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INTRODUCCION 
 

 

El detector Timepix es un detector de radiación hibrido desarrollado por la 

colaboración CERN que originalmente se desarrollo para la detección de partículas. 

Tiene la capacidad de detectar energías en un rango de valores entre 5 KeV hasta 

200 MeV, así como una resolución espacial de 55 µm en arreglo de 256 x 256 

pixeles. 

El detector es capaz de funcionar en 3 modos diferentes : 1) Single particle counting, 

2) Time over threshold (ToT) y 3) Arrival time mode. 

En radioterapia, la precisión espacial es importante para garantizar el calculo 

adecuado  en la deposición de dosis. La precisión puede verse afectada por la 

relación que existe entre la unidades Hounsfield y la densidad electrónica de 

diferentes tejidos. El sistema de planeación de tratamiento utiliza esta relación para 

calcular la interacción del haz con el medio radiado. El detector Timepix es utilizado 

para adquisición de imágenes de la región anatómica de interés e identificar la 

densidad electrónica de ésta. Con la información le es posible al sistema de 

planeación calcular la dosis con la precisión del detector. Además de una mínima 

exposición de dosis debido a que la sensibilidad del detector esta alrededor de los 

5 KeV. 

La motivación de este estudio es poder caracterizar y distinguir entre varios  tipos 

de tejidos. Además de reconstruir con CT arreglos de éstos utilizando diferentes 

fantomas y la tecnología del detector Timepix. Para poder utilizar esto a  futuro en 

la planeación de tratamientos.  
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En trabajos previos se ha utilizado el detector Timepix para rayos X, estudiando los 

efectos de carga compartida entre pixeles usando rayos X en Medipix (1). También 

ha sido usado para la diferenciación de materiales. (2) realizo un micro sistema de 

CT para imagen biomédica proveyendo alta sensibilidad de visualización para tejido 

suave. (3) fue capaz de hacer micro radiografía en tejido vivo llegando a diferenciar 

detalles en insectos. Sin embargo, ninguno de estos trabajos ayudó en la 

diferenciación de tejidos que se realiza en este estudio, dando no solo información 

acerca de la localización de algún rasgo si no también la densidad másica 

característica y su correspondencia con el tipo de tejido a bajas energías. 

Este dispositivo también ha tenido aplicaciones para el estudio de partículas 

pesadas, detección de neutrones ultra fríos, mediciones de radiación cósmica y 

aplicaciones en óptica electrónica. 

El capítulo 1 se enfoca en los diferentes tipo de tejidos que hay, como están 

conformados y para que funcionan en el cuerpo humano. El capítulo 2 se centra en 

los rayos X, desde  su generación, así como los diferentes tipo de interacción que 

tienen con la materia. Se desarrolla el tema de las unidades de medición para este 

tipo de radiación en medicina y los procesos para poder realizar una reconstrucción 

tomografía. Para finalizar, este capitulo nos habla sobre la calidad de imagen y los 

parámetros que se consideran cuando se habla de ésta. El capítulo 3 desarrolla el 

tema de aparatos de medición, se explica los diferentes detectores que existen en 

el mercado, como es que detecta cada uno y la eficiencia que tienen. Se habla sobre 

el detector Timepix y de su predecesor el Medipix3 de sus ventajas y de su 

funcionamiento. El capítulo 4 se centra en los arreglos experimentales, el material 

que se utilizo y como se realizaron las configuraciones de los distintos experimentos 

realizados para este trabajo de tesis. El capítulo 5 muestra los resultados obtenidos 

en cada unos de los experimentos. Finalmente en el capítulo 6 se discuten estos 

resultados y se presentan las conclusiones de este trabajo. 
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CAPÍTULO I 

LOS TEJIDOS 
 

Se describirá de manera breve los diferentes tipos de tejidos que se encuentran en 
el cuerpo humano, así como el papel que desempeñan. A continuación, se explicará 
la relación entre estos y los tejidos equivalentes. 

 

1.1 DIFERENTES TIPOS DE TEJIDO 
 

       El elemento principal del cuerpo es la célula y de ésta, el resto de los órganos 
son creados. Entre las células y los órganos existen importantes intermediarios 
llamados tejidos, cada tejido tiene funciones especiales. Cuando hablamos de 
órganos uno o mas tejidos están involucrados. 

Aunque existen más de 250 tipos de células en el cuerpo de los mamíferos, solo 
existen 4 tejidos principales: Tejido epitelial, tejido nervioso, tejido muscular y tejido 
conectivo (cartílago, sangre y huesos). (4) 

 
1.1.1 TEJIDO EPITELIAL 

 

        El epitelio es un tejido compuesto por células unidas sin sustancias 
intercelulares que las separen, este tejido se encuentra en el exterior de todos los 
órganos y en las superficies internas. 

Hay diferentes tipos de epitelio: Epitelio escamoso simple y estratificado, epitelio 
cuboidal simple y estratificado, epitelio simple columnar, pseudo estratificado y 
estratificado ver  

Figura 2. (4) 
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FIGURA 1 DIFERENTES TIPOS DE TEJIDO EPITELIAL. (5) 

 

Los tejidos epiteliales pueden presentar adaptaciones estructurales que les 
permiten realizar las siguientes funciones específicas:  
 
1. Servir como barrera protectora. 
2. Transportar sustancias a lo largo de su superficie. 
3. Absorber una solución de iones y agua desde la superficie luminal.  
4. Absorber moléculas desde la superficie luminal hacia el tejido subyacente.  
5. Sintetizar material de secreción y secretarlo hacia superficies internas o externas. 
 

La membrana basal se encuentra siempre presente en todos los epitelios. Se 
encarga de dar soporte, separar al tejido epitelial del tejido conectivo subyacente, 
regular procesos de intercambio de sustancias y de multiplicación celular, evitando 
por ejemplo la proliferación e invasión de tejidos tumorales. El tejido epitelial no 
posee irrigación propia, es decir es avascular, correspondiéndole al tejido conectivo 
de sostén adyacente, proveer nutrición y oxigenación, a través de sus vasos 
capilares, mediante difusión a través de la lámina basal.  
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1.1.2  TEJIDO MUSCULAR 
 

        El movimiento orientado es una característica de los organismos multicelulares 
avanzados y que han desarrollado células altamente especializadas, células 
musculares. Estas células tienen forma elongada en dirección al movimiento, tanto 
que en ocasiones se les llega a llamar fibras. En el cuerpo de los vertebrados existen 
3 diferentes tipos de fibras musculares: músculo suave, músculo esquelético y 
músculo cardiaco. Figura 2 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 2 LOS 3 DIFERENTES TIPOS DE TEJIDO MUSCULAR. (6) 

 

El músculo liso se encuentra constituido por: células fusiformes, uninucleadas y de 
control involuntario. Su función obedece a la estimulación del sistema nervioso 
autónomo. Se localiza en las paredes de los órganos digestivos, desde la parte 
media del esófago hasta la pared del ano. También forma las paredes de los 
órganos del tracto respiratorio, de los vasos sanguíneos, conductos glandulares, 
músculos erectores del pelo e intrínsecos del ojo. 
  
El músculo estriado esquelético, llamado así por presentar estriaciones, y porque la 
mayor parte de él se asocia al esqueleto, funciona bajo control voluntario ya que se 
encuentra inervado por el sistema nervioso somático. Está constituido por largas 
células multinucleadas, cuyos núcleos se localizan en la periferia. Este tipo muscular 
se encuentra en la lengua, la faringe, en el segmento superior del esófago y en la 

Músculo esquelético 

Músculo suave 

Músculo 
cardiaco 
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porción lumbar del diafragma, además de los músculos extrínsecos del ojo y en toda 
la musculatura de las extremidades y del tronco 
El músculo estriado cardiaco es una forma especializada de músculo estriado, 
conforma la pared del corazón, cuya contracción rítmica es involuntaria. Se 
encuentra constituido por células con un núcleo central y que además presentan 
estriaciones transversales. 
 
 

1.1.3  TEJIDO NERVIOSO 
 

       El cuerpo humano funciona a través de estímulos externos de su entorno y la 
respuesta a estos estímulos. Para esto  es necesaria la comunicación entre el 
órgano estimulado y el que procesa esa señal. 

El sistema nervioso conecta a todo el tejido nervioso del cuerpo y su rol principal es 
la comunicación dentro de éste. El sistema nervioso se divide en 2 partes, el sistema 
nervioso central y el sistema nervioso periférico. (4)  

 
 

 

 

 

 

    

 

FIGURA 3 SISTEMA NERVIOSO CENTRAL Y PERIFÉRICO DEL CUERPO HUMANO. (7) 

 

El sistema nervioso central está conformado por el cerebro y la médula espinal, los 
cuales se desempeñan como el "centro de procesamiento" principal para todo el 
sistema nervioso y controlan todas las funciones del cuerpo. 
El sistema nervioso periférico es un conjunto de nervios y ganglios que controlan 
las funciones motoras y sensoriales. Transmite información desde el cerebro y la 
médula espinal a todo el organismo. 
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1.1.4  TEJIDO CONECTIVO 
 

        El tejido conectivo es el tejido de soporte para el esqueleto y los órganos que 
se encuentran en el cuerpo. El tejido conectivo es una masa que se encuentra entre 
el tejido vascular y el epitelio, debido a esto, todo el intercambio de sustancias se 
da a través de él, por lo que se le considera el generador del ambiente interno del 
organismo. Las fibras de tejido conectivo se clasifican en 3 partes: fibras de 
colágeno, reticular o fibroelásticas y elásticas Figura 4. (4) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 4 LOS 3 DIFERENTES TIPOS DE TEJIDO CONECTIVO. (8) 

 

Salvo algunos casos con ligero movimiento, las células del tejido conectivo son 
células sésiles (inmóviles). Algunos tipos de células están presenten en varios tipos 
de tejido conectivo, mientras que otras son células especializadas características 
de un tipo de tejido conectivo específico. 

Entre las células que se pueden encontrar en el tejido conectivo podemos encontrar 
las siguientes: 
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Células mesenquimales: son la línea celular de la que surgen las demás células 
especializadas propias del tejido conectivo. Estas células son típicas de las etapas 
embrionarias y fetales. 

Fibroblastos: son células residentes del tejido conectivo, ya que nacen y mueren 
aquí. Presentan una gran cantidad de retículo endoplasmático y se dedican a 
sintetizar las fibras del tejido conectivo y mantener la matriz en buen estado. 

Adipocitos: son las células características del tejido adiposo, un tipo de tejido 
conectivo especializado en el almacenamiento de grasa con diversos fines (reserva 
energética, termorregulador, etc) 

Células reticulares: son un tipo de fibroblastos especializados en la síntesis 
de fibras de colágeno tipo I. Se pueden encontrar en varios tejidos, como el bazo o 
los ganglios linfáticos. 

Células inmunitarias: linfocitos, macrófagos, mastocitos, plasmocitos y otras 
células del sistema inmune. 

Componentes sanguíneos: eritrocitos, megacariocitos, plaquetas. 

 

 

1.2 RELACION ENTRE TEJIDOS Y TEJIDOS EQUIVALENTES 
 

La radiación ionizante es radiación dañina para el cuerpo humano. Por lo tanto y por 
seguridad cuando es necesario realizar pruebas, se recurre a un material que pueda 
reproducir sus características físicas. 

A lo largo del tiempo se han desarrollado estos materiales, llamados fantomas. El 
fantoma de un órgano especifico del cuerpo debe contener la información de todos 
los tejidos que lo componen. 

Se desarrollan fantomas tanto para el diseño de equipos como para la calibración y 
control de los rangos operativos de los mismos, acorde a normas de seguridad 
vigentes en cada país. 
 
Los fantomas fueron desarrollados inicialmente para ser usados en técnicas 
radiológicas en 2D, como radiología y fluoroscopia. En estos días se desarrollan 
fantomas para técnicas en 3D como MRI, CT o PET. 
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Los fantomas construidos para radiografía en 2D deben tener diferentes agentes de 
contraste. Estos deben tener propiedades de absorbancia de rayos X similares a los 
del tejido normal. Por lo tanto los fantomas no necesariamente deben tener texturas 
o propiedades mecánicas iguales o parecidas a las el tejido a emular, ya que no son 
relevantes cuando se busca una imagen. 

Los materiales van desde plásticos, soluciones salinas, epoxi, espumas de 
poliuretano, carbón en polvo, agua, pañales desechables hasta sustancias 
radiactivas, lo que sea que funcione para una aplicación en particular. 

Para los propositos de esta tesis se utilizaron los fantomas de la marca CISRS para 
radioterapia. Son 9 estructuras que simulan, pulmon inhalndo y  exhalando, hueso 
con densidades de 200 mg/cc y 800 mg/cc, pecho, higado, musculo y grasa. 

 

TABLA 1 FANTOMAS MARCA CIRS UTILIZADOS CON SUS RESPECTIVAS MEDIDAS DE DENSIDAD FISICA, 
DENSIDAD ELECTRÓNICA Y RED. (9) 
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CAPÍTULO 2 
 

RAYOS X 
 

En este capítulo se hablara sobre el mecanismo para la generación de rayos X, las 
partes que implica, los procesos  y los diferentes tipos de rayos X que se presentan. 
En este capítulo se asume que el lector tiene previo conocimiento sobre la 
configuración física de una máquina de rayos X. Se habla de la interacción de éstos 
con la materia. Así como la dependencia con la calidad de la imagen y la 
reconstrucción tomografica. 

 

2.1 INTERACCIÓN DEL ELECTRÓN CON EL BLANCO. 
 

Sabemos a grandes rasgos que el funcionamiento de la máquina de rayos X se 
centra en acelerar electrones del cátodo al ánodo en el tubo de rayos X. Dentro de 
la máquina de rayos X podemos ayudar a incrementar la velocidad de estos 
electrones si aumentamos el voltaje que se le aplique. Al aumentar el voltaje 
aumentamos la energía de estos y por consiguiente la cantidad y calidad de haz de 
rayos. Estos electrones que viajan del ánodo al cátodo se les llama electrones 
proyectil. Cuando estos electrones chocan con el blanco transfieren parte de su 
energía cinética a los átomos de éste, generando energía térmica y energía 
electromagnética en forma de radiación infrarroja y rayos X. 

 

2.1.1 RADIACIÓN CARACTERÍSTICA Y SU ESPECTRO 
 

Cuando un electrón choca contra el blanco de la máquina de rayos X y llega con 
tanta fuerza que desprende un electrón de la capa interna en lugar de uno de la 
capa externa, entonces se ioniza ese átomo. Debido a que un hueco en una de las 
capas internas de éste es antinatural para él, uno de los electrones de la capa 
externa se mueve para llenar ese hueco. Este proceso da como resultado la emisión 
de rayos X que tienen la energía característica de la diferencia que hay entre esas 
dos capas y que viene dada por el tipo de elemento del blanco. La energía de los 
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rayos X característicos aumenta al incrementarse el número atómico del elemento. 
Cuando la transición se da de una capa externa a la capa K del átomo, ya sea M a 
K, N a K, O a K o P a K, se producen rayos X característicos K. Los rayos X 
característicos K del tungsteno son los únicos que nos sirven en la obtención de 
imágenes. Los que vienen de la transición a otras capas como la L no tienen la 
energía suficiente para este propósito. 

El espectro de los rayos X característicos se da por la diferencia entre las energías 
electrónicas de enlace de algún elemento. Un espectro de emisión de los rayos X 
característicos contendrá el numero relativo de rayos X emitidos en función de su 
energía. Un ejemplo claro es el espectro de rayos X característicos del tungsteno. 
Este contiene varias líneas de emisión Figura 5 (distintas energías de los rayos X) 
sin embargo los únicos importantes para el diagnóstico médico son los rayos X  K 
que a pesar de ser 5 líneas se representan como una sola en 69 KeV. 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 5 ESPECTRO DISCRETO DE EMISIÓN DEL TUNGSTENO CON SUS 15 ENERGIAS DE RAYOS X DIFERENTES. 
(10) 

 

2.1.2 RADIACIÓN BREMSSTRAHLUNG Y SU ESPECTRO 
 

Bremsstrahlung es una palabra alemana que quiere decir “radiación de frenado”. 
Este tipo de radiación se da cuando un electrón pasa lo suficientemente cerca del 
núcleo del átomo y este se ve afectado por el campo eléctrico del mismo. Cuando 
ocurre esto, el electrón proyectil pierde parte o toda su energía cinética al ser 
frenado y cambiado de dirección. Lo que genera la producción de rayos X 
Bremsstrahlung. La mayor parte de los rayos X que se utilizan en la generación de 
imágenes son de este tipo debido a que se requieren energías más altas para 
producir rayos X característicos. Los rayos X característicos requieren al menos de 
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un potencial de 70 Kvp. Por ejemplo, para energías de tan solo 65 KVp los rayos X 
característicos ya no son útiles y por lo tanto todo el haz es de Bremsstrahlung. 

A diferencia de los rayos X característicos el espectro de emisión de los rayos 
Bremsstrahlung es un espectro continuo. Debido a que estos rayos se producen en 
todas las energías desde cero hasta el pico más alto Figura 6. 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 6 ESPECTRO DE EMISIÓN DE RAYOS BREMSSTRAHLUNG. (10) 

 

2.1.3 CANTIDAD DE RAYOS X 
 

Le llamamos cantidad de rayos X a la exposición de radiación o intensidad de rayos. 
Esta se mide en roentgen y este nos da una medida de la cantidad de pares de 
iones producidos en el aire por los rayos X. La relación entre estos dos no es de 
uno a uno y existen varios factores que pueden afectar la cantidad de rayos que se 
tengan. Como son los mAs, kVp, distancia y filtración, se debe tener cuidado al 
aumentar o disminuir cada uno de éstos, siempre tomando en cuenta la calidad en 
la densidad óptica de una radiografía. 

Cuando se aumenta los mAs la cantidad de rayos X aumenta de manera 
proporcional, así pues si doblamos o triplicamos esta cantidad el número de 
electrones que choquen contra el blanco se verá igualmente duplicada o triplicada 
y la densidad óptica se verá aumentada. De igual forma al aumentar los kVp la 
densidad óptica de la imagen se me aumentada, sin embargo en este caso el 
cambio de la cantidad de rayos X es proporcional al cuadrado de la razón de los 
kVp. Entonces si aumentamos al doble éstos, la intensidad de rayos X aumentara 
en un factor de cuatro. 
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A diferencia de los últimos dos factores, el aumento en la distancia disminuirá la 
densidad óptica radiográfica, y la intensidad de los rayos X variara inversamente 
con el cuadrado de ésta. Cuando hablamos de distancia nos referimos a la que hay 
desde el blanco hasta el tubo de rayos X. Sin embargo podemos compensar un 
aumento en la distancia con un aumento en el amperaje de la máquina. Esta 
relación se le conoce como ley de la inversa al cuadrado y nos dice que se deben 
aumentar los mAs un factor de SID2  para mantener constante la densidad óptica. 

Por último el factor de filtración también disminuye la densidad óptica radiográfica, 
normalmente se utilizan  de 1 a 3 mm de aluminio y  la reducción no es proporcional 
al grosor de la filtración, el uso de filtros es necesario para reducir el número de 
rayos X de bajas energías que no contribuyen a la formación de la imagen pero que 
si llegan al paciente. 

 

2.1.4 CALIDAD DE LOS RAYOS X 
 

La calidad de los rayos X se mide por su capacidad de penetrar un tejido, que tan 
profundo en este es capaz de llegar. Los rayos X que tienen alta penetrabilidad se 
les llama rayos X de alta calidad y los que tienen baja penetrabilidad se les llama 
rayos X de baja calidad. 

Los rayos X se ven atenuados en un tejido como consecuencia de la absorción o 
dispersión. La calidad de estos se mide en HVL (Half Value Layer) por sus siglas en 
inglés. Y se refieren al grosor que debe tener un material para que absorba la mitad 
de la intensidad del haz de su valor original. Este valor se calcula de manera 
experimental. Colocando distintos grosores de material entre una fuente de rayos X 
y un detector. Se mide primero la intensidad sin ningún tipo de filtro y 
subsecuentemente se van colocando los distintos grosores hasta encontrar el HVL. 
Esto nos sirve para poder determinar la calidad de los rayos X en cierta fuente, 
conocer su penetrabilidad. 

Como se vio en la sección anterior, existen algunos factores que afectan la cantidad 
de rayos X sin embargo no todos los que afectan esta medida afectan también a la 
calidad de éstos. Sabemos que la cantidad de rayos X aumenta con el aumento en 
mAs y kVp, sin embargo, cuando hablamos de calidad podemos decir que el 
amperaje no afecta la calidad debido a que esta medida solo nos da un aumento en 
la cantidad de electrones proyectil. Pero al aumentar los kVp la calidad del haz 
también se ve aumentada, ya que existe un aumento de energía en el haz y por 
consiguiente este se vuelve más penetrante. Por otro lado tenemos la distancia y la 
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filtración, mientas que al disminuir estos factores la cantidad se ve reducida, en 
cuanto a la calidad solo se verá afectada por la filtración. Teniendo ésta un aumento, 
la filtración ideal nos dará un haz mono energético ayudando a disminuir  la dosis 
en el paciente. 

 

2.2  INTERACCIÓN DE LOS TEJIDOS CON RAYOS X. 
 

Los rayos X interactúan con la materia de 5 formas: 1) Dispersión Raleigh, 2) Efecto 
Compton, 3) Efecto Fotoeléctrico, 4) Producción de pares y 5) Desintegración 
fotónica. Sin embargo, solo el efecto Compton y el efecto fotoeléctrico se consideran 
cuando se trata de generación de imágenes ya que de estas 2 interacciones 
obtenemos buen o mal contraste en una imagen radiológica. 

 

2.2.1 DISPERSIÓN RALEIGH 
 

         La dispersión Raleigh ocurre cuando un fotón interactúa con todo el átomo. 
Generando que la nube electrónica de éste, oscile a la misma frecuencia que su 
campo eléctrico. Los electrones de la nube radian energía emitiendo un fotón con la 
misma energía, pero en dirección diferente. Durante este proceso no se expulsa 
ningún electrón de la nube y por lo tanto no hay ionización. De manera general el 
ángulo de salida del fotón aumenta conforme la energía decrece. Este tipo de 
interacción se suele presentar con energías de 10 KeV, por lo que contribuyen 
escasamente en la formación de la imagen. Sin embargo a 70 KeV, un discreto 
porcentaje de rayos X presentan dispersión, lo cual contribuye ligeramente al velado 
de la película.  

 

 

 

 

 

 

FIGURA 7 DISPERSION RAYLEIGH EN EL ÁTOMO. (10) 
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2.2.2 EFECTO COMPTON 
 

        El esparcimiento Compton es el fenómeno que se presenta con mayor 
frecuencia en imagen de diagnóstico. Sucede cuando el rayo X incidente interactúa 
con un electrón de la capa más externa del átomo, expulsándolo de la órbita 
ionizándolo. El electrón expulsado se le conoce como electrón Compton o electrón 
secundario. El rayo X cambia de dirección y continua con una energía menor. 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 8 REPRESENTACION DEL EFECTO COMPTON. (10) 

 

Las energías en este fenómeno se pueden representar con la siguiente ecuación: 

𝐸! = 𝐸"(𝐸# + 𝐸$%) 

Donde Ei= Energía del rayo X incidente, Es=Energía del rayo X disperso, Eb=Energía 
de unión del electrón y EKE= Energía cinética del electrón. 

De igual forma, el cambio en energía puede escribirse (11):  

∆𝐸 = 𝐸&,()*( − 𝐸&,+(,- =
ℎ𝑐
𝜆!./!

−
ℎ𝑐
𝜆0!"1

 

Y  la energía del rayo X dispersado: 

𝐸&,+(,- =
𝐸&,()*(

1 + ,
𝐸&,()*(
𝑚𝑐2 . (1 − cos 𝜃)
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El número atómico no influye en cuanto a la probabilidad de que este efecto se 
presente. Cualquier rayo X es igualmente probable que desarrolle este efecto ya 
sea en tejidos blandos o hueso. Sin embargo la probabilidad de este fenómeno es 
inversamente proporcional a la energía (1/E). Dado que esta dispersión es 
igualmente posible se debe considerar cuando se realizan imágenes radiológicas. 
Sin embargo, este fenómeno no contribuye a una mejor imagen, al contrario, 
provoca una densidad óptica uniforme provocando una disminución en el contraste 
de la imagen. (10) 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 9 PROBABILIDAD DE QUE SE PRESENTE EL EFECTO COMPTON ES CASI IGUAL EN TEJIDOS BLANDOS 
Y HUESO. (10) 

 
 

 

2.2.3 EFECTO FOTOELÉCTRICO 
 

El efecto fotoeléctrico ocurre cuando un rayo X incide en el átomo y utiliza toda su 
energía para desprender un electrón de su órbita. Este rayo X no se ve dispersado 
si no totalmente absorbido y el electrón expulsado se le conoce como fotoelectrón, 
el fotoelectrón escapa con una energía cinética igual a la diferencia entre la energía 
del rayo X incidente y la energía de unión del electrón. 

La transferencia de energía durante este proceso puede ser descrita por la siguiente 
ecuación: 

𝐸! = 𝐸# + 𝐸$% 
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Donde Ei = energía del rayo X incidente, Eb= energía de unión del electrón y EKE = 
energía cinética del electrón. 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 10 REPRESENTACIÓN DEL EFECTO FOTOELÉCTRICO. (10) 

 

La probabilidad de que un rayo X tenga una interacción fotoeléctrica está en función 
tanto de la energía del rayo X como del número atómico del átomo con el que 
interactúa. (10) 

La probabilidad de esta interacción depende de la energía del rayo incidente, el 
número atómico efectivo del tejido y la densidad del tejido. Esta probabilidad es 
inversamente proporcional a la tercera potencia de la energía y directamente 
proporcional a la tercera potencia del número atómico (Z) del material. 

𝑃-% ∝
𝑍3445

𝐸5  

 

Esta ecuación nos expresa que a energías bajas el efecto fotoeléctrico produce  alto 
contraste entre hueso y tejido suave. Pero el contraste se vera disminuido cuando 
haya altas energías. (11) 
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FIGURA 11 PROBABILIDAD DE QUE OCURRA EL EFECTO FOTOELÉCTRICO EN TEJIDOS BLANDOS Y HUESO. (10) 

 

2.2.4 GENERACIÓN DE PARES 
 

Cuando un rayo incidente tiene la energía necesaria y pasa lo suficientemente cerca 
del núcleo atómico, la interacción de estos 2 provoca que el rayo X desaparezca y 
en su lugar se generen un positrón y un electrón. Dado que la energía de la masa 
de un electrón es de 0.51 MeV entonces la energía mínima necesaria que debe 
tener el rayo X debe ser de 1.02 MeV, para poder generar un positrón y un electrón, 
de lo contrario este fenómeno no se puede presentar. Debido a que se requiere de 
esa cantidad de energía, este fenómeno no es de importancia cuando hablamos de 
generación de imágenes, sin embargo, para la obtención de imágenes por PET en 
medicina nuclear si debe considerarse. (10) 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 12 REPRESENTACIÓN DE LA PRODUCCIÓN DE PARES. (10) 
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2.2.5 DESINTEGRACIÓN FOTÓNICA 
 

Cuando la energia de los rayos X es mayor a los 10 MeV éstos pueden no 
interactuar con los electrones de las órbitas y pasar a interactuar directamente con 
el núcleo. Debido a ésta interaccion se genera un nucleón u otro fragmento nuclear. 
La desitegración fotónica es un fenómeno que no se presenta en la radiología 
diagnóstica. 

 

2.3  DENSIDADES HOUNSFIELD 

 

En la detección de tumores con Tomografía Computarizada (TC), los rayos X forman 
la imagen que se almacena de manera electrónica. A diferencia de la radiografía, 
donde los rayos X forman la imagen en una placa. Las imágenes son almacenadas 
en forma de pixeles en donde cada pixel tiene un brillo y un nivel de densidad óptica. 
Los niveles van desde -1000 a +3000, según la densidad del tejido, un numero TC 
-1000 corresponde al aire, un +3000 corresponde a hueso denso, mientras que el 
cero se relaciona con agua. 

El número de TC para cada tejido está relacionado con el nivel de atenuación de los 
rayos X en cada voxel. La cantidad de energía del haz de rayos X se determina por 
el promedio de la energía del haz y el número atómico efectivo del medio 
absorbente. 

Las densidades Hounsfield se calculan de la siguiente manera: 

 

𝑁ú𝑚𝑒𝑟𝑜	𝑑𝑒	𝑇𝐶 = 𝑘	 ,
𝜇6 − 𝜇7
𝜇7

. 

 

Cuando la k toma un valor de 1000 se le conoce como Unidades Hounsfield. (10) 

Como ya se explicó previamente existen diferentes unidades Hounsfield para cada 
tejido, a continuación, se presenta una tabla. 
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TABLA 2 DENSIDADES HOUNSFIELD PARA DIFERENTES TEJIDOS. (12) 

 

TEJIDO NUMERO DE CT APROXIMADO 
HUESO DENSO 1000 

HIGADO 40 A 60 
MATERIA BLANCA -20 A -30 

MATERIA GRIS -37 A -45 
SANGRE 40 

MUSCULO 10 A 40 
RIÑON 30 
AGUA 0 

GRASA -50 A -100 
AIRE -1000 

 

 

 

De lo  previamente presentado se puede observar que los tejidos con alta densidad 
(hiperdensas) como es el calcio da como resultado zonas blancas en los estudios. 
Mientras que las menos densas (hipodensas) arrojan zonas obscuras o negras.  
 

2.4  DENSIDADES ELECTRÓNICAS 
 

La densidad electrónica  se relaciona con la cantidad de electrones en un espacio 
de la materia. 

Esta comúnmente se mide con difracción de rayos X. Y obedece la ley de Bragg: 
𝑛 ∗ 𝜆 = 2𝑑 ∗ 𝑠𝑒𝑛θ 

 
Donde n es un número entero que depende de los caminos recorrido por los frentes 
de onda después de la reflexión en los planos, 𝜆 es la longitud de onda de la luz 
incidente, d es la distancia entre los planos de la red cristalina, y 𝜃 es el ángulo de 
incidencia al cristal. 
 
Cuando la interferencia es constructiva obtenemos un patrón conocido como 
difractograma, y que nos proporciona información para identificar y cuantificar los 
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componentes presentes en los materiales, ya que cada componente tiene un patrón 
único. 
La difracción de rayos X puede dar información sobre la composición y estructura 
de un sólido. El principio es que un haz de rayos X penetra en la muestra, y luego 
es difractado por los planos cristalinos que contiene ésta. El ángulo y la intensidad 
de la difracción son característicos de una estructura cristalina. Todas las líneas de 
difracción se utilizan para identificar la naturaleza de los cristales. (13) 
 

Algunas densidades electrónicas para tejidos se muestran en la siguiente tabla. 

 

TABLA 3DENSIDADES ELECTRONICAS PARA TEJIDOS (9) 

Densidades Electrónicas para tejidos 
Descripción Densidad electrónica x 10^23 

electrones/cc 
Pulmón (Inhalando) .634 
Pulmón (Exhalando) 1.632 

Pecho 3.261 
Hígado 3.516 
Musculo 3.483 
Grasa 3.171 

Hueso denso sólido (800 mg/cc HA) 4.862 
Hueso denso sólido (1250 mg/cc HA) 5.663 

 

 

 

2.5 RECONSTRUCCIÓN TOMOGRÁFICA 
 

La palabra tomografía viene del griego tomos (corte, rebanada o sección) y grafein 
(escribir o grabar). Este es un método no invasivo para la generación de imágenes. 
Las bases matemáticas fueron desarrolladas en el año de 1917 por el matemático 
austriaco Johann Radón, quien dio solución a la reconstrucción de imágenes a partir 
de sus proyecciones. Sin embargo no fue hasta 1972 cuando Sir Godfrey Hounsfield 
y Alan Cormack describieron un dispositivo de CT y que les otorgó el premio nobel 
en 1979. En la actualidad el CT es uno de los dispositivos más utilizados en el área 
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médica para la generación de imágenes. Dando alrededor de 60 millones de 
escaneos en los E.E.U.U. para 2005 (14). 

Cada imagen que se crea en un procedimiento de CT muestra los órganos, los 
huesos y otros tejidos en una "rebanada" delgada del cuerpo. La serie completa de 
imágenes producidas en una CT es como una barra de pan en rebanadas, de la que 
se puede ver una sola rebanada por separado (imágenes en dos dimensiones), o 
se puede ver la barra completa (imagen en tres dimensiones).   

La reconstrucción tomográfica se utiliza en muchos campos además de en el 
médico. Es ampliamente utilizado en química, física, astronomía y geofísica. Y 
aunque en medicina es mucho más usado para imagen por rayos X, también existen 
otro tipo de estudios que usan este método de reconstrucción, como son el 
ultrasonido, la resonancia magnética y la medicina nuclear. 

Una de las ventajas más notables del CT es la capacidad de poder reconstruir los 
órganos de un paciente en 3D sin que otra estructura se superponga a la 
información que queremos analizar. Además de tener un mejor detalle comparado 
con el ultrasonido, ser relativamente más rápido comparado con MRI y que todos 
los órganos del cuerpo pueden ser sujetos a un CT. Sin embargo las  dosis que se 
reciben con el CT son mucho mayores que cuando se realiza un estudio de rayos X 
convencional. Por ejemplo un CT de pecho es equivalente a 350 radiografías, un 
CT de abdomen a 400 radiografías de pecho y un CT pulmonar a 750 radiografías 
de pecho (15).  

 
2.5.1 PRINCIPIOS DE CT 

 
La reconstrucción de un objeto es el objetivo en este método. Para esto se requieren 
múltiples proyecciones de este y métodos matemáticos que nos ayuden en esta 
tarea. La forma más simple de tomografía es la tomografía axial, porque el plano de 
la imagen es paralelo a la longitudinal del cuerpo. En este tipo de tomografía se 
tiene un detector y una fuente de rayos X colimada (haz de lápiz), los cuales se 
encuentran uno frente al otro sobre un eje circular y que se mueven de manera 
sincronizada rotando sobre este. Cada ángulo se genera un disparo y por 
consiguiente una proyección que contiene información de atenuación del perfil del 
paciente.  Figura 13 (10). Esta información se guarda de manera digital para 
después ser procesada como veremos más adelante. 
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 FIGURA 13 ESQUEMA DE FUNCIONAMIENTO DE UN CT DE PRIMERA GENERACIÓN. (10) 

 

2.5.2 TIPOS DE CT 
 

Con el paso del tiempo el primer CT se ha visto modificado para mejorar la rapidez 
y precisión de los estudios, actualmente la versión más nueva de este dispositivo 
es la 7ma generación. Dispositivos que son capaces de generar imágenes en 3 
dimensiones a la velocidad de un latido de corazón. Dando como resultado 
imágenes congeladas de este, además de la reducción considerable de la dosis. 
(16). 

Los CT de segunda generación trabajan con series de detectores en lugar de solo 
uno. De esta forma  los detectores son capaces de  registrar la información que se 
genera debido a todo el abanico del haz de rayos X. Cubriendo mayor parte del 
círculo en menos disparos. 

Los CT de 3era generación son bastante similares a los de 2da generación. La única 
diferencia en su funcionamiento es que el abanico de detectores es mucho más 
largo y por lo tanto es capaz de cubrir mayor parte del círculo. 

Los CT de 4ta generación se distinguen por tener detectores a todo lo largo del 
circulo sobre el que gira la fuente de rayos X. La ventaja de este sistema por encima 
del de 3era generación es que si un detector llegara a dejar de funcionar solo se 
vería afectada la imagen en ese punto. En cambio en los de 3era generación ese 
detector gira constantemente añadiendo un punto muerto en cada proyección, 
además de reducir el tiempo para la generación de una imagen. 
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Los escáneres de quinta generación aumentan series fijas de fuentes de rayos X 
así como las series de detectores. Este tipo de escáneres son mucho más rápidos 
y a la vez mucho más caros. 

Estos últimos, los escáneres de 6ta generación se basan en un haz de electrones. 
Se tiene un cañón emisor de electrones estos son  desviados he inciden sobre 
láminas de tungsteno. El detector está situado en el lado opuesto del gantry por 
donde entran los fotones. Consigue 8 cortes contiguos en 224 mseg. (10) 

 
2.5.3 TRANSFORMADA DE RADÓN 

 

La transformada de Radón fue desarrollada por el matemático austriaco Johann 
Radón en 1917. Sin embargo no fue hasta 1972 que fue utilizada para la 
reconstrucción en un tomógrafo, ya que requería de algunos ajustes a la hora de 
usarla en la aplicación. Esta transformada tiene dos variantes una para la 
reconstrucción en 2D y otra para la reconstrucción en 3D; en esta tesis se hablara 
sobre la primera. 

Si tenemos las infinitas proyecciones de una imagen, podemos obtener la imagen 
calculando una transformada bidimensional inversa de Fourier. Dado que la 
transformada de Radón en el caso bidimensional coincide con la transformada de 
Fourier. La función imagen 𝑝(𝜖, 𝜑)  se obtiene a partir de  𝑓(𝑥, 𝑦)  usando la 
transformada inversa.  

La transformada de radón nos dice que a partir de las proyecciones de un objeto 
nosotros seremos capaces de reconstruir ese mismo objeto. Estas proyecciones 
están relacionadas con la atenuación de los rayos que pasan a través de este. Se 
puede ver de la siguiente forma, los objetos a radiar corresponden a funciones de 
densidad en un espacio de tres dimensiones y los valores de atenuación de los 
rayos x registrados equivalen a la integral de la función a lo largo de la trayectoria 
del rayo. La transformada está dada por una función sinusoidal y por lo tanto a la 
transformada de radón también se le conoce como sinograma.  Figura 15 

La transformada de Radón de una distribución f(x, y) en 2D está dada por: 

𝑝(𝜖, 𝜑) = M𝑓(𝑥, 𝑦)𝛿(𝑥𝑐𝑜𝑠𝜑 + 𝑦𝑠𝑒𝑛𝜑 − 𝜖)𝑑𝑥𝑑𝑦 
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Donde δ es la delta de Dirac. Y x, y, ε y φ se muestran a continuación: 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 14 SISTEMA COORDINADO DE LA TRANSFORMADA DE RADÓN. (17) 

 

En la transformada de Radón cada línea está caracterizada por el ángulo de 
inclinación y s, la distancia al origen. El senograma está dado por los valores del 
ángulo en las columnas y los valores de s en las filas. 

El objetivo de esta transformada es poder encontrar f(x, y) a partir de p (𝜑, 𝜀). Para 
eso existen varios métodos, para nuestro propósito utilizaremos la retroproyección. 
(17) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 15 SIMULACIÓN DE FANTOMA SHEPP-LOGAN Y EL SENOGRAMA CORRESPONDIENTE. (18) 
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2.5.4 RETROPROYECCIÓN 
 

Una vez obtenidos los datos de las proyecciones de Radón, es necesario un método 
para poder hacer la reconstrucción del objeto, la retroproyección es uno de esos. Lo 
que nos dice este método es que si tenemos las proyecciones de una imagen es 
posible determinar cuál es esa imagen calculando una transformada bidimensional 
inversa de Fourier. El método consiste en sumar los perfiles de las proyecciones 
que se encontraron con Radón. 

Una vez encontrados toda las proyecciones hacer la reconstrucción por 
retroproyección, consiste en darle el mismo peso a todos los pixeles que contribuyen 
a cada proyección. Este proceso se repite para cada una de las proyecciones hasta 
reconstruir la imagen del objeto. La suma de cada imagen individual da la imagen 
retroproyectada. 

Si el objeto esta representado por 𝑓(𝑥, 𝑦), la imagen reconstruida tendrá el símbolo 
𝑓P(𝑥, 𝑦), donde el acento circunflejo representa la imagen estimada y esta dada 
como: 

𝑓P(𝑥, 𝑦) =Q𝑝R𝜖, 𝜑8S𝑑𝜑
.

89:

 

 

El método de la retroproyección no considera que existan errores. Sin embargo 
cuando se está realizando una  reconstrucción aparecen errores debido a la falta de 
datos  y a la presencia de ruido en las proyecciones. En el primer caso, se atribuye 
a la restricción en el número de sensores, el método da buenos resultados en los 
casos de tomografía de radiación, debido a que esos dispositivos cuentan con 
cientos de sensores. (17) (19) 

 
2.6 CALIDAD DE IMAGEN 

 
2.6.1 RESOLUCIÓN ESPACIAL 

 

La resolución espacial en una imagen se refiere a la capacidad que tiene el detector 
de resolver un objeto  muy pequeño. Entre más pequeño el objeto a resolver la 
resolución espacial deberá ser mayor. La resolución espacial se mide de manera 
usual en número de pares de líneas por milímetro (lp/mm) y está limitada 
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principalmente por el tamaño del cristal o el grosor de la capa de fosforo en 
radiología convencional o para el caso de radiología digital por el tamaño del pixel. 
En radiología convencional la resolución de una imagen está limitada a 10 lp/mm 
mientras que en radiología digital esta disminuye de 2.5 lp/mm hasta 10 lp/mm. Sin 
embargo esto no quiere decir que la imagen digital sea peor que la convencional ya 
que en imagen digital se tienen rangos dinámicos que ayudan a diferenciar entre 
diferentes tejidos dándonos así la apariencia de más detalle. 

 

2.6.2 CONTRASTE 
 

El contraste de una imagen es la diferencia entre la intensidad de un punto en la 
imagen y el siguiente, considerando una imagen en blanco y negro, sería la 
definición que hay entre cada uno de estos colores y que hacen la imagen más 
nítida. La Figura 16 muestra una imagen en donde el contraste en el recuadro de la 
derecha es mayor que en el de la izquierda. 

 

 

 

 

 

FIGURA 16 IMAGEN DE CONTRASTE, EL RECTÁNGULO DE LA DERECHA TIENE MAYOR CONTRASTE QUE EL DE 
LA IZQUIERDA CON EL FONDO. (20) 

 

Lo ideal es tener una buena resolución espacial y una buena resolución de 
contraste, pero no siempre es posible. Muchas veces tenemos que escoger 
dependiendo del tipo de estudio que se vaya a realizar y las condiciones de este. 

El contraste se mide como la diferencia en intensidades entre 2 objetos, o tejidos en 
nuestro caso. Y se expresa de la siguiente forma: 

𝐶;< = 𝑆; − 𝑆< 

Donde asumimos que 𝑆; > 𝑆<, por lo que el contraste siempre es positivo. 
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2.6.3 RUIDO 
 

El ruido es una de las características que se presentan en las imágenes y que no 
ayudan en la calidad de esta. El ruido es cualquier señal que se presenta de manera 
aleatoria en la imagen. A mayor ruido menor calidad de imagen. La fuente del ruido 
depende del sistema de generación de imagen con el que se esté trabajando, el 
ruido de imagen tiene 4 componentes: ruido estructural, ruido de radiación, ruido 
receptor y moteado cuántico. (21) 

 

 

v Ruido estructural 

La información estructural del paciente que es irrelevante para el estudio se le 
conoce como ruido estructural, por ejemplo cierto estudio se puede ver afectado 
debido a sombras generadas por estructuras que no son relevantes en ese 
momento. El ruido estructural es uno de los que más afectan los estudios y los que 
más causan que se omitan lesiones o anormalidades. 

 

v Ruido de radiación 

El ruido de radiación es el ruido que genera el mismo haz de radiación y que no 
contribuye a la generación de la imagen, un claro ejemplo es el efecto talón en las 
máquinas de rayos X que debido a que no es un rayo uniforme genera este tipo de 
ruido. Este tipo de ruido se presenta en la mayoría de los estudios de imagen que 
existen, sin embargo en algunas ocasiones no causan demasiados problemas, 
como en la tomografía computarizada. 

 

v Ruido de receptor 

Este tipo de ruido se debe al receptor de imagen, muchas veces los detectores no 
son sensibles de maneja homogénea y eso genera este tipo de ruido. En casos 
como medicina nuclear es en donde se presentan más este tipo de problemas por 
detectores que no se encuentran correctamente balanceados. En radiografía es 
menos común ver ruido por esta causa ya que las placas son bastante uniformes 
en sensibilidad a la radiación. 
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v Moteado cuántico 

Este tipo de ruido se genera debido a las distintos tipos de portadores de 
información que hay cuando generamos la imagen (rayos X, rayos gamma, etc.), la 
forma para reducir este tipo de ruido es aumentar la cantidad de portadores de 
información, lo cual solo puede ser logrado aumentando el tiempo de exposición y 
la dosis de radiación al paciente. (22) 

 

2.6.4 RAZÓN SEÑAL A RUIDO 
 

El ruido es la parte de la información que detecta un dispositivo y que no contribuye 
a la formación de la imagen (señal). En general el ruido es considerado como una 
señal aleatoria que esta superpuesta a la señal original. Como la señal de ruido es 
una señal aleatoria entonces, podemos decir que el promedio de esta señal es cero. 
Lo que se busca en una imagen medica es que SNR (por sus siglas en inglés) sea 
lo mayor posible y según el tipo de estudio que se esté realizando es como se puede 
lograr esto. En el caso de interés para nosotros que es rayos X, la SNR depende 
principalmente de la raíz cuadrada de la cantidad de rayos X que se detecten. Esto 
depende de varios factores, entre ellos la cantidad de dosis que sale del tubo de 
rayos X. En la imagen se muestra un ejemplo de diferentes SNR. (11) 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 17 DIFERENTES RAZONES SEÑAL A RUIDO Y SU COMPARACIÓN. (23) 

 

La razón señal a ruido se puede escribir como: 

𝑆𝑁𝑅 ∝ √𝑁 

Siendo N el número de rayos X. 
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Lo que implica que si se desea aumentar por un factor de 2 la SNR es necesario 
cuadriplicar la cantidad de rayos X. 

La SNR se puede calcular con la intensidad de la señal de entrada entre la 
intensidad de la señal del ruido: 

𝑆𝑁𝑅 =
𝐼"3ñ>?
𝐼	@A!0B

 

 

2.6.5 RAZÓN CONTRASTE A RUIDO 
 

La razón contraste a ruido (CNR), se define como la diferencia entre la contribución 
de la señal entre los diferentes tejidos, dividida entre el ruido de fondo. Esta cantidad 
usualmente define la calidad de la imagen. 

Esta cantidad se expresa en la siguiente ecuación: 

 

𝐶𝑅𝑁;< =
*!"
C#

= ,!D,"
C#

= 𝑆𝑁𝑅; − 𝑆𝑁𝑅< (24) 

 

Donde 𝜎E es la desviacion estandar del ruido. 

Incluso si en una imagen radiologica se tiene un buen SNR no sera suficiente para 
poder distinguir entre tejidos, sobre todo bordes entre tejidos sanos y enfermos. Por 
lo que un buen CNR es necesario para tener una imagen para diagnostico. (25) 
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CAPÍTULO 3 

 

 

MÉTODOS DE MEDICIÓN 
 

 

Dado que en este proyecto se utilizará radiación ionizante es necesario contar con 
un método para detectarla y grabarla. Como no podemos detectar radiación 
ionizante directamente, dependemos de la interacción de ésta con otro material y la 
producción de un efecto que sea detectable. En este capítulo se describen 
diferentes métodos de detección, algunos detectores y su funcionamiento. Se 
compararán entre ellos para conocer sus ventajas y sus desventajas y poder 
justificar el uso de unos en este experimento. 

 

3.1 DETECTORES DE GAS 
 

Un detector de gas se compone de dos electrodos que se encuentran con una 
diferencia de potencial eléctrico, y entre estos 2 electrodos se tiene un volumen de 
gas. Los aniones o electrodos son atraídos al electrodo positivo (ánodo), y los iones 
son atraídos al electrodo negativo (cátodo). En la mayoría de los detectores, el ánodo 
es un cable dentro del contenedor y el cátodo es la pared del contenedor que tiene 
el gas. Cuando los electrones alcanzan el ánodo estos, viajan a través del circuito 
al cátodo, donde se recombinan con los cationes. Esta corriente eléctrica puede ser 
medida con un multímetro u otro circuito eléctrico.  

Existen 3 tipos diferentes de detectores de gas de uso común, cámaras de 
ionización, contadores proporcionales y contadores Geiger-Muller. El tipo de 
detector está determinado principalmente por el voltaje aplicado entre los 
electrodos. (26) 
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3.1.1 CÁMARAS DE IONIZACIÓN 
 

Previamente se ha dado una breve explicación del funcionamiento básico de las 
cámaras de ionización. Dado que la generación de pares ion-electrón en el gas no 
sucede a voltajes bajos, la cantidad de carga eléctrica es muy pequeña y requiere 
ser amplificada. Es por esta razón que rara vez es utilizada en el modo pulsado. El 
voltaje utilizado típicamente es de 100V y la corriente medida usualmente son del 
orden de 10-9 A. Lo que corresponde a 6 x 109 electrones por segundo, que aún es 
difícil de medir. (27) 

La energía media necesaria para producir un ion en aire es de unos 35 eV, por lo 
tanto, una radiación de 1 MeV, produce un máximo de 3 x 104 iones y electrones. 
Para una cámara de ionización de tamaño medio, de unos 10 x 10 cm con una 
separación de 1 cm entre las placas, la capacidad es de 8.9 x 1012 F y el voltaje del 
pulso recogido es de unos: 

 

       𝑉 =
("#$%!	'()*+)∙($./#$%"#$0 '()1

2.3#$%	"#&4
≅ 0.5𝑚𝑉 

 
Este voltaje es bastante pequeño, por lo que debe ser amplificado antes de que se 
pueda analizada normalmente. 

En algunas cámaras se tiene mas de un ánodo, eso ayuda con la diferenciación de 
las partículas y poder conocer algunas propiedades físicas de estas. La energía que 
se utiliza en estos dispositivos depende principalmente del tipo de gas que se ponga 
en la cámara. (28) 

La amplitud de la señal es proporcional al número de iones creados (y, por tanto, a 
la energía depositada por la radiación), y es independiente del voltaje entre las 
placas. 

El voltaje aplicado determina la velocidad de deriva de los electrones e iones hacia 
los electrodos de la cámara. Para un valor típico de voltaje de unos 100 V, los iones 
se mueven a velocidades de 1 m/s. Esto hace que tarden hasta 0.01 s en atravesar 
una cámara de 1 cm de grosor. 
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Las cámaras de ionización son utilizadas para medir la salida de rayos X tanto en 
terapia como en generadores de rayos X de diagnóstico así como en realizar 
mediciones acertadas de la dosis de rayos X en pacientes. La cámara no debe ser 
cilíndrica. Se puede realizar en forma de cavidad dentro de la cual se coloque la 
fuente de actividad. Este tipo de cámara con cavidad es utilizado comúnmente para 
medir la actividad de radiofármacos antes de ser inyectados. 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 18 ESQUEMA DEL FUNCIONAMIENTO DE UNA CÁMARA DE IONIZACIÓN. (28) 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 19 FOTOGRAFÍA DE UNA CÁMARA DE IONIZACIÓN FLUKE. (29) 

 

3.1.2 CONTADORES PROPORCIONALES 
  

A diferencia de la cámara de ionización que pueden ser llenadas con casi cualquier 
gas los contadores proporcionales requieren de un gas con pocos electrones para 
que estos se adhieran a las moléculas del gas. (10) 

Para el contador proporcional debemos aumentar el voltaje aplicado (superando los 
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1000V), de esta forma el campo eléctrico podrá acelerar lo suficiente a los 
electrones para que estos generen ionizaciones secundarias, de esta forma se 
producirá un efecto avalancha de ionizaciones, a pesar del gran número de 
ionizaciones secundarias la cámara trabaja de manera que este número siempre es 
proporcional al número de sucesos primarios y de ahí su nombre de cámara 
proporcional. 

Normalmente la geometría del contador proporcional es cilíndrica, visto de perfil: 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 20 GEOMETRÍA DE UN CONTADOR PROPORCIONAL. (30) 

 
El tiempo de deriva de los electrones primarios, desde que entran hasta que 
generan el proceso avalancha es el tiempo de la señal de salida del detector, el 
tiempo es del orden de los microsegundos y debido a esto el contador puede 
trabajar en modo pulsado  hasta ritmos de conteo del orden de 106 por segundo. Se 
emplea para detectar rayos X de baja energía y electrones de baja energía. También 
con gases como BF3 o ³He se detectan neutrones con energías en el rango (0.1 eV 
– 100keV). (31). 

 

3.1.3 CONTADORES GEIGER-MULLER 
 

El tubo Geiger-Muller fue inventado en 1929 por los alemanes Hans Geiger y 
Walther Muller, es una cámara muy sensible y con una alta eficiencia para detectar 
partículas cargadas, el primer contador GM solo era capaz de detectar partículas 
alfa. (32) Prácticamente cualquier partícula que alcance el interior del detector es 
contada. Debido a que la amplificación debida al gas genera billones de pares de 
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iones después de la interacción, la señal del detector GM requiere de una 
amplificación adicional. 

La construcción es similar a muchas de las cámaras de ionización, con un cable 
central aislado como electrodo dentro de un tubo de metal hueco, con un gas a baja 
presión, a 1/5 parte de la presión atmosférica, y una ventana por donde entra la 
radiación. Difiere de una cámara de ionización en el hecho de que esta es llenada 
con un gas como argón o neón en lugar de aire.  

Los detectores GM sufren de tiempos muertos extremadamente largos, del orden 
de diez a cientos de microsegundos. Por esta razón, los contadores GM son 
raramente usados cuando se requieren mediciones muy precisas en el conteo de 
razones mayores a algunos cientos de conteos por segundo. Un contador GM 
portátil se podría paralizar si el campo de radiación es muy alto y llevar la medición 
a cero.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 
FIGURA 21 CONFIGURACIÓN DE UN CONTADOR GEIGER-MULLER. (33) 

 

3.2 DETECTORES CENTELLADORES 
 

Los detectores centelladores son del tipo que se utiliza en las cámaras gamma o los 
escáneres de isotopos. Estos emiten luz visible o ultravioleta después de la 
interacción de la radiación ionizante con el material y este flashazo es convertido en 
un pulso eléctrico por un tubo fotomultiplicador. 
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Los primeros científicos que trabajaron con radioactividad se dieron cuenta de que 
algunas substancias, como el sulfato de zinc o el diamante, se volvían luminiscentes 
cuando se exponían a rayos X. La sustancia más utilizada es el  yoduro de sodio, el 
cual tiene dos ventajas: puede crecerse como cristales largos, y es transparente, de 
forma que los flashazos de luz pueden escapar para después ser contados. Antes 
de que el rayo de luz sea producido un rayo X o gamma deberá ser absorbido por 
uno de los tres procesos existentes, y su energía transferida a un electrón. Este 
electrón perderá su energía por una serie de interacciones con las moléculas del 
yoduro de sodio. A su vez estas interacciones provocaran que los electrones del 
yoduro de sodio se exciten subiendo a un nivel más alto de energía, cuando esta 
energía es liberada y los electrones regresan a su estado base, se crean fotones de 
luz. La intensidad de cada rayo de luz es proporcional a la energía que el electrón 
produjo por el rayo gamma adquirido, y el contador centellador es capaz de medir 
no solo el número de rayos gamma absorbidos si no también su energía. 

Como ya se ha dicho previamente existen materiales centelladores en la naturaleza, 
sin embargo también existen los centelladores inorgánicos que pueden ser 
fabricados en un laboratorio, dopando ciertos plásticos con elementos específicos 
para así poder definir el rango de energías que se busca detectar. 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 22 ESQUEMA DE UN PLÁSTICO CENTELLADOR JUNTO AL TUBO FOTOMULTIPLICADOR. (34) 
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3.2.1 TUBOS FOTOMULTIPLICADORES 
 

Los tubos fotomultiplicadores son dispositivos que nos ayudan a amplificar una 
señal óptica débil, ya sea luz visible o ultravioleta estos dispositivos aumentan de 
manera proporcional la señal de entrada. 

El funcionamiento de estos consiste en una serie de dinodos en un tubo que se 
encuentran a distintos voltajes unos de otros, cuando los fotoelectrones entran y 
chocan con cada uno de estos dinodos la cantidad de estos se ve incrementada en 
un número que es proporcional al voltaje de las placas generando electrones 
secundarios. 

Al final del tubo se encuentra el electrodo colector, este absorbe el pulso del ultimo 
dinodo  y lo manda al preamplificador que nos da un resultado inicial de la 
amplificación de la señal. 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 23 ESQUEMA DE TUBO FOTOMULTIPLICADOR. (35) 

 

3.2.2  FOTODIODOS 
 

Un fotodiodo es un semiconductor de unión pn que es sensible a la luz visible e 
infrarroja, este conduce una corriente eléctrica proporcional a la cantidad de luz 
incidente. Los fotodiodos tienen una lente en uno de sus extremos que ayuda a que 
la luz incidente se detecte de mejor manera. Por lo general estos elementos se 
fabrican en Silicio (este material lo hace sensible a la luz, Germanio (lo hace 
sensitivo a la luz infrarroja), sulfuro de plomo y Indio, galio o arsénico. 
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                       A)                                                                      
B) 

 

FIGURA 24 A) SIMBOLO QUE REPRESENTA AL FOTODIODO Y B) FOTODIODOS.  

 

3.3 DETECTORES SEMICONDUCTORES 
 

Los semiconductores son materiales cristalinos en los cuales las conductividades 
eléctricas son menores a las de los metales, pero mayores a los aislantes cristalinos. 
El silicio y el germanio son los materiales semiconductores más comunes. 

 

3.3.1 CCD (CHARGED COUPLED DEVICE) 
 

Los detectores CCD, al igual que las celdas fotovoltaicas, se basan en el efecto 
fotoeléctrico, ya explicado previamente, y que es a grandes rasgos la conversión 
espontánea de luz recibida en corriente eléctrica que ocurre en algunos materiales. 
La sensibilidad del detector CCD depende de la eficiencia cuántica del chip, la 
cantidad de fotones que deben incidir sobre cada detector para producir una 
corriente eléctrica. Cuando un gran número de capacitores tipo MOS son colocados 
uno cerca del otro para formar una línea de sensores, la carga se mueve a través 
del dispositivo por la manipulación de los voltajes de las puertas de los capacitores 
en ese patrón, lo que causa que la carga se pase de un capacitor al siguiente. La 
traslación de carga dentro del silicón se acopla de manera efectiva a los patrones 
de tensión aplicados a la estructura externa del electrodo, las bases para el término 
“dispositivo de carga acoplada” Figura 25. 
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FIGURA 25 DESCRIPCIÓN GRÁFICA DE LA ESTRUCTURA DE UN CCD (36) 

 

El número de electrones producido es proporcional a la cantidad de luz recibida. El 
funcionamiento de los CCD puede ser visualizado como un conjunto de cubetas 
(pixeles) llenándose con agua de lluvia (fotones), cada fila de cubetas se expone el 
mismo tiempo debajo de la lluvia. Las cubetas se llenaran con distintas cantidades 
de agua, y el CCD leerá una cubeta a la vez. Este proceso se inicia vertiendo el 
agua en la siguiente columna vacía. Esta columna de cubetas transfieren el agua 
hasta el pixel del final donde la electrónica de la cámara lee ese pixel y lo convierte 
en un número que puede ser leído y almacenado por la computadora (37) (36). 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 26 REPRESENTACIÓN DE LLENADO DE PIXELES CON ANALOGÍA DE CUBETAS  (36). 

Los dispositivos CCD y sus aplicaciones a la tecnología han ido en aumento, con un 
increíble progreso, especialmente los sensores de imagen y en las mediciones que 
no requieren contacto. El CCD se ha convertido en un dispositivo altamente 
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sensitivo que es usado en muchas áreas; en cámaras digitales, sensores de imagen, 
escáneres ópticos, detección de rayos x entre otros. (38) 

 

3.3.2 DETECTOR DE PANEL PLANO (FLAT PANEL IMAGER) 
 

Los detectores de panel plano son un tipo de dispositivos de estado sólido para 
radiografía digital de rayos X, estos tienen un principio de funcionamiento similar al 
de los sensores utilizados en fotografía digital y video. Existen 2 tipos diferentes de 
detectores planos, los detectores directos y los indirectos.  

Los detectores directos son aquellos que convierten directamente los rayos X en 
una carga. La capa externa de la pantalla plana en este diseño es típicamente un 
electrodo de polarización de alta tensión. Fotones de rayos X crean pares electrón-
hueco en a-Se, y el tránsito de estos electrones y huecos depende del potencial de 
la carga de tensión de polarización. 

Los detectores planos indirectos son los que una vez que son radiados con rayos X 
éstos convierten esa radiación en luz a través de un material centellador, puede 
estar fabricado con oxisulfuro de gadolinio o de yoduro de cesio, estos sensores 
tienen exactamente el mismo tamaño de la imagen que se captura. Éstos son bien 
aceptados para imagenología digital en aplicaciones médicas, tienen un tamaño 
compacto, un acceso inmediato a la imagen digital y una alta calidad de imagen. 
(39) 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 27 ESQUEMA DE UN DETECTOR DE PANEL PLANO INDIRECTO. (40) 
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Un detector plano se conforma de tres partes principales Figura 27 el material 
centellador, un conjunto de fotodiodos y la electrónica de lectura. Cuando el material 
centellador se expone a los rayos X, el rayo es absorbido y convertido en luz visible, 
esta luz a su vez es convertida en una carga eléctrica por los fotodiodos, donde 
cada fotodiodo representa un pixel. La carga en cada pixel es leída por la 
electrónica, convertida en una señal digital y enviada a un procesador de imágenes. 

 

3.3.3 MAPS (MONOLITHIC ACTIVE PIXEL SENSOR) 
 

Los MAPS integran un elemento de detección y la electrónica de procesamiento 
asociada en el mismo substrato (System on chip). 

Estos son sensores hechos con tecnología de CMOS, en estos días son utilizados 
en muchas aplicaciones para la generación de imágenes con luz visible y una 
alternativa a los CCD’s. Las ventajas son en particular el bajo costo dado que son 
producidos en un proceso estándar y la posibilidad de un acceso aleatorio a cada 
pixel. El uso de esta tecnología para la detección de partículas cargadas es un reto 
debido a que solo la delgada capa epitaxial de silicón es el volumen sensitivo. Por 
otro lado, esto le permite  adelgazar el sustrato a sus límites mecánicos para 
construir detectores de vértices con un bajo presupuesto (41). 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 28 ESQUEMA DE LA CONFIGURACION DE UN MAPS  (42) 
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3.3.4 SOI (SILICON ON INSULATOR) 
 

En contraste con la tecnología CMOS, la tecnología SOI (Silicon on insulation) utiliza 
obleas que incluyen 3 capas distintas, una capa de cristal de silicio, sobre la cual se 
fabrican los circuitos integrados, una base de substrato de silicio y una capa delgada 
de aislador que aísla eléctricamente la capa de cristal del substrato. Este aislador 
delgado reduce la capacitancia parásita típicamente asociada con el circuito de un 
dispositivo y un substrato en procesos convencionales de ensamblado. Los 
procesos para SOI pueden producir dispositivos que exhiben bajo consumo en 
potencia y altas velocidades de procesado. (43) 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 29 ESTRUCTURA DE LAS OBLEAS DEL SOI. (44) 

 

Dependiendo de la cantidad de portadores de la capa del silicio sobre el aislante es 
el tipo de SOI que tendremos, si la capa de silicio no tiene portadores móviles 
(electrones o huecos) se le llama FD-SOI (SOI totalmente descargado); si la capa 
cuenta con presencia parcial de portadores entonces se le conoce como PD-SOI 
(parcialmente descargada). Los dispositivos FD-SOI ayudan en la creación de la 
miniaturización de dispositivos electrónicos mientras que la PD-SOI tiene sus 
ventajas en fabricación de transistores que operen a altas frecuencias. 

Las obleas SOI tienen amplias aplicaciones en fotónica con la detección de luz estas 
pueden ser utilizadas por su estructura como guías de onda ópticas . 
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3.3.5 DETECTORES HÍBRIDOS 
 

Los detectores híbridos son detectores que consisten en sensores de estado sólido 
construidos con el método de bump bonding a un circuito integrado de lectura que 
es manufacturado de forma separada. Esto permite el uso del estado del arte 
industrial de los procesadores CMOS para realizar la electrónica de lectura 
combinada con un material sensitivo de su elección. Tiene la ventaja de permitir un 
ensamblado rápido. También provee una alta sensibilidad, bajo ruido, respuesta 
linear y un amplio rango dinámico. (45) 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 30 ESQUEMA DE UN DETECTOR HÍBRIDO (46) 

 

Esta nueva clase de detector combina las virtudes de velocidad en un área de 
detección con la ventaja de bajo ruido y un extremadamente alto rango dinámico. 
Los primeros detectores pixel fueron diseñados y optimizados para el uso de 
sincrotrones. Desafortunadamente, debido en parte al costo, la recolección de datos 
y los problemas en integrar el software, estos detectores no han alcanzado el típico 
laboratorio universitario. (47) 

 
3.4 PROCESAMIENTO DE SEÑALES 

 

3.4.1 AMPLIFICACIÓN DE CARGA 
 

Usualmente se utilizan amplificadores cascode en chips de pixel, esto debido a su 
simplicidad y a su eficiencia de carga. Existen 2 tipo de amplificadores  el llamado 
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“straight” y el “folded”. El modelo straight  es usualmente operado con una fuente 
adicional de voltaje para ahorrar potencia, con este amplificador es mas fácil 
alcanzar una impedancia mayor de salida. El modelo folded tiene una menor 
eficiencia de corriente pero esta diseñado para  funcionar mejor con una 
retroalimentación en DC y un subministro bajo de operación. 

 

3.4.2 DISCRIMINACIÓN DE CHOQUE 
 

El discriminador es utilizado para detectar una señal pre amplificada que se 
encuentre por arriba del umbral definido. Este genera  una señal digital que es 
enviada a lectura, y que de hecho puede ser utilizada mas adelante como la 
amplitud muestra de la señal. 

La tarea del discriminador  es amplificar una pequeña diferencia de potencial a una 
señal completa, por lo tanto se puede considerar como un amplificador de alta 
ganancia. Es bien sabido que los amplificadores de alta ganancia se obtienen con 
el paso de señales bajas a través de distintos escalones de voltajes. 

 

 

3.4.3 CHIPS Y EL ALMACIENAMIENTO DE DATOS 
 

En el comienzo de los chips de pixel estaban considerados para una baja taza de 
interacción, por lo que no estaban diseñados para almacenar información, cada vez 
que ocurría una colisión esta era leída. 

Cuando se comenzó con experimentos en altas energías en donde había mayor 
numero de colisiones se recurrió al almacenaje de datos, sin embargo, no todos los 
eventos contienen información relevante. Una selección de eventos potencialmente 
interesantes debe hacerse a través de otros detectores. Esta decisión de trigger se 
basa en el análisis de otros miles de canales de detectores que se tardan 
microsegundos en procesar la señal. El almacenamiento de la colisión  solo requiere 
el tiempo de detección o en otras palabras supresión cero. Solo la información de la 
colisión del trigger es enviada al DAQ del experimento. 
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3.5 TIMEPIX Y MEDIPIX 
 

El Timepix es un detector de la familia de los híbridos, estos detectores como ya se 
comentó previamente fueron desarrollados originalmente para su aplicación en 
física de partículas. En este capítulo se hablara un poco de su historia, las 
generalidades de este detector, su funcionamiento y partes. 

 

3.5.1 HISTORIA 
 

Fue en los años 90 cuando en una colaboración entre 4 institutos que nace Medipix, 
para demostrarse el potencial de este detector. El primer prototipo del chip contador 
de fotones fue Medipix 1, este surge en 1997 con tecnología ASIC (Application- 
Specific Integrated Circuit) de proceso SACMOS (self-aligned contact CMOS), el 
diseño tecnológico fue evolucionando.  

Desde entonces se continuaron los desarrollos, dando pie a la familia Medipix, 
naciendo Medipix2 y Timepix2 que cuenta con la nueva funcionalidad de tiempo o 
medición de amplitud. Después le siguieron Medipix3 y Timepix3, que además de 
sus primeras funcionalidades, el Timepix 3 es capaz de determinar los niveles de 
energía de manera individual para cada fotón detectado y que es un chip de lectura 
CMOS (Complementary metal-oxide-semiconductor, tecnología usada para 
circuitos integrados) de 0.013 mm con 8 capas de metal. 

La colaboración Medipix tiene mas de 15 años gracias a la cantidad de aplicaciones 
que tiene este detector. Fue en año 2005 cuando se discutió la posibilidad de que 
el detector midiera tiempo de llegada de una partícula en lugar de fotones 
incidentes: así nació Timepix. Este detector nos permitió medir el tiempo de llegada, 
¨time over treshold¨ o conteo de eventos de manera independiente para cada pixel. 
Timepix fue lanzado en 2006, dando como resultado una nueva gama de 
aplicaciones. 

La colaboración Medipix3 se forma en 2005 para desarrollar este detector que hace 
posible disminuir los efecto de carga compartida, permitiendo a los pixeles 
comunicarse entre ellos de evento en evento. Mas allá de esto, a tecnología CMOS 
permite integrar 2 contadores en un solo pixel permitiendo que se tome una imagen 
mientras que la anterior esta siendo procesada. 
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Las aplicaciones de estos sensores se han ido incrementando con los años dando 
excelentes resultados en distintos campos de estudio. 

3.5.2 MEDIPIX3 
 

El Medipix3 mide 17.3 x 14.1 mm y se desarrollo utilizando un CMOS comercial de 
0.13 mm con 8 capas de metal, el área sensitiva es una matriz de 256 x 256 pixeles 
de 55 µm cuadrados. 

El detector implementa una novedosa arquitectura de suma de cargas, que fue 
demostrada en el prototipo de Medipix3. En este modo de operación, la carga en 
cada conjunto de 4 pixeles ( cada pixel tiene dimensiones de 55µm x 55 µm) se 
suma y se asigna al pixel con la carga mas grande asíncronamente evento por 
evento. De esta forma se mantiene la resolución espacial de 55 µm, mientras que 
se elimina la distorsión espectral debida a la difusión de cargas en el sensor. (48) 

El detector es altamente configurable. Puede ser programado en modo Fine Pitch 
Mode (modo de pixel fino), donde el chip puede funcionar, ya sea con 4 umbrales 
por pixel en modo single pixel mode, o con 2 umbrales por pixel en el charge-
summing mode, opcionalmente el chip se puede unir para tener un pixel de 110 µm 
que combina contadores y umbrales de 4 pixeles. Otro modo de operación es elegir 
si los pixeles sumaran las cargas o no. El modo single cada pixel funciona como un 
contador de fotones independiente a su vecino. En el modo de suma de carga se 
utilizan los circuitos de suma y la lógica de arbitraje. Incluso la matriz de pixeles 
puede ser programada en dos modos diferentes de ganancia. El modo alto, la 
linealidad es reducida pero el ruido de canal se mejora. Lo opuesto sucede con el 
modo de baja ganancia. 

 

3.5.3 CELDA MEDIPIX3 
 

Cada pixel contiene una parte análoga y otra digital, cada una se muestra en la 
Figura 31. La primera consiste en un condensador preamplificador de 
retroalimentación dónde la carga de entrada es integrada, un conformador de onda 
que procesa la salida del preamplificador y dos discriminadores de umbral, el THL 
(Low Thershold) que define el umbral global bajo y el THH (High Thershold) que 
define el alto.  
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FIGURA 31 ESQUEMA DE FUNCIONAMIENTO DE MEDIPIX3. (49) 

 

La carga colectada por el pixel, es integrada por un amplificador sensitivo de carga 
(CSA). A la salida de este la señal se filtra con una curva semi-gaussiana de primer 
orden, que sirve como filtro de ruido y como transconductante. La curva también 
acopla la salida del preamplificador al resto del circuito y hace el sistema menos 
sensible a variaciones de este. 

 
3.5.4 TIMEPIX 

 

El  chip Timepix es una versión modificada de Medipix3 el bloque básico de 
construcción de este detector consiste en un pequeño volumen de sensor que está 
conectado de manera individual a su propia electrónica por el proceso de bump 
bonding, de ahí el nombre de detector híbrido. Juntando varios cientos de estos 
sensores individuales somos capaces de cubrir un área de algunos centímetros 
cuadrados. Timepix se desarrolló por miembros de la colaboración del CERN. Este 
detector está compuesto por un arreglo de 256 x 256 pixeles, abarcando un área de 
1.4 x 1.4 cm2 , cada uno con su propia electrónica. El detector puede funcionar en 
cualquiera de las siguientes 3 modalidades: ToT (Time Over Treshold), Energy 
mode, y Counting mode. Cada una de estas se describe más adelante. 
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Todo el sistema de detección consiste en 3 distintas partes, empezando por la ya 
mencionada previamente, el bloque híbrido, seguido de una interfaz FitPix, y de un 
software de visualización, PixetPro.  

 
3.5.5 BUMP BONDING 

 

El proceso de bump bonding se utiliza ampliamente en nuestros días debido a la 
alta necesidad  de hacer más compactos los dispositivos. Las técnicas de bumb 
bonding que han sido probadas y que funcionan en el área de física de partículas 
utilizan soldaduras de electro chapado o indio depositado por evaporación. 

El proceso de bumb bonding se conoce como Flip Chip o C4 (Controlled Collapsed 
Chip Connection) por sus siglas en ingles, el proceso consiste en unir a través de 
esferas de soldadura las dos partes de un circuito. 

Para realizar este proceso, primero se crea un circuito integrado en una oblea 
electrónica, los “pads” son metalizados en la superficie de los chips para después 
depositar una esfera de soldadura en cada uno, una vez realizado el deposito se 
giran los chips para colocar las esferas en contacto con el circuito integrado, debido 
a que las esferas ya están solidas para este punto se ablandan utilizando aire 
caliente y así poder asegurar el contacto, ya realizado se rellena el espacio entre 
ambas placas con un aislante eléctrico. Figura 32 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 32 ESQUEMA DEL PROCESO DE BUMP BONDING 
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3.5.6 FUNCIONAMIENTO 
 

Cuando la carga entra en el pixel del detector a través del bump bonding, esta es 
integrada el el capacitor de retroalimentación del preamplificador donde la señal 
esta lista para ser procesada, en el discriminador se fija un umbral para la energía 
mínima necesaria para marcar un evento. El discriminador puede dar 2 pulsos, uno 
si la señal esta por arriba del umbral y otra si esta por debajo, si la señal esta por 
arriba, el detector cuenta con un reloj que es de suma importancia, y que según el 
modo en el que estemos operando se contara ese evento, ya sea medipix mode o 
ToT.  

Cuenta con un contador externo que activa el conteo de eventos, su consumo es de 
425 mW a un voltaje de 2.2 V, el ruido medio es de aproximadamente 100 e-rms, la 
mínima señal que es capaz de detectar es aproximadamente 650 e- y la variación 
de umbral residual después de la sintonización es de 35 e-rms y por último la mínima 
señal que puede ser detectada por todos los pixeles se aproxima a 650 e-.  

La parte análoga del detector se conforma por: Preamplificador, discriminador y un 
ajuste de umbral de 4 bits. Mientras que la parte digital tiene, un TSL (Timepix 
Sinchronization Logic), registro de desplazamiento de 14 bits, lógica de control de 
desbordamiento, buffer de pixeles y el registro de configuración de pixeles de 8 bits 
(PRC). 

La celda contiene aproximadamente 550 transistores. 

A pesar de que este detector es muy similar a medipix3, tiene con algunas 
diferencias notables: 

• Hay un umbral único con ajuste de umbral de 4 bits. 
• Cada pixel se puede configurar en uno de los 3 diferentes modos de 

operación, Medipix, Timepix o ToT, de lo que se hablara mas adelante. 
• El reloj de conteo esta sincronizado con el reloj externo de referencia. 
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FIGURA 33 ESQUEMA DEL CIRCUITO DE TIMEPIX. (50) 

 

3.5.7 MODOS DE DETECCION 
 

El detector consiste en 3 modos distintos de detección, a continuación se describe 
cada uno. 

1. Conteo de eventos: el contador se incrementa cada vez que un pulso que se 
encuentra por arriba del umbral entra al detector, el pixel tiene la misma 
funcionalidad que Medipix2. 
 

2. Tiempo de llegada: El contador se incrementa con el reloj para cada pulso 
del que se registra su tiempo de llegada con una resolución por debajo de los 
20 ns. 

3. Tiempo sobre el umbral (T o T),  proporciona información sobre la carga total 
depositada en un píxel durante el tiempo de apertura del obturador, esto es 
tiempo en el que el voltaje del preamplicador esta sobre el umbral. En estos 
dos últimos modos los ciclos del reloj se cuentan. (51) 

 

En este proyecto se utilizo el modo ToT para poder medir el equivalente a la cantidad 
de carga que paso a través de nuestras muestras, dándonos una correspondencia 
con la densidad del tejido. 



 

 58 

CAPÍTULO 4 

ARREGLO EXPERIMENTAL Y TOMA DE 
DATOS 
 

En este capitulo se explicara los métodos que se utilizaron para realizar cada uno 
de los experimentos que se llevaron a cabo a lo largo de esta tesis, se mostraran 
los arreglos experimentales que se hicieron y su funcionamiento. 

 

4.1 CARACTERIZACIÓN DE SISTEMA DE PIXELES 
 

La interface que se utilizo aquí esta diseñada para adquirir y procesar señales de 
10 bits de ADPs. La arquitectura de la interface contiene varios bloques para 
remover las típicas perturbaciones debidas a la variación de temperatura en la 
electrónica. El sistema de procesador de datos es capaz de realizar lecturas 
continuas, identificar un pulso valido, rechazar fallos del sistema  y comprimir la 
información sin perdidas. 

La señales son comprimidas en el bloque de compresión de datos que elimina toda 
la información que se encuentre por debajo del voltaje umbral  e identifica un pulso 
cuando 3 datos consecutivos se encuentras por arriba de este. Así después cada 
pulso es etiquetado con una estampa de tiempo, numero de muestras y numero de 
evento para después poder hacer reconstrucción. 

Todos los pulsos están almacenados en un buffer multieventos con un ancho de 
banda de 200 Mbytes/s. En el modo continuo la taza máxima de datos es de 40 MHz 
, donde todas las señales que provienen del ADCs son almacenadas en un puerto 
dual, donde la frecuencia máxima de lectura es de 300 MHz. La interface puede 
generar una señal de calibración que puede ser utilizada para detectar errores en 
cualquiera de los bloques. El sistema a sido probado con detectores de partículas 
basados en APDs y PTMs inicializado con muones atmosféricos. La interface esta 
diseñada para  procesar volúmenes grandes de datos sin tener perdida de 
información. La señal de salida es la misma sin importar si es un PTM o un ADP lo 
que esta conectado a la entrada de la interface. La velocidad máxima esperada para 
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un solo cana es de 260 bits/evento con mas de 8 canales permitidos en una sola 
interface FPGA. Figura 34 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 34 ARREGLO EXPERIMENTAL DE LA INTERFACE. 

 

4.2 CARACTERIZACIÓN DE MUESTRAS DE TEJIDO EQUIVALENTE. 
 

En esta etapa se buscó realizar una caracterización de los tejidos equivalentes con 
las cuentas que utiliza Timepix en su modo ToT.  

Esta caracterización se realizo utilizando una fuente de rayos X odontológica 
GNATUS, que funcionaba a 70 KeV con una corriente de tubo de 0.06 mA,  un 
blanco de tungsteno y un punto de emisión de .8x.8 mm, que se encontraba después 
de un colimador construido en el laboratorio, este consistía en 2 placas de aluminio 
de 3mm de espesor cada una para una atenuación del rayo del 99% y con una 
apertura en el centro de las placas de 3x3 cm. El detector, conectado a todos sus 
componentes  

 

Figura 37, se coloco a una distancia de 5 cm del tubo de rayos X, entre ellos se 
colocaron las muestras de tejido equivalente CIRS(Ó 2020 Computerized Imaging 
Reference Systems, Inc.) ver Figura 35 del fantoma de densidad electrónica modelo 
062M, pulmón inhalando, pulmón exhalando, 3 densidades de hueso, grasa, pecho, 
musculo, agua y aire, para ser radiadas. 
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FIGURA 35 FANTOMAS DE CIRS UTILIZADOS PARA LA CARACTERIZACIÓN DE TEJIDOS 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 36 PARTES DEL DETECTOR TIMEPIX 

 

 

FIGURA 37 DETECTOR TIMEPIX YA CONECTADO A TODOS SUS COMPONENTES 
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La imágenes fueron obtenidas con el software PixetProFigura 38. Cada muestra fue 
radiada 10 veces con la corriente de tubo mas baja 0.06 mA en el modo ToT. Con 
rapidez de 1 cuadro por segundo y un umbral de 10 eV. El modo ToT permite al 
detector medir directamente la energía en cada pixel utilizando un umbral definido. 
La cantidad de energía depositada en el pixel funciona como en un capacitor. El 
tiempo de descarga de éste hasta que vuelve a alcanzar el umbral es la cuenta en 
ese pixel. El voltaje Bias utilizado para este experimento fue de 100V. Los disparos 
consecutivos y los datos obtenidos se guardaron en diferentes archivos. 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 38 INTERFACE DEL SOFWARE PIXETPRO 

 

 

 

 

 

 

 
 
 
 

 FIGURA 39 ARREGLO EXPERIMENTAL PARA LA CARACTERIZACIÓN DE TEJIDOS EQUIVALENTES. 
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4.3 IMÁGENES EN MASTOGRAFO PARA COMPROBACION DE 
CARACTERIZACION 

 

En esta etapa del experimento se utilizó para radiación una máquina de mastografía 
Selenia Dimensions (Ó Copyright 2020 Hologic, Inc.). Con un filtro de Ag (plata). 
Utilizando diferentes valores de corriente y voltaje (40 mA, 50 mA, 55 mA, 63 mA y 
24 Kv, 32kV y 38 kV) hasta , se radió un fantoma modelo Herceptin. El fantoma, de 
la marca Roche, es un fantoma que se utiliza para inspección de cáncer, éste tiene 
en su interior un tumor, un fibroadenoma y un conducto. 

El arreglo consistió en colocar el fantoma sobre una placa compresora a 4.2 cm 
(distancia exacta para que entre la placa compresora y la placa detectora del 
mastografo cupiera el detector Timepix) del detector del mastografo, el detector 
Timepix se coloco sobre la placa detectora. FIG 

Se obtuvieron imágenes con ambos sistemas y bajo las mismas condiciones, 
utilizando el detector en modo ToT como en el caso anterior, se realizaron 
mediciones tomando un mismo voltaje y variando el amperaje y viceversa. Con 
Timepix se tomaron 10 frames de 1 segundo cada uno, con un umbral que vario 
entre los 5 KeV a los 15 KeV, según las condiciones del experimento. Dentro de 
alguna de esas imágenes adquiridas se encontraba el disparo de la máquina 
mastografica.  

 

 

 

 

 

 

 
FIGURA 40 ARREGLO EXPERIMENTAL CON MASTOGRAFO 
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4.4 RECONSTRUCCIÓN EN CT 
 

Para realizar una reconstrucción en CT es necesaria adquirir una serie de imágenes 
tomadas desde distintos ángulos. Entre mayor sea el numero de imágenes ( y menor 
el ángulo entre cada una) mejor será la reconstrucción tomográfica. Para este 
arreglo se armo una base a donde se fijaba el fantoma a estudiar, quedando este 
de manera horizontal a la mesa,  el detector Timepix se coloco debajo de la muestra, 
esta base estaba montada sobre un motor a pasos, este con su propio controlador. 
El paso mas chico que era capaz de dar el motor era de 3º por lo que se requerían 
de 120 tomas para poder dar toda la vuelta a la muestra, y desde arriba, apuntando 
hacia abajo a la muestra se coloco la fuente de rayos X GNATUS. 

La muestra que se armo para este experimento fue una muestra ensamblada en el 
laboratorio que consistía de 2 materiales, calcio y acrílico (que simula la densidad 
del agua), se cortaron 3 partes, dejando el calcio entre 2 piezas de acrílico, y se 
unieron con silicón. 

Una vez montada la pieza en el motor, se procedió a disparar con la corriente 
mínima de 0.06 segundos, después de cada disparo se presionaba el botón del 
controlador que lo hacia girar 3º y se repetía el proceso hasta dar toda la vuelta a la 
muestra. 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 41 FOTOGRAFÍA DEL FANTOMA CON UNA PARTE DE HUESO Y OTRA DE PULMÓN. 
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CAPÍTULO 5 

 

RESULTADOS 
 

En este capítulo se presentan los datos analizados y los resultados de cada uno de 
los experimentos que se realizaron durante esta tesis. 

 

5.1 CARACTERIZACIÓN DE SISTEMA DE PIXELES 
 

Señales digitalizadas de rayos cósmicos en plásticos centelladores fueron utilizadas 
como fuente de datos para probar la interface. Las señales vienen a 10 bits y 40 
MHz ADC. La interface de procesamiento de datos realiza con éxito la adquisición 
de la señal digital a través de la implementación de las siguientes funciones: 
distribución de reloj, configuración de la adquisición de datos, formateo de los datos 
y transferencia al sistema de almacenamiento.  

El sistema también es capaz de general señales de prueba para propósitos de 
calibración. 

Además de procesar y almacenar las señales , el valor máximo de cada una es 
encontrada y guardada. La Figura 42 y Figura 43 la muestran la distribución de 
amplitud para las señales de APD y el PTM respectivamente. Para los APDs el 
umbral mínimo es 4 cuentas ADC, la duración de la prueba es de 57 minutos y el 
voltaje bias óptimo es de 35.5 V. Para el PTM, el umbral mínimo de discriminación 
es de 4 cuentas  ADC, la duración de la prueba es de 70 minutos y el voltaje optimo 
de operación es de 700 V. 
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FIGURA 42 DISTRIBUCIÓN DE AMPLITUD DE LA SEÑAL APD 

 

                         

 

 

 

 

FIGURA 43 DISTRIBUCIÓN DE AMPLITUD DE LA SEÑAL PMT 

 

5.2 CARACTERIZACIÓN DE MUESTRAS DE TEJIDO EQUIVALENTE 
 

Los datos obtenidos durante los disparos de los rayos X fueron analizados  
utilizando el programa MatLab (MathWorks Ò) se tomó la parte central de la matriz 
de datos (la parte central del cilindro), para así poder considerar un espesor lo mas 
homogéneo posible, una vez tomada esta parte de los datos se escribió un algoritmo 
para poder hacer un histograma de cada uno de los fantomas, a cada uno de estos 
se le realizo un ajuste y el calculo de su FWHM (Full With at Half Maximum) 
utilizando la definición: 

 

𝐹𝑊𝐻𝑀 = 2√2𝑙𝑛2𝜎 = 2.35482𝜎 
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Donde 𝜎  es la desviación estándar. Apéndice 1. Esto para encontrar el ancho 
característico de cada una de estas curvas. Las graficas presentadas son de ToT 
Vs Numero de eventos, y normalizadas al valor máximo.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 44 CURVAS CARACTERÍSTICAS DE CADA UNO DE LOS TEJIDOS EQUIVALENTES. 

 

En la siguiente tabla se muestran los valores de densidad de masa, densidad 
electrónica relativa y el valor FWHM encontrado para cada uno de los tejidos del 
estudio. (52) 

 

Tejido Densidad másica 
 (g/cc) 

Densidad electrónica 
relativa 

FWHM 
(u) 

Air 0 0 1341 
Lung Inhale 0.2 0.19 1280 
Lung Exhale 0.5 0.489 1126 

Adipose 0.96 0.949 1084 
Breast 0.99 0.976 953 
Muscle 1.06 1.043 915 
Water 1 1 842 
Bone3 1.16 1.117 644 
Bone2 1.53 1.456 412 
Bone1 1.82 1.695 341 
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Con los datos obtenidos se realizo una grafica análoga a la ya conocida en CT para 
estudios. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 45 GRAFICA DE 1/FWHM VS DENSIDAD. 

 

 

5.3 IMÁGENES DE MASTOGRAFO PARA COMPROBACION DE 
CARACTERIZACION 

 

Los resultado de esta sección son los correspondientes a la comprobación de la 
caracterización, realizando un estudio con el fantoma y la máquina mastografica 
verificamos si somos capaces de distinguir entre diferentes tejidos con nuestro 
detector, además de corroborar la calidad de imagen con CNR y SNR. 

Se muestran primero las imágenes del fantoma tomadas con el mastografo, 
comparando con uno de los tejidos tomada por el Timepix a diferentes voltajes y 
amperajes. 
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FIGURA 46 IMÁGENES TOMADAS CON SELENIA DE TODO EL FANTOMA E IMÁGENES DEL TUMOR TOMADAS 
CON TIMEPIX, MISMA CORRIENTE Y VARIANDO EL VOLTAJE. 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 47 IMÁGENES TOMADAS CON SELENIA DE TODO EL FANTOMA E IMÁGENES DEL CONDUCTO TOMADAS 
CON TIMEPIX, MISMA CORRIENTE Y VARIANDO EL VOLTAJE 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 48 IMÁGENES TOMADAS CON SELENIA DE TODO EL FANTOMA E IMÁGENES DEL TUMOR TOMADAS 
CON TIMEPIX, MISMA VOLTAJE Y VARIANDO LA CORRIENTE. 

24 Kv 55Ma        32Kv 55mA           38Kv 55mA 

24 Kv 55Ma        32Kv 55mA           38Kv 55mA 

24Kv 40mA            24Kv 50mA        24Kv 63mA      
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FIGURA 49 IMÁGENES TOMADAS CON SELENIA DE TODO EL FANTOMA E IMÁGENES DEL CONDUCTO TOMADAS 
CON TIMEPIX, MISMA VOLTAJE Y VARIANDO LA CORRIENTE. 

 

A continuación se presentan las tablas de SNR y CNR para cada tejido, a diferentes 
voltajes y Corrientes y su comparación con el mastógrafo. 

 

TABLE 1 DATOS DEL TUMOR 

55 mA 24 kV 32 kV 38 kV 

Timepix SNR= 15.52    
CNR=9 

SNR= 13.89 
CNR=7.2 

SNR= 15.11 
CNR=6.9 

Selenia SNR=18.32 
CNR=11.52 

SNR= 71.9 
CNR=13.7 

SNR=21.23 
CNR=12.2 

24 kV 40 mA 50 mA 63 mA 

Timepix SNR= 16.31 
CNR=7.66 

SNR= 14.96 
CNR=7.42 

SNR= 14.28 
CNR=6.41 

Selenia SNR=33   
CNR=18.92 

SNR= 15.84   
CNR=13 

SNR=16.92       
CNR= 

 

24Kv 40mA            24Kv 50mA        24Kv 63mA      
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TABLE 2 DATOS DEL CONDUCTO 

55 mA 24 kV 32kV 38kV 

Timepix SNR=14.34   
CNR=7.3 

SNR=11      
CNR=5.22 

SNR=10            
CNR=3.72 

Selenia SNR=32     
CNR=24.3 

SNR=15.46 
CNR=17.9 

SNR=63    
CNR=27.53 

24 kV 40 mA 50 mA 63 mA 

Timepix SNR= 12.42 
CNR=4.9 

SNR= 17.17 
CNR=7.5 

SNR= 14.34 
CNR=6.55 

Selenia SNR=27   
CNR=10.26 

SNR= 19.84 
CNR=15.41 

SNR=41.3         
CNR= 

 

TABLE 3 DATOS DEL FWHM MEDIDO CON TIMEPIX Y EL FWHM DE LA CARACTERIZACIÓN PREVIA. 

Tejido FWHM medido Caracterización HU(medido con el 
mastografo) 

Breast 767 Entre grasa y pecho -137 (grasa) 
Tumor 660 Entre hueso 1 y agua 344 (tejido 

blando/hueso) 
Fibroadenoma 511 Entre hueso 1 y 2 231(tejido blando) 
Conduct 860 Entre hueso 1 y agua 230 (tejido 

blando) 
 

 
5.3 RECONSTRUCCIÓN EN CT 

 

En la reconstrucción de CT se escribió un algoritmo en Matlab para poder hacer el 
análisis de los datos. Se necesitaron las 60 imágenes que se tomaron, de 3 grados 
en 3 grados de 0 a 180, una vez tomadas estas imágenes se utilizaron con un 
algoritmo para tomar la misma línea en cada matriz y realizar un senograma. Una 
vez creado el senograma se procedió a utilizar la transformada de Radón para hacer 
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la reconstrucción tomográfica (Apéndice 2). A continuación se presenta la imagen 
reconstruida del fantoma. 

 

 

 

 

 

 

 

FIGURA 50 IMAGEN DE LA RECONSTRUCCIÓN, IZQUIERDA, IMAGEN DE LA RECONSTRUCCIÓN SEÑALANDO EL 
FANTOMA, DERECHA. 
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CAPÍTULO 6 

 

DISCUSION Y CONCLUSIONES 
 

 

Se realizaron diferentes proyectos con Timepix a lo largo de este tiempo, en los 
resultados se puede ver que algunos tuvieron mejores resultados que otros. En esta 
sección discutiremos cada uno de ellos y se dará una conclusión. 

 

6.1 CARACTERIZACIÓN DE SISTEMA DE PIXELES 
 

La interface FPGA construida fue utilizada con éxito para lectura, discriminación, 
dar formato y transferir señales producidas por un PTM y por un APD acoplados a 
plásticos centelladores. Este es el primer prototipo desarrollado como interface de 
detección de rayos cósmicos usado en física de altas energías. 

Esta interface puede se utilizada para mayor rapidez en detectores, además de ser 
de tamaño reducido  que es ideal para aplicaciones donde el espacio y el acceso al 
detector es restringido. 

Esta interface de procesamiento es algo novedoso en su forma de adquirir la 
información de un detector basado en plástico centellador para probar y verificar e 
correcto funcionamiento de una sección especifica de un detector de múltiples 
canales o de un solo canal. 

La limitante de esta interface es que solo tiene implementado un canal y seria 
necesarios múltiples paneles para aplicaciones de múltiples canales. 
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6.2 CARACTERIZACIÓN DE TEJIDO EQUIVALENTE 
 

Esta parte del proyecto nos dio una clara idea de que el detector es capaz de 
distinguir entre diferentes tipos de tejidos, se tuvo que realizar una correspondencia 
entre las unidades Hounsfield y las cuentas del detector. Y se pudo observar que la 
relación y el comportamiento de nuestro detector es el mismo que para las unidades 
Hounsfield utilizadas en CT. Gracias a esto fuimos capaces de generar una tabla de 
valores correspondientes a cada tejido de acuerdo a las cuentas Timepix para 
futuros estudios. De ser posible lo ideal seria realizar la caracterización de estos 
fantomas con el tomógrafo. Para de esta forma encontrar las unidades Hounsfield 
exactas a cada uno, y poder compararlos. Sin embargo nos fue imposible hacer eso 
en esta ocasión por la poca accesibilidad a los materiales y los cortos periodos de 
tiempo. 

 

6.3 IMÁGENES DE MASTOGRAFO 
 

Las imágenes obtenidas con el mastografo fueron de buena calidad, considerando 
el hecho de que las imágenes son imágenes crudas sin post procesamiento. Con 
las que somos capaces de distinguir claramente entre los diferentes tipos de tejidos 
con una resolución de 55 µm, existen valores de Kv y mA para los que las imágenes 
no son muy claras. Sin embargo se considera que se pueden mejorar si se juega un 
poco mas con el umbral y valores de voltaje de bias. A pesar de eso, existen voltajes 
y amperajes en los que las imágenes tienen SNR y CNR parecidos a los que nos 
arroja el mastografo (55mA 24 Kv). Para trabajo a futuro es necesario implementar 
un sistema de ubicación del fantoma respecto a los detectores para de esta forma 
garantizar imágenes igualmente centradas, así como para optimizar el uso del 
mastógrafo. Ya que se perdía mucho tiempo en eso. Es necesario asegurar la 
homogeneidad en los disparos del mastografo, ya que incluso siendo un equipo 
comercial se presentaban anomalías en las dosis depositadas y era necesario 
repetir el disparo. 

De las desventajas que se tuvieron fue el área de imagen que nos da el Timepix 
dejándonos sin la posibilidad de realizar una imagen completa del fantoma o de 
secciones completas. A pesar de eso pudimos encontrar que Timepix es una buena 
opción para generar imágenes para estudio. Quedaría poder realizar un estudio 
parecido con Kv menores a 24 Kv y amperajes menores a 55 mA para poder concluir 
que con Timepix se podrían realizar estudios con menores dosis. 
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6.4 RECONSTRUCCIÓN EN CT 
 

La reconstrucción en CT fue un proceso complicado debido a la precisión que se 
requiere para poder hacerla, para poder realizar un reconstrucción se requieren 2 
cosas básicas: 1) La mayor cantidad de imágenes posibles (a menor grado de giro, 
mayor numero de imágenes), para este punto nuestro motor tenia un grado de giro 
de 3º, lo cual parecía ser suficiente, lo ideal seria 1º pero se considero que con esta 
cantidad de datos se podría realizar la reconstrucción. 2) Estabilidad en el centro de 
giro, esto es importante ya que cuando se realiza la reconstrucción se juntan todas 
las imágenes considerando que se giro sobre el propio eje. Para este punto hubo 
algunas complicaciones debido a que se intento colocar lo mas centrado el fantoma 
a la base que se fijo al motor. Sin embargo siempre existe un grado de error y eso 
pudo haber generado problemas en la reconstrucción de imagen. Otro problema fue 
que el motor no era un motor de precisión, en ocasiones giraba de mas y había que 
volver a empezar el estudio, por lo que se asume que este también pudo ocasionar 
algún tipo de problema en las imágenes. Se realizaron varias pruebas y se 
realizaron varias reconstrucciones, todas se hicieron en Matlab. Sin embargo la 
única imagen que que se considero debido a que era la mas clara fue la mostrada 
en el apartado de resultados. La reconstrucción en CT es posible con Timepix, 
considero que un equipo con mayor precisión podría ayudar para obtener un mejor 
resultado. 
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APENDICES 
 

APÉNDICE 1 
Algoritmo para calculo del FWHM de una curva Gaussiana. 

 

%Num_Mat=8; 

 

%for n=1:8; 

    Nombre_Archivo=['2413_1.txt']; 

    % Cargamos las matrices 

    datos=load(Nombre_Archivo); 

    B=datos(4:14,80:90); 

    Q=B(:); 

    L=histfit(Q); 

    S = std(Q); 

    fwhm=2.35482*S; 

%end; 
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APÉNDICE 2 
Algoritmo para la lectura de matrices y reconstrucción de un senograma para 
tomografía computarizada en 3D y graficado de reconstrucción. 

 

% Este programa quiere cargar los datos de los archivo en 0.txt - 180.txt 

%% Generamos la carga de los datos 

Num_Mat=61; 

% Inicialización de la matriz 

Senograma_Inicio=zeros(256,61); 

%theta=0:10:180; 

for n=1:Num_Mat 

    numero=(n-1)*3; 

    Nombre_Archivo=[ num2str(numero) '.txt']; 

    % Cargamos las matrices 

    datos=load(Nombre_Archivo); 

    Senograma_Inicio(:,n)= datos(:,150); 

    subplot(2,1,1); 

    imagesc(datos); 

    pause(0.1) 

     

end 

 

I1 = iradon(Senograma_Inicio,0:3:180,'nearest','Cosine'); 

I2 = iradon(Senograma_Inicio,0:3:180,'v5cubic'); 

subplot(1,3,2), imshow(I1), title('Filtered backprojection'); 
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subplot(1,3,3), imshow(I2,[]), title('Unfiltered backprojection'); 

  

%  

% theta=0:3:180 

% [R,xp] = radon(I1,theta); 

% imagesc(theta,xp,R); 

% title('R_{\theta} (X\prime)'); 

% xlabel('\theta (degrees)'); 

% ylabel('X\prime'); 

% set(gca,'XTick',0:3:180);                     

% subplot(1,3,2); 

%                                    

% colormap(gray); 

%  

% imagesc(B); 

% D=sqrt(size(B,1)^2+size(B,2)^2); 

% F = fanbeam(B,D); 

% figure; 

% colormap(gray); 

% imagesc(F); 

% I = ifanbeam(F,D) 

% imagesc(I) 

 

%      

% theta = 0:180; 

% [R,xp] = radon(B,theta); 
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% imshow(R,[]) 

% xlabel('\theta (degrees)') 

% ylabel('x''') 

% colormap(gca,hot), colorbar 

%  

% theta = 0:180; 

% R = radon(B, theta); 

% imagesc(theta,R); 

% colormap(gray) 

% colormap(gca,hot), colorbar 
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APÉNDICE 3 
Participación en congresos 

 

• LVIII Congreso Nacional de Física 2015 Mérida, Yucatan 
Proyecto: Utilización de detectores tipo pixel para el desarrollo de un sistema 
de diagnóstico de alta resolución para micro tumores. 

• 14th Simposio Mexicano de Física Medica, 2016 CDMX. 
Proyecto: Detector tipo pixel para el desarrollo de un Sistema de alta 
resolución para diagnostico de micro tumores.  
 

• XIII International Symposium on Radiation Physics, 2017 Puebla. 
Proyecto: Caracterización de estructuras de tejido equivalentes con un 
detector tipo pixel. 

• 14th Mexican Symposium of Medical Physics, 2017. 
Proyecto: Pixel type detectors for the development of high-resolution 
diagnostic systems of micro-tumors. 
 

• LX Congreso nacional de Física 2017 León, Guanajuato. 
Proyecto: Caracterización de tejido equivalente con Timepix y su uso en 
sistemas de imágenes.  
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APÉNDICE 4 
Articulos publicados 
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