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Resumen

La Medicina Nuclear es una técnica para crear imagenes a nivel molecular, por
medio de detectar la emision de fotones con una determinada energia de una sustancia
radiactiva (conocida como radiontuclido) que es administrada a un sujeto. La distri-
bucién del radiontclido en el organismo puede ser detectada por un tomografo por
emision de positrones (PET, por sus siglas en inglés). Posteriormente la informacion
es digitalizada, obteniendo imagenes del 6rgano a estudiar. Dichas imagenes ayudan
a conocer la funcién de los 6rganos del cuerpo, para el diagndstico, terapéutica e
investigacion médica. La cantidad de radiofdrmaco administrado al paciente debe ser
suficiente para obtener iméagenes de calidad y a la vez, tan bajo como sea posible
para no afectar el proceso metabolico a estudiar. En el estudio de nuevos farmacos,
estos deben pasar por un protocolo para determinar la idoneidad del compuesto en el
cuerpo humano. Por lo que primero se prueba en determinadas especies, de preferen-
cia en los que existe gran material genético similar al de los humanos, por ejemplo:
ratones. Las condiciones fisioldgicas de los animales pequenos son més susceptibles a
los cambios ambientales y la hipotermia durante el proceso de imagen. Se requiere
un sistema de deteccion PET eficiente, para poder realizar el escaneo, en el menor
tiempo posible obteniendo imégenes con buena resolucion. Esta tesis estd dedicada
en optimizar la construccion de un detector centellador usado en un MicroPET. La
resolucion espacial méxima que se puede conseguir en un estudio de tomografia PET,
esté condicionada (entre otras) por la energia de emision del positron: cuanto menor
es, la distancia recorrida por la particula hasta su aniquilacién con un electrén sera
menor, como consecuencia la incertidumbre entre el lugar de desintegracion y el even-
to de aniquilacion decrecerd, y por lo tanto mayor serd su resolucion espacial. Para
que un detector realice una medicién sin saturarse en el menor tiempo posible, una de
las caracteristicas que debe poseer, es una buena resoluciéon temporal. En este trabajo
se estudia la resolucion temporal intrinseca de un detector centellador en funcion de
la razén de reflexion de una superficie externa que envuelve al cristal. El detector
centellador esté constituido por un cristal Oxiortosilicato de Lutecio con Ytrio (LY-

SO, por sus siglas en inglés) con dimensiones de 5mmX5mmX10mm, acoplado con
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un fotomultiplicador de silicio (SiPM). La resoluciéon temporal se calculé simulando
3000 (con este valor se alcanz6 la menor variacion de la desviacion estandar) rayos
gamma con una energia de 511 keV incidiendo aleatoria y perpendicularmente en una
cara del cristal LYSO, en la cara opuesta a la llegada de los fotones, se acopl6 un area
sensible denominada SCORER, que representa el area efectiva de un fotomultiplica-
dor de silicio (SiPM). La simulacion tardo alrededor de un mes y se realizo utilizando
el software Geant4 versiéon 10.06. Se obtuvo en promedio una resoluciéon temporal de
2ps con porcentaje de forrado de 10 % al 100 %. Sin embargo, para un forrado de 0%
se obtiene una resolucién temporal en promedio de 7ps. Considerando la resolucion
temporal obtenida, la cantidad de fotones detectados y el tiempo de llegada al SCO-
RER, se propone utilizar un forrado de 70 % a 100 %.

Palabras clave: Tomografia por emision de positrones, MicroPET, Radiacion Gam-

ma, Cristal centellador, SiPM, Resolucion temporal.
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Introducciéon

En 1928, Paul A.M. Dirac postuld que existia una particula subatémica que era
equivalente en masa a un electrén pero tenfa una carga positiva [1|. Carl Anderson
observo experimentalmente estas particulas y las llamé positrones, en su investigacion
de rayos cosmicos en 1932 [1]. Ambos recibieron el Premio Nobel de fisica en 1933 y
1936 respectivamente, por sus contribuciones en este campo. Dos anos mas tarde, se
demostré que cuando un positrén colisiona con un electron, se da lugar a dos fotones
gamma, que viajan en la misma direcciéon pero en sentidos opuestos (con un angulo
de 180°) y cada uno porta una energia equivalente a la masa del electrén (o positron)
en reposo (511keV') [1]. Este principio, es el que se utiliza para localizar eventos en la
tomografia por emision de positrones (PET, Positron Emission Tomography), técnica
de diagnostico e investigacion in vivo por imagen capaz de detectar la actividad me-
tabolica celular en el organismo del paciente o del animal de experimentacion [2]. El
tomografo PET utiliza detectores centelladores, colocados en coincidencia, es decir,
en un angulo de 180°, para detectar la radiacion electromagnética en un punto preciso
procedente de la reaccion de aniquilacion de positrones (emitidos por un radiofarma-
co administrado al sujeto por ingestion, inhalacion o inyeccion intravenosa) [3|. La
senal es captada y procesada para obtener una imagen que refleja la distribucion y
concentracion del radionticlido dentro del organismo, proporcionando informaciéon de
procesos biologicos que tienen lugar a nivel molecular [4]. La figura 1 ejemplifica este
proceso. Los radiofarmacos son sustancias radiactivas que contienen en su estructura
un isétopo radiactivo (llamado radionticlido) y su forma quimica define su compor-
tamiento dentro del organismo [5]. Hoy en dia, los radiofarmacos se utilizan para
estudiar aspectos fisiologicos, como el metabolismo celular, la proliferacion de ADN,
el flujo sanguineo en los 6rganos, la funcion de los 6rganos o la fisiologia anormal,
utilizando externamente dispositivos de iméagenes sensibles [6]. También en radiote-
rapia se emplean radiaciones ionizantes para el tratamiento de tumores malignos, por

ejemplo en la radioterapia metabolica se emplean fuentes radiactivas no encapsuladas.
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Figura 1: Proceso de un estudio PET

Consiste en inyectar o hacer ingerir una dosis relativamente grande de una sus-
tancia radiactiva en forma liquida, para que se acumule en el érgano que se quiere
tratar, donde acttia por medio de la radiaciéon emitida sobre los tejidos en contacto
con ella, produciendo la destruccion de células [7]. Este tipo de terapia se emplea
para el tratamiento de enfermedades diseminadas como el hipertiroidismo, cancer de
tiroides, metastasis 6seas de tumores de prostatas y mama, pudiendo utilizarse sola o
asociada a otros medios terapéuticos de la medicina como la cirugia o la quimioterapia
[7]. Dependiendo del tipo de estudio se usan distintos radiofarmacos (algunos de ellos
se muestran en la Tabla 1. En la actualidad se producen diversos radiontclidos bajo
condiciones controladas en laboratorio, utilizando aceleradores de particulas en el en-
torno hospitalario [2]. El desarrollo de nuevos radiofarmacos, requiere realizar varias
pruebas en determinadas especies, de preferencia en las que existe gran material ge-
nético similar al de los humos, por ejemplo: ratones, con el propoésito de verificar que
éstos siguen las rutas metabolicas de interés, que su vida media biologica es suficiente
para realizar un estudio, que no tiene efectos adversos y que es viable para indicacion
clinica en humanos [8]. Para ello, es empleado un MicroPET que es tomoégrafo por
emision de positrones en pequena escala, presenta los mismos fundamentos fisicos que
un equipo PET para uso en humanos, pero es disenado especialmente para uso en
animales pequenos por las limitaciones técnicas que presenta como: restricciones en

la masa, el volumen y la radioactividad del radiofarmaco [10].
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Is6topo  Tiempo Radiofarmaco Aplicacion
Radiac- de vida
tivo media
F-18 109.6min. FDG (fluorodeoxiglu- Diagnostico, evaluacion de enfermeda-
cosa) des y respuesta a tratamiento en: On-
cologia, Neurologia y Cardiologia
FMISO (fluoromisoni- Evaluar cuantitativamente hipoxia en
dazole) cancer de pulmoén, cerebro, cabeza, cue-
llo y corazon
FES (fluoroestradiol)  Para pacientes con cancer de mama
C-11 20.4min.  Acetato Para cancer de prostata. Hepatocarci-
noma
Metionina Evaluacion de los tumores primarios del
sistema nervioso central (gliomas)
N-13 9.96min.  Amonia Estudios de perfusion cardiaca
Ga-68 68.3min.  Dota Noc Evaluaciéon de tumores cromofines
(Cancer de péancreas y gastrico)
PSMA (DKFZ- Para evaluar cancer de prostata espe-
PSMA-11) cialmente para tumores con niveles ba-

jos de PSMA

Tabla 1: Algunos radiofarmacos utilizados en diferentes especialidades de la medicina

[5]

El MicroPET también es empleado para estudiar la progresion de enfermedades,
su respuesta terapéutica y los efectos secundarios perjudiciales [8]. Ademéas brinda
la oportunidad de realizar esas investigaciones en el mismo sujeto, haciendo posible
estudiar un solo animal varias veces en el transcurso de la evaluacion, reduciendo la
cantidad y costo de animales de laboratorio utilizados en éstos experimentos [8]. Na-
turalmente, los animales no permanecen inmoéviles durante una sesion de iméagenes,
que generalmente dura decenas de minutos [12|. Algunos estudios PET se han llevado
a cabo sin anestesia utilizando dispositivos de fijacion de cabeza en monos o fijacion
de cuerpo para estudios MicroPET en roedores despiertos, sin embargo, sea compro-
bado que, el estrés causado por la inmovilizacion durante la adquisiciéon de iméagenes
puede conducir a respuestas fisiologicas altamente inusuales que pueden afectar los
resultados experimentales [12]. Por lo tanto, la mayoria de los experimentos con Mi-
croPET deben realizarse en animales anestesiados, para ello, se debe tener en cuenta
el tipo y nivel de anestésico utilizado, usualmente se realiza enmascarando al animal

con una mezcla de isoflurano y gases de oxigeno [12].
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Las condiciones fisiologicas de los animales pequenos son mas susceptibles a los
cambios ambientales y la hipotermia durante el proceso de imagen [12]. Por lo que se
requiere realizar un estudio PET en el menor tiempo posible, obteniendo imagenes
de calidad. Para ello necesita un sistema de deteccion PET eficiente, es decir, que
se caracterice por tener una buena resolucién espacial y temporal. La resolucion es-
pacial es la capacidad de distinguir dos puntos activos muy proximos y su pérdida
proporciona imagenes borrosas [3|. Es importante decir, que la resolucién espacial
méxima que se puede conseguir en un estudio de tomografia PET, es condicionada
por la energia de emision del positron: cuanto menor es, la distancia recorrida por
la particula hasta su aniquilacién con un electrén serd menor, como consecuencia la
incertidumbre entre el lugar de desintegracion y el evento de aniquilacion decrecera, y
por lo tanto mayor sera su resolucion espacial [13]. Por otro lado, para que un detector
realice una medicién sin saturarse en el menor tiempo posible, una de las caracteris-
ticas que debe poseer, es una buena resolucion temporal. En este trabajo se estudia
la resolucion temporal intrinseca de un detector centellador en funcién de la razoén de
reflexion de una superficie externa que envuelve al cristal. Esta tesis esta dedicada en
estudiar la resolucion temporal de un detector centellador (conformado por un cristal
Oxiortosilicato de Lutecio con Ytrio (LYSO) de dimensiones 5X5X10m3, acoplado
a un fotomultiplicador de silicio (SiPM)), en funcion del porcentaje de forrado de
una superficie externa que envuelve al cristal, con el fin de optimizar la construccion
de un detector de centelleo usado en un MicroPET. La metodologia propuesta en
este trabajo consiste en una serie de simulaciones, utilizando el c6digo Monte Carlo,
desarrollado en el software GEANT4, version 10.06. El método de Monte Carlo con-
siste en simular las caracteristicas y comportamientos de un sistema real, complejo
y costoso de evaluar, para poder hacer estimaciones por medio de pruebas aleatorias
repetidas [14]. El método fue llamado asi por el principado de Moénaco (la capital del
juego de azar). En la simulacion del transporte de radiacion a través de la materia,

las principales ventajas que proporciona son [15]:

= Reproduccion virtual del experimento tomando en cuenta las variables que es-

tardn presentes para poder realizar la simulaciéon de manera eficiente.
= Ahorro de tiempo durante la optimizacion del montaje.
= Disminucién de costos relacionados al diseno y construccion.

= Permite estudiar la viabilidad de determinados prototipos que aiin no han sido

construidos.
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= Utilizando los modelos apropiados, es posible analizar a escala microscopica el

paso de una particula cargada a través de un material.

Por otra parte, el software de GEANT4 ofrece un conjunto de herramientas para
simular el transporte de energia a través de la materia [16]. Es utilizado en areas
como: fisica de particulas, fisica nuclear, diseno de aceleradores, ingenieria espacial
y fisica médica [17]. Es implementado en el lenguaje de programacion C++.Incluye

una gama completa de funciones como:

» Construccion geométrica del modelo [18]. Permite describir toda la informacion
del detector como su forma y tamarno, asi como los materiales que lo conforman
[16]. Se pueden definir regiones con parametros especificos o designar volumenes
sensibles [18].

= Generacion de particulas primarias, asimismo establecer su posicion inicial, ener-

gia, momento, tipo de particula o multiplicidad [19].

= Permite describir todas las propiedades fisicas de las particulas y materiales
incluidos para poder simular la interacciéon de cada particula con la materia
[15]. Se pueden aplicar modelos fisicos y existe la posibilidad de implementar

un nuevo modelo si fuese necesario [15].
» Visualizacion e interfaz de usuario.

» Genera informacion de salida acorde al problema que se intenta abordar con la

simulacion [15].

Asi, el objetivo principal de esta tesis es simular un detector centellador, al que se
le hacen incidir fotones, pensando que provienen del proceso fisico de aniquilacion de
positrones para, que en la medida de lo posible, analizar o predecir como cambiara
su resolucién temporal en funcion del porcentaje de forrado. Para ello, se simularon
3000 (porque con este nimero se alcanzé la menor desviacion estandar) rayos gamma
con una energia de 511keV, incidiendo aleatoria y perpendicularmente en una cara
de un cristal LYSO, justo en la cara opuesta a la llegada de los fotones, donde se
acoplo un area sensible denominada SCORER, que simula el area sensible del SiPM.
Se busco realizar un analisis comparativo en base a los resultados que se obtuvieron
de la simulaciéon, para calcular cual es el porcentaje de forrado que brinda la mejor
resolucion temporal. A fin de analizar su variacion y optimizar la construccion del

detector centellador aplicado en un MicroPET.
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Esta tesis esta estructurada en seis capitulos. El Capitulo 1 empieza hablando
de fundamentos fisicos generales, para después profundizar en los principios de fisica
nuclear como: radiacion y la manera en que ésta interacciona con la materia, lo cual
constituye el fundamento fisico del tomografo PET. En el Capitulo 2 presenta de ma-
nera detalla el sistema de deteccion de los tomdgrafos, asi como sus caracteristicas y
las limitaciones que presentan el PET para humanos y el MicroPET. Posteriormente
en el Capitulo 3, se incluye la motivacion del porque se usé como cristal centellador
LYSO y el fotodetector de silicio (SiPM) en nuestra configuracion. Al llegar al Ca-
pitulo 4 se desarrolla la metodologia empleada para nuestras simulaciones. A partir
de esta metodologia se obtienen los resultados que se analizan en el Capitulo 5. Por
ultimo las conclusiones de este trabajo se presentan en el Capitulo 6. Al término de
este ultimo capitulo se presenta la bibliografia en la que se basa la presente tesis de

licenciatura.
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Antecedentes

Uno de los primeros acontecimientos relacionados con la medicina nuclear ocurrié
en 1895, por Wilhelm C. Rontgen, mientras experimentaba con luz fluorescente pro-
ducida por electrones, descubri6 la existencia de rayos (a los que llamno rayos X),
algunos de los cuales podian penetrar casi todo, pero no los huesos (que dejaban una
sombra sobre una placa fotosensible) [29]. Rontgen fue honrado con el primer Premio
de Novela en Fisica, otorgado en 1901 [30]. Al principio, la aplicacion de los rayos X se
limit6 a la descripcion de la estructura dsea en el rango de las extremidades, y a me-
dida que fue creciendo el nivel de conocimiento, se empezaron a reconocer numerosas
alteraciones anatomicas y enfermedades de los huesos [29]. Posteriormente en 1896,
Antoine Henri Becquerel encontré accidentalmente la existencia de rayos desconocidos
que provenian de una sal de uranio, pues al poner en contacto el compuesto de uranio
con una placa fotografica envuelta en papel negro, se producia el mismo efecto que
si la placa estuviera en presencia de los rayos X [31]. Cuando Becquerel publico los
resultados de sus investigaciones sobre los rayos provenientes del uranio, los esposos
Pierre y Marie Curie, se interesaron en ese fenémeno y empezaron a estudiar no solo
los elementos de uranio puro, también los minerales de uranio en los que este elemento
estd mezclado con otros metales y minerales [31]. Observaron que algunas muestras
emitian radiaciones con una mayor intensidad que los compuestos de uranio puros,
por ello Marie Curie empez6 a separar por procesos quimicos todos los elementos del
uranio, en cada paso del proceso de eliminaciéon su muestra se volvia més pequena,
pero se daba cuenta que la intensidad de la radiaciéon emanada era mayor y ademas
estas radiaciones emitidas eran capaces de atravesar el papel, la madera y hasta pla-
cas de metal [31]. A mediados de 1898, mientras trabajaban en su investigacion, los
esposos Curie descubrieron un elemento quimico al que llamaron polonio, en honor a
la patria de Marie [31]. Separado el polonio de los residuos del mineral, éstos seguian
emitiendo radiaciones, por lo cual los esposos Curie concluyeron que contenia atun
otro elemento diferente al polonio y al uranio, pero con la misma propiedad de emitir
radiaciones. Siguieron separando de estos residuos las fracciones de material que no

despedian radiaciones de aquellas que si lo hacian [31].
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A finales de ese ano encontraron el elemento que era la fuente de las radiaciones, y
lo denominaron radio. A la propiedad que poseen el radio y otros elementos inestables
(su composicion interna atomica estd en desequilibrio entre neutrones y protones) de
emitir radiaciones espontédneamente al desintegrarse (para equilibrarse), Marie Curie
le dio el nombre de radioactividad natural |31, 32]. En 1903, Pierre y Marie Cu-
rie, junto con Becquerel compartieron el premio Nobel de Fisica [33|. En 1934 Irene
Joliot-Curie y Fréderic Joliot descubrieron la radiactividad artificial y un ano después
recibieron el Premio Nobel por su contribucion [33]. Gracias a ello, se empezaron a
producir elementos radioactivos de manera artificial [32]. Posteriormente en 1937 Saul
Hertz y J. Howard Means, en el Hospital General de Massachusetts (MGH) inten-
taron producir yodo radiactivo, colaborando con los fisicos Robley Evans y Arthur
Roberts del Instituto de Tecnologia de Massachusetts (MIT, por sus siglas en inglés)
lograron sintetizar el is6topo [-128, con el que hicieron una serie de experimentos en
48 conejos, para 1938 demostraron que la glandula tiroides del conejo absorbia réapi-
damente el 1-128, especialmente cuando solo habia un poco de yodo no radioactivo
y que en la glandula tiroides hiperpléasica se encontraba una mayor concentraciéon de
[-128 que en una normal [34]. En 1940, Joseph Hamilton y Mayo Soley, trabajando
con el ciclotréon de Ernest Lawrence en Berkeley, California, pudieron producir los
radioyodos: [-130 e I-131, un ano maés tarde se administré 1-130 a 30 humanos con
hipertiroidismo [35, 34|. En 1946 se publicaron los resultados sobre el uso del I-130
en el tratamiento del hipertiroidismo, el cuéal reflejo ser exitoso en el tratamiento de
la primera serie de pacientes con un seguimiento de 5 anos, dando pauta al uso de
yodo radioactivo para tratar el hipertiroidismo [34].En 1950, en la Universidad de
California, Los Angeles, Benedict Cassen ide6 el primer escéner de centelleo, capaz
de grabar una imagen bidimensional de una distribucion de radiois6topos mediante
exploracion, llamado sistema de Cassen (diseiado para obtener imagenes de la glan-
dula tiroides después de la administracion de radioyodo 131I) combinaba un motor
impulsado por un tubo fotomultiplicador y un mecanismo de impresion [36]. La Figu-
ra 2 muestra tres imégenes del escaner de centelleo, su uso y las imagenes obtenidas.
Posteriormente en 1951, los cientificos Reed y Libby construyen el primer escaner con
cristal de centelleo de yoduro sédico, que permitio realizar las primeras gammagrafias
[36]. Un afio después, Hal O. Anger empezo el desarrollo de la camara centelladora
Anger, su trabajo juega un papel crucial en el posterior desarrollo de la tomografia
por emision de positrones [36]. Hasta estas fechas los profesionales que trabajaban en
este campo se les conocia como especialistas en la medicina atomica, pero en el LII
congreso de la American Roetgen Ray Society el Dr. Reynolds propone y se acepta

el nombre de Medicina Nuclear para esta especialidad clinica [37].
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(b)

Figura 2: (a) Escaner de radioisotopos inventado por Benedict Cassen en 1950, (b)
El escaner se utiliz6 para obtener iméagenes de la glandula tiroides después de la
administracion de yodo radioactivo.

En 1954 en Spokane, Washington, EE. Se forma La sociedad de Medicina Nuclear
[6]. En la actualidad la Medicina Nuclear utiliza propiedades nucleares de la materia
para crear imagenes moleculares con finalidad de prevencion, diagnostico, terapéu-
tica e investigacion médica [6]. La formacion de imégenes en medicina nuclear esté
basada en la deteccion de radiaciéon proveniente de una cantidad mintscula de un
radiofarmaco administrado a un paciente [38]. Para esto se requiere de detectores
con eficiencia de deteccion alta, buena resolucion espacial y temporal, que posean la
capacidad de identificar la energia de la radiaciéon incidente, lo cual se explica en los

siguientes capitulos.
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Capitulo 1

Fundamentos Fisicos

1.1. Estructura esquematica de un Atomo.

La materia estd compuesta de atomos. Un d&tomo consiste en un ntcleo que con-
tiene protones y neutrones, rodeado de electrones que giran alrededor de él. Las

propiedades de estas y otras particulas subatéomicas se mencionan en la Tabla 1.1.

Propiedades fisicas
Particula | simbolo | Masa en reposo (kg) | Carga | Spin | Isospin | Paridad
Electron e~ 9.11 x 1073¢ —1 % +% Par
Positron et 9.11 x 1073¢ +1 5 -3 Par
Protén p* 1.673 x 1077 +1 5 +5 Par
Neutrén n? 1.673 x 10727 0 3 -3 Par
Foton Q 0 0 1 — Impar
Neutrino n 0 0 % % Par

Tabla 1.1: Propiedades fisicas de algunas particulas subatomicas [1]

Los electrones rotan a lo largo de diferentes capas de energia denominadas como
capa-K, capa-L, capa-M, etc. Esta idea se ilustra en la Figura 1.1. Cada capa es-
ta conformada por orbitales (s,p,d, f,g,...) que contienen un nimero limitado de
electrones, por ejemplo, el orbital s contiene 2 electrones; el orbital p, 6 electrones;
el orbital d, 10 electrones; el orbital f,14 electrones [20]. La capacidad del ntimero
de electrones en cada orbital se suma para dar el nimero maximo de electrones que
puede contener cada capa de energia [20]. Por lo tanto, la capa K que tiene el orbital
s contiene 2 electrones maximos; la capa L con orbitales s y p, tiene 8 electrones; la
capa M con orbitales s, p y d contiene 18 electrones y asi sucesivamente. Una combi-

naciéon tnica de un nimero dado de protones y neutrones en un niicleo conduce a un



1.2. MASA Y ENERGIA DE UNA PARTICULA EN REPOSO
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Figura 1.1: Estructura esquemética de un atomo de cobre (Cu).

atomo llamado nucleido [20]. Un nucleido X es representado de la siguiente forma:
74X (1.1)

Donde Z es el nimero de protones, N el niimero de neutrones, y A es el numero de
masa, el cual es la suma de protones y neutrones. Algunos nucleidos (alrededor de
270) son estables, mientras que otros (més de 2700) son inestables [20]. Los nucleidos
inestables se denominan radiontuclidos, algunos son naturales y otros se producen
artificialmente en aceleradores de particulas [20]. Los nucleidos que tienen el mismo
nimero de protones se llaman isotopos, por ejemplo, ¢'2C' y ¢'*C; los que presentan
la misma cantidad de neutrones se llaman is6tonos, como: g'®Og y 71°Og; los que
contienen el mismo ntimero de masa se llaman isobaras, por ejemplo 11 y 131 Xe: v
los nucleidos con el mismo niimero de masa pero con diferente energia se denominan

isomeros, por ejemplo, 2™ Tc y PTc [20].

1.2. Masa y energia de una particula en reposo

La Teoria especial de la relatividad de Einstein, publicada en 1905, predijo, en-
tre otras cosas, que la velocidad de la luz es constante para todos los observadores
independientemente de su sistema de referencia (por lo tanto, el tiempo ya no es cons-
tante) y la masa y la energia eran equivalentes [1]|. Esto significa que podemos hablar

sobre la energia equivalente de la masa en reposo de una particula, la cual, es la que
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serd liberada si la masa total se convirtiera en energia. Por masa en reposo nos refe-
rimos a que la particula se considera en reposo, es decir, no tiene energia cinética [1].
Por ejemplo, considere un electrén, que tiene una masa en reposo de 9.11 x 10~3'kg:

podemos calcular la cantidad de energia equivalente a la masa a partir de la Ec. 1.2 :

E = mc?

=9.11 x 1073 kg x (3 x 10%)*ms~"

=8.2x1071J

= (8.2 x 107J)(1.6 x 10" teV

= 511keV (1.2)

La cual, es la energia de los rayos gamma emitidos en la aniquilacién de positrones y

electrones (que se describira méas adelante).

1.3. Radiacion

La radiacién es la propagacion de energia en forma de ondas electromagnéticas
o particulas subatomicas a través del vacio o de un medio material. La radiacion se

puede clasificar en:

» Radiacién ionizante (o de alta energia): La radiacion ionizante esté forma-
da por particulas con energia suficiente para separar electrones de los atomos,
causando asi la ionizacion. Puede ser electromagnética de alta energia (radia-
cion X y 7), o constituida por particulas subatémicas (electrones, neutrones,

protones), son las radiaciones alfa, beta y rayos cosmicos [21].

» Radiaciones no ionizantes (o de baja energia): Esté radiacion no es capaz
de ionizar los d4tomos, son de tipo electromagnético, que engloba las radiacio-
nes oOpticas (ultravioleta, visible e infrarroja) y los campos electromagnéticos

(microondas y radiofrecuencias) [21].

En este trabajo, profundizaremos en la radiaciéon ionizante, ya que esta es de gran

interés en medicina nuclear e imagen radiologica.

1.3.1. Radiacién corpuscular

La radiacion de particulas es la radiacion de energia por medio de particulas
subatomicas moviéndose a gran velocidad (siempre inferior a la de las radiaciones

electromagnéticas) [22].
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Radiacioén alfa

La radiacion alfa ocurre cuando los nucleidos pesados e inestables sufren una
descomposicion [23|. Las particulas alfa consisten en un nticleo de helio (dos protones
combinados con dos neutrones) emitidos en el proceso de desintegracion nuclear [23].
Las particulas o poseen aproximadamente 7000 veces la masa de una particula 3 y
el doble de la carga electronica [22]. Ademaés las particulas alfa generalmente poseen
energias en el rango de MeV, posibilitando su interacciéon con casi cualquier otra
particula que encuentren en su trayecto, causando un gran nimero de ionizaciones a

corta distancia, sin embargo tienen escasa capacidad de penetracion [23].

Radiacién beta

Un proceso de desintegracion g puede ocurrir siempre que haya un exceso relativo

de neutrones ((-) o protones (5+).

= Emision beta negativa: Cuando un nicleo expulsa una particula beta, un
neutrén se transforma en un proton, el nicleo pierde una unidad de carga nega-
tiva, como consecuencia su nimero atémico aumenta una unidad, convirtiéndose
en el elemento inmediatamente superior en la tabla periddica y su masa atéomica

se mantiene constante [22].

= Emision beta positiva: Ocurre cuando el nicleo pierde una carga positiva,
por lo que un protéon se convierte en un neutrén y aparece un positron, lo que
lleva a que Z disminuya una unidad y, en este caso se convierte en el elemento
inmediatamente anterior de la tabla periddica, conserviandose la misma masa
[22].

Muchos radiontclidos exhiben desintegracion § y, en todos los casos, la particula
emitida sigue un espectro de energias posibles en lugar de ser emitida con una energia
fija y discreta [23]. La mayoria de los radiontclidos emisores de  también emiten
fotones v como consecuencia de la desintegracion inicial de 8, dejando al ntucleo en
un estado excitado [23]. Dado que las particulas 8 son electrones, una vez expulsadas
del &tomo, se comportan exactamente igual que los electrones creados después del
paso de un rayo 7, cediendo su energia a otros dtomos y moléculas a través de un

serie de colisiones [23].

Radiacién neutroénica

Los neutrones son particulas procedentes de colisiones entre &tomos con la atmos-

fera o de desintegraciones radiactivas espontaneas o artificiales dentro de reactores

4
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nucleares [22|. Tienen una masa cuatro veces inferior a la de las particulas alfa, y
sin carga, teniendo una gran energia y poder de penetracion, al no tener demasiadas

interacciones con la materia que van atravesando [22].

Rayos césmicos

Son particulas procedentes del espacio exterior, altamente energéticas que bom-
bardean la superficie de la Tierra [22]. Son maés intensas a altitudes elevadas que a
nivel del mar. Segtin su mayor o menor capacidad de penetraciéon mayor o menor
se clasifican en duros y blandos respectivamente. Junto con las radiaciones de las

particulas del suelo y agua forman la llamada radiacion de fondo [22].

1.3.2. Radiaciéon electromagnética

La radiacion electromagnética es la trasmision de energia en forma de ondas elec-
tromagnéticas. La cantidad de energia asociada con cada haz esta determinada por

la longitud de onda () de la radiacion.

Radiaciéon gamma

Cuando ocurre una reaccién nuclear o una desintegraciéon nuclear espontanea,
el proceso puede dejar al niicleo en un estado excitado, es decir, con un exceso de
energia. El nacleo puede hacer una transiciéon a un estado més estable emitiendo un
foton de rayos 7, conservando asi su energia [21]. Estos fotones son indistinguibles
luego de ser emitidos por el &tomo y solo difiere su sitio de origen, suelen tener energias
superiores a 100keV y longitudes de onda inferiores a 10~1"m [24]. Cuando un ntcleo
excitado emite esta radiaciéon no varia ni su masa ni su nimero atémico, solo pierde

una cantidad de energia proporcional a la frecuencia de la radiacion emitida [22].

Radiacién de aniquilaciéon

Cuando un ntcleo sufre una desintegraciéon o un fotéon de alta energia interactia
con el campo eléctrico del niicleo o del electréon orbital, se puede producir un positron
[21]. Al moverse a través de un medio, el positron pierde la mayor parte de su energia
cinética como resultado de la interaccion con otros electrones o nicleos [24]. Después
de que el positron viaja una distancia finita y pierde toda su energia cinética por
colision y pérdidas de radiacion, se detiene y sufre una colision final con un electréon
orbital disponible (debido a la fuerza de atraccion de Coulomb entre el positron

cargado positivamente y un electron cargado negativamente) [21], dando lugar a dos
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fotones gamma, cada uno equivalente a la energia de masa en reposo de las particulas
(0.511 MeV), estos fotones se emiten simultdneamente, en la misma direcciéon, con
sentidos opuestos (a 180°) [13].Esta propiedad la que se usa para localizar eventos
en PET. En la Figura 1.2 se representa la aniquilacién un positréon. Este proceso
debe satisfacer una serie de leyes de conservacion como son: Conservacion de la carga
eléctrica, Conservacion del momento angular, Conservacién del momento lineal y
de la energia total [21]. Un porcentaje de las aniquilaciones de positrones ocurren
antes de que el positron gaste toda su energia cinética, emitiendo dos fotones que no
tienen energias idénticas y no se mueven necesariamente en direcciones absolutamente

opuestas, a este proceso se le denomina aniquilacion en vuelo [21].

e +et > v+ny (1.3)

180°

Camino del Positron
(entre ~0.1mm y algunos mm)

Aniguilacidn
Positron-Electron

Nicleo emisor
de positrones

Figura 1.2: Radiacion producida por la aniquilacion del positron con un electrén [25]

A medida que el positron atraviesa la materia, los electrones y los positrones también
pueden interactuar entre ellos sin aniquilacion, mediante [26]:

I[. Colisiones inelasticas con electrones, que es el mecanismo predominante de pér-

dida de energia cinética,

IT. Dispersion elastica con electrones atémicos, donde el positron se desvia pero se

conserva la energia y el momento,

ITI. Dispersion inelastica con un ntucleo, con desviacion del positron y, a menudo,
con la emisiéon correspondiente de radiacion Bremsstrahlung, conocida como

radiacion de frenado (producida por la desaceleracion de una particula cargada),

IV. Dispersion elastica con un nucleo donde el positron se desvia pero no irradia

energia ni transfiere energia al nicleo.
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1.4. Interacciéon de la radiacion con la materia

Cuando la radiacién de alta energia interacttia con la materia, la energia pue-
de transferirse al material. Los fotones de alta energia interactiian con la materia

mediante mecanismos principales. De los que hablaremos a continuacion.

Figura 1.3: Interaccion de la radiacion con la materia mediante (a) Efecto fotoeléctrico
[26], (b) Dispersion Compton y (c)Produccion de pares [28|

1.4.1. Efecto fotoeléctrico

En el efecto fotoeléctrico, el foton interactiia con un electréon orbital de un atomo,
el foton incidente cede toda su energia al electron orbital, expulsidndolo del atomo

(nombréndolo fotoelectron), con una energia cinética Ex dada por la Ec.1.4:
EK = hv — EB (14)

Donde hv es la energia del foton incidente y E'g es la energia de union del fotoelectron.
Para que se produzca el efecto, la energia del foton hv debe exceder la energia de union
Ep del electron orbital a expulsar [27]. La figura 1.3.(a) proporciona un diagrama

general del efecto fotoeléctrico.

1.4.2. Dispersién Compton

Interaccién entre un fotén y un electron orbital débilmente unido, el cual puede
considerarse esencialmente libre [26]. Después de la interaccion, parte de la energia del
foton entrante se transfiere a un electréon, mientras el foton experimenta un cambio de
direccion proporcional a la cantidad de energia perdida y el electréon es expulsado del
atomo, formando un angulo con la trayectoria inicial del foton incidente [26], como se

esté representando en la Figura 1.3.(b). La energia del foton después de la dispersion
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de Compton se puede calcular a partir de la Ec. 1.5:

E
E, = — (1.5)
1+ —=5(1 — cosé.)

moc

Conocida como la ecuaciéon de Compton, se puede observar que la pérdida méxima
de energia ocurre cuando el dngulo de dispersion es 180°, o bien, cuando el foton se

dispersa hacia atras [26].

1.4.3. Produccién de pares

Cuando un fotén con una energia superior a 1.022MeV (el doble de la energia
equivalente a la masa en reposo de un electron) pasa cerca de un nucleo, es posible
que se produzca el llamado par electron-positron [28]. Una representacion de este fe-
nomeno, se muestra en la Figura 1.3.(c). La probabilidad de produccion de pares crece
a medida que aumenta la energia. La producciéon de pares de electrones y positrones
ofrecio la primera evidencia experimental de la antimateria postulada por Dirac, es

decir, que para cada particula en el universo existe una version de imagen espejo [28].




Capitulo 2

Tomografia por Emision de
Positrones (PET)

2.1. Sistema de deteccidon

Actualmente la tomografia por emision de positrones representa una avanzada
técnica de diagnostico por imagen, estd disenado para detectar radiacion gamma,

procedente de la reaccion de aniquilacion del positron con un electrén [2]|. La camara

+*
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Aniquilacién
positron-electron
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511 KeV
" Detect d
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Figura 2.1: Superficie detectora de un PET

Detector N
centellador

de deteccion de un PET cuenta con una superficie en forma de anillo, configurada por
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unidades independientes denominadas detectores centelladores, han de estar colocados
en coincidencia y su sistema tiene un acoplamiento 6ptico entre un cristal de centelleo
y un fotodetector que transforma la energia electromagnética en energia eléctrica. La
linea que conecta los detectores opuestos implicados en la misma aniquilacién se
le llama Linea de Respuesta (LOR) [3|. La Figura 2.1 representa la idea general del
sistema de deteccion. El PET funciona mediante un sistema de colimacion electronica,
que determina en base a criterios energéticos y temporales aquellas detecciones que
ocurren simultaneamente en coincidencia real, y por tanto proceden del mismo evento

de aniquilacion [3]. La Figura 2.2 muestra la simetria axial de un PET. La geometria

Figura 2.2: Diagrama de una camara PET. El angulo azimutal ¢ se mide alrededor
del anillo, mientras que el angulo polar § mide el dngulo entre los anillos [39].

y el sistema de coordenadas que se utiliza hace apropiado que al finalizar un estudio
PET, los datos (LOR’s) se almacenen como funcién de sus coordenadas polares en
un sinograma. Tras la adquisicién se cuenta también con informaciéon sobre el nimero
de aniquilaciones que tuvieron lugar para cada LOR entre dos detectores [3|. Con
este valor el sistema puede asignar, al conjunto de la imagen, diferentes niveles de
intensidad en funcién de la concentracion del radiofarmaco en el campo de vision.
La representacion del nimero de cuentas registradas en LOR’s paralelas constituye lo
que se denomina una proyeccién y entra a formar parte de la estructura del sinograma
como una fila [3]. El PET mide simultdneamente miltiples proyecciones en diferentes

angulos ¢ con respecto al paciente [40]. Un ejemplo que muestra la orientacion de
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2.2. EVENTOS DETECTADOS EN UN PET

dos proyecciones paralelas se observa en la figura 2.3, donde cada proyeccion esta
compuesta de elementos discretos y contienen el ntimero de recuentos de coincidencias

registrados a lo largo de lineas de respuesta individuales [40].

(a)

5

Figura 2.3: (a). Datos de proyeccion y (b). Sinograma, donde cada fila representa una
proyeccion en un angulo diferente ¢ [40].

2.2. Eventos detectados en un PET

Como en cualquier otra técnica de imagen no todos los eventos adquiridos con-
tribuyen a la senal. Las contribuciones del ruido incluyen una serie de fotones que
se dispersan antes de su deteccion y fotones de dos aniquilaciones no relacionadas,
las cuales son erroneamente asignadas a una LOR [41]. La terminologia comtinmente

utilizada para describir los diversos eventos en la deteccion de PET son:

FEventos solos: Un solo evento, como su nombre indica, ocurre cuando un solo fotén
es contado por un detector. Un escaner PET generalmente convierte entre 1%

y 10 % de eventos tnicos en eventos de coincidencia emparejados [39).

Coincidencias verdaderas: También se conocen como True, cuando los dos foto-
nes detectados provienen de la misma aniquilacion (ver figura 2.4.(a)) sin sufrir
interacciones significativas dentro del campo de vision (FOV, field of view) de

la imagen [42].

Coincidencias de dispersion: En los eventos dispersados, o scatter, al menos uno
de los dos fotones sufre una interaccion Compton dentro del FOV de la ima-

gen antes de ingresar al detector de centelleo (ver figura 2.4.(b). Dado que las
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2.3. CENTELLADOR

coincidencias dispersas conducen a lineas de respuesta mal posicionadas, por lo
tanto, tergiversan la verdadera distribucion de la actividad dentro del FOV y el

contraste de la imagen empeora [42].

Aleatorias: Las coincidencias aleatorias, son detecciones en las que cada fotéon pro-
viene de una aniquilacion distinta, surgen debido a la deteccién accidental de
dos fotones no relacionados dentro de la ventana de tiempo de coincidencia (ver
figura 2.4.(c)) [47]. Estas coincidencias se suman al fondo de la imagen y reducen

su contraste.

Muiltiples: Los eventos miltiples (o triples) son similares a los eventos aleatorios,
excepto que se detectan tres eventos de dos aniquilaciones dentro de la ventana
de tiempo de coincidencia, como se muestra en la figura 2.4.D. Debido a que
no se sabe qué par de fotones surgen de la misma aniquilacion, el evento no se

toma en cuenta [39].

M Aniquilacion @ Debeccion del fotdn — - - LOR

& %

Disparsion _',rrrF iy %
cump_lu_l?— o - 5 =
[ =
J—* '{_ ..fré-t i E

1 -- 2 L

% J 3

i
Wi mﬂ“*
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Figura 2.4: Los diversos eventos de (a) coincidencia verdadera, (b) coincidencia dis-
persada, (c) coincidencia aleatoria y (d) multiples que registra un PET.

2.3. Centellador

Un centellador es un material que emite un destello de luz (luminiscencia) cuando
es expuesto a radiacion ionizante. Este fenémeno se produce porque la radiacion
interactiia con la materia, excitando e ionizando un gran nimero de atomos, que al
volver a su estado fundamental, se des-excitan emitiendo fotones en el rango de luz

visible [43]. Existen dos tipos de materiales centelladores:
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= Organicos: Son conformados por dtomos de carbono ligados entre si en forma
de anillo. Su luminiscencia decae generalmente dentro de unos pocos nanose-
gundos. Tienen forma cristalina, liquida o polimerizada. Preferibles en espec-

troscopia y deteccion de neutrones.

s Inorganicos: Generalmente son cristales que crecen en hornos de alta tempe-
ratura, se caracterizan por tener un alto nimero atémico (por lo que tienen alta
densidad de electrones) y tiempos de decaimiento del orden de 300ns, colocan-
dolos entre 2 y 3 6rdenes de magnitud por encima de los orgénicos [44]. Emiten
mayor cantidad de fotones por unidad de energia absorbida, es decir, poseen
mayor intensidad luminica de salida, por ello presentan una mejor resoluciéon de
energia respecto a la particula ionizante a medir, haciéndolos adecuados para
deteccion de rayos gamma, ademas son capaces de manejar altas tasas de conteo
[44].

2.3.1. Centelladores aplicados en PET

Las caracteristicas de los cristales centelladores inorganicos (como su elevada den-
sidad y alto nimero atémico), los hacen ideales para su uso en tomografos PET. Con
ellos se logra obtener un elevado poder de frenado y existe una mayor probabilidad
de que ocurra el efecto fotoeléctrico. Es importante que el centellador tenga una res-
puesta rapida para permitir tasas de conteo elevadas y evitar efectos no deseados
como el pile-up (acumulacion de dos o més pulsos durante el tiempo de integracion
del sistema) [42]. Por otro lado, la elevada energfa de los fotones afecta la capacidad
del cristal para detenerlos y dar lugar a un pulso de luz. Por esta razon la densidad
del material es un elemento importante en la eleccién de un cristal de centelleo [3]. A
partir de aqui cada que se hable de cristales centelladores, hablaremos de los de tipo
inorganico (a menos que se diga lo contrario), porque son los de nuestro interés. La

tabla 2.1 muestra las propiedades de los centelladores aplicados en PET:
I. Yoduro de Sodio dopado con Talio (Nal (Tl1)),
1I. Germanato de Bismuto (BGO),
111. Oxiortosilicato de Lutecio (LSO),
1v. Oxiortosilicato de Lutecio con Ytrio (LYSO),

V. Bromuro de Lantano (LaBrs)
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BGO | Nal(Tl) | LSO LYSO LaBr;
Zef f 75 50.6 66 63 47
p(g/em=3h) 7.13 3.67 7.4 7.1 5.3
Constante de decaimiento (ns) | 300 230 40 40 25
Luminosidad (Ph/MeV) 8200 | 45000 | 26000 | 26000 — 30000 | 61000
Longitud de onda(nm) 480 410 420 420 370
Indice de refraccion 2.15 1.85 1.81 1.82 1.9
Higroscopico No Si No No Si

Tabla 2.1: Propiedades de centelladores aplicados en PET [42].

Dependiendo de sus caracteristicas fisicas intrinsecas, la producciéon de luz de centelleo
variara de unos a otros. Los valores de resolucion de energia dados en esta tabla son
para cristales individuales. En un sistema de PET completo, las variaciones entre
los cristales y otros factores, como la lectura de la luz debido a la geometria del
bloque, contribuyen a un significativo empeoramiento de la resolucion energética [45].
El cristal centellador empleado en las simulaciones de este trabajo es el cristal LYSO
debido a sus propiedades convenientes que incluyen una longitud de atenuacion corta,
un tiempo de decaimiento rapido y una luz alta salida. La longitud de atenuacion de
un centellador depende de su densidad p y del ntimero atémico efectivo (Zef f) [45].
LYSO es un cristal solido cuya estructura es del tipo monoclinico como se muestra en
la figura 2.5. Los parametros de red de la celda fundamental de este tipo de cristales

son tales que los angulos cumplen la condicién a # 90°, § = v = 90°.

(c)

Figura 2.5: (a) Estructura monoclinica [4], (b) Estructura del LYSO [46] y (c) Lingote
de cristal LYSO.

2.3.2. Proceso de centelleo en cristales inorganicos

En una red cristalina, los niveles de energia externos estan perturbados por in-
teracciones mutuas entre los atomos o iones. Dichos niveles se amplian en una serie

de bandas permitidas, las cuales estdn separadas entre si por bandas prohibidas, que
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2.4. DETECTOR CENTELLADOR USADO EN UN PET

los electrones no pueden llenar [45]. La ultima banda llena se denomina banda de
valencia, mientras que la primera banda sin llenar se llama banda de conduccion [45].
La brecha de energia (E,, Energy Gap), entre estas dos bandas es de unos pocos eV
en magnitud [45]. Esta idea se muestra en la Figura 2.6 Los electrones en la banda de
valencia pueden absorber energia mediante interacciones con la materia y excitarse
en la banda de conduccion [45]. Como este no es el estado fundamental, el electron
se des-excita liberando fotones de centelleo para volver a su estado fundamental [45].
Normalmente, E, es tal que el centelleo esta en el rango ultravioleta [45]. El proceso
de centelleo, o bien, luminiscencia, da como resultado la emisiéon de luz visible que
puede ser detectada por un fotodetector. Los fotones de centelleo producidos por la
luminiscencia se emiten isotropicamente desde el punto de interaccion [45]. A veces,
el electron excitado puede experimentar una transicion sin radiacion al estado funda-
mental. Aqui no se emiten fotones de centelleo y el proceso se denomina enfriamiento
(quenching) |45].

Banda de conduccion (vacia)

-~
¥

¥ = Estados activadores
Brecha de [
i A, Fotdn de luz
Energia (Eg) %% H

. . [
e —

Banda de valencia (completa)

Figura 2.6: Diagrama de los niveles de energia en un cristal de centelleo [45].

2.4. Detector Centellador usado en un PET

Los detectores de centelleo tienen un sistema de acoplamiento 6ptico entre un
cristal de centelleo y un fotodetector que transforma la energia electromagnética en
energia eléctrica. La figura 2.7 representa esquematicamente el mecanismo de un
detector centellador. La radiaciéon ionizante interactia con el material centellador,
transfiriendo parte de su energia como ionizacion y excitacion. La fraccion de energia
absorbida es liberada con una longitud de onda en el rango de luz visible. Mediante
reflexiones, la luz emitida es captada por el fotocdtodo, que absorbe los fotones y
emite fotoelectrones. El arreglo del multiplicador magnifica los electrones incidentes
en el orden de 10°. La corriente eléctrica de salida del fotomultiplicador es procesada

electronicamente, primero en una etapa analogica y luego en otra digital.
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Figura 2.7: Acoplamiento de un detector de centelleo [56].

Existen algunas propiedades principales de un detector de centelleo que son cruciales

para su aplicacion en un detector de PET:

Eficiencia de detecciéon: Probabilidad de que un fotén 511-keV interactiie con el
detector [47].

Potencia de frenado para fotones de 511 keV: Se caracteriza por la distancia
media (longitud de atenuacion) recorrida por el fotén antes de depositar su

energia dentro del cristal [45].

Tiempo de caida de la senal: La constante de decaimiento del centellador define
las caracteristicas de tiempo del tomografo [45]. Es deseable un tiempo de caida
corto para procesar cada pulso individualmente en intervalos cortos de tiempo
y permitir altas tasas de conteo, asi como para reducir el nimero de eventos de

coincidencia aleatoria [45].

Salida de luz: Un centellador de alta salida de luz ayuda a lograr una buena re-
solucion espacial con una alta relacion de codificacion (relacion de la cantidad
de cristales, a la cantidad de fotodetectores) y lograr una buena resolucion de

energia [45].

Resoluciéon de energia intrinseca: Se necesita una buena resolucion energética
para rechazar de manera eficiente los eventos que ocurren por dispersion Com-
pton [45]. La resolucion de energia intrinseca de un centellador surge debido a
la inhomegéneidad en el proceso de crecimiento de cristales, asi como a la salida

de luz no uniforme para las interacciones dentro de él [45].

Resoluciéon temporal intrinseca: Capacidad del detector para determinar con pre-
cision el tiempo de llegada del foton 511 keV [47]. Para que un detector realice

una medicién sin saturarse en el menor tiempo posible, una de las caracteristicas
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que debe poseer, es una buena resoluciéon temporal. Esta limitada por el tiempo
de decaimiento del material del cristal centellador, ademas se ve afectada por
los componentes electronicos del detector, que pueden contribuir a la pérdida

de resolucion temporal [40].

En la figura 2.8 representa de forma detallada el detector centellador, donde el cris-
tal es realmente una matriz de pequenos cristales. El tamano de los cristales que
componen la matriz estd directamente relacionado con la resoluciéon espacial del to-
mografo PET [2]. La colimacion electronica permite al tomografo PET proporcionar

aceptables valores de resolucién con excelentes niveles de sensibilidad [3].

Eleque de crictal de centellen

4 PMTs
Hendiduras cortadas
en cristal centelleante
rellenas de material
reflectante.
Elemento
detector inico
Elecqueinico
decristal de
centelleo

—

Figura 2.8: Detector de centelleo conformado por cuatro PMTs y una matriz de cris-
tales centelladores.

2.5. Parametros relacionados con la calidad del PET

Hay varios factores que determinan el buen funcionamiento, en el sentido de la
calidad de la imagen, en un escaner PET, la dificultad radica en encontrar un com-

promiso entre los distintos parametros, ya que unos son interdependientes.

2.5.1. Sensibilidad

Se define como el nimero de recuentos por unidad de tiempo detectado por el
dispositivo para cada unidad de actividad presente [47|. Para minimizar la incerti-
dumbre en cada LOR medida, es necesario maximizar el nimero total de eventos de
coincidencias reales detectadas [47]. La sensibilidad del sistema es la eficiencia con
la que el PET detecta un evento de coincidencia real [47]. Por otro lado la eficien-
cia de deteccion de un detector depende del tiempo de decaimiento del centelleo, la

densidad, el nimero atéomico y el grosor del material del detector [48].
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2.5.2. Resolucién espacial

La resoluciéon espacial de un escaner PET es la capacidad del dispositivo para
reproducir fielmente la imagen del cuerpo estudiado, lo que representa claramente
las variaciones en la distribucion de la radiactividad en el organismo. Por lo tanto,
se define como la distancia minima entre dos puntos en una imagen que puede ser

detectada por un escaner [48|.

2.5.3. Resolucion de tiempo coincidente (CTR, Coincident Ti-

me Resolution)

Describe la incertidumbre en los tiempos de deteccion de dos fotones que se ori-
ginan de un solo evento coincidente verdadero [49]. La diferencia en los tiempos de
deteccion (6t) de dos fotones gamma provenientes de la misma aniquilacién propor-
ciona un mecanismo para localizar con precisiéon el sitio donde ocurre la colision
positron-electron [40]. Esta idea se muestra en la Figura 2.9. Por lo que, se requie-
re una resolucion temporal rapida para que dos eventos puedan ser registrados por

separado y reducir el nimero de coincidencias aleatorias [50].

(a) (b)

Figura 2.9: Un evento de coincidencia detectado a lo largo de una linea de respuesta
entre los detectores A y B. (b) Durante la reconstruccion, el evento se asigna con
igual peso a todos los pixeles entre A y B. (¢) Los eventos se ponderan de acuerdo
con la diferencia de tiempo del detector y una funcion o que refleja la resolucion de
tiempo limitada del sistema [40].
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2.5.4. Mediciéon del tiempo de vuelo

En la Figura 2.10, el punto P marca el lugar de una aniquilacién que se encuentra
a una distancia d; del punto que esté exactamente a la mitad (distancia d) entre
los dos detectores. Un fotén que se mueve a lo largo de PA recorrera una distancia
d”d;, mientras que el foton coincidente recorre una distancia total d + d; a lo largo
de PB antes de ingresar al detector B. Por lo tanto, un fotéon recorreré una distancia
adicional (d + dy)-(d-dy) = 2d, en relacion con el otro. Considerando la velocidad de
la luz, ¢, para la velocidad de los fotones, d; puede calcularse a partir de 2d; = cdt.
Para obtener una buena estimacion de d;, es necesaria una medicion precisa de dt.
La resolucion de tiempo de un detector introduce un desenfoque en la estimacion de
dy, de tal modo los detectores de centelleo lentos aumentarin significativamente este
desenfoque. La ventaja de evaluar la ubicacion del punto de aniquilacién es la relacion
senal-ruido (SNR) mejorada, que surge debido a una reduccién en la propagacion del

ruido durante el proceso de reconstruccion de la imagen [49].

c =3 x 10%m.s-1
1m = 3.33ns

Figura 2.10: Medicién del tiempo de vuelo. P marca el punto de aniquilacion desde
donde se originan los dos fotones y se registran en los detectores A y B [49].

2.5.5. Tiempo muerto

El tiempo muerto es el tiempo para procesar y registrar un evento, durante este
tiempo no se puede procesar ni registrar otros sucesos. Como consecuencia, la tasa de
sucesos medidos serd menor que la real [51]. Sin embargo estas pérdidas de eventos
solo son significativas para tasas elevadas (mayores que el inverso del tiempo muerto
expresado en segundos) [51|. Los tomografos incorporan métodos para corregir el

efecto del tiempo muerto [51].
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2.5.6. Resolucion de energia

La resoluciéon energética esta definida por la capacidad de distinguir radiaciéon a
diferentes energias. La secciéon transversal de un cuerpo humano es mucho mayor que
la trayectoria libre media que recorre un fotén de 511keV en el tejido humano. Por
ello, varios de los fotones sufren dispersion Compton antes de ingresar a los detectores
de PET [49]. Dado que la dispersiéon implica la pérdida de energia, es necesaria una
buena resolucion de energia para la aplicacion de una puerta de energia muy estrecha
y, por lo tanto, se pueda realizar un rechazo mas extenso y preciso de las coincidencias

de dispersion [49).

2.6. Limitaciones del PET

En el momento de la aniquilacion, los 180° tedricos de diferencia de los fotones
gamma emitidos no son exactamente tales. El positron mantiene parte de su momento
y de su energia cinética justo antes de la colision, lo que origina una no colinealidad
alrededor de 0.25° [9]. Para que se considere una coincidencia como real, los dos
fotones deben alcanzar detectores coincidentes en un intervalo de tiempo establecido
(ventana de coincidencia) del orden de 6 — 12ns y su energia debe superar un umbral
minimo que asegure que no han sufrido dispersiones energéticas de importancia en
su trayecto hasta los detectores [3|. A medida que mejora la resolucion de tiempo, la
relacion senal-ruido (SNR) de la imagen mejorara, requiriendo menos eventos para
lograr la misma calidad de imagen [3]. Cuanto mejor es la capacidad del centellador
para producir luz y rapida la duracion del pulso de luz, se logra acelerar el proceso de
deteccion, reducir los problemas de pile-up en altas tasas de conteo, e incluso reducir
la ventana de coincidencia, generando reduccion de eventos aleatorios [9]. Por lo que
mayor serd su capacidad de registrar eventos por unidad de tiempo, aumentando la

sensibilidad.

2.7. PET para animales pequenos

El desarrollo de la investigaciéon médica y bioldgica, foment6 el crecimiento del
PET para animales pequenos. Dado que acelera potencialmente el nuevo ciclo de
desarrollo de farmacos a un costo reducido. También brinda la oportunidad de estu-
diar la progresion de enfermedades, asi como sus efectos secundarios y su respuesta
terapéutica [11]. En la figura 2.11 se puede apreciar la tomografia de un raton de

laboratorio. En comparaciéon con las técnicas invasivas de estudio de animales, como
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la diseccion de tejidos, el MicroPET permite estudiar un solo animal varias veces en
el transcurso de la evaluacion [11]. Por ello, no solo hay una reduccién en la cantidad
y el costo de los animales utilizados en los experimentos. Sino que también existe la

posibilidad de reducir la cantidad de farmaco utilizado en el estudio [11].

Figura 2.11: Estudio oncolégico de una rata dosificada con ¥ F — F DG realizado con
SuperArgus PET /TC por J.J. Vaquero, M. Desco en el HGUGM (Madrid, Espana)
[52].

2.7.1. Caracteristicas especiales

Los animales pequenos tienen de 2 a 3 6rdenes menos en peso y volumen com-
parado con un humano [11]. Por ello, se requiere un tomoégrafo con alta resolucion
espacial. El sistema detector de un MicroPET por lo regular, tienen un anillo detec-
tor con un didmetro de aproximadamente 150mm (6 pulgadas), en comparaciéon con
aproximadamente 800 — 1200mm (31 — 47 pulgadas) de un PET usado en humanos
[11]. Al poseer dimensiones menores, el anillo detector mejora la eficiencia de detec-
cién geométrica del sistema [11]. En la actualidad, los tomografos comerciales de alta

resolucion para diagnoéstico en humanos, sittian su limite de resolucion espacial en un
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rango de 4 a 6 mm, y se aproxima al milimetro para un MicroPET [2].

2.7.2. Limitaciones particulares

El MicroPET enfrenta limitaciones especiales, derivadas por el sujeto utilizado
en los estudios. Naturalmente, los animales no permanecen inméviles durante una
sesion de imégenes que generalmente dura decenas de minutos. Para garantizar la
coherencia de un estudio, se utilizan dispositivos de fijacion de extremidades inferiores
y superiores para mantener a los animales en posiciones seleccionadas [12|. En la figura
2.12, se observa un husky sujeto al PET en posiciéon ventral, mientras que la figura
2.13 muestra un ratéon colocado en un tubo disenado para sujetar al animal a la vez
que proporciona anestesia y oxigeno durante la adquisicion de imégenes. Debido a
sus cuerpos pequenos, las condiciones fisioldgicas de los ratones son més susceptibles
a los cambios ambientales y la hipotermia durante el proceso de imagen [12]. Para
garantizar la fiabilidad y la reproducibilidad de los datos, se deben controlar los signos

vitales para verificar la homeostasis del animal y asegurar que permanece en un estado

fisico recuperable a través de varias sesiones de imégenes [12].

Figura 2.12: Tomografia del cerebro de un Husky siberiano, se visualiza sujetado en
posicion ventral [53].

Figura 2.13: El ratén se coloca en un tubo disenado para facilitar la anestesia y la
consistencia de posicionamiento. (Fotografia de David B. Stout [11]).
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Capitulo 3

Motivacion para la mejora de un
MicroPET

El desarrollo de detectores aplicados en el PET es un interés de investigacion
en curso, ademas, la instrumentacion PET es un area que ha seguido evolucionando
rapidamente especialmente durante la ultima década, con énfasis en aumentar la
sensibilidad, mejorar la resolucion y disminuir los tiempos de exploracion del paciente
[54]. El precio de los tomografos PET para animales pequenos oscila entre $400, 000
y $1,200,000 dependiendo de la configuracion del sistema de deteccion [11]. En este
capitulo se describe el funcionamiento de fotodetectores y se presentan las ventajas

de usar SiPMs para su aplicacion en el sistemas detector de un MicroPET.

3.1. Fotodetectores

Como hemos visto, parte de la energia de los rayos gamma (resultante del pro-
ceso de aniquilacion) es absorbida por el cristal de centelleo, emitiendo fotones de
luz visible. Estos fotones luminosos inciden sobre un catodo fotoemisor, generando
numerosos electrones. Por lo tanto, se requieren fotodetectores para medir y convertir

en senal eléctrica, la salida de luz de los cristales de centelleo.

3.1.1. Tubos fotomultiplicadores (PMT)

Los tubos fotomultiplicadores (PMT, photomultiplier tube) son detectores dpticos
de vacio, capaces de responder a niveles muy bajos de iluminaciéon y con un bajo nivel
de ruido, tienen una excelente ganancia de amplificacion de sefial ( 107) y estabilidad
en la operacion [56]. La Figura 3.1 muestra una representacion del funcionamiento de

un PMT. Los fotones inciden sobre un fotocatodo, e interactiian con los electrones
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mediante el efecto fotoeléctrico, generado fotoelectrones. Estos son acelerados y foca-
lizados hacia el primer dinodo por el electrodo de enfoque. Al incidir sobre el dinodo
se emiten electrones secundarios. El proceso se repite en los sucesivos dinodos, hasta
que los electrones secundarios salen del dltimo dinodo y llegan al d&nodo [56]. Sin em-
bargo, el PMT es sensible al campo magnético externo porque la amplificacion de la
senial en el PMT se basa en la aceleracion de electrones que viajan sobre los dinodos
en cascada [55]. Dentro del PMT es ubicado un fuerte campo magnético, donde al-
gunas trayectorias de los electrones son cambiadas por las fuerzas de Lorentz, lo que

conduce a la distorsion de las sefiales de salida del PMT [55].

Fotones
incidentes

Fotocatodo ﬁ Dinodos I| i Anodo f

Electrodo
de enfoque

Figura 3.1: Representacion interna del funcionamiento de un PMT.

3.1.2. Fotodiodo de avalancha (APD)

Los fotodiodos de avalancha (APDs) son detectores de silicio, sensibles a la radia-
cion visible, trabajan en polarizacion inversa y sus dimensiones varian de 10 a 100
micrometros [57]. Cuando estan polarizados a voltajes menores del de ruptura (modo
normal), se tiene una proporcionalidad entre la senal producida y la energia deposi-
tada en el detector [42]. En cambio, cuando el voltaje de alimentacion es superior al
voltaje de ruptura (modo Geiger) se pierde dicha proporcionalidad [42]. Un APD en
modo normal tiene una ganancia baja comparada con la de los PMTs, sin embargo,
en modo Geiger se adquieren ganancias comparables a las de un PMT [42]. En la

figura 3.2se representa el esquema de funcionamiento de un APD.
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3.1. FOTODETECTORES

Modo nocal b Modo Grelger
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Cuenching

Carrients
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(Salida del pixel)
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Figura 3.2: Funcionamiento en modo normal y modo Geiger de un fotodiodo de ava-
lancha (APD) [42].

3.1.3. Fotomultiplicador de silicio (SiPM)

El fotomultiplicador de silicio (SiPM, Silicon Photomultiplier), es un fotodetector
semiconductor de estado soélido. Consiste en unas distribuciones de micro-celdas idén-
ticas e independientes, con capacidad de respuesta limitada a un solo foton [58|. Esta

idea se exhibe en la figura 3.3. Cada micro-celda es un APD funcionando en modo

Repion de

_mii . T
: -

substrate

Ty

Microcelda lAnodo Microcslda Anodo  Citodo
Figura 3.3: Estructura interna de un SiPM [59]

Geiger en serie con una resistencia llamada resistencia de quenching [58]. Su funcion
principal es limitar la corriente y detener el proceso de avalancha y devolver al diodo

su voltaje inicial a través de la constante de tiempo 7, mediante la Ec. 3.1:

T = unenchinngiodo (31)
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3.2. DE PMT A SIPM

Donde Rguenching € la resistencia de quenching y Cyioqo la corriente del diodo. Lo-
grando que el sistema vuelva a estar listo para la deteccion de un nuevo foton. Este
proceso se conoce como quenching. Dado que la respuesta de cada APD se limita a
un solo fotén, no proporciona informaciéon sobre la intensidad de un evento luminoso
[58]. Por esta razon, los APDs son agrupados en paralelo, como se muestra en la
Figura 3.4. Con esta estructura, la corriente de salida sera la suma de las corrientes
generadas en todos los APDs, equiparando al SiPM la capacidad de contar el ntimero

de fotones incidentes [58].

" D o
Preamplificador
R

Figura 3.4: Conexion en paralelo de multiples APDs, que conforman un SiPM [60].

3.2. De PMT a SiPM

Desde sus inicios, las modalidades de la proyecciéon de imagen médica como el
MicroPET fueron realizadas usando los PMT [57]. En la actualidad los SiPMs se
encuentran todavia en fase de desarrollo y verificacion, representan una alternativa
prometedora al uso del PMT [61]. Ofrecen varias ventajas sobre los PMT mientras

mantienen ganancias y velocidad similares [62]:

[. Los SiPM requieren menos energia que los PMT, aproximadamente en un factor
de 20z — 30z menor. Por ello, es posible usar baterias de Li-Ion, mientras que

los PMT necesitan energia de red o baterias especiales de alta capacidad [62].

I1. En comparacion con los PMT, el SiPM es insensible a los campos magnéticos,

siendo ideales en estudios de resonancia magnética (MR).
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3.2. DE PMT A SIPM

ITI. Los SiPM son mucho mas compactos y portétiles. Ocupan poco espacio, en un
factor de 1000z en volumen y longitud menor comparado con un PMT [62]. Las

dimensiones de ambos sensores se aprecian en la figura 3.5.

IV. Los mejores PMT tienen una eficiencia de deteccion del 35 %, mientras que
los SiPM ofrecen un 50 — 60 %. Creando senales mas grandes con menos ruido

estocastico y de Poisson [62].

V. Los SiPM son de menor costo que los PMT, facilitando su adquisicion, esto dis-
minuye el tiempo de espera perdido, el riesgo de inventario, mejora el potencial

para la innovacion del diseno y la mejora continua del rendimiento [62].

Figura 3.5: A la izquierda hay un instrumento PMT; en medio hay un detector de
radiacion SiPM; a la derecha una moneda [63].

En esencia, son las principales razones por las que el SiPM tiene un futuro prometedor
para la deteccion de radiacion en fisica de altas energias o medicina nuclear. Particu-
larmente, el uso del SiPM en el MicroPET daré grandes ventajas, como operaciéon a
un voltaje més bajo y menor costo. Las imégenes PET obtenidas con SiPM generaran
sefiales con menor ruido, lo que implica un mayor contraste que las PMT-PET [61].
Por tltimo, para el empleo del PMT se usan como minimo nueve cristales para cubrir
su area efectiva, en cambio, el tamano de un SiPM, permite utilizar un solo cristal.
Esto ayudara a la rapidez de lectura del evento (resolucion temporal) y la resolucion
espacial, por lo tanto, para la reconstruccion de la imagen se tendran mas pixeles. Por
lo antes mencionado, se opt6 por utilizar un SiPM en la caracterizacion del detector

simulado.
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Capitulo 4

Simulacién de un prototipo utilizado

en un PET para animales pequenos.

Como hemos visto, para que un detector procese cada pulso de luz como individual
en un intervalo de tiempo corto y permita altas tasas de conteo (sin saturarse en el
menor tiempo posible) es deseable una resolucién temporal corta. La metodologia
propuesta nos permite conocer la resoluciéon temporal de un detector de centelleo
LYSO en funciéon del porcentaje de forrado, de una superficie externa que envuelve
al cristal. Consiste en incidir rayos gamma al detector de centelleo, provenientes del
proceso fisico de aniquilacion positron-electron. El trabajo desarrollado esta basado
en una serie de simulaciones, implementando el codigo Monte Carlo en el software
GEANT4 version 10.06.

4.1. Simulaciéon del prototipo y parametros emplea-

dos

Para realizar la simulaciéon, primero se debe construir el sistema. También se define
una lista fisica, que contiene toda la informacion relativa al transporte de las particulas
a través de la materia y su interacciéon con la materia. Asimismo, se establece como
serd simulada la fuente. Inicialmente se modific6 un ejemplo extendido OpNowvice,
de acuerdo a los requerimientos y parametros utilizados en nuestra simulacion. A

continuacion son descritos.
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4.1. SIMULACION DEL PROTOTIPO Y PARAMETROS EMPLEADOS

4.1.1. Construccion del detector

Es importante senialar que GEANT4 no simula los componentes electronicos de un
SiPM. Por ello, se opté por utilizar un SCORER para representa al SiPM. La figura
4.1 muestra la configuracion del sistema. Consiste en un bloque con dimensiones de
5mmX5mmX 10mm que simula al cristal de centelleo LYSO, acoplado a un elemento
denominado SCORER, que representa el area efectiva de un SiPM. Las medidas de
dimension respecto al area del SCORER son importantes, y son las mismas que el
cristal centellador LYSO. Sin embargo, la profundidad del SCORER no es tan im-
portante, porque cuando los fotones llegan al SCORER, estos son absorbidos. Esta
propiedad la consideramos porque no simulamos la electrénica, si el SCORER refle-
jara los fotones podriamos contar mas de una vez un mismo fotén, por esta razon,

cuando los fotones llegan al SCORER son absorbidos. Una propiedad importante del

SCORER
CENTELLEADOR

>

Figura 4.1: Representacion de un cristal centellador LYSO acoplado a un area sensible
de un SiPM (SCORER).

cristal centellador es su tasa de reflexion, ya que influye de manera significativa en el
numero de fotones que logran llegar al SCORER. El porcentaje de forrado, se define
a partir de la tasa de reflexion. Por ello, el cristal de centelleo se simul6 con una tasa

de reflexion entre éste y el medio que lo rodea. Esta tasa de reflexion se varié de
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4.1. SIMULACION DEL PROTOTIPO Y PARAMETROS EMPLEADOS

0% a 100 %, en intervalos de 10% con el fin de conocer la resoluciéon temporal del
centellador en funcién del porcentaje de forrado, o bien, como resultado de que los
fotones sufran el fenémeno de transmitancia. Existe una relaciéon proporcional entre
el forrado y la reflexion, pues a mayor forrado, se tendra mayor reflexion. Estudia-
remos como esta reflexion mejora o empeora la resoluciéon temporal. La Tabla 4.1
muestra los elementos utilizados en GEANT4, para definir los materiales empleados

en la simulacion. Es importante mencionar que el Mundo (en lenguaje GEANTA4), es

Elemento | Simbolo | Numero atomico | Masa atémica (g/mol)
Nitrogeno N 7 14.01
Oxigeno O 8 16.00
Hidrégeno H 1 1.01
Lutecio Lu 71 174.96
Ytrio Y 39 88.91
Silicio St 14 28.09

Tabla 4.1: Informacion general de los elementos quimicos simulados.

decir, el medio que rodea el sistema, esta compuesto por aire. El cual, se formé6 con
70 % nitrogeno y 30 % oxigeno. Mientras que el material que compone el SCORER es
Silicio. La composicién elemental del centellador LYSO esta incluida en la Tabla 4.2
y algunas de sus propiedades 6pticas se encuentran en Tabla 4.3. Se considera que el

cristal es homogéneo y su superficie externa esta pulida. Es deseable maximizar el

Elemento Simbolo Numero de ato- Porcentaje
mos

Lutecio Lu 1.8 71.45 %

Ytrio Y 0.2 4.03%

Silicio St 1 6.37 %

Oxigeno O 5 18.15%

Tabla 4.2: Composicion del cristal Luy §Y( 25105 : (LY SO) |64]

Longitud Longitud Longitud Indice de Emision de

de ab- de onda de ate- refrac- luz  intrin-

sorcion (nm) nuacion cion seca  (foto-

(cm) (mm) nes/keV)
LYSO 20 420 12 1.82 26

Tabla 4.3: Propiedades 6pticas del cristal Luy Yy 25105 : (LY SO) [65]
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4.2. METODOLOGIA

numero de fotones que interactian y depositan energia en el detector. La potencia
de frenado en un centellador viene definida por su longitud de atenuaciéon. El cristal
LYSO tiene una longitud de atenuacion corta, por lo que proporcionara la méxima
eficiencia para detener los fotones de 511keV .

4.1.2. Generador de particulas

Se simularon rayos gamma con una energia de 511keV incidiendo de manera alea-
toria y perpendicular a una cara del cristal LYSO, opuesta a la cara donde se acopld
el SCORER. La simulacion se realizé con 3000 eventos, con este valor se alcanzo la
menor variacién de la desviacion estandar. En la Figura 4.2, se puede apreciar el flujo
de fotones fuera del cristal centellador, como funciéon de la tasa de reflexion que existe

entre el centellador y el medio ambiente.

(a)

Figura 4.2: Flujo de fotones en funcion del porcentaje de forrado (a)100 %, (b)50 % y
(c) 0%.

4.2. Metodologia

El tiempo de adquisicién de datos en las simulaciones vario de los 20 — 70 minutos,

lo cual dependia de porcentaje de reflexion, entre menor es, la simulaciéon tarda mas
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4.2. METODOLOGIA

debido a que los fotones hacen un mayor recorrido. Es importante mencionar que
no se consider6 algin equipo adicional de enfriamiento durante la simulacion. El

procedimiento general fue el siguiente:
= Se ejecutd la simulacion para los 3000 eventos.

= El método Monte Carlo estd basado en funciones de distribucién, por lo que,

para cada evento se obtuvo la distribucién tipo Landau del tiempo de vuelo de
los fotones al SCORER.

» Posteriormente se realizé un ajuste (FIT) de dicha distribuciéon Landau para
obtener la media (mean), siendo este el tiempo de llegada de los fotones al

SCORER.

» Debido a que los resultados de la simulacién no son del mismo orden (es una
combinaciéon de nanosegundos y picosegundos) se aplica una distribucion Gaus-
siana para tener una tendencia central. Por ello, a partir del conjunto de las
medias se realizé una distribucion Gaussiana (de todos los mean obtenidos de
cada evento), siendo la varianza (o) la resolucion temporal intrinseca, la cual es

independiente de la electronica del SiPM.

= Interpretacion de resultados.
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Capitulo 5

Resultados y discusion

5.1.

En este capitulo, se presentan graficamente los resultados obtenidos de las simu-
laciones realizadas, en funcién del nimero de eventos, respecto al tiempo, variando
el porcentaje de forrado del material LYSO en el centellador. Las figuras 5.1,5.2 y
A.8 muestran las distribuciones Gaussianas obtenidas para el forrado de 0%, 40 % y
100 %, respectivamente. Para los resultados obtenidos, configurados con un porcen-
taje de forrado de 10 % a 30 % y de 50 % a 90 % se muestran al lector en el Apéndice
A. Dichas distribuciones son consideradas para la interpretacion de los resultados,

sin embargo, para lograr apreciar la diferencia de las distribuciones, se eligieron las

distribuciones, mas relevantes.

Distribucion para 0% forrado

Distribucién de la llegada de fotones

|
120 = I
Enfrips= 485 |]
100 -mean,=12.308 + 1.141ps |
a,= 6.935 +1873ps
mean,,=86.668+ 0,245 ps |
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..g X AZndfe 1,567 I |
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)
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) |
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Figura 5.1: Distribucion de la llegada de los fotones para un forrado del 0 %.
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Distribucion para 40% forrado
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Figura 5.2: Distribucion de la llegada de los fotones para un forrado del 40 %.

Distribucion para 100% forrado
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Figura 5.3: Distribucion de la llegada de los fotones para un forrado del 100 %.

5.2. Analisis de resultados.

Los graficos que muestran las distribuciones de la llegada de los fotones, para las
diferentes configuraciones, se observa que en los arreglos de 10 % a 30 % (ver apéndice

A), tinicamente se muestra un pico. En la Figura 5.1 se logran apreciar dos picos, el



5.2. ANALISIS DE RESULTADOS.

primero muy pequeno comparado con el segundo (de izquierda a derecha), al igual
que en la Figura 5.2, mientras que en las Figura A.8, ahora tenemos tres picos. Es-
to representa que hay més de un pulso medido por el SCORER, como consecuencia
de que los fotones estan llegando en tiempos diferentes. A dimensiones pequenas,
podemos ser susceptibles del tiempo de llegada de los fotones. Esto es debido al por-
centaje de forrado. Conforme aumenta la tasa de reflexiéon, la probabilidad de que
los fotones sufran reflexion, aumenta, de tal forma que recorren una menor distancia
y por lo tanto, llegan mas rapido al Scorer. Y el tiempo de llegada de los fotones
reflejados y no reflejados se combina. En la Figura A.8 podemos apreciar tres picos,
el primero es consecuencia de los fotones que sufren reflexion total interna. De estos
resultados, siempre se considera el primer pico, debido a que es el primer pulso en
activar el area sensible del SCORER que representa al SiPM. A partir de estas dis-
tribuciones, se puede observar, en qué momento la distribucion alcanza el maximo
numero de fotones detectados. Por otro lado, se puede apreciar el tiempo de llegada
de los fotones, denominado como el valor mean. Asi mismo, observamos la resolucion
temporal determinada por la varianza para cada configuracion. La Tabla 5.1 muestra

todos los valores, para poder distinguirlos mejor y analizar los resultados. De acuerdo

Forrado Fotones Mean Error Varianza  Error
detectados  (ps) Mean (ps) o(ps) Varianza

o(ps)
0% 485 12.308 1.141 6.935 1.873
10% 954 75.716 0.517 1.345 0.348
20 % 954 76.430 0.339 1.356 0.220
30 % 603 74.949 0.991 1.498 0.426
40 % 935 5.947 0.855 2.564 0.907
50 % 1097 3.253 0.787 1.724 0.717
60 % 1097 3.254 0.783 1.724 0.713
70 % 1200 3.538 0.463 1.614 0.397
80 % 1107 3.507 0.394 1.530 0.495
90 % 1097 2.918 0.442 1.344 0.401
100% 956 3.034 0.311 1.346 0.312

Tabla 5.1: Valores obtenidos para cada porcentaje de forrado

a los datos obtenidos de la simulaciéon, se pude distinguir en que arreglo se obtiene
un menor numero de eventos. Esto ocurre con un forrado de 0 %. Sin embargo, para
los demés arreglos, podria decirse que el niimero de eventos en promedio es de 1000.
Es importante resaltar que en el forrado de 100 %, todos los fotones producidos se

encuentran dentro del cristal hasta que llegan al SCORER o son absorbidos por el
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material. Como se menciond anteriormente, existe una relacién proporcional entre el
forrado y la tasa de reflexion, por lo que a mayor forrado, habra més fotones refleja-
dos. Estos dos actos, provocan que lleguen mas fotones al SCORER. Por esta razon se
puede notar que el nimero de eventos va aumentando conforme aumenta el forrado. A
partir de los datos presentados en la Tabla 5.1, obtenidos de las distribuciones de las
simulaciones realizadas, construimos dos nuevos graficos. En la Figura 5.4 se muestra
el tiempo de vuelo promedio de las 3000 simulaciones contra el porcentaje de forrado,
obtenida del valor mean producido por cada arreglo. Asi mismo en la Figura 5.5 se

presenta la resolucion temporal intrinseca del detector centellador.

Tiempo de vuelo promedio vs porcentaje de forrado
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Figura 5.4: Tiempo de vuelo promedio contra el porcentaje de Forrado de un detector
de centelleo con dimensiones de 5mmX5mmX 10mm compuesto por un cirstal LYSO
y un SiPM

La Figura 5.4. nos ayuda a observar los diferentes valores del tiempo de vuelo para ca-
da porcentaje de forrado, del detector centellador con dimensiones 5mm X 5mmX 10mm.
Se puede observar que el valor minimo de tiempo de vuelo se presenta para los por-
centajes de 40 % al 100 %. Esto es consecuencia de la cantidad de eventos medidos en
la primera senal de la configuracion (es decir, el primer pico de las distribuciones).
A pesar de que el numero de eventos aumenta para los porcentajes de forrado de
40 % a 100 %, se puede ver en las figuras 5.2 y A.8 que la primera senal tiene muy
pocos eventos comparandolo con las demés senales que se midieron para cada una,
respectivamente. Por esta razéon, para estos arreglos, el tiempo de vuelo promedio

es muy pequeno, si consideramos los tiempos de vuelo de 10% a 30 %, se observa
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Resolucion temporal vs porcentaje de forrado
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Figura 5.5: Resoluciéon temporal intrinseca en funcién del porcentaje de Forrado de
un detector de centelleo con dimensiones de 5mmX5mmX10mm compuesto por un
cirstal LYSO y un SiPM

una diferencia de aproximadamente 70ps. Al tener menor porcentaje de forrado, la
cantidad de fotones que sufren reflexiéon es menor, por lo que realizan un recorrido

mayor y tardan méas tiempo en llegar al SCORER.

Finalmente la Figura 5.5 muestra la resolucion temporal intrinseca (o) del detector
centellador respecto al forrado del cristal LYSO. Podemos apreciar que la resolucion
temporal intrinseca (o) es inversamente proporcional al tiempo de vuelo promedio en
los arreglos con un porcentaje de forrado de 10 % a 30 %. Esto ocurre, porque, si ob-
servamos las distribuciones obtenidas para estos arreglos, inicamente existe un pico,
en otras palabras, solo existe una senal medida. Estas distribuciones se encuentran en
el apéndice A. Por otro lado, para una superficie 0 % forrada, la resolucion temporal
llega hasta 7ps. En este caso, debido al porcentaje de reflexion, una menor cantidad
de fotones son reflejados hacia el SCORER provocando que este requiera un mayor
periodo de tiempo para registrar cada evento y emitir un pulso medible. Se podria
decir que de 10 % al 100 % se obtiene en promedio una resoluciéon temporal intrinseca

de 2ps.
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Capitulo 6
Conclusiones

En esta tesis se abordo el estudio de la resolucion temporal de un detector de
centelleo construido por un cristal LYSO y un fotomultiplicador de silicio (SiPM).
En base a la adquisicion y anélisis de datos obtenidos de las simulaciones, se puede
concluir que a dimensiones pequenas, podemos ser susceptibles del tiempo de llegada

de los fotones.

El sistema de deteccion en un PET es un area que ha seguido evolucionando con
rapidez, especialmente durante la ultima década, con énfasis en aumentar la sensi-
bilidad, mejorar la resoluciéon y disminuir los tiempos de exploraciéon del paciente.
Se requiere tener un sistema de deteccién con un alto nivel de resolucién temporal
intrinseca, para que el estudio genere una mayor cantidad de datos, sin saturarse en el
menor tiempo posible. Sin embargo, este parametro también depende de la actividad
con la que es creado el radionticlido administrado al sujeto. La metodologia propuesta
en este trabajo mediante el codigo Monte Carlo GEANT4, permite calcular la reso-

luciéon temporal intrinseca, de un detector centellador usado en un MicroPET.

Finalmente, la resoluciéon de tiempo de un cristal centellador LYSO con tamaio
5X5X10mm?, acoplado a un SiPM esta en el rango de 1 — 3ps, para un forrado
de 10 % a 100 %. En promedio, la resolucion de tiempo intrinseca obtenida para ese
intervalo es de alrededor de 2ps. Sin embargo, para un forrado de 0% se obtiene una
resolucion temporal en promedio de 7ps. Por lo que se concluye que en un centellador
pequeiio, con dimensiones 5X5X 10mm?, la resolucion temporal es en promedio 2ps
respecto al porcentaje de forrado de una superficie externa que envuelva al cristal.
Por esta razon, se puede ocupar poco material de forrado, reduciendo costos y tiem-
pos en la construccion del detector centellador y aun asi se mantendria el valor de la

resolucion temporal.
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Considerando la cantidad de fotones detectados y el tiempo de llegada de estos al

Scorer, propones utilizar un forrado de 70 % a 100 %

Al usar un SiPM se obtienen grandes beneficios. Entre ellos una resoluciéon tem-
poral baja. Esto ocurre, porque, el pequeno tamano de la celda en un MicroPET,
permite usar un pequeno fotodetector para cada celda. Esto ayuda a la rapidez de
lectura del evento (resolucion temporal) y la resolucion espacial, por lo tanto, para
la reconstruccion de la imagen se tendran mas pixeles. Esto mejora la calidad en la
imagen obtenida respecto a la emision del radionticlido usado. Otra ventaja al usar
SiPM, es su eficiencia de deteccion de fotones para la luz de centelleo. Los mejores
PMT tienen una eficiencia de deteccion del 35 %, mientras que los SiPM ofrecen un
50 — 60 %. Creando senales mas grandes con menos ruido, mejorando la detectabili-
dad y cuantificabilidad de la imagen. Ademés cabe mencionar que los SiPM operan a
menor voltaje y economizan la construccion del detector, y al operar con un bajo vol-
taje, también reducen costos al momento de realizar un estudio MicroPET. También
brindan una innovacién del diseno y la mejora continua del rendimiento, aun menor
costo. El SiPM se esté adoptando extensamente en PET para animales pequenos, por

lo que el futuro de esta tecnologia parece muy fuerte y prometedora.
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Apéndice A
Distribuciones (Gaussianas

A continuacion se muestran los graficos de las distribuciones gaussianas, para las

simulaciones realizadas con un porcentaje de forrado de 0% a 30 % y 50 % a 90 %.
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Figura A.1: Distribucién de la llegada de los fotones para un forrado del 10 %.
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Distribucién para 20% forrado
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Figura A.2: Distribucion de la llegada de los fotones para un forrado del 20 %.

Distribucién para 30% forrado
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Figura A.3: Distribucién de la llegada de los fotones para un forrado del 30 %.
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Distribucion para 50% forrado
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Figura A.4: Distribucion de la llegada de los fotones para un forrado del 50 %.

Distribucion para 60% forrado
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Figura A.5: Distribucién de la llegada de los fotones para un forrado del 60 %.
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Distribucion para 70% forrado
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Figura A.6: Distribucion de la llegada de los fotones para un forrado del 70 %.
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Figura A.7: Distribucién de la llegada de los fotones para un forrado del 80 %.
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Figura A.8: Distribucion de la llegada de los fotones para un forrado del 90 %.
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