopos emisores β+ inestables, dichos isótopos logran alcanzar la inestabilidad mediante un proceso de decaímiento durante el cual un proton se transforma en un neutrón emitiendo un positrón (e+) y un neutrino. Posteriormente, una vez que el positrón ha sido emitido desde el núcleo, este se propaga a través del tejido del paciente en dónde es dispersado sufriendo un cambio en su dirección al mismo tiempo que pierde energía cinética (a menudo este proceso es referido como frenado). El positrón continua avanzando una corta distancia dependiendo de la propia energía cinética del positrón hasta que ocurre una colisión con algún electrón que se encuentre presente en el tejido, esta colisión tiene como consecuencia la aniquilación de ambas partículas y la creación de fotones con una energía de 511 keV cada uno [16], dicho proceso se ilustra en la Figura 2. Es necesario mencionar que el isótopo utilizado comúnmente para el PET es el Flúor-18 (flúor desoxiglucosa) 1 8F que decae a Oxígeno-18 18O [15], además posee un periodo de semidesintegración de 110 minutos (aproximadamente) [17]. Este es un aspecto a considerar pues, cuando se trabaja con PET es importante que la vida media de los radiotrazadores sea relativamente corta ya que esto influye en la duración del estudio y, de manera más concreta, en la forma de manipular el compuesto previo a su incorporación en el organismo del paciente que va a ser radiado para el estudio. En la Tabla 1 podemos observar los periodos de semidesintegración de los principales radionucleidos utilizados en los estudios tipo PET.
	Tabla 1. Periodos de semidesintegración [17].
	1.4.3. Proceso de detección del PET
	Ahora que el lector está familiarizado con el proceso físico en el que está basado el PET podemos hablar acerca del proceso de detección, los escáneres actuales de PET consisten en un anillo completo de detectores (véase apartado 2.3. Detectores de radiación), los cuales se encuentran enfrentados, es decir, cada detector se encuentra posicionado de manera directa con otro detector que se encuentra al otro lado de la circunferencia tal y como se aprecia en la Figura 3 a) y 3b). Es común encontrar que este anillo de detectores es conocido también como “Gantry” [18].
	Figura 3. a) Esquema del posicionamiento de los detectores en coincidencia.
	b) Representación del anillo de detectores completo [18].
	
	Durante el estudio el paciente se coloca de manera horizontal en una camilla que se introduce dentro del Gantry, en la Figura 4 podemos observar que el paciente se encuentra sujetado a la camilla con una correa, esto se debe a la dificultad que presenta una persona para quedarse inmóvil durante la realización del estudio, incluso los movimientos más ligeros del paciente pueden provocar que la información obtenida no sea confiable y, por consiguiente, la precisión de la imagen médica obtenida se verá disminuida por este factor [19]. Una vez que los positrones provenientes del radiofármaco interaccionan con los electrones que se encuentran presentes provenientes del radiofármaco ocurre el proceso de aniquilación de pares lo que resulta en la formación de rayos gamma con energías de 511 keV (fotones gamma de altas energías), estos viajan hasta que inciden en el detector y entonces se contabiliza un evento.
	Figura 4. Representación de un estudio convencional de PET de acuerdo al Instituto Nacional de Cáncer de Estados Unidos [19].
	El PET detecta la cantidad de eventos (fotones gamma) que recibieron cada uno de los detectores mediante una ventana temporal, mientras mayor sea la cantidad de eventos detectados, mayor valor estadístico tendrá la imagen. Es importante mencionar que la calidad de la imagen se encuentra sujeta a la calidad de los eventos más que a la cantidad de estos [20], para esclarecer este hecho podemos clasificar los eventos de la siguiente manera:
	Eventos verdaderos: Estos eventos que presentan la situación ideal en la que los fotones provenientes del proceso de aniquilación no sufren otras interacciones durante su recorrido, estos eventos son los que contribuyen directamente al valor estadístico de la imagen obtenida [20].

	Figura 5. Detección de eventos verdaderos.
	Eventos dispersados: Son aquellos eventos correspondientes a fotones que sufren alguna interacción durante su recorrido provocando un margen de error mayor con respecto a la precisión de la imagen, estos eventos afectan la percepción de las coordenadas del punto de aniquilación y durante el tratamiento de datos son considerados como ruido pues presentan información errónea o comprometida [20].
	Figura 6. Detección de eventos dispersados.
	Eventos aleatorios: Son aquellos eventos en los que dos fotones (rayos gamma) provenientes de diferentes proceso de aniquilación inciden dentro de la misma ventana temporal del equipo provocando que no podamos determinar sus coordenadas de aniquilación [20].
	Figura 7. Detección de eventos aleatorios.
	Eventos múltiples: Estos eventos se caracterizan porque tres fotones inciden en la misma ventana temporal lo que provoca que el equipo sea incapaz de discriminar cual es el par verdadero y en consecuencia desecha los eventos [20].
	Figura 8. Detección de eventos múltiples.
	Resulta evidente que cualquier estudio tomográfico es susceptible ante variables aleatorias que no se pueden controlar, es por ello que la constante actualización y optimización de los escáneres tipo PET resulta tan relevante, más aún, los detectores que conforman el Gantry deben cumplir con una serie de parámetros para garantizar su correcto funcionamiento.
	1.5. MicroPET
	La microtomografía por emisión de positrones (microPET) es una técnica orientada a la adquisición de imágenes en animales de laboratorio, la característica principal de esta sub modalidad del PET consiste en proporcionar información metabólica a nivel molecular mediante la distribución de un radiofármaco en el organismo (al igual que el PET). De igual forma, es posible obtener información de diferentes enfermedades en sus etapas iniciales [21]. Gracias a los estudios de microPET es posible probar nuevos radiofármacos en organismos vivos (modelos animales) antes de que estos tengan la aprobación clínica para su uso en seres humanos, estos permiten estudiar factores como la distribución en el cuerpo, el tiempo de biodistribución y los posibles efectos negativos que se pudieran presentar. En la Figura 5 a) y b) se ilustran estudios microPET realizados en un roedor con fluorodesoxiglucosa y fluorotimidina respectivamente.
	Figura 9. Estudios microPET aplicando a) 18F-FDG y b) 18F-FLT realiados en el Laboratorio de Microtomografía de la UNAM [21].
	Capítulo 2
	Detectores
	2.1. Centelleadores
	En términos generales, un centelleador se define como un material que exhibe luminiscencia cuando una cierta radiación ionizante lo atraviesa, puede tratarse de electrones, protones o incluso ondas electromagnéticas como rayos X o rayos gamma. Cuando la radiación ionizante incide en el material este absorbe parte de la energía de las partículas incidentes y la convierte en fotones visibles o ultravioleta [22]. Dicho proceso ocurre durante breve periodo de tiempo del orden de nanosegundos o incluso picosegundos y se caracteriza por la producción de un pulso de luz (compuesto de fotones) correspondiente a cada rayo gamma (o rayo X) que interactúa con el centelleador, la intensidad de este pulso puede variar pero esta siempre será proporcional a la energía depositada por la partícula incidente en el centelleador. Esta relación entre la energía depositada que logra convertirse en un pulso de luz visible es conocida como eficiencia de centelleo [23] y varia de acuerdo a las propiedades intrínsecas de cada centelleador. Convencionalmente este pulso generado es procesado y convertido en una señal eléctrica medible utilizando un fotomultiplicador (Véase apartado 2.5 Tubo Fotomultiplicador).
	2.2. Centelleadores inorgánicos (cristales inorgánicos)
	Existe una amplia variedad de centelleadores que pueden ser implementados en equipos detectores de radiación con fines de medición, investigación e incluso adquisición de imágenes médicas, como es el caso de los detectores de centelleo (véase apartado 2.4. Detector de centelleo). La utilidad de los diferentes tipos de centelleadores se encuentra condicionada por sus propiedades, así como las ventajas y desventajas que presentan de acuerdo al tipo de radiación incidente. Entre los diferentes tipos de centelleadores se encuentran los centelleadores orgánicos [24], líquidos[25] y plásticos[25], cada uno con diferentes especificaciones, sin embargo, los centelleadores inorgánicos destacan por sus aplicaciones en áreas como la Física Médica. En su mayoría, los centelleadores inorgánicos son cristales de haluros alcalinos que contienen una pequeña impureza activadora, estos presentan una mayor densidad y un mayor número atómico por lo que tienen un mayor poder de frenado [26], una cualidad bastante conveniente cuando se trabaja con rayos gamma, electrones o positrones de altas energías. Además de poseer una alta emisión de luz, los cristales inorgánicos pueden ser fabricados en tamaños pequeños para su inclusión en arreglos de detectores (como es el caso del PET). Algunos de los materiales más utilizados como cristales inorgánicos son el Yoduro de Sodio Activado con Talio (NaI(Tl)), el Yoduro de Cesio dopado con Talio (CsI(Tl)), el Yoduro de Cesio dopado con Sodio (CsI(Na)), el Garnato de Aluminio-Itrio (YAG), la perovskita de Aluminio-Itrio (YAP), la perovskita de Aluminio-Lutecio (LuAP), el Yoduro de Potasio activado con Talio (Kl(Tl)), el Ortosilicato de Lutecio (LSO) y el Oxiortosilicato de Itrio-Lutecio (LYSO) [26], [27]. De los materiales anteriormente mencionados vale la pena profundizar más en el NaI(Tl) (por ser uno de los primeros y más conocidos centelleadores inorgánicos) y en el LYSO (ya que este material se esta caracterizando en este trabajo de tesis).
	2.2.1. Yoduro de Sodio activado con Talio (NaI(Tl))
	En 1948 Robert Hodstadter descubrió que el Yoduro de Sodio activado con Talio producía una salida de luz considerablemente larga en comparación con los materiales centelleadores orgánicos que hasta ese entonces se habían utilizado, esto fue el detonante para el inicio de una nueva era de especttrometría de centelleo por radiación gamma [27]. Si bien su emisión de luz es bastante buena, este material presenta un tiempo de decaimiento de 230 ns, lo que resulta inconveniente para aplicaciones en donde se requiere una alta tasa de conteo. En la actualidad, el NaI(Tl) continua siendo utilizado para espectrometría de rayos gamma, no obstante, recientemente su lugar como el centelleador predilecto se ha visto desplazado por el Oxiortosilicato de Itrio-Lutecio (LYSO) debido a que este último exhibe mejores propiedades como centelleador.
	2.2.2. Oxiortosilicato de Itrio-Lutecio (LYSO)
	El Oxiortosilicato de Itrio-Lutecio tiene sus orígenes como centelleador en Abril de 1997 como una alternativa al Oxiortosilicato de Lutecio (LSO) para aplicaciones PET debido a los altos costos de producción de este último en ese entonces [28]. Este centelleador ha destacado entre otros por su tiempo de decaimiento, su densidad, su emisión de luz y su número atómico, parámetros importantes para detectores de PET, ya que estos determinan factores como la tasa de conteo de fotones ópticos y el poder de frenado ante la llegada de partículas gamma. Entre sus propiedades se encuentran un tiempo de decaimiento de 41 ns, un pico de emisión alrededor de 420 nm, una densidad de 7.1 g/cm3 y un número atómico efectivo de 60, además del hecho de que este centelleador no es higroscópico [29]. Sin embargo, es importante mencionar que las propiedades de este material pueden variar de acuerdo a las especificaciones del fabricante, tal es el caso que el porcentaje de lutecio influye de manera significativa en otras propiedades como la densidad y el número atómico, tal y como se observa en la Tabla 2.
	Tabla 2. Propiedades del LYSO al variar el porcentaje de Lutecio en la composición [28].
	2.3. Detectores de radiación
	Como su nombre lo indica su principal función consiste en detectar la radiación presente en el entorno, estos presentan diferentes especificaciones de acuerdo al estudio o investigación en que son utilizados. Existe una gran variedad de modelos entre los que podemos destacar los detectores de ionización gaseosos [30], los detectores de germanio [31], los detectores sensibles a la posición [31] y, desde luego, los detectores de centelleo, estos últimos se detallan en el apartado 2.4. Detector de centelleo debido a su relevancia para el desarrollo de nuestra investigación. Los detectores de radiación cumplen un rol importante en la medicina nuclear y de forma más especifica en los estudios que se llevan a cabo (PET, microPET, SPECT), gracias a los detectores es posible obtener información a partir del radiofármaco administrado al paciente.
	2.3.1. Características Generales de un Detector de Radiación
	Previamente se mencionó que los detectores de radiación presentan diferentes especificaciones que corresponden al estudio en el que son utilizados, sin embargo, existe una serie de características que comparten en su mayoría y que deben cumplir para garantizar un óptimo funcionamiento:
	Sensibilidad: Es la capacidad que tiene un detector para producir una señal a partir de un cierto tipo de radiación y energía [32], se debe tener en consideración que no es posible desarrollar un equipo sensible a todos los tipos de radiación en todos los rangos de energía, sin embargo, este puede tener un buen margen de sensibilidad ante un determinado tipo de radiación y energía. La sensibilidad del detector depende de dos factores: el ángulo sólido subtendido por el detector y la eficiencia del detector para la interacción con la radiación. Para el caso de los detectores empleados en un equipo de tipo PET se requiere que estos sean sensibles ante la llegada de rayos gamma (511 keV), en este caso la sección eficaz determina la probabilidad de que la radiación incidente convierta parte de toda su energía en una forma de ionización que interactué en el medio (el cristal) [32], [33].
	Respuesta del detector: Si bien se busca que los equipos tengan una buena capacidad de detección ante la llegada de radiación incidente, estos también deben presentar la capacidad de proporcionar información sobre la energía de dicha radiación. Esta necesidad surge por la relación de proporcionalidad que existe entre la cantidad de ionización producida por la radiación y la energía que se pierde en el volumen sensible del detector, dicha respuesta se visualiza como un espectro de pulsos que se observa en el detector [32]. Se puede decir entonces que la respuesta del detector se encuentra en función del tipo de partícula y de la cantidad de energía, esto último implica que un detector que presente una respuesta lineal para un tipo de radiación en particular, no puede ser lineal para un tipo diferente de radiación. La respuesta del detector también puede verse influenciada por el volumen del detector y la densidad de este.
	Eficiencia de detección: Cada vez que el detector registra fotones provenientes de la interacción con la radiación ionizante estos se contabilizan como eventos, entonces la eficiencia de detección se puede definir como una fracción de los eventos emitidos por la fuente (cantidad de eventos registrados / cantidad de eventos emitidos por la fuente) [32]. La eficiencia de detección se encuentra fuertemente ligada a la densidad del volumen sensible, al tamaño y también al tipo de radiación ionizante. En el caso de la tomografía por emisión de positrones se requiere que el detector posea una buena eficiencia para detectar una gran cantidad de eventos en un corto periodo de tiempo. Es común que esta cantidad se exprese con un número entre 0 y 1 o en valores de porcentaje entre 0% y 100%.
	Es importante considerar cada una de las características anteriores durante la construcción de un detector, sin embargo, ya que el objetivo de este trabajo de tesis es caracterizar la resolución temporal intrínseca de un centelleador para valorar su implementación en un detector de centelleo, es necesario hablar de manera más detallada sobre esta característica.
	2.3.2. Resolución Temporal Intrínseca
	La resolución temporal se define como el periodo de tiempo necesario para que el detector registre un evento, es importante que el valor de la resolución temporal sea pequeño para que cada evento pueda ser registrado de manera independiente [34]. En el caso de los detectores de centelleo, la resolución temporal se compone de la resolución temporal intrínseca del cristal y de la resolución temporal de la electrónica del detector tal y como se expresa en la siguiente ecuación:
	σRT2 = σInt2 + σEle2
	Ecuación 1. Relación entre la resolución temporal del sistema (σRT), la resolución temporal intrínseca del centelleador (σInt) y la resolución temporal de la electrónica del sistema (σEle) [35].
	En este trabajo de tesis se estudia la resolución temporal intrínseca de un cristal centelleador LYSO con diferentes configuraciones, la cual se obtiene a partir de los tiempos de llegada de los fotones ópticos al área de detección (véase apartado 3.3. Metodología Empleada), es importante que estos tiempos sean pequeños ya que durante los estudios de tipo PET una gran cantidad de partículas gamma bombardea de manera continua los detectores de centelleo del Gantry, por lo tanto, es necesario que estos logren contabilizar la mayor cantidad de eventos posibles en un corto periodo de tiempo. Se debe tener en consideración que durante el estudio PET dos fotones de aniquilación deben ser detectados con una ventana temporal que los registra como eventos válidos [34].
	2.4. Detector de centelleo
	En la actualidad, los detectores de centelleo son herramientas ampliamente utilizadas para la detección de partículas tanto en física nuclear, física médica y física de partículas. Como su nombre lo sugiere, su principal característica es que emplea centelleadores, los cuales, emiten pequeños destellos de luz al ser excitados por radiación ionizante.

	Figura 10. Estructura básica de un detector de centelleo [24].
	Básicamente un detector de centelleo se compone de un material centelleador, el cual se encuentra acoplado a un fotosensor, generalmente un tubo fotomultiplicador (PMT por el inglés Photomultiplier Tube) o un fotomultiplicador de Silicio (SiPM por el inglés Silicon Photomultiplier) (véase apartado 2.5. Tubo Fotomultiplicador). Una vez que la radiación incidente pasa a través del centelleador esta excita los átomos y las moléculas que lo conforman provocando que se emita luz durante su proceso de des-excitación [24]. Posteriormente, el tubo fotomultiplicador la transforma en una corriente débil de fotoelectrones que es amplificada y convertida en una señal por la electrónica del sistema.
	2.5. Tubo Fotomultiplicador (PMT)
	Ya que se ha introducido de manera formal el concepto de detector de centelleo al lector, es indispensable definir ahora los tubos fomultiplicadores (PMT por sus siglas en inglés), estos son dispositivos que tienen la función de convertir una señal luminosa (compuesta de unos cuantos cientos de fotones que provienen del centelleador) en una señal de corriente eléctrica que puede ser medida.
	Los PMT presentan la ventaja de no añadir una cantidad significativa de ruido a la señal medida, además, estos dispositivos son sensibles a la energía que proviene de la radiación incidente en el espectro electromagnético, ya sea en el rango visible o incluso en el ultravioleta. Es por ello que tienen aplicaciones en diferentes campos como la espectroscopía óptica, las mediciones láser y la astronomía [36].
	2.5.1. Estructura y operación de un PMT
	Actualmente existen diferentes modelos de PMT, no obstante, un fotomultiplicador convencional se compone de un cátdo el cual está hecho de un material fotosensible, posteriormente se encuentra el sistema de recolección de electrones así como la sección de multiplicación de electrones (conocida también como zona de cascada o zona de avalancha), finalmente se tiene el ánodo donde la señal puede ser medida [36].
	
	
	
	Figura 11. Esquema de un PMT convencional [36].
	El proceso de fotoemisión en el PMT se lleva a cabo de manera secuencial, todo inicia cuando un fotón (proveniente del centelleador) incide en el fotocátodo donde este es completamente absorbido por algún núcleo presente y, en consecuencia, emite un electrón (efecto fotoeléctrico). Como consecuencia del voltaje aplicado al electrón, este es acelerado y dirigido hacia el primer dinodo donde interacciona con este, debido a esta interacción el electrón inicial transfiere parte de su energía a los electrones presentes en el dinodo provocando que sean emitidos electrones secundarios, estos también experimentarán una aceleración y serán direccionados hacia el siguiente dinodo donte serán liberados más electrones que repetirán el proceso (cascada de electrones). El proceso culmina en el ánodo, en donde la cascada es recolectada para poder generar una señal de corriente que puede ser amplificada y posteriormenten medida. Durante mucho tiempo el PMT ha sido el fotosensor predilecto en los detectores de centelleo por su precisión y operabilidad, a pesar de ello, en tiempos recientes el modelo convencinal de PMT se ha visto desplazado por el fotomultiplicador de silicio (SiPM) [36], [37].
	2.6. Fotomultiplicador de Silicio (SiPM)
	Al igual que el PMT convencional, el fotomultiplicador de silicio es un detector de luz que se caracteriza por producir un pulso de corriente a partir de la absorción de un fotón [38]. El SiPM está formado por una matriz de fotodiodos de avalancha (APD’s por el inglés Avalanche photodiode) en sustrato de silicio que operan bajo la modalidad de Geiger [39]. Además, los sistemas de fotodetección que utilizan fotodiodos de avalancha presentan la peculiaridad de poseer un alto nivel de eficiencia de detección de fotones (arriba del 50-60% en el espectro visible), sin mencionar que su resolución temporal es aproximadamente de 30 ps o menor por lo que se considera bastante buena como se reporta en Optical crosstalk in single photon avalanche diode arrays: a new complete model [40]. Las características antes mencionadas lo convierten en una opción confiable para su uso en diferentes campos desde la ciencia (partícularmente en el análisis de ADN y moléculas individuales) hasta la industria electrónica (generalmente en pruebas no invasivas de circuitos), incluso pueden tener aplicaciones militares. Otro aspecto relevante es que la dispersión temporal de las señales del SiPM es realmente corta (generalmente menor a 100 ps) por lo que se han reportado excelentes resultados para la resolución temporal [39].
	2.6.1. Estructura de un SiPM
	Figura 12. Estructura de un SiPM [38]
	En el SiPM cada microcelda representa una combinación de APD y una resistencia de quenching (su objetivo es limitar la corriente y detener el proceso de avalancha), estas se encuentran conectadas en paralelo de modo que el SiPM tiene un ánodo y un cátodo (de manera similar a un PMT) [38]. Las microceldas tienen una geometría rectangular cuyas dimensiones se encuentran en el rango de 20 μm x 20 μm hasta 100 μm x 100 μm, debido a su tamaño el número de APD’s por milímetro cuadrado puede variar desde 100 hasta 2,500 [39]. Es importante destacar que no toda el área es sensible al espectro electromagnético, sin embargo, el área sensible comprende desde el ultravioleta hasta el infrarrojo mostrando un pico en el espectro visible (400 nm – 500 nm) [38].
	Tabla 3. Características principales del SiPM y el PMT [41], [42].
	Debido a lo anteriormente mencionado podemos considerar al SiPM como una mejora sustancial con respecto al PMT convencional con respecto al PMT convencional, además de las ventajas mencionadas en la Tabla 3, debido a su tamaño los SiPM pueden utilizarse con baterías comerciales de Li-ion mientras que un PMT requiere baterías de alta capacidad [43]. Se tiene un especial interés en cuanto a las dimensiones de los SiPM ya que es posible cubrir toda el área del centelleador acoplando una cierta cantidad de estos, en cambio, si se utiliza un PMT convencional con centelleadores pequeños, entonces se presenta la necesidad de utilizar más de un centelleador para cubrir el área del fotomultiplicador. El objeto de estudio en este trabajo de tesis es la resolución temporal intrínseca de centelleadores LYSO para valorar su posible implementación en un equipo de microPET, por lo tanto, el SiPM se puede considerar como el candidato más idóneo para un estudio de tipo microPET.
	
	
	Capítulo 3
	Metodología
	3.1. Metodología Monte Carlo
	El presente trabajo está basado en simulaciones que, a su vez, se encuentran basadas en la Metodología Monte Carlo. Estos métodos datan del año 1944, su nombre proviene de un casino en el principado de Mónaco (apodado “la capital del juego de azar”) conocido como Montecarlo, al considerar la ruleta como un generador simple de números aleatorios [44]. En general, los métodos Monte Carlo se definen como algoritmos computacionales que fungen como métodos de cálculo numérico basados en la generación de números aleatorios [45]. La idea principal del análisis Monte Carlo radica en crear un modelo computacional que sea lo más similar posible a un sistema real que se pretenda estudiar y simular sus posibles interacciones, es por ello que este tipo de análisis resulta especialmente útil cuando se trabaja en campos como la ingeniería industrial, la simulación de procesos físicos, economía y finanzas y estadística computacional [45].
	3.2. Geant4
	Uno de los principales softwares basados en la metodología Monte Carlo para la simulación del paso de partículas a través de la materia es Geant4, las múltiples áreas de aplicación de este software incluyen la física de altas energías, la física nuclear y estudios en medicina y ciencia espacial [46]. Geant4 ofrece las siguientes herramientas para la simulación de partículos y procesos físicos:
	Geant4 ha sido el software seleccionado para llevar a cabo este trabajo basado en simulaciones debido a que contiene múltiples herramientas para construir la simulación del experimento de la forma más similar posible a un experimento real. Este software ofrece muchas facilidades para un usuario que posee conocimientos de c++ pues incluye una amplia variedad de ejemplos predeterminados en este lenguaje que el usuario puede modificar de acuerdo a las especificaciones que desee para su experimento.
	3.2.1. Implementación de Geant4
	Para poder ejecutar las simulaciones es necesario construir el detector que se va a utilizar, es por ello que se debe definir la geometría del detector, es decir, definir la forma y el tamaño de este, además de añadir el material del que está hecho [51]. Construir el detector y el entorno que lo rodea requiere definir los parámetros necesarios de los métodos G4VSolid(), G4LogicalVolume() y G4PhysicalVolume. El primer método G4VSolid() se utiliza para especificar la forma y el tamaño del detector [56], por otro lado, el método G4LogicalVolume contiene toda la información del volumen del detector como el material del que está hecho, la sensibilidad y el campo magnético, también la forma y el tamaño ya que uno de sus parámetros llamado “pBoxSolid” invoca estas características [51]. Ahora bien, para que la simulación del experimento pueda llevarse a cabo debe existir un volumen que represente el área experimental y que contenga todos los otros componentes, este volumen recibe el nombre de “volumen madre” y contiene dentro un “volumen hija” [52]. La función G4PhysicalVolume permite delimitar la posición de este “volumen hija” mediante el eje de coordenadas X, Y, Z, además de un sistema de rotación, es importante mencionar que el “volumen hija” es una instaciación del “volumen madre” por lo que sus características geométricas son una herencia del “volumen madre” [52]. Cabe destacar que por motivos de la geometría los objetos deben ser colocados a partir del origen del “volumen madre”, la construcción del entorno se puede visualizar de manera simplificada en la Figura 13.
	Figura 13. Representación del Volumen hija en el origen [52].
	3.2.2. Construcción del detector
	El detector simulado se compone de un centelleador que se encuentra acoplado al área efectiva de un SiPM (referida como Scorer en este trabajo), pues en Geant4 no es posible simular la electrónica del sistema. El centelleador simulado es un cristal inorgánico LYSO en la forma de un prisma cuadrangular, las propiedades de este centelleador se detallan en GATE simulation of the intrinsic radioactivity in LYSO scintillation crystals [53]. La composición del cristal Lu18Y2SiO5:Ce (que también se encuentra en el artículo) se muestra en la Tabla 3 mientras que la geometría del detector simulado se observa en la Figura 14.
	Tabla 4. Composición del cristal LYSO [53].
	Figura 14. Visualización en Geant4 del centelleador caracterizado.
	Para esta simulación se considera que el cristal es homogéneo, además, se debe mencionar que el entorno que rodea el sistema de detección (volumen madre) está compuesto por aire, el cual se formó con 70% nitrógeno y 30% oxígeno. En los experimentos que involucran centelleadoes inorgánicos es común que el centelleador sea forrado por un material reflejante conocido como Mylar [54], este material está hecho de una capa de poliéster de tereftalato de poliestileno estirado. Dicho material se utiliza para que el centelleador sea reflejante (lo cual influye en el número de fotones que llegan al scorer) al mismo tiempo que lo protege de otras fuentes de fotones que podrían interferir durante la realización del estudio, tal es el caso de los fotones provenientes de la iluminación del ambiente. Para este trabajo no se ha simulado algún material reflejante en específico, sin embargo, se simuló el centelleador con un porcentaje de reflexión entre éste y el entorno que lo rodea (el porcentaje varia de acuerdo a la configuración simulada). Por otro lado, el scorer está compuesto por Silicio, este se encuentra ubicado en la cara opuesta de los puntos de interacción del centelleador y actua como un contador de fotones ópticos. Al scorer se le añadió la propiedad de que los fotones ópticos se detengan al llegar a este, es decir, son absorbidos. En la Figura 15 se muestra el espectro de emisión LYSO reportado por Saint Gobain Crystals uno de los principales fabricantes de centelleadores, así como también la eficiencia cuántica (E.C.) obtenida con el PMT ETI 9266 y la eficiencia de detección de fotones (E.D.F.) del SiPM SensL MicroFJ-60035-TSV.
	
	Figura 15. Espectro de emisión LYSO, E.C. del PMT ETI 9266 y E.D.F. del SiPM SensL MicroFJ-60035 TSV reportado por Saint Gobain Crystals [55].
	A partir de la hoja de especificaciones reportadas para el centelleador LYSO por Saint Gobain Crystals se replicó el espectro de emisión de la energía de los fotones ópticos producidos por este con el propósito de confirmar que el centelleador fue caracterizado de manera correcta dentro de la simulación y, por consiguiente, garantizar que los resultados obtenidos son confiables.
	Figura 16. Espectro de emisión del centelleador LYSO.
	3.3. Configuraciones simuladas
	Las geometrías simuladas en este trabajo de tesis se presentan en la Tabla 5.
	Tabla 5. Geometrías simuladas.
	En este estudio se simulan centelleadores LYSO de dos tamaños diferentes, los cuales son de interés para valorar su posible implementación en un equipo de tipo PET. Para todas las geometrías se simulan partículas gamma y electrones como partículas incidentes con energías de 511 keV y 550 keV respectivamente, para observar como varia la resolución temporal intrínseca del centelleador, en el caso de las partículas gamma estas se detectan en los estudios de tipo PET, en cambio para los electrones se tiene interés en estudiar como se comporta el centelleador al interactuar con estos para determinar si es posible distinguir entre la llegada de ambos tipos de partícula. Geant4 permite estudiar distintos aspectos que no son observables en un experimento real, tal es el caso de la trayectoria de los fotones ópticos desde su creación, así como sus tiempos de vuelo en las paredes del centelleador hasta su llegada al área de detección (scorer). Las geometrías A y B utilizan un centelleador de 5x5x10 mm³, sin embargo, la geometría A presenta un porcentaje de reflexión del 50% mientras que la geometría B posee un porcentaje de reflexión del 100%, de esta manera es posible estudiar como se vería afectada la trayectoria de los fotones ópticos al tener un menor porcentaje de reflexión y, si se lograría obtener una alta tasa de conteo de fotones. Ya que A y B comparten las mismas dimensionas del centelleador y del scorer es posible realizar una comparación directa a partir de los resultados obtenidos mediante estas geometrías y de esta forma tener una mejor comprensión sobre la importancia del porcentaje de reflexión para un centelleador. Por otro lado, las geometrías C y D utilizan un centelleador de 15x15x10 mm³, C es simulada con un scorer de 6x6 mm² mientras que D es simulada con un scorer de 15x15 mm², esto quiere decir que la configuración C permite estudiar como varia la resolución temporal intrínseca del centelleador cuando el área de detección no cubre toda el área del centelleador en contraste con la geometría D, en la cual el área de detección cubre por completo el área del centelleador. Es importante mencionar que si bien Geant4 puede simular áreas de detección de diferentes tamaños de acuerdo a las dimensiones del centelleador, en la práctica no existen fotomultiplicadores de tales dimensiones. Actualmente se comercializan tamaños de 1 mm, 3 mm y 6 mm [56], por lo que, se si desea cubrir el área de un centelleador de mayores dimensiones sería necesario utilizar un arreglo de SiPM’s para lograr cubrir toda el área del centelleador, o en su defecto, utilizar un PMT el cual es de mayor tamaño, esto último es un aspecto a considerar en cuanto a operabilidad, costos y diseño, no obstante, ya que en este trabajo no se estudia la electrónica del sistema este aspecto no es relevante para caracterizar la resolución temporal intrínseca del centelleador. Además, también podemos comparar los resultados obtenidos con las geometrías B y D ya que estas utilizan un scorer que cubre toda el área del centelleador y ambas poseen un porcentaje de reflexión del 100%, de modo que es posible observar como el aumento en las dimensiones del centelleador influye en el camino óptico de los fotones y, por consiguiente, en la resolución temporal intrínseca. Lo anterior se debe tener en cuenta cuando se plantea su implementación en un equipo de PET, ya que al emplear centelleadores de mayor tamaño (como en la configuración D) sería necesaria una menor cantidad de cristales en el arreglo en comparación con los cristales de la configuración B, esta decisión se encuentra condicionada en gran medida por los valores obtenidos de resolución temporal intrínseca para cada una de las geometrías. Adicionalmente, es posible calcular y comparar la eficiencia de detección para partículas gamma de las geometrías simuladas con el propósito de tener una respuesta más concluyente con respecto a que geometría ofrece los mejores resultados, de esta forma no solo se considera la resolución temporal intrínseca sino también la cantidad de fotones detectados. Independientemente de la geometría del centelleador este fue posicionado en el origen del volumen madre, además, el haz incidente fue posicionado a 1 mm de distancia desde el centro del centelleador.
	Figura 17. Geometría del arreglo experimental. Figura 18. Interacción con el haz incidente.
	Ahora que se ha detallado la geometría del arreglo experimental simulado, es importante explicar la metodología seguida en este trabajo de tesis, la misma se muestra en el siguiente apartado.
	3.3. Metodología Empleada
	Figura 19. Diagrama de la metodología empleada.
	Vale la pena describir con mayor claridad el tratamiento de datos expuesto en la Figura 19, ya que a partir de este obtenemos el valor de la resolución temporal intrínseca.
	Figura 20. Fases del tratamiento de datos realizado.
	Este tratamiento de datos se realiza de forma secuencial de la siguiente manera:
	I) Al hacer incidir una partícula (gamma o electrón) esta interacciona con el centelleador provocando que se produzcan múltiples fotones ópticos, cada uno de estos tendrá un tiempo de vuelo en el centelleador hasta su llegada al scorer donde finalmente son detenidos y contabilizados.
	II) A partir de los valores de los tiempos de vuelo de los fotones ópticos contabilizados para una partícula, se gráfica la distribución de estos y se obtiene el valor más probable, es decir, el tiempo de vuelo con mayor posibilidad de ocurrir. Este proceso se repite para todos los eventos simulados, de modo que se obtienen diferentes valores para cada una de las distribuciones correspondientes.
	III) De forma similar al paso anterior se gráfica la distribución obtenida a partir de los valores más probables de los tiempos de vuelo de los fotones ópticos de todos los eventos, a esta se le realiza un ajuste Gaussiano dónde σ representa el valor de la resolución temporal intrínseca del centelleador.
	Capítulo 4
	Resultados
	4.1. Análisis de las Resoluciones Temporales
	Con el propósito de tener un mayor entendimiento sobre como interacciona el centelleador con la radiación incidente, se calculó la resolución temporal al considerar los eventos provenientes de los depósitos de mayor energía por parte de las partículas incidentes.
	4.1.1. Análisis de la Resolución Temporal para Partículas Gamma
	A continuación se muestran los ajustes realizados a los valores más probables calculados a partir de los tiempos de llegada obtenidos al simular partículas gamma como radiación incidente.
	Figura 21. Ajuste de tipo gaussiano a la distribución de tiempo obtenida a partir de los valores más probables de los tiempos de vuelo de fotones ópticos producidos por partículas gamma.
	Las distribuciones mostradas en la Figura 21 se obtienen a partir de los valores más probables calculados a partir de las distribuciones de los tiempos de llegada de los fotones ópticos al scorer al simular partículas gamma como radiación incidente. Es posible observar que las distribuciones correspondientes a las 4 geometrías presentan tiempos de llegada similares aunque existe una diferencia evidente puesto que, las distribuciones correspondientes a las geometrías B y D presentan más de un pico, lo cual indica que los fotones ópticos producidos por las partículas gamma durante la interacción con el centelleador inciden en grupos con una diferencia de tiempo entre sí. Las partículas gamma poseen un gran poder de penetración y ya que estas interaccionan mediante colisión, la partícula incidente puede recorrer una cierta distancia en el centelleador antes de colisionar, sin embargo, esta distancia no será la misma para todas las partículas incidentes provocando que se tengan grupos de fotones con diferentes tiempos de llegada. No obstante, aunque el lugar de colisión de la partícula gamma incidente es importante, no es el único factor determinante para la diferencia que existe entre los tiempos de llegada de los fotones ópticos, es por ello que se debe considerar la manera en que los fotones ópticos están incidiendo en el scorer, es decir, la dirección de estos al momento de llegar al scorer. Para poder tener un mayor entendimiento sobre la trayectoria de los fotones ópticos se han calculado los cosenos directores para cada una de las geometrías simuladas.
	Figura 22. Cosenos Directores calculados contra los tiempos de llegada de los fotones ópticos producidos por partículas gamma.
	En la Figura 22 se comparan los cosenos directores α y β correspondientes a los ángulos de dirección con respecto a los ejes coordenados X y Y contra los tiempos de llegada de los fotones ópticos producidos por partículas gamma al scorer. Es posible observar que para los 4 geometrías un grupo de fotones ópticos son dirigidos hacia el centro del scorer, este grupo de fotones es el primero en incidir y se compone principalmente de fotones ópticos que llegan directamente al scorer sin reflexión. En el caso de las geometrías B y D es notoria la diferencia que existe entre los tiempos de llegada del primer grupo de fotones ópticos que llegan sin reflexión y el resto, más aún, en el caso de la geometría D existe una mayor diferencia en cuanto a las dirección de los fotones ópticos que inciden después del grupo de fotones sin reflexión, esto se debe a que el centelleador utilizado en la geometría D tiene un área de 15x15 mm² mientras que el de la geometría B es de 5x5 mm2 provocando que la trayectoria óptica de los fotones sea diferente, es decir, con la geometría B los fotones producidos tendrán un mayor rebote entre las paredes del centelleador antes de ser dirigidos hacia el scorer, en cambio con la geometría D los fotones tendrán un menor rebote entre las paredes del centelleador por lo cual se aprecia una mayor diferencia en cuanto a las dirección con la que inciden los fotones con esta geometría. Es importante mencionar que con la geometría A comparte la misma área de centelleador y scorer con la geometría B siendo ambas de 5x5 mm², sin embargo, la geometría A posee un porcentaje de reflexión del 50% y esto provoca que una cantidad considerable de fotones ópticos no logren llegar al scorer ya sea que estos escapen del centelleador o sean absorbidos, es por ello que la distribución obtenida para esta geometría no presenta más de un pico ya que se compone principalmente de los fotones ópticos que inciden directamente sin reflexión y algunos cuantos con un número pequeño de rebotes en las paredes del centelleador. Por otra parte, la geometría C comparte la misma área de centelleador con la geometría D de 15x15 mm², en cambio, presenta una diferencia considerable en el área del scorer, siendo de 6x6 mm² mientras que para D es de 15x15 mm², esto último influye en la manera en que inciden los fotones en el scorer ya que al no cubrir toda el área del centelleador los fotones que no logren incidir en su primer intento continuarán rebotando en las paredes y serán absorbidos, es por ello que la cantidad de fotones ópticos detectados con la geometría C es menor que la cantidad de fotones detectados con D. Es necesario mencionar que la trayectoria óptica de los fotones producidos con la geometría C debe ser similar a la de los fotones producidos con la geometría D, sin embargo, ya que el scorer de C no cubre toda el área del centelleador solo los fotones dirigidos hacia el centro serán detectados, es por ello que la distribución correspondiente a la geometría C no presenta más de un pico, ya que esta se compone principalmente de fotones ópticos que inciden en el scorer directamente. Esto se puede apreciar con mayor detalle al considerar solo los cosenos directores tal y como se muestra en la Figura 23.
	Figura 23. Distribución de los cosenos directores calculados para los fotones ópticos producidos por partículas gamma.
	Se observa que en las 4 geometrías una cantidad considerable de fotones ópticos son dirigidos hacia el centro del scorer, este grupo de fotones son aquellos que inciden directamente sin reflexión, además de acuerdo a la geometría (área del centelleador y del scorer) la cantidad de fotones ópticos detectados será diferente, debido a esto en la Figura 22 se tiene más de un pico detectado para las distribuciones correspondientes a las geometrías B y D, ya que se están considerando los tiempos de llegada de los fotones ópticos cuya trayectoria es directa y de los fotones cuya trayectoria se compone de rebotes en las paredes del centelleador, es importante mencionar que el primer pico de izquierda a derecha en las distribuciones de B y D es el que se considera para los cálculos realizados puesto que corresponde al primer grupo de fotones ópticos en llegar al scorer. Para los resultados obtenidos al simular partículas gamma se han calculado las resoluciones temporales correspondientes a los fotones provenientes de depósitos de energía mayores a 0 keV (color azul), mayores a 1 keV (color rojo) y mayores a 3 keV (color verde), estos valores se presentan en la Tabla 6.
	Tabla 6. Resoluciones Temporales obtenidas al simular partículas gamma.
	Se observa que los valores obtenidos para la resolución temporal no varían de manera considerable entre geometrías, no obstante, el valor más grande de resolución temporal se consigue con la geomería A mientras que el más corto se consigue con la geometría D, además se han obtenido las medias de los tiempos de vuelo de los fotones ópticos. Se destaca que el valor más alto de media se obtiene con la geometría A mientras que el más corto se consigue con la geometría D, lo cual tiene relación con el valor de resolución temporal intrínseca obtenido, sin embargo, entre las configuraciones B, C y D el valor de la media varia por unas cuantas décimas de picosegundo, al ser bastante próximos estos no podrían ser diferenciados por la electrónica del sistema pues actualmente no existe un equipo con tal margen de precisión. Otro aspecto a destacar es el hecho de que el valor de la resolución temporal disminuye a medida que aumenta el corte en la energía, esto indica que los eventos provenientes de las interacciones más energéticas son los primeros en llegar al scorer, lo anterior tiene sentido ya que corresponden a las primeras interacciones de las partículas gamma dónde depositan la mayor parte de su energía, esta relación se mantiene para las cuatro geometrías. El hecho de que los tiempos de vuelo sean similares incluso con la diferencia en las dimensiones del centelleador para las geometrías A y B con respecto a C y D, 5x5x10 mm3 y 15x15x10 mm3 respectivamente, es una consecuencia del camino óptico de los fotones pues, al tener un menor tamaño el centelleador de 5x5x10 mm3 presenta un mayor rebote en sus paredes y esto compensa los tiempos de vuelo en el centelleador de 15x15x10 mm3 ya que al ser de mayores dimensiones los fotones tienen un menor rebote entre sus paredes incluso si recorren una mayor distancia. En general, con las geometrías B y D se consiguen valores más cortos de resolución temporal que con las geometrías A y C, sin embargo, debido a la proximidad de estos valores y de los tiempos de vuelo es necesario considerar otras resultados obtenidos del estudio para poder determinar que geometría resulta óptima para su incorporación en un equipo de tipo PET.
	4.1.2. Análisis de la Resolución Temporal para Electrones
	A continuación se muestran los ajustes realizados a los valores más probables calculados a partir de los tiempos de llegada obtenidos al simular electrones como radiación incidente.
	Figura 24. Ajuste de tipo gaussiano a la distribución de tiempo obtenida a partir de los valores más probables de los tiempos de vuelo de fotones ópticos producidos por electrones.
	Las distribuciones mostradas en la Figura 24 se obtienen a partir de los valores más probables calculados a partir de las distribuciones de los tiempos de llegada de los fotones ópticos al scorer al simular electrones como radiación incidente. Es posible observar que a diferencia de lo que ocurre con las partículas gamma, las distribuciones obtenidas al simular electrones no presentan más de un pico, esto se encuentra directamente relacionado con las propiedades del electrón ya que este es una partícula con carga y masa por lo que tiene una mayor probabilidad de interactuar con el centelleador y, en consecuencia, produce una mayor cantidad de fotones ópticos. Además, los tiempos de llegada de los fotones producidos por electrones son mayores que los tiempos de llegada de los fotones producidos por gamma, esto indica que los electrones no recorren una gran distancia en el centelleador antes de comenzar a depositar su energía, esto implica que los fotones ópticos producidos por los electrones recorren una mayor trayectoria. De igual manera se observa que los tiempos de llegada son similares entres las geometrías A y C y entre las geometrías B y D, lo cual es debido a las dimensiones de los centelleadores, pues el rebote en las paredes del centelleador de 5x5x10 mm³ es mayor que el rebote en las paredes del centelleador de 15x15x10 mm³ provocando que el camino óptico ocurra en un intervalo de tiempo similar por lo que los tiempos de llegada al scorer son similares. No obstante, se debe tomar en cuenta que los tiempos de llegada conseguidos con las geometrías A y C varían con respecto a los conseguidos con las geometrías B y D, al ser partículas con una mayor probabilidad de interacción los electrones generan una mayor cantidad de fotones ópticos con respecto a las partículas gamma, es por ello que con la geometría A en la que se tiene un 50% de reflexión existe la posibilidad de que una mayor cantidad de fotones ópticos escapen sin lograr incidir en el scorer mientras que, para le geometría C en la que el scorer no cubre toda el área del centelleador los fotones que no logren incidir pueden ser absorbidos en el centelleador, reduciendo de esta manera los tiempos de llegada a considerar. Para poder tener un mayor entendimiento sobre la manera en que los fotones ópticos están llegando al scorer se han calculado los cosenos directores para cada una de las geometrías simuladas.
	Figura 25. Cosenos Directores calculados contra los tiempos de llegada de los fotones ópticos producidos por electrones.
	En la Figura 25 se comparan los cosenos directores α y β correspondientes a los ángulos de dirección con respecto a los ejes coordenados X y Y contra los tiempos de llegada de los fotones ópticos producidos por electrones al scorer. Se observa que en las 4 geometrías los fotones ópticos no son dirigidos únicamente hacia el centro del scorer, en cambio estos inciden en diferentes puntos de interacción alrededor de este, ya que los electrones poseen una mayor probabilidad de interactuar que las partículas gamma estos generan una mayor cantidad de fotones ópticos que logran incidir en el scorer, es por ello que no se percibe una diferencia considerable entre los tiempos de llegada de estos, tal es el caso que incluso si un grupo de fotones logra incidir sin reflexión este no se percibe de manera tan clara como en el caso de las partículas gamma. Para las geometrías A y B los fotones ópticos presentan un comportamiento similar en la manera en que estos son dirigidos, sin embargo, aunque ambas poseen las mismas dimensiones (área del scorer y del centelleador), el porcentaje de reflexión en A es del 50% por lo que una gran cantidad de fotones ópticos escapan del cenelleador antes de lograr incidir en el scorer, considerando entonces una cantidad mucho menor de fotones ópticos. Por otro lado, para las geometrías C y D se percibe una mayor diferencia en la manera en que inciden los fotones ópticos, ambas geometrías utilizan un centelleador de 15x15 mm², sin embargo, C emplea un scorer de 6x6 mm² que no logra cubrir toda el área del centelleador, es por ello que los fotones que logran incidir tienen direcciones similares entre ellos y por la estadística generada inciden con tiempos de llegada cercanos, a diferencia de los fotones producidos por partículas gamma donde los fotones sin reflexión presentan una diferencia notable en sus tiempos de llegada. En cambio, para la geometría D los fotones inciden de diferente manera, en esta geometría el scorer cubre toda el área del centelleador por lo que una mayor cantidad de fotones ópticos logran incidir en diferentes puntos de interacción. Además, como se mencionó anteriormente el rebote en las paredes del centelleador de 15x15 mm² es menor que el rebote en las paredes del centelleador de 5x5 mm², no obstante, la cantidad de fotones producidos por electrones es mucho mayor que la cantidad de fotones producidos por partículas gamma, es por ello que con la geometría D los fotones logran incidir en una mayor cantidad de puntos de interacción en el scorer que con la geometría B. Esto se puede apreciar con mayor detalle al considerar solo los cosenos directores tal y como se muestra en la Figura 26.
	Figura 26. Distribución de los cosenos directores calculados para los fotones ópticos producidos por electrones.
	
	Se observa que la distribución de los fotones ópticos producidos por electrones que inciden en el scorer no se concentra de la misma manera que para las partículas gamma, esta cubre una mayor superficie en el área del scorer de modo que si un grupo de fotones incide sin reflexión este no es lo suficientemente grande como para distinguirse del restos de fotones, motivo por el cual no se percibe más de un pico en las distribuciones de la Figura 24 sin importar la geometría utilizada. Esto resulta aún más evidente para la geometría D donde la concentración de fotones ópticos se encuentra más dispersa ya que los fotones ópticos tienen la posibilidad de incidir en un rango más amplio en el ára del scorer. Para los resultados obtenidos al simular electrones se han calculado las resoluciones temporales correspondientes a los fotones provenientes de depósitos de energía mayores a 0 keV (color azul), mayores a 100 keV (color rojo) y mayores a 300 keV (color verde). Es importante mencionar que para este tipo de radiación incidente es posible considerar depósitos de energía más grandes en comparación con los depósitos de energía de las partículas gamma, esto se debe a que los electrones poseen masa por lo que tienen una mayor probabilidad de interactuar con el centelleador y ser completamente absorbidos. En la Tabla 7 se muestran los valores de las resoluciones temporales intrínsecas obtenidas para electrones con las diferentes geometrías y los cortes en la energía realizados.
	Tabla 7. Resoluciones Temporales obtenidas al simular electrones.
	
	Se observa que el valor más corto de resolución temporal intrínseca se consigue con la geometría A mientras que el más grande se consigue con la geometría D, de igual manera se han obtenido las medias de los tiempos de vuelo de los fotones ópticos para todas las geometrías. Es importante mencionar que los valores de resolución temporal obtenidos para las geometrías A y C varían considerablemente con respecto a las geometrías B y D, igualmente existe una diferencia notoria en cuanto a la media de los tiempos de vuelo, siendo esta de al menos 10 ps entre las geometrías A y C con respecto a B y D, esto se debe a que los electrones a diferencia de las partículas gamma pueden interaccionar de diferentes maneras produciendo una mayor cantidad de fotones ópticos, sin embargo, debido a la geometría del centelleador puede ocurrir que los fotones escapen o sean absorbidos, provocando que la estadística considerada sea diferente para cada configuración simulada. Al igual que sucede con los valores de resolución temporal intrínseca al simular partículas gamma, es posible observar que el valor de la resolución temporal disminuye a medida que aumenta el corte en la energía depositada, por lo tanto, los eventos provenientes de los depósitos de mayor energía tienen un valor más corto de resolución temporal ya que son los primeros en llegar al scorer. A diferencia de las partículas gamma, los electrones pueden tener múliples interacciones debido a sus propiedades, sin embargo, sus primeras interacciones serán las más energéticas es por ello que los fotones generados en estas son los primeros en ser creados y, en consecuencia, los primeros en llegar al scorer. En general, los valores de resolución temporla intrínseca obtenidos al simular electrones son menores con respectos a los valores obtenidos al simular partículas gamma, lo cual indica que el centelleador en general detecta los electrones con mayor facilidad que las partículas gamma, algo que resulta lógico debido a las propiedades del electrón, en cambio debido a que el electŕon produce una mayor cantidad de fotones ópticos y por lo tanto, una mayor estadística, las medias de los tiempos de vuelo de los fotones creados a partir de electrones son mayores a las medias de los tiempos de vuelo de los fotones creados a partir de partículas gamma.
	4.2. Análisis General de la Resolución Temporal Intrínseca de acuerdo a la geometría
	En la Figura 25 se presenta el análisis de los resultados obtenidos de la resolución temporal intrínseca para las diferentes geometrías y los diferentes tipos de radiación incidente.
	Figura 27. Análisis general de la resolución temporal intrínseca de acuerdo a la geometría y tipo de partícula incidente para el centelleador LYSO.
	En la Figura 27 se muestra que independientemente de la geometría utilizada, los valores de la resolución temporal intrínseca al simular electrones son menores que los obtenidos al simular partículas gamma, lo cual indica que las propiedades de la partícula incidente influyen en el valor de la resolución temporal intrínseca. Las partículas gamma no poseen masa y son altamente penetrantes por que lo pueden recorrer una cierta distancia en el centelleador antes de interactuar y depositar energía, en cambio, los electrones son partículas con masa y carga, por lo tanto poseen una mayor probabilidad de interactuar con el centelleador, es así que el electrón requiere un menor periodo de tiempo para depositar energía en el centelleador, del mismo modo es por ello que los fotones ópticos producidos por electrones poseen una media de tiempo de vuelo mayor que los fotones producidos por partículas gamma, ya que como los electrones requieren un menor periodo de tiempo para interactuar también requieren un menor periodo de tiempo para producir fotones ópticos que las partículas gamma, debido a esto el camino óptico que recorren los fotones producidos por electrones es mayor que el camino óptico que recorren las partículas gamma, sin embargo, en general se requiere una menor cantidad de tiempo para detectar y procesar electrones que para partículas gamma. Además, se observa que los valores de resolución temporal para partículas gamma no varían demasiado unos con otros a pesar del cambio en la geometría, esto se debe en parte a la estadística generada por las partículas gamma pero en mayor medida es una consecuencia de las propiedades de la partícula y de su poder de penetración en el centelleador, en cambio, el valor de la resolución temporal para electrones se ven fuertemente influenciados por la geometría utilizada, al igual que como sucede con las partículas gamma esto se debe en su mayoría a las propiedades del electrón y a la estadística que genera. A partir de este análisis se puede afirmar que es posible diferenciar entre la llegada de partículas gamma y electrones, ya que existe una diferencia de al menos 8 ps entre ambas partículas para las geometrías B y D, e incluso una mayor diferencia entre las resoluciones temporales de ambas partículas para las geometrías C y D.
	4.2.1. Análisis Individual de la Resolución Temporal Intrínseca para partículas gamma y electrones
	A continuación se presentan los análisis individuales de los valores de resolución temporal intrínseca obtenidos para partículas gamma y electrones de acuerdo a la geometría al considerar los cortes en la energía depositada.
	Figura 28. Análisis individual de la resolución temporal intrínseca de acuerdo a la geometría para partículas gamma.
	Figura 29. Análisis individual de la resolución temporal intrínseca de acuerdo a la geometría para electrones.
	El análisis individual de la resolución temporal por geometría resulta bastante similar al análisis general en cuanto a la manera en que la geometría (tamaño del centelleador, tamaño del scorer y porcentaje de reflexión) influye en el valor de la resolución temporal, no obstante, en la Figura 28 y en la Figura 29 se observa que el valor de la resolución temporal disminuye a medida que aumenta el corte en la energía, esta relación se mantiene para ambas partículas sin importar la geometría utilizada, lo cual implica que, aunque un electrón posee una mayor probabilidad de interacción que una partícula gamma ambas depositan la mayor parte de su energía en sus primeras interacciones y, por lo tanto, los fotones producidos en estas interacciones son los primeros en ser creados y, en consecuencia, los primeros en llegar al scorer. Además, es posible observar que los valores de resolución temporal más cortos se consiguen con las geometrías B y D para partículas gamma, siendo de 18.47 y 17.83 respectivamente, contra los valores de 19.37 y 19.22 obtenidos con las geometrías A y C, esto sugiera que con la geometría D se consigue el mejor valor de resolución temporal intrínseca para un centelleador LYSO, sin embargo, ya que la diferencia entre el valor más grande y el más pequeño (A y D) no excede los 2 ps resulta conveniente analizar otros resultados para poder determinar si D es la geometría óptima para su implementación en un equipo de PET.
	4.3. Análisis de la Eficiencia de Detección
	Ya que se ha realizado el análisis de la resolución temporal intrínseca del centelleador para los diferentes tipos de radiación incidente con cada una de las geometrías propuestas, es momento de enfocarse en la eficiencia de detección del centelleador con los diferentes tamaños de scorer utilizados. Este resultado se extiende más allá de los objetivos planteados para este trabajo de tesis, no obstante, resultará de gran utilidad si se plantea utilizar alguna de las geometrías propuestas en algún equipo de tipo PET pues se tendrá un estudio más completo.
	4.3.1. Fotones generados a partir de la energía depositada
	Durante el análisis de la resolución temporal intrínseca se mencionó que las partículas gamma y los electrones producen una cantidad diferente de fotones ópticos al interactuar con el centelleador, más aún, al realizar los cortes en la energía para calcular la resolución temporal se observó que por las propiedades de cada partícula y la manera en que interactúan ambas tienen diferentes depósitos de energía, siendo mayor la energía depositada por electrones que por partículas gamma. Además, en cada simulación se produce una cantidad similar de fotones ópticos correspondientes a la partícula incidente, no obstante debido a la geometría simulada la cantidad de fotones que serán detectados puede variar, por lo que con ciertas geometrías se detecta una mayor cantidad de fotones que con otras. Este es un aspecto relevante a considerar cuando se desea emplear un detector de centelleo en un equipo de tipo PET, pues el propósito de conseguir una resolución temporal intrínseca pequeña es que se logre contabilizar una gran cantidad de fotones ópticos en un corto periodo de tiempo, por este motivo se debe tomar en consideración el periodo de tiempo comprendido desde que el evento incide en el centelleador hasta que los fotones ópticos logran llegar al área de detección, sin embargo, el tener un valor pequeño de resolución temporal pierde relevancia si la tasa de conteo de fotones se ve disminuida como consecuencia de la geometría del detector, es por ello que se debe analizar la cantidad de fotones ópticos que se logran detectar con cada geometría a partir de la energía depositada por la partícula incidente en el centelleador. A continuación se presentan los fotones detectados por el scorer a partir de la energía depositada por partículas gamma (color verde) y electrones (color azul).
	Figura 30. Fotones detectados por el scorer con la geometría A.
	Figura 31. Fotones detectados por el scorer con la geometría B.
	Figura 32. Fotones detectados por el scorer con la geometría C.
	Figura 33. Fotones detectados por el scorer con la geometría D.
	En las Figuras 30, 31, 32 y 33 se compara la cantidad de fotones detectados contra la energía depositada por la partícula incidente (partículas gamma y electrones), se observa que los electrones realizan depósitos de energía mayores que las partículas gamma, más aún, las partículas gamma realizan depósitos menores a 100 keV mientras que los electrones pueden realizar depósitos de más de 500 keV lo que implica que un electrón puede depositar toda su energía en el centelleador. La cantidad de fotones producidos es proporcional a la energía depositada por la partícula incidente, entre mayor sea el depósito de energía mayor será la cantidad de fotones producidos, no obstante, la cantidad de fotones detectados se ve determinada por la geometría del detector y no por las propiedades de la partícula, es por esto que la cantidad de fotones detectados es diferente para cada configuración, debido a esto con la geometría B se logran detectar una mayor cantidad de fotones que con la geometría A a pesar de que ambas emplean el centelleador de 5x5x10 mm³, sin embargo, el porcentaje de reflexión de 50% disminuye la cantidad de fotones que logran incidir en el scorer ya que muchos de estos logran escapar del centelleador. Por otro lado, la cantidad de fotones detectados con la geometría C es menor con respecto a la cantidad de fotones detectados con la geometría D, aunque ambas emplean el centelleador de 15x15x10 mm³, se debe tener en cuenta que en la geometría C se utiliza un scorer de 6x6 mm² el cual no logra cubrir toda el área del centelleador, esto provoca que los fotones que no logran incidir en el scorer sean absorbidos en el centelleador disminuyendo así la cantidad de fotones detectados. Además, se observa que con la geometría C se detecta una mayor cantidad de fotones que con la geometría A, lo anterior tiene sentido ya que el scorer que utiliza la geometría C de 6x6 mm² es mayor que el utilizado en la geometría A de 5x5 mm², además de que la geometría C posee un porcentaje de reflexión del 100% lo cual implica que los fotones no escaparán del centelleador como sucede con la geometría A, en cambio, se observa que con la geometría B en la que se utiliza también un scorer de 5x5 mm² se logra detectar una mayor cantidad de fotones ópticos que con la geometría C, esto es así debido a que, aunque la geometría B se compone de un centelleador y scorer de menor tamaño que los empleados en la geometría C, el scorer cubre toda el área de detección del centelleador de 5x5 mm² mientras que para la geometría C esto no sucede. Tanto B como C poseen el mismo porcentaje de reflexión por lo tanto, el hecho de que el área del centelleador se encuentre completamente cubierta es un factor determinante para conseguir detectar una mayor cantidad de fotones. Además, con la geometría D se logra detectar una mayor cantidad de fotones que con la geometría B, en este caso, ambas geometrías poseen un porcentaje de reflexión del 100% y el área del centelleador se encuentra completamente cubierta por el scorer, sin embargo, ya que B utiliza un centelleador de 5x5 mm² y D un centelleador de 15x15 mm², resulta evidente que D tiene una mayor área de detección por lo que resulta lógico que con esta geometría se logre detectar una mayor cantidad de fotones. Es importante mencionar que la cantidad de fotones detectados con cada geometría es del mismo orden de magnitud, no obstante, con la geometría A se detectó la menor cantidad de fotones ópticos de las cuatro geometrías mientras que con D se logró detectar la mayor cantidad, esto se debe tener en cuenta cuando se selecciona un centelleador para su uso clínico en un sistema de detección de PET.
	4.3.2. Eficiencia de detección por Scorer
	Cuando se diseña un sistema para estudios de tipo PET se busca que los detectores de centelleo empleados tengan una resolución temporal intrínseca pequeña y una eficiencia de detección alta, de esta forma se garantiza una tasa de conteo de fotones ópticos alta en un corto periodo de tiempo, logrando así una buena estadística y evitando así la necesidad de repetir el estudio que, al utilizar radiación puede resultar dañino para el paciente. Para este trabajo de tesis se ha calculado le eficiencia de detección (como se definió en el apartado 2.3.1. Características Generales de un Detector de Radiación) con partículas gamma para todos los eventos simulados con las geometrías A, B, C y D, esto con el propósito de observar que tan eficientes son las geometrías propuestas para detectar partículas gamma. Vale la pena mencionar que esta eficiencia es individual y no representa la eficiencia de detección total de un sistema PET, las eficiencias calculadas se muestran en la Figura 34.
	Figura 34. Eficiencia de detección calculada para cada geometría.
	Se observa que con la geometría D, la cual se compone del centelleador de 15x15 mm² acoplado al scorer de 15x15 mm², se consigue la mayor eficiencia de detección de las 4 geometrías siendo esta del 85%, vale la pena mencionar que esta eficiencia se consigue solo si el área del centelleador se encuentra completamente cubierta, si esto no es así el valor de la eficiencia de detección se verá disminuida considerablemente tal y como se observa para la geometría C, la cual emplea un centelleador del mismo tamaño pero acoplado a un scorer de 6x6 mm², pues con esta se consigue una eficiencia de detección del 44%. Además, para la geometría B se obtiene una eficiencia de detección del 80% siendo esta ligeramente inferior a la eficiencia conseguida con la geometría D, esto se debe a la diferencia en las dimensiones del centelleador y del scorer, pues B se compone de un centelleador de 5x5 mm² acoplado a un scorer de 5x5 mm², teniendo por lo tanto una menor área de detección que D. De igual forma, se observa que la eficiencia de detección disminuye si el porcentaje de reflexión es menor al 100%, esto se aprecia con la geometría A y B, ya que ambas utilizan el mismo tamaño de centelleador y de scorer, sin embargo, el porcentaje de reflexión para la geometría A es del 50% y la eficiencia de detección conseguida con este geometría es del 38%, la cual difiere mucho de la eficiencia del 80% conseguida con B. A partir de lo anterior es posible afirmar que la geometría D presenta los mejores resultados para la detección de rayos gamma siempre y cuando el área del centelleador se encuentra completamente cubierta ya sea por un arreglo de SiPM’s o por un PMT, además es recomendable que este tenga un porcentaje de reflexión del 100% ya que de lo contrario la eficiencia de detección disminuye considerablemente, lo cual resulta inconveniente si se pretende obtener una alta tasa de conteo de fotones ópticos, algo que se busca para un detector de centelleo de PET. Es importante mencionar que la eficiencia de detección calculada considera todos los fotones ópticos producidos por las partículas gamma en cada simulación, sin embargo, en la Figura 21 para el análisis de la resolución temporal fue posible observar que con las geometrías B y D se obtiene más de un pico en la distribución correspondiente a los tiempos de llegada de los fotones ópticos, por lo tanto, sería conveniente realizar un análisis de la eficiencia de detección al considerar los fotones ópticos detectados correspondientes al primer pico de la distribución de los tiempos de llegada para las geometrías B y D, sin embargo, esto no se abordará en este trabajo de tesis ya que excede los objetivos planteados.
	
	4.4. Energía depositada por partículas gamma y electrones
	Hasta este punto se ha estudiado la manera en que el centelleador LYSO caracterizado interacciona con los diferentes tipos de radiación incidente simulada (partículas gamma y electrones), logrando establecer que la probabilidad de interactuar se ve determinada en gran medida por las propiedades de la partícula incidente y de su energía, del mismo modo a partir de las cuatro configuraciones simuladas se observó que la geometría del detector (centelleador y scorer) influye en aspectos como la cantidad de fotones ópticos detectados y el camino óptico de estos a través del centelleador desde su creación hasta su llegada al área de detección. Además, fue posible observar que existe una relación proporcional entre la energía depositada por la partícula y la producción de fotones ópticos, no obstante, con el propósito de tener una mayor comprensión sobre las interacciones del centelleador con las partículas incidentes y, en particular, con la energía depositada por estas se ha realizado un análisis comparativo de la energía depositada por partículas gamma (color verde) y los electrones (color azul) contra los tiempos de llegada obenidos.
	Figura 35. Análisis de la energía depositada contra los tiempos de llegada para la geometría A.
	Figura 36. Análisis de la energía depositada contra los tiempos de llegada para la geometría B.
	Figura 37. Análisis de la energía depositada contra los tiempos de llegada para la geometría C.
	Figura 38. Análisis de la energía depositada contra los tiempos de llegada para la geometría D.
	A partir d ellos resultados que se muestran en las Figuras 33, 34, 35 y 36 se deduce que las propiedades intrínseca de la partícula incidente incluyen en la cantidad de energía depositada por estas en el centelleador, tal es el caso que aunque las partículas gamma fueron simuladas con una energía de 511 keV estas realizan múltiples depósitos que no exceden los 100 keV, en cambio, los electrones fueron simulados con una energía de 550 keV y es posible observar que estos realizan mayores depósitos de energía o incluso llegan depositar toda su energía. De igual forma, es importante mencionar que existe una diferencia notable en la manera en que ambas partículas depositan su energía, al tener un mayor poder de penetración las partículas gamma realizan principalmente múltiples depósitos de energía a lo largo de varios pico segundos, a partir de esto se puede inferir continúan avanzando incluso después de perder energía. Por otra parte, los electrones depositan energía durante un menor periodo de tiempo, incluso pueden llegar a depositar toda su energía, esto es así porque los electrones son partículas cargadas que poseen masa y por lo tanto estos tienen una mayor probabilidad de interactuar con el centelleador ya que inicialmente emanan radiación provocando que ocurran procesos de excitación o ionización en el material, a diferencia de las partículas gamma que solo pueden interactuar mediante colisión, es por ello que el electrón deposita una mayor cantidad de energía durante un menor periodo de tiempo. Otro aspecto relevante de este análisis es el hecho de que los depósitos de energía realizados por las partículas incidentes varían de acuerdo a la geometría del detector, esto es fácil de apreciar en las Figuras 33 y 34 donde, a pesar de tener el mismo tamaño de centelleador y scorer, con el porcentaje del 100% de reflexión las partículas depositan energía durante un mayor periodo de tiempo que con el 50% de reflexión, al reducir el porcentaje de reflexión también se reduce la probabilidad de interacción para ambas partículas provocando que estas depositen una menor cantidad de energía durante su paso a través del centelleador. Además, vale la pena mencionar que los depósitos de mayor y menor energía ocurren de manera simultanea, es decir que una partícula incidente puede tener múltiples depósitos pequeños de energía mientras que otra partícula incidente puede depositar toda su energía durante el mismo periodo de tiempo.
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	
	Capítulo 5
	Conclusiones
	5.1. Conclusiones y Discusiones
	En general, las geometrías B y D presentan los valores más pequeños de resolución temporal intrínseca para partículas gamma, siendo de 18.47 ps para B y de 17.83 ps para D, el hecho de que estos valores sean tan cercanos es debido a la trayectoria óptica de los fotones, la geometría A utiliza un centelleador con un área de 5x5 mm2 mientras que B utiliza un centelleador de 15x15 mm2, ambas geometrías poseen un porcentaje de reflexión del 100%, sin embargo, al ser de menor tamaño, los fotones ópticos rebotan durante un mayor periodo de tiempo entre las paredes del centelleador con la geometría A, en cambio, para la geometría B los fotones tienen un menor rebote debido a las dimensiones del centelleador simulado provocando que los tiempos de llegada sean cercanos y, en consecuencia, los valores de la resolución temporal intrínseca también.
	
	Además, con la geometría D se consigue una eficiencia de detección del 85% mientras que con la geometría B es del 80%, lo cual se debe a que el área de detección para la geometría D es mayor que para B, sin embargo, esta eficiencia será posible siempre y cuando se cubra toda el área de detección, ya sea utilizando un arreglo de SiPM’s o acoplando este a un PMT, en el caso de que el dispositivo fotodetector no cubra toda el área del centelleador la eficiencia de detección se verá considerablemente disminuida, tal y como se observó con la geometría C donde también se utiliza un centelleador con un área de 15x15 mm2 pero este se encuentra acoplado a un scorer de 6x6 mm², consiguiendo una eficiencia de detección del 44%. Si bien en este trabajo no se simuló la parte electrónica, fue posible observar como se vería afectada la eficiencia de detección si se desea utilizar solo un SiPM, por lo tanto no se recomienda utilizar esta geometría ya que en los estudios de tipo PET se busca conseguir una alta tasa de conteo de fotones ópticos en un corto periodo de tiempo.
	De igual forma, se recomienda que el centelleador tenga un porcentaje de reflexión del 100% ya que de lo contrario la eficiencia de detección se verá afectada, este se observó con la geometría A dónde se utiliza el mismo tamaño de centelleador y scorer que con la geometría B, sin embargo, la eficiencia de detección conseguida con A es del 38%. Considerando que las resoluciones temporales obtenidas con A y C son de 19.37 ps y 19.22 ps respectivamente, no se recomienda utilizar estas geometrías pues no presentan un valor más pequeño de resolución temporal que con A o B, en cambio, la eficiencia de detección disminuye con estas configuraciones, sin mencionar que al disminuir el porcentaje de reflexión el centelleador queda expuesto a fuentes externas como la propia iluminación del ambiente, afectando los resultado del estudio.
	Otro aspecto relevante es la posibilidad de distinguir entre la llegada de los diferentes tipos de partícula simulados a partir de la resolución temporal intrínseca, la cantidad de fotones ópticos producidos y la energía depositada en el centelleador, esto se debe a que el centelleador interacciona de diferente manera con cada tipo de radiación incidente. En general, el valor de la resolución temporal para electrones es más pequeño que el obtenido para partículas gamma, del mismo modo la media de los tiempos de vuelo varía, siendo mayor para electrones que para partículas gamma, esto se debe a que los electrones tienen una mayor probabilidad de interacción que las partículas gamma, produciendo una mayor cantidad de fotones ópticos, además, sin importar la geometría del detector existe una relación proporcional entre la energía depositada por la partícula y la cantidad de fotones ópticos producidos.
	Finalmente, queda decir que este tipo de trabajos basados en simulaciones Monte Carlo, y más concretamente, en software diseñado para simulaciones del paso de partículas y sus interacciones a través de la materia como Geant4, permiten desarrollar un trabajo de investigación más completo, esta metodología permite analizar diferentes aspectos que no son observables en un experimento real tales como los tiempos de vuelo en el centelleador y la manera en que estos inciden en el área de detección, sin mencionar que reduce costos y tiempos de trabajo al poder caracterizar centelleadores con diferentes especificaciones y su comportamiento ante la llegada de diferentes tipos de radiación incidente. Más aún, Geant4 es un software que ya ha sido validado y que permite simular diferentes procesos ópticos por lo que los resultados obtenidos son precisos y confiables.
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