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Resumen

En el campo de la medicina muchas veces se recurre a la radiacidon para la deteccion de
ciertos padecimientos que afectan de manera directa los 6rganos de un paciente, en
particular, la formacion de imagenes se basa en la deteccion de la radiacion que proviene de
una cantidad de un radiofarmaco administrado previamente a un paciente. La radiacion
dentro del paciente es dafiina para todo el cuerpo, por lo cual se requiere tener un sistema
de deteccion eficiente para no tener que repetir el estudio. Dicha eficiencia esta relacionada
en gran parte con la resolucion temporal, es necesario que el detector pueda adquirir la
mayor cantidad de informacion posible en un corto periodo de tiempo. En esta tesis se
estudia la resolucion temporal del material centellador utilizado normalmente como
detector de radiaciéon gamma, dicho material es el cristal centellador oxiortosilicato de
lutecio con itrio (LYSO, por sus siglas en inglés). Se presentan los resultados de la
resolucion temporal como funcidn del porcentaje de reflexion del centellador y del tamafio,
para ello se realizaron simulaciones utilizando el programa Geant4 que nos permite
construir y modificar los pardmetros de acuerdo a nuestra configuracion.

Palabras clave: Radicion Gamma, Cristal centellador, Detector, Resolucion temporal.
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Introduccidon

Paul Villard, quimico y fisico francés, descubri6 la radiacion gamma en 1900, mientras
estudiaba la radiacion emitida por el radio [1]. Otra forma de obtener radiaciéon gamma es
mediante un isotopo radioactivo, que es aquél que sufre un cambio espontaneo en la
composiciéon de su nucleo, denominado desintegracion, lo cual resulta en la emision de
energia [2]. Existen otras técnicas para obtener dicha radiacion, la técnica en la que nos
basamos para su mejora de deteccion es en la tomografia por emision de positrones (PET,
por el inglés Possitron Emission Tomography), que es empleada en medicina nuclear para
el diagnostico no invasivo de determinadas enfermedades. La aplicacion de dicha técnica
permite el estudio del comportamiento de tejido en un ser vivo, puede tratarse de un tumor
o el desarrollo de alguna enfermedad.

En general un tomodgrafo de rayos gamma (PET, SPECT) utiliza detectores de centelleo los
cuales se caracterizan por emplear cristales centelleadores, existe una variedad selecta de
este tipo de cristales y de acuerdo a sus caracteristicas fisicas intrinsecas (tales como el
tamafio) estos seran utilizados para la deteccion en humanos (PET) o en especies pequenas
(MicroPET). Es comuin ver que los detectores empleados en los equipos de PET y
MicroPET utilizan cristales centelleadores de oxiortosilicato de lutecio (LSO) y también
cristales centelleadores de oxiortosilicato de lutecio-itrio (LYSO) [3], mas adelante se
detallaran las caracteristicas que estos ofrecen para los estudios de interés.

Motivacion

Con el paso del tiempo las aplicaciones de la fisica se han extendido a otros campos como
la medicina, en general, se ha desarrollado un mayor interés en mejorar los detectores de
radiacion que se utilizan en diversas disciplinas como fisica médica, radiologia y
radiografia. De manera particular, la atencion se ha visto dirigida hacia los detectores de
rayos gamma (que se utilizan en estudios como la Tomografia por Emision de Positrones),
ya que estos ofrecen gran cantidad de informacion.

En este trabajo se realiza una caracterizacion de materiales detectores con propiedades de
centelleo de manera tedrica (mediante simulaciones), esto permite ahorrar esfuerzos y
recursos en la busqueda de la configuracion mas adeacuada para un detector de centelleo
pues nos da la posibilidad de configurar diferentes parametros de manera computacional sin
la necesidad de tener que implementar dichos cambios de manera fisica, lo cual, entre otras
ventajas, reduce costos de investigacion.

Para este trabajo se utiliza el software Geant4, este es un conjunto de herramientas
disefiadas para simulacion del paso de particulas a través de la materia utilizando los
métodos de Monte Carlo [4]. Los métodos de Monte Carlo, en general, son una amplia
clase de algoritmos computacionales que estdn basados en un muestreo aleatorio repetido
para obtener resultados numéricos [5], con frecuencia se utilizan en problemas fisicos y
matematicos siendo especialmente utiles cuando resulta complicado utilizar otros enfoques.
Estos métodos datan del afio 1946 cuando Stainslaw Ulam jugaba solitario, su nombre
proviene de un casino en el principado de Mdnaco conocido como “la capital del juego de



azar”, al considerar una ruleta como un generador simple de numeros aleatorios [6], sin
embargo, la base de la probabilidad aleatoria tiene su origen en tiempos previos a la
creacion del casino. Entre las multiples areas de aplicacion que tiene Geant4 se encuentran
la fisica de altas energias, la fisica nuclear y estudios en medicina y ciencia espacial [4].
Geant4 ofrece las siguientes facilidades:

Geometria: Es un andlisis del disefio fisico del experimento, incluyendo los detectores y
considerando como este disefio afectara la trayectoria y, en general, la dindmica de las
particulas del experimento [7].

Tracking (Trayectoria): El tracking consiste en el paso de una particula a través de la
materia, considerando posibles interacciones y decaimientos [7].

Respuesta del detector: Consiste en registrar cuando una particula pasa a través del
volumen de un detector y de esta manera se estima como responderia un detector real [7].

Run manager(Administrador de ejecucion): Consiste en registrar los detalles de cada
ejecucion, asi como la configuracion del experimento con diferentes especificaciones [7].

Para poder realizar simulaciones es necesario construir el detector que se va a utilizar, para
ello se debe definir la geometria del detector, esto consiste en definir la forma y el tamafio
de éste, ademas de anadir el material que lo conforma. Debido a que estamos utilizando
Geant4 podemos realizar esta accion parametrizando el ejemplo OpNovice que viene
predeterminado en el cddigo fuente de acuerdo a nuestras necesidades y posteriormente
invocarlo como un método en nuestra funcion principal [8]. Para poder construir el arreglo
experimental debemos definir los parametros necesarios de los métodos G4VSolid(),
G4LogicalVolume() y G4VPhysicalVolume. El primer método G4VSolid() se utiliza para
definir la forma y el tamafo del detector [8], por otro lado G4LogicalVolume() contiene
toda la informacion del volumen del detector como el material del que estd hecho, la
sensibilidad y el campo magnético ademads de la forma y el tamano debido a que uno de sus
parametros “pBoxSolid” invoca estas caracteristicas [8]. Ahora bien, para que la simulacién
pueda llevase a cabo, debe existir un volumen que represente el area experimental y
contener todos los otros componentes, este volumen se conoce como “volumen madre” y
contiene dentro un “volumen hija” [9]. La funcién G4VPhysicalVolume nos permite definir
la posicion de este “volumen hija” mediante el eje de coordenadas X,Y,Z ademds de un
sistema de rotacion, es importante mencionar de que el “volumen hija” es una instanciacion
del “volumen madre” por lo que sus caracteristicas geométricas son una herencia del
“volumen madre” [9], ademads se debe tener presente la condicidon de que los objetos deben
ser colocados a partir del origen del volumen madre por cuestiones de la geometria. Estas
construcciones se visualizan de manera simple en la Figura 1.
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Figura 1. Representacion del “volumen hija” ubicada en el origen
del “volumen madre” [9]

Para que el lector pueda tener una idea del algoritmo empleado se le presenta el siguiente
script como ejemplo, se muestra una caja con coordenadas posX, posY y posZ, ubicada
dentro de pMotherLog, que es el volumen madre:

G4VSolid* pBoxSolid = #Se define el tipo de s6lido

new G4Box(“aBoxSolid”, 1.*m, 2.*m, 3.*m); #Se definen las dimensiones de la
caja

G4LogicalVolume* pBoxLog = #Se define el volumen logico

new G4LogicalVolume( pBoxSolid, pBoxMaterial, “aBoxLog”, 0, 0, 0); #Se define
el material del s6lido creado

G4VPhysicalVolume* aBoxPhys = #Se define el volumen fisico

new G4PVPlacement( pRotation, G4ThreeVector(posX, posY, posZ), pBoxLog,
“aBoxPhys”, pMotherLog, 0, copyNo); #Se define el “volumen hija” y sus
coordenadas de origen

Una vez que se tiene del detector que se va a emplear en la simulacion se debe generar la
particula o haz de particulas con las que este va a interactuar, para ello es necesario
“disparar” una particula primaria con una energia determinada inicialmente desde cierto
punto con una direccion fija, se pueden mandar diferentes tipos, asi como también se
pueden definir diferentes posiciones [10]. Geant4VPrimaryGeneratorAction es una clase
que nos permite controlar la generacion de una particula primaria, definiendo el tipo, el
momento, la masa, la energia cinética y la direccion de momento [10], sin embargo, no nos
permite disparar esta particula por lo que debemos implementar un generador primario que
recopile esta informacidon como parametros para poder generarla y dispararla. En concreto,
utilizamos G4ParticleGun debido a que nos permite disparar una particula primaria con una
energia dada por el usuario en un tiempo determinado [10]. Por ello, se invoca el método
GeneratePrimaryVertex(anEvent) que nos permite generar un evento con los parametros
establecidos previamente, completando asi la implementacién de la clase. Es importante
mencionar que las particulas primarias deben ser almacenadas en G4Event [10]. Con el fin



de motivar lo anterior, se presenta al lector un ejemplo simple de una funcion para generar
un positron:

void TO1PrimaryGeneratorAction::
GeneratePrimaries(G4Event*anEvent)
particleGun ->SetParticleDefinition(particle); #Se define el tipo de particula

El ejemplo anterior es bastante bésico, para poder invocarlo deberiamos definir otras
caracteristicas de la particula como su masa, su energia cinética, su momento, su direccion
y el evento para almacenar la particula primaria.

Esta tesis estd estructurada en seis capitulos. El Capitulo 1 menciona los conceptos basicos
relacionados con la radiacion y la manera en que ésta interacciona con la materia, lo cual
constituye el fundamento fisico de nuestro estudio. Por otro lado, en el Capitulo 2 se
profundiza en las aplicaciones de la radiacion en el area de la medicina, esto da lugar al
proceso de tomografia por emision de positrones que se aborda en nuestro estudio, asi
como su respectivo proceso de deteccion y la relevancia de los cristales centelleadores. El
Capitulo 3 presenta de manera detallada el funcionamiento y los elementos que constituyen
el detector y el porqué de utilizar fotomultiplicadores de Silicio en nuestra configuracién
mientras que el Capitulo 4 desarrolla la metodologia empleada para nuestras simulaciones.
A partir esta metodologia se obtienen los resultados que se analizan en el Capitulo 5,
finalmente 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.



Planteamiento del Problema

Enunciado

A pesar de las ventajas que ofrece un estudio de tipo PET, la utilidad de este se halla sujeta
a la configuracion del detector empleado. Dicha configuracion influye no solo en la eficacia
del estudio sino también en otros aspectos como los costos de produccion y el tipo de
materiales empleados. Algunos parametros como el centelleador empleado y las
dimensiones de este, tienen una repercusion sustancial en el proceso de deteccidon ya que
ciertas configuraciones pueden ofrecernos resultados aceptables pero de un elevado costo
por lo que no resultarian 6ptimas. Es por ello que resulta indispensable tener un sistema que
permita obtener resultados favorables en relacion a diversos aspectos.

Objetivos

GENERAL

Hallar la configuracion ideal para un centelleador que permita mejorar la resolucion
temporal intrinseca de un detector de PET.

ESPECIFICOS

e Determinar como las dimensiones del centelleador influyen en la trayectoria optica
de los fotones.

e Determinar como el porcentaje de reflexion influye en la cantidad de eventos
contabilizados.

e Hallar la configuracion que presente la resolucion temporal intrinseca mas optima.

Justificacion

La presente investigacion se justifica ya que permitird analizar diferentes configuraciones
para el centelleador de un detector de centelleo empleado en estudios de tipo PET con el
proposito de mejorar el tiempo de deteccion (entiéndase como resolucion temporal).
Previamente se han realizado estudios de este tipo con otro tipo de centelleadores, sin
embargo, vale la pena profundizar mas en la utilidad del cristal inorgdnico LYSO que
empleamos en nuestro estudio pues es de facil adquisicion y presenta una alta salida de luz
(lo cual resulta importante para un estudio de centelleo).



Capitulo 1

Antecedentes
1.1. Dosis
1.1.1. Dosis admisible en el organismo

Constantemente nos encontramos interactuando con radiacion proveniente de distintas
fuentes, sin embargo, resulta imposible cuantificar los efectos de esta a través de nuestros
sentidos. En cambio, somos capaces de percibir los efectos bioldgicos que experimentamos
al ser irradiados por una cantidad considerable de una determinada radiacion, siendo unas
mas prejudiciales que otras como se vera mas adelante. En la actualidad, es posible medir la
radiacion e incluso cuantificar sus efectos, usualmente la exposicion y la dosis son las
principales magnitudes que se utilizan para medir radiacion. Se define la dosis absorbida
como una magnitud que expresa la cantidad de energia absorbida por unidad de masa
radiada [11]. Esta definicion se aplica de manera general para cualquier tipo de radiacion y
material, se utiliza en radiobiologia debido a que permite precisar el dafio producido por la
radiacidon en un o6rgano o tejido que ha sido irradiado por un tipo de radiacion [12]. En el
Sistema Internacional su unidad es el Gray (Gy), cuyas unidades son J/kg). Por otro lado,
la exposicion es una magnitud que permite cuantificar la capacidad intrinseca de un haz de
rayos X para ionizar una masa de aire, es decir, relaciona la cantidad de carga eléctrica (q)
de los electrones, generada por unidad de masa de aire (m) [12]. En el Sistema
Internacional su unidad es el Coulomb (C) por cada kg de aire (C/kgire)-

Los descubrimientos que se han realizado sobre los efectos biologicos de la radiacion han
sido una consecuencia de la exposicion sin proteccion sufrida por seres humanos a lo largo
de la historia. Wilhelm Conrad Roentgen (descubridor de los rayos X) y Marie Curie
(descubridora del elemento quimico Radio) son tan solo dos nombres de peso que figuran
entre una larga lista de victimas de la exposicion prolongada a dosis de radiacion sin
proteccion [13]. De manera particular nuestro estudio estd enfocado hacia especies
pequeiias y posiblemente 6rganos especificos, es por ello que la dosis utilizada por defecto
también debe ser pequefia en consideracion a la cantidad de masa en que sera distribuida
por lo que no representa un riesgo para el ente biologico.

1.1.2. Rangos en Dosimetria

Debido a los riesgos biologicos presentes producto de la exposicion a la radiacion, se ha ido
gestando una creciente concienciacion acerca de los efectos de esta. De manera concreta, el
siglo veinte fue escenario del desarrollo de rigurosas investigaciones sobre los efectos que
la radiacion producia tanto en seres humanos como en el medio ambiente [13]. El estudio
mas importante llevado a cabo en grupos de poblacion expuestos a una gran cantidad de
radiacion es el realizado sobre 86,500 personas aproximadamente que sobrevivieron a los
bombardeos atomicos en Hiroshima y Nagasaki en 1945 durante finales de la Segunda



Guerra Mundial [13], no obstante, también se han obtenido datos importantes a partir de
trabajadores involucrados en exposiciones accidentales (siendo el tragico accidente en la
central nuclear de Chernobyl el mas conocido) y de experimentos en laboratorios sobre
animales pequefios y células [13]. En la actualidad el Comité Cientifico de las Naciones
Unidas para el Estudio de los Efectos de las Radiaciones Atémicas (UNSCEAR por su
nombre original en inglés United Nations Scientific Committee on the Effects of Atomic
Radiation) es el organismo responsable de estimar los efectos de la exposicion a la
radiacion en los seres humanos y el medio ambiente, el UNSCEAR utiliza la denominacion
de baja dosis para referirse al rango comprendido por debajo de los 100 mGy pero mayor a
10 mGy y la denominacidon muy baja dosis para el rango por debajo de los 10 mGy [13].
Los rangos dosimétricos utilizados por el UNSCEAR recopilados a partir del accidente de
Chernobyl entre otros estudios se listan en la Tabla 1.

Tabla 1. Rangos dosimétricos utilizados por el UNSCEAR [13]

Dosis alta Mas de 1 Gy Accidente radioldgicos
graves  (Chernobyl  por
ejemplo)

Dosis moderada 100 mGy a 1Gy Trabajadores de la operacion

de recuperacion después del
accidente de Chernobyl

Dosis baja 10 mGy a 100 mGy Multiples tomografias
computarizadas (TC)

Dosis muy baja Menos de 10 mGy Radiografia convencional (es
decir, sin TC)

Se sabe que la dosis total promedio recibida al afio por una persona es un valor aproximado
de 2.4 mSv debido a radiacion de origen natural y aproximadamente 0.4 mSv
correspondiente a radiacion de origen artificial (esta aproximacion puede variar de acuerdo
a la persona) [11], estas fuentes de radiacion se expresan en el apartado /.2.2. Fuentes
Terrestres. Los valores mencionados anteriormente no tienen efectos importantes sobre la
salud para considerarlos negativos pero nos permiten construir un contraste comparativo a
partir de las dosis de radiacidon recibidas provenientes de los estudios mas frecuentes. El
valor de las dosis de radiacion empleadas en algunos de los estudios més frecuentes que
realizan las personas, asi como el porcentaje de la dosis anual recibida que representan se
detalla en la Tabla 2.

Tabla 2. Dosis maximas y comparacion con la dosis anual de radiacion [11]

Estudio Dosis (Sv) Porcentaje de la dosis anual

Placa dental 0,0001 4%




Placa de torax 0,0001 4%
Mamografia 0,001 36%
Tomografia de cabeza 0,005 180%
Tomografia de térax 0,01 360%
Carterismo cardiaco 0,05 1800%

Resulta evidente que la radiacion representa un papel fundamental en el proceso del estudio
PET, de manera mdas concreta, mediante un radiofirmaco administrado a un sujeto de
estudio se puede obtener informacion relevante a partir de la reconstruccién de imagenes,
debido a la administracion de este radiofarmaco tienen lugar distintos tipos de interacciones
como lo es el efecto fotoeléctrico, el efecto Compton y la producciéon de pares, que se
detallan en los apartados [1.4.1 Efecto fotoeléctrico, 1.4.2 Efecto Compton y 1.4.3.
Produccion y aniquilacion de pares, respectivamente.

1.2. Fuentes de radiacion

Desde su aparicion, nuestro planeta se ha visto constantemente expuesto a la radiacion
proveniente de distintos entornos, ya sea del espacio exterior o incluso del mismo material
radiactivo presente en su propia corteza y nucleo. Incluso, en la actualidad las edificaciones
pueden retener un gas radiactivo particular denominado como radén, mas aun el propio
material del edificio puede contener radionucleidos que aumentan la exposicion a la
radiacion. Las fuentes de radiacion se clasifican basicamente en fuentes cosmicas y fuentes
terrestres que a su vez se pueden clasificar en diferentes sub tipos.

1.2.1. Fuentes cosmicas

Como se menciond anteriormente nuestro planeta se encuentra siendo irradiado
constantemente, una de las principales fuentes de radiacion la conforman particulas
provenientes del espacio que se conocen como rayos cOsmicos, como se expresa en el
apartado 1.3.1. Tipos de radiaciones lonizantes, y consisten principalmente en protones,
nucleos pesados, particulas alfa, particulas beta y radiacion gamma [14]. Se ha descubierto
que el campo magnético desvia la radiacion cdésmica proveniente del espacio hacia los
polos, de manera que éstos reciben mas radiacion que las regiones ecuatoriales [15]. Es
importante mencionar que aunque los rayos cosmicos provienen del espacio, este tipo de
radiacidon no se ve producida por la interferencia del ser humano por lo que constituye una
fuente natural de radiacion.

1.2.2. Fuentes Terrestres

Nos hemos desarrollado como especie en un entorno que es radioactivo por naturaleza, esto
se debe a que todo aquello que forma parte del planecta Tierra estd compuesto por
radionucleidos primigenios (es decir creados antes de que se formara la Tierra), es por ello




la dosis de radiacion anual que recibimos se divide en porcentajes que provienen de
diferentes medios.

Fuentes naturales: Es sabido que la tierra, asi como los elementos que se encuentran en la
naturaleza emiten radiacion, esto se debe a que estan conformados en parte por elementos
radioactivos. Algunos ejemplos son el potasio-40, rubidio-87, uranio-238, torio-232 y
radon-222. Debido a que la concentracion de estos elementos varia considerablemente con
respecto al lugar geografico, la cantidad de radiacion proveniente de estos también lo hace
[14]. El hecho de que el radon-222 se encuentra presente en gran parte de nuestro entorno
vale la pena describirlo de manera mas profunda, €ste se produce a través de una serie de
decaimientos de uranio-238. Resulta particularmente nocivo para la salud ya que, cuando se
le inhala, parte de los productos de corto tiempo de vida que genera su decaimiento son
retenidos en los pulmones, irradiando las células en el tracto respiratorio con particulas alfa,
es por ello que el radon constituye una de las principales causas de cancer de pulmon [15].

Fuentes artificiales: Se define como radiacion artificial aquella producida por el ser
humano con distintos fines como la industria, la mineria, la generacion de energia, la
medicina e incluso para el desarrollo de armamento militar [16]. Generalmente la
aplicacion de la radiacion en la medicina representa casi la totalidad de radiacion artificial
que recibe una persona en promedio, en nuestro Capitulo 2. Aplicaciones en la medicina se
detalla mas acerca de la relacion entre le medicina y la radiacion y los tipos de estudios de
deteccion. Es importante mencionar que las dosis emitidas por las fuentes artificiales de
radiacion estan reguladas por las medidas de proteccion a la radiacion [17].

De forma mas general, parte de la radiacién que recibimos proviene en gran medida de las
edificaciones que habitamos, esto se debe a que los materiales que se utilizan en la
construccion se forman a partir de elementos conformados por radionucleidos [14].
Ademas, el radon se encuentra presente en la totalidad de la atmosfera terrestre, esto tiene
como consecuencia que pueda filtrarse en los edificios a través de sotanos y pisos
provocando que su concentracion aumente. Se han realizado estudios en paises como
Francia, Alemania, Italia, Japon y Estados Unidos donde se estima que alrededor del 95%
de sus poblaciones habitan en areas donde la dosis promedio recibida anualmente al aire
libre varia entre 0.3 y 0.6 mSv [15].

1.3. Radiacion Ionizante

La materia estd constituida por atomos que consisten a su vez en un pequefio nucleo
formado por protones (particulas con carga eléctrica positiva), neutrones (particulas
similares a los protones pero sin carga eléctrica) y moviéndose en la llamada nube
electronica al rededor del nucleo, se encuentran los electrones (particulas con carga
eléctrica negativa) [18]. Se dice que un atomo es neutro cuando la cantidad de electrones es
igual a la cantidad de protones ya que la carga eléctrica total es cero, en cambio, cuando
esto no sucede el atomo tiene carga eléctrica y se le conoce como ion. Con frecuencia la
mayoria de los nicleos atomicos en la naturaleza son estables y no presentan alteraciones
en el tiempo, no obstante, existen algunos ntcleos atdbmicos que se consideran inestables
debido a que pueden emitir particulas cargadas o radiacion electromagnética (fotones) de



manera espontanea. Estos nucleos inestables se conocen como radionucleidos o
radioisotopos [18].

El proceso de emision antes mencionado se refiere en la literatura como decaimiento,
desintegracion radioactiva o simplemente radioactividad. Cuando los productos de estas
desintegraciones sufren una interaccién con un atomo o molécula liberando un electron se
dice entonces que ha tenido lugar una ionizacion. Todas las particulas (o fotones segun él
caso) que poseen suficiente energia para llevar a cabo una ionizacidén se conocen como
radiaciones ionizantes [18]. Si se da el caso de que la energia aportada sea insuficiente para
arrancar electrones del atomo, aun puede ser suficiente para desplazar electrones desde
capas internas completas hasta otras mas externas incompletas, provocando que se creen
huecos en las primeras. Cuando esto sucede se dice que el 4tomo estd excitado, este
fendmeno recibe el nombre de excitacion atomica [19].

1.3.1. Tipos de radiaciones Ionizantes
Las radiaciones ionizantes se pueden clasificar de la siguiente manera:

Radiacion Alfa: Es un tipo de radiacion corpuscular constituida por particulas alfa que a su
vez estan formadas por 2 protones y 2 neutrones por lo que tiene dos cargas positivas. Al
compararse con otro tipo de radiaciones, las particulas alfa resultan muy pesadas y llevan
una mayor cantidad de energia. Es debido a lo anterior que las particulas alfa sufren
interacciones con practicamente cualquier otra particula que se encuentren en su
trayectoria, incluso los 4tomos que constituyen el aire. En general, las particulas alfa no
suelen representar un riesgo por via externa, aunque si resultan peligrosas mediante
ingestion, inhalacidon o sedimentacion [19].

Radiacion beta: Este tipo de radiacion consiste en la emision de electrones por un nucleo
atomico, como consecuencia del decaimiento del neutron. Esta conformada por electrones
del nticleo que son emitidos por radionucleidos a velocidades cercanas a las de la luz, por lo
que poseen carga negativa [19]. Dentro de esta clase de radiacion existen dos tipos que
podemos considerar: Cuando un nticleo inestable emite un electron se dice que ocurrid una
emision beta negativa (f°), en cambio cuando un emite un positron se dice que tuvo lugar
una emision beta positiva (B*) (esto también se conoce como decaimiento por positrones)
[18]. A diferencia de las particulas alfa este tipo de radiacion representa un riesgo de
irradiacion externa e interna, sin embargo esta se utiliza en el tratamiento de algunas
patologias como neoplasias [19]. Este tipo de radiacion en especial resulta de interés para
nuestro estudio debido a que constituye el principio fisico en el cual esta basado el PET, ya
que este utiliza radionucleidos emisores de positrones que se administran al sujeto de
estudio como se detalla en el apartado 2.4.2. Principio de aniquilacion.

Radiacion Gamma: La radiacién gamma es un flujo de fotones de muy alta energia [18]
[19], que suele tener su origen en el nucleo excitado. Frecuentemente, después de emitir
una particula alfa, el nicleo ain posee un exceso de energia que elimina en la forma de
ondas electromagnéticas de altas frecuencias. Una vez que un nlcleo que se encuentra en
un estado de excitacion emite esta radiacion pierde una cantidad de energia en proporcion a
la frecuencia de la radiacion emitida, sin embargo no varia su masa ni su nimero atdmico
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[19]. Una consecuencia directa de su pequena longitud de onda es que tiene la capacidad de
atravesar cientos de metros en el aire, materia de poca densidad e incluso el cuerpo humano
[19].

Rayos Cosmicos: Como se menciond anteriormente, este tipo de radiacion son particulas
provenientes del espacio con altas energias que irradian constantemente la superficie del
planeta Tierra. Presentan una mayor intensidad en altitudes superiores al nivel del mar
debido a que la atmosfera provee cierta proteccion producto de la capa de ozono de la
estratosfera [19].

Radiacion Neutronica: Al igual que los rayos cosmicos son particulas procedentes del
espacio exterior producto de colisiones entre 4tomos que tienen lugar en la propia
atmosfera terrestre, aunque también pueden ser provocadas por desintegraciones radiactivas
espontaneas [19]. No poseen carga por lo que tienen una gran cantidad de energia y
practicamente no presentan interacciones con la materia que van atravesando [18].

Rayos X: Los rayos X son esencialmente fotones de alta energia que se producen cuando
electrones acelerados a gran velocidad chocan contra la materia [19] [18], Los rayos X
representan el principal riesgo de irradiacion por via externa, provienen de diferentes
fuentes como los generadores de radiodiagndstico, los microscopios electronicos, los tubos
catodicos de los televisores antiguos, etc [19].

1.4. Interaccion de la radiacion con la materia

En este punto se debe mencionar que sin importar que proceso de deteccion se utilice (PET
o SPECT), estara sujeto al tipo de interaccion que existe entre la materia y la radiacion,
debido a que existe una diferencia de energias en cada rango del espectro electromagnético
se presentan diferentes niveles de interaccion, sin embargo, la radiacion electromagnética
puede ser transmitida o atenuada por la materia como consecuencia de los procesos de
dispersion o absorcion respectivamente. Cuando un rayo pasa a través de la materia, en
particular una capa fina, la probabilidad de absorcién es proporcional al grosor de dicha
capa. Existe un gran numero de mecanismos de interaccidon con la materia, siendo los
principales el efecto fotoeléctrico, el efecto Compton, la produccion de pares y la
dispersion de Rayleigh (coherente). A continuaciéon detallaremos los procesos
anteriormente mencionados, no obstante, se le dard especial atencion al efecto de
produccion de pares pues constituye el fundamento fisico para el funcionamiento del PET
que da pie a nuestro objeto de estudio.

1.4.1. Efecto fotoeléctrico

El efecto fotoeléctrico se considera la interaccion con la materia de mayor relevancia para
los fotones de baja energia [20], durante el proceso de absorcion fotoeléctrica un foton
experimenta una interaccion con un atomo que lo absorbe provocando que este
desaparezca, entonces el atomo expulsa un fotoelectron energético desde una de sus capas
[21]. Entonces el fotoelectron aparece con una energia dada por la expresion:
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Ee- =hv - Eb

Donde hv es la energia del foton incidente, siendo h la constante de Planck y v la frecuencia
del foton, Ey representa la energia minima que se requiere para desprender al electréon de su
orbita. La vacante que se crea en la orbita es ocupada nuevamente mediante la transicion de
un electron procedente de algin nivel que posea mayor energia, no obstante, también puede
ser ocupada si se captura un electron libre, debido a esta diferencia de energia entre los
niveles se emite radiacion [21]. Generalmente los fotones emitidos durante el proceso
tienen la forma de la energia de un haz de rayos X. La descripcion grafica del efecto
fotoeléctrico para un foton incidente se presenta en la Figura 2.

Fotoelectron
E.> hv-E 8
hvZE '
Foton
Incidente

Figura 2. Representacion del Efecto Fotoeléctrico [22]

1.4.2. Efecto Compton

Existen circunstancias en las que los electrones pueden dispersarse de manera
independiente, este fendémeno se conoce como dispersion incoherente, o bien, dispersion de
Compton [23]. El efecto Compton ocurre entre el fotén incidente y un electron en el
material absorbente, parte de la energia es dispersada y otra parte se transfiere a energia
cinética pues el foton entrante se reflecta (siendo dispersado) un dngulo 6 con respecto a su
direccion original, ademads, el foton transfiere una porcion de su energia al electron (que se
asume inicialmente en reposo), el cual es entonces conocido como electron de retroceso
[21] [23]. El foton que ha sido reflectado tendra entonces una frecuencia v° menor a la
frecuencia v del foton incidente para que la energia se conserve:

E,=hv—hv’

La expresion que relaciona la energia transferida y el d&ngulo de dispersion para cualquier
interaccion puede ser derivada a partir de las ecuaciones simultaneas para la conservacion
de la energia y el momento [21].

hv

hv
myc?(1 — cos 6)
La dispersion de Compton para un foton incidente se expresa graficamente en la Figura 3.

hv' =
1+
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Foton dispersado

hv >>E, hv'< hy

Foton

Tncidente Electron de retroceso

Ex=hv -hv'

Figura 3. Representacion de la dispersion de Compton [22]
1.4.3. Dispersion Coherente

Ademas de la dispersion de Compton (dispersion incoherente), existe otro tipo de
dispersion que ocurre si un foton interacciona de manera coherente con los electrones de un
atomo absorbente. La dispersion Coherente es comunmente referida como dispersion de
Rayleigh, permite que el foton conserve su energia inicial después de ser dispersado, esta
no excita ni ioniza el atomo. En esta dispersion el dngulo de dispersion decrece mientras la
energia aumenta, ademads, la probabilidad de que se dé una dispersion coherente solo es
relevante para fotones de bajas energias [21]. La dispersiéon coherente para un foton
incidente esta representada por la Figura 4.

Foton dispersado

hv ~ Eg hv'= hy

Foton
incidente

Figura 4. Representacion de la dispersion de Reyleigh [22]
1.4.4. Produccion y aniquilacion de pares

Este proceso generalmente toma lugar en el campo de Coulomb de un nicleo, cuando un
foton incidente (con una energia de al menos 1.022 MeV) interacciona con un nucleo se
produce un par electron-positron [21], esta interaccidon se conoce como creacion de pares.
Este par de particulas cargadas continua con sus trayectorias, sin embargo, en cierto punto
el positron colisiona con alglin electron del medio y entonces ocurre la aniquilacion de
pares. Debido a la aniquilacion de pares dos fotones son emitidos, estos fotones
“secundarios” tienen trayectorias en direccion opuesta al lugar de aniquilacion por lo que
practicamente no tienen relacion con la direccion del foton incidente, ademas, poseen la
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mitad de la energia inicial de la masa en reposo del electron y del positron (0.511 MeV)
[24]. Por lo anterior se dice que si la energia de los rayos incidentes excede el doble de la
energia de la masa en reposo de un electron (1.022 MeV), entonces el proceso de
produccion de pares es energéticamente posible [21]. Existe la probabilidad de que la
interaccion ocurra en el campo de un electron, cuando esto sucede se dice entonces que
ocurre una produccion de tercias electron-positron-electron, no obstante, esta probabilidad
es mucho menor en comparacién a la probabilidad de que ocurra en el campo de un nucleo,
siendo la excepcion aquellos elementos que poseen un numero atémico realmente bajo
[24]. Este tipo de interaccidon con la materia tendra una mayor relevancia en el siguiente
capitulo donde se introduce al lector la definiciéon apropiada del PET como técnica de
deteccion de radiacion en el apartado 2.4. PET, ya que es la base fisica en la que este se
sustenta. El proceso de creacion del par electron-positron en un nucleo a partir de un fotén
incidente se muestra de manera grafica en la Figura 5.

Electron(e »

h\. > 1.021MeV

Foton '~y
incidente osttron (e)
Exle )+ Exle*)
hv <1.02 MeV

Figura 5. Representacion de la produccion de pares [22]
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Capitulo 2

Aplicaciones en la medicina

2.1. Laradiacion y la medicina

La aplicacion de la radiacion en la medicina se ha ido desarrollando con el paso del tiempo,
actualmente tiene aplicaciones para el diagndstico y tratamiento de ciertas enfermedades
como es el caso del cancer, donde se aprovecha el poder destructor de las radiaciones
ionizantes para destruir las células cancerigenas. Para poder llevar a cabo este tipo de
practicas, la medicina hace uso de ciertas técnicas que emplean determinados elementos
radioactivos como se detalla durante este capitulo.

2.1.1. Radiofarmaco

Se utiliza el término radiofarmaco para denotar un compuesto radioactivo que se utiliza
para el diagndstico y el tratamiento de enfermedades, estos se administran en dosis
pequetias por lo que en general no producen ninguna modificacion fisioldgica en quien lo
ingiere [25], si se emplean con fines de diagnostico, se aprovecha la propiedad de emision
de los radioisétopos para poder detectarlos a distancia. Técnicas como el PET y el SPECT
hacen uso de esto en sus procesos de deteccion. Por otro lado, cuando se emplean con fines
terapéuticos se aprovecha el efecto que puede ocasionar la radiacion sobre un tejido
particular [25]. Es posible clasificar los radiofdirmacos de acuerdo a su estructura quimica
de la siguiente manera:

Radionucleidos primarios: Se definen como soluciones de compuestos inorgénicos del
radioisotopo [25].

Compuestos marcados: De manera general se definen como una asociacion entre dos
componentes, un radionucleido y una molécula que actia como conductor. Esta ltima se
encarga de conducir al radiofirmaco hacia un tejido particular como respuesta a
condiciones fisioldgicas [25].

Los radiofdrmacos pueden ser administrados de diferentes formas de acuerdo al 6rgano que
se esta estudiando:

Administracion oral: Resulta la manera mas simple de administracion siendo ademas de
bajo caracter invasivo, no obstante solo puede utilizarse esta forma cuando el radiofarmaco
puede ser absorbido a nivel intestinal y llegar al 6rgano blanco (receptor especifico) en la
forma quimica correspondiente [25].
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Administracion parenteral: Consiste en una inyeccion que tiene como propoésito atravesar
una o mas capas del cuerpo, ejemplos pueden ser las soluciones salinas isétonicas,
soluciones coloidales y suspensiones [25].

Inyeccion Subcutdanea: Es el método predilecto cuando se pretende realizar un estudio de
las vias linfaticas, pues presenta una via de acceso para que el radiofarmaco alcance dicho
compartimiento antes de llegar a la sangre [25].

Aplicacion locorregional: Se utiliza con fines terapéuticos, se emplea cuando se trabaja con
enfermedades identificadas y localizadas [25].

2.1.2. Medicina Nuclear

La medicina nuclear es una rama de la medicina que utiliza compuestos radioactivos
(radiofarmacos) para visualizar, diagnosticar y tratar padecimientos [26]. Consiste en la
introduccion de sustancias radioactivas solubles en el cuerpo, con el propdsito de obtener
imagenes que proporcionen informacion sobre la estructura de un organo, o bien, su
funcionamiento [17]. La medicina nuclear se emplea con los siguientes fines:

Diagnostico: Se utiliza un radiotrazador que se fija en un 6rgano o sistema determinado,
mediante el uso de una gammacdmara se consiguen imagenes del organo o tejido en
cuestion con la particularidad de que estas no son unicamente morfoldgicas (estructura de
un organismo), sino que ademas son funcionales y morfo-funcionales (diagnostico
integral). En afios recientes debido a la tomografia por emision de positrones (PET), los
estudios han pasado a ser moleculares [27].

Terapéutico: Generalmente la medicina nuclear tiene sus principales aplicaciones en
padecimientos como el cancer de tiroides, el hipertiroidismo y el tratamiento del dolor
6seo. En la actualidad, existen radiofdirmacos que se encuentran en fase de investigacion
para tratar mas de 35 enfermedades [27].

2.1.3. Radiologia

La radiologia representa una herramienta anatoémica de vital importancia para la deteccion y
diagnodstico de diversos padecimientos. Desde que fue descubierto, el campo de la
radiologia ha experimentado un progreso acelerado con avances continuos en areas como la
angiografia en la década de los cincuenta, ultrasonidos y tomografia computarizada (TC)
en la década de los setenta, imagenes de resonancia magnética (RM) y tomografia de
emision de positrones (PET por sus siglas en inglés) en la década de los ochenta, TC
multidetector y técnicas de RM ultrarrapidas a principios y mediados de los noventa, asi
como imagenes funcionales y moleculares desde finales de los noventa hasta la actualidad
[28]. Podemos considerar la radiologia en dos clases diferentes: la radiologia basica
consiste en el analisis de imagenes que se obtienen a través de rayos X, mientras que, la
radiologia intervencionista emplea procedimientos poco invasivos que se guian por
imagenes para el diagnostico y tratamiento de enfermedades [17]. Entre los tipos de
estudios comprendidos por las radiologias se incluyen los siguientes:
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Fluoroscopia: Utiliza un haz continuo de rayos X para evaluar procesos dindmicos como la
peristalsis intestinal. Comunmente se utiliza en la evaluacién del tubo digestivo superior e
inferior, las articulaciones y la médula espinal [29].

Tomografia convencional: Se consigue una imagen en la que el plano elegido de la
anatomia se mantiene enfocado mientras que las estructuras que se encuentran delante y
detras de este plano aparecen borrosas. Este enfoque se logra al desplazar el tubo de rayos
X y la pelicula de manera simultanea pero en sentidos opuestos durante la exposicion de la
imagen tomografica, se cubre un arco de 8 a 40 grados [29].

Mamografia: La radiografia de la mama se conoce como mamografia y se realiza de
manera habitual desde el ano 1980 aproximadamente. El equipo que se utiliza para la

mamografia se compone de un tubo especial de rayos X y un sistema compresor de la
mama [29] [30].

Anglografia: Es un estudio del sistema vascular que se realiza mediante una inyeccidon
intraarterial o intravenosa (segin sea el caso) de un medio hidrosoluble a través de un
catéter percutaneo [29].

Recientemente la radiologia computarizada (CR, del inglés computed radiography) ha
reemplazado al tradicional conjunto chasis-pelicula debido a sus ventajas entre las que se
incluyen mayor calidad de imagen y menor dosis de radiacién para el paciente [28].

2.1.4. Radioterapia

Comunmente utiliza la radiacion para el tratamiento del cancer aunque también puede tratar
diversas enfermedades y tumores benignos [17]. La radioterapia se puede clasificar de dos
maneras:

Radioterapia de haz externo: También conocida como teleterapia requiere el uso de una
maquina que permita enfocar la radiacion a las células cancerosas. Se trata de un
tratamiento local puesto que la radiacion trata una parte especifica del cuerpo [31] [17].

Radioterapia interna: Como su nombre lo indica, consiste en colocar radiacion dentro del
cuerpo del paciente, ya sea liquida o solida [32]. Una forma de radioterapia interna se llama
braquiterapia en la que se coloca una fuente so6lida de radiacion (semillas, listones,

capsulas) en el tumor o en la zona donde se encuentra [17].

Se estima que a nivel mundial 5.1 millones de pacientes fueron tratados de manera anual
durante el periodo comprendido entre 1997 y 2007 [17].

22. TC

Las radiografias planares de rayos x constituyen uno de los pilares principales en el area de
la radiologia, proveen un primer vistazo para heridas profundas y sospechas de
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enfermedades cronicas. De acuerdo a los resultados arrojados por el escaner de rayos X un
paciente puede ser sugerido para un estudio de tomografia computarizada en tres
dimensiones para obtener un diagnostico mas detallado.

2.2.1. Descripcion de la TC

La tomografia computarizada es una técnica axial pues permite obtener imagenes
perpendiculares el eje longitudinal del cuerpo [29]. Durante el proceso de adquisicion de
datos de una tomografia computarizada el tubo de rayos X y el arreglo de detectores rotan
alrededor de un paciente que permanece inmoévil, obteniendo un niimero de proyecciones
en un intervalo de fases (angulos). La tomografia computarizada se caracteriza por
conseguir imagenes de una alta resolucion espacial (1 mm), ademas, se utiliza con
frecuencia en oncologia para realizar diagndsticos y simulaciones de radioterapia debido a
que genera una porcion relevante de imagenes anatdmicas [33]. Generalmente un escaner
de TC opera en la modalidad de “enfoque y disparo”, definida por los angulos de muestreo
y la posicion del paciente [29].

2.2.2. Tipos de escéaner para TC

Helicoidal: El escaner para tomografia computarizada helicoidal tuvo su primera aparicion
en el afio 1989 cuando se combind la técnica de adquisicion utilizando un tubo de rayos X
que rotaba con una mesa movible mejorando los estudios de TC considerablemente [34].
Entre las ventajas que ofrece un escaner TC helicoidal incluye una reduccion sustancial del
tiempo de exploracion y por consiguiente una mayor velocidad en el estudio del volumen
de interés, ademas se tiene mayor consistencia en la deteccion de lesiones pequefias que en
un escaner comun pueden llegar a cambiar de posicion [29].

TCMD: Una década después de la introduccion de la TC helicoidal el siguiente gran avance
tecnologico fue la introduccion de los escdneres de tomografia computarizada multi
detector (TCMD) resultado de la combinacién del barrido helicoidal con la adquisicion
simultanea de varios cortes [29]. Se compone de 64 arreglos de detectores contiguos,
permitiendo realizar mediciones simultaneas, sin mencionar que el tiempo de rotacion llega
a ser de 0.3-0.4s [34]. La TCMD presenta ventajas adicionales como el uso de cortes mas
finos (1-2mm) en conjunto con algoritmos de reconstruccion de alta resolucion, lo que
permite obtener imagenes de mayor resolucion espacial [29].

Cardiaco: Consiste en hacer coincidir la reconstruccion de la imagen con el
electrocardiograma y la eleccion del mejor dngulo de reposo cardiaco [34].

2.2.3. Proceso de deteccion de TC

Durante el proceso de una tomografia computarizada se utiliza una estructura con forma de
aro conocida como Gantry, estd contiene un tubo de rayos X que conduce la radiacion hacia
una fila de detectores. Durante el escaneo por TC el paciente se encuentra recostado en una
cama que se mueve de forma lenta a través de la abertura circular del Gantry,
simultaneamente el tubo de rayos X gira alrededor del paciente mientras dispara los haces a
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través del cuerpo [35]. Los escaneres de TC utilizan detectores digitales especiales de rayos
X, estos se encuentran ubicados directamente contrarios a la fuente de rayos, una vez que
los rayos X salen del paciente estos son captados por los detectores y transmitidos a una
computadora [35]. Un escaner de TC se destaca por su eficiencia de deteccion, actualmente
se utilizan detectores centelleadores en los cuales los rayos X interactuan con el detector
generando luz, debido a los fotodiodos que se encuentran unidos a la parte posterior del
centelleador esta luz se convierte en una sefal eléctrica [36]. La importancia de los
centelleadores se expresa de manera mds completa en el apartado 2.5. Cristales
centelleadores.

2.3. SPECT

Desde la primera incursion de la radiacion en la medicina se ha desarrollado equipo,
farmacos y en concreto procedimientos que permiten realizar un diagndstico correcto, es
por ello que la eleccion de la técnica que se va a utilizar resulta de vital importancia pues
ciertos procesos aportan informacion mas detallada que otros de acuerdo a la zona que se
quiera estudiar o al organo en concreto. Anteriormente hemos presentado al lector la
tomografia computarizada, sin embargo, existen otras técnicas que permiten concebir
resultados nitidos y acertados, tal es el caso del SPECT.

2.3.1. Descripcion del SPECT

La tomografia computarizada por emision de foton tnico (SPECT, por sus iniciales en
inglés de Single Photon Emission Computed Tomography) es una técnica tomografica que
se basa en la deteccion de los fotones (con energias entre 59 y 364 keV) que se producen
mediante la desintegracion radioactiva del nicleo atomico [36]. Durante la realizacion del
SPECT se utilizan dos o tres camara gamma que rota alrededor del paciente para registrar
una proyeccion por cada fase [40]. La informacion obtenida mediante SPECT se consigue
realizando un muestreo alrededor de 360°, ademas, la teoria de la tomografia
computarizada determina el numero de muestras angulares necesarias, sin embargo para
muchos estudios de tipo SPECT alrededor 128 muestras se considera un muestreo angular
aceptable [39]. Es importante mencionar que se debe tener precaucién con respecto a la
variacion de angulos que se piensa utilizar durante el muestreo debido a que una eleccion
poco adecuada podria significar pérdida significativa de resolucion pues se tendra una
imagen borrosa, un contraste escaso, falta de detalle y en consecuencia una pérdida de
informacion en general. Generalmente los escaneres de SPECT son utilizados en estudios
de perfusion miocéardica para detectar padecimientos de arteria coronaria o infarto de
miocardio [40]. Un tipo de estudio SPECT bastante comun de adquisicion simultanea se
ilustra a continuacion en la Figura 6. a), por otro lado la variacion de las fases (dngulos)
rotando la caAmara gamma se ilustra a continuacion en la Figura 6. b).
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Figura 6. a) Seccion eficaz de una camara gamma dual de cabeza.

b) Diferentes orientaciones de la camara gamma para ilustrar la
adquisicion de multiples vistas angulares. [39]

2.3.2. Radiotrazador para SPECT

Para que un escaner de SPECT funcione de manera dptima debe cumplir con las siguientes
propiedades:

II.

I1I.

IV.

El radiotrazador que se utiliza con mayor frecuencia es e

El radiotrazador ideal debe tener una vida promedio tal que esta sea lo
suficientemente corta para producir una cantidad relevante de radioactividad a partir
de una dosis inicial pequefia pero no tan corta como para que exista un decaimiento
considerable antes de que el radiotrazador fluya a través de la sangre y se distribuya
entre los 6rganos que se desea estudiar [40].

Su decaimiento debe producirse mediante la emision de un rayo gamma mono-
energético sin la presencia de particulas alfa o beta ya que estas incrementan la
dosis sin ofrecer ninguna informacién util. Esto permie distinguir entre rayos
gamma sometidos a la dispersion de Compton (dispersion coherente) y rayos
gamma sin dispersion [40].

El rayo gamma incidente debe tener una energia mayor a 100 keV, de esta forma
para un haz de rayos gamma, una fracciéon considerable de los rayos emitidos
tendran la suficiente energia para atravesar el cuerpo y alcanzar el detector [40].

El radiotrazador utilizado debe tener la propiedad de ser facilmente absorbible por
el organo de interés y que presente poca probabilidad de absorcion por el resto del
cuerpo, esto influye de manera importante en la dosis requerida por el paciente.

99
1 ”™Tc el cual se encuentro en un

estado metaestable (varios estados de equilibrio) y tiene una vida promedio relativamente
larga (6.02 horas) [40].
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2.3.3. Camara Gamma

En general los instrumentos disefiados para la reconstruccion de imagenes planas y SPECT
utilizan cdmaras gamma, estas deben ser capaz de detectar tazas rayos gamma del orden de
decenas de miles por segundo, ademads, estas deben rechazar aquellos rayos que han sido
dispersados en el cuerpo y ya no representan informacion util. Para realizar esta accion la
camara gamma utiliza un cristal largo de yoduro de sodio activado con talio NaI(TT) como
detector, este tiene un diametro aproximado de 40-50 cm [41]. Existen cdmaras gamma
digitales y camaras gamma analdgicas, en el caso de la camara analdgica se emplea una
sefal analdgica la cual es naturalmente ruidosa y puede abarcar un rango continuo con un
nimero infinito de valores, en cambio una sefial digital tienen un nimero de valores
discretos [42].

2.3.4. La Matriz del SPECT

De manera similar a las imagenes planares, el tamafo de la matriz del SPECT debe tener el
tamafno adecuado para no perder la resolucion del sistema. En una imagen planar se busca
que la matriz elegida sea de un tamafio de pixel que no supere la mitad de la resolucion
anticipada por la camara, esto quiere decir que la anchura a media altura (FWHM del inglés
Full Width at Half Maximum) debe estar representado por 2 pixeles. Para el SPECT
podemos emplear 2,5 pixeles por FWHM debido a que se requiere un mayor nimero de
pixeles por distancia de resolucién que en estudios planares [43]. Este concepto no resulta
relevante en nuestro estudio, pues este se enfoca a la resolucion temporal y no a la
reconstruccion de imagenes, no obstante, se le presenta al lector para que este tenga una
mayor comprension de la técnica.

2.3.5. Proceso de deteccion del SPECT

Como se menciond anteriormente el escaner de SPECT utiliza cdmaras gamma para
detectar los rayos gamma que no son atenuados por el cuerpo, para ello utiliza un cristal
centelleador que convierte la energia de los rayos en luz. Cuando un rayo gamma incidente
golpea el cristal pierde energia, para rayos gamma de altas energias se produce el efecto
fotoeléctrico, en caso de rayos gamma de bajas energias se produce la produccion de pares,
la dispersion de Compton es el proceso mas probable para el rango de energia entre estos
extremos [44]. Aproximadamente 230 ns después ocurre un proceso de des-excitacion
mediante la emision de fotones, estos tienen una longitud de onda de 415 nm y una energia
de 4eV. Cada rayo gamma incidente que golpea el cristal produce unos cuantos miles de
fotones, estos poseen una energia del orden de electronvolts por lo que las sefales
luminosas son realmente bajas, para poder ser digitalizadas deben ser amplificadas y
convertidas en corriente eléctrica [41], este proceso se realiza convencionalmente mediante
los tubos fotomultiplicadores que se describen en el apartado 3.3. PMT.
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2.3.6. Yoduro de Sodio activado con Talio (Nal(TT))

En 1948, Robert Hofstadter fue el primero en demostrar que el yoduro de sodio cristalino
activado con talio Nal(TI) producia una salida de luz considerablemente larga en
comparacion con los materiales organicos que se habian utilizado previamente [45]. Este
descubrimiento fue el detonante para el inicio de una nueva era de espectrometria de
centelleo de radiacion gamma. La propiedad que vuelve al Nal(TI) tan atractivo es su
excelente alcance luminico, ademas, su tiempo de decaimiento por pulso de 230 ns lo cual
es inconveniente para aplicaciones que requieran una tasa de conteo alta en poco tiempo
[45]. Para poder ser utilizados, los cristales de Nal(TI) generalmente se acoplan con un tubo
fotomultiplicador heméticamente sellado debido a que el yoduro de sodio es higroscopico,
lo que significa que puede absorber humedad del medio circundante [45]. Incluso en la
actualidad, el Nal(TTI) sigue siendo el centelleador cominmente empleado para la deteccion
de rayos gamma, sin embargo se ha demostrado que otros materiales centelleadores
exhiben propiedades mas atractivas para la deteccion. Las caracteristicas de los
centelleadores se detallan de manera mdas precisa en el apartado 2.5. Cristales
centelleadores.

24. PET

En este punto hemos presentado dos métodos de deteccion de radiacion con fines médicos,
ahora que el lector se ha familiarizado con la interaccion de la radiacion con el paciente
mediante los radiofArmacos y los diferentes procesos que tienen lugar podemos introducir
la técnica de interés para nuestro estudio, el PET. El desarrollo de esta técnica se debe, en
parte, al descubrimiento del positron por parte del fisico britdnico Paul Dirac en 1928. En
1932 el fisico estadounidense Carl Anderson observo por primera vez las predicciones
hechas por Dirac, capturando rastros de rayos cosmicos en una camara de ionizacion, hecho
que le vali6 el premio Nobel de Fisica en 1933 por su trabajo “The Positive Electron”. Fue
hasta el afio 1953 cuando se obtienen las primeras aplicaciones del PET en la deteccion de
tumores cerebrales, donde el fisico estadounidense Gordon L. Brownell junto con el
neurocirujano William Sweet describieron por primera vez, en el Hospital General de
Massachusses, del Instituto de Tecnologia de Massachussets, un nuevo método de imagen
basado en los descubrimientos de Dirac y Anderson del positron a través de la aniquilacion
de pares [46].

2.4.1. Descripcion del PET

La tomografia por emision de positrones (PET del inglés possitron emission tomography)
es una técnica de reconstruccion de imagenes en la que su principal caracteristica, como lo
indica su nombre, es que utiliza un emisor de positrones. Esta modalidad permite obtener
imagenes tomograficas a partir de la deteccion de rayos gamma producidos cuando los
positrones emitidos por el radiofarmaco interaccionan con electrones del medio
(aniquilacion de pares) [42]. De manera similar al SPECT un atractivo que ofrece el PET es
que tiene la capacidad de localizar la distribucion de un radiofirmaco en un plano
tridimensional, esto permite generar imagenes dindmicas del radiofairmaco por el 6rgano
[42]. La principal diferencia que existe entre el SPECT y el PET es el tipo de
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radiotrazadores que se utilizan, mientras que el SPECT utiliza radionucleidos emisores de
un foton, el PET utiliza radionucleidos emisores de positrones [47].

2.4.2. Principio de aniquilacion

Aniquilacion
Positron-Electron

....................... o 511 keV

Rango efectivo del Foton
positron

{ L= Trayectoria del foton

Radionucleido emisor
de positrones

Figura 7. Proceso de aniquilacion [48]

En esta modalidad los positrones son emitidos desde el nucleo durante el decaimiento
radioactivo de un cierto isétopo emisor P* (rico en protones) inestable, estos isotopos
logran alcanzar la estabilidad mediante un proceso de decaimiento que transforma un
protén en un neutrén y es asociado mediante decaimiento a un positron (e') y un neutrino
[48]. Una vez que el positron ha sido emitido desde el nucleo, este se propaga a través del
tejido circundante donde sufre una dispersion provocando un cambio en su direccion
perdiendo al mismo tiempo energia cinética. El positrén avanza una corta distancia que
depende de la propia energia del positron hasta que colisiona con un electron presente en el
tejido circundante, esta colision da como resultado la aniquilacion de ambas particulas y la
creacion de dos fotones de 511 keV cada uno como se muestra en la Figura 6, del mismo
modo que se expresa en el apartado 1.5.3. Produccion de Pares [48]. Mientras que para el
estudio SPECT vy las tomografias planares el isotopo mas utilizado es el *™Tc¢ para el PET
comunmente se utiliza el flior-18 (fluor desoxiglucosa) '*F el cual decae a oxigeno-18 '*O
[47].

2.4.3. Tipos de eventos

A partir del proceso de deteccion y reconstruccion podemos obtener una imagen que nos
permite visualizar la distribucion del radioisdtopo en el cuerpo. En el PET se detecta la
cantidad de eventos radioactivos que recibid el detector, mientras mayor sea la cantidad de
eventos detectados la imagen tendrd un mayor valor estadistico aunque la calidad de la
imagen esta sujeta a la calidad de los eventos mas que a la cantidad [49]. Los eventos se
pueden clasificar de la siguiente manera:

Eventos verdaderos: Son aquellos eventos correspondientes a la situacion ideal de

deteccion en la que los fotones provenientes del proceso de aniquilacion no sufren otras
interacciones durante su recorrido [49].
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Eventos dispersados: Son aquellos eventos en los que los fotones sufren un proceso de
interaccion durante su recorrido, esto provoca un aumento en ¢l ruido de la imagen y por
consiguiente una disminuciéon en su contraste ya que afectan la percepcion de las
coordenadas del punto de aniquilacion [49].

Eventos aleatorios: Son aquellos eventos en los que dos fotones provenientes de diferentes
procesos de aniquilacion inciden dentro de la misma ventana temporal del equipo [49].

Eventos multiples: Son aquellos eventos en los que tres fotones inciden en la misma
ventana temporal, lo que provoca que el equipo no pueda discriminar cual es el par
verdadero y entonces desecha todos los eventos [49].

2.4.4. Micro PET

La microtomografia por emision de positrones esta orientada a la adquisicion de estudios en
animales de laboratorio mediante imagenes tipo PET, la caracteristica principal de esta sub
modalidad del PET consiste en proporcionar informacion metabolica a nivel molecular,
dicha informacién se obtiene igual que la del PET a partir de la distribucion de un
radiofarmaco en el organismo. De igual manera, se puede obtener informacion de diferentes
enfermedades en sus etapas iniciales mediante un procedimiento de caracter no destructivo,
lo que permite realizar méas de un estudio en un mismo individuo [50]. Un estudio
microPET permite detectar imagenes dindmicas con alta sensibilidad, ademas de mejorar
los algoritmos empleados para la correccion de la atenuacion y por consiguiente facilita la
cuantificacion de la imagen molecular [51]. Mediante los estudios microPET es posible
probar los nuevos radiofairmacos en organismos vivos (modelos animales) antes de que
estos tengan la aceptacion clinica, permite estudiar factores como la distribuciéon en el
cuerpo, el tiempo de biodestribucion y los posibles efectos negativos que se puedan
presentar. En la Figura 8. a) y b) se ilustran estudios microPET realizados en un roedor con
fluorodesoixglucosa y fluorotimidina respectivamente.

Figura 8. Estudios microPET aplicando a) "*F-FDG y "*F-FLT realizados en el
Laboratorio de Microtomografia de la UNAM. [50]
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2.4.5. Proceso de deteccion de PET

Como se mencion6 anteriormente el PET utiliza el principio de aniquilacion, el
radiofdrmaco utilizado emite positrones que sufren el proceso de aniquilacion con un
electron en el tejido, lo que resulta en la formacion de rayos gamma con energias de 511
keV cada uno, los dos rayos gamma viajan hasta golpear el detector [21] [24]. En los
sistemas de PET al igual que en los sistemas SPECT se utilizan detectores de centelleo,
estos son cristales inorganicos que emiten luz centelleante en el rango visible cuando
fotones con alta energia inciden en ¢l, posteriormente esta luz es convertida en una sefial
eléctrica por un tubo fotomultiplicador [52]. A diferencia del SPECT donde el Nal(TI)
resulta ideal para un fotén singular de energia baja este resulta menos atractivo para
sistemas PET debido a su coeficiente de atenuacion lineal relativamente bajo para fotones
de 511 keV, es por ello que el NaI(TI) ha sido reemplazado por el ortosilicato de lutecio
LSO, cuyas propiedades se detallan en el apartado 2.5.4. LSO [47].

2.5. Cristales Centelleadores

Hasta el momento hemos mencionado los cristales centelleadores utilizados en los distintos
procesos de deteccion pero sin presentarlos apropiadamente, en los estudios de PET se
utilizan cristales centelleadores inorganicos para registrar los rayos gamma que se producen
mediante la aniquilacion de los positrones emitidos pos los radiotrazadores inyectados,
ademas, las propias caracteristicas del cristal centelleador determinan su rendimiento y por
consiguiente la efectividad del estudio.

2.5.1. Material Centelleador

Un centelleador se define como un material que exhibe luminiscencia cuando pasa por ¢l
una radiacion ionizante (puede tratarse de electrones, protones o incluso ondas
electromagnéticas como rayos X o gammas). Esto se produce debido a que el material
absorbe parte de la energia de la particula incidentes y la convierte en forma de fotones
visibles o ultravioleta [53]. Dicho proceso ocurre en una escala de tiempo del orden de
nanosegundos o incluso microegundos, entonces produce un breve pulso de fotones que
corresponden a cada rayo gamma (o rayo X) que interactia con el material centelleador. La
intensidad del pulso de luz es proporcial a la energia que recibe el centelleador, dicho pulso
se capta utilizando un detector y se convierte en una sefial eléctrica [53].

2.5.2. Centelleadores organicos

Se consideran centelleadores Organicos aquellos compuestos de hidrocarburos aromaéticos
que contienen estructuras condensadas de anillos de benceno, su caracteristica principal es
que presenta un tiempo decaimiento realmente corto (del orden de nanosegundos). En los
centelleadores organicos la luz se produce por la transicion de los electrones libres de
valencia de las moléculas [54], por ello se dice que el funcionamiento de los centelleadores
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organicos depende de las transiciones moleculares [55]. La energia debido al estado de
excitacion experimenta una transferencia entre moléculas antes de que ocurra el proceso de
des-excitacion, este proceso de transferencia tiene un rol importante en los centelleadores
organicos largos debido a que involucran mas de un tipo de moléculas [56]. Los
centelleadores presentan una propiedad conocida como eficiencia que es la cantidad de
energia de las particulas incidentes que logra convertirse en luz visible [56]. Se conocen los
siguientes tipos de centelleadores organicos:

Cristales organicos: Los cristales mas comunes son Antraceno (C,4Ho), Trans-Estilbeno
(C14Hj,) y Naftaleno (CjoHsg) [57]. El Antraceno y el Estilbeno son materiales relativamente
fragiles y dificiles de obtener en grandes cantidades, ademés se sabe que la eficiencia de
centelleo depende de la orientacion de una particula ionizante con respecto al eje del cristal,
sin embargo, el Antraceno tiene la peculiaridad de tener la mayor salida de luz de todos los
centelleadores organicos [56].

Liquidos organicos: Como su nombre lo indica se trata de soluciones liquidas de uno o mas
centelleadores organicos en un solvente (también organico). El proceso de absorcion es
algo diferente en las soluciones, aqui la energia ionizante parece ser absorbida
principalmente por el solvente y posteriormente se transfiere al soluto de centelleo. De
manera general se espera que los centelleadores liquidos sean mas resistentes a los efectos
dafiinos de la radiacidon que los centelleadores plasticos o cristalinos [56].

Centelleadores Plasticos: Son similares a los centelleadores liquidos con la diferencia de
que estas soluciones utilizan un solvente plastico solido [57]. Los centelleadores plasticos
son ampliamente utilizados en la fisica de particulas y en la fisica nuclear pues ofrecen una
sefial extremadamente rapida con un decaimiento constante de 2-3 ns y una salida alta de
luz [57].

Centelleadores de pelicula delgada: En el campo de los detectores de radiacion las
particulas delgadas de los centelleadores plasticos ocupan un rol importante, estas capas
actuan como detectores de transmision que responden a la cantidad de energia que la
particula pierde a través del detector [56].

Existe otro tipo de centelleadores que exhiben mejores resultados en los procesos de
deteccion, estos se conocen como centelleadores inorganicos, en concreto cristales
inorganicos que se explican con un mayor detalle en el siguiente apartado 2.5.3.
Centelleadores inorganicos (Cristales inorganicos).

2.5.3. Centelleadores inorganicos (Cristales inorganicos)

Los mecanismos de centelleo en materiales inorganicos dependen de los estados de energia
debido al enrejado del cristal del material [58]. En un centelleador inorganico la banda debe
ser considerablemente grande con el propdsito de evitar la excitacion térmica y permitir que
los fotones de centelleo viajen en el material sin absorcién [55]. En su mayoria, los
centelleadores inorganicos son cristales de haluros alcalinos que contienen una pequefia
impureza activadora. La ventaja de los cristales inorganicos radica en su mayor intensidad
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y nimero atdmico por lo que posee un mayor poder de frenado, ademads, ha demostrado la
salida de luz mas alta entre todos los centelleadores, por lo que se obtiene una mayor
resolucion energética. Por lo anterior mencionado se utilizan para la deteccion de rayos
gamma y electrones, y positrones de alta energiaa [59]. Algunos de los materiales utilizados
como en cristales inorganicos son el Nal(TIl), CsI(Tl), CsI(Na), KI(Tl). LuAp, YAG,
YAP y LSO [59] [45]. De los centelleadores mencionados anteriormente vale la pena
destacar el Nal(TI) que describimos previamente y el LSO (ortosilicato de lutecio), estos
dos se utilizan con frecuencia en los estudios de PET por sus propiedades, el mas conocido
es el NalI(T1) aunque el LSO presenta mejores propiedades como centelleador, las cuales se
detallan a continuacion.

2.5.4. Ortosilicato de lutecio (LSO)

El ortosilicato de lutecio (LSO) destaca entre otros centelleadores debido a que presenta
una mayor produccion de luz, es por ello que ha sido utilizado para nuestro estudio. Su
primera aplicacion como centelleador data del afio 1991, entres las multiples caracteristicas
que le convierten en un centelleador atractivo se encuentran su tiempo de decaimiento de
47 ns y un numero atdmico de 71, dichos caracteristicas lo vuelven relevante para estudios
de espectroscopia de rayos gamma. Ademads, su espectro de emision presenta un pico
alrededor de 420 nm, presena una eficiencia de centelleo del 75% la del NaI(TI) y se le ha
asociado una resolucion de energética del 7.5% para fotones de 662 keV en cristales
pequeios y aproximadamente del 10% en cristales de mayor tamafio [45]. Incluso con sus
multiples caracteristicas, en algunas muestras se ha podido observar que estas presentan un
grado inusual de variabilidad en la salida de luz, esto posiblemente sea causado por los
diferentes niveles de impureza [45]. Es importante mencionar que por causa de razones
comerciales algunos sistemas PET utilizan oxiortosilicato de itrio-lutecio LYSO el cual
tiene propiedades similares al LSO, en particular, nosotros simulamos un centelleador
LYSO debido a la facil adquisicion de este para la parte experimental.

2.5.5. Centelleadores gaseosos

Esta categoria de centelleadores se conforma practicamente de gases nobles, como el
xenon, krypton, argon etc. La principal caracteristica de los centelleadores gaseosos es que
los 4tomos son excitados de manera individual y después de un tiempo aproximado de 1 ns
estos regresan a su estado fundamental [59]. Estos presentan una desventaja que no se
puede pasar por alto y es que la luz que emiten se encuentra generalmente en el espectro
ultravioleta, esto provoca que los tubos fotomultiplicadores no sean capaces de detectarla
de manera apropiada volviéndolos ineficientes para utilizar en los estudios. Para poder
resolver este inconveniente se recurre a procedimientos tales como recubrir las paredes del
contenedor de manera que estas puedan cambiar la longitud de onda, para ello se requiere
que las paredes en cuestion sean capaces de absorber la luz ultravioleta y posteriormente
emitir luz en el espectro de la region verde-azul [59]. A pesar de sus inconvenientes, estos
centelleadores presentan un tiempo de respuesta extremadamente corto y con frecuencia se
utilizan en experimentos que involucran particulas cargadas pesadas.
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Capitulo 3

Detector

3.1. Caracteristicas Generales

Hasta el momento hemos hablado de los sistemas y sus caracteristicas particulares, sin
embargo no se ha profundizado de manera pertinente en la herramienta que permite llevar a
cabo este tipo de modalidades, los detectores. Los detectores de radiaciéon cumplen un rol
importante en la medicina nuclear y de forma mas especifica en los estudios de que se
llevan a cabo (PET, microPET, SPECT), gracias a los detectores podemos obtener un
amplio rango de informacidn a partir de la adquisicion de la imagen del padecimiento de un
paciente. Presentan diferentes especificaciones de acuerdo al tipo de estudio en el que son
utilizados, en este apartado abordaremos las caracteristicas que comparten en su mayoria
los detectores.

3.1.1. Sensibilidad

La eleccion de un detector en particular esta fuertemente ligada a la sensibilidad del
detector, esto es la capacidad que tiene dicho detector de producir una senal util para un
tipo de radiacion y energia determinado. Se debe tener en consideracion que no existe un
detector que sea sensible a todo tipo de radiacion a todas las energias, sin embargo estan
disefiados para ser sensible a ciertos tipos de radiacion en un rango de energia dado [60]. La
sensibilidad del detector depende de diversos factores: El angulo solido sostenido por el
detector, la eficiencia del detector para la interaccion con la radiacion, la seccion eficaz
para las reacciones ionizantes en el detector, el ruido inherente en el detector y el material
protector que rodea la parte sensible del detector [61] [60]. La seccion eficaz determina la
probabilidad de que la radiaciéon incidente convierta parte de toda su energia en una forma
de ionizacion en el detector, las particulas cargadas son altamente ionizantes por lo que la
mayoria de los detectores incluso aquellos con una densidad baja y un volumen pequefo
tendran algo de ionizacion producida en su volumen sensible. Debido a que el ruido
aparece como una fluctuacién en el voltaje en la salida del detector entonces la sefial
ionizante debe ser mas larga que el nivel promedio de ruido para que esta pueda ser util
[60].

3.1.2. Respuesta del detector

En general los detectores cumplen con la funcion de detectar la radiacion, sin embargo,
estos también deben tener la capacidad de proporcionar informacion sobre la energia de
dicha radiacion. Esta condicion surge a partir de la relacién de proporcionalidad que existe
entre la cantidad de inoizacidén que se porduce por la radiacion y la energia que se pierde en
el volumen sensible. Cuando el tamafio del detector no es suficiente para que la radiacion
sea completamente absorbida entonces la ionizacion genera una medida de la energia de
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radiacion [60]. Resulta evidente que la respuesta del detector se encuentra en funcion del
tipo de particula y del tipo de energia por lo que un detector con una respuesta lineal para
una radiacion en particular puede no ser lineal para otro tipo de radiacion, de manera mas
general, la respuesta del detector es lineal para electrones a energias realmente bajas, pero
es no-lineal para particulas mas pesadas tales com el proton [60].

3.1.3. Resolucion Temporal

La resolucion temporal se define como el tiempo necesario en el que ocurre un evento. Se
requiere una resolucion temporal rdpida para que dos eventos puedan ser registrados por
separado [60]. Estd limitada de acuerdo al tiempo de decaimiento del cristal, existen
centelleadores que presentan un tiempo de decaimiento en el rango de 250-300 ns mientras
que otros lo hacen en el rango de 20-40 ns, esto se ve influenciado por el material del
detector. Generalmente en los detectores de centelleo el tiempo de decaimiento no es
constante sino que se compone de una combinacion de nanosegundos y microsegundos
mientras que para los detectores semiconductores el tiempo de decaimiento es mucho
menor [62]. Otro elemento que puede afectar la resolucion temporal es la electronica del
detector, esta puede influir de manera que exista una perdida de resolucion, de manera
particular la resolucidon temporal es un elemento esencial que se debe considerar en el PET
donde dos fotones de aniquilacion deben ser detectados con una ventana temporal que los
registra como eventos validos [62]. La resolucion temporal es el objeto de estudio principal
en nuestro trabajo, las configuraciones que se presentan tienen como propdsito determinar
el arreglo que nos ofrece la mejor resolucion temporal para el estudio de PET.

3.1.4. Tiempo muerto

El tiempo muerto se define como el tiempo que el detector ocupa para registrar un evento,
de acuerdo al tipo de detector este puede o no permanecer sensible a la llegada de otros
eventos durante este periodo. En caso de que el detector no sea sensible durante ese lapso
de tiempo los eventos que se produzcan se perderan, en cambio, si el detector se mantiene
sensible los eventos que coninuen llegando serdn apilados en el primero lo que provocaria
una distorsion de la sefal y por consiguiente una perdida de informacion. La pérdida de esta
informacion tiene una consecuencia negativa pues afecta la tasa de conteo, causando que el
tiempo de distribucion entre la llegada de cada evento sea distorsionado [60]. Debido a que
el decaimiento radioactivo es de caracter aleatorio existe la posibilidad de que dos eventos
sean apilados. Existen dos tipos de caos para el tiempo muerto:

Tiempo muerto paralizable: Para este caso, ademas de que la llegada del segundo evento no
es registrada, también extiende el periodo de tiempo en el que la electronica del sistema no
responde [62].

Tiempo muerto no-paralizable: Surge cuando un evento causa que el sistema no responda

por un periodo de tiempo por lo que cualquier evento que llegue después durante este
tiempo no es registrado [62].
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Resulta evidente que en tasas de conteo moderadas, el tiempo muerto paralizable y el
tiempo muerto no paralizable son el mismo, sin embargo en tasas de conteo altas los dos
tipos de tiempo muertos difieren. Es comun que el sistema de tiempo muerto empleado en
los escaneres de medicina nuclear se encuentren entre un tiempo muerto paralizable y un
tiempo muerto no-paralizable, esto es una consecuencia inmediata de sus componentes
[62].

3.2. Tipos de detectores

Hasta el momento hemos enunciado las caracteristicas generales que comparten los
detectores en su mayoria, ahora vamos a enfocarnos en las diferencias particulares que
caracterizan a cada tipo de detector, esto nos permitird motivar la introduccion del detector
utilizado en nuestro estudio y el porque representa el modelo mas apropiado para el tipo de
estudios PET.

3.2.1. Detectores de ionizacidon gaseosos

Los detectores de ionizacion fueron los primeros modelos que se desarrollaron para la
deteccion de la radiacion, el modo en el que operan esta basado en la recoleccion directa de
los iones y electrones de ionizacidon que se producen en un gas como consecuencia del paso
de la radiacion. A pesar de que existen diferentes modelos la configuracion basica muestra
un contenedor (generalmente un cilindro), el cual posee paredes conductoras y una delgada
ventana final, a lo largo de su eje se suspende un cable conductor mediante el cual se aplica
un voltaje positivo [63]. Durante un proceso de ionizacion gaseosa donde electrones libres
son acelerados por un campo eléctrico, colisionan con moléculas de gas y, como
consecuencia liberan electrones adicionales, dicho proceso se conoce como avalancha [64].
El diagrama de un detector de ionizacion gaseoso basico se ilustra en la Figura 9.
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Figura 9. Detector de ionizacion gaseoso basico [63]

Durante la primera mitad del siglo se desarrollaron tres detectores basicos:

Camara de ionizacion: Es el tipo de detector gaseoso mas simple, se caracteriza por la
recoleccion de pares ionizados de los gases. Después de que una particula neutra es
ionizada, se dice que el ion positivo resultante y un electrén libre conforman un par
ionizado y sirve como constituyente basico de la sefial eléctrica desarrollada por la cdmara
ionizada [65].
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Contador proporcional: Este tipo de detector fue introducido en 1940, se caracteriza
porque cada par ionizado produce una avalancha singular de manera que el pulso de
corriente de salida generado es proporcional a la energia depositada por la radiacion. Una
aplicaciéon importante de los contadores proporcionales se da en la espectroscoia de
radiacion de rayos x de baja energia [66].

Contador de Geiger-Miiller: Comunmente se conoce como tubo de Geiger y fue
introducido en 1928, se llena con un gas inerte a baja presion al cual se le aplica un voltaje
alto, el tubo conduce brevemente la carga eléctrica cuando una radiacion indicidente vuelve
conductivo el gas mediante ionizacion, la ionizacion es ampliada considerablemente con el
tubo mediante el efecto de avalancha produciendo facilmente una sefial medible [67].

3.2.2. Detector semiconductor

Una de los mayores inconvenientes de los centelleadores es que su resolucion energética es
relativamente pobre, el proceso de conversion de la energia depositada por la radiacion en
sefal eléctrica se componen de numerosos e ineficientes pasos [68]. Los detectores semi
conductores fueron introducidos a finales de 1950, estan en basados en materiales
cristalinos semi conductores, también se les conoce como detectores de estado sélido. El
método de operacion de los detectores semiconductores es similar al de los detectores de
ionizacion gaseosos con la diferencia de que el medio no es un gas, en cambio se utiliza un
material solido semiconductor [69]. A través del paso de la radiacion se crean pares de
huecos de electrén (de manera similar a los pares ionizados), estos son recolectados por un
campo eléctrico. Sin embargo, la principal ventaja que presenta es el bajo costo energético
para producir un par de huecos de electron, este es 10 veces menor que el requerido para
ionizar un gas [69]. Podemos agrupar los siguientes detectores dentro de la familia de los
semidetectores:

Detectores de diodos de silicio: Desde su desarrollo como detectores practicos a principios
de 1960, los detectores de diodo de silicio se han convertido en la eleccion predeterminada
para la mayoria de aplicaciones que involucran particulas cargadas pesadas, entre estas
aplicaciones se destacan la espectroscopia de particulas alfa y la medicion de la energia
perdida de particulas perdidas en la transmision [70].

Detectores sensibles a la posicion: Los semiconductores han ganado fama en el dominio de
altas energias como una alternativa para un detector espacial de alta resolucion, el interés
que se tiene en construir dispositivos sensibles a la posicion ha llevado al desarrollo de
detectores que emplean diferentes métodos para obtener informacion espacial: El primer
método consiste en una lectura continua utilizando una division de carga resistiva, por otro
lado, el segundo método emplea una matriz discreta de elementos de lectura [71].

Detectores de germanio: El geramnio es preferido sobre el silicio debido a su mayor

densidad y nimero atémico, resultando un material basico para la espectroscopia de rayos
gamma de mayor resolucion , sin embargo, aunque el germanio posee una mayor eficiencia
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presenta una desventaja notoria en comparacion con el silicio debido a su necesidad de
enfriamiento [71].

3.2.3. Detector de centelleo

Actualmente el detector de centelleo es una de las herramientas mas utilizadas para la
deteccion de particulas tanto en fisica nuclear, fisica médica y fisica de particulas, su
nombre proviene a partir de los materiales que utilizan este tipo de detectores pues la
principal caracteristica de estos es que al ser golpeados por una particula nuclear o algin
tipo de radiacién emiten un pequeio destello de luz, o bien, emiten un “centelleo”, este
fendmeno se conoce como fluorescencia [54]. Como vimos en el apartado 2.5. Cristales
centelleadores existen diferentes tipos de centelleadores, sin embargo para los estudios de
medicina nuclear los centelleadores inorganicos (cristales inorganicos) juegan un papel
muy importante, estos combinan una alta densidad y nimero atdmico con una respuesta
rapida.
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Divisor de volaje E
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Figura 10. Detector de centelleo basico [54]

Bésicamente un detector de centelleo consiste en un material centelleante que esta acoplado
a un fotosensor, por lo general un tubo fotomultiplicador o un fotomultiplicador de silicio
como se muestra en la Figura 10., cuando la radiacion pasa a través del centellador excita
los atomos y las moléculas que lo conforman provocando que se emita luz [54]. La luz es
transmitida a un tubo fotomultiplicador (PMT por el inglés phtomultiplier tube) (este
concepto se explica mas a detalle en el apartado 3.3. PMT) donde se convierte en una
corriente débil de fotoelectrones la cual es amplificada de modo que se convierte en una
sefal de corriente que sera analizada por un sistema electronico [54]. Este tipo de detector
es el empleado en nuestro estudio debido a la simplicidad que presenta en comparacion con
la informacion que podemos obtener a partir de ¢él, ademads, el uso de centelladores
constituye un elemento de facil adquisicion cuyas caracteristicas permiten la manipulacion
de nuestro arreglo experimental en la busqueda de la mejor resolucion temporal posible.

3.3. Tubo fotomultiplicador (PMT)

Hasta ahora el lector se ha familiarizado con el proceso de deteccion, de manera particular
con el proceso de deteccion mediante centelleo, hemos hablado del principio fisico y del
dispositivo asociado para llevar acabo dicho proceso, sin embargo, no hemos introducido
apropiadamente otro concepto de vital importancia, el tubo fotomultiplicador, la deteccion
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de la radiacion mediante centelleos contables y espectroscopia seria imposible si los
detectores no tuvieran la posibilidad de convertir pulsos luminosos en una sefial eléctrica.

3.3.1. Definicion de PMT

Los tubos fotomultiplicadores (PMT’s del inglés Photomultipliers tubes), son dispositivos
de tubos de electrones (como su nombre lo indica), estos tienen la funcidon de convertir una
sefia luminosa (luz) que se compone de unos cuantos cientos de fotones en una sefal de
corriente eléctrica que puede ser medida con la ventaja de que no afiade una gran cantidad
de ruido a la sefial [72]. Uno de los principales atractivos en el uso de los PMT’s es que
estos son sensibles a la energia de radiacion en el espectro electromagnético visible y
también en el ultravioleta, ademds, tienen muchas aplicaciones en campos como la
espectroscopia Optica, las mediciones laser y la astronomia [72].

3.3.2. Proceso de emision

El proceso de fotoemision en el PMT se lleva a cabo mediante un proceso secuancial, dicho
proceso inicia con la absorcidon de varios fotones incidentes y la transferencia de energia a
un electron mediante el material fotoemisor, posteriormente este electron viaja hacia la
superficie de donde finalmente escapa [72]. Aunque actualmente existen diferentes
modelos de PMT, en general, un tubo fotomultiplicador se compone de un catodo que esta
hecho de un material fotosensible, posteriormente se encuentra el sistema de recoleccion de
electrones y la seccion de multiplicacion de electrones (conocida también como dinodo),
finalmente se tiene el anodo que es donde la sefial final puede ser medida [72]. De forma
mas detallada podemos decir que cuando un fotébn que proviene del centelleador incide
sobre el fotocatodo entonces se emite un electron mediante el efecto eléctrico (que ya
descrimos en el apartado [.4.1. Efecto fotoeléctrico). Como consecuencia del voltaje
aplicado, el electron es acelerado y se dirige hacia el primer dinodo hasta que “choca” con
este, debido el choque transfiere parte de su energia a los electrones presentes en el dinodo
provocando que sean emitidos electrones secundarios, estos también sufrirdn una
aceleracion y seran direccionados hacia al siguiente dinodo donde seran liberados mas
electrones que repetiran el proceso. Mediante este proceso de multiplicacion se crea una
cascada de electrones a lo largo de los dinodos como se muestra en la Figura 11. Dicho
proceso culmina en el anodo en donde la cascada es recolectada para poder generar una
sefial de corriente que puede ser amplificada y posteriormente medida [73]. Se debe
mencionar que existe la posibilidad de que un detector conformado por un centelleador
acoplado a un tubo fotomultiplicador nor permita obtener informacion acerca de la particula
y también de la energia que permanece en el centelleador.
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Figura 11. Estructura de un PMT [72]

3.3.3. Especificaciones del PMT

Existen ciertas caracteristicas generales que deben cumplir los PMT para poder ser
utilizables:

Sensibilidad Luminosa General: Se define como el cociente entre la corriente medida del
anodo en un voltaje operable y el flujo luminoso de una fuente de luz de tungsteno con una
temperatura especifica que incide en el fotocitodo [74]. Dicho de otra manera, esta
cantidad es una medida general de la corriente esperada del PMT por unidad de luz
incidente. Las unidades de esta cantidad son el Ampre por Lumen (A/lm).

Sensibilidad Luminosa del catodo: Es similar a la sensibilidad luminosa general, sin
embargo la corriente de los foto-electrones dejando el fotocatodo es reemplazada por la
corriente del d&nodo. Esta cantidad es propia del fotocatodo por lo que es independiente de
la estructura fotomultiplicadora, su unidad también es el Ampere por Lumen (A/Im) [74].

Corriente oscura: Incluso cuando un fotomultiplicador no esta iluminado una pequena
cantidad de corriente continua fluyendo, esta corriente se conoce como corriente oscura y
puede surgir por diversos factores como la contaminacion radioactiva e incluso el propio
fendmeno de ionizacion [75].

Sensibilidad radiante general: Este parametro se define como el cociente de la corriente del

anodo y la potencia radiante en el fotocatodo debido a una longitud de onda incidente [74].
Su unidad es el Ampere por Watt (A/W).
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Ancho de pulso del anodo: Se define como el ancho de tiempo del pulso de salida medido a
la mitad de la amplitud maxima para la iluminacién de corta duracion del fotocatodo [74].

Ruido estadistico: Este rudio es consecuencia de los procesos de fotoemision y emision
secundaria, dada una intensidad de luz constante, el numero de fotoelectrones y
fotoelectrones secundarios que han sido emitidos tendra una fluctuacién con el paso del
tiempo. Este ruido es referido a menudo como “ruido de disparo” y es inherente al proceso
[75].

3.3.4. Fotodiodos como alternativa de los PMT

Aunque los PMT se utilizan con frecuencia como amplificadores de luz en los
centelleadores, el desarrollo de fotodiodos semiconductores ha desembocado en el
reemplazo de dispositivos de estado so6lido por estos. No es de extrafiar que resulten mas
eficaces en determinadas areas de aplicacion pues los fotodiodos presentan una mayor
eficiencia cuantica, ademds de que requieren consumir una menor potencia para operar y de
manera practica poseen un tamafio mas compacto. Se pueden destacar dos disefios
generales que han sido considerados como sustitutos aceptables para PMT:

Fotodiodos convencionales: No tienen ganancia interna y operan de manera directa
mediante la conversion de fotones provenientes del detector de centelleo a pares de
agujeros de electron que son recolectados [76].

Fotodiodos de Avalancha (APD’s, por sus siglas en inglés): Incorporan la ganancia interna
a través del uso de campos eléctricos mayores que incrementan el nimero de portadores de
carga que son recolectados [76].

3.4. Fotomultiplicadores de Silicio (SiPM)

Si bien los PMT son utilizados con frecuencia en la mayoria de los detectores, existen otro
tipo de fotomultiplicadores que se han convertido en candidatos aceptables para sustituir a
los clasicos PMT en técnicas de estudio como el PET y el SPECT, estos son los
fotomultiplicadores de Silicio. La razén por la que se han popularizado estd intimamente
relacionada con la mejora sustancial en los resultados que se obtienen debido a las propias
caracteristicas de los SiPM. De manera particular, el detector empleado en nuestro estudio
esta compuesto en parte por un SiPM, sin embargo, el motivo de introducir primero al
lector la definicion del PMT radica en la posibilidad de hacer comprender las ventajas que
ofrece el SiPM con respecto al tradicional PMT vy justificar nuestra eleccion de este para el
estudio.

3.4.1. Descripcion de un SiPM

Un fotomultiplicador de silicio (también conocido como SiPM por el inglés Silicon
photomultiplier) es un detector de luz que a partir de la absorcion de un fotén puede
producir un pulso de corriente [77]. Estd formado por una matriz de fotodiodos de
avalancha (APD’s por el inglés Avalanche photodiode) en sustrato de Silicio que operan en
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la modalidad de Geiger [78]. Los sistemas de fotodeteccion que utilizan fotodiodos de
avalancha como base tienen la particularidad de poseer un alto nivel de eficiencia de
deteccion de fotones (arriba de 50-60% en el espectro visible), ademas, su resolucion
temporal es de aproximadamente 30 ps o menos por lo que se considera bastante aceptable.
Las caracteristicas antes mencionadas los vuelven una opcion confiable para ser empleados
de manera Optima en distintos campos como la ciencia (particularmente en el analisis de
ADN y moléculas individuales) hasta la industria electronica (generalmente en pruebas no
invasivas de circuitos), incluso pueden tener aplicaciones militares [79]. A pesar de los
atractivos que ofrece el fotodiodo de avalancha se debe mencionar que tiene un potencial
inconveniente relacionado con las matrices de APD, dicha problematica se conoce diafonia
oOptica, esta se describe como el proceso en el que el APD emite fotones secundarios cuando
el dispositivo detecta un foton [79]. El tiempo de esparcimiento de las sefiales del SiPM es
realmente corto (generalmente menor a 100 ps) por lo que se han reportado excelentes
resultados para la resolucion temporal [78].

3.4.2. Estructura del SiIPM

'i f_ —~
,. 1|_§ [

substrate

Microcalda lAnodo A I,cfocelca Anodo Citodo
Figura 12. Estructura bésica de un SiPM [77]

Un SiPM es un dispositivo compuesto de microceldas (como se muestra en la Figura. 12),
cada microcelda representa una combinacion de APD y una resistencia de enfriamiento,
ademas, la mayoria de los SiPM son dispositivos analdgicos debido a que las microceldas
estan conectadas en paralelo de modo que el SiPM tiene un 4nodo y un catodo [77].
Generalmente las microceldas tienen una geometria rectangular cuyas dimensiones se
encuentran en el rango de 20 um X 20 um hasta 100 um X 100 um, debido a su tamafio es
posible que el nimero de APD’s por milimetro cuadrado puede variar desde 100 hasta
2,500 [78]. Se debe mencionar que no toda el area es sensible al espectro electromagnético,
sin embargo, estas areas sensibles pueden detectar el espectro comprendido desde el
ultravioleta hasta el infrarrojo mostrando un pico en el espectro visible (400 nm — 500 nm)
[77].

3.4.3. Preferencia del SiPM sobre el PMT

El PMT ha constituido el fundamento de diversas técnicas de estudio mediante deteccion de
radiacion que emplean centelleadores al convertir los pulsos eléctricos en sefiales de
corriente medibles, sin embargo, con el desarrollo del SiPM este se ha convertido en un
candidato atractivo para reemplazar a los PMT convencionales. Las caracteristicas del PMT
se han visto opacadas por las ventajas del SiPM entre las que destacan la inmunidad a los
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campos magnéticos y el hecho de que este requiere un menor voltaje para operar, ademas,
se debe mencionar que debido a su tamafio pequefio son mucho més compactos que los
PMT y poseen una mayor resistencia que estos [77]. De manera mas concreta podemos
destacar las siguientes ventajas del SiPM con respecto al PMT:

L.

II.

II1.

IV.

Como se menciond anteriormente, los SiPM’s requieren un voltaje mucho
menor que los PMT'’s, generalmente hablamos de un factor de 20x-30x menor
por lo que permite su uso con baterias comerciales de Li-ion mientras que un
PMT requiere baterias de alta capacidad [80].

Los SiPM’s son mucho mas pequefos por lo que requieren un volumen mucho
menor que los PMT's, estamos considerando un factor de 1000x en volumen y
longitud [80].

Un SiPM posee una mayor eficiencia de deteccion que un PMT, el mejor PMT
logra alcanzar una eficiencia del 35% mientras que un SiPM alcanza 50-60%
por lo que se produce menos ruido [80].

Como se menciono previamente, los SiPM’s no se ven afectados por los campos
magnéticos mientras que un PMT se ve fuertemente afectado por los campos
magicos lo que perjudica su uso en resonancias magnéticas [80].

En el PMT la fiabilidad de la cadena de suministro tiene dos proveedores
principales mientras que en el SiPM tiene al menos cuatro proveedores [80].

Estas razones han provocado que el PMT sea desplazado por el SiPM en diversas
aplicaciones como la deteccion de radiacion en la fisica de altas energias, la deteccion de la
luz y de manera particular, en la tomografia por emision de positrones [77]. Por lo anterior
mencionado se ha optado por utilizar un SiPM en la caracterizacion del detector empleado
en nuestro estudio.
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Capitulo 4

Metodologia

4.1. Caracterizacion

Nuestro trabajo estd basado en una serie de simulaciones en las que generamos rayos
gamma considerando que estos provienen de un proceso de aniquilacion de pares como
sucede cuando se administra el radiofarmaco, esto para aletear el tiempo de simulacion, ya
que al generar el proceso de aniquilacion, no todos serian eventos validos. En las
simulaciones se varia la configuracion del detector, esto implica un cambio en las
dimensiones del mismo y en el porcentaje de forrado de éste, ademas, existe un cambio en
el porcentaje reflexion que cambia en funcion del forrado.

Los resultados de las diferentes configuraciones se muestran de manera grafica mediante
las distribuciones normales del nimero de eventos contra el tiempo de llegada de estos, el
tiempo de llegada se refiere a los fotones Opticos que se crean en el material y que logran
llegar al scorer, que se utiliza como sustituto de un SiPM. Se busca realizar un analisis
comparativo entre los graficos obtenidos con el proposito de comprender como la variacion
de dichos pardmetros (forrado y tamafio) afecta de manera significativa el proceso de
deteccion y en consecuencia directa la resolucion temporal intrinseca.

Esta variacion de parametros tiene como objetivo hallar la configuraciéon mas apropiada
para obtener una resolucidon temporal intrinseca dptima.

4.1.1. Construccion del detector

El detector empleado en nuestras simulaciones es un modelo basico que se compone de un
centelleador y un scorer que actia como SiPM. Todas las simulaciones fueron realizadas
utilizando Geant4, sin embargo, debido a que resulta bastante complicado simular los
componentes electronicos se optd por utilizar un scorer para representar el SiPM. Para
construir el arreglo experimental y realizar las simulaciones, de manera particular, se
modificé el algoritmo presentado en la introduccidon para conseguir la geometria deseada
del detector. La geometria del detector empleado se muestra en la Figura 11.
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Figura 13. Configuracion del detector y scorer simulado.

El centelleador simulado para nuestro detector fue un cristal inorganico LYSO en la forma
de un prisma cuadrangular, para definirir las propiedades de este centelleador nos basamos
en las caracteristicas detalladas en el articulo GATE simulation of the intrinsic radioactivity
in LYSO scintillation crystals [81], donde se utiliza un procedimiento similar. La
composicion del cristal Lu;gY ,SiOs:Ce (que tambiéns se especifica en el articulo) se
muestra en la Tabla 3.

Tabla 3. Composicion del LYSO [81]

Elemento Numero Masa Numero de Masa Total Fraccion
Atomico Atomica (u) | 4tomos en la (u) (g/mol)
molécula
LYSO

Lu 71 174.97 1.8 314.94 0.71

O 8 15.99 5 79.99 0.18

Si 14 28.08 1 28.08 0.06

Y 39 88.91 0.2 17.78 0.04

Total 440.79 0.99

4.1.2. Configuraciones

Un aspecto importante a considerar cuando se definen las propiedades del material es el
porcentaje de reflexion, pues esto influye de manera significativa en el nimero de fotones
que llegan al scorer. El porcentaje de reflexion se define a partir del porcentaje de forrado
que cubre el area del centelleador, estd relacion se define de manera proporcional pues
entre mayor sea el porcentaje de forrado mayor serd el porcentaje de reflexion. Las
configuraciones utilizadas para las simulaciones se definen a partir de las dimensiones del
centelleador y del porcentaje de forrado, dichas configuraciones se expresan en la Tabla 4.
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Tabla 4. Valores de los parametros por configuracion

Configuracion X (mm) y (mm) z (mm) Porcentaje de
Forrado (%)
1 10 10 20 0
2 10 10 20 50
3 10 10 20 100
4 20 20 40 0
5 20 20 40 50
6 20 20 40 100
7 80 80 160 0
8 80 80 160 50
9 80 80 160 100

Note que en las configuraciones 1,2 y 3 las dimensiones del detector se mantienen
constantes (10mmX10mmX20mm) pero el porcentaje del forrado varia, de manera similar
las configuraciones 4, 5 y 6 comparten las mismas medidas (20mmX20mmX40mm)
variando el porcentaje de forrado del detector y finalmente las configuraciones 7, 8 y 9
repiten este mismo patron con diferentes dimensiones para el detector
(80mmX80mmX160mm).

4.1.3. Procedimiento general

Una de las caracteristicas que se le anadieron al scorer fue que los fotones se detengan al
llegar a éste, ademas, el scorer se encuentra ubicado en la cara opuesta de los puntos
interaccion. Con el proposito de adquirir informacion util, el tiempo de adquisicion para las
simulaciones fue de aproximadamente 20-50 min, ademas, no se consideran los efectos que
pudieran presentarse debido a la inhomogeneidad del cristal, en cambio, nos restringimos a
la simulacion del nimero de fotones en el cristal LYSO. Se debe mencionar que no se
consider6 ningun equipo adicional de enfriamiento durante las simulaciones. El
procedimiento general que se sigui6 para la obtencion de resultados se detalla en la Figura
14. Diagrama de la metodologia.
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Se simulé una particula gamma
con una energia de 0.511 MeV
como particula incidente para
3000 eventos.

Para cada evento se obtuvo la
distribucién Landau del tiempo de vuelo,
o bien, el tiempo de llegada de los fotones
de centelleo al scorer.

Se realiz6 un ajuste (fit) de 1la
distribucién Landau para obtener la
media (mean), ya que suponemos que
este es el tiempo de llegada de los fotones
en el que opera el SiPM.

A partir de todos los mean de cada
evento se realizo wuna distribucién
Gaussiana siendo la varianza (o) la
resolucion temporal intrinseca, que no
depende de los componentes electrénicos.

Interpretacion de los

resultados.

Figura 14. Diagrama de la metodologia

41



Capitulo 5

Resultados

5.1. Distribucion de las configuraciones

En este capitulo se muestran de manera grafica los resultados obtenidos a partir de las
simulaciones realizadas en Geant4, considere que las configuraciones 1,2 y 3 comparten las
dimensiones del centelleador variando unicamente el porcentaje de forrado y por
consiguiente el porcentaje de reflexion, por ello las tres primeras configuraciones se
detallan en el apartado 5.1.1. Distribuciones de 10mmxI0mmx20mm, de manera similar los
resultados para las configuraciones 4, 5 y 6 que corresponden con el segundo tamafio del
centelleador se presentan en el apartado 5.1.2. Distribuciones de 20mmx20mmx40mm. Para
el caso de los resultados obtenidos mediante las configuraciones 7,8 y 9 que corresponden
al tercer tamafio del centelleador empleado se muestran las distribuciones en el apartado
5.1.3. Distribuciones de 80mmx80mmxI160mm. Al mostrar las distribuciones obtenidas
mediante las 9 configuraciones podemos tener una mayor comprenion acerca de como las
dimensiones del centelleador afectan el tiempo de vuelo y la resolucion temporla intrinseca
de este.

5.1.1. Distribuciones de 10mmx10mmx20mm

En las Figuras 14, 15 y 16 que se muestran a continuacion se presentan las distribuciones
normales de las tres configuraciones simuladas correspondientes al centelleador de
10mmx10mmx20mm en las que se varia el porcentaje de forrado entre 0%, 50% y 100%
para las configuraciones 1, 2 y 3 respectivamente. Es importante mencionar que la
distribucion més grande que se presenta es una distribucion de tipo CrystalBall, la cual no
es mas que la distribucion de la probabilidad para miles de escenarios, en este caso, miles
de eventos. El andlisis de los resultados de los apartados 5.71.1. Distribuciones de
10mmx 10mmx20mm, 5.1.2. Distribuciones de 20mmx20mmx40mm y 5.1.3. Distribuciones
de 80mmx80mmx160mm se presenta mas adelante en el apartado 5.1.4. Resultados de todas
las simulaciones.
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Figura 17. Distribucion de la llegada de eventos configuracion 3
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A partir de las distribuciones conseguidas mediante las simulaciones para el tamafio del
centelleador de 10mmx10mmx20mm podemos observar que en la configuracion 1
representada por la Figura 14, el mean se encuentra en el rango comprendido entre 0.07-0.9
ns, en cambio, para la configuracion 2 representada por la Figura 15, el mean se encuentra
entre 0-0.02 ns, finalmente podemos observar que para la configuracion 3 representada por
la Figura 16. el mean se halla en el rango de 0.11-0.12 ns. Debemos considerar ademaés, que
el namero de eventos que se alcanza con la configuracion 1 es de 835 eventos, el de la
configuracion 2 es de 2699 y el de la tercera 1833. Podemos notar que en las Figuras 14 y
15 se presentan dos Gaussianas, estas representan el valor minimo de tiempo de vuelo
asociado con los puntos de interaccion, dicho de otra forma estas Gaussianas corresponden
a los pulsos que da el SiPM. El motivo de que existan diferentes pulsos es una
consecuencia del forrado, para los porcentajes de 0% y 50% estos picos pueden presentarse
debido a que algunos fotones llegan directamente al scorer, es decir, sin reflexion. Para el
caso del 100% este tipo de fotones no se llegan a apreciar porque la distribucion de llegada
se combina con los fotones de reflexion. Nosotros consideramos los valores del mean y de
la resolucion temporal (o) de la primera Gaussiana ya que esta representa el primer pulso, o
bien, la primer sefial medida. Un aspecto a considerar es que la distribucién nos muestra el
nimero total de eventos, sin embargo, nosotros estamos considerando solo el primer pulso
de la configuracion 1 y 2 por lo que el nimero de eventos de estas es mucho menor con

respecto a la configuracion 3.
5.1.2. Distribuciones de 20mmx20mmx40mm

En las Figuras 17, 18 y 19 que se muestran a continuacion se presentan las distribuciones
normales de las tres configuraciones simuladas correspondientes al centelleador de
20mmx20mmx40mm, de manera similar con las tres primeras configuraciones el
porcentaje de forrado varia entre 0%, 50% y 100% para las configuraciones 4, 5 y 6
respectivamente.

Distribucion para 0% forrado y 20mmx20mmx40mm
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Figura 18. Distribucion de la llegada de eventos configuracion 4
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Distribucion para 50% forrado y 20mmx20mmx40mm
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Figura 19. Distribucion de la llegada de eventos configuracion 5
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Figura 20. Distribucion de la llegada de eventos configuracion 6

A partir de las distribuciones obtenidas mediante las simulaciones para el centelleador de
20mmx20mmx40mm podemos deducir que para la configuracion 4 representada por la
Figura 17. se presentan 3 picos, dicho de otra forma se tienen 3 pulsos medidos, sin
embargo, el mean correspondiente al primer pico se encuentra entre 0-0.02 ns. De manera
similar se observa que para la configuracion 5 representada por la Figura 18. se tienen 2
pulsos medidos pero el mean correspondiente al primer pico que es de interés para nosotros
se encuentra aproximadamente a los 0.05 ns. Finalmente, la configuracion 6 representada
por la Figura 19. se encuentra en el rango comprendido entre 0.2-0.25 ns. También
podemos destacar que la configuracion 4 alcanza 1832 eventos, la configuracion 5 alcanza
1572 eventos y la configuracién 6 alcanza 2970 eventos. Como sucede en el apartado
anterior podemos apreciar que las distribuciones correspondientes a los forrados de 0% y
50% existe mas de un pico. Como se explicé previamente, esto puede ser producto de los
fotones que llegan directamente al scorer, en cambio para la distribucion correspondiente al

100% de forado se muestra la distribucion combinada de los fotones de reflexion y los que
llegan directamente al scorer.
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5.1.3. Distribuciones de 80mmx80mmx160mm

En las Figuras 20, 21 y 22 que se muestran a continuacion se presentan las distribuciones
normales de las tres configuraciones simuladas correspondientes al centelleador de
80mmx80mmx160mm, de manera similar con las tres primeras configuraciones el

porcentaje de forrado varia entre 0%, 50% y 100% para las configuraciones 7, 8 y 9
respectivamente.

Distribucion para 0% forrado y 80mmx80mmx160mm
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Figura 21. Distribucion de la llegada de eventos configuracion 7

Distribucion para 50% forrado y 80mmx80mmx160mm
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Figura 22. Distribucion de la llegada de eventos configuracion 8
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Distribucion para 100% forrado y 80mmx80mmx160mm
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Figura 23. Distribucion de la llegada de eventos configuracion 9

De manera similar al apartado anterior podemos apreciar a partir de las distribuciones
obtenidas mediante las simulaciones para el centelleador de 80mmx80mmx160mm que,
para la configuracion 7 representada por la Figura 17. el mean se encuentra entre 1.26-1.3
ns, por otro lado para la configuracion 8 representada por la Figura 18. el mean se ubica en
el rango comprendido entre 1.1-1.14 ns, finalmente para la configuracion 9 representada
por la Figura 19. el mean se halla entre 0.96-1 ns. Podemos obsrvar ademds que la
configuracion 7 alcanza 303 eventos, la configuracion 8 alcanza 3691 y la configuracion 9
alcanza 3839 eventos. Se debe mencionar que en las configuraciones correspondientes a
este centelleador no existe mas de un pico a pesar de la variacion del forrado, esto se debe
propiamente a las dimensiones del centelleador pues ya no somos susceptibles de tener

cuantizados los tiempos de llegada, este es un aspecto importante a considerar cuando se
disefia un detector.

5.1.4. Resultados generales

Mediante las distribuciones de las configuraciones podemos tabular los valores de la media
(mean por su traduccion al inglés) y de la resolucion temporal intrinseca (varianza c) de
cada configuracion. Estos se muestran a continuacion en la Tabla 5.

Tabla 5. Mean y Resolucion temporal de las configuraciones

Configuracion Mean (ps) Error Mean (ps) | Varianza ¢ (ps) | Error Varianza
(ps)
1 82.26 1.49 3.83 1.03
2 5.85 0.65 3.76 1.05
3 115.36 1.21 8.24 0.73
4 12.55 0.89 8.73 0.71
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5 49.89 0.80 8.59 0.87
6 221.35 1.59 18.73 0.82
7 1280.52 2.32 19.87 1.74
8 1106.51 1.60 20.87 1.02
9 982.27 1.57 35.12 1.03

A partir de los datos presentados en la Tabla 5. y de las distribuciones de las simulaciones
realizadas podemos construir dos nuevos graficos que ayudan a interpretar de manera
precisa los resultados obtenidos para el tiempo de vuelo (mean) y la resolucidon temporal
intrinseca en funcion de las dimensiones del centelleador y del porcentaje de forrado.

Tiempo de vuelo promedio vs porcentaje de forrado
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Figura 24. Tiempo de vuelo vs. Porcentaje de Forrado

Resolucion temporal vs porcentaje de forrado
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A continuacién se enuncian los resultados obtenidos a partir de las distribuciones obtenidas
para las 9 configuraciones:

e Entre mayor sea el porcentaje de reflexion menos fotones saldran del volumen del
cristal y por consiguiente lograran llegar al scorer.

e El valor minimo de tiempo de vuelo para cada evento (mean) para las 9
configuraciones se presenta con el centelleador de 10mmx10mmx20mm, en
particular para la configuracion 2.

e De la Figura 23. podemos deducir que el tiempo de vuelo promedio disminuye de
acuerdo a las dimensiones del detector, esto es consecuencia de la trayectoria optica
que esta sujeta al tamano del detector.

e La resolucion temporal mas grande (de mayor duracién) se consigue en la
configuracion 9 con un porcentaje de forrado de 100%, esto es una consecuencia de
la trayectoria Optica y del porcentaje de reflexion

e En las distribuciones que presentan mas de un pulso medido se considera como
valido el primer pulso registrado sin embargo estos tienen una pequena cantidad de
eventos en comparacion con los demas pulsos de la distribucion

e De la Figura 24. podemos apreciar que la resolucion temporal intrinseca aumenta de
acuerdo a las dimensiones del centelleador, esto es una consecuencia de la
trayectoria optica.

e Entre mayor sea el porcentaje de reflexion una mayor cantidad de eventos son
reflejados hacia el scorer provocando que este requiera un mayor periodo de tiempo
para registrar cada evento y emitir un pulso medible.

Relacion con los objetivos

Estos resultados nos permiten responder los objetivos especificos planteados al principio de
este trabajo. Se ha observado que las dimensiones del centelleador influyen de manera
directa en la trayectoria optica del foton, pues, entre mayor sea el tamafio del centelleador
mayor serd la trayectoria Optica. También, podemos apreciar que el nimero de eventos
admitidos aumenta en proporcion al porcentaje de reflexion, esto se debe a que una mayor
cantidad de fotones son reflejados hacia el scorer evitando que estos salgan del volumen del
cristal. Ya que el propdsito de este trabajo es optimizar la resolucion temporal en un
detector de centelleo es posible determinar mediante los resultados que la resolucion
temporal intrinseca del centelleador que se puede considerar Optima se encuentra en el
centelleador de dimensiones 10mmx10mmx20mm, estas relaciones se discuten con mayor
detalle en el siguiente capitulo donde se dan las conclusiones de este trabajo.
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Capitulo 6

Conclusiones

6.1. Conclusiones finales

Los resultados obtenidos en el capitulo 5 ofrecen aspectos a considerar cuando se busca la
configuracién mas apropiada para obtener una resolucion ideal Optima. Se debe tener en
cuenta que entre mayor sea el tamafio del centelleador mayor sera la resolucién temporal
debido al aumento de la trayectoria Optica de los fotones. Otro factor determinante que se
debe considerar es el porcentaje de forrado que se le va a asignar al detector pues entre mas
porcentaje se le asigne tendra mas porcentaje de reflexion, una consecuencia directa de esto
se verad reflejada en el nimero de eventos alcanzados que incrementara de acuerdo al
porcentaje de reflexion. Ademds, vale la pena mencionar que el propio porcentaje de
forrado puede influir en la cantidad de pulsos medidos y por consiguiente en la distribucion
conseguida, esto puede afectar de manera significativa los resultados obtenidos. Es por ello
que se debe definir de manera clara el objetivo de la investigacion en la que se va a emplear
el detector, al igual que ocurre con la resolucién temporal intrinseca, el tiempo de vuelo
promedio también se ve influenciado por las dimensiones del detector, entonces se debe
tener la claridad de si desea obtener una resolucién temporal baja y un tiempo de vuelo
promedio corto con una cantidad relativamente pequeiia de eventos o un numero mayor de
eventos pero incrementando estas dos cantidades. Definir el porcentaje de reflexion afectara
le resolucion temporal y el tiempo de vuelo promedio de diferentes maneras. Se debe
mencionar que existen factores externos que pueden influenciar en el detector, uno de estos
es el ruido producido por el ambiente, dicho de otra manera, la intensidad de luz del lugar
donde se encuentra el detector. Considerando las configuraciones planteadas en este trabajo
y las ventajas que ofrece el SiPM sobre el PMT es posible construir un detector apropiado
para el PET que es el estudio de interés en el que se planea utilizar este tipo de detectores.
De manera particular, consideramos que la configuracion que ofrece los mejores resultados
presentados esta relacionada con las dimensiones del centelleador de 10mmx10mmx20mm
debido a que el tiempo de vuelo no difiere mucho con respecto al porcentaje de reflexion y
en general se tiene una resolucion temporal menor a 10 ps (realmente baja) incluso para el
porcentaje de forrado de 100%. Podemos sugerir la implementacion de esta configuracion
para un estudio de PET pues debido a su resolucion temporal menor a 10 ps es posible
adquirir imagenes del area de interés en un periodo de tiempo bastante pequefio, esto
resulta verdaderamente til cuando se piensa trabajar con radiofAirmacos con un tiempo de
vida promedio de unos cuantos minutos. De esta manera se garantiza un estudio sustancial
de 6rgano de interés sin tener que exponer al paciente de manera prolongada a la radiacion
proveniente de la dosis administrada.
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