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ITACA

Cuando emprendas el viaje a itaca

pide que el camino sea largo,

lleno de aventuras, lleno de experiencias.
No temas ni a lestrigones ni a ciclopes,
ni al iracundo Poseidon.

Jamas hallarés tales seres en el camino
Si tu pensamiento es elevado y sublime
la emocién que impregna tu espiritu y tu cuerpo.
Ni a lestrigones ni a ciclopes

ni al feroz Poseidén encontraras,

si no los llevas en tu alma,

si esta no los conjura ante ti.

Pide que el camino sea largo.

Que sean muchas las mafianas estivales

en que arribes, con gozo y alegria,

a puertos nunca vistos.

Que puedas detenerte en los emporios de Fenicia
para adquirir bellas mercancias:

nacar y coral, ambar y ébano

y toda suerte de perfumes deliciosos,
muchos perfumes deliciosos.

Acude a cuantas ciudades egipcias puedas
Y aprende con avidez de sus sabias gentes.

Ten siempre a itaca en tu memoria:

llegar alli es tu destino.

Mas nunca apresures el viaje.

Mejor que dure largos afios,

y viejo, cuando ancles en esaislita
colmado de cuanto ganaste en el camino,
no aguardes nada mas de itaca.

itaca ya te ha brindado un hermoso viaje.
Sin ella jamas habrias partido
y ya nada tiene que darte.

Y si la hallas pobre, itaca no te ha engafiado.
Pues, sabio como llegaste y con tantas vivencias,
ya sabras que significan las Itacas.

Constantino Petrou Cavafis
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1. INTRODUCCION.

La amplitud y continuo desarrollo de la obtencidn de imagenes del cuerpo humano o de
partes de este con fines médicos, ha originado disciplinas conocidas indistintamente
como Imagen Meédica, Imagen Biomédica o Imagen Molecular, reflejo en cada
momento del estado del arte en la aplicacion de diferentes tecnologias en el estudio de
la anatomia y fisiologia humanas, en condiciones normales y en los procesos

patoldgicos.

La transicion del microscopio Optico al microscopio electronico revel6 estructuras
insospechadas. El paso de la placa radiografica simple a la tomogréfica, permitid
distinguir anomalias de tamafio cada vez menor y la aparicion de los &tomos marcados,
el llevar a cabo estudios que aportaban informacion no solo anatémica sino también

funcional.

El conocimiento y utilizacion de las propiedades de las radiaciones ionizantes y no
ionizantes, la produccion y manejo de medios de contraste y moléculas marcadas con
atomos emisores de radiacion, el desarrollo alcanzado por la biologia, la electrénica y la
informaética, entre otras disciplinas, han posibilitado el disefio y fabricacion de eficaces
sistemas de obtencidon de imagenes a distintos niveles de organizacion de la materia
viva. El reto: distinguir estructuras cada vez mas pequefias, visualizar procesos
moleculares en la célula. EI proposito: contribuir al diagnostico, estadiamiento y control
del tratamiento de distintas enfermedades de manera cada vez mas eficaz.

Con excepcion de la Resonancia Magnética Nuclear-RMN, los dispositivos que utilizan
la radiacion externa como fuente primaria para el diagnéstico (Tomografia Axial
Computarizada-TAC, y Ultrasonografia-US) proporcionan una imagen anatémica
suficientemente precisa, pero aportan informacion mas limitada sobre el
comportamiento funcional. Sin embargo, los sistemas que detectan la radiacion emitida
desde el interior del cuerpo humano como resultado del empleo de trazadores
radiactivos (Tomografia de Emisién de Fotdon Simple y Tomografia de Emision de
Positrones, conocidos por las siglas SPECT y PET respectivamente de sus nombres en
inglés) o de otras sondas especificas (métodos 6pticos, RMN funcional), permiten
evaluar la funcion de tejidos, drganos y sistemas de 6rganos o, de forma cuantitativa, la

medicion de procesos bioquimicos y fisioldgicos de importancia en las aplicaciones



clinicas y en la investigacion biomedica.

La RMN, la TAC y la US han logrado resoluciones espaciales de decenas de micras,
mucho menores que la de 1 mm alcanzados en PET y SPECT. En cuanto a la
sensibilidad, es decir los limites minimos de cantidad detectable de sustancia de interés,
las iméagenes 6pticas bioluminescentes alcanzan 10™" mol/L (con la desventaja de que
no es posible obtenerlas tomogréaficas y que la profundidad de penetracion de la
radiacion que le sirve de base, es baja), le siguen las imagenes dpticas fluorescentes y el
PET que han logrado 10" mol/L, a diferencia, como comparacién, de la RMN que solo

ha alcanzado una sensibilidad de 10 mol/L.

Como puede apreciarse, los diferentes metodos de visualizacion y los equipos de
diagnostico, basados en ellos, tienen ventajas y desventajas en dependencia de la
informacidn que se precisa obtener y en consecuencia, un rango de aplicacidn bastante
definido. En cierta medida como consecuencia de lo anterior, en los estudios mas
avanzados se han venido imponiendo los sistemas hibridos o duales como el PET/TAC
y el SPECT/TAC, ya que combinan la mayor resolucion anatomica de un sistema con la
mayor sensibilidad y posibilidad de evaluacion funcional del otro. Hay que destacar el
continuo perfeccionamiento de los dispositivos de obtencién de imagenes, uno de los
mas recientes quizds en imagen funcional, la incorporacion a la préctica de la
Cardiologia Nuclear del SPECT dinamico, con el doble de resolucion, 10 veces mayor
sensibilidad y 10 veces menor tiempo de adquisicién de las imagenes, gracias a la
combinacion de un sistema novedoso de colimacion asociado a detectores de nueva
generacion. Es presumible que se disponga en breve de un equipo dual que ampliara el

horizonte y alcance de este importante campo de la Medicina Nuclear.

Teniendo sus raices justamente en esta disciplina y en muchos aspectos extension
directa de esta, ha surgido la Imagen Molecular, cuyos principios pueden ser adaptados
a otras modalidades de imagen como la imagen Optica y la resonancia magnética

nuclear.

La Imagen Molecular puede definirse como la representacion visual, caracterizacion y
cuantificacion de procesos bioldgicos a nivel celular y subcelular en organismos vivos,
a los cuales se extienden los ensayos experimentales en cultivo de células bien

establecidos in vitro. Las imagenes obtenidas reflejan los caminos moleculares y



celulares y los mecanismos de las enfermedades “in-vivo” dentro del contexto de

auténticos ambientes fisiologicos.

En contraste con las tecnologias actuales de imagen, basadas en cambios que
diferencian de manera en buena medida inespecifica, el tejido normal del patoldgico, la
Imagen Molecular se basa en la identificacion de eventos moleculares (por ejemplo la
expresion de genes) responsables de la enfermedad. Utiliza para ello, sondas
reveladoras de procesos moleculares especificos y a partir de este cambio de paradigma,
se encamina a una mejor comprension de los procesos bioldgicos, a la deteccion y
caracterizacion tempranas de la enfermedad y a la evaluacion mas precisa de su

tratamiento.

Con la utilizacion de la imagen molecular en la realizacion de ensayos en animales
vivos se potencia la solucion de las interrogantes bioldgicas de la industria
farmacéutica. Los animales transgénicos son muy Utiles en el descubrimiento temprano
de farmacos por medio de la validacion de la proteina blanco, la evaluacion de los
diferentes compuestos de ensayo, la determinacion de los efectos toxicoldgicos de su
uso y la prueba de su eficacia para asegurar su posterior utilizacion en humanos. Una
gran ventaja es que se puede estudiar ampliamente un farmaco potencial “in vivo” en
modelos de animales antes de que los cambios fenotipicos sean obvios. Se logra,
ademas, identificar y excluir de los estudios con mayor antelacion, los farmacos que
presentan una biodistribucion y farmacocinética desfavorable. Ello permite acelerar los

estudios preclinicos y un inicio mas rapido de los estudios en humanos.

Entre los factores que han impulsado el desarrollo acelerado de la Imagen Molecular
estan los avances en las técnicas de la biologia molecular y celular, el uso de modelos
de animales transgénicos, la disponibilidad de nuevas sondas cada vez mas especificas y

el desarrollo de instrumentacion para la obtencion de imagen en pequefios animales.

Teniendo en cuenta que los avances mas significativos en esta direccion se han
alcanzado con trazadores marcados con positrones, recuérdese que la [**F]-FDG fue
calificada como la molécula del siglo XX, la tecnologia PET es un punto de referencia
esencial, de ahi que en este contexto, mejorar la resolucién anatdmica de los sistemas
PET preservando su sensibilidad funcional constituye un problema cientifico de la

mayor importancia. Comoquiera que se han descrito emisores de positrones con cuantos



gamma adicionales, puede considerarse la hipétesis de que es posible mejorar la
resolucion anatomica de los sistemas PET, con el uso de trazadores de emisores de
positrones con emision gamma adicional, por medio de la deteccién y registro
simultaneos de los dos fotones de aniquilacion y un tercer fotdn acompafiante y la

subsiguiente reconstruccion de imagenes.

La presente tesis se ha orientado precisamente por ese camino, con el fin de contribuir a
alcanzar parametros en la instrumentacién para obtencién de imagenes que permitan un
mayor desarrollo de la medicina clinica en sus dos niveles, el organico-tisular y en el
celular-molecular. De ahi que se haya planteado como Obijetivo General la concepcion,
disefio y ensayo de un dispositivo experimental encaminado a mejorar la resolucién

espacial de los sistemas PET, de acuerdo a los siguientes objetivos especificos:

e Seleccionar los radionuclidos de mejores caracteristicas (emisores de positrones
con radiacion gamma acompafante).

e Validar mediante modelaciébn matematica y experimentos, un sistema de
deteccion basado en detectores de CdZnTe y detectores centellantes de LYSO-
LUYAP. — Sistema PET-Compton

e Obtener evidencias experimentales de las coincidencias Compton y PET-

Compton.

El trabajo realizado se bas6 en consideraciones teoricas, uso de instrumentos de
modelacion, ensayo y comprobacion experimental y en su desarrollo se ejecutaron las
siguientes actividades:

e Estimacion teorica de los parametros relacionados con la dispersion
Compton del tercer cuanto gamma de los radionuclidos seleccionados, de
los factores limitantes de la resolucion espacial en los sistemas PET vy
Compton, del campo total de probabilidad de emisién de la linea de
respuesta PET-cono de dispersion Compton y la densidad de
probabilidad en el espacio de interseccion para las condiciones
experimentales de interés, en particular del CdZnTe utilizado como
detector.

e Modelacion matematica de un sistema ideal PET-Compton por medio del

programa GAMOS, una version especifica de aplicaciones médicas del
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cédigo Monte Carlo GEANT4 y evaluacion y comparacion de sus
caracteristicas con la misma geometria del sistema PET.

Disefio, montaje, puesta a punto y medicion de parametros de sistema de
coincidencias Compton con detector matricial de CdZnTe y electrénica
especifica y de un sistema PET-Compton a partir de detector de
dispersion Compton de CdZnTe y detectores centellantes del sistema
comercial Clear-PET.

Disefio y puesta a punto de la electronica y la programacion para la
interfase de comunicacion entre el detector Compton y el ClearPET.
Desarrollo de un programa de reconstruccion de imagenes con idéntico
formato de salida para procesamiento de los datos de PET-Compton y
PET que permite en consecuencia el analisis comparativo de ambas
imagenes.

Valoracién comparativa de los parametros de resolucion espacial y
eficiencia global obtenidos en el andlisis tedrico, por medio de la
modelacion matematica y del montaje experimental del sistema PET-

Compton.



2. IMAGEN BIOMEDICA.

Se entiende por imagen, la representacion visual de un objeto o proceso. Si esta
representacion se relaciona con el cuerpo humano o sus partes, se conoce como Imagen
Meédica, si abarca otros seres vivos, 0 se encamina a esclarecer procesos bioldgicos
fundamentales, Imagen Biomédica. Si da mas detalles de las estructuras que de las
funciones, imagen morfologica, en el caso contrario, imagen funcional. Si visualiza
procesos moleculares, Imagen Molecular. Si representa en un plano la proyeccion de todas
las estructuras existentes de una parte del cuerpo, imagen proyectiva o si por el contrario
representa un corte de so6lo una seccidn de esas estructuras, imagen tomografica. Si se toma
como base la forma en que es obtenida la imagen, imagen Optica, imagen de rayos X o
imagen ultrasénica. Los términos reflejan la especializacion que continuamente se produce,
el estado del arte en cada momento, la necesidad de sistematizar los conocimientos. Hay
que indicar que la practica médica contemporanea se basa cada vez mas en los principios de
la biologia molecular, lo que requiere tecnologias de terapias precisas, selectivas, orientadas
a determinados blancos moleculares. La secuenciacion del genoma humano, el desarrollo
de metodologias de investigacién bioldgica in vitro, las técnicas de alto rendimiento de
tamizaje de drogas y la imagen biomédica han contribuido a la comprension de las bases
moleculares de la enfermedad. En imagen biomédica se opera por ello un cambio
significativo debido a la fusion del equipamiento de imagen con los métodos de la Quimica

y la Biologia Molecular con objeto de obtener imagenes de procesos moleculares in vivo.

A los efectos del tema que nos ocupa procede precisar algunas caracteristicas de la imagen
como: el contraste, que determina lo que en ella se ve y que no es otra cosa que la

diferencia de intensidad entre dos areas, la resoluciéon espacial, que caracteriza la

capacidad para discernir detalles y que se define como la distancia minima (como regla en

unidades de longitud) que la imagen es capaz de resolver o separar. La resolucién temporal

que es la frecuencia a la que puede ser registrada e interpretada correctamente una imagen

una vez iniciado el proceso de obtencion de la misma. La sensibilidad, que es la capacidad
de detectar un medio de contraste, una sonda molecular inyectada o ingerida en
comparacion con el fondo, cuya unidad de medida es moles por litro [1]. Si se tiene en

cuenta que compuestos de bajo peso molecular (< 1000 Da) tienen un radio molecular del



orden de 107" m y el radio celular es de 10 m, que un escéner clinico tipo de Resonancia
Magnética Nuclear tiene una resolucion espacial de alrededor de 10~ m, un equipo de
espectroscopia de RMN a intensidades usadas en la clinica una sensibilidad de 10™* mol/L,
un escaner clinico tipo PET una resolucion espacial de 4-6 mm, un escaner PET para
pequefios animales una resolucion espacial de 1-2 mm y una sensibilidad de (10™'-107'%)
mol/L, resulta comprensible las tendencias actuales de disponer de tecnologias de imagen
sensibles, rapidas y de alta resolucion, asi como de sondas de alta afinidad y especificidad
entre otros factores [2,3]. Comoquiera que el objetivo es incorporar cada adelanto a la
practica clinica, conviene considerar en qué medida son utilizadas las diferentes técnicas de

Imagen y examinar sus perspectivas futuras.

2.1. Imagen Médica.

La obtencion de una imagen de los huesos de la mano con ayuda de los rayos X,
descubiertos por Roentgen en 1895, dio origen a la Radiologia, cuyos aportes a la clinica
han sido y contintan siendo invaluables, sobre todo a partir de los trabajos del sudafricano
Cormack y del inglés Hounsfield, a inicios de los afios 70, que dieron lugar a la Tomografia
Computadorizada (CT). En base a los principios de la resonancia magnética nuclear (RMN)
establecidos por Bloch y Purcel en 1946, Damadian prueba en 1971 que los tiempos de
relajacion magnética de los tejidos normales difieren del de los tumores, Lauterbur obtiene
en 1973 la primera imagen en muestras de tubos de ensayo y Mansfield desarrolla, en 1977,
la imagen ecoplanar, resultados que dieron lugar entre otros, a la Imagen de Resonancia
Magnética (IRM). La puesta en marcha del primer ciclotron por Lawrence en 1931, los
descubrimientos de la radiactividad artificial por Irene y Federico Jolliot-Curie en 1934, el
de la fisién nuclear por Hans y Strassman en 1938 y la construccion de la primera pila
atomica por Fermi en 1942, abrieron el camino a la obtencidon de una gama cada vez mayor
de radionucleidos. El perfeccionamiento posterior de reactores nucleares y ciclotrones, puso
en manos de los investigadores cantidades utilizables en la practica, en particular la médica,

del método de los trazadores radiactivos descubierto por Hevessy y Paneth en 1913.

Estos adelantos propiciaron a su vez el desarrollo de la cdmara gamma, por Anger en 1952,
base de los sistemas de Tomografia Computarizada por Emision de Foton Unico (SPECT),

y de la Tomografia por Emisién de Positrones (PET) a inicios de los 90, la adquisicion de
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las primeras iméagenes con sistemas duales PET/CT a finales de esa misma década y su

introduccion en la practica clinica a inicios del 2000 [4-7].

Examinaremos en primer lugar las modalidades de imagen de aplicacion mas conocida y
extendidas en la practica clinica como son la Radiologia (convencional, digital, CT), la
Ecografia, la IRM y la Imagen Nuclear. Pudiera afiadirse la imagen 6ptica, relacionada con
los avances de la microscopia y las técnicas actuales de endoscopia, pero solo nos
referiremos a ellas muy brevemente, por considerar que no tienen relacion de suficiente

interés para el trabajo que nos ocupa.

2.1.1. Radiologia.

Hay dos categorias de imagen obtenidas con los fotones producidos por los tubos de rayos
X: la imagen proyectiva plana (de placa o digital) y la imagen tomografica. La fuente (el
tubo) emite impulsos de rayos X, que atraviesan la region de estudio e inciden en una
pelicula fotografica, que es luego revelada. Es una imagen proyectiva plana y el contraste,
es decir lo que podemos ver en la imagen, se debe a la atenuacion diferente de los rayos por
los materiales del cuerpo de distinta densidad, grosor o composicion quimica (nimero
atomico), siendo maxima para hueso, de ahi su utilidad en traumatologia y minima para
aire, esencial en su tiempo para el diagndstico de la tuberculosis pulmonar. En imagen
plana, la combinacion de pantallas fluorescentes e intensificadores de imagen con monitor
de television y el uso de paneles de matrices sensibles que obtienen en tiempo real una
imagen digital son, en ese orden, las dos principales modalidades en la actualidad. En el
ultimo caso se trata de cientos a millones de minusculos detectores a semiconductores
independientes, sensibles a fotones de media y alta energia o a la luz de una capa fina
adyacente de material fluorescente [8,9] con procesamiento informatico ulterior. Esto
permite reducir la dosis de radiacion al paciente y facilitar el almacenamiento,
procesamiento y transmision de la imagen. Es la radiologia digital, que se va imponiendo
en la practica. El uso de agentes de contraste, las técnicas de sustraccion digital y la
tomografia digital permiten eliminar informacién no relevante o interferencias. Tanto la
placa simple, la radiologia computarizada y digital, la mamografia de placa y digital, como
la fluoroscopia es presumible se mantengan durante cierto tiempo, suministrando imagenes

de calidad de dientes, torax, huesos, tracto gastrointestinal, mama [10,11].



La tomografia de rayos X, al eliminar la superposicion de objetos en la imagen proyectiva,
facilito la interpretacion de los resultados. Los sistemas han evolucionado desde un haz en
forma de pincel y un detector unico hasta dispositivos circulares rotatorios en los que en
una parte se instalan los detectores y en la opuesta las fuentes de rayos X. La dificultad de
procesar todos los datos para una reconstruccion espacial de los tejidos, teniendo en cuenta
los coeficientes de atenuacion apropiados, impidid su progreso hasta que se desarrollaron
codigos potentes de calculo, que permitieron la tomografia computadorizada (CT), capaz de
proporcionar imagenes anatomicas con precisiones milimétricas y de uso, ademas,
relativamente sencillo. Adolece, sin embargo, al igual que la radiologia convencional, de
falta de contraste en tejidos blandos. Un avance importante en CT es la CT helicoidal, en la
que el movimiento del tubo de rayos X y del detector se sincronizan con el de la camilla del
paciente con lo que los estudios toman menos tiempo a la vez que se mejora la resolucion
espacial en el plano transversal. La segunda innovacion significativa fue el paso de la
imagen simple a la de multiples cortes [11-13] en la que se utiliza un haz conico de rayos X
y se reemplaza cada detector por una hilera de 4 a 64 o mas detectores separados, alineados
alrededor del eje del paciente, lo que permite obtener 64 o mas cortes al mismo tiempo,
seglin el nimero de detectores alineados. La resolucion espacial en los equipos de 64 cortes
es de 0,3 mm en las 3 direcciones, con lo que se obtienen representaciones volumétricas
detalladas, que sirven de guia en las intervenciones o llevar a cabo endoscopias virtuales,
semejantes a las obtenidas con la introduccion de instrumentos opticos. Una técnica muy
util en la practica ha sido la angiografia CT, alternativa no invasiva a la angiografia de
contraste. A pesar de estas posibilidades, la CT es la técnica de imagen médica que
suministra mayores dosis de radiacion ionizante al paciente, por lo que siempre se intenta

realizar el menor nimero de cortes y de optimizar los estudios a estos efectos [14, 15].

2.1.2. Ecografia.

La Ecografia o Ultrasonografia utiliza ondas ultrasonicas que se propagan por los tejidos,
reflejandose de manera diferente segin la densidad de estos, lo que se registra en forma de
una imagen. La radiacion utilizada es no ionizante. No obstante la inicialmente baja
resolucion y poco contraste, su inocuidad, sencillez de aplicacion y reducido precio, son

ventajas que explican la amplia difusion que ha tenido en imagen cardiaca, obstétrica,

9



vascular y abdominal asi como su rapida evolucion [16, 17]. Mas eficientes transductores
(dispositivo que transforma la sefial ultrasonica en sefial eléctrica) piezoeléctricos en
disposicion bidimensional, procedimientos mejorados de procesamiento de imagenes, entre
otros avances, han permitido obtener en tiempo real imdgenes de apariencia tridimensional
con alta resolucion espacial, resolucion temporal y contraste [18, 19]. El uso de
transductores internos, transrectales para estudios de préstata, muy recientemente
intravasculares, asociados al avance tecnologico en miniaturizacion de componentes, asi
como la introduccién de medios de contrastes son las dreas en las que se orientan los
avances de esta tecnologia. Estas variantes son invasivas, en particular las intravasculares
[20]. El uso de frecuencias mayores ha sido objeto de estudio con vistas a nuevos campos
diagnosticos para evaluar el efecto bioldgico de las ondas ultrasdnicas, asi como su posible

uso terapéutico [21, 22].

2.1.3. Imagen por Resonancia Magnética (IRM).

La IRM se utiliza para obtener imagenes de alta calidad y se basa en los principios de la
Resonancia Magnética Nuclear (RMN): Los nucleos en los que al menos un protén o un
neutrén no estan pareados, en correspondencia con la propiedad de espin, actuan como
pequefios magnetos. Bajo la accidon de un campo magnético exterior estos dipolos realizan
un movimiento de precesion alrededor de la direccion del campo, en sentido paralelo o
antiparalelo. La proporcion de estos ultimos es muy pequefia, del orden de 10 entre 1
millén de dipolos en un campo de 1,5 T a temperatura ambiente [1]. Si se aplica un campo
de ondas de radio, cuya frecuencia coincida con la frecuencia de precesion, se absorbe
energia de estas ondas, y los ntcleos que precesionan en sentido paralelo (menor estado
energético) pasan al de mayor estado energético, fendémeno conocido como RMN. Al cesar
el pulso de radiofrecuencia, los dipolos regresan a su estado original lo que se detecta como
un cambio en el flujo electromagnético, que tiene lugar a diferentes tiempos, en
dependencia del entorno en que se encuentran los nucleos. Los dipolos de hidrégeno en un
ambiente graso o rico en hidrocarburos van a tener tiempos de relajacion mucho mas
cortos, que los que se encuentran en un entorno acuoso [23] y emitiran diferentes sefiales de
Resonancia Magnética, lo que permite distinguirlos y obtener cortes tomograficos del

cuerpo, base de la IRM.
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En un escaner de RMN, un fuerte magneto produce un campo alrededor del sujeto en
estudio, con dispositivos que permiten obtener un gradiente de ese campo en las 3
direcciones del espacio y un transductor que puede producir pulsos temporales de
radiofrecuencia. Los pardmetros de tiempo de excitacion de pulso y registro pueden ser
seleccionados por una computadora central, dando lugar a imagenes con diferentes tipos de
contraste magnético [1]. Los parametros de tiempos ponderados mas usados en IRM se
conocen como T1 relacionado con la relajaciéon longitudinal a lo largo del campo
magnético polarizador y dependiente del equilibrio térmico entre el sistema de espines y el
entorno y T2, que esté relacionado con la relajacion debida a interacciones entre espines. La
IRM es de valor diagnéstico porque puede usarse para obtener imagenes bidimensionales
(2D) y tridimensionales (3D), que reflejan la distribucion espacial de los valores de T1 y

T2.

La IRM ha devenido una técnica usual y precisa de imagen anatomica utilizada en imagen
médica y su amplia difusion se debe a su buena resolucion espacial y a la capacidad de
diferenciar tejidos blandos, ya que tiene un excelente contraste. Sirva de ejemplo la
angiografia por IRM [24,25], que compite con la angiografia CT. De gran importancia es
también la posibilidad de obtener imagenes funcionales de diversos tipos, por ejemplo de

activacion cerebral [26,27].

La resolucion se incrementa dia a dia y la principal limitacion actual de la IRM, en cuanto a
la calidad de imagen, se deriva de su baja relacion sefial/ruido, que establece un limite para
la sensibilidad alcanzable. La via utilizada en los Ultimos afios para enfrentar este problema
ha sido el aumento de intensidad del campo magnético estatico, de la radiofrecuencia
aplicada y de los gradientes de campo. Hay varios enfoques técnicos capaces de dar
solucion a este problema [28,29]. Investigadores del centro médico de la Universidad de
Ohio han llevado a cabo experiencias en visualizacion de tumores cerebrales con campos
de 7a9,4 T, en lugar de los mas usados de 1,5 y 3 T [30]. La velocidad de adquisicion de
imagen (resolucion temporal) ha crecido hasta el punto de obtenerse imagenes de los

movimientos cardiacos [11].
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Tal vez los avances mas interesantes en IRM se deban a la introduccion de sondas de
contraste. Cuando hay poco contraste entre tejido sano y patologico, se utilizan compuestos
capaces de alterar de manera significativa los tiempos de relajacion de los protones del agua
en los tejidos. Si el efecto dominante de la sustancia de contraste es sobre T1 se conoce
como agente positivo, representados por complejos paramagnéticos de Gd (III), si es sobre
T2, agentes negativos representados por particulas de oxido de hierro [31]. Sin embargo, la
sensibilidad de la IRM es varios 6rdenes de magnitud menor que PET o la imagen Optica,
debido justamente a la pequena poblacion de dipolos en el estado de mayor energia a los
que hicimos referencia. Esto obliga a inyectar mayor cantidad de sustancia de contraste

para elevar la retencion en el sitio diana, con las inconveniencias que de ello se derivan [1].

La IRM de difusion se aplica en la evaluacion del derrame cerebral al revelar la direccion
del flujo sanguineo [32,33]. La espectroscopia de RMN se combina con la IRM de alta
resolucion para mejorar la sensibilidad y especificidad en la identificacion de cancer y otras
anomalias [11]. Desde un punto de vista préctico, las limitaciones actuales mas importantes
de la IRM, derivan de su elevado tamafio, peso y precio de la instrumentacion, asi como de

las dificultades para la realizacion de exploraciones, por su prolongada duracion.

2.1.4. Imagen Nuclear.

La imagen nuclear se fundamenta en la deteccién de fotones emitidos desde los sistemas
bioldgicos, en particular los tejidos del cuerpo humano, luego de introducir en ellos
trazadores radiactivos. En Medicina Nuclear, estos trazadores reciben el nombre de
Radiofarmacos, este término incluye también emisores de radiacion beta ya que su fin no es
solo el diagnostico, estadiamiento o monitoreo, sino también el tratamiento de
enfermedades. El fundamento de la Medicina Nuclear radica, por tanto, en inyectar un
preparado de moléculas marcadas con algun radionucleido, cuyo comportamiento biologico
se sigue localizando la radiacion emitida que nos informa de una situacidon clinica
determinada, o bien de administrarlo con el fin principal de modificar esta. Los

Radiofarmacos tienen también aplicacion veterinaria [34].

En Medicina Nuclear diagnoéstica se utilizan Radiofirmacos cuyos fotones pueden ser

emitidos directamente por el radionucleido o como consecuencia de la aniquilaciéon de un
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positron, en la que se emiten dos fotones en la misma direccion, con igual energia, pero en
sentidos opuestos. Ello da lugar a dos tecnologias de imagen diferentes: La Tomografia
Computarizada por Emisiéon de Fotén Unico (SPECT) y la Tomografia por Emisién de

Positrones (PET).

Las imagenes de Medicina Nuclear se caracterizan, en comparacion con la CT y IRM, por
su baja resolucion espacial, pero son capaces de visualizar las funciones corporales, por lo
que favorecen la comprension de las bases bioquimicas de estas. En este sentido son de
suma importancia los estudios cuantitativos dinamicos de procesos fisiologicos mediante
PET o SPECT, que requieren un alto flujo de cuantos y de radionucleidos de vida media
corta, con objeto de asegurar una buena estadistica de conteo, una menor dosis radiacional
al paciente y la posibilidad de repetir los estudios a intervalos cortos de tiempo. Revisemos

ambas técnicas a continuacion con cierto detalle, en particular la PET.

Imagen SPECT.

Para detectar la emision de los radionucleidos y el dispositivo empleado en la actualidad es
la cdmara gamma, que utiliza un cristal de centelleo de gran superficie, sobre el que se
ubican numerosos fotomultiplicadores. La radiacion y incide sobre determinadas zonas del
cristal gracias a la utilizacion de un colimador, provoca centelleos de fotones de luz visible
que por fotoefecto en los fotomultiplicadores, generan sefales cuyo procesamiento ulterior
da lugar a una imagen que informa sobre la distribucion espacial del radiofarmaco. Si el
sistema detector de la cdmara (el cabezal) permanece estitico se obtiene una imagen
proyectiva plana. A diferencia de la imagen planar el sistema SPECT, también con cdmara
gamma, permite obtener informacion tridimensional mediante la obtencion de cortes
bidimensionales a diferentes angulos (proyecciones) de la region en estudio del paciente, en
la que se ha acumulado selectivamente durante cierto tiempo posterior a la inyeccidon, un
radiofarmaco emisor de cuantos y. Para ello, la cAmara gamma rota alrededor del paciente y
cada 3-6 grados toma una vista, realiza un corte durante 15-20 segundos, de manera que el
estudio demora unos 15-20 minutos. Estas proyecciones bidimensionales (2D) son
procesadas por algoritmos de reconstruccion para dar un conjunto de datos de distribucion
en 3 dimensiones (3D) a partir de cortes en dos dimensiones. De esa manera la cdmara

gamma en esta modalidad, ofrece una imagen en dos dimensiones de la distribucién
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tridimensional del radiofarmaco. El uso de camaras rotatorias de doble y triple cabezal, de
colimadores convergentes de geometria de barrido ha aumentado la sensibilidad de los

sistemas SPECT y favorecido su amplio uso clinico [35].

Como una alternativa para aumentar la sensibilidad de los SPECT convencionales a partir
de la eliminacién de los colimadores, se han desarrollado los llamados sistemas de imagen
Compton, en los cuales el cuanto y inicial emitido por el radionucleido sufre la dispersion
Compton en un primer detector sensible a posicion y el cuanto y dispersado se absorbe
totalmente en un segundo detector también sensible a posicion por medio del efecto
fotoeléctrico, de esta manera, conociendo las pérdidas energéticas y las posiciones de las
dos interacciones a través de la formula de la cinématica Compton es posible conocer el
angulo de dispersion que forma un cono. La direccion del cuanto y estard restringida a la
superficie conica con el vértice en el punto de la primera interaccion y el eje a lo largo de la
linea que conecta las dos interacciones. En estos sistemas colimados “electronicamente” se
emplea una mayor fraccion de los cuantos y emitidos para la reconstruccion 3D de la
imagen augurando la posibilidad de realizar los estudios con dosis mas bajas. Los sistemas
de imagen Compton serdn analizados con amplitud pues constituyen uno de los

componentes esenciales de este trabajo de tesis.

Aungque bien establecido en la practica sobre la base de la Radiofarmacia del **™ Tc, del '*’I
y el "'In entre otros radionucleidos, el SPECT estd en continuo desarrollo tanto en
tecnologia de equipamiento como en los algoritmos de procesamiento de imagenes. Se han
producido avances en los centelleantes utilizados y en los transductores de fotones, en
particular con la utilizacion de la tecnologia a semiconductores. Ello ha permitido disponer
de sistemas mas compactos y pequefios como los SPECT cardiacos de alta sensibilidad con
colimacién no convencional e igual o mejor calidad de imagen [36]. Se ha probado que la
imagen de perfusion miocardica por métodos nucleares, asociada a ejercicio o estrés
farmacoloégico, brinda informacién clinica superior a otros métodos [37-39]. La IRM ha
mostrado en afios recientes su posibilidad para evaluar la perfusiéon miocardica, pero su uso
es mas dificil en pacientes con marcapasos y desfibriladores [40, 41] y como la PET resulta
mas cara y menos accesible, puede asegurarse que el SPECT contintia siendo la técnica mas

importante para evaluar la perfusion miocardica. Las investigaciones se encaminan a
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mejorar su relativamente baja eficiencia de deteccion, debido a la utilizacion de
colimadores de hoyos paralelos, que prolonga el tiempo de estudio con la dificultad
asociada del uso racional de los equipos y el nimero de estudios a realizar por dia. Se han
dedicado esfuerzos investigativos para obtener imagenes con sistemas de hoyos paralelos
multiple, que prometen un aumento de cinco veces en la eficiencia lo que a su vez
disminuye de manera significativa el tiempo de adquisicion pero con una calidad de la
imagen comparable al sistema rotatorio convencional [42]. Ejemplo reciente de los avances
en la tecnologia SPECT es la incorporacion a la préactica de Cardiologia Nuclear del sistema
SPECT dinamico (SPECT-D), una camara de colimadores de tungsteno y 10 detectores
pequenios de Teluro de Cadmio y Zinc (CdZnTe) en columnas unicas moviles, que barren
continuamente coleccionando a miles de angulos diferentes los cuantos y, lo que permite el
rastreo diferencial del volumen de interés. El aumento en 10 veces de la sensibilidad y la
mejora en dos veces de la resolucion espacial resultantes, abre la puerta a modelos cinéticos
de perfusion para una variedad de aplicaciones, incluidas mediciones de la perfusion
miocardica absoluta y el flujo de reserva coronario ya que el tiempo de un estudio de
perfusion se reduce a unos 2 minutos en lugar de los 16 con los equipos tradicionales. Esto
permite al mismo tiempo aprovechar una de las ventajas del SPECT sobre el PET, que es la

realizacion de estudios con radiofarmacos de radionucleidos de diferente energia [43, 44].

Imagen PET.

Cierto tiempo después de inyectado un radiofarmaco emisor de positrones, este se acumula
en una zona del cuerpo por la que tiene afinidad. Los positrones emitidos por el trazador
pierden su energia en colisiones con los atomos del medio hasta que interaccionan con un
electrén en un proceso llamado aniquilacién. La energia de 1,022 MeV, asociada a las
masas del positron y el electron se divide por igual en dos cuantos y que salen en la misma
direccion pero en sentidos opuestos a un angulo de 180°. Esta singular caracteristica de
emision simultanea de los dos cuantos y de aniquilacion, es la base de la localizacion y
deteccion de los emisores de positrones por medio de la técnica de coincidencias [45],
utilizando para ello detectores de centelleo, tubos fotomultiplicadores o fotodiodos de
silicio de avalancha (APD), amplificadores y circuitos de discriminacién de energia. El

proceso resulta en el registro de un acto de coincidencia temporal, que localiza un evento de
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aniquilacion en algiin punto a lo largo de la linea que une los dos detectores contrapuestos,
la llamada linea de respuesta (LoR) por sus siglas en inglés. En un escaner PET
convencional un anillo de numerosos detectores rodea al paciente, resultando en la
deteccion de millones de actos de coincidencia, que brindan informaciéon sobre la
concentracion y la ubicacion espacial del emisor positronico. Los datos se almacenan como
una matriz bidimensional llamada sinograma, a partir de la cual se reconstruye la imagen

usando técnicas de retroproyeccion o iterativas.

Los radionucleidos emisores de positrones comunmente usados en PET incorporados a
sales, quelatos, anticuerpos monoclonales y péptidos segun la patologia a estudiar (tanto en
clinica como en investigacion), son todos de vida media corta: 18p e, BN, 0, 68Ga, 64Cu,
JBr y **™Tc¢ [46]. Debe significarse que la tecnologia PET permite estudiar el camino
metabolico de cualquier molécula, si esta puede marcarse adecuadamente con un
radionucleido emisor de positrones, es por ello que un nimero importante de trazadores

| 18F, la utilizacion de

PET se encuentran continuamente en estudio. La vida media de
ciclotrones compactos a iones negativos de alta corriente y productividad que permiten su
envio a distancia y el impacto en la clinica de la FDG (2-[F-18]Fluor-2-Deoxi-D-Glucosa),
donde el OH en la segunda posicion de la molécula de glucosa es sustituido por '°F, han
dado lugar a producciones cada vez mayores y extendidas en muchas partes del mundo.
Este andlogo marcado de la glucosa se acumula selectivamente en las células que la

consumen como las del cerebro, corazén y tumores cancerosos, de ahi su importancia en

oncologia, cardiologia y neurologia.

Debemos significar que la deteccion por coincidencias elimina la colimacién mecénica, lo
que implica un dngulo mayor de aceptacion en cada posicion del detector, registrandose ~1
% de los eventos emitidos. La ganancia en sensibilidad incrementa la calidad de la imagen
mediante la mejora de la relacion sefial/ruido, permite disminuir el tiempo de los estudios,

favorece los estudios dindmicos y mejora la resolucion temporal [47].

Hay varios efectos que limitan la resolucion de los sistemas PET bien porque involucran al
propio proceso fisico, debidos a la geometria utilizada o a las caracteristicas tecnoldgicas

del sistema. Todos ellos seran analizados en detalle en el capitulo 3 de esta memoria.
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El ruido de fondo ocasionado en los sistemas PET por la deteccion de fotones en
coincidencia que no proceden de la misma aniquilacién del positron (coincidencias
aleatorias), al no brindar informacion util con relacion a la ubicacion del emisor, debe ser
corregido [48]. El uso de centellantes rapidos y una cuidadosa estimacion de las
coincidencias aleatorias y su inclusion apropiada en los algoritmos de reconstruccion de
imagenes, resultan exitosos en la remocion de sesgos en la imagen minimizando a su vez la

degradacion de la relacion sefal/ruido de los datos PET [49].

Ademas de los eventos aleatorios, los dos fotones aniquilados pueden desviarse de su
direccion original como resultado de las interacciones Compton y alcanzar el detector en
coincidencias fuera de posicion, lo que afecta el contraste global de la imagen PET. Estos
eventos pueden ser discriminados sobre la base de la energia de los fotones dispersados y

eliminados, colocando plomo o tungsteno entre los cortes de la imagen [45].

2.1.5. Evolucion de los sistemas PET.

La evolucion de la tecnologia PET ha estado orientada a la obtencion de mejores
resoluciones espaciales y sensibilidad, maximizando el registro de las coincidencias
verdaderas con respecto al ruido ocasionado por los efectos estadisticos del conteo de
fotones, las coincidencias aleatorias y de dispersion, factores que afectan la precision de
cuantificacion de las imagenes reconstruidas. Los avances se han dirigido a mejorar los
equipos para disminuir la deteccion de esos eventos y los cddigos, para disminuir su

numero en las imagenes reconstruidas.

Aunque, desde sus inicios en los afios 50, el PET fue concebido como imagen de modalidad
3D, en la practica han predominado los escaneres PET bidimensionales (2D) de multiples
anillos con separadores de plomo (septas) intercalados entre ellos en el campo visual de la
imagen. Se reduce asi el angulo s6lido de aceptacion y con ello, el nimero de coincidencias
aleatorias y de dispersion y los efectos de tiempo muerto. El hecho es que los escaneres 3D
(sin septas) aumentan en 8 veces el numero de coincidencias detectadas, pero en 3 y 5
veces el de las coincidencias aleatorias y de dispersion [3]. Otro factor influyente fue la

ausencia de un algoritmo de reconstruccion totalmente 3D. Debido a ello, hasta fecha
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reciente, el PET 3D se reducia a estudios cerebrales en los que el objeto en el campo de

visidn es pequeio y por tanto menor la fraccion de dispersion.

La deteccion eficiente de los fotones de 511 keV resultado de aniquilacion del positron es
generalmente alcanzada mediante la combinacion de un cristal que convierte los fotones de
alta energia en fotones de luz visible y un tubo fotomultiplicador que produce un pulso de
corriente proporcional al numero de fotones de luz que interactuan con el fotocatodo. El
hecho de que la sensibilidad del sistema de imagen sea proporcional al cuadrado de la
eficiencia del detector [50] conlleva al uso de detectores de muy alta eficiencia (cercana al

100 %).

Las caracteristicas del cristal de centelleo usado en el detector influyen grandemente en las
posibilidades de un escaner PET [51]. Alta densidad y numero atdmico favorecen la
deteccion de los fotones, alta salida de fotones mejora la resolucion espacial y energética,
bajo tiempo de decaimiento luminoso favorece la resolucion temporal y con ello la
disminucion de la deteccion de coincidencias aleatorias. En suma los cristales condicionan

en gran medida la sensibilidad del sistema y la deteccion de eventos erroneos [3].

Los primeros disefios de PET escaneres estuvieron basados en detectores con cristales de
Nal de mayor grosor que los usados en SPECT. Ideales para la conversion en luz de los
fotones de 140 keV de la desintegracion del *’™Tc presentan baja eficiencia de deteccion
para los fotones mas energéticos de 511 keV [52]. Un importante avance fue la
introduccion, en la segunda mitad de la década del 70, de los primeros PET escéneres con
centellantes de Germanato de Bismuto (BGO) [53]. El elevado niumero atémico efectivo y
la mayor densidad de estos materiales hacen que aumente la capacidad de frenado de los
fotones y también el ntimero de ellos que son detectados (cerca del 95 % de los fotones de
aniquilacion en un bloque de 3 cm de BGO). Por esa razéon durante unos 20 afios los
escaneres PET mas usados en clinica fueron en base al BGO aunque su salida luminica es
solo un 15 % de la de la del Nal. S6lo una pequefia proporcion correspondi6 a escaneres de
Nal [54, 55]. Debe indicarse que con la excepcion de la cdmara gamma de doble cabezal
rotatoria para detectar eventos de coincidencia [56, 57] y las camaras de avalancha de alta

densidad (HIDAC) [58, 59] de escasa aplicacion en la clinica, la mayoria de disefios de
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escaneres PET fueron, a inicios de los afios 80, de anillos de cristales, duales o unicos, que
cubrian axialmente de 1 a 2 cm [60]. Una cobertura axial tan pequefia fue una de las
limitaciones fundamentales para los estudios PET en neurociencias ya que se necesita

visualizar la imagen del cerebro completo de una sola vez.

El acople individual de los cristales a los fotomultiplicadores permite alta resolucion y
buena salida de datos, pero requiere de mas tubos fotomultiplicadores y ajustar tubos
redondos a cristales rectangulares de dimensiones pequefias lo que no asegura la formacion
de un anillo sélido [50]. La idea posterior de asociar 1 bloque de detectores (5 x 5 cm de
BGO) a 4 tubos fotomultiplicadores [61] redujo significativamente el coste de los equipos
PET. Asimismo, estos primeros bloques de cristales estaban divididos en 8 x 4 cristales
pequenos. Por lo tanto, 4 fotomultiplicadores quedaban acoplados a 32 unidades de
deteccion y el foton incidente era localizado por la luz compartida entre ellos. En
consecuencia cada anillo quedaba subdividido en 4 bloques de detectores cubriendo
axialmente 5 cm. Ya en 1987 los escaneres incorporaron dos anillos de estos bloques
cubriendo axialmente 10 cm con 8 anillos de cristales [62], lo que permiti6 la visualizacion
del cerebro como un todo. Con la introduccién del centellante de oxiortosilicato de lutecio
(LSO), 7 veces mas rapido y con salida de luz 5 veces mayor que el BGO incorporado a los
escaneres ECAT ACCEL [63], la situacion comenzo a cambiar, ya que ofrece mucho mejor
posicionamiento, tiempos menores de ventana de coincidencia, mejor resolucion energética
y un tiempo muerto menor debido a sus superiores caracteristicas fisicas. Su impacto se
reflej6 en mejores resoluciones espaciales, una intensidad menor de eventos aleatorios y
dispersos y mayor intensidad de conteo. Casi al mismo tiempo fueron introducidos los
escaneres ALLEGRO basados en centellantes de oxiortosilicato de gadolinio (GSO) [64],
un centellante menos sensible, con mayor tiempo de decaimiento y menor salida de luz que
el LSO que, sin embargo, supera al BGO en todos los aspectos menos en la capacidad de

frenado.

En el ECAT 931/08-12 a finales de los 80 se retiraron los septas y se adquirid una serie
completa de sinogramas de 8x8 en modo 3D por medio del algoritmo de retroproyeccion
filtrada a partir del filtro utilizado en las camaras HIDAC, pero con el cumplimiento de la

condicién de invariabilidad espacial por medio de la subdivision del volumen total de
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reconstruccion en pequefios sub-volimenes, y no restringiendo el d&ngulo de aceptacion a un

valor pequefio semejante a la adquisicion 2D.[65, 66, 67].

El éxito de la metodologia 3D sugiri6 el disefio de un PET escaner de bajo coste, siendo el
primer prototipo el tomografo rotatorio de anillo parcial (PRT-1) [68]. El incremento de la
sensibilidad con la adquisicion de datos en 3D oftrecia la oportunidad de disefar un escaner
con menos de la mitad de los bloques de detectores (principal componente del coste) del
escaner multianillo y rotando los bloques para adquirir una serie completa de proyecciones
de datos en 3D. Este disefio mostré una sensibilidad clinica aceptable, incrementada en su
version rotatoria con respecto a la variante de detectores fijos para un mismo numero de
estos [69]. El segundo equipo de este tipo, el PRT-2, tenia el doble de sensibilidad debido a
una mayor cobertura axial, un 25 % mas alta que la obtenida en la variante de anillo
completo con detectores fijos y septas, aunque la sensibilidad de los PET escéneres con

detectores fijos sin septas en variante 3D es 3.5 mayor que la del PRT-2 [70].

Con estos escaneres se obtuvieron buenos resultados en la visualizacion de cerebro y
corazén utilizando "F-FDG vy se realizaron estudios de cuerpo entero para fines
oncolégicos y de flujo miocardico con el nucleido **Rb, de solo 75 segundos de vida media,
lo que indicaba sus magnificas potencialidades [68, 70]. Los escaneres ART, version
comercial de los sistemas rotatorios de anillo parcial con la incorporacion de algunas
ventajas de operacion se vendieron por debajo del millon de dolares, y se utilizaron
justamente en la visualizacion de cerebro, corazén y cuerpo entero con “F-FDG [71],
aunque con mejores resultados en cerebro, donde la captacion es como regla mayor, el
apantallamiento de los eventos aleatorios y dispersos fuera del campo de vision, mejor, y
los efectos debidos al movimiento del paciente menores. Cabe indicar al respecto que los
pacientes voluminosos, en los escaneres de transmision y emision provocan importante
ruido y el algoritmo retroproyeccion filtrada en su version 3D [72], no es Optimo,
introduciendo artefactos que interfieren con la interpretacion de la imagen. Con excepcion
de los pacientes mas delgados la calidad de la imagen de cuerpo entero en 3D se muestra

degradada, ademads, debido a la magnitud de los factores de correccion de atenuacion [73].
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A finales de los 90 una fraccion significativa de los escaneres PET para oncologia clinica
eran 3D aunque para pacientes voluminosos la visualizacion estaba lejos del optimo y los
escaneres 2D con detectores BGO de cuerpo entero eran superiores. Por ello, muchas
instituciones prefirieron utilizar para cuerpo entero la metodologia 2D con septas y
algoritmo rapido 2D y de este modo apantallar los detectores de eventos aleatorios y
dispersos. Se concluia por tanto, que los BGO no eran los mejores centellantes para
visualizacion de cuerpo entero en 3D, y que la retroproyeccion filtrada no era el mejor
algoritmo de reconstruccion de imagenes. Ya nos referimos a las ventajas de los escaneres
con base a LSO tipo ECAT. Con relacion a los sistemas de procesamiento, como sucesor de
la retroproyeccion filtrada, emergié un algoritmo de reconstruccion con base estadistica,
donde para reducir la carga computacional la serie de datos adquiridos 3D es reordenada en
su serie equivalente 2D [66] y después reconstruida utilizando el algoritmo de
“verosimilitud maxima de la subserie ordenada sopesada por atenuacion” (AWOSEM)
[74]. Actualmente, el reordenamiento de Fourier (FORE) es el utilizado en la reduccién de
la serie de sinogramas 3D a 2D para la reconstruccion con AWOSEM, en la cual a una
linea de coincidencia se le asigna un peso relativo al factor de atenuacion de la linea (a las
lineas de respuesta con factores de atenuacion mayores se le asigna el peso mas pequefio).
La combinacion de FORE con AWOSEM permite la reconstruccion de la imagen en un par

de minutos [75].

Entre los desarrollos recientes que merecen interés esta el de los escaneres PET por tiempo
de vuelo. El concepto de tiempo de vuelo (TDV) significa que para cada evento de
aniquilacion se registra el tiempo preciso en que cada fotdn en coincidencia es detectado y
se calcula la diferencia. Como el fotobn mas proximo llega antes, la diferencia en los
tiempos de llegada permite fijar la localizacion del evento de aniquilacion a lo largo de la
linea entre los dos detectores. En PET convencional, como hemos visto, se colectan datos
sobre lineas de pares a muchos angulos y se crean imagenes tomograficas bien por la
retroproyeccion filtrada tradicional o por medio de una serie iterativa de pasos de retro y
post-proyeccion. La reconstruccion tomografica da un contraste superior a la imagen
planar, pero mayor ruido, aunque la reconstruccion iterativa ayuda a reducir este efecto. En
teoria, si se tiene una informacion de TDV perfecta no se requiere reconstruir la imagen, se

puede identificar la ubicacion de cada evento de aniquilacion basado en la informacion de
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TDV vy la identificacion del cristal y crear la imagen afiadiendo eventos a una matriz de
imagen. Aunque obtener la informacion del todo perfecta no es posible, se han desarrollado
escaneres PET basados en este principio y se ha retomado el tema con mayor énfasis con el
desarrollo de nuevos cristales centelleantes, electronica rapida estable y algoritmos de
reconstruccion. Es potencialmente 1til en la investigacion de pacientes gruesos en los que la
atenuacion y dispersion es mayor asi como para incorporar a sistemas multimodales [76-

79].

2.1.6. Historia de los sistemas de imagen Compton.

Una parte importante del desarrollo de esta tesis involucra los sistemas de deteccion en base
a la dispersion Compton (también llamados camaras o telescopios Compton) en los cuales,
no obstante que su incipiente aplicacion en el campo de la medicina ha sido en lo
fundamental de conjunto con los sistemas de imagen nuclear antes mencionados SPECT y
PET, se ha investigado por mas de 30 afos. Durante este periodo han sido evaluados
diferentes detectores (centellantes, cdmaras de ionizacion, semiconductores) y diversas
configuraciones geométricas. La mayoria de ellas estdn constituidas por un primer detector
(frontal) donde se produce la dispersion Compton y un segundo detector (posterior) que
absorbe total (por medio del fotoefecto) o parcialmente (segunda dispersion Compton) la
energia de los cuantos y. También ha sido propuesta su utilizacién en diferentes campos
entre los que se encuentran la astrofisica, la medicina nuclear y mds recientemente la

deteccion de material nuclear.

El primer dispositivo fue propuesto en 1973 en el Instituto Max-Plank para el estudio de la
naturaleza de las fuentes astrondmicas de cuantos y con energias en el rango de los MeV
[|80]. Estos primeros reportes de telescopios Compton aun no pretendian la obtencion de
imagenes y fueron disefiados en base a tanques centellantes de grandes dimensiones [80,
81]. La resolucion energética obtenida fue de alrededor de 20 % y los mejores valores de
calculo de eficiencia fueron de 3 % a 3 MeV, mientras que la resolucion angular estimada
fue de alrededor de 8 ° para un maximo de campo de vision de aproximadamente w

radianes.
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En 1974 y como una alternativa a los sistemas de imagen colimados mecénicamente fue
propuesto el primer dispositivo de imagen Compton [82] en el cual, por medio de la
cinematica de la dispersion Compton, se localizaba la direccion de la fuente de los cuantos
y dentro de la superficie del cono Compton conociendo la posicion y la energia depositada
en cada una de las dos interacciones. En 1977 se mostro a través de la simulacion, que el
detector de imagen Compton compuesto de planos de detectores de bandas de silicio puede
localizar la direccion de una fuente puntual y se puede también reconstruir la imagen de un

objeto de prueba [83].

El primer prototipo funcional fue reportado en 1983 [84]. Imagenes tridimensionales
tomograficas y planares 2-D fueron reconstruidas usando un detector de germanio de alta
pureza cilindrico de 6 mm de didmetro y 6 mm de grosor como detector frontal separado 5
cm de un detector centellante de Nal en el plano posterior. La energia inicial de los cuantos
y era conocida y fue utilizada para desechar los eventos con deposicion parcial de energia.
En este disefio se infiri6 una resolucion angular de 9°. En 1988, por medio de la simulacion
fue comparado este método de colimacion electronica con el método usual de colimacion
mecanica en las cdmaras gamma [85]. Esta investigacion reporté un factor 20 de ganancia
en sensibilidad con respecto a la obtenida en una cdmara gamma colimada mecanicamente
de emision conica (que posee mejor sensibilidad que las camaras tradicionales de agujeros

paralelos).

El éxito de los sistemas de imagen Compton motivo el desarrollo del telescopio
COMPTEL, seleccionado para volar en el Observatorio de cuantos y de la NASA (conocido
después como el Observatorio Compton de Rayos Gamma Arthur Holly o simplemente
CGRO [86]. El detector frontal fue una matriz de 7 celdas de centellante liquido (28 cm de
diametro y 8,5 cm de grosor) acoplados a tubos fotomultiplicadores. El detector posterior
estaba constituido por 14 centellantes de Nal(Tl) (28 cm de diametro y 7,5 de grosor)
también acoplado a fotomultiplicadores. La resolucion energética observada fue de 12 % a
511 keV y de 6 % a 2,75 MeV. Debido a la gran distancia de separacion entre los detectores
(mas de 2 metros) la resolucion angular del sistema fue < 4,7° para energias y entre 1 y 10
MeV. En su tiempo COMPTEL fue el detector de cuantos y astrondémico de mayor

sensibilidad en el rango de 1 a 30 MeV. La eficiencia y resolucion angular obtenida estaba
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aun muy lejos de los estdndares médicos de imagen y por tanto se continuaron investigando
diferentes disefios para maximizar la eficiencia de esos sistemas al mismo tiempo que se

mejoraba la resolucion de la imagen.

El desarrollo y construccion de estos primeros detectores Compton y la comprobacion de su
aporte en la obtencion de mejores imagenes a través de una mejor localizacion de las
fuentes de radiacion estimularon las investigaciones en este campo. Desde entonces varias
configuraciones han sido aplicadas en los disefios de camaras Compton con diferentes

resultados y un resumen de las mas relevantes se expone a continuacion.

Debido a la eficiencia, absorcioén y resolucion espacial de los detectores semiconductores
de silicio y germanio, a partir de 1988 se comienzan a utilizar mayoritariamente como
detector frontal en los sistemas Compton [87, 88] mientras que como detector posterior
continuaron empleandose centellantes de alto nimero atémico. Al final de los afios 80 las
estructuras de anodos de pixel aun no se aplicaban a los detectores semiconductores, por
tanto los semiconductores con pobre transporte de portadores de carga no se consideraron
viables para estos dispositivos. Sin embargo, en los 90 con el desarrollo de la tecnologia
planar, que permitié la mejora considerable en la fabricacion de estos dispositivos y la
produccion de detectores matriciales pixelados, varios grupos de investigacidon comenzaron
a considerar, ademas de los detectores de silicio y germanio, los de CdZnTe con

posibilidades para la imagen Compton.

La combinacién detector semiconductor-detector centellante fue ampliamente investigada.
En 1990, en un disefio con detectores de silicio, acoplados consecutivamente, y rodeados
por un centellante de CsI(Tl) [89] por primera vez se demostré el posible uso de la
dispersion multiple de cuantos y para imagen Compton, y fue estimada una eficiencia a 511
keV de 7 % con la resolucion angular entre 3° y 7° dependiendo del nivel de ruido
electronico[90]. En 1993, por medio de una cdmara Compton anular, que constaba de una
matriz de 4x4 de detectores de germanio de Smm x Smm x 6mm como detector frontal
seguido por una anillo cilindrico de detectores posteriores de Nal(T1) de 19,1 mm de
diametro y 50,8 mm de longitud se obtuvo una resolucién angular de 9° y la eficiencia

intrinseca de 1,5x10™ a un 4angulo de dispersion de 45°. El detector de germanio podia
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moverse a lo largo del eje del anillo de Nal(T1) para variar los angulos de dispersion
Compton. Se demostré que este dispositivo tenia mejores caracteristicas que la camara

pinhole colimada para energias por encima de 400 keV [91].

En un experimento de rastreo y de imagen de cuantos y (TIGRE) disefiado para imagenes
astronomicas en el rango de 0,3 a 100 MeV [92] en 1995, se propuso seguir la trayectoria
del electron de retroceso a través del detector de silicio. El sistema constaba de 7 detectores
de silicio de bandas de 3,2 cm x 3,2 cm x 300 um, acoplados para ganar en grosor, y 36
centellantes de CsI(T1) con dimensiones de 1 cm x1 cm x 1,7 cm. Conociendo el angulo de
dispersion Compton y la direccion del electron de retroceso, la incertidumbre azimutal en la
imagen retroproyectada resultd no en un cono sino en un rayo. Utilizando la determinacion
del momento “hacia arriba” versus el momento “hacia abajo” del electron, fue medida una

resolucion angular aproximada de 10° a 900 keV yde 11°a 511 keV.

En 1998 la camara C-SPRINT [93], consistente en una matriz de 22 x 22 de 1,2 mm x 1,2
mm x 1,0 mm de detectores de silicio para el detector frontal seguido de un anillo de
detector de Nal(T1) de 50 cm de didmetro y 10 cm de longitud, tuvo una resolucion angular

de 4,1° para *™Tcy 2,2° para '

I (una resolucion espacial de 7,2 mm y 3,8 mm a 10 cm
respectivamente) dependiendo del método de reconstruccion y del nimero de detectores
posteriores que se utilizaron. Aun teniendo en cuenta los efectos negativos del

ensanchamiento Doppler esta camara demostro las ventajas de la colimacion electronica

99 131
| I

frente a la mecanica para las energias del "' Tcy

Mas recientemente en el 2005, se desarrolld y probd un prototipo nuevo telescopio
(MEGA) que visualizé imagenes de cuantos y de energia entre 0,4 a 50 MeV por medio del
seguimiento de los eventos Compton y de creacion de pares en un bloque de detectores de
banda de doble cara de silicio rodeados por un calorimetro centellante pixelado de CsI [94].
El telescopio, sucesor de COMPTEL y TIGRE se construy6 con el objetivo de mejorar la
sensibilidad de deteccion de las fuentes astrondmicas al menos en un orden de magnitud.
La calibracion de este sistema demostro la posibilidad de detectar cuantos yen el espacio en
dicho rango energético para un amplio campo de vision y aunque la resolucion angular de

los eventos Compton no fue ain la esperada las simulaciones demostraron que con un

25



calorimetro mds compacto y una mejor geometria del satélite se podia obtener una

resolucion angular de 2° a 2 MeV.

Los disenos de camaras Compton también incluyeron los detectores de xen6n. En 1997,
fueron reportadas las caracteristicas de un detector de imagen Compton de xendén gaseoso,
compuesto de una camara de presion cilindrica con una regién de deriva de bajo campo
eléctrico y una region electroluminescente de alto campo [95]. Por medio de
fotomultiplicadores sensibles a posicion se midieron las posiciones de interaccion en dos
dimensiones y la tercera coordenada fue determinada del tiempo de retardo entre las sefales
generadas por el centelleo original y la electroluminiscencia, obteniéndose una resolucion
angular de 13,6° a 140 keV. El primer detector de imagen Compton de xendn liquido fue
propuesto en 1998. Dicho sistema estaba compuesto de una cdmara de proyeccion temporal
(TPC) de 20 cm x 20 cm x 7 cm (de volumen activo) incluida en una camara cilindrica de
presion [96]. Fue propuesto, ademas, otro disefio que contenia dos cdmaras de proyeccion
temporal de gran area (2500 cm?®) en una vasija de presion simple [97]. En él los cables
ortogonales de las camaras de proyeccion temporal fueron utilizados para medir la posicion
de interaccion en dos dimensiones y la tercera dimension se determind por el tiempo de
coleccion del electron. Con una resolucion energética de 2,5 % a 1 MeV y una resolucion
espacial de 1 mm la resolucion angular vario de 0,4° a 2,4° sobre 120° de campo de vision.
En 2003 se propuso el disefio de una camara de proyeccion temporal (TPC) de xenon
liquido como detector frontal y centellante circundante para detectar la absorcion de
cuantos y [98]. Los electrodos de pixel de dicha camara fueron de 400 pm haciendo posible
el seguimiento del electrén de retroceso de la dispersion Compton, La eficiencia intrinseca

se estimo de 1 % y 0,1 % para 100 keV y 2 MeV y la resolucion angular del orden de 15°.

Otra vertiente explorada con éxito en los disefios de camaras Compton fue la de utilizar
solo semiconductores como detector frontal y posterior. En 1996 se midieron las
caracteristicas de un telescopio Compton utilizando detectores planares de germanio de 5
cm x 5 cm como frontal y posterior [99]. El segundo detector fue rotado 90° con respecto al
primero, de manera tal que los planos de los detectores fueran ortogonales. Con una
eficiencia intrinseca de aproximadamente 3 % el disefio fue capaz de obtener una

resoluciéon angular de 1°. En 2001 se desarrolld un prototipo de imagen Compton
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compuesto de dos detectores de CdZnTe de 1 cm’ con sensibilidad a posiciéon en tres
dimensiones [100]. Los detectores estaban separados por 5 cm, y el campo de vision
limitado a angulos de dispersion entre 20° y 80°. Solos los cuantos y dispersados en el
primer detector y absorbidos en el segundo fueron usados para la imagen. La eficiencia
intrinseca a 662 keV fue solo de 1,5 x 10™ debido al pequefio tamafio del detector posterior
comparado con la distancia entre los detectores. La resolucion angular fue de
aproximadamente 5° esa misma energia [101]. A partir de un detector con un campo de
vision 6 veces mayor que el detector COMPTEL, en 2003, se propuso realizar la imagen de
todo el cielo [102]. La novedad de esta idea consistio en el disefio de un cubo Compton de
aproximadamente 15 cm, con lados compuestos por detectores planares de CdTe o CdZnTe
(4 mm x 4 mm), dispuestos en seis matrices de 32 x 32 y la electronica asociada fuera de
este. La resolucion angular estimada fue de 4-2,5° para energias vy de 100 keV a 1 MeV.
Mas recientemente, en 2007, fueron evaluados disefios que contemplaron detectores de
bandas de silicio [103] combinados con detectores de CdTe [104] y detectores de doble
cara de silicio como detector frontal con detectores de germanio como segundo detector

[105, 106].

La posibilidad de construir camaras Compton empleando un tnico detector semiconductor
también fue estudiada. En el 2001 fue propuesto el disefio de un gran detector coaxial de
germanio para imagen Compton [107]. Este combinaba la excelente resolucion energética
de los detectores de germanio de alta pureza con el incremento de eficiencia al usar un
detector unico para la imagen Compton y se obtuvo una resolucion espacial cercana a I mm
en cada direccion. En 2002 fueron publicados datos experimentales del primer intento
exitoso de obtener una imagen Compton con un unico detector esta vez a partir de la
reconstruccion de imagenes planares [108]. Las mediciones realizadas en el detector de
bandas de doble cara de germanio de alta pureza de 5 cm x 5 cm x 1,1 cm demostraron su
capacidad para determinar la posicion de dos fuentes puntuales de 662 y 511 keV separadas
de 20 a 41 cm del detector. La resolucién angular reportada fue de 7°. Al afo siguiente
empleando 2 detectores similares se demostrd la técnica de 3 interacciones Compton,
donde, debido a la ocurrencia de tres interacciones, los cuantos y no necesitaron depositar

totalmente su energia en los detectores [109].
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Varios reportes de investigacion de las cadmaras Compton incluyen propuestas especificas
para su uso en imagen médica [84, 93, 110-113]. Ello se debe a que en teoria pueden
ofrecer una alta sensibilidad y mejor resoluciéon espacial que las camaras gamma
convencionales. Las posibles ventajas sobre la colimacion mecénica de los sistemas
convencionales se acrecientan a mayor energia por lo que resulta muy atractivo para
obtener imagenes de radionucleidos con cuantos y de energia > 300 keV y en particular los
cuantos y de 511 keV de la aniquilacién positronica (como los estudios con '*F-FDG). Con
el fin de demostrar su factibilidad en la deteccion de las coincidencias en los sistemas PET
se construyo en el 2002 un pequefio prototipo de laboratorio [110] con detector de silicio
consistente en un bloque de 4 detectores de microbandas de doble cara de 128 canales por
cada lado con dimension de 6 cm x 6 cm y 500 um de grosor acoplados por corriente
alterna. El punto de emision de los cuantos y fue identificado por medio de la deteccion de
la posicion y energia de la interaccion Compton en dos detectores de microbandas del
bloque. Un detector de germanio colocado detrds generd el disparo para la lectura y
medicion de la energia depositada permitiendo tener la certeza de la correspondencia de la
energia depositada en la cdmara con la energia de la fuente (511 keV). En base a la
medicion del ruido en dicho prototipo se infirid una resolucién angular de 5° (9 mm

resolucion espacial a 10 cm de distancia de la fuente).

Otras dos aplicaciones de la técnica Compton en medicina fueron reportadas en 2004. La
primera un prototipo de un sistema SPECT colimado electronicamente por medio de un
detector de Silicio con posible uso en el despistaje de cuello uterino [111]. Dicho sistema
combinaba un detector de silicio de 500 um de grosor y 256 pixeles de 1,4 mm x 1,4 mm
con un cristal centellante de 15 cm x 15 cm x 1 cm de Nal acoplado a 20
fotomultiplicadores. Un especial énfasis se dedico a las caracteristicas del detector y la
electronica asociada compuesta por un circuito electronico de aplicaciones especificas
(ASIC) de bajo ruido de 128 canales de lectura. Este sistema fue capaz de captar sucesos de
dispersion Compton coincidentes en ambos detectores para cuantos y de energias 122 y 136
keV de una fuente de °’Co. La segunda fue una cdmara de doble cabezal para
centellomamografia[113] con un detector compuesto por dos planos de matrices gruesas de

silicio de 10 cm x 10 cm colocados directamente arriba y debajo del seno y seguidos por
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detectores gruesos de Nal(Tl) de 40 cm x 40 cm x 2 cm. Usando un fantoma
antropomorfico realista simulado, se estimé una eficiencia absoluta de unidades de % y una
resolucidn espacial de varios milimetros para energias de cuantos y por encima de 511 keV
en dependencia de la profundidad del tumor en el seno. Se demostré mejor fiabilidad en
detectar tumores de S5 mm wusando la imagen Compton comparada con la

centellomamografia tradicional.

Recientemente, en 2008, se reporto la utilizacion de la colimacion electronica en base a la
dispersion Compton de conjunto con la aniquilacion positronica de los sistemas PET a
partir de dos detectores planares pixelados de doble cara de germanio de alta pureza
“SmartPET” [114]. En ellos se propone, mediante el uso de estos detectores coplanares
sensibles a posicion y a energia, la identificacién de interacciones mutltiples provocadas
por la dispersion Compton en el volumen del detector y la construccion del cono Compton,
determinando con mayor precision del origen de la radiacion y por medio de la
reconstruccion tanto de las lineas de respuesta de la aniquilacion positronica (LoR), como
del cono de de la dispersion Compton (CoR). Por medio de la simulacion se ha inferido la

obtencién de resoluciones espaciales de alrededor de 1 mm.

En este mismo afio se construyd un prototipo de sonda prostatica basada en una cdmara
Compton con un detector frontal de silicio de 4cm x Iecm y 1 mm de grosor con pixeles de
1,4 mm x 1,4 mm y tres detectores posteriores de Nal(Tl) a su alrededor [115]. Por medio

33Ba a 11 c¢m de distancia del

de la reconstruccion de la imagen de una fuente puntual de
detector frontal se obtuvo una resolucion espacial de 5 mm, la cual se espera mejore a

mayores energias de la fuente y mayor distancia entre el detector frontal y el posterior.

Como se observa en este breve resumen, la investigacion de cadmaras Compton ha sido
extensa y contintia en la actualidad. A ella se suma la propuesta contenida en esta memoria
de tesis que pretende evaluar la factibilidad de un sistema PET- Compton de tres fotones.

2.2. Imagen Molecular.

La Imagen Biomédica permite la visualizacion de estructuras, procesos fisioldgicos, vias

bioquimicas metabdlicas, interaccion de moléculas biologicamente activas con sus
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receptores, procediendo en su desarrollo desde la estructura a la funcién, y desde la funcion
a los procesos bioldgicos fundamentales que caracterizan el estado normal y patologico del
hombre. La Imagen Molecular es la visualizacion de estos eventos basicos. Como las
enfermedades resultan de la introduccion de defectos en los sistemas bioquimicos del
organismo por medio de virus, bacterias, anormalidades genéticas y drogas o por efecto del
envejecimiento, de los patrones de conducta o del medio ambiente [116], la deteccion de
sefales bioldgicas a nivel tisular y celular asociadas a una molécula especifica explican el
interés de los avances en Imagen Médica, en particular en Imagen Nuclear, dada su elevada
sensibilidad para visualizar procesos moleculares en comparacion con CT, Ecografia e
IRM, aunque la IRM y la Imagen Optica son hoy parte esencial de la Imagen Molecular.
Comoquiera que la obtencion de imagenes moleculares tiene lugar no s6lo in vivo sino
también ex vivo e in vitro [117] se han dado varias definiciones del término [118, 119]

incluida una consensuada [120], siendo quizas la mas amplia.

Las técnicas de Imagen Molecular monitorean y registran directa o indirectamente la
distribucion espaciotemporal de procesos celulares o moleculares para aplicaciones

biogquimicas y biologicas tanto diagnosticas como terapéuticas.

La obtencion de informacion de anormalidades antes de la expresion clinica y su correccion
al nivel mas basico, inicial, sustenta la Medicina Molecular. La Imagen Molecular juega asi
un importante papel en la evaluacion de dianas celulares y su respuesta a terapia, en
diagnoéstico diferencial, en la seleccion de pacientes que pueden beneficiarse de un
determinado tratamiento y en la dosimetria para terapia de diana [121]. Es decir, al
diagnéstico temprano que conduce a terapia molecular individualizada y orientada también

por la imagen.

Procede sefialar, como se ha expuesto mas arriba, que las técnicas de Imagen Nuclear
tienen relativamente pobre resolucion espacial lo que no posibilita hacer uso del todo de la
informacion funcional y molecular que brindan, donde los detalles anatdmicos pueden ser
claves en la localizacion y estadiamiento de la enfermedad. Por otra parte la CT y la IRM
tienen excelente resolucion espacial, son ricas en informacion anatoémica, pero un limitado

o considerablemente menor contenido funcional o molecular. Para favorecer el proceso de
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correlacionar la informacion funcional (en su sentido mas amplio incluida la correlacion
molecular y anatomica) con la informacion estructural, se ha desarrollado una nueva clase
de instrumentos de diagnostico por imagenes, que combina CT, IRM con SPECT o PET
principalmente. Estos sistemas duales usan detectores separados, integrados en un pivote
comun para facilitar el manejo del paciente y el corregistro de los datos de ambas
modalidades con el paciente en la misma posicion. Esto permite obtener una imagen
fusionada en la que la distribucion del radionucleido puede ser expresada en color sobre
una escala de grises correspondiente a CT o IRM. Los datos de CT en el caso de la
modalidad mas utilizada pueden usarse para obtener un mapa de los coeficientes de
atenuacion en el paciente con objeto de corregir la imagen radionucleidica en este sentido.
De esta manera la imagen dual puede mejorar tanto la localizacién anatomica como la
precision cuantitativa de la imagen nuclear, razones por la que aumenta su aceptacion en

todo el mundo.

A los efectos de completar la valoraciéon de las tecnologias de imagen estimamos
conveniente tratar en este acéapite los sistemas duales de imagen, la investigacion de drogas
y modelos de enfermedades con imagenes en animales asi como una breve caracterizacion

de otras tecnologias de imagen mas cercanas hoy a la investigacion que a la clinica.

2.2.1. Sistemas duales de imagenes.

Los sistemas duales se desarrollaron en los afios 90, primero el SPECT/CT [122, 123],
luego el PET/CT [5,124]. Este ultimo comenzd a comercializarse como sistema de rutina,
sobre todo en la practica oncoldgica, al mejorar la localizacion de la lesion y correlacionar
los datos anatomicos del CT con los funcionales del PET. Siendo estos ultimos altamente
sensitivos, un estudio PET puede detectar la sefial de células cancerosas en rapida
multiplicacion y el CT dar un cuadro detallado de la anatomia, que revela la localizacion,
tamafio y forma del crecimiento canceroso anormal, lo que favorece el planeamiento del

tratamiento con radioterapia [125].

En los afios 80 se disefaron escaneres PET experimentales con cdmaras de avalancha de
alta densidad (HIDAC), que utilizaban como detector una camara proporcional multihilos

con convertidores de plomo perforados en su interior. Los cuantos vy, al actuar sobre el
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plomo, generan fotoelectrones que al penetrar por los agujeros ionizan el gas dentro de la
camara, permitiendo la deteccion y localizacion precisa de estos eventos. Su escasa
sensibilidad intrinseca, no superior al 10 % para los fotones de 511 keV, obligaron a la
operacion en modo de adquisicion 3D y con ello estimularon el desarrollo de algoritmos de
reconstruccion integramente 3D, por retroproyeccion filtrada, en la reconstruccion de los
datos adquiridos desde posiciones discretas de las camaras HIDAC [58, 59, 124-129].
Posteriormente hemos visto como se aplicod y perfeccion6 esta metodologia en los PET sin
septas y en los PET de septas retractables y la incorporacion en el concepto del tomografo
de anillos parcialmente rotatorio PRT. Estos tres hitos son considerados basicos por D.

Townsend creador de los sistemas PET/CT. [4].

En un inicio las imagenes CT eran importadas al ambiente PET y utilizadas para generar
los factores de correccion de atenuacion a aplicar en los datos de emision del PET. Las
imagenes fusionadas del CT y el PET se visualizaban en la consola PET para su revision e
interpretacion. Con este prototipo fueron evaluados en tres afios mas de 300 pacientes con
cancer [130-133]. Posteriormente las dos modalidades se incorporaron a un solo equipo y
se produjo una acelerada prevalencia en el mercado comenzando su masiva incorporacion
al mismo desde 2001, al punto de que alrededor del 90 % de las ventas de equipos PET
corresponden ya a unidades PET/CT [121, 124, 134].

Las caracteristicas de la componente PET de los equipos comerciales varia de acuerdo al
vendedor [135]: el Biograph HI-REZ TruePoint de Siemens (cristales de LSO) y con CT de
6, 40 y 64 cortes. El Discovery STE de GE Healthcare (detectores BGO) y CT de 8 y 16
cortes, el VCT que es un STE con escaner CT de 64 cortes. El Gemini GXL de Philips
(detectores GSO) con escaneres CT de 6 o 64 cortes. Uno de los sistemas mas recientes es
el Gemini TF, el primer PET comercial por tiempo de vuelo [79] con detectores LYSO
(LSO con un pequeio por ciento de Y) combinado con escaneres CT de 16 o 64 cortes. Los
equipos Gemini y Biograph adquieren los datos PET en 3D, mientras la serie Discovery usa

septa retractables y puede adquirir los datos tanto en 2D como en 3D.

Los PET/CT mejoraron la calidad de la imagen e incrementaron el rendimiento, eliminando

el tiempo para el rastreo de transmision. De los equipos iniciales donde el tiempo de CT era

32



de 5 minutos y el de PET de 45 minutos se ha avanzado hasta los 30 segundos para la

obtencion de imagenes en el CT y 10 minutos para el PET.

En cuanto a los escaneres de SPECT/CT se destaca el Symbia TruePoint con escaner
Emotion CT de 2, 6 y 16 cortes [135]. Se han ensayado también prototipos de PET/IRM
[101] y aunque es una tecnologia con mayores retos que SPECT y PET/CT, ha podido
probarse con éxito el primer sistema para investigacion clinica de cerebro [136]. Se ha
indicado también la aplicacion potencial de imagen molecular combinando imagen Optica

con SPECT/PET [137].

Las ventajas clinicas del PET/CT con relacion al PET o CT por separado estdn muy bien
documentadas sobre todo en estadiamiento de cancer y en deteccion temprana de
recurrencia de este [138, 139]. Con relacion al SPECT/CT las evidencias son menores, ya
que recién comienza su incorporacion al mercado, pero se espera un buen impacto sobre
todo teniendo en cuenta la disponibilidad de trazadores mas especificos. En imagen de
huesos por ejemplo, el SPECT/CT puede mejorar la precision diagndstica en comparacion
con SPECT solo, distinguiendo entre osteomielitis, necrosis aséptica y enfermedad
metastasica [140]. Es indudable que las modalidades duales PET/CT y SPECT/CT son

herramientas importantes en imagen molecular.

2.3. Escalado hacia abajo.

Como puede apreciarse, no hay solucion de continuidad entre Imagen Médica e Imagen
Molecular. Esta, ademas de aplicarse a obtener imagen de procesos moleculares dentro y
fuera del organismo, utiliza todas las herramientas de la Imagen Médica y condiciona esta
de alguna manera. Asi se produce lo que se ha denominado escalado hacia abajo [141], el
desarrollo de equipamiento de imagen en miniatura y sondas moleculares para el estudio de
modelos animales de enfermedad como son los ratones transgénicos y knock-out, con el

proposito final de aplicarlos en clinica.

El papel del ADN en el almacenamiento y transmision de la informacion genética luego del
descubrimiento de Watson y Crack en 1958 de la estructura de doble hélice de esta

biomolécula, los trabajos de esclarecimiento del genoma humano, la intensa exploracion de
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los patrones de expresion de genes que codifican los procesos bioldgicos normales y la
identificacion de que muchas de las enfermedades son el resultado de patrones alterados de
expresion de genes, revolucionaron el conocimiento que tenemos de fenotipos de diferentes
enfermedades. A ello contribuy6 el desarrollo de técnicas Opticas de visualizacion de
procesos bioldgicos in-vitro y ex-vivo como la interacciéon proteina-proteina, la
degradacion de proteinas, la actividad de proteasas entre otras, con la utilizaciéon de
multiples tipos de sondas. Las modalidades mas significativas son la Tomografia de Optica
Difusa (DOT) [142-147], la Imagen de Fluorescencia del infrarrojo cercano (NIR) [148-
154], la Imagen de Proteina Fluorescente en Verde (GFP) [155-159] y la Imagen
Bioluminescente (BLI) [160-164]. Se ha indicado el potencial efecto en la clinica de estas
modalidades [165]. Su impacto en Imagen Molecular se debe a que el equipamiento es
relativamente mas barato, tiene una resolucioén espacial entre 2-5 mm y sensibilidad de
picomolar, llegando la BLI a los 10" mol/L. Se fundamenta en los avances, entre otros, de
la tecnologia de deteccion de fotones [166, 167]. Equipos de IRM preclinicos (micro-IRM)
se utilizan en estudios de animales transgénicos y en transporte de células, en microscopia
por resonancia magnética con resoluciones espaciales isotropicas de 110 pm y de 25 pm en
organos aislados, de importancia en establecer fenotipos de ratones transgénicos y Knock

out [1].

Los sistemas microSPECT preclinicos reciben la mayor atencion y han llevado los limites
del SPECT al rango submilimétrico de resolucion espacial y a alta eficiencia de deteccion
[168, 169]. De esa manera promete convertirse, en comparacidon con otras, en una
invaluable modalidad de imagen molecular. Ya hemos indicado, que se ha dedicado
esfuerzo investigativo a obtener imagenes con sistemas de pinhole multiple, que prometen
un aumento de cinco veces en la eficiencia y en correspondencia disminuir el tiempo de
adquisicion de manera significativa y con calidad de imagen comparable al sistema

rotatorio convencional [42]. Se basa en los avances de los sistemas SPECT.

La PET en pequefios animales como ratas y ratones ha resultado muy util no solo para las
investigaciones biomédicas del metabolismo y los mecanismos de las enfermedades, sino
también para el desarrollo de nuevos farmacos. Por ello han sido disefiados escaneres PET

para pequeilos animales como ratas y ratones [170-173], basados en detectores centellantes,
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con resolucion espacial volumétrica aproximada de 2° mm® [174] y algunos con resolucion
cercana a 1° mm?® [175], mediante el empleo de centellantes de LSO acoplados a tubos
fotomultiplicadores multicanales. El uso de detectores a semiconductores cuyas
dimensiones pueden ser llevadas a escalas milimétricas, permite alcanzar resoluciones
espaciales por debajo del mm. Se han evaluado Si, Ge, GaAs, CdTe, CdZnTe (CZT) y se
llevan a cabo proyectos que utilizan Si [176, 177], Ge [178] y CZT [179]. Resoluciones
espaciales de 0,7 mm se han obtenido con una cdmara HIDAC [180]. En el 2007 se han
reportado resultados obtenidos en un prototipo de escaner PET para animales con
detectores pixelados de Silicio [181] y con la utilizacién de anillos de detectores de CdTe
de didmetro total de 64 mm y 26 mm en direccion axial. En este ultimo se obtuvieron
resoluciones espaciales de 0,8 mm dentro del campo de vision central de 20 mm [182]. Por
otra parte el PET es cuantitativo y permite caracterizar ligandos a concentraciones
moleculares [183]. En preclinica es util para seguir el rastro de la expresion extracelular de
receptores y la eficacia de vectores de terapia génica [1, 184]. Equipos MicroCT con
resoluciones del orden de 50um, con penetracion ilimitada y un tiempo del estudio de
varios minutos se han aplicado en determinar fenotipos en ratones knock-out [141]. Ello ha
motivado el uso de CT combinado con SPECT, PET e IRM en investigacion animal lo que

ha extendido las posibilidades de Imagen molecular [185, 186].

En resena reciente se indica la obtencion de imagenes de tumores injertados en raton por

medio de SPECT/CT, de cerebro de raton con PET e IRM, entre otros estudios [187].

En la tabla 2.1 resumimos algunas de las caracteristicas, incluyendo las bondades

(potencialidades principales) de las diferentes modalidades.
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Modalidad Principio Usos Sondas Ventajas Desventajas
Principales
Ecografia Ultrasonido o Mediciones Microburbu- Clinica Profundidad de
efecto Doppler de estructura jas establecida, penetracion,
y funcion alta resolucion dependiente del
temporal y operador,
espacial, bajo
coste
CT Cortes con Estructura, Agentes Clinica Alta dosis
rayos X algunas yodados establecida, alta | radiacional, bajo
posibilidades resolucion contraste en
en funcion espacial tejido blando
IRM Medicion de Estructura y Agua, Bien establecido Baja
tiempos de funcion quelatos de en clinica, alta | sensibilidad, alto
relajacion de (perfusion de gadolinio, resolucion coste, tiempo del
espines nucleares organos), oxidos de espacial y estudio, alta
Imagen hierro contraste en dosis de
Molecular tejido blando contraste
SPECT Deteccion de Rastreo de Emisores y de Clinica Resolucion
cuantos y emitidos huesos, corta vida: establecida. Alta espacial
por radiotrazadores perfusion 99m e, 1831, sensibilidad, moderada, pobre
miocardica acoplados a especificidad resolucion
ligandos con (molecular) temporal.
alta afinidad
PET Deteccion de Fisiologia, ¢, BN, o, Clinica Trazadores de
cuantos y emitidos Imagen 18, establecida, vida muy corta,
por radiotrazadores Molecu}ar, . incorporados versat.ili.d.ad, alta resolugién
g farmacocinéti- | a trazadores sensibilidad y espacial
positronicos i
ca especificidad, moderada, coste
cuantificacion.
Posible
imagen de
cuerpo entero
Optica Bioluminiscencia, Imagen Luciferasas, | Alta sensibilidad Modalidad
fluorescencia, molecular, proteinas u y especificidad, clinica aun no
refractancia incluida otras adaptabilidad a | establecida, baja
activacion moléculas muchos procesos | profundidad de
génica, rastreo | fluorescentes celulares y penetracion,
celular moleculares. pobre resolucion
espacial,
cuantificacion

Tabla 2.1: Resumen de las caracteristicas de las diferentes modalidades de imagen.

La tecnologia de imagen evoluciona constantemente y también se busca aplicar nuevos

principios con los cuales mejorar sus posibilidades, razon principal de este trabajo.

Conviene a esos efectos referirnos a las de las caracteristicas esenciales ya mencionadas del

PET, la moderada resolucion espacial y la alta sensibilidad. Mejorar la resolucion espacial
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con una eficiencia global que posibilite su utilizacion en imagen biomédica es una tarea de

primer orden, a la que se orienta la presente tesis.
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3. SISTEMA PET-COMPTON.

Con la finalidad de mejorar la resolucion espacial en los sistemas de imagen médica
preservando su sensibilidad, se considera la posibilidad de modificar los PETs de forma
que no solo detecten los dos cuantos y en coincidencia procedentes de la aniquilacion de
un positrén (e”), sino al menos otro cuanto y adicional. Esta opcién permitiria
acercarnos a la obtencién de un punto en el espacio, siempre y cuando se pudiese
determinar la direccién del cuanto y no procedente de la aniquilacion positronica. En
todo caso, el conocimiento de la direccion del cuanto y de generacién no positronica
puede ser relevante para la reconstruccion del proceso, mejorando presumiblemente la
resolucion espacial de los PET. Este desarrollo pretende evaluar la posibilidad de
obtencion de mejor resolucion espacial que la que caracteriza a los desarrollos mas
avanzados de PET para pequeiios animales, cercana al mm, por medio de una mas
exacta localizacion del punto de emision del radionucleido y simplificando

paralelamente el proceso de reconstruccion.

La base tecnolodgica sobre la que se fundamenta esta idea consta de la combinacion de
dos técnicas de imagen que se benefician de la superioridad de la colimacion electronica
en cuanto a una mejor sensibilidad: la Tomografia por Emisién de Positrones y los
sistemas de deteccion que utilizan la dispersion Compton (cdmaras Compton) y su
empleo como un Unico sistema de imagen, en adelante PET-Compton. Ademads
ey .y, . . . .. , +
presupone la utilizacion de radionucleidos que emitan casi simultdineamente un ey al

menos un cuanto y adicional.

3.1. PET-Compton: PET+Compton.

El principio del funcionamiento del PET, (figura 3.1 a), se basa en la deteccion por
coincidencias de los dos cuantos y de 511 keV emitidos simultdneamente en la misma
direccion pero en sentidos opuestos a un angulo de 180° producto de la aniquilacion de
un e al interaccionar con los electrones del medio. Se puede entonces localizar el
trazador emisor de positrones en algiin punto de la linea que une los detectores que
registran las coincidencias simultaneas, dicha linea es conocida como linea de respuesta
(LoR, por sus siglas en inglés). Es importante subrayar la necesidad de acumular,
mediante el registro de coincidencias, un gran niimero de lineas de respuestas (LoR)
para llegar a conocer en estos sistemas con mayor exactitud la posicion de la fuente

emisora utilizando algoritmos de reconstruccion de imagenes.
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En los sistemas de imagen que utilizan la dispersion Compton (figura 3.1b) se puede
también conocer la posicion y actividad de la fuente emisora. Mediante la suma de las
energias depositadas en dos detectores colocados a cierta distancia en el campo de
vision del radionucleido emisor de cuantos y se pueden seleccionar los eventos en
funciéon de la energia. En el primer detector puede medirse la energia cinética
depositada por el cuanto y incidente y conocerse la posicion de incidencia de este y el
tiempo de interaccion. El cuanto y resultado de la dispersion Compton incide en el
segundo detector donde se absorbe su energia y se registran tanto el momento de
interaccion como la posicion de incidencia. Con ambas informaciones temporales se
registran las coincidencias que identifican el evento. Las mediciones de la posicion de
interaccion en cada detector determinan la direccion del cuanto y dispersado y con la
magnitud de la energia depositada en el primer detector se calcula el angulo de

dispersion a partir de la formula (3.1) de la cineméatica Compton.

Z - E, (3.1
E
1+ (1-cos@)

2
m,c

e

De esta forma para cada evento se puede determinar que la emision esta confinada en la
superficie de un cono de angulo conocido (6), cuyo apice esta determinado por el punto
de interaccion en el primer detector y su eje estd definido por la linea que une los puntos
de interaccion en ambos detectores. La suma de la energia cinética del electron y la del
cuanto y dispersado es igual a la del cuanto y incidente. La superficie de cada cono da
una medida de la localizacion de la actividad y se obtiene mediante registro electronico.
La distribucion tridimensional de la actividad se obtiene por reconstruccion a partir de

un gran numero de conos utilizando algoritmos apropiados.

Fuente
emisora

HEN
de laimagen

a) PET b) Cémara Compton

Figura 3.1: Visualizacion de los sistemas de imagen.
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Ambos sistemas de imagen nuclear permiten la visualizaciéon funcional con mayor
sensibilidad pero presentan limitaciones para alcanzar resoluciones espaciales
submilimétricas. Asimismo, el complejo proceso de reconstruccion de la imagen
requiere un gran nimero de lineas de respuesta (LoR) en el caso del PET y de conos de

respuesta (CoR) Compton.

3.1.1. Interseccion LoR-PET y CoR-Compton.

Como se ha explicado anteriormente la idea consiste en anadir un detector Compton a
un sistema de imagen PET, de forma que no solo se detecten los dos cuantos y de 511
keV en coincidencia procedentes de la aniquilacion de un e”, sino al menos otro cuanto
y adicional, de energia proxima a los MeV. El principio del célculo de la zona de
emision se basa en la estimacion de la interseccion de la linea de respuesta (LoR) del
PET con el cono de respuesta (CoR) producido por la dispersion Compton tal como se

muestra en la figura 3.2.

Cono Compton

LOR PET

Figura 3.2: Representacion de los dos puntos de interseccion (Pp;,Pp,) de 1a linea LOR del PET (Pp;-Pp,) con el cono
producto de las interacciones de la dispersion Compton (P¢;,Pcs).

Es decir, en medir la localizacion del emisor “en tres dimensiones” utilizando las
. . . + . . . , . .,
coincidencias e y que se obtienen con radionucleidos especificos que emiten un positron

y un cuanto y casi simultaneamente.

El sistema consta de dos anillos detectores, uno interno de menor diametro como primer

detector (frontal) de la dispersion Compton y uno externo como segundo detector
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(posterior) Compton con doble funcién, la ya mencionada y como detector de los
cuantos » en coincidencia producto de la aniquilacion positronica. Para el logro de un
optimo funcionamiento de este sistema los detectores de ambos anillos deben poseer los
mejores parametros posibles en cuanto a resolucion energética espacial y temporal. En
teoria cada anillo puede por separado formar lineas de respuesta (LoR) PET, aunque en

nuestra propuesta nos limitaremos a las LoR del anillo exterior.

Si los cuantos y resultantes de la aniquilacion positronica y el cuanto y no positrénico
son emitidos desde el mismo lugar y de forma simultanea, la posicion del radionucleido
se obtiene por la interseccion del CoR Compton correspondiente al tercer cuanto y con

la LoR definida por los dos cuantos y de 511 keV.

En ausencia de errores es posible reconstruir analiticamente el punto de emision P
(figura 3.3) utilizando los puntos de interaccién en el PET (Pp;Pp2), los puntos de

interaccion de los eventos Compton (P¢y,Pc;) y el &ngulo Compton 6.

Pc

Figura 3.3: Puntos de interseccion del cono de dispersion Compton con la LOR del evento PET.

El punto buscado esté en la recta que une P,, y P,, definida por el parametro 4,

B =B+ Mbry = ) (32)
En base a consideraciones geométricas se obtiene la expresion siguiente:
(Per= PBes = Per)=|Per = Bl{Pes = Pe|cosd (33)
Y por sustitucion de (3.2) en (3.3):
[(Ber = B )= ABpr = Bor)Mber = Ber) = [Per = Bl{Pes = Per|cos® (34

Lo que proporciona:
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(pa —DPn )(ﬁcz = Per ) - /1(13132 = Dn )'(ﬁcz - 1301) = Kﬁa —Pn ) - /1(13132 —Pn )Hﬁcz = Per ‘ cosd (3.5)

Introduciendo las definiciones siguientes:

(pa - I3P1) = ‘71
(ﬁcz - ]3C1 ) = ‘72
(1_51)2 - ﬁPl ) = ‘73

ViV, — AV, = |v1 - /1v3|-|v2|cos 0

Haciendo vy, =v, y elevando ambas expresiones al cuadrado se obtiene:
2 2 2

(v, = Avy, ) = (v” —2Av; + 4 \/33)\/22 cos” @

y desarrollando el binomio cuadrado

2 2.2 2 2
(vl2 —2Av, vy, + A4 v32): (v“v22 —2Av3vy, + A Vv, )cos 0=

yh (\/32v32 — V43V, COS” (9)+ 2/1(— V,Vs, + Vj3Vy, €OS 6’)+ (vf2 — ¥} Vy, COS’ 0): 0

La expresion anterior es una ecuacion de segundo grado en 4
al +bAi+c=0,

b++b* —4ac

2a

Donde A =—

b

Las soluciones a esta ecuacion pueden ser varias:

(3.6)

(3.7)

(3.8)

e Discriminante < 0, no existe solucion real, no puede resolverse la ecuacion y

consecuentemente no hay interseccion.

e Discriminante = 0, existe una solucion y la recta es tangente al cono.

e Discriminante > 0, la recta interseca al cono en dos puntos. Es posible identificar

el origen de emision de la fuente mediante la acumulacion estadistica en el punto

de emision verdadero.

El algoritmo descrito ha sido incorporado al programa de simulacién por el método de

Monte Carlo y al procesamiento de datos del sistema experimental, lo que permite

obtener en ambos casos la interseccion del CoR Compton con las LoR PET. De esta

manera la posicion de la fuente emisora, evento por evento, es directamente

reconstruida en tres dimensiones, lo que posibilita ademas realizar examenes a baja tasa

de conteo y el seguimiento de la cinética del radiofArmaco inyectado.
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3.1.2. Seleccidn de radionucleidos.

La hipoétesis de que es posible obtener una mejor calidad de imagen si se registran
simultdneamente 3 cuantos y, emitidos por un radionucleido emisor de positrones con
una radiacion gamma adicional (e'y) esta condicionada a la seleccion de radionucleidos
que cumplan esta condicion. Dicha seleccion se ha realizado partiendo de dos criterios

fundamentales:

e Caracteristicas fisico-nucleares del radionucleido y métodos probables de obtencion.
e (Quimica, radioquimica, conducta biologica y antecedentes de uso en Biologia y

Medicina de sus compuestos radiactivos.

De entre los mas de 3100 radionucleidos existentes en la literatura se identificaron 304
que poseen emision ey mediante el uso del programa Nuclides 2000 (Joint Research

Centre; European Comision).

Ademas del tipo de emision, se examiné la evolucion de los dispositivos de registro de
las energias gamma de 511 KeV resultado de la reaccién de aniquilacion del positron,
sobre todo en relacidn con las caracteristicas de los detectores, con objeto de evaluar el
rango energético deseable del cuanto y acompanante. Teniendo en cuenta la continua
evolucion de los sistemas de deteccion, consideramos aceptables, en una primera
aproximacion, los radionucleidos con un cuanto y de energia entre 400 y 1500 KeV. Un
factor que también es importante tener en cuenta es el grado de simultaneidad con el
que suceden las emisiones consideradas en el efecto a estudiar. Todo ello como
referencia para descartar radionucleidos y centrar la atencién en un grupo mas reducido.
Asociado a la sostenibilidad, a la posibilidad de realizar estudios dindmicos, a la
estadistica de conteo y a consideraciones de higiene de las radiaciones, se ha analizado
en detalle el periodo de vida media que debe ser suficiente para permitir la sintesis del

radiofarmaco, su administracion, localizacion biologica, y eliminacion del organismo.

La seleccion por tanto se ha limitado a aquellos radionucleidos con las propiedades
siguientes: 1) el cuanto y debe emitirse casi simultdneamente con el e” de forma que el
tiempo de coincidencia esté dentro de la resolucion temporal tipica del detector, que es
del orden de los 500 picosegundos, 2) el cuanto y debe ser preferentemente emitido en
solitario para evitar el ruido de fondo debido a sefales espurias en el detector y 3) su

energia deberia de ser superior a la de los cuantos y procedentes de la aniquilacion del
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positrén y en torno a 1 MeV, lo que permite, segiin analizaremos mas adelante, mejor

resolucion angular y consecuentemente espacial en la posicion de emision.

En el Anexo 1 (Tabla Al.1) de esta memoria se muestra una primera reduccion del
listado de radionucleidos emisores e’y a 178 realizada teniendo en cuenta las
condicionantes anteriores y con ayuda de los programas —Radiation Decay v.4,y la base

de datos Radionuclide decay data de la Health Physics Society.

La tabla 3.1 resume los principales pardmetros fisicos y bioldgicos establecidos en el

criterio de seleccion de radionucleidos.

Tipo y nimero de | Emision en coincidencia de un positrén y al menos un foton.

decaimiento. A mayor nimero de decaimientos mayor ruido electronico en la
deteccion.

Vida media. Corta, para evitar exposicion excesiva a la radiacion.

Suficientemente larga para garantizar la calidad de la imagen.
Mejor deteccion con alta tasa de emision (cercana al 100 %).

Rendimiento de la emision
de los cuantos Y.

Rango de energia de la
emision gamma.

400 — 1500 keV.

Energia de decaimiento del

Tan baja como sea posible, para evitar incertidumbres producto de

e la distancia recorrida por el e” antes de aniquilarse.

Producto. El radionucleido hijo debe ser estable, para evitar otras emisiones.

Tasa de dosis (uSv/g.h). Tenida en cuenta para evitar exposicion a altas dosis de radiacion.

Solubilidad. Permite conocer el comportamiento del radionucleido en el
organismo.

Toxicidad. Para evaluar la relacion riesgo-beneficio de la administracion.

Biocinética. Comportamiento en el organismo.

Tabla 3.1: Principales parametros fisicos y biologicos establecidos en el criterio de seleccion de radionucleidos.

A partir de un analisis pormenorizado de los radionucleidos que cumplen con estos
parametros y el interés actual o antecedentes sobre su empleo en investigaciones o
aplicaciones médicas fueron seleccionados 5 de ellos como potenciales para su
utilizacion en el sistema Compton-PET, cuya vida media y la del elemento a partir del

cual se pueden obtener se muestran en la tabla 3.2.

No obstante su larga vida media (2,6 afos), que impide el uso en el diagnostico por
imagenes, se ha incluido en la seleccion el **Na porque este radionucleido emite un e’ y
un cuanto y con energias en el rango deseado y puede por tanto ser utilizado en estudios

experimentales mediante fuentes patrones disponibles.
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No | Radionucleido Vida Obtenido a Vida
media partir de media
1 *Na 26a AL estable
2 *Sc 3,93 h #mSc 58,6 h
3 By 1597d “Ti estable
4 2\ 21,1 m >’Fe 8,27h
5 4mTe 52,0 m **Mo estable
6 As 26 h ’Se 8,5d

Tabla 3.2: Vidas medias de radionucleidos seleccionados

En los sistemas que utilizan radionucleidos emisores de e' es importante considerar la
pérdida de resolucién intrinseca de las imagenes debido a que la aniquilacion ocurre a
cierta distancia de donde se produce la desintegracion radiactiva. El recorrido del e”
antes de aniquilarse (rango del e'), es funcion de la energia emision del e” cuyos
valores promedios y maximos se exponen en la tabla 3.3, la trayectoria seguida por este
y la densidad del material circundante. Ademas en dicha tabla se muestra la
probabilidad de emisién de los e’ y los cuantos y, la energia de estos ultimos y el

radionucleido en que decaen.

E" Cuantos y
Radionucleido | Energia | Energia | Probab. Energia Probab. | Decaimiento
media | maxima De (KeV) De
(keV) (keV) emision emision
(%) (%)
2Na 215,54 | 1819,7 89,84 1274 99,94 2Ne
#Se 632,6 | 14753 94,34 1157 99,95 *Ca
By 290,3 694,7 49,9 1312 97,55 BT4
983 99,98
32\ [n 1173,8 | 2633,3 96,5 1434,06 98,3 2Cr
9me 10942 | 2438 67,6 871 94,0 Mo
1868 57
2As 1117 2500 64,2 833,99 79,5 "Ge

Tabla 3.3. Valores de energias promedio y méaxima de los e+, energia de los cuantos y y probabilidad de emision.

Debido al alto valor de energia del e' lo que conlleva a un mayor rango de este, hemos
descartado en una primera instancia el *™Mn, "*As y **"Tc y hemos seleccionado para
su estudio en el sistema PET-Compton propuesto al *‘Sc y el **V. Ambos
radionucleidos cumplen con los criterios de seleccion y los requerimientos que hemos
establecido y ademas presentan los mejores valores en cuanto a las energias y tasas de

emisién del e y del cuanto y adicional. Con ellos y el **Na como radionucleido para la
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experimentacion se realiza la valoracion tedrico-experimental del comportamiento del

sistema propuesto.

En la figura 3.4 se muestran para fuentes puntuales de los radionucleidos seleccionados
*>Na, *'Sc y **V en un fantoma de agua, los valores de los rangos del ¢ en funcion del
valor de su energia media, obtenidos por medio de la simulacion por Monte Carlo con la
utilizacion del programa Geant4 por medio de GAMOS (Geant4 Architecture for
Medical Oriented Simulations) que se describe en el anexo 3. En dicho grafico se

. + . , .
observa el incremento del rango del e a medida que aumenta su energia media.
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Figura 3.4: Rango de los positrones en agua de los radionucleidos seleccionados **Na, *Sc y **V en funcién de su
energia media por medio de la simulacion por Monte Carlo con el programa GAMOS.

Como se observa en el *V y el *Na los valores del rango del e en agua estan por
debajo del mm, sin embargo este es mucho mayor en el **Sc lo que obstaculiza el logro

de resoluciones espaciales submilimétricas.

Examinemos con mayor detalle las caracteristicas, métodos de obtencién y algunas

experiencias de empleo en el campo de la medicina de estos 3 radionucleidos.

o #5¢

Este radionucleido emite, a partir de un nivel basico resultado de una transicion
isomérica con T, de 3,92 horas, positrones de energia media-632,6 keV y maxima-
1475 keV y cuantos y de 1157 KeV con intensidades relativas respectivas, de 94,34 y
99,95 % respectivamente. La transicion tiene un T;/, de 58,6 horas y decae en un 98,8 %

al referido nivel basico, emitiendo un fotéon de 271 KeV.
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Figura 3.5: Esquema de desintegracion del “Sc.

Estas caracteristicas hacen que el radionucleido sea de interés para su uso en un sistema
Compton-PET. En trabajo previo se indica su posible utilizacion asociado al *’Sc para
uso preterapéutico [1]. Se ha propuesto un sistema generador a partir de *Ti, utilizando
una resina de intercambio idnico con procedimientos que aseguran una razonable pureza
del eluido, que le hace atractivo como fuente sostenible de **Sc dado el largo periodo de
vida media del radionucleido padre [2]. Otros autores describen también la preparacion
de un generador de *'Sc [3]. El *Ti se obtiene por irradiacion de **Sc, por ejemplo con
protones de 45 MeV en [4]. Aparece ofertado por el Laboratorio Nacional de los

Alamos de EEUU, en cantidades de microcurios [5].

Dada la similitud de sus propiedades, los elementos a partir del Sc hasta el Lu, muchas
veces se consideran como un solo grupo. De esa manera el Sc posee una quimica
favorable al desarrollo de radiofarmacos, mas en particular por su semejanza con el Y
(se conoce un numero de radiofarmacos de este elemento con el radionucleido *°Y) al
pertenecer ambos al mismo subgrupo IIIb de la Tabla Periédica de Mendelejev y poseer
en particular una rica quimica de coordinacién [6, 7]. Se ha estudiado en cerdos el flujo
sanguineo renal con microesferas de *°Sc y marcado anticuerpos monoclonales con este

radionucleido [8].

La energia emitida en el decaimiento (Q) del **Sc es de 3,65 MeV vy tiene una actividad
especifica de 6,72:10"" Bq/g. La tasa de dosis de radiacion gamma a 1 m es de
8,59:10'° pSv/g.h. Tiene un coeficiente de dosis efectiva e(50) para ingestion de
3,5-10"'° Sv/Bq y para inhalacion de 3,0-10™'° Sv/Bq. Los limites anuales (ALL: Annual
Limit of Intake) para ingestion son de 5,71-10" Bq y para inhalacién de 6,67-10" Bq.
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£y

El Ty, es de 15,97 dias, adecuado para estudios dinamicos si se dispone del
radionucleido con suficiente actividad especifica. Emite positrones de energia media-
290,3 keV y maxima-694,7 keV con 49,9 % de intensidad relativa y dos cuantos y en
cascada (1312,1 keV con 97,55 % de intensidad, seguido de 983,5 keV con 99,98 %).

48\/ 48T
S —
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Figura 3.6: Esquema de desintegracion del **V.

La energia del positron es muy favorable, pero se generan 4 fotones, a tener en cuenta
en el sistema en coincidencias PET-Compton. Es necesario comprobar si son admisibles
los errores de considerar los dos fotones acompanantes como una sola emision ya que es
dificil su diferenciacion con los sistemas actuales de deteccion. Su intensidad relativa
favorece la deteccion. El **V se encuentra en la lista de radionucleidos ofertados por El
Laboratorio Nacional de los Alamos y El Laboratorio Nacional de Oak Ridge de EEUU,
en soluciéon 6M de HCI en forma de V(V), con pureza radionucleidica por encima del
99 % (si se excluye la de **V) y con una concentracion radiactiva > ImCi/ml. Se
obtiene por reaccion de espalacion de blancos de oxido de Zinc con protones, Levin
resefia la obtencién de *V y ¥V mediante reacciones nucleares irradiando titanio
metalico u 6xido de titanio y cromo con protones y deuterones [9, p 142]. R. Iwata y
colaboradores [10] consideran que la reaccidon mas conveniente para una produccioén
rutinaria es *Ti (p,n) **V. Usan como blanco laminas comerciales de Titanio de 100
um e irradian con protones de 18 MeV durante una hora. El rendimiento medio de **V,
dos a tres dias después de la irradiacion es de 5£3 mCi. En trabajo reciente se reporta la
separacion radioquimica de **V sin portador a partir de irradiacién de Ti metalico con
protones de 21 MeV. Se indica la obtencion de **V de alta actividad especifica y el

ensayo en animales y cultivos celulares de diferentes formas quimicas (III, IV y V). Se
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obtienen preparaciones puras desde el punto de vista radioquimico y libres de sales [11].
En un trabajo de K. Iwai y colaboradores [12] se estudia la biodistribuciéon comparativa
de *®V y P en ratas Wistar y ratas con desordenes osteogénicos, asi como
autorradiografia de cuerpo completo. La similar conducta de ambos sugiere que el **V
sigue el mismo camino del *’P. Existe también un estudio con complejos de derivados
de clorofila con determinada actividad tumoral [12] y otros de transporte de vanadio en
leche y placenta de rata para recién nacidos y fetos [13] y de intercambio de vanadio

entre transferrina y ferritina [14].

La energia emitida en el decaimiento (Q) del 48

V es de 4 MeV vy tiene una actividad
especifica de 6,31-10"° Bq/g. La tasa de dosis de radiacion gamma a 1 m es de 2,0-10°
nSv/g.h. Tiene un coeficiente de dosis efectiva e(50) para ingestion de 2,010 Sv/Bq y
para inhalacion de 2,7-10° Sv/Bq. Los limites anuales (ALI: Annual Limit of Intake)

del *V para ingestion son de 1,0-10 Bq y para inhalacién de 7,41-10° Bq.

o ZNa

Este radionucleido se desintegra emitiendo positrones con energia media-215,54 keV y
méaxima-1819,7 keV y cuantos y de 1274,5 keV con intensidades relativas de 81,7 y

99,9 % respectivamente, caracteristicas que lo hacen de interés.

22 N a 22 N e
e
4 2NatT,,=2,6019 afios)
B* 90,326% EC 9,618% Q=2842,3 keV
12745 —
/ B* 0,056%

12745 !
99,94% ;

S

0
2iNe

Figura 3.7: Esquema de desintegracion del **Na.
Libre de portador, en actividades de microcurios, se ha utilizado para estudiar la accién
de agentes estimulantes sobre la captacion de sodio por musculo liso aislado de ileo de
cobayo [15], la induccion por sucrosa de varios tipos celulares a partir de presuntas
células de epidermis de rana [16], el metabolismo del sodio en humanos [17] y la vida
media del elemento en pacientes hipertensos [18], entre otras investigaciones. Se han
descrito diversos procedimientos para su obtencidon y forma parte de los catalogos de

produccion de algunas firmas comerciales, en particular en forma de fuentes
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encapsuladas [9, p 116], [19], por lo que es un buen candidato para ensayar la validez de
los efectos objeto de este trabajo. Como hemos mencionado el T, de 2,6 afios es una

seria limitacion para su uso en Imaginologia.

La energia emitida en el decaimiento (Q) del **Na es de 2,84 MeV. Su actividad
especifica es de 2,31-10"* Bg/g. Produce una tasa de dosis de radiacion gamma a 1 m de
3,21-107 pSv/g.h. Tiene un coeficiente de dosis efectiva e(50) de 3,2:10°Sv/Bq para
ingestion y de 2,0-10° Sv/Bq para inhalacion. Los limites anuales (ALI: Annual Limit

of Intake) son de 6,25-10° Bq para ingestion y de 1,03-10” Bq para inhalacion.

Finalmente, la modelacion y el experimento nos permitirdn perfilar y validar la
seleccion. No es a priori indiferente tener en consideracion la quimica, radioquimica y
conducta en animales y humanos de los compuestos posibles de los radionucleidos de
interés. La practica indica, sin embargo, que cuando se aprecia la utilidad de un
fendémeno o proceso, los mecanismos de aplicacion se mueven a ritmo acelerado y los
caminos para lograr el fin deseado se encuentran. Por ejemplo, a inicios de los afios
cuarenta del siglo pasado, una vez probado que el **’Pu tenia mejores caracteristicas de
fision que el U, sobre la base del estudio de su quimica-fisica en
ultramicrocantidades, se disefi6 la primera fabrica de produccion a gran escala de este
radionucleido. En apenas unos afios, no obstante la complejidad de su comportamiento
quimico, el plutonio resulté ser de todos los elemento el mas estudiado. Las razones son
conocidas. Cercano al tema que nos ocupa, resultado de las excelentes caracteristicas

1 99m

fisico-nucleares de Tc para imagen SPECT, se desarrollo, también en cantidades

trazas, su radioquimica y su radiofarmacia, luego la quimica del tecnecio, elemento
considerado “no tipico”, usando la terminologia del siglo XIX.

3.2. Caracterizacion de los sistemas PET y Compton.

3.2.1. Sistema PET-Aniquilacion positronica.

Como hemos indicado se basan en el registro en coincidencia de los dos cuantos y

simultaneos que se emiten en el proceso de aniquilacion positronica.

Los ntcleos de los isétopos radiactivos que son deficitarios en neutrones emiten un
positréon que recorre una distancia dependiente de su energia inicial y del nimero

atomico Z del medio circundante, aniquilandose con los electrones del medio cuando
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practicamente su energia cinética esta proxima a cero. Las energias (E) y los impulsos

(p) de estas particulas estan relacionadas:

’J-I‘ij2 E, =pc E. = \/(pex)z + (mec2
f

—>+o o e

k:JI( Eszpzc E,=\/(p,c
V1

Utilizando el sistema de unidades naturales en el que ¢ =/ y 7 =1' y considerando que:
m, =0,511 MeV, m,>> p,. (el electron esta en reposo), U=0 (electron libre), y
me >>p,+ (al aniquilarse el e’ ha perdido practicamente toda su energia cinética), las

ecuaciones de conservacion del momento y la energia pueden escribirse como:

0 0 Py (P
+ = |+ (3.9
m.) \m.) \|p,|) [P,
O:ﬁ}ﬁ—i_ﬁ}/z:)ﬁﬁ:_ﬁ}/z

2m, :‘ﬁyl‘+‘ﬁh‘:>2me =E, +E, =2E, =2E, =
E, =E,_=0511MeV
1 r2

Si el e del medio no estuviese en reposo entonces p,#0 y el angulo entre las
direcciones de ambos fotones no seria exactamente igual a 180 grados. Ademas como se
aprecia en la ecuacion (3.9) el par electron-positron transfiere su energia y momento a la
nueva pareja de cuantos y creados. Puesto que los positrones estan termalizados y el
electron se encuentra en determinado orbital con energia de enlace U,, la energia total de
los cuantos y viene dada por 2m,c’ —U,, donde m,c’ es la energia en reposo del
electron y U, es la energia de enlace. Cuando el par electron-positron no estan en reposo
relativo, esto es, la velocidad del centro de masas no es cero, la energia total no se

reparte por igual entre los dos cuantos y. Estos estaran desplazados en energias respecto

del centro del pico, mc* - % en un valor igual a AE=p||c /2, donde p|| es la componente

longitudinal del momento del par en la direccién de propagacion de la radiaciéon gamma

emitida. Dado que la direccion de emision de los fotones es aleatoria, un detector

1
Como es habitual ¢ y h son respectivamente la velocidad de la luz y la constante reducida de Planck
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localizado en una determinada direccion recogera tanto los fotones desplazados una
cantidad +AE, como los desplazados -AE, lo que producird un espectro de energia
completo, con el correspondiente ensanchamiento Doppler del pico de aniquilacion. Los
electrones de las capas internas, proximas a los nlicleos atomicos, estdn caracterizados
por un momento alto y dan lugar a un mayor ensanchamiento del espectro Doppler,
mientras que aquellos de las capas externas contribuyen con un menor momento. Los
espectros Doppler estdn formados por una parte central parabdlica (contribucion de las
aniquilaciones con los electrones de conduccién y valencia) y por una componente
gaussiana (contribucion de las aniquilaciones con los electrones mas internos). Es decir,
el espectro de energias consistird en un pico centrado en 511 keV con cierta forma
gaussiana debido a aquellos fotones cuya energia difiere de dicha cantidad segliin la

energia transmitida por el par electron-positrén como se muestra en la figura 3.8.
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Figura 3.8: Forma tipica de la linea de aniquilacion

Factores que limitan la resolucion espacial.

Existen varios factores que influyen en la resolucion espacial en los sistemas PET [20].
Algunos involucran el propio proceso fisico descrito y otros pueden definirse como de
indole tecnologico o estar relacionados con la geometria del sistema seleccionado. A
continuacion enunciamos los principales factores asi como su influencia en la

indeterminacion referida.

1. Rango del positron (e'): La linea de emision de los dos fotones de la
aniquilacion del positron estd desplazada del punto de emision del radionucleido
debido a que el e recorre una distancia determinada desde que es emitido por el
nucleo hasta su aniquilacién con un electréon del medio. En consecuencia, los

dos fotones no son generados en el sitio de la emision positronica y el nacleo
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correspondiente solo puede ser localizado aproximadamente. Esta indefinicion
depende de la energia de emision de positron, la trayectoria seguida por este y la
densidad del material circundante. La trayectoria del e" es aleatoria y por tanto
el valor integrado del rango es mucho mayor que la separacion entre el punto de

aniquilacion y el punto de emision del radionucleido.

2. No colinealidad: Consiste en una pequeia desviacion (~ 0,5°) en la emision a
180° de los cuantos y procedentes de la aniquilacion debido al momento residual
del par e- ", por lo que no son emitidos fielmente a lo largo de la misma linea.
La incertidumbre que induce en la posicion es tanto mayor cuanto mayores los

radios del anillo de deteccion del escaner y puede expresarse como:

A, =0,0044R (3.10)

3. Elongacion radial. Al no poder medir con exactitud la profundidad de
interaccion en los detectores, la penetracion de los cuantos y de 511 keV origina
una indeterminacion en la posicion medida. Esta indeterminacion puede
disminuirse e incluso corregirse conociendo la profundidad de penetracién en
los cristales detectores.

r

Nrt+R? ’

A, =125 (3.11)

En donde ry R son
r- Distancia desde el centro del tomografo al punto de aniquilacion.

R-Radio del anillo detector.

4. Ancho del cristal del detector d.. Siendo los cristales de base cuadrada la

5.

indeterminacion vienen dada por:
A, =— (3.12)

Numero de fotomultiplicadores (FM) por cristal en la logica de lectura. El
acoplamiento de un cristal a un solo FM vy electrénica asociada no introduce
incertidumbre, pero si cuando el cristal se asocia a varios FM. Por ejemplo para el
caso de la camara Anger en el que un cristal se asocia a varios FM Agy = 2,2 mm

[20].
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Anadiendo estadisticamente las indeterminaciones, se puede estimar con una precision

razonable la resolucion espacial teérica (FWHM) 9, de la imagen reconstruida [20].

5, ~125(Rango, F+ (8, P + (A, P +(AF +(An F  (313)
El factor 1,25 tiene en cuenta los efectos inherentes a la reconstruccion. y fue

determinada empiricamente en [21].

La expresion anterior no incluye las indeterminaciones originadas por los procesos
fisicos de dispersion o combinacion aleatoria errénea de los cuantos y presentes en los

PETSs actuales.

3.2.2. Sistema Compton.

Los sistemas Compton se han ensayado en los sistemas de Tomografia por Emision de
Foton Simple (SPECT) que utilizan colimacion mecénica con el objetivo de mejorar la
sensibilidad que es muy limitada (aproximadamente 200 por cada 1-10° eventos) [22].
En la dispersion Compton un foton de energia E,; interacciona con un electrén atdmico
dando lugar a un fotén secundario de energia E,, cuya direccion forma un angulo 6
respecto de la direccion del foton original. Después de la interaccion, el electron es
emitido con una energia cinética E.= E,;- E,, - U; > 0, siendo U; la energia de
ionizacion de la oOrbita del electron i quedando el atomo residual en un estado excitado

con vacante en la 6rbita i. En este proceso:

Considerando U;=0, es decir ¢, como un electrén libre y en reposo (p,_=0) las
1
ecuaciones de conservacion momento energia se escriben de la forma siguiente:

P (0 (Pn) (Pa
‘1371‘ +(mej— ‘1372 + (3.14)

€
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E71 E?’z m Ee{
ﬁ}ﬁ ﬁ?’z:peg
E, -E, +m, :E;

De ahi que la relacion entre las energias del cuanto incidente y dispersado y el angulo
entre las direcciones de ambos venga dada por la formula (3.1):

E

E = 71
7 1+a(l-cosd)

En donde o =—"5e¢s la energia del cuanto y incidente en unidades de energia del
m,c
electrén en reposo.

Para valores altos de energia incidente oo >>1, la energia de los fotones dispersados se

1 :
acerca a —m,c = 0,25 MeV para 6 = 180° y alcanza valores méaximos E =E, enel

caso de 8 = 0.

En términos de la energia cinética cedida al electron EezzE;] —E, la expresion es la

siguiente:

2
a(1-cos6) ., 0 mc'E (3.15)

E =E ——— " -=sin’—= -
1+ all-cosh) 2 2E7]1E71—Ee,,

y la energia maxima transferida al electron tiene lugar cuando sin’ ) =1, valor que es

conocido como el borde Compton.

Ee' max = . 2 (316)
| (mec J
I+

El efecto Compton depende de la densidad de electrones en el material que atraviesan
los cuantos ¥ y es el proceso de interaccion predominante de la radiacion y desde 100

keV hasta varios MeV.
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Para evaluar la probabilidad de interaccion Compton y su dependencia con el angulo de
dispersion, la energia transferida al electron, la energia inicial del cuanto y y el material
en el cual se dispersa, se utiliza la seccion eficaz diferencial de interaccion derivada por
Klein y Nishina [23] que se obtiene mediante una descripcion cuantica de la dispersion
Compton. Histéricamente, la derivacion de dicha expresion, en 1928 constituyo una de

las primeras confirmaciones de la teoria de Dirac del electron.

La seccion eficaz diferencial de la dispersion Compton para un electrén libre y en

reposo, aparece en las formulas (3.17) y (3.18).

do! _ 7 1 2' 1+cos’* @ I1s 052.(1—c0549)2 (3.17)
dQ 1+ a.(1-cos6) 2 (1 +cos 9)[1 +a(l-coso)|

2
2 E _mc’ E’
AL YN O S PR =S RRE R T
dEe’ Ei/l E7| (E}/I - Ee’) Ei/l (Ei/l N Ee’)

donde,
Q) - angulo solido
Z - el nimero atomico

2
e

r =2,82x10""m - radio clasico del electron.

0= 2
drgym,c

Integrando la ecuaciéon (3.17) en los limites del méximo angulo sélido posible

obtenemos la seccion eficaz total Compton.

o, =zzﬂr§{1+—“{2 Ita —iln(1+2a)}+iln(1+2a)—ﬂ (3.19)

o’ | 1+2a «a 2a (1+2a)

En las figuras 3.9 se muestran a) un diagrama polar de la seccion eficaz de interaccion

Compton o, en funcion del angulo de dispersion para distintas energias y b) el

comportamiento de la seccion eficaz o, en funcion de la energia del fotdn inicial.
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Figura 3.9: Dependencia de la seccion eficaz de la interaccion Compton [24]
a) con respecto al angulo de dispersion para diferentes energias del cuanto y incidente
b) con respecto a la energia del cuanto y incidente.

En la figura 3.9a puede observarse que, para cada valor de la energia del cuanto y
incidente, hay dos hemisferios simétricos en el limite de a =0 para el cuanto y saliente,
uno hacia delante y otro hacia atras, que disminuye a medida que la energia del cuanto y
incidente se hace mayor. La maxima probabilidad de emision siempre tiene lugar en la
direccion del cuanto y incidente. En la figura 3.9b se observa la disminucion de la
seccion eficaz con el logaritmo de la energia y que hay una region de la misma entre
100 keV y aproximadamente 2 MeV para la que dicha disminucion es practicamente
constante. Por debajo de 100 keV el incremento de la seccion eficaz disminuye

progresivamente.

Se puede calcular la atenuacidon Compton de un haz de cuantos y en funcion de la
seccion eficaz de interaccidn que sigue una distribucion exponencial y que conviene
expresar en funcion del coeficiente de atenuacion lineal. Dicho coeficiente de
atenuacion, habitualmente conocido por x expresa la probabilidad de ocurrencia de la
interaccion por unidad de grosor atravesada por el haz de cuantos y debido a la

dispersion Compton. Viene dado por:

o, (3.20)

En donde p es la densidad del material, Nys= 6,022 x 1 0 mol! - el ntimero de

Avogadro y 4 la masa atémica del material seleccionado.

Factores que limitan la resolucion espacial.

La resolucién espacial en los sistemas Compton procede del ensanchamiento del CoR

cuya distribuciéon de probabilidad angular es funcion del angulo de dispersion.
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Tomamos como resoluciéon el ancho a la mitad de la altura —-FWHM- de esta

distribucion angular. Las contribuciones a la resolucion angular tienen su origen en:

1.

El ensanchamiento Doppler. Las ecuaciones (3.1) y (3.15) asumen que el
electron esta en reposo antes de la interaccion y sin embargo este tiene un
movimiento aleatorio dentro del atomo o del cristal. Debido a la simetria de la
dispersion Compton la magnitud relevante es p., la componente del momento del

electron p paralela a ¢, el momento de dispersion, que es la diferencia entre los

momentos del cuanto y dispersado e incidente,

G=k -k (3.21)

72 7

La ecuacion (4.8) se convierte en:

., 0 m,c’E _
sin®— = ———\— A, (3.22)
2 2E71 kE}/l _Eeg)

B p.cqc
Ay = 2, (Eh —Eeg) (3.23)

Donde gc es la magnitud del momento de dispersion

gc=[E,” -2E,\E, -E, _Jeos0+(E, -E_] (24

Por tanto el valor p. para un par dado (Ee, , 9) es:

p. (E ,0)= é(E mc* — (Eyl ~E, )Eyl (1-cos e)) (3.25)

La probabilidad diferencial J(p,) para cada valor de p., denominada como el
perfil Compton se da tabulada en [25]. Cada orbital atomico tiene un perfil
Compton diferente y por tanto para una evaluacion precisa del efecto hay que

evaluar la probabilidad de encontrar un electrén de ese orbital.

Para determinar la seccion eficaz diferencial teniendo en cuenta el efecto
Doppler y conociendo que la componente del momento del electrén es

independiente de la energia transferida a ¢l cuando se dispersa en un angulo 6 en

funcion de 99 se puede escribir,
dE
€
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d’ d
o o, (pz)

<= J (3.26)
dEeEde dEe;
Y haciendo un cambio de variables, se obtiene:
2 2 d
o, __do, |dp.| _do, ;. ydb. (3.27)
dE_dO dE _dp.|d0| dE_ do

Sustituyendo los valores de la formula (3.18) obtenemos la seccion eficaz Klein-

Nishina doble diferencial teniendo en cuenta el efecto Doppler,

d’c ,  mc’ mczEe, Ee*2
i a6 g ey | EE £ ) ElE, £ )
e n n n e N N e

sin0'E, (E, ~E_|p.c+ ac}(p.)

(3.28)
El ensanchamiento Doppler afecta a los electrones del material donde ocurre la
dispersion Compton a los cuales es transferida la energia y origina que el borde
Compton deje de ser la maxima energia cedida a estos y se suavice debido a que

el movimiento del electron contribuye a su momento.

De la comparacion del ensanchamiento Doppler en la dispersion Compton para
diferentes materiales no se puede deducir que exista una dependencia simple del
numero atdomico Z. En los materiales de alta Z, los electrones internos estan
fuertemente enlazados al nucleo y pueden encontrarse altos momentos, pero
ellos representan solo una pequefia porcion de los electrones que sufren la
dispersion Compton. Por tanto, el andlisis de este efecto debe hacerse para cada

material.

La resolucion energética en el detector Compton. La resolucion energética del
detector donde se produce la dispersion Compton también influye en la
indeterminacion de la posicion de la fuente. De la formula (3.15) puede

deducirse la dependencia de la indeterminacion del angulo de dispersion (A6, ;)

de la resolucion en energia (AE ):
2

AE 2 E ?
AHAE _ e mec (1 + 712 (1 _COSG)J (329)

=— .
sind E, m,c
La contribucion de la geometria. En la indeterminacion de la resolucion angular

y por tanto de la posicion de la fuente influyen varios parametros constructivos

del sistema de deteccion como son, el ancho y grosor de las unidades de
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deteccion del detector Compton, la distancia entre él y el sistema PET, asi como

la resolucion espacial del este ultimo de acuerdo a las siguientes relaciones [26]:

D,  tan(0+A6,)=a'+D,, tan(0+®) (3.30)
Dy, tan(0+A6,)=(D,,  +0,5d )tan@ (3.31)
Dy, tan(0+ A0y, )=D,, tand+FWHM,,, (3.32)
En donde,

D,,, , es la separacion entre el detector 1y 2

0 el angulo de dispersion,
a' = %, a el ancho de la unidad de deteccion del detector 1

@ el angulo entre la posicion de la fuente y a’

d el grosor del detector 1

FWHM.;, la resolucion espacial en el detector 2 para cuantos gamma

incidentes en angulo 6.

En general la minimizacion del error corresponde a la situacion: 46 ~0, cos 46

~1 ysen 40~0= A6 lo que proporciona:

AG, = +tan(6 + ®)—tan @ (3.33)
2Ddet1,2
ag, = 41an0d (3.34)
2Ddetl,2
FWHM,,, (3.35)
AeFWHMdch =—
det,_,

La contribucién combinada de los 3 factores a la degradacion de la exactitud del
cono se calcula a partir de la suma de los cuadrados de sus tangentes afiadiendo
la que proviene de la resolucion energética del primer detector. El término 46,
se multiplica por 4 teniendo en cuenta la alta variabilidad de la probabilidad de

dispersion y escape del cuanto y incidente a lo largo del grosor del primer
detector [26].

tan’ A@ = tan’ A0, + 4tan” AQ +tan” Aby,,,  +tan’ Ab,, (3.36)

Por tanto,
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A = arctan g\/(tan2 AG, +4tan’ AO +tan’ Ay,  +tan’ A@AE) (3.37)

3.2.3. Fotoabsorcion.

Para las energias entre 10 keV y 2 MeV ademas de la interaccion Compton hay que
considerar la fotoabsorcion. En el sistema de deteccion propuesto es importante
minimizar su ocurrencia en el primer detector, donde el proceso fundamental debe ser la
dispersion Compton y debe constituir la interaccion fundamental en el segundo detector.
Esto deber ser tenido en consideracion para la seleccion tanto en el tipo de material a

emplear como en el grosor de los mismos.

En la fotoabsorcion el cuanto y incidente es completamente absorbido por el atomo y es
liberado un electron con energia cinética aproximadamente igual a la energia del cuanto
y incidente. Una parte de la energia se emplea en extraer el electrén del orbital y el
subsiguiente reacondicionamiento de los electrones del 4tomo produce radiacidon
secundaria (rayos X o electrones Augier). La distribucion angular del fotoelectréon es
isotropica debido a la absorcion por el d&tomo del momento del cuanto y incidente. No
existe una expresion analitica de la dependencia del coeficiente de atenuacion u para
todo el rango de energias del cuanto y -E, -y el nimero atdmico Z del material y de
forma aproximada en [27] se plantea la expresion 3.38, donde el exponente n varia entre
4 y 5 dependiendo de E,;:

N, Z
3,5
A E,

HCp (3.38)

En donde p: densidad del material del detector

N4: nimero de Avogadro

A: la masa atomica del material del detector

En la figura 3.10a se representa la comparacion de este coeficiente en un rango
energético de 1 keV hasta 1 MeV para diferentes materiales semiconductores de posible
utilizaciéon como primer detector de la dispersion Compton y en la figura 3.10b la
probabilidad de interaccidon Compton respecto a la probabilidad total de interaccion para
dichos semiconductores en dependencia de la energia del cuanto y incidente [28, 29].
Como se observa en esta grafica la porcion de interaccion Compton con respecto a la

suma de todos los procesos de interaccion es menor en el CZT en comparacidon con el
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Silicio y Germanio. No obstante a ello la eficiencia de la simple interacciéon Compton es

significativamente mayor en el CZT.

Coeficiente de fotoabsorcién (mm™)
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Figura 3.10: a) Coeficiente de fotoabsorcion para diferentes materiales empleados como detectores [28].
b) Relacion de probabilidad de dispersion Compton respecto a la probabilidad total de interaccion [29].

Se hace necesario por tanto, en la definicion de los parametros del sistema PET-
Compton realizar una cuidadosa seleccion del material y grosor de los detectores frontal
y posterior de la dispersion Compton de manera que se maximice la probabilidad la

dispersion Compton en el primero y la de fotoabsorcion en el segundo.

3.3. Campo de probabilidad de emision y la probabilidad de coincidencias e’y del

sistema PET-Compton.

Se han examinado con anterioridad los factores limitantes de la resolucion espacial de
los procesos de aniquilacion positronica y dispersion Compton. Con el propdsito de
evaluar las ventajas del funcionamiento del sistema conjunto PET-Compton en cuanto a
la posibilidad de obtencién de mejores valores de resolucidon espacial manteniendo
valores aceptables de sensibilidad se presenta a continuacion un andlisis del campo de
probabilidad de emision y la probabilidad de coincidencias e’y que posteriormente sera

aplicado al sistema experimental propuesto.

3.3.1. Campo de probabilidad de emision e'y.

Como se ha descrito tanto los sistemas PET como Compton presentan incertidumbres
intrinsecas relacionadas con los propios procesos fisicos de interaccion y errores

inherentes a las limitaciones tecnoldgicas actuales. Estas amplian el campo de
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probabilidad de emision a la interseccion de un campo cilindrico de la LoR del PET con

un campo conico ensanchado del CoR Compton, tal como se muestra en la figura 3.11.

Pc2

Ppy

Figura 3.11: Campo total de probabilidad emisiéon LoR PET-cono Compton.

En funcion de las coordenadas (X.;,Yer,Zc) y (X c2,Ye2,Zc2) del punto Py y P; de y el
angulo 6 de dispersion Compton determinado por la ecuacion (3.14), la ecuacion de los

ejes del cono es [30],

X_Xcl — Y_Ycl — Z_ch :X—Xd:Y—Yd:Z—ch (3.39)
Xc2_Xcl YCZ_YCI Zcz_ch 4 B C
En donde,

A=X_,-X ,B=Y, -Y C=Z,-Z,, sonlos coeficientes que definen la direccion

La linea entre un punto (x,),z) de la regiéon volumétrica adyacente de emision probable y

el punto de interaccion en el detector Compton (X, Y.;,Z.;) viene dada por la ecuacion,

X_Xcle_Ycl:Z_chjX_:}(cIZY_’YCIZZ_,ZcI (340)
)C—XC1 y—YCl Z—ch A B C
En donde,

A=x-X,,,B=y-Y

cl? cl?

C'=z-2,,

y la region volumétrica adyacente de emision cerca de la superficie conica del campo

probable de emision debe satisfacer la siguiente condicion:
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cos(0+A0)< A4+ BB + CC < cos(0 - A0), (3.41)
VA + B+ C*N A + B 1 C?
Siendo +A@ la incertidumbre resultante de la resolucion energética finita del detector

Compton, la resolucion espacial del detector PET y las provocadas por la configuracion

geométrica del sistema (ecuacion 3.37).

El analisis del campo de probabilidad de emision cilindrico para las coordenadas de los
puntos Pp; (Xp1,Yp1,Yp1) ¥ Pra (Xp2,Yp2,Zp2) en el PET es similar. La ecuacion de los

ejes en un campo cilindrico es,

_XPI

X Y-Y, Z-Z, _X-X, Y-V,
X, - X,

= = - = = al (3.42)

Y,,-Y,  Zp,—Z, 4 B C

1

La region volumétrica adyacente probable cae dentro de una distancia 6 = J, (la

incertidumbre en posicion asociada al PET, calculada por medio de la férmula (3.12)).

Definiendo

A4 =Xp - x, A =Xp = Xp),
Bi=Y, -, y B Yy =Yy,
Cl=Z, -z C=2Zp~2p,

La distancia perpendicular desde los ejes del cilindro para una region volumétrica

adyacente con coordenadas (x,),z) es,

(Al A{ + BlBl, + CIC{ )2
A+ B +C?

DP= \/ (4> + B> +C?)- (3.43)
y consecuentemente la region volumétrica de la interseccion del cono y el cilindro en el

sistema PET+Compton debe satisfacer dicha ecuacion y la ecuacion (3.41).

Por consiguiente los factores de peso para la region volumétrica adyacente de emision
probable que satisfacen las ecuaciones (3.41) y (3.43) van a depender de la distancia
perpendicular ¢ del cilindro y la dispersién angular del cono 46, calculadas para un

sistema en especifico por las formulas (3.12) y (3.37) respectivamente.
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El espacio posible de incertidumbres de las intersecciones PET-Compton viene dado
por el area sustentada entre los conos de angulos (6+46) y (6-46) y las posibles LoR

asociables a la interaccion PET.

Las distribucién de probabilidades en el espacio posible de interacciones Compton
depende fundamentalmente de las distribuciones de la dispersion en energias del
detector Compton y del efecto Doppler. Si bien la primera se puede aproximar a una
gaussiana, la dispersion Doppler difiere de ella, y por lo tanto la distribucion de
probabilidades en el espacio posible de interacciones Compton solo se aproximara a una
funcion gaussiana en el caso de que la dispersion en energias del detector sea mucho
mas significativa que la dispersion Doppler. Esta funcion de distribucion estara referida
a la variable definida por la distancia al punto correspondiente a 46=0 en un eje normal

a la direccion definida por el cono Compton méas probable (eje y' en la figura 3.12).

a,=~(+AQ) f““’\

Figura 3.12: Representacion espacial de las funciones de distribucion de incertidumbres con aproximacion
gaussiana del sistema PET-Compton.

La funcién de distribucion de incertidumbres en la LoR de la interaccion PET es dificil
de estimar (ver epigrafe 3.2.1). Supongamos que es una funcidén gaussiana y que las
posibles LoR son paralelas a la mas probable, aquella que une los centros de los

detectores PET activados.

La probabilidad de la interseccion PET-Compton asociada a un determinado &ngulo
Compton y una determinada LoR vendrd entonces dada por el producto de

probabilidades en los espacios Compton y PET, puesto que ambos sucesos no estan
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correlacionados. Asi, la funcién bidimensional de densidad de probabilidad de
intersecciones PET-Compton se puede tratar como producto de dos funciones de una

dimension.

Consideramos un sistema de ejes ortogonal en el que el eje x define el espacio posible
PET y el eje y es perpendicular al mismo. Si el dngulo sustentado entre la LoR mas
probable y el eje del cono Compton lo nombramos como S, el d&ngulo que forma el eje y
y la direccion y’ (la que define la direccion ortogonal a la direccion Compton mas
probable) serd: a, = f—(6+A0), segin estemos a la izquierda (-) de la posicion de
interseccion mds probable, o a la derecha (+). La relacion entre las magnitudes en los

ejes y e y'sera:

y'= ycos(ﬂ—%—a) = ysina (3.44)

(Dicha expresion es aproximada ya que el triangulo que se puede ver en la imagen no es

exactamente rectangulo).

Si o. y o, definen respectivamente las funciones de distribucién de probabilidades

Compton y PET dadas por nuestras aproximaciones, la densidad de probabilidad en el

espacio de intersecciones sera:

P(x,y)=Pp<x)-Pc(y)zexp(—%}exp(—%}exp[—[ X, ysina, B (3.45)

2
- C 20, 20,

3.3.2. Probabilidad de coincidencias ey.

El requerimiento de que los eventos detectados tengan una componente PET al tiempo
que el cuanto y adicional se observe, reduce la sensibilidad (relativa a la simple
observacion PET) de la deteccion debido principalmente a razones de aceptacion

geométrica.

Existen varios factores que reducen la sensibilidad de la detecciéon de un cuanto y

aislado. Entre ellos se encuentran [30]:

e Laabsorcion en el tejido.

e El angulo solido, la penetracion y la doble dispersion en el detector Compton.
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e La compatibilidad geométrica: detector Compton-detector PET.

e La penetracion en el detector PET.

Absorcion en el tejido- P noabs.tej.

La atenuacion de un haz de cuantos gamma monoenergético colimado n es: [31]
n=ne * (3.46)

En donde  es el coeficiente de absorcion lineal (cm™) y x el espesor de materia.
En la figura 3.13 podemos observar la disminucion del coeficiente de atenuacion u con

el aumento de la energia incidente para diferentes materiales.

Al

H,0

0.8 4

0.6 4

0.4 +

Coeficiente de absorcién lineal p {cm’')

Energia (MeV)

Figura 3.13: Coeficiente de absorcion lineal [/ para diferentes energias gamma en diferentes materiales.

Las energias del cuanto y que acompafia al positron en el sistema PET-Compton son
cercanas al MeV y por tanto la incidencia del factor de absorcion en el tejido en la
reduccion de la sensibilidad es menor a la que resulta de los cuantos y de 511 keV de la
aniquilacion positronica. La relacion de las probabilidades promedios con respecto a

511 keV de que no exista absorcion en el tejido sera:

— e*(ﬂ*#sll )x (347)

Angulo sélido en el detector Compton- Pangsoldet1.

La figura 3.14 ilustra la posible geometria del detector Compton en forma de anillo que
cubre totalmente el campo de vision y para la cual se expresa la probabilidad de

deteccion de acuerdo a la formula (3.48):
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Figura 3.14: Representacion geométrica del anillo de detectores Compton.

2 +cosa
4

27
dcosaJ. d
cosa 0 ¢ _ 2cosa _

47z7fzj._lldcos aIOM d¢ 2

cosa (3.48)

det

Sustituyendo los valores del cosa para la geometria de la figura 3.14

cosa = __ (3.49)

Penetracion en el detector Compton- Pcomp.

Para disminuir la probabilidad de la doble dispersion Compton en el detector frontal de
la dispersion Compton es conveniente limitar la probabilidad de dispersion Compton a
valores menores del 20 %. Para ello es ventajoso trabajar con materiales de menor Z 'y

en caso contrario disminuir en lo posible su grosor.

Doble dispersion en el detector Compton- PnpobCompt.

La probabilidad de doble dispersion Compton tendrd en cuenta el espesor del material
que recorre el cuanto y después de la primera dispersion, el cual a su vez depende del
angulo de dispersion y del punto de ocurrencia de esta. El proceso se ilustra en la figura
3.15. En la misma suponemos que el cuanto y incide en un angulo 6,=30° y que la

primera dispersion ocurre en la mitad del espesor del detector a un angulo ;= 30°.
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Figura 3.15: Geometria asociada a la posible doble dispersion en el detector Compton.

Para el recorrido d; después de la dispersion tendremos una probabilidad aproximada de
evitar la doble dispersion en el mismo espesor del detector del 80 %. Por tanto la
probabilidad de la doble dispersion Compton no deseada estara dada por la
multiplicacion de ambas probabilidades (0,2 x 0,8 = 0,16) y se incrementard
proporcionalmente en la medida en que se incrementa la probabilidad de la dispersion
Compton. Se debe tener en cuenta también que ambas probabilidades son funciones de

la energia del cuanto y incidente para cada espesor del detector.

Compatibilidad geométrica: detector PET -detector Compton- Poeom.

La probabilidad de deteccion de un cuanto y que sufre la dispersion Compton en el
primer detector y se absorba en el segundo estd afectada por varios factores

representados esquematicamente en la figura 3.16.

K Det 2
SEN
N N
i / Y4 Y2 e
Dispersion 460
reentrante Vi

N

Figura 3.16: Diagrama de las interacciones mas significativas de los cuantos y incidentes para la dispersion Compton

Se observa que los cuantos y que se dispersan en angulos muy grandes en relacion a la
cobertura del detector 2 (posterior) como y;, no se detectan por el sistema. Los cuantos
dispersados oblicuamente (y,y y3) con ambigiiedad en la profundidad de interaccioén en
el detector 2 pueden provocar indefinicién en la posicion y por tanto una pérdida de

precision en la orientacion del campo de probabilidad de emision del cono Compton,
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que en principio se puede reducir incrementando la distancia entre ambos detectores y
subdividiendo dicho detector en unidades mas pequenas (linea de puntos). El cuanto y,
que no deja toda su energia en el detector también provoca un error en el célculo de las

coincidencias en correspondencia con la fraccion de la pérdida energética.

Penetracion en el detector PET- Pponio

Para una mejor cuantificacion del valor total de la energia del cuanto y incidente y por
tanto una mas exacta identificacion de la coincidencias tanto PET como Compton es
conveniente contar con detectores posteriores con alto poder de frenado para energias

alrededor del MeV que absorban totalmente los cuantos y que los alcancen.

Evaluacion de la probabilidad total de coincidencias e™y.

Teniendo en cuenta todos los factores anteriormente expresados podemos plantear la
probabilidad de medicion de una coincidencia simple Compton (dispersion Compton en

el detector frontal y absorcion en el detector posterior) como:

Prc=P Noabs.tej 'Pangsoldetl 'PComp'PNDobCompt'Pgeom'PpentQ (3 . 50)

Para un evento PET de cuantos y de 511 keV producto de la aniquilacién positronica la

probabilidad de ocurrencia sera:

PPETyl:P Noabs.tej'PangsoldeQ 'Pgeom'PpentrZ (35 1)

Entonces la probabilidad de deteccion de los dos cuantos y en coincidencia a un angulo

de 180° en direcciones opuestas es igual a:

Prper =P1PET)1 *P TPET)2 (3.52)

Hay que tener en cuenta que la probabilidad de ocurrencia del evento simple Ppgr,; €s
igual a la calculada por la férmula (3.52), sin embargo considerando la geometria del
anillo de detectores y que y; incide y es detectado en los detectores entonces la
probabilidad de deteccion P pgr,2 se incrementa debido a la correlacion angular directa

entre ambos 7, entonces

PPETy2: P Noat.tej 'PfactCOrr'Pgeom'PpentrZ (3 53 )
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siendo para una fuente colocada en el centro de coordenadas de ambos anillos

detectores Prcicor= 1

En consecuencia la probabilidad de ocurrencia de coincidencias e y se expresa en la

siguiente formula:
Pe+,= Prc* PrpeT (3.54)

La probabilidad de ocurrencia de la coincidencia e’y disminuye con respecto a los
eventos solo Compton o solo PET debido a la necesaria coincidencia temporal de
ambos. El sistema PET-Compton tiene la ventaja de lograr una reduccion considerable
del campo de probabilidad de emision que se restringe, como se ha analizado con
anterioridad, a la interseccion de un cilindro (incertidumbre LoR-PET) con el espacio
entre dos conos (incertidumbre CoR-Compton) permitiendo predecir la obtencioén de
una mejor resolucion energética que la que poseen los sistemas de imagen nuclear solo
PET (~ mm). Para validar estas predicciones se ha disefiado, modelado y probado
experimentalmente un sistema PET-Compton que utiliza los adelantos tecnoldgicos

actuales en la deteccion de radiaciones ionizantes.

3.4. Sistema experimental PET-Compton.

El sistema experimental incluye detectores semiconductores matriciales de CdZnTe
(CZT) como detector frontal de la dispersion Compton los cuales poseen una alta
resolucion energética y espacial y un PET para animales “ClearPET” de alta resolucion
espacial (1,25 mm nominal) que utiliza centelladores de LYSO-LuYAP los cuales
actuan como detector posterior de camara Compton y a la vez como detectores de la

aniquilacion positronica.

3.4.1. Detector de CZT.

El importante requerimiento de obtener una sensibilidad aceptable para los cuantos y de
energias alrededor del MeV de los isotopos seleccionados ha condicionado la seleccion
del semiconductor CZT como detector frontal para las coincidencias Compton. Este
material presenta una mayor eficiencia para la dispersion Compton simple y ademas es

posible obtener dispositivos de mayor grosor (hasta 5-10 mm).
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En el disefio del detector de CZT se tuvo en consideracion que debe cumplir con los
siguientes requerimientos: alta resolucion espacial, alta resolucién energética, alta
eficiencia para la dispersion Compton (en el rango de 15 keV a 1 MeV) y alta
resolucién temporal. Creemos necesario subrayar que aunque la resolucion espacial
alcanzable en los detectores semiconductores depende béasicamente del tamano de las
unidades de deteccion (pixeles), en el CZT, existen dos factores adicionales que pueden
ayudar a optimizarla. El primero es la llamada capacidad de resolucion sub-pixel, por
medio del estudio de la proporcion relativa de carga depositada en cada uno de los
pixeles vecinos que colectan la carga total producida en la interaccion, y el segundo
factor méas importante aun, la posibilidad en los detectores de CZT matriciales de
corregir la sefial conociendo la profundidad de interaccion por medio de la relacion de la

sefal obtenida del catodo comun y la sefial del pixel.

El detector CZT utilizado fue fabricado por la empresa Bruker Baltic de Letonia a partir
de monocristales obtenidos de la Yinnel Tech estadounidense y estd compuesto por una
matriz de pixeles de 24 x 24 de 300 uym y de 5 mm de grosor. La composicion
estequiométrica del semiconductor seleccionado es — CdosZng,Te - y su densidad
p=5.85 g/em’. Estos cristales cumplen con los requerimientos exigidos al proveedor
como la resistividad de 1-10' a 3-10'° Q-cm y el producto movilidad.tiempo de vida

(uete) de 3:107 to 5107 cm?/V.

La fabricacion se llevd a cabo con la utilizacion de monocristales sobre los cuales se
depositan por evaporacion heterocapas de Au-Ni-Au que metalizan el area sensible de
los pixeles y una rejilla de enfoque alrededor de ellos (encargada de focalizar la carga
producida por la radiaciéon hacia los dnodos pixelados). El dispositivo metal-
semiconductor se construy6 mediante la deposicion de la primera capa de Au. La capa
de Ni y la segunda de de Au se disponen para conseguir un contacto que evite la
difusion del compuesto de plata que se utiliza en el proceso de soldadura por esferas
(bump-bonding) para su conexién eléctrica. El espesor total de la heterocapa metalica
depositada en la cara de los pixeles es de 0.17 um, siendo la capa de Au del catodo de
0.08 um. Como proteccion de las superficies en contacto con la atmosfera posee una
capa de polimero de 1um de espesor. La sefal procedente de los d&nodos (pixeles) es de
carga negativa, con corriente de fuga del orden de 50 pA y capacidad del orden de 1 pF;

en el catodo la sefal es positiva, con corrientes de fuga del orden de 50 nA y capacidad
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del orden de 100 pF. Las figura 3.17 muestra las caracteristicas eléctricas del detector

con rejilla de enfoque.
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Figura 3.17: Caracteristicas eléctricas del detector con rejilla de enfoque, a) Valores de resistividad en la cara de

los pixeles ¢ pixel-pixel; e anillo de guarda-rejilla de enfoque; m pixel-rejilla de enfoque. b) Curvas I-V
correspondientes al catodo.

En la figura 3.18 se muestra la topologia del detector. Por una cara del cristal la matriz
de 4nodos pixelados y por la otra el catodo, compuesto por un electrodo continuo que

cubre toda la cara opuesta.

Pixeles Catodo

A(\

Cristal da
CdZnTe

Figura 3.18: Esquema de la topologia del detector matricial de CdZnTe.

La electronica de lectura fue desarrollada a pedido, en concordancia con los
requerimientos especificos de este trabajo, por la empresa noruega Gamma Medica-
Ideas [32] y esta compuesta por un circuito integrado de aplicacion especifica (ASIC) el
VATA210P [33, 34]. Este estd compuesto por 576 canales de lectura (una matriz
bidimensional de 24x24). La conexion detector-ASIC se realizoé por medio de esferas de
soldadura. Una fotografia del detector CZT se muestra en la figura 3.19a y el esquema

de montaje con el ASIC en 3.19b.
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Figura 3.19: Representacion del detector compacto de CZT utilizado en la simulacion ideal, a) Fotografia del detector
ensamblado mostrando los anodos (pixelados), b) Esquema del montaje.

El disefio del ASIC permite la lectura independiente de las sefiales provenientes de los
24x24 anodos del detector CZT y la sefial del catodo en paralelo. Cada canal de lectura
se conecta por corriente directa (DC) a los pixeles correspondientes (con carga
negativa) mediante soldaduras por esferas (bump-bonding) y realiza la medicion y
discriminacion de la energia. El ASIC posee ademds un canal frontal separado (de
carga positiva) para la conexion por corriente alterna (AC) de la salida de lectura de la

sefal del catodo en paralelo.

El patrén de conexion del detector con el ASIC VATA210P, se muestra en la figura

3.20ay en la 3.20b la fotografia de varias unidades de este circuito integrado.

Cara superior del ASIC Cara inferior del detector
(soldadura) (soldadura)

VATA210P-24x24.dwg

Figura 3.20: ASIC-VATA210P a) Vista general de las caras de unioén del ASIC y el detector de 24 x 24.
b) Fotografia de varias unidades del ASIC VATA210P.

El ASIC se puede utilizar en modo de adquisicion y en modo de prueba/calibracion. En
el modo de adquisicion, se lee solo aquel pixel cuya sefial supera el umbral. De forma
simultanea se adquiere la sefal de los ocho pixeles vecinos, teniendo, por tanto, la

lectura de una matriz de 3 x 3 pixeles por evento. Se descartan los eventos multiples,
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aquellos en los que dos pixeles no vecinos disparan la lectura de forma simultanea. En
el modo de prueba, tras un disparo, pueden leerse todos los canales. El modo de prueba
se utiliza para la calibracion y la medicion del ruido por medio de un pulso de entrada

cuya amplitud es conocida.

Los componentes basicos del canal del ASIC de cada pixel se muestran en la figura

3.21.
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Figura 3.21: Esquema electronico de cada canal de entrada del ASIC VATA210P

Cada canal estd compuesto por un preamplificador sensible a carga seguido de un
amplificador gaussiano de constante de tiempo lenta (800 ns nominales) optimizado
para medidas precisas de la amplitud de la sefial de energia y otro de constante de
tiempo rapidas (50 ns) para la discriminacion rapida del evento y generacion de una
indicacion temporal. Cuando alguno de los canales sobrepasa el nivel del umbral
negativo aplicado externamente se genera un disparo digital de salida por el
monoestable (Tout) y el canal electrénico se activa. Las salidas de los discriminadores
de todos los canales son almacenadas de conjunto con el propodsito de producir un
disparo del ASIC. Después que el ASIC detecta el primer disparo se produce una sefial
DLT (Discard Late Trigger) que permite descartar los disparos posteriores en otros
pixeles hasta que la lectura del primer evento se haya completado. La sefial de salida de
energia es tomada y almacenada a la salida del formador lento. Las salidas son enviadas

al multiplexor analdgico para ser leidas por un mismo canal (Aout).
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Cada canal asociado a un pixel puede ser desactivado si su nivel de ruido es excesivo y
ademas del umbral de disparo comun, dispone de un ajuste fino independiente que se
utiliza para seleccionar el umbral 6ptimo en cada uno de ellos. Por medio de un impulso
de carga externo conectado a través de la entrada CAL es posible la calibracion de cada

uno de los canales.

El ASIC posee un registro de configuracion de control en serie lento (SCR) que usa
para la definicion del modo de adquisicion o de prueba y la regulacion de la
alimentacion. El relleno de los bits del registro (la mascara del ASIC) se descarga antes
de efectuar cualquier tipo de operacion por medio de una interfaz en serie sincronica. El
SCR esta compuesto por 577 registros del control lentos (SCRP) uno para cada pixel

(576) méas uno dedicado al circuito de prueba.

El diagrama de tiempos de la lectura del ASIC se muestra en la figura 3.22. La fase de
lectura comienza cuando un pixel recibe una sefial que supera el valor de umbral. El
ASIC responde generando una sefial de disparo del sistema y a la vez una sefial interna
de DLT para descartar disparos posteriores. Tras un retraso igual al tiempo de pico del
discriminador lento (Tsh), el ASIC activa la sefial SH (sample and hold-muestreo y

retencion) para muestrear la salida del pixel més los ocho vecinos.
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Figura 3.22: Diagrama de tiempos para la lectura del ASIC VATA210P

Salvo que el sistema rechace el evento a través de la senal MARES (master reset), el
evento se considera una coincidencia correcta y el ASIC inicia la secuencia de lectura.
Por cada evento, el ASIC proporciona: la direccidon del pixel que ha activado la cadena
de lectura, el valor analdgico de la amplitud de la sefial de energia medida en el pixel
activado y sus ocho vecinos, la amplitud de la sefial de energia medida en el canal del
catodo y dos valores adicionales para monitorizacion de la linea de base. La tabla 3.4
muestra la estructura del paquete de datos en la salida analdgica para un evento en el

medio de la matriz de pixeles de 24x24.
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CK # (ciclos de reloj) Salida analégica Descripcion

1 Anodo Y-1/X-1 Pixel vecino

2 Anodo Y/X-1 Pixel vecino

3 Anodo Y+1/X-1 Pixel vecino

4 Anodo Y-1/X Pixel vecino

5 Anodo Y/X Pixel activado (disparo)
6 Anodo Y+1/X Pixel vecino

7 Anodo Y-1/X+1 Pixel vecino

8 Anodo Y/X+1 Pixel vecino

9 Anodo Y+1/X+1 Pixel vecino

10 Catodo Valor del catodo
11 BL1 Linea de base 1
12 BL2 Linea de base 2

Tabla 3.4: paquete de datos en la salida analdgica para un evento en el medio de la matriz de pixeles de 24x24.

Los pixeles vecinos son definidos como aquellos que tienen direcciones vecinas de X
y/o Y. Cualquier combinacion de activacion simultanea de pixeles dentro de una region
de 2x2 no se considera un evento de activacion o disparo multiple. Sin embargo si dos
pixeles no adyacentes son activados si se considera un evento de activacion multiple y

el ASIC pasa a la fase de reinicio.

El proceso de lectura necesita un total de 12 ciclos de reloj. Adicionalmente, el reloj
interno entrega una salida para sincronizacion. Tras la fase de lectura, el ASIC pasa a la
fase de reinicio y queda listo para una nueva adquisicion. La velocidad por defecto del
reloj es de 10 MHz, y un tiempo muerto de 1.2 ps. El tiempo por defecto de reset es

aproximadamente 0.5 us, y un tiempo muerto total aproximado de 1.7 ps.

El sistema completo de lectura del detector de semiconductor compuesto por 3 médulos

se observa en la figura 3.23 y se expone con mas detalle a continuacion.
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Figura 3.23: Esquema general del montaje de la electronica de lectura del CZT.

1. Una tarjeta de electronica frontal FEE donde se conecta el ASIC VATA210P
acoplado al detector matricial CZT que envia a la tarjeta de adquisicion ACQ las

sefnales analogicas adquiridas por el ASIC. La interfaz entre la tarjeta FEE y la placa

91



de adquisicion ACQ estd compuesta por dos conectores de circuito impreso que
entregan al ASIC la alimentacion de bajo voltaje (1,5 V y -2V) y las sefiales
analogicas y digitales desde y hacia el ASIC. Las sefiales para su utilizacion incluyen:
la descarga de SCR, un conector de salida para la lectura del ASIC, una linea de
calibracion (cal) y el voltaje de umbral. Contiene ademas el filtro de polarizacion de
alto voltaje para el detector (-1000V méximo). La FEE se muestra en la figura 3.24
con el detector de CZT soldado por esferas en el ASIC mientras que el canal del
catodo y los demads controles del ASIC estan conectados por cable al circuito impreso.
El ASIC posee dos conexiones de soldadura por esferas para la alimentacion del

catodo y la rejilla de enfoque del CZT.

Figura 3.24: Fotografia de la tarjeta FEE con el detector y el ASIC soldados por medio de esferas.

2. Un sistema de adquisicion de datos ACQ analdgico-digital que controla el ASIC y
digitaliza las sefiales analdgicas que este entrega. También envia los datos de cada
evento recordado a la tarjeta de interconexion de componentes periféricos PCI por
medio de un puerto paralelo. La ACQ incorpora una matriz de compuertas
programables (FPGA) de control que se configura por medio de la programacion y
tiene el cometido de hacer de interfaz con las sefiales diferenciales del ASIC tanto
digitales como analdgicas y en ambos sentidos. La placa AQC realiza las siguientes
funciones fundamentales: conversion de las sefales entre la FPGA, que trabaja con
niveles de 3,3 V-LVTTL (Logica de bajo voltaje transitor-transistor), y el ASIC que
opera a valores por debajo de 3,3 V, la FPGA de la placa ACQ descarga el SCR hacia
el ASIC por medio de una interfaz en serie sincrénica y controla y realiza las
secuencias de lectura para el ASIC. Los datos adquiridos en la tabla 3.4. son
digitalizados a través de la fase de multiplexado y enviados a la placa de ACQ por
medio de cable paralelo de datos de 32 bit. Inmediatamente antes de configurar el

SCR esta electronica establece el valor de voltaje de umbral externo con un DAC para
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3.

los discriminadores internos del ASIC. En cualquier momento de la operacion del
ASIC este necesita ser alimentado con una corriente externa de 500 pA por la
conexion MBIAS (Master BIAS). Esta alimentacion es producida por un generador
de precision de corriente constante. Las caracteristicas del ASIC dependen
fuertemente de esta corriente, debido a que la alimentacion de sus diferentes etapas es
generada a partir esta corriente externa. La placa ACQ se muestra en la figura 3.25.
En su fabricacion se han empleado técnicas de disminucion de ruido como la

separacion de las tierras analdgica y digital.

FPGA

i

. L

» Sy iy '\._ e w §
=" " -y

Figura 3.25: Fotografia de la placa ACQ con la tarjeta FEE conectada.

Una Tarjeta PCI de National Instruments NI-DIO32HS. Se conecta con el
VATA210P a través de la ACQ con un bus de 32 bits y 8Mbytes/s bidireccional para
mandar los datos detectados al ordenador (adquisicién) y para enviar datos de
configuracion al VATA210P (Slow Control) desde este. Los datos se envian y se
reciben por medio de un programa de computacion con instrucciones PCI (de acceso a

puerto y acceso a memoria).

Una descripcion ampliada de la funcionalidad del ASIC, sus posibilidades de prueba,
control y listado de sefiales de entrada y salida puede encontrarse en la referencia [34],

y de todo el sistema electronico de lectura en [35].
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3.4.2. ClearPET.

El ClearPET pertenece a una nueva generacion de PET escdneres para pequefios
animales desarrollados por la “Colaboracion Crystal Clear”*[36-38] con el objetivo de
alcanzar alta sensibilidad y resolucion espacial de la imagen en la investigacion in vivo
de pequefios animales y es comercializado por la empresa Raytest [39], con sedes en
Alemania y Francia. Se caracteriza por una alta sensibilidad y resolucion espacial y la
posibilidad de seleccion del umbral de discriminacion de energia y de la ventana

temporal de coincidencias al inicio de la medicion.

La novedad del mismo consiste en que el cabezal de deteccion estd compuesto por
dobles cristales centellantes, con diferente respuesta temporal (tipo Phoswich en inglés):
LYSO:Ce (Lu;sY(2Si0s.Ce), oxiortosilicato de lutecio itrio y LuYAP:Ce
(Luo7Y03AlO5:Ce), peroxita ortoaluminato de lutecio itrio. Ambos estan dopados con
cerio con el objetivo de mejorar sus propiedades centellantes, tienen densidades
elevadas (del orden del doble que el Nal y proximas al BGO) y una alta eficiencia en la
emision de luz (Tabla 3.5), permitiendo una mejor relacion sefial/ruido. La dimension
axial de los cristales es pequefla, 2 mm, para optimizar la resolucidon espacial. La
electronica puede distinguir las interacciones en el LYSO y el LuYAP utilizando los
diferentes tiempos de decaimiento de sus impulsos (~40 ns el primero y los dos
componentes ~20 ns y ~200 ns del segundo) [40], de esta forma se puede obtener la
profundidad de interaccion reduciendo la degradacion de la resolucion espacial debido a

los efectos de paralaje.

Cristal centellante | 1 ySO:Ce | LuYAP:Ce

Caracteristica

Densidad(g/cm’) 7,4 ~ 7,1
Produccién de luz (ph/MeV) | 2 700 ~8000(+/-5%)
Longitud de onda (nm) 420 375

Resolucion energética (%) 15,4 +0,4 | 23,3+0,5
Tiempo de decaimiento del 40 23 (~40 %)
impulso (ns) 200 (~60 %)

Tabla 3.5: Caracteristicas de los detectores centelladores del ClearPET.

% La Colaboracién Cristal Clear incluye las siguientes instituciones Universidad Vrije de Bruselas (VUB) , el CERMEP y la
Universidad Claude Bernard de Lyonl (UCBL), la Organizacion Europea para la Investigacion Nuclear (CERN), el Instituto para
desarrollos Nucleares de Minsk, la Universidad de Lausane y el Centro de Investigaciones de Julich (FZJ).
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Ambos cristales estan ensamblados en una matriz de doble capa con 8 x 8 cristales de
LYSO y LuYAP con dimensiones de 2 x 2 mm” de ancho x 10 mm’ de grosor (20 mm
de grosor total) separados a 0,3 mm. Una capa reflectora de BaSO, separa dptimamente
a ambos centelladores. El LYSO es el mas cercano al campo de visiéon mientras que el

LUYAP se acopla directamente al fotomultiplicador (FM).

La matriz de cristales estd pegada directamente a una matriz de 8x8 fotomultiplicadores
HAMAMATSU R7600-M64 (figura 3.26), permitiendo un acoplamiento preciso de los
cristales centellantes, de manera que se alcance la mejor resolucion posible para un

cristal dado.

LYSO
LuYAP

PMT

. o
i

a) b)

Figura 3.26: a) Representacion esquematica de la matriz de doble capa LYSO/LuYAP con el FM b) fotografia del
montaje del detector, ¢) dos matrices centellantes acopladas directamente a la matriz de FM y un cristal unitario.

Una delgada mascara de atenuacion de 50 pm de plata con orificios inversamente
proporcionales a la salida de luz de cada cristal es insertada entre la matriz de
centellantes y la de los FM para mejorar la uniformidad de la ganancia homogeneizando
las salidas de los diferentes cristales centellantes por medio del ajuste de la ganancia de
cada canal (figura 3.27). Dicha mascara mejora la dispersion de ganancia del canal de
2

cada sensor de 1:3 a 1:1,8. Los FM tienen un area sensible de 18.1x18.1 mm

constituida por 8 x 8 canales de lectura y un paso de 2.3 mm.
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Figura 3.27: Homogenizacion de la salida de luz colectada en la matriz de centellantes a) mascara de atenuacion
b) sefial de salida sin mascara c) sefial de salida homogenizada por la mascara.
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4 unidades FM/centellantes con la electronica de lectura compuesta por bloques
decodificadores (generacion del disparo, la identificacion de la posicion de interaccion,
amplificacion y formacion del pulso), 1 FPGA (digitalizacion del pulso y codificacion
de datos), una tarjeta de control lento (distribucion del alto voltaje y valores de voltaje
umbral para los comparadores de disparo) y un enlace Optico (transferencia de los datos
a los ordenadores de preproceso) estan ensambladas en mddulos independientes (figura
3.28). El anillo de deteccién estd formado por 20 modulos independientes como se

muestra en la figura 3.29.
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Figura 3.28: Mddulo independiente detector Figura 3.29: Estructura modular del ClearPET
conteniendo las 4 matrices FM/centellantes y la
electronica de lectura

Por tanto el equipo completo estd constituido por 80 bloques (FM mas la matriz de
centellantes), 4 en cada uno de los 20 modulos. Los modulos se ubican una estructura
metalica giratoria que se muestra en la figura 3.30 y que rota alrededor del campo de
vision en 360 ° permitiendo rellenar los sinogramas 3D. Esto posibilita la realizacion de
pruebas con el anillo parcialmente relleno por lo que es mas viable su combinacioén con

otras modalidades de imagen.

Figura 3.30: Vista general del ClearPET con el didmetro interior minimo D=135 mm.
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Los moddulos son acoplados al cabezal por medio de partes moéviles que permiten su
movimiento radial, debido a lo cual el diametro interior del anillo de cristales se ajusta a
135 y 259 mm. En ambos casos el campo de vision axial es 110 mm. En total el sistema
ClearPET tiene 5120 (8x8x4x20) unidades de medicion y 10240 (5120x2) cristales
centellantes. Debido a las dimensiones de los FM hay un espacio de 8,5 mm entre los
bloques en la direccion axial. Cada mddulo de medicion es desplazado axialmente en 7
mm con respecto al modulo adyacente con el objetivo de obtener una sensibilidad mas

homogénea en el campo de vision.

En cualquier sitio en que se deposita energia en la matriz de cristales el correspondiente
centelleo de luz genera un impulso en el dinodo comun del FM que es proporcional a la
energia total depositada y varios pequefios impulsos en cada uno de los 64 anodos que
colectan la luz. La electrénica de lectura frontal de cada FM en cada médulo del
ClearPET procesa el impulso comin del dinodo con el objetivo de obtener la
informacion de tiempo y energia, mientras que los pequenos impulsos son utilizados

para generar una sefial de disparo y determinar el punto de interaccion 2D.

Para cada fotomultiplicador, la sefial proveniente del dinodo comiin es amplificada y
filtrada por un filtro Nyquist antes de ser digitalizada por un conversor analogo digital
(CAD) que muestrea continuamente la sefial a una frecuencia de 40 MHz y la envia a

un registro de desplazamiento como se muestra en la figura 3.30.
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Figura 3.30. Esquemas de digitalizado de sefial en ClearPET

Cada vez que se detecta un disparo se guardan los 4 muestreos anteriores y los 12
siguientes al disparo. Por tanto cada pulso digitalizado contiene 16 muestreos en una
ventana temporal de 400 ns y son almacenados para un andlisis posterior. Una FPGA
calcula la altura del pulso, su tiempo y la naturaleza del mismo (LYSO o LuYAP

teniendo en cuenta sus diferentes tiempos de decaimiento). La energia se obtiene por la
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suma de los 16 muestreos después de restarle el valor del pedestal. El tiempo del evento
en relacion con el tiempo del primer muestreo de cada registro se obtiene calculando la
interseccion de la linea recta de la pendiente del borde ascendente del pulso con la linea
base y la naturaleza del pulso se deriva del andlisis del ultimo muestreo del pulso

(LYSO si ha vuelto a linea base o LuY AP si el valor es superior a la linea base).

Todas las interacciones simples de rayos gamma son registradas y guardadas y las
coincidencias seleccionadas a posteriori por medios computacionales. Esto permite

mayor flexibilidad y una mejor determinacion de las tasas de coincidencias aleatorias.

Para conocer la posicion de interaccion, cada anodo del FM estd conectado a un
comparador que dispara si se supera un cierto un cierto umbral comin. Cada uno de
estos valores de comparador va a un decodificador de direcciones que ha su vez es leido

por la FPGA dentro del modulo.

EL control de los pardmetros programables en el mddulo se realiza por medio de una
interfaz RS232 comun a todos los modulos conectados. Los voltajes de alimentacion
del médulo, el alto voltaje de los detectores, los umbrales de los FM y un valor de
temperatura interna proporcionada por una sonda son enviados al ordenador a través de

esta interfaz en codigo estandar ASCII.

Cada uno de los modulos detectores del tomodgrafo funciona de modo independiente
(simple) y recoge todos los eventos que es capaz de detectar que son enviados a un

ordenador.

El ClearPet utiliza 5 ordenadores de preprocesamiento denominados “esclavos” que
colectan los datos. Cada uno de ellos controla 4 modulos. Los esclavos son servidores
enlazados por el protocolo de control de transmision de Internet (TCP/IP). El
procedimiento de preprocesado consiste en la calibracion en energia, un refinamiento de
la marca de tiempo, la discriminacion por forma de impulso y la codificacion de la

posicion.

Calibracién de energia: La integral del pulso digitalizado del dinodo del FM es
transformada en un valor de energia a través de una tabla que provee el factor de

calibracion (CAD integral—>Energia) para cada cristal.
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Refinamiento de la marca temporal: El reloj global del ClearPET opera a 40 MHz, por
lo tanto la marca de tiempo enviada desde los modulos hasta los ordenadores esclavos
tienen una granularidad temporal de 25 ns, demasiado escasa para la operacion del PET.
Para mejorar la resolucion temporal del sistema y permitir una seleccion de
coincidencias mas eficiente, la marca de tiempo de cada evento es refinada a este nivel
por medio del andlisis de la forma del impulso digitalizado. Como muestra la figura
3.31 se determinan los dos muestreos consecutivos con la mayor pendiente en los
valores del CAD, se calcula la interseccion entre la linea base de la sefial (tomada del
valor del primer muestreo del CAD) y la linea recta que pasa a través de dos muestreos
consecutivos de maxima pendiente, entonces el tiempo correspondiente a la interseccion
es adicionado a la marca de tiempo original y su resultado es codificado en 38 bit con
0,5 ns de resoluciéon. Dicha operacion permite al ClearPET tener una resolucion

temporal de 2,0 ns.
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Figura 3.31: Preprocesado del refinamiento de la marca temporal.

Discriminacion de la forma del pulso: Se realiza para determinar la profundidad de
interaccion (Dol), o sea en cual de los cristales (LYSO o LuYAP) ocurre la interaccion.
El valor del ultimo muestreo del CAD normalizado por la integral del pulso
(proporcional a la energia) se compara a un umbral cuyo valor se selecciona de manera
tal que solo los pulsos de LuYAP:Ce con colas largas quedan por encima de la
discriminacion. Este procedimiento ha sido optimizado para una tasa de identificacion

correcta mayor que el 98 %.

Codificacion de la posicion: Los bloques decodificadores generan dos numeros de 6 bit
por cada evento: la mayor y menor direccion de todos los anodos con sefial por encima
del umbral. Los esclavos tratan estos numeros de la siguiente forma. Si ambas
direcciones son las mismas significa que solo un cristal es activado, el que corresponde

a la interaccion detectada que se codifica como cristal “bueno”, si las direcciones son
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diferentes pero los cristales son vecinos (directamente o en diagonal) se elige uno de
ellos como correspondiente al punto de interaccion y codifica la posicion relativa del
otro y si las direcciones son diferentes y los cristales no son vecinos el evento es
despreciado. Ambas adquisiciones, simple y doble (vecinal), permiten optimizar el
analisis posterior para los casos de méaxima resolucion espacial (solo simples) o0 maximo
de sensibilidad (todos los eventos). Después del preprocesado se envian los siguientes
datos de posicion al ordenador principal: direcciones de cristales “buenos”, cristal
simple/dos vecinos, posicion relativa de pixeles vecinos, posicion del FM en el modulo,

numero del médulo, tipo de cristal (LYSO o LuYAP).

La informacién total enviada desde los modulos es procesada en tiempo real por el
programa del esclavo y reproducida en un fichero como un numero entero de 64 bit con

la codificacion siguiente:

Bits | #Bits | Description

0.4 4 | Indice del médulo

5.6 2 | Indice del FM

7 1 Capa: 1 si el evento ocurri6 en la capa detectora de LuYAP, sino es asi 0

8..11 4 Informacion de los pixeles vecinos
12.17 | 6 | indice del pixel
18..26 8 Energia ( en unidades de 5 keV)
27..63 38 Marca temporal (en unidades de 0.39 ns = 25ns / 64)

Tabla 3.6: Codificacion del fichero de datos del ClearPET

La marca temporal que los ordenadores esclavos incluyen en la identificacion del suceso
se utiliza para la bisqueda de coincidencias. Dicha marca temporal del evento se genera
en un contador interno del modulo que se incrementa por medio de un reloj. Para que
las marcas temporales de cada mddulo sean coherentes entre si, el reloj debe ser comun
a cada una de ellas. Con este objetivo en la estructura mecanica existe una tarjeta
electrénica (figura 3.31) que dispone de 20 salidas de sefial de reloj idéntica para cada

una de las tarjetas.

Dicha tarjeta tiene ademas 20 salidas de reajuste (reset), una para cada modulo, que
permiten colocar en cero simultineamente a todos los contadores, por lo cual los

tiempos de cada contador son referenciados al mismo instante inicial.
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Figura 3.31: Tarjeta electronica de sincronizacion de las 20 salidas de reloj y de reset

La informacion de los esclavos se envia al ordenador principal que ejecuta dos
funciones fundamentales: el control del procedimiento de la toma de datos y el
almacenaje de los datos preprocesados para su analisis posterior. Ademas se encarga del
control de velocidad del motor que gira la estructura metalica del anillo y realiza el
posicionamiento de la camilla del animal dentro del campo de vista (FOV) del PET. La
posicion de la camilla del animal se controla con un motor de paso y dos laseres que
proporcionan una informacion precisa de la misma. Este ordenador estd conectado a los
esclavos por medio de un conmutador estandar de redes de area local Ethernet de alta

velocidad (GigaBit).

La monitorizacién de los voltajes y las temperaturas asi como el ajuste de los altos
voltajes y los umbrales se realizan mediante la interfaz RS232 de la computadora
principal con todos los modulos conectados en paralelo. La interfaz RS232 es también
utilizada para enviar las sefiales de reajuste a través de cables de la misma longitud para
todos los modulos después de la sincronizacion con el reloj global para asegurar un

buen sincronismo temporal de todo el sistema.
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Los tres procesos fundamentales que se ejecutan en la computadora principal son la
interfaz grafica con el usuario, el controlador de procesos y el almacenamiento de datos.
El ajuste y la especificacion para un procedimiento de escaneo dado son enviadas de la
interfaz gréfica al controlador de procesos, que ajusta el escaner en el estado de inicio y
ejecuta el procedimiento. Durante la toma de datos el controlador de procesos realiza
frecuentes reset de los modulos para asegurar una buena sincronizacidon y evitar el
desbordamiento de la marca de tiempo. El almacén de datos recibe los paquetes de los
esclavos a través de 20 conectores individuales y los escribe en un disco sin mas
procesamiento posterior. Las intensidades de conteo de los moédulos son enviadas a la

interfaz grafica con el usuario y son mostradas durante el procedimiento.

Una vez terminada la medicion existen 5 ficheros de datos conteniendo los sucesos
detectados en cada uno de los modulos. Estos ficheros son leidos y analizados por un
programa especifico para encontrar las parejas de eventos que estdn dentro de una
ventana temporal determinada (usualmente 20 ns). Estas parejas de eventos coincidentes
son almacenadas en otro fichero, dando lugar a pares de posiciones que definen las LoR.
Para generar este fichero de posiciones, se tiene en cuenta la posicion angular de la
estructura mecanica para cada una de las coincidencias. Esta posicion se calcula a partir
de un fichero, generado por el ordenador principal, que contiene la medicion del angulo

cada 50 ms.

El registro y almacenamiento de todas las interacciones simples de cuantos y permite
mayor flexibilidad y una mejor determinacion de las tasas de coincidencias aleatorias.
La tasa de conteo por cada modulo independiente esté limitada a 500 x 10° cuentas por

segundo.

Los parametros que definen el rendimiento nominal del sistema son una sensibilidad
maxima de 3.8 % y una resolucion espacial de = 1.25 mm en el centro del campo de

vision (figuras 3.32 y 3.33).
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Figura 3.32: Sensibilidad del ClearPET Figura 3.33: Resolucion radial y transversal

(FWHM) del ClearPET

Se ha seleccionado este equipo para la conformacién del sistema PET-Compton por sus
excelentes parametros de trabajo, en particular la resolucion espacial que se encuentra
en la actualidad entre los mejores valores obtenidos en los PET comerciales para
pequetios animales. Ademas este disefio de ClearPET presenta una alta versatilidad en
el procesamiento de sus datos, condicion indispensable para la comprobacion
experimental de la hipotesis en el presente trabajo. Asimismo su estructura mecanica ha
facilitado la modificacion de sus componentes en el montaje experimental manteniendo

sus parametros de trabajo.

3.5. Estimacion tedrica del comportamiento del sistema PET-Compton “ClearPET-

CczT”.

Precediendo a la simulacidon y comprobacion experimental se ha evaluado tedricamente
el futuro comportamiento del sistema ClearPET-CZT teniendo en consideracion los
principales factores de disefio y los radionucleidos seleccionados. Los graficos que se
exponen en este epigrafe han sido elaborados a partir de las formulas tedricas que se

programaron en lenguaje fortran y cuyo codigo se presenta en el anexo 2.

3.5.1. Resolucion espacial del ClearPET.

Como se ha demostrado en el proceso de aniquilacién positronica la LoR PET se
indetermina resultando en un cilindro PET con un espesor determinado por varios
factores (formulas (3.10)-(3.13)). Aplicando las mismas a los parametros de disefio
ClearPET se infiere que las incertidumbres que tienen mayor influencia en dicho
sistema son el rango del positron y la provocada por la elongacion radial y son escasas

las contribuciones de: el ancho de los cristales de centelladores (solo 2 mm cada unidad
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de deteccion), el acople a los FM (1 FM x 64 cristales) y la provocada por la no

colinealidad debido al pequefio diametro anillo PET (259 mm méximo).

En la figura 3.34 se muestra la variacion de la indeterminacion producto de la
elongacion radial para el maximo radio del ClearPET segun la férmula (3.11). Este
factor puede despreciarse si es posible determinar con exactitud la profundidad de
interaccion a lo largo del espesor de los cristales centelladores. En el caso particular del
ClearPET como se ha expuesto en el epigrafe 3.4.2 es posible solo parcialmente la

determinacion de dicha profundidad (interaccion en LYSO o LuYAP).
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Figura 3.34: Indeterminacion debido a la elongacion Figura 3.35: Resolucion espacial tedrica del ClearPET
radial en el PET con R=129,5 mm. para los radionucleidos en estudio desde 0 a 20 mm de
distancia desde el centro del sistema al punto de

aniquilacion.

La figura 3.35 muestra la resolucion espacial tedrica o, para un intervalo entre 0 y 20

mm de distancia desde el centro del PET al punto de aniquilacién segin la formula
(3.13) para la configuracion del sistema ClearPET-CZT con los radionucleidos
seleccionados para futuros sistemas de diagnéstico médico (*V y *Sc) y el
radionucleido empleado para los trabajos experimentales (**Na). Se ha tenido en
consideracion que el radio del detector de dispersion Compton (CZT) es de 25 mm y
por tanto la fuente emisora de radiacion se encuentra dentro de los limites de una esfera
de radio maximo ajustado a ese valor. La distancia recorrida desde el punto de emision
del " hasta el punto de aniquilacion fue calculada a partir de la simulacién con

GAMOS.
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3.5.2. Resolucion angular en el CZT para radionucleidos de interés.

Con el objetivo de estimar los valores posibles de resolucion angular del CoR en el
sistema ClearPET-CZT se analizan los aspectos fundamentales del proceso de
dispersion Compton para el semiconductor utilizado (CdysZng>Te con densidad p=5,85
g/em’) y las energias correspondientes al cuanto y de generacién no positronica de los
radionucleidos seleccionados. Como referencia de comparacion se ha incluido en los

graficos el comportamiento de la energia de 511 keV de los cuantos y de la aniquilacion.

Energia transferida al cuanto y dispersado E LY al electrén del medio E_.

De acuerdo a las formulas (3.14) y (3.15) en las figuras 3.36 se muestran a) la energia
del cuanto y dispersado E,, y b) la energia cedida al electron E.,, ambas en funcion del
angulo de dispersion € para las energias de los cuantos y de los radionucleidos de

interés.
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Figura 3.36: Dependencia de las energias del angulo de dispersion Compton.
a) del cuanto gamma dispersado E,,
b) transferida al electron del medio E,;

En estas graficas observamos que a mayores energias de los cuantos y mayor es el valor
de energia transferida al electron del medio, lo cual favorece el proceso de su deteccion
en el CZT. También existe un intervalo angular de dispersion (a partir de los 20° donde
se incrementa de forma practicamente lineal la energia cedida por el cuanto y al electron
del medio hasta alcanzar un valor méximo, el borde Compton (formula (3.16)) que es

mayor a mayores energias del cuanto y incidente.
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Seccidn eficaz de la dispersion Compton.

a) Diferencial.

En la figura 3.37 se representa para el semiconductor que hemos utilizado (CdygZng,Te
con Zerectiva— 49,64 y densidad p = 5,85 g/cm3 ) y las energias de los radionucleidos
seleccionados en el presente trabajo de tesis: a) la seccidon eficaz diferencial de
dispersion Compton con respecto al dngulo sélido en funcion del angulo de dispersion
6 de acuerdo a la formula (3.17) Klein-Nishina y b) la seccion diferencial de dispersion
Compton con respecto a la energia transferida en la interaccion al electron del medio

Ee,, segun formula (3.18).
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Figura 3.37: Seccion eficaz de interaccion Compton para el CdZnTe

a) con respecto al angulo solido en funcion del angulo de dispersion 6.
b) con respecto a la energia transferida al electron E,; en la interaccion Compton.

Puede observarse que la seccion eficaz diferencial de interaccion Compton disminuye a
medida que aumentan las energias del cuanto y incidente y el angulo de dispersion
Compton, acentuandose esta disminucion para dngulos menores de 50 ° y a partir de
este valor tiene una tendencia a mantenerse constante. En cuanto a la energia transferida
al electron, 3.37b, para mayores energias del cuanto y incidente la energia del borde

Compton es mayor y la seccion eficaz de interaccion es menor.

b) Total.

En la figura 3.38 se muestran a) la seccion eficaz total Compton o, calculada de

acuerdo a la formula (3.19) y el coeficiente de atenuacion lineal x para los

semiconductores mas comunmente utilizados en los sistemas Compton (Silicio,
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Germanio) y el CZT utilizado en este trabajo, en un rango de energia del cuanto y

incidente entre 100 keV y 2 MeV.

Energia cuanto yincidente E,1 (MeV)

Figura 3.38: a) Seccion eficaz total Compton G¢
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b) Coeficiente de atenuacion lineal u

Se observa que la seccion eficaz total de interaccion Compton para el CZT es superior a
la que presentan el Germanio y el Silicio, no obstante debido a la proporcidon entre su
densidad p =5,85 g/cm3 y la masa molar para la relacion estequiométrica CdygZng,Te
su coeficiente de atenuacion lineal resulta menor que en el Germanio aunque mayor que

en el Silicio.

Contribuciones a la indeterminacidén angular.

Se examinan los factores que contribuyen a la indeterminacion angular del CoR de la

dispersion Compton para el sistema ClearPET-CZT.

a) Ensanchamiento Doppler.

En la figuras 3.39 a) CZT-zz5cz1=49.64, b) Silicio-Zsi=14 y c¢) Germanio-Zg=32 se
muestra la comparacion de las secciones eficaces diferenciales con respecto a la energia
transferida en la interaccion al electron del medio Ee,, considerando el ensanchamiento
Doppler -lineas continuas (férmula 3.28), y sin el ensanchamiento Doppler -lineas
discontinuas (formula 3.18). Se observa claramente la indeterminacion en la energia
transferida al electron en el borde Compton que provoca incertidumbre angular en el

proceso de la deteccion.
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Figura 3.39: Espectro de la energia cinética transferida al electrén. Comparacion de la seccion eficaz
diferencial con ensanchamiento Doppler (linea continua) y sin el mismo (linea de puntos).

La figura 3.40 muestra en a) para 511 keV y b) para 1312 keV la seccion eficaz
diferencial doble de acuerdo a la formula (3.28) en el CZT, la que se expresa por medio
de diferentes intensidades en la barra de colores con escala en m*/rad/MeV. Las trazas
intensas corresponden a los eventos mds probables que que son determinados por el
angulo de dispersion principal para una determinada transferencia de energia a los
electrones del material dispersor. En la figura 3.41 se muestra sobre la misma escala la
imagen comparativa en perspectiva de los perfiles de seccion eficaz diferencial en CZT
para todos los radiontclidos seleccionados segin la formula (3.28). Para una mejor
visibilidad en la figura se han hecho transparentes las secciones eficaces con valores por

debajo de 4-10%" m*/rad/MeV.
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Figura 3.40: Seccion eficaz diferencial doble Klein-Nishina en el CZT (férmula 21) para las energias de
511 keVy 1312 keV.
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Figura 3.41: Vista perspectiva de la seccion eficaz diferencial doble Klein-Nishina en CZT para las energias del
positrén y tercer cuanto y del *Na, *Sc y **V.

La figura 3.42a muestra los perfiles de las secciones eficaces diferenciales dobles para
el angulo de dispersion 6=n/2 y las energias de los cuantos y no positronicos incidentes
en el CZT. Como se observa en la figura 3.42b para un mismo angulo de dispersion la
resolucion angular mejora con el aumento de la energia del cuanto y incidente siendo,

de forma aproximada, inversamente proporcional a ésta.
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La figura 3.43 muestra los valores de resolucion angular 40wy en el intervalo de

angulos de dispersion en CZT producto del ensanchamiento Doppler. A partir de ella

observamos que la indeterminacion angular sera menor, y por tanto la imagen Compton

sera mejor para bajos angulos de dispersion y para mayor energia del cuanto y incidente.

Estos factores han sido considerados en el disefio del sistema ClearPET-CZT, teniendo

en cuenta, ademads, la ventaja que ofrece la energia mas alta del cuanto y no positronico

(alrededor del MeV) de los radionucleidos seleccionados, para alcanzar mejores

resoluciones angulares.
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Figura 3.43: Indeterminacion angular 4@rymuy en el intervalo de angulos de dispersion @en CZT
considerando el efecto del ensanchamiento Doppler.
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b) Resolucion energética detector CZT.

La resolucion energética del detector donde se produce la dispersion Compton también
influye en la indeterminacion angular. En la figura 3.44 esta representada la
dependencia de la incertidumbre angular de la resolucion energética del detector CZT,
como comparacion para dos valores posibles de esta a) 1,5 % y b) 3 %, calculadas en el
intervalo de angulos de dispersion de acuerdo a la formula (3.29) para las energias de
los radionucleidos seleccionados. Se observa que, a mejores resoluciones energéticas
del CZT la indeterminacion provocada por este factor disminuye, alcanzando mejores
valores para mayores energias del cuanto y incidente. También es de notar que existe un
intervalo angular preferente, 10-60 grados aproximadamente, donde la incertidumbre
alcanza valores minimos manteniendo estos valores en un rango mas amplio cuanto
mejor es la resolucion energética de este detector. Este intervalo angular se ha tenido en

cuenta en el disefo propuesto.
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Figura 3.44: Dependencia de la incertidumbre angular provocada por la resolucion energética del detector 1~ a)
AE»=1,5 % ; b) AEx=3 %.

¢) Pardametros geométricos.

Se ha demostrado que varios pardmetros constructivos del sistema de deteccion como el
ancho y grosor de las unidades de deteccion del detector CZT, la distancia entre €l y el
ClearPET, asi como la resolucion espacial de este ultimo relacionados influyen en la

indeterminacion del CoR de la dispersion Compton.

En la figura 3.45 se refleja la dependencia de la incertidumbre angular del ancho de la
unidad de deteccion del detector CZT, como comparacion para dos valores de este 0,3
mm y 1,4 mm, de acuerdo a la formula (3.33) para el intervalo angular preferente de la

figura 3.44. Como se observa al disminuir el ancho de la unidad de deteccion la
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incertidumbre angular disminuye notablemente. El caso a) estd calculado para la
minima distancia entre ambos detectores (didmetro minimo del ClearPET) y el b) para
la méaxima distancia (didmetro mdaximo del ClearPET). Como se observa la
indeterminacion angular disminuye para mayores distancias entre ambos detectores

manteniendo el mismo valor del ancho de la unidad de deteccion del detector CZT.
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Figura 3.45: Dependencia de la incertidumbre angular del ancho de la unidad de deteccion del detector 1 para el
intervalo entre 10 y 60 grados. La distancia entre el detector 1 y 2 es de: a) 37,5 mm y b) 99,5 mm.

En la figura 3.46 construida a partir de la formula (3.34) de puede observar la influencia
del espesor del detector CZT en la indeterminacion angular para el intervalo entre 10 y
60 grados, resultando menor para menores espesores de dicho detector. Como en la
figura anterior el caso a) esta calculado utilizando el minimo diametro del ClearPET y
por tanto la minima distancia entre ambos detectores del sistema propuesto y el b) para
la maxima, pudiéndose comprobar la disminucion de la indeterminacion angular a

mayores distancias entre ambos detectores para los mismos valores de espesor del CZT.
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Figura 3.46: Dependencia de la incertidumbre angular del espesor de la unidad de deteccion del detector 1 para el
intervalo entre 10 y 60 grados. La distancia entre el detector 1 y 2 es de: a) 37,5 mm y b) 99,5 mm.

112



La indeterminacion angular dependiente de la resolucion espacial de los detectores del
ClearPET, como muestra la formula (3.35), no tiene dependencia del angulo de
dispersion, por lo que se realizo el célculo teniendo en cuenta un valor de resolucion
espacial del ClearPET de 2 mm y la distancia minima y méxima posible entre el CZT y

el ClearPET obteniendo los siguientes valores:

AOpyins,. . (min=37.5 mm= 5.33:10

AG gy, (max=99.5 mmy= 2.01-1 07

La figura 3.47 muestra la indeterminacion angular de acuerdo a la férmula (3.37) que
contempla la suma de la influencia de la configuracion geométrica y las caracteristicas
de los detectores del sistema ClearPET-CZT. Se observa que para las energias del
cuanto y no positronico de los radionucleidos seleccionados se obtienen obtener
indeterminaciones angulares del CoR Compton menores que 0,1 grados para angulos de

dispersion entre 10 y 60 grados.

0,18 ' ' n
—— 511 keV- positréon
0.16 —— 984 keV-BV
\ 1157 keV-#sc
0.14 1275 kEV-ZZNa |
\ —— 1312 keV-4y
0.12

0,10 /

0.08 ""/ :’//
0,06 ///

0,04 r\\ M"ﬁl//ﬁ
=]

10 20 30 40 50 60

Indeterminacién angular - Ag(Geom+Deq (grados)

Angulo de dispersion - 6(grados)

Figura 3.47: Indeterminacion angular considerando la influencia de la geometria y las caracteristicas de los
detectores del sistema ClearPET-CZT.

Haciendo un resumen de la influencia de la configuracion del sistema y los parametros
de ambos detectores en la indeterminacion angular del CoR podemos inferir que
obtendremos una menor indeterminacion con un disefio que contemple la mayor

distancia posible entre el CZT y el ClearPET, unidades de CZT con una alta resolucion
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energética, mas pequefias y de poco espesor y con detectores centelladores en el
ClearPET con los mejores valores de resolucion espacial. Aunque en lo posible se han
tenido en cuenta todos estos factores en el sistema ClearPET-CZT de presente trabajo,
se ha debido adaptar el mismo a las caracteristicas alcanzables con las mejores

tecnologias actuales a precios asequibles.

Teniendo en cuenta todos los factores que provocan la indeterminacion angular del CoR
Compton en la figura 3.48 se muestra la indeterminacion angular total presente en el
sistema ClearPET-CZT en el intervalo de angulos seleccionados y para el cual se

obtienen los menores valores de incertidumbre.

3.2 1 — %11keV-positron y
—— 984 keV-*V

1157 keV-*4Se
2,8 4 1275 keV -22Na

|| —=—1312 kev 28V /

// A

T =

Indeterminacion angular - 46 (grados)

1.6 =
1.2 ]
’ _..--——-"""""-_ .//
0,8 L=t
10 20 30 40 50 60

Angulo de dispersién - 8(grados)

Figura 3.48: Indeterminacion angular total en el sistema ClearPET-CZT.

Como se desprende del andlisis realizado de todos los aspectos que contribuyen a la
indeterminacion angular del CoR Compton la contribucion fundamental resolucion
espacial alcanzable en estos sistemas se atribuye al efecto Doppler que es inherente a la
propia fisica del proceso de dispersion Compton. En el disefio que se examina
“ClearPET-CZT” que ha tenido en cuenta la geometria adecuada y sistemas de
deteccion avanzados que son posibles de obtener en las condiciones tecnologicas

actuales la influencia de los restantes factores es considerablemente menor.
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3.5.3. Valoracion de la resolucion espacial en el sistema PET-Compton.

El presente trabajo se fundamenta en la ventaja que puede ofrecer la combinacion de los
procesos de aniquilacion positronica y dispersion Compton para mejorar la resolucion
espacial de los sistemas de imagenes nucleares que permita una visualizacion mas
exacta de la emision de la fuente radiactiva. La aplicacion de este concepto en el sistema
propuesto (combinacion de los sistemas PET y camaras Compton) se traduce en una

acotacion de la LoR PET a partir de su interseccion con el CoR Compton.

La demostracion de esta idea para el caso concreto del sistema ClearPET-CZT se
analiza en la figura 3.49, donde, a partir de la formula (3.45) se calcula la densidad de
probabilidad en el espacio de intersecciones PET-Compton para la energia (E=1274,53
keV) del cuanto y no positrénico del *Na, un angulo de dispersion 6=40° para el cual la
indeterminacion angular 4 6,,,,=1,45° (figura 3.48) y por tanto ¢.~0,7° y considerando

para un ancho del cilindro de 1,25 mm y 0,~0,625 en el ClearPET. El calculo se realiz6

considerando 6 desviaciones tipicas.

abilidad P(x.y)

o

Densidad de prob:

Proyeccion en el eje Compton (grados)

-3 -2 -1 0 1 2 3

Proyeccion cono Compton en el cilindro PET (mm)

Proyeccion en el eje PET (mm)

a) b)
Figura 3.49: Densidad de probabilidad en el espacio de interseccion PET-Compton para E=1274,53 keV, un angulo

0=40°, 6.==0,7°, =en el CdZnTe y 0,=0,625 mm. a) Vista perspectiva b) Proteccion en el plano x,y.

La distribucion que se aprecia en la figura 3.49 corresponde a la probabilidad de que el
punto de emision del e” y el cuanto y se encuentre en determinado volumen del espacio.
Dicho volumen viene dado por la interseccion de un cilindro en torno a la LoR PET que
tiene un radio de base igual a la indeterminacion espacial gp antes referida con el
volumen entre dos conos concéntricos cuyo eje es la linea entre los puntos de deteccion

del cuanto y no positronico en los detectores 1 y 2 y cuyos angulos de apertura son
(@+A0) y (6—-A0)(figura 3.12).
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El volumen del cilindro PET estaria pues limitado a la parte que se encuentra entre los
conos antes referidos. Por ejemplo, considerando la emision cuanto y no positronico
perpendicular a la LoR PET (a=90-A6fen la figura 3.12), y tomando la distancia entre
una fuente puntual del radionucleido emisor y el detector CZT, Dyjerczr=25 mm y la
indeterminacion angular para 40° o.=0,7 =0,012rad (figura 3.48), la dispersion del
punto de emision habria de encontrarse en £Dy 4. 0., €s decir, en un corte del cilindro
PET con altura £0,3 mm como se muestra en la proyeccion de la densidad de
probabilidades del cono Compton sobre el cilindro PET en la figura 3.49b. Si la emision
del cuanto y no positronico no fuese perpendicular a la LoR PET el corte del cilindro
seria una rodaja oblicua del mismo, cuya altura aumentaria inversamente proporcional
al sin a, de tal forma que cuando dicho cuanto y fuese emitido paralelamente a la LoR

su deteccion no conllevaria a ningun aporte en la acotacion del volumen de emision.

. . .« . ’ + L4
Procede destacar la importancia de la deteccion simultanea e y ya que, emision por

emision, es posible determinar la regién volumétrica donde se ha producido.

3.5.4. Estimacion de la probabilidad de coincidencias e 7 en el sistema ClearPET-CZT.

La condicién de mantener una sensibilidad aceptable, no obstante la disminucion
previsible de esta en comparacion con el comportamiento del PET y las camaras
Compton por separado, por la coincidencia temporal de los procesos de aniquilacion
positronica y dispersion Compton, hace imprescindible el analisis de los factores que

intervienen en la probabilidad de coincidencias ey en el sistema ClearPET-CZT.

Factores que condicionan probabilidad de deteccidn del cuanto y.

a) Absorcion en agua.

Utilizando el coeficiente de atenuacion en la figura 3.50 se muestra la probabilidad
promedio en agua de que no ocurra absorcién para la energia de los cuantos y
procedentes de la aniquilacién del positrén (511 keV) y la energia del cuanto y no

positronico correspondiente a los radionucleidos seleccionados.
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Figura 3.50: Dependencia de la probabilidad de que no exista absorcion en agua del espesor para diferentes
energias de cuantos vy incidentes.

Como se deduce de la figura 3.50, la energia superior del cuanto y no positrénico en el
sistema ClearPET-CZT propuesto, hace posible que su absorcion en el tejido sea menor,
permitiendo un incremento de la probabilidad de su captacion por el sistema de
deteccion y por tanto una ligera disminucion de la influencia de la absorcion en el tejido

en la sensibilidad del sistema.

b) Angulo sélido en el detector CZT- Pungsoiczr

Analizamos la probabilidad de deteccion debido al &ngulo so6lido en el sistema
ClearPET-CZT para una geometria cilindrica compuesta por anillos que cubren
totalmente el campo de vision (figura 3.14). Si tomamos en la formula (3.49) los
parametros del ClearPET (campo de vision axial L= 110 mm, radio minimo del anillo
detector 7,,,,=67,5 mm, radio maximo r,,,,=129,5 mm) y el radio del anillo de detectores
CZT rezr= 25 mm 'y consideramos la emision desde un punto en el centro del campo de
vision, hallamos que el angulo sélido abarca el 91 % en el detector CZT, 63 % en el
anillo detector del ClearPET con el minimo didmetro (cerrado) y 39 % para el maximo
didmetro (abierto). En este ultimo caso debido a la configuracion geométrica del sistema
PET (los detectores estarian separados por espacios donde no es posible la deteccion),
es aun menor la cobertura del angulo so6lido y por tanto sera mayor la influencia de este

factor en la sensibilidad del sistema.

¢) Penetracion en el detector Compton.

Ya se ha analizado la conveniencia de limitar la probabilidad de dispersion Compton a

valores menores del 20 % con el objetivo de disminuir la probabilidad de la doble
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dispersion Compton en el detector CZT. Analizando la probabilidad de dispersion
Compton simple (figura 3.51) construida a partir del coeficiente de atenuacion Compton
en el CZT (figura 3.52) [41] se observa que para mantener este valor de probabilidad
por debajo del 20 % es conveniente trabajar con espesores del CZT por debajo de 7 mm.
Por otra parte la limitacion del espesor de los detectores es importante para mantener
una adecuada relacion dispersion Compton/fotoabsorcion teniendo en cuenta la ventaja
de que en el CZT a partir de 265 keV el proceso predominante es la dispersion Compton

como se observa en la figura 3.42.

10000

— — tot
30 4 = = 1

é —— 984 keV —1nm — fotoef Ll
P 1157 keV z compt

B 25 [~ 1275 kev / = N prod.par

l% . |—— 1312 keV e // "y 1o N — disp.coh.  []
c =

g ] g

B s -- :

@
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& —

E 10 4 5 01
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1 10 100 1000 10000
Espesor CdZnTe (mm) Energia fkeV)

Figura 3.51: Dependencia de la probabilidad de Figura 3.52: Coeficiente de atenuacion lineal del detector
dispersion Compton simple del espesor del CZT Compton de CZT (Cd, sZn,,Te).

para las diferentes energias del cuanto y incidente.

Los detectores CZT utilizados en el anillo del sistema ClearPET-CZT tienen un espesor
de 5 mm, por tanto la probabilidad de dispersion Compton para las energias de los

cuantos y de los radionucleidos seleccionados es la siguiente:

e “Na-12,8% (1275 keV)
o *Sc-13,4% (1157 keV)
o BV -14,5% (984 keV)y 12,6 % (1312 keV).

d) Doble dispersion en el detector Compton.

A partir del ejemplo de la figura 3.15 y considerando que ambas probabilidades son
funciones de la energia del cuanto y incidente para cada espesor del detector la figura
3.53 representa la dependencia de probabilidad de ocurrencia de la doble dispersion
para el CZT en los mismos espesores y energias de la figura 3.51 que muestra la

dispersion simple.
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Figura 3.53: Dependencia de la probabilidad de la doble dispersion Compton del espesor del CZT para las
diferentes energias del cuanto y incidente.

La probabilidad de la doble dispersion Compton para las energias de los cuantos y en los
detectores CZT de espesor 5 mm en el sistema ClearPET-CZT para los radionucleidos

seleccionados es la siguiente:

e Na-—11,2% (1275 keV)
o *Sc-11,6% (1157 keV)
o BV _-124% (984 keV)y 11 % (1312 keV).

e) Compatibilidad geométrica: detector PET -detector Compton.

Utilizando los pardmetros geométricos del sistema ClearPET-CZT y teniendo en cuenta
la complejidad de evaluacion analitica de las diferentes posibilidades de deteccion en
dependencia del angulo de incidencia de los cuantos y (figura 3.16), se ha estimado la
probabilidad de coincidencias detectables debido a este concepto alrededor del 20 % a

partir de los resultados obtenidos en su modelacion por Monte Carlo.

f) Penetracion en el detector PET.

Considerando el alto poder de frenado de los centellantes de LYSO y LuYAP para los
cuantos y de las energias de los radionucleidos utilizados en el sistema PET-Compton y
su espesor total de 20 mm, se ha estimado la probabilidad de la completa absorcion en

ellos alrededor del 90 %.
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Probabilidad coincidencia Compton.

Utilizando la féormula (3.50) se calcula la probabilidad de ocurrencia de una
coincidencia Compton (deteccion en CZT + deteccion centellador ClearPET
simultaneas). Las graficas de la figura 3.54 muestran la dependencia de la probabilidad
de una coincidencia Compton del espesor del CZT para las energias del cuanto y no
positroénico de los radionucleidos seleccionados para el caso de una fuente puntual
colocada en el centro de un fantoma esférico de agua de 20 mm y dispuesta en el origen
de coordenadas de ambos anillos de la configuracion del sistema ClearPET-CZT. Se
reflejan los resultados para los didmetros maximo (259 mm) y minimo (13,5 mm) del

ClearPET.
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Figura 3.54: Dependencia de la probabilidad total de una coincidencia Compton del espesor del CZT para las
diferentes energias del cuanto y incidente. a) Diametro maximo del ClearPET, b) Diametro minimo del ClearPET.

Prob total coincidencia Compton-D

Por tanto para un espesor de CZT de 5 mm y los dos didmetros posibles del ClearPET

se obtiene:

Prcmax (Ysc)i157kev = 0,00247 Prcmin (Psc)i157kev = 0,01169
Prc max (ONa) 1275 kev = 0,00227 Prc min (°Na) 1275 kev =0,01081
Prcmax (*v) 9saker = 0,00281 Prcmin (**v) 9sakev = 0,01336
Prcmax (°v)1312kev = 0,00220 Prcmin (®v)1312kev = 0,01049

Probabilidad coincidencia PET.

A partir de las formulas (3.51)-(3.53) la probabilidad de ocurrencia de un evento PET
(deteccion simultanea en dos detectores del ClearPET colocados a 180°) de los cuantos

y de 511 keV producto de la aniquilacion positronica para los dos didmetros posibles

del ClearPET es:
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Prpermax 511 kev = 0,01156 Prpermin 511 kev = 0,04334

Probabilidad de coincidencias e™y.

Utilizando la formula (3.54) y los resultados de la probabilidad de coincidencia
Compton (figura 3.54) para diferentes espesores del detector CZT se construyen las
graficas de la figura 3.55 que muestran la dependencia de la probabilidad de evento e’y
del espesor del detector de CZT para las diferentes energias de los radionucleidos
empleados y para los dos didmetros del ClearPET. La relacion entre ambos gréaficos
demuestra que la probabilidad de ocurrencia de eventos e’y disminuye en un 60 % para

el didmetro mayor del PET como consecuencia de la disminucién del dngulo sélido que

cubre.
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Figura 3.55: Dependencia de la probabilidad de evento e’y del espesor del detector de CZT para las diferentes
energias de los radionucleidos: a) Detector PET diametro mayor, b) Detector PET diametro menor.

En consecuencia la probabilidad de ocurrencia de coincidencias e'y, para el espesor del
CZT de 5 mm utilizado en las condiciones experimentales, las dos posibles aberturas
del detector PET (LYSO-LuYAP) y las energias del cuanto y no positrénico de los

radionucleidos propuestos se muestra en la tabla 3.7.

Diametro ClearPET — 259 mm Didmetro ClearPET — 135 mm
P oy (22Na) 1275 keV. 2,62-107 4.69-107
Pty (44&) 1157 keV 285107 5.07-107
Py (48V) 984 keV. 3,25']0'5 5.79-107
P, (481/) 1312 keV 2,55-10’5 4}55.]0-4

Tabla 3.7: Probabilidad de ocurrencia de coincidencias ey para un espesor del detector Compton (CZT) de 5 mm.
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Como muestra la tabla 3.7 la deteccion de un suceso PET-Compton significa una
disminucién de la probabilidad de deteccion que presentan los sistemas PET
convencionales que estd alrededor de 0,5:10~ en modo 2D (con septas) y 1,5:10% en
modo 3D [21]. Esta disminucién va a estar en relacion directa con la geometria
empleada en el sistema. En el andlisis realizado, para el caso concreto del sistema
ClearPET-CZT con los diametros maximo y minimo del anillo de detectores LYSO-
LuYAP del ClearPET, se observa que, para el didmetro mayor la probabilidad de
deteccion en el sistema PET-Compton en comparacion con el sistema PET disminuye

en un factor ~ 500, mientras que para el diametro menor disminuye en un factor ~50.

En el presente capitulo se ha presentado la estimacion tedrica del funcionamiento de un
sistema PET-Compton compuesto por un anillo de detectores centelladores ClearPET y
otro de detectores semiconductores de CZT y se han analizado detalladamente los
factores que limitan su resolucion espacial. Se ha hecho referencia a la ventaja que
supone al permitir una reconstruccion espacial en tres dimensiones, “punto por punto”,
y se han analizado ademads los factores que limitan su aplicacion, esencialmente la
disminucion de la probabilidad de coincidencias en la deteccion de los cuantos y de

distinto origen.

En la descripcion de los pardmetros que influyen tanto en la resolucién espacial como
en la probabilidad de coincidencias PET-Compton se han utilizado datos, a modo de
ejemplo 1til que corresponden tanto a los que serdn utilizados en la modelacion como a
los que presentara la instalacion experimental, no porque sean los dptimos sino con el
interés de calcular observables que permitirdn la comprobacién experimental del

sistema propuesto.

Como conclusion fundamental de lo expuesto hasta el momento puede decirse que la
imagen utilizando “tres cuantos y” es previsiblemente mucho mas nitida, y permitira un
diagndstico mas preciso. Sin embargo, hay factores que limitan significativamente la
probabilidad de deteccion de coincidencias PET-Compton y pueden afectar a la
resolucion espacial para la misma estadistica de datos. Por tanto las condiciones para la
utilidad del nuevo sistema deberdn incluir, ademds de la optimizacion de las
resoluciones espaciales que afectan a los sistemas PET y Compton aquellas que
minimicen el efecto de disminucion de la aceptacion inducido por el interés de detectar

un cuanto y no positrénico en coincidencia con los dos resultantes de la aniquilacion del
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positrén. Concretamente, de entre ellos, conviene mencionar la eficiencia geométrica y
las caracteristicas de los detectores Compton para aumentar la probabilidad de una tnica
dispersion sin aumentar del mismo modo la multiple dispersion asi como, en menor

medida, las eficiencias de absorcion y otros efectos en el detector PET .
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4. MODELACION POR MONTE CARLO DEL SISTEMA PET-COMPTON
“CLEARPET-CZT”.

Introduccién

El presente capitulo describe la metodologia de simulacion de los sistemas
mencionados, tanto globalmente como el utilizado experimentalmente con objeto de
comprobar tanto los calculos obtenidos, como los realizados numéricamente en el
capitulo 3. Las comparaciones se han hecho para la dispersion Compton y para las
detecciones PET y PET-Compton “ClearPET-CZT” (CTZ es el material utilizado para
la dispersion del cuanto y de origen no positronico). También se ha pretendido validar

experimentalmente, de forma aproximada, las hipdtesis de base utilizadas.

La herramienta utilizada ha sido la generaciéon de eventos por el método de Monte

Carlo.

Con este proposito se ha utilizado el programa GAMOS (Geant4 Architecture for
Medical Oriented Simulations) que, como su nombre indica, es una variante de
GEANT4 [1] para aplicaciones especificas en medicina y cuya descripcion se expone
con mas detalle en el anexo 3. Este codigo posibilita la modelacion matematica del
transporte de la radiacion y su interaccién con la materia para una fuente y una
geometria dadas, y permite conocer el flujo de particulas en cada punto del espacio y en
cada instante en materiales de composicion arbitraria y geometrias complejas. En
resumen, simula el paso de particulas a través de la materia, incluyendo su trayectoria,
los modelos fisicos y las colisiones para una geometria precisa. Los procesos fisicos
incluidos son los electromagnéticos y hadrénicos, tiene en cuenta un gran grupo de
particulas y simula su comportamiento en un amplio rango energético, desde los 250 eV
hasta los TeV. Para los procesos fisicos GAMOS utiliza la extension a bajas energias
(hasta 250 eV) de las interacciones electromagnéticas. En el caso de e’ incluye el
proceso de aniquilacion con los electrones del medio, de acuerdo a su energia. Para los
electrones y cuantos y tiene en cuenta los procesos electromagnéticos relevantes en el
intervalo energético de interés, en nuestro caso el efecto fotoeléctrico y los efectos de
dispersion Compton y Raleigh para los y y la radiacion de frenado e ionizacion para los
electrones. Teniendo en cuenta las energias en las cuales se desarrolla este trabajo los

efectos nucleares se pueden despreciar y por lo tanto no han sido incluidos.
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El andlisis detallado de los datos procedentes de las muestras de eventos generadas se
ha realizado incorporando a GAMOS el algoritmo matematico de interseccion de la
LoR PET con el CoR Compton descrito en el capitulo 3 y comparando los resultados
obtenidos para la misma actividad, volumen y disposicion de fuentes de radiacion que
los que se obtienen para el sistema PET, tanto para la resolucion espacial como para la
eficiencia global de deteccion. A estos efectos se desarrolld6 un programa de
reconstruccion que utiliza el método analitico de reordenamiento de cortes simples

SSRB (Single Slice ReBinning) que se describe en el anexo 4.

La modelacion se ha realizado para dos configuraciones diferentes del sistema PET-
Compton: la primera, que hemos denominado de geometria ideal, nos permite estimar el
comportamiento del sistema cuando el anillo de detectores de CZT cubre todo el campo
de vision del ClearPET y la segunda correspondiente al sistema real se restringe a

nuestras condiciones experimentales.

4.1. Geometria ideal.

Estd compuesta por sistemas de detectores en forma de anillos concéntricos, uno
exterior constituido por los detectores del ClearPET en sus dos didmetros posibles y uno
interior integrado por los detectores matriciales de CZT. Las dos configuraciones se

muestran en la figura 4.1.
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Figura 4.1: Vistas del sistema Compton-PET ideal simulado con GAMOS - a),b),c) diametro maximo ClearPET;
d),e),f) diametro minimo ClearPET a,d) frontal, b,e) lateral c,f) perspectiva.

El modelo utilizado con GAMOS utiliza los parametros siguientes:
Parametros del ClearPET:

Los parametros reales del ClearPET (ver epigrafe 3.4.2 del capitulo 3) se definen a

partir de los dibujos de ingenieria del productor.

»  Didmetro del anillo: 295 mm y 135 mm

*  Campo de vision axial: 110 mm

20 modulos (4 anillos con matrices de 8x8 cada uno acopladas a su
fotomultiplicador) colocados radialmente.
* Detectores: Matrices de 8 x 8 de doble capa de cristales centelladores de 2 x 2 x

20 mm’ cada uno (10 mm de grosor de LYSO:Ce y 10 mm de grosor de
LuYAP:Ce), reflector de BaSO4.

*  Unidades de medicion: 5120 (8 x 8 x 4 x 20)
» Unidades de cristales centelladores: 10240 (5120 x 2)

* Rotacion en el eje Z: 0,1°, cada 2778 evento.)

En la programacion se ha establecido el desplazamiento axial de los médulos cada 7
mm. Solo hemos tenido en cuenta los detectores de radiacion activos y los reflectores de
BaSO,. Otros materiales pasivos como los FM vy las tarjetas que soportan la electronica
frontal podran afiadirse con el fin de tener en cuenta la dispersion de la radiacion y la

retrodispersion ya que podrian dar origen a un fondo de coincidencias.
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Parametros del CZT:

Las caracteristicas de cada uno de los detectores de CZT que conforman el anillo se
corresponden con las descritas en el epigrafe 3.4.1 del capitulo 3 con excepcion de que
se ha considerado una matriz de pixeles de 32 x 32, que constituye el disefio mas
avanzado propuesto para este dispositivo. El disefio correspondiente se encuentra en

etapa de fabricacion.

» Diametro del anillo: 50 mm.

5 anillos de 15 detectores (10 x 10 x 5 mm’).

* Detectores - Matrices de 32 x 32 pixeles de (300 x 300) um x Smm
*  Unidades de medicion 75 (5 x 15)

*  Unidades de pixeles de CZT -76800 (32x 32x 15x 5)

El detalle de la geometria del CZT se muestra en la figura 4.2.

Figura 4.2: Detalle de la geometria del CZT utilizada en la simulacién ideal con GAMOS del sistema Compton-
PET, “ClearPET-CZT”.

4.1.1. Modelo ideal: condiciones de simulacion.

La modelacién que hemos denominado ideal fue realizada para los dos diametros del
ClearPET (méximo y minimo) y los radionucleidos seleccionados (capitulo 3) **Na, **V

y 44Sc, cuyas caracteristicas se recuerdan, resumidas, en la tabla 4.1.

Radionucleido Intensidad Ened€ | Emax € Rango Distancia | Intensidad | Energia
relativadel " | (keV) (keV) Prom e* al origen relativa y
(%) agua (mm) (mm) del y (%) (keV)
“’Na 89,84 215,54 | 5454 0,542 0,28 99,94 1274,53
By 49,9 2903 | 694,68 0,85 0,45 100 983,52
97,5 1312,1
#Sc 94,34 632,6 | 14753 2,48 1,42 99,9 1157

Tabla. 4.1: Caracteristicas de los radionucleidos utilizados en la simulaciéon con GAMOS.
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Las caracteristicas del sistema de deteccion que han sido introducidas en la simulacion
son las correspondientes al sistema de deteccion experimental y se muestran en la tabla

4.2.

Resolucion energética detector CZT (%) 1,5
Precision en energia Compton-PET 0,04
Resolucion energética ClearPET (%) 20
Precision en energia PET 04
Tiempo de medicion de sefial en el ClearPET y CZT (ns) 10

Tabla 4.2: Parametros del sistema de deteccion utilizados para la simulacion ideal.

En la tabla 4.3 se exponen las caracteristicas de las fuentes radiactivas utilizadas. Como
se observa son fuentes puntuales y esféricas (1 mm de diametro) colocadas en un
fantoma de agua de 4 cm de diametro. Con el objetivo de visualizar la resolucion
espacial limite se ha realizado también la simulacion para el caso de dos fuentes
radiactivas situadas a una distancia entre ellas que considera el rango promedio de los
e" que emiten. Se selecciond un valor de actividad de 10 mCi (370 MBq) y el niimero
total de desintegraciones analizadas es de 370-10°, es decir los valores de resultados
corresponderdn a 1 segundo de medicion. La seleccion del nimero de desintegraciones

analizadas ha estado condicionada por el alto consumo de tiempo y recursos de célculo.

Fuente No Geometria Radio Distancia Coordenadas
radiactiva (mm) (mm) (x;y;2)
2Na 1 1 fuente puntual - - 2;2;13
2 2 fuentes puntuales - 0,7 2;2;13-
1,596;1,596;12,596
3 1 fuente volumétrica 1 - 2;2;13
esférica
4 2 fuentes volumétricas 1 1,7 2;2;13-
esféricas 1,019;1,019;12,019
By 5 1 fuente puntual - - 2;2;13
6 2 fuentes puntuales - 2;2;13-
1,423;1,423,12,423
7 1 fuente volumétrica - 2;2;13
esférica
8 2 fuentes volumétricas 2 2;2;13-
esféricas 0,845;0,845;11,845
S 9 1 fuente puntual - - 2;2;13
10 2 fuentes puntuales - 2,5 2;2;13-
0,557;0,557;11,557
11 1 fuente volumétrica 1 - 2;2;13
esférica
12 2 fuentes volumétricas 1 3,5 2;2;13
esféricas -0,021;-0,021;10,979

Tabla 4.3: Condiciones especificas en cada uno de los isdtopos para la simulacion ideal.




4.1.2. Geometria ideal: resultados.

La evaluacion se realizo en base a los dos parametros basicos de los sistemas de imagen
médica: resolucion espacial (FWHM) y eficiencia global. La resolucion espacial se ha
determinado como el ancho a mitad de altura del pico de la funcién de distribucion
puntual PSF (Point Spread Function) de la emision del radionucleido obtenida mediante
la acumulacion estadistica de los puntos de interseccién de la LoR PET con el CoR
Compton en los eventos PET-Compton y por la reconstruccion de las LoR para los
eventos PET. La eficiencia global se ha determinado como la relacioén entre el numero
de eventos PET-Compton o PET obtenidos y el nimero de eventos totales generados en

la simulacion (370-10°).

En la figura 4.3 se muestra la visualizacion del interior del anillo del detector CZT para

una y dos fuentes esféricas (ver puntos No. 3 y 4 para el *Na de la tabla 4.3).

a)

Figura 4.3: Visualizacion de las fuentes volumétricas esféricas obtenidas a partir de la ejecucion de la simulacion con
la utilizacion de GAMOS. a) No.3, b) No.4- Tabla 4.3.

En la figura 4.38 se muestra la visualizacion ampliada del recorrido del positron (trazos
azules), las lineas PET producto de la aniquilacion del positron (trazos verdes) y los
electrones producto de la dispersion de los cuantos y en el fantoma de agua (trazos
rojos) para el a) *Na, b) **V y ¢) *'Sc correspondientes a los puntos No. 2, 6 y10 de la
tabla 4.3. En la misma se observa la diferencia del rango del positrén para cada uno de

los is6topos.
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Figura 4.4: Visualizacion de los procesos fisicos ocurridos en dos fuentes puntuales a) *?Na, b)**V y ¢)*Sc a partir de
la ejecucion de la simulacion con la utilizacion de GAMOS. No.2, 6 y 10 respectivamente de la Tabla 4.3.

Resolucidn espacial (FWHM).

Los valores de resolucion espacial se han calculado con el programa AMIDE (Amide's a

Medical Image Data Examiner) [2], una herramienta utilizada para el analisis de los

datos multidimensionales médicos.

Los datos PET-Compton se han obtenido

directamente mediante la interseccion de la LoR PET con el CoR Compton, ambos

expresados en el mismo formato de entrada para la visualizaciéon por medio de un

programa de interfase. La tabla 4.4 muestra los valores obtenidos para ambos didmetros

del ClearPET. Dichos valores se representan graficamente en la figura 4.5.

Didmetro minimo (135 mm) detector

Diadmetro maximo (259 mm) detector ClearPET

ClearPET
FWHM (mm) FWHM (mm) FWHM (mm) FWHM (mm)
PET PET-Compton PET PET-Compton
“Na 2,73 +/- 0,028 1,89 +/- 0,23 2,68 +/- 0,2 0,86 +/- 0,18
By 2,85 +/- 0,054 2,74 +/- 0,16 3,07 +/- 0,44 1,47 +/- 0,08
S 3,86 +/- 0,029 3,34 +/- 1,5 4,11 +/-0,11 2,14 +/- 0,49

Tabla 4.4: Resolucion espacial (FWHM) obtenida en la simulacion ideal con GAMOS con las fuentes puntuales de los
radionucleidos seleccionados con los dos diametros posibles del ClearPET.

FWHM (mm)

5,0
22 -isv m
451 Rl Sc
4,0 4
3,54
3,04
2,54
2,04
1,54
—=—PET-Compton (D, )
1,04 ——PET (D, )
0,5 5 —=—PET-Compton 1Dm"]
| Fuentes Puntuales I ——PET(D,,)
0.0 ¥ T T T T T 1) T
0,0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5

Rango €' (mm)

Figura 4.5: Representacion de la resolucion espacial (FWHM) obtenida en la simulacion ideal con GAMOS con las fuentes
puntuales de los radionucleidos seleccionados con los dos diametros posibles del ClearPET.
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Como muestran los resultados obtenidos los mejores valores de resolucion espacial
(linea de color rojo) se obtienen en la configuracion PET-Compton con mayor distancia
entre los anillos del ClearPET y el CZT y se encuentran por debajo del mm para el **Na,
el de menor rango del e”. La resolucion espacial del *V tiene valores cercanos al mm,

siendo mas alta la obtenida para el “se.

En correspondencia con el andlisis realizado en el capitulo 3 y con los resultados
expuestos en el grafico de la figura 4.5 en la figura 4.6 se muestran los espectros de

resolucion espacial.
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Figura 4.6: Espectros de resolucion espacial (FWHM) de las fuentes puntuales de los radionucleidos seleccionados para
el ClearPET (diametro minimo) y el sistema ClearPET (diametro maximo)-CZT. a)**Na, b)**V, ¢)**Sc.

Con el proposito de observar la diferencia, en la figura 4.7 se muestran las
correspondientes pantallas del programa AMIDE bajo las mismas condiciones. En la
visualizacioén correspondiente al sistema PET-Compton existe un fondo de puntos de
menor intensidad que corresponden al segundo punto de interseccion de la LoR PET
con el CoR Compton (ver ecuacion 3.8 del capitulo 3). Sin embargo, debido a que su
posicion es aleatoria mientras que la acumulacion en el punto de emision valido es
elevada hemos eliminado su efecto en la pantalla de visualizacion elevando el umbral

inferior.
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Figura 4.7: Visualizacion de las fuentes puntuales de los radionucleidos seleccionados con el ClearPET (diametro
minimo) y el sistema ClearPET (didmetro maximo)-CZT. a) 2Na, b) ®V, ¢) *sc.

La figura 4.8a muestra la visualizacion de 2 fuentes puntuales de **Na en el sistema
Compton-PET de mejores caracteristicas, (mayor separacion de los anillos detectores)
colocadas una distancia correspondiente a los valores de la tabla 4.3. Como
comparacion se muestra en la figura 4.8b la visualizacion de estas 2 fuentes para el
sistema PET de mejor resolucion (diametro minimo del ClearPET). En ambas figuras se
aprecia que solo es posible visualizar de forma separadas las 2 fuentes en el sistema

PET-Compton.
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Figura 4.8: Visualizacion de dos fuentes puntuales de **Na bajo las mismas condiciones de aumento del programa

AMIDE: a) con el sistema ClearPET(diametro maximo)-CZT, b) con el sistema PET y el diametro minimo.
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La visualizacion de las fuentes esféricas simples de la tabla 4.3 en el sistema PET-
Compton se muestra en la figura 4.9. Puede afirmarse que las imdgenes son
significativamente mejores que las obtenidas para fuentes puntuales con el sistema PET

(ver grafico 4.7).

[ BenderinaWindow L% nensering Window

Figura 4.9: Visualizacion de fuentes esféricas de los radionucleidos seleccionados con el sistema ClearPET (diametro
méximo)-CZT. a)**Na, b)*V, ¢)*Sc.
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Eficiencia del sistema PET-Compton

Con el propoésito de realizar una estimacion de los valores previsibles de eficiencia
global en el sistema PET-Compton y compararlos con los obtenidos en el estudio
teorico hemos determinado las relaciones entre los eventos de los tres tipos (PET,
Compton y PET-Compton) y los totales en una misma ejecucion del programa de
simulacion. Debido a la presencia del anillo de detectores CZT en esta ejecucion, se
obtienen valores denominados PET totales en la tabla 4.5 que incluyen eventos PET de
tres tipos (ClearPET-ClearPET, ClearPET-CZT y CZT-CZT), los dos ultimos
imposibles de registrar experimentalmente por el momento. Debido a ello hemos
llevado a cabo, con el mismo valor de eventos totales, una ejecucion del programa en la
cual se ha eliminado el anillo de detectores de CZT y obtenemos los valores para

eventos solo PET.

Los eventos denominados PET-Compton “y mismo origen” son aquellos en los cuales
se ha identificado los cuantos y (2y-PET y 1y-Compton) que provienen de una misma
emision radiactiva y a los denominados como PET-Compton “validos” se afiade el
hecho de que la interseccion de la LoR PET y el CoR Compton estan cercanos al punto
de emision del radionucleido (< 1 mm) que es el valor a partir del cual el pico que
muestra la acumulacion disminuye. La tabla 4.5 refleja los valores obtenidos para todas

las configuraciones de la tabla 4.3.
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N, % % % % % %
PET | PET | Compt PET- PET- PET-
totales Compton Compton y Compton

totales mismo origen validos
1 4,0 0,4 1,2 0,710 15107 15107
2| 2 6,5 0,6 17,2 3,7-107 4,810 4,0-10°
.f 3 4,00 0,4 1,2 0,4-10" 1,6:10°* 1,4-10°
§ 4 6,5 0,6 21,1 37107 4,7-10° 3,0-10°
E 5 4,5 0,6 2,8 1,0-10" 4,6:10° 2,0-10°
§ 6 7,6 0,8 18,7 4,0-107 9,5-10" 4,0-10°
% 7 4,5 0,6 3,6 1,210 4,4-10" 1,4-10°
a[8 75 | 08 | 234 | 45107 9-10” 4,2:10°
; 9 4,3 0,4 1,7 0,4:10" 1,810 1L,7:10°
?’EZ 10 7,0 0,6 24,9 3,507 5,0-10" 3,0-10°
?g 11 4,2 0,4 3,7 0,7-10" 1,7-10% 1,3-10°

12 7,2 0,6 17,7 3,507 56107 3,5:10°

1 1,3 0,1 0,4 0,08-10" 0,210 0,2:10°
gl 2 3,0 0,1 2,5 0,610 0,710 0,8:10°
; 3 1,3 0,1 0,1 0,03-10" 0,210 0,3:10°
;:' 4 3,0 0,1 3,6 0,4-10" 0,710 L0107
=5 1,6 0,2 1,1 0,4-107 0,510 0,2:10°
§ 6 3,2 0,3 13,0 1,710 L1-10* 1L,0-10°
% 7 L6 0,2 0,6 0,2:10" 0,510 0,3:10°
E‘I‘ 8 34 0,3 6,2 1,4-107 1,310 1,0-10°
HIE L5 0,1 0,3 0,03-10" 0,110 0,2:10°
% 10 33 0,2 2,9 0,310 0,7-10* L,2:10°
:E 11 L5 0,1 0,5 0,1-10" 0,110 0,3:10°

12 3,2 0,2 3,8 0,5:10" 0,710 0,5:10°

Tabla 4.5: Eventos PET y Compton-PET resultantes de la simulacion y su relacion en % respecto a los eventos de
desintegracion totales del programa de simulacion.

Se han comparado los resultados de eficiencia global de los todos los eventos que

ocurren en el campo de vision (PETy,, Compton y PET-Comptony,) obtenidos en la

simulacion con los valores tedricos estimados en el capitulo 3. La figura 4.10 a muestra

los resultados para el didmetro minimo del ClearPET y la b para el didmetro maximo.
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Figura 4.10: Comparacion de la eficiencia global de los eventos PET,ta1es, Compton, PET-Comptongytares Simulados y

estimados tedricamente. a) Diametro minimo del ClearPET, b) Diametro maximo del ClearPET.

Se aprecia en las graficas una buena correspondencia sobre todo para el didmetro
minimo del ClearPET donde todo el campo de vision estd cubierto por ambos
detectores, ya que en el diametro maximo existen zonas que no estdn cubiertas
totalmente por el ClearPET producto de su abertura como se muestra en el grafico 4.1 a-

C.

A partir de los resultados de la tabla 4.5 hemos construido los graficos que reflejan la
eficiencia global del sistema para los eventos de cada tipo que se muestran en la figura.
4.11. Para una mejor identificacion de los resultados en ambos diametros del ClearPET
en los graficos ¢ a d se han unido los valores de eficiencia global en % de los tres
radionucleidos con lineas de puntos (didmetro maximo) y lineas continuas (didmetro

minimo).
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Figura 4.11: Eficiencia global en % de las interacciones ocurridas en el campo de vision de los sistemas PET a) PET
y Compton-PET b), PETtotales C) Compton-PET totales d) Compton-PET y mismo origen e) COInpton'PETvzilidos a partir de
la simulacion con GAMOS.

Puede observarse que la eficiencia global varia en un amplio rango dependiendo del tipo
de interaccioén que ocurre dentro campo de vision. El caso a muestra la eficiencia global
promedio de los PET que es de alrededor de 0,5 % (4000-5000 de coincidencias en 1
millon de eventos). En el b ClearPET+CZT los eventos de coincidencias PET aumentan
en un numero de orden debido a que se contabilizan tres tipos de coincidencias PET:
ClearPET-ClearPET, CZT-CZT y ClearPET-CZT. El caso ¢ muestra las coincidencias

totales Compton-PET que son del orden de 10" % para el didmetro minimo del
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ClearPET y de 10 % para el diametro maximo del ClearPET. En el caso ¢ solo se
consideran los eventos PET-Compton en los cuales los 3 cuantos y provienen de la
misma desintegracion del radionucleido y son del orden de 107 % para el didmetro
minimo del ClearPET y 10* % para el didmetro maximo. El caso d nos muestra la
eficiencia global de los eventos que ademas de tener, el mismo origen para los 3 cuantos
y estan cerca del punto de emision del radionucleido y son del orden de 107 % para el
diametro minimo del ClearPET y 10 para el didmetro maximo. Ademéas como se
observa en practicamente en todos los casos existe un aumento de la eficiencia para el
radionucleido *V, debido a que tiene dos desintegraciones en cascada del cuanto y no

positronico que hemos registrado de forma simultanea.

El resultado de la simulacion del sistema PET-Compton nos muestra valores limitados
de eficiencia global, en particular cuando los resultados se restringen a los 3 cuantos y
procedentes de la misma desintegracion radiactiva y a la vez el punto de interseccion de
la LoR PET con el CoR Compton se acumula en el mismo sitio el cual corresponde al
punto de emision. Sin embargo se evidencia una zona probable de emision del
radionucleido mucho mas restringida y por tanto mejor resolucion espacial que para el
PET. Debido a la gran cantidad de recursos y tiempo de calculo exigidos por el
programa de simulacion (tres meses en un cluster de ordenadores para el sistema ideal)
hemos limitado la modelacion a un segundo de medicion, lejos del tiempo razonable de
medicion en estos sistemas (15 minutos a 1 hora). El aumento del numero de eventos
PET-Compton validos detectados incrementaria la relacion sefial ruido y permitira

consolidar los valores de la resolucion espacial.

Como conclusion fundamental del andlisis de la simulacion para el sistema ideal puede

29

decirse que la imagen utilizando “tres cuantos y” es previsiblemente mas nitida y el
diagnostico mas preciso. Sin embargo, hay factores que limitan significativamente la
eficiencia global de deteccion y pueden afectan a la resolucion espacial para la misma
estadistica de datos. Por tanto las condiciones de utilidad del nuevo sistema deberan
incluir, ademds de la optimizacion de las resoluciones espaciales que afectan a los
sistemas PET aquellas que aumenten la eficiencia global Concretamente, conviene
mencionar la eficiencia geométrica, las caracteristicas de los detectores Compton para

aumentar la probabilidad de una unica dispersion sin aumentar del mismo modo la

multiple dispersion y, en menor medida, las eficiencias de absorcion y otros efectos en
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el detector PET, teniendo en cuenta los radionticlidos utilizables descritos en el capitulo

3.

Queda por indicar también que el sistema propuesto permite su utilizaciéon en modo
PET y en modo tres cuantos y. Ambos son complementarios y el segundo podria ser
utilizado como una “lente” de mayor resolucion cuando la imagen PET asi lo requiriese,
lo que proporcionaria una opcion adicional, sin duda para la imagen molecular y muy

posiblemente para el diagnoéstico clinico.

4.2. Geometria experimental.

El dispositivo utilizado para comprobar experimentalmente la factibilidad de obtencion
de eventos PET-Compton difiere del modelo ideal ya que ha debido adaptarse a las
actuales condiciones tecnologicas y presupuestarias. El montaje experimental esta
compuesto por el anillo de detectores del ClearPET y una unidad de mediciéon de CZT
(ver epigrafe 3.4.1) en la que solamente estdn operativos 9 pixeles. El esquema de la

geometria de medicion introducido en GAMOS se muestra en la figura 4.12.

Figura 4.12: Montaje experimental PET-Compton simulado con GAMOS.

De acuerdo con el dispositivo experimental descrito en el capitulo 5, en la geometria de
simulacion al ClearPET se le han retirado 4 modulos detectores del anillo (1 modulo
cada 5 distribuidos uniformemente), que son utilizados como segundos detectores de la

dispersion Compton del tercer cuanto y. El CZT es colocado entre la estructura del
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ClearPET y los moédulos que actian como segundos detectores de la dispersion

Compton, con orientacion transversal respecto al anillo del ClearPET.

La simulacion experimental se realizo en dos etapas, en primer lugar se simularon la
coincidencias Compton del cuanto y no positrénico y en segundo lugar las

coincidencias PET-Compton.

4.2.1. Coincidencias Compton

La simulacion preliminar de las coincidencias Compton tiene como objetivo la
evaluacion de la incertidumbre angular del cono Compton debido a su influencia en la
indeterminacion del punto de interseccion del cono Compton con la linea PET. Los
resultados obtenidos permitirdn la seleccion de condiciones experimentales con menores

valores de incertidumbre angular.

Parametros de la modelacion de las coincidencias Compton

La configuracion del sistema de coincidencias Compton incluye un detector de CZT, en
el cual estdn operativos 9 pixeles de 1,4 x 1,4 mm de cara a uno de los modulos del
ClearPET (4 bloques de FM con 8§ x 8 detectores de LYSO-LuYAP) como se muestra
en la figura 4.13. El angulo de colocacion del modulo del ClearPET con respecto al
detector de CZT esta dentro del intervalo angular preferente analizado en el capitulo 3 y

es de 40°.

' A \ /

a) b) c)

Figura 4.13: Geometria de simulacion de las coincidencias Compton, a) y b) Diferentes vistas perspectivas del
montaje, ¢) Detalle de los 9 pixeles operativos del detector de CZT.

Como se aprecia en la tabla 4.6 en la experimentacion se ha incluido también el
radionucleido *’Cs a pesar de que este no presenta posibilidades de uso en un sistema

PET-Compton (no posee emision positronica). Sin embargo, consideramos importante
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evaluar la coincidencia Compton utilizando este radionucleido a fines comparativos, por
ser emisor con energia Gnica y menos posibilidad de ruido que el **Na para el que, al
cuanto y no positrénico se afiaden los cuantos y de 511 keV provenientes de la

aniquilacion positronica.

Fuente Radionucleidos 2N a,
radiactiva 37Cs
Energia del cuanto y (keV) 1274,53
662
Diametro (mm) 0,8
Actividad (MBq) 1
Geometria Distancia 100
sistema fuente-CZT (mm)
Distancia (mm) 120
CZT-ClearPET
Angulo (grados) 40
CZT-ClearPET
Detector 1 Numero de pixeles activos 9
(CZT) Largo pixel (mm) 1,4
Ancho pixel (mm) 1,4
Grosor pixel (mm) 5
Detector 2 Numero de modulos 1
(ClearPET) | FM 4
Unidades de medicion 256
Unidades de cristales centelladores 512

Tabla 4.6: Parametros de la simulacion de la coincidencia Compton.

El andlisis presentado de las coincidencias Compton permite identificar los sucesos que
en un intervalo temporal muy pequeio (para la simulacion hemos considerado t=0)
depositan una porcion de su energia en el detector Compton (CZT) y otra en el detector

centellante del ClearPET.

La modelacion de las coincidencias se llevo a cabo de acuerdo con dos variantes: la
primera para una resolucion energética de ambos detectores FWHMEperia= 0, y la
segunda con las resoluciones energéticas de los detectores reflejadas en la tabla 4.2. En
ambos casos no estan incluidas las indeterminaciones provocadas por los tiempos de
respuesta de la electronica de los sistemas de deteccion ni las inherentes a la
dependencia de resolucion energética y el tiempo de interaccion del CZT de la
profundidad de interaccion del cuanto y. El objetivo es realizar la comparacion
aproximada de estos resultados con los obtenidos de forma experimental donde se

pretenderd corregir la influencia de esos factores.
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La simulacion también permite obtener los espectros de deposicion de energia en los
detectores CZT y ClearPET asi como el angulo Compton. La precision del angulo
Compton se obtiene por medio de la comparacion del dngulo Compton calculado a
partir de los valores de energia depositada en el CZT de acuerdo con la simulacion con
el angulo Compton “geométrico” formado por las lineas de interaccion entre el pixel del
detector CZT y el pixel del detector centellante con la linea entre la posicion de la

fuente y el pixel del detector CZT (figura 4.14).

Pixel detector centellante

Angulo Compton
“geométrico”

Pixel detector CZT
[ -

Fuente radiactiva

Figura 4.14: Determinacion del angulo Compton

(4.1)

0= arccos( (Pgerr = P fuente) *(Paets — ﬁdetl)J

|ﬁdetl _ﬁfuente || ﬁdetZ _pdetl |

En donde:

p denota vector posicion

* producto escalar de vectores

- producto de escalares

Resultados de la simulacién de la coincidencia Compton

En la simulacién se ha utilizado el mismo programa de analisis de resultados que se
empleara en las mediciones experimentales. Las pantallas de las figuras 4.15 a - d
muestran los resultados obtenidos para los dos radionucleidos y las dos variantes antes

mencionadas. Estos son:

e Espectros totales de energia en ambos detectores,
e Tiempo de coincidencias (t=0) ya que no se ha incorporado a la simulacion las
indeterminaciones temporales del detector CZT.

e Espectro de los eventos de coincidencias Compton en el detector CZT.
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e El histograma de la incertidumbre angular para un éangulo de dispersion

Compton de 40°: geométrico (rojo) y calculado a partir de la energia depositada

en el detector CZT (amarillo).
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coincidencias Compton simuladas con GAMOS:
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En la figuras 4.15 a y ¢ puede observarse que los espectros energéticos del *Na 'y *’Cs
en el CZT y centellantes son ideales, mientras que en los casos b y d hay un deterioro
debido a la introduccion de los valores de resolucion energética, sobre todo la del
detector centellante. La ventana denominada espectro de coincidencias muestra el
espectro de las coincidencias en el CZT, en color rojo y el espectro calculado teniendo
en cuenta la energia depositada en el CZT a partir de la simulacion y en color verde el

mismo espectro calculado a partir del &ngulo geométrico.

El histograma de la incertidumbre angular (angulo calculado-angulo geométrico) para

resoluciones energéticas de los detectores ideales se muestra en la figura 4.16.
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Figura 4.16: Diferencia entre el angulo geométrico y el angulo calculado por la formula Compton a partir de la
energia depositada en el detector 1. a) *?Na, b) *’Cs.

Puede observarse que para la energia del cuanto y no positrénico del **Na, 1274,53 keV,
la indeterminacion angular FWHM,,, es de 1,2° y para la resolucion energética de los
detectores expuesta en la tabla 4.2 (1,5 % Detl y 20 % Det2) esta indeterminacion es de
1,4°, en el caso de la energia 662 keV del B¢ (la FWHM,,, es de 2,06° y 2,19°
respectivamente). La diferencia en incertidumbre angular en el caso de contar con
detectores ideales y con detectores incluyendo la resolucion energética (tabla 4.2) es en
ambos casos pequeiia , < 0,2°, por lo que podemos inferir que es importante que en un
sistema PET-Compton se empleen detectores de dispersion Compton de alta resolucion
energética. Puesto que no se han tenido en cuenta indeterminaciones provocadas por las
caracteristicas inherentes a los tiempos de respuesta actuales de los detectores CZT en
conjunto con la electronica de medicion su aportacion a la indefinicion del cono

Compton se estimard a partir de las mediciones experimentales.
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En las figuras 4.17 se muestran los espectros de energia de coincidencias Compton a'y ¢
en el detector CZT, para el cuanto y no positronico del *Na (1274,53 keV) y el cuanto y

del *'Cs (662 keV) respectivamente y b y d en el detector centellante, para los mismos

casos anteriores.
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Figura 4.17: Espectros de coincidencias en a) **Na-Detector CZT b)**Na-Detector centellante
¢) ¥'Cs-Detector CZT d) *’Cs-Detector centellante

En la figuras 4.17 a y ¢ debido a la alta resolucion energética del detector de CZT
practicamente no existen diferencias entre los espectros totalmente ideales y los
espectros que tienen en cuenta la resolucion energética de los detectores, sin embargo en
el caso de los detectores centellantes del ClearPET b y d se aprecia la influencia de la
los valores de resolucion energética de los detectores de LYSO-LuYAP en el deterioro
del espectro energético de las coincidencias Compton. Sin embargo, como el angulo
Compton se calcula a partir de la energia depositada en el CZT, la pobre resolucion de

los detectores centellantes no ejerce ninguna influencia en la indeterminacion angular.
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4.2.2. Simulacién PET-Compton.

Las condiciones de simulacion del sistema PET-Compton de la figura 4.12 del montaje

experimental se detallan en la tabla 4.7.

Fuente radiactiva Radionucleido 2Na
Energia del cuanto y (keV) 1274,53
Diametro (mm) 0,8
Actividad (MBq) 1
Geometria sistema Distancia fuente-CZT (mm) 100
Distancia CZT-ClearPET  (mm) 155
Distancia CZT-centellantes (mm) 120
Angulos CZT-ClearPET  (grados) +30, +40
Deteccion Detector Numero de pixeles activos 9
coincidencia Compton Largo pixel (mm) 14
Compton (CZT) Ancho pixel (mm) 14
Grosor pixel (mm) 5
Detectores Numero de modulos 4
centellantes | FM 16
(ClearPET) | Unidades de medicion 1024
Unidades de cristales centelladores 2048
Deteccion Detectores Numero de modulos 16
PET centellantes | FM 64
(ClearPET) | Unidades de medicion 4096
Unidades de cristales centelladores 8192

Tabla 4.7. Condiciones para la simulacion del montaje experimental PET-Compton.

Puede observarse que se incluyen los parametros del detector de CZT de la simulacion
de coincidencias Compton y los pardmetros del ClearPET de la simulacion ideal. La
diferencia fundamental radica en la extraccion de los cuatro modulos del ClearPET que
son colocados a angulos con respecto al CZT de £30° y +40° para que actlien como
segundos detectores Compton. Se ha utilizado el sistema de mdaxima resolucion
espacial, es decir con el mayor didmetro del ClearPET y han considerado solamente las

coincidencias para el mismo instante de tiempo t=O0.

A partir de los resultados de la simulacidon del montaje experimental ClearPET-CZT, en
la figura 4.18 se muestra la visualizacion de los eventos a) Posicion de incidencia de los
cuantos y resultantes de la aniquilacion positronica en los detectores centellantes de
anillo PET y detector Compton (CZT+ 4 bloques centellantes) b) Eventos PET-
Compton (en rojo) y eventos PET en el anillo (azul y amarillo) ¢) Detalle de la

interseccion de las LoR PET y eventos PET-Compton (rojo). En los casos b y ¢ se ha
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reducido la cantidad de eventos visualizados para una mejor observacion de los puntos

producto de la interaccion PET-Compton.

e1 VISOR PUNTOS

File Ayuda!

a)
# VISOR PUNTOS 3 VISOR PUNTOS

File Ayudal Sile Ayudal

b) c)

Figura 4.18: Simulacion con GAMOS del montaje experimental, a) Posicion de incidencia de los cuantos y
resultantes de la aniquilacion positronica en los detectores centellantes de anillo PET y detector Compton (CZT+ 4
bloques centellantes) b) Eventos PET-Compton (en rojo) y eventos PET en el anillo (azul y amarillo) c) Detalle de
la interseccion de las LoR PET y eventos PET-Compton (rojo).
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En la figura 4.19 se muestra la visualizacion de los resultados de la simulaciéon PET-
Compton para las condiciones del sistema experimental y la resolucion espacial FWHM

obtenida.
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Figura 4.19: Visualizacion de los resultados de la simulacion PET-Compton experimental.

Como se observa los valores de resolucion espacial obtenidas para la funcion de
distribucion del punto de interseccion de la LoR PET y el CoR Compton son de 1,16
mm. Con respecto a la eficiencia global de los eventos PET-Compton validos es de
3,58-10"'" mientras que para la simulacién ideal es en el mismo caso de 2:107. La
diferencia de superficie del detector de CZT en la simulacion ideal y en las condiciones

del montaje experimental es:

. . 2
EﬁCIenCla — glObalcxpen’menml — (1’4 X 3) — 17,64 — 0’001 (42)
Eficiencia _global,,,, 2rx25x110  17278,8

Se observa una relacion de eficiencia global en ambos sistemas proporcional a la
superficie de cobertura del detector de CZT que incrementaria en el mismo factor la

creacion de CoR Compton.
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Estos resultados, obtenidos mediante la simulacion, indican que con las condiciones

iniciales de experimentacion propuestas es muy posible

experimentales de eventos PET-Compton.

Bibliografia.

1. Online: http://www.cern.ch/geant4.

2. Online: http://amide.sourceforge.net.
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5. DETERMINACIONES EXPERIMENTALES.

La obtencion de evidencias experimentales de las coincidencias Compton y PET-
Compton se efectud en una instalacion de prueba que contemplé dos disefios diferentes:
el primero, de coincidencias Compton, para el calculo de la incertidumbre angular del
cono Compton y el segundo, de coincidencias PET-Compton, para la comprobacion de
la factibilidad del registro de eventos PET-Compton. A partir de los resultados
obtenidos en este segundo disefio se ha realizado la comparacion de la resolucion
espacial con la que presenta la medicion PET para las mismas condiciones

experimentales. A continuacion se detallan ambos disefios.

5.1. Coincidencia Compton

El montaje experimental para la medicion de la coincidencia Compton es el mismo que
se describe en el capitulo 4 y consiste en un detector de CZT, en el cual estan
conectados 9 pixeles de 1,4 x 1,4 mm, de cara a uno de los modulos del ClearPET (4
bloques de FM con 8 x 8 detectores de LYSO-LuYAP) dispuestos en un angulo de 40°.
Para establecer las posiciones de los detectores y las fuentes emisoras referidas a un
origen determinado de coordenadas se construy6 una mesa metalica que permite fijar el
detector de CZT y en un semicirculo alrededor los modulos del ClearPET con un paso

de 10 grados entre posiciones sucesivas. La dimension de la mesa es de 114 x 70 cm.

La figura 5.1 muestra la vista superior de un modulo en la posiciéon de medicion (angulo
40°) y la figura 5.2 muestra una vista lateral con el modulo del ClearPET en la posicion
de angulo 0°. El disefio de la mesa de pruebas permite su colocacion en el soporte

mecénico del ClearPET para las mediciones PET-Compton.
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Figura 5.1: Vista superior de la placa soporte con un mddulo del ClearPET posicionado en la mesa en un angulo de

40°.

Médulo del ClearPET

| ¥

Centro de
rotacion

Figura 5.2: Vistas lateral del detector de CZT y un modulo del ClearPET posicionado en la mesa en angulo 0°.

El detector de CZT, junto con la electronica asociada, se fija en una caja metalica que es

posicionada en la mesa mediante unos carriles que hacen de soporte y permiten el ajuste

en los ejes x y z (figura 5.3).

210,82

CcZT

35,75

132,08
99

a101 \

Figura 5.3: Vistas lateral y frontal de la caja soporte de la electronica frontal del detector de semiconductor.

La figura 5.4 muestra una foto del montaje experimental.
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Figura 5.4: Foto del montaje experimental.

Cada detector, CZT y centellantes del médulo del ClearPET posee un sistema propio de
lectura de datos y sincronizan la adquisicion a partir de las sefiales externas de reloj

(CLOCK) y reinicio (RESET).

Calibracion energética de los detectores.

Antes de comenzar la medicion se realizo la calibracion energética de ambos detectores
y sus resultados fueron incorporados al programa de medicion y procesamiento de las

coincidencias.

Detector CZT

La medicion de las caracteristicas espectrométricas del detector de CZT de conjunto con
la electronica de lectura se llevo a cabo para el grupo de 9 pixeles conectados que son
representados en la figura 5.5 en las filas 9 ala 11 y columnas 21 a la 23, de acuerdo a

la posicion que se les asigna en dicha electronica de lectura.

\ col23 coj22 comi |

fila &

fila 10

fila 11

Figura 5.5: Diagrama del detector, remarcando los pixeles utilizados en las mediciones.
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En la tabla 5.1 se muestras las coordenadas y distancias de los pixeles activos en el
detector CZT y las coordenadas de los cristales centellantes de las posiciones extremas
del moédulo superior (1, 8, 64), respecto el centro de giro del experimento. Las
coordenadas de cada cristal centellante del ClearPET en una posicion angular
determinada se determinan partir de las coordenadas obtenidas para un angulo 0° por

medio de una matriz de giro.

Posicion del pixel Coordenadas de los pixeles del CZT
respecto al centro de rotacion de los
modulos del ClearPET. (mm)

9,23 X=-4.5710 y=-21.10 z= 111.5
9,22 X=-4.5710 y=-19.50 z=111.5
9,21 X=-4.5710 y=-1790 z=111.5
10,23 X=-4.5710 y=-21.10 z=109.9
10,22 X=-4.5710 y=-19.50 72=109.9
11,23 X=-4.5710 y=-21.10 7=108.3
10,21 X=-4.5710 y=-17.90 z=109.9
11,22 X=-4.5710 y=-19.50 z=108.3
11,21 X=-4.5710 y=-1790 z=108.3
Distancia del centro de rotacion a la cara externa de los -206.0050

cristales del mddulo en posicion angulo 0° (a)
Coordenadas del centro del cristal 1 del FM superior del | X =-211.0050 y =-8.0500 z = 148.9500
mddulo en posicion angulo 0°
Coordenadas del centro del cristal 8 del FM superior del X =-211.0050 y = 8.0500 z = 148.9500
modulo en posicioén angulo 0°
Coordenadas del centro del cristal 64 del FM superior X =-211.0050 y =8.0500 z= 132.8500
del mddulo en posicion angulo 0°
Altura del centro geométrico del moédulo (b) 99.5

Tabla 5.1: Distancias v posiciones relativas de interés en la disposicion mecanica de los detectores.

La curva de calibracion en energias (conversion de canales de ADC en keV) se realizo
individualmente para cada uno de los pixeles en el rango energético previsible de
deposicion de energia en el CZT de acuerdo al intervalo angular seleccionado para las
coincidencias Compton. Para ello se utilizaron fuentes patrones de los radionucleidos
Ba, #*Na, "*'Cs y sus fotopicos de energia correspondientes a (33-53-80,9-276-302-
356) keV, 511 keV y 662 keV respectivamente. Una representacion de dichos resultados
se muestra en las figuras 5.6 a)-d). Como puede apreciarse, la linealidad de los pixeles
es similar y aceptable, evidenciandose escasa diferencia entre los diferentes canales de
electronica. En la figura 5.6 e) se muestra la calibracion en el caso del citodo. Para su
ajuste y teniendo en cuenta la baja calidad espectrométrica en los espectros obtenidos
con el catodo para alta energia, el canal asociado con la energia de emision del

radionucleido se seleccion6 en el maximo del pico identificado con dicha energia.
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Figura 5.6: Calibracion en energias para los pixeles a) (9,21), b) (10,22), ¢) (11,21), d) (11,23) y e) catodo.

En la tabla 5.2 se muestran los coeficientes de calibracion obtenidos mediante los

ajustes de los canales asociados a los fotopicos de energia antes mencionados.
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pixel Coeficientes de calibracion. Indeterminacion del ajuste (%)
E (keV) = a*canal"2+b*canal+c
a 3.8010° 2.98-107 -7.83
9,21) b 0.0593697 0.002556 -4.31
c -51.1794 4.037 -7.89
a 4.2110° 2.88¢10° -6.85
(9,22) b 0.055314 0.002448 -4.43
c -43.5124 4,084 -9.39
a 3.79¢10° 2.91107 -7.68
(9,23) b 0.0560454 0.002529 -4.51
c -44.4837 4.294 -9.65
a 4.47410° 2.71107 -6.06
(10,21) b 0.0539507 0.002312 -4.29
c -46.3502 3.892 -8.40
a 2.8110° 5.66107 -2.01
(10,22) b 0.0654757 0.000497 -0.76
c -58.8211 0.8635 -1.47
a 2.4110° 1.09¢10°" -4.52
(10,23) b 0.0686134 0.0009708 -1.42
c -66.0523 1.72 -2.60
a 4.03+10° 2.93107 -7.26
(11,21) b 0.0569689 0.002594 -4.55
c -46.3498 5.028 -10.85
a 4,39¢10° 2.4610°7 -5.61
(11,22) b 0.0566777 0.002144 -3.78
c -42.4908 3.873 -9.12
a 3.05¢10° 2.67107 -8.75
(11,23) b 0.0626614 0.002353 73.76
c -56.3724 4,098 -7.27
a 4.90410° 7.09¢107 -14.48
catodo b 0.0903617 0.005039 -5.58
c -74.3807 6.952 -9.35

Tabla 5.2: Coeficientes de calibracion para los pixeles utilizados en este experimento.

El término cuadratico de la curva de calibracion es cuatro drdenes de magnitud inferior
al término lineal. En la tercera columna de datos se representa la indeterminacion
estandar asociada con el calculo del coeficiente. El ajuste se realizo con la funcion fit

del codigo gnuplot en una plataforma Linux.

La medicion de la resolucion energética para los 9 pixeles analizados presenta valores
aceptables a baja energia, 4 y 5 keV FWHM en el pico de 33 keV. Hay que hacer notar
que estos valores son 8 veces superiores a los valores de resolucion energética que se
han utilizado para las simulaciones y que son previsibles de obtener en los nuevos
disefios de CZT solicitados al productor. La resolucion energética obtenida se degrada a
medida que aumenta la energia como se evidencia en la figura 5.7a) donde se muestra el

espectro de '**Ba adquirido en el pixel (9,21) que es representativo de un pixel de

159



comportamiento espectrométrico aceptable. Las figuras 5.7b) y c¢) muestran los
espectros obtenidos en la misma medicion en los pixeles (10,23) y (11,21),
representativos de mala y buena calidad espectrométrica respectivamente. Cabe sefialar
que el umbral relativo del pixel (11,21) en la electronica asociada resultd estar
sensiblemente mas alto que en los demas pixeles y por ello apreciamos su diferente

comportamiento a bajas energias.
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Figura 5.7: Espectros de 133y adquiridos con los pixeles a) (9,21), b) (10,23) y ¢) (11,21). En todos ellos los canales
de energia por encima de 200 keV se muestran en una escala 10 veces superior.

La figuras 5.8 a)-c) muestra los resultados obtenidos para una irradiacion con **Na en el

rango hasta 800 keV.
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Figura 5.8: Espectros de **Na adquiridos con los pixeles a) (9,21), b) (10,23) y ¢) (11,21).

El deterioro de la calidad espectrométrica en algunos pixeles a medida que aumenta la
energia esta relacionado con la calidad del cristal semiconductor y fendmenos asociados
a la variacion de la forma del impulso de la corriente inducida en los electrodos en
funcion de la profundidad de interaccion. El primer efecto es irreversible, pero el
segundo se puede corregir en funcion de la forma esperada y amplitud de la sefial en el
pixel y el canal del catodo. La relacion entre la senal del catodo y la de los anodos
pixelados da informacion sobre la profundidad de interaccion. En la figura 5.9 se
muestran los mismos espectros de la figura 5.8 después de aplicar la correccion por
profundidad de interaccion. Comparando ambas graficas para los casos a) y b) se
aprecia que es posible mejorar ligeramente la resolucion energética en los pixeles de
calidad aceptable y mala y que en el caso c), que representa un pixel de buena calidad

espectrométrica, se logra una mejora mucho mas evidente.
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Figura 5.9: Espectros de **Na adquiridos con los pixeles a) (9,21), b) (10,23) y ¢) (11,21) corregidos por profundidad
de interaccion.

Es importante destacar que la capacidad de corregir el valor espectrométrico medido en
un pixel dependera del ruido electronico en el canal del catodo, que es en la practica

mucho mayor que en los pixeles individuales, y del disefio de los pixeles del detector.

Centellantes del ClearPET

En los detectores centellantes LYSO-LuY AP del médulo del ClearPET no se requieren
tan altos valores de resolucion energética debido a que el angulo de dispersion Compton
es obtenido mediante la energia depositada en el CZT, la posicién de interaccion en
ambos detectores y el conocimiento de la energia incidente. La resolucion energética de
estos concuerda con los valores reportados para dichos detectores presentando un valor
aproximado de 20 % (102 keV para 511 keV). Sin embargo la limitada eficiencia y el
hecho de que se almacenen eventos independientes en ambos detectores para un analisis
posterior de las coincidencias conlleva al almacenamiento de una gran cantidad de datos
que permitan contar con una estadistica significativa. El volumen de datos que aportan
los cristales centellantes del moédulo del ClearPET en todo el intervalo energético
(ficheros de varios GigaBytes) es dificilmente manejable con sistemas informaticos
estandar ya que incluyen una gran cantidad de eventos a energias no utiles para el
experimento que es preferible rechazar. Una adecuada calibracion energética es
necesaria para limitar los umbrales de adquisicion de eventos en los centellantes

solamente al rango energético de interés para las coincidencias Compton.

Para realizar dicha calibracion en cada uno de los detectores de LYSO-LuYAP se
desarroll6 un programa que consiste en una interfaz grafica donde se selecciona

manualmente el pico caracteristico de una linea de emision de energia conocida en cada
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cristal de cada FM y se obtiene el factor de correccion correspondiente. Utilizando el
factor de correccion se genera un fichero de conversion de unidades de ADC a keV que
es almacenado y utilizado en la medicion. La figura 5.10 muestra la interfaz grafica de
calibracion para uno de los bloques de 8 x 8 cristales que corresponden a un FM en el

caso del pico energético de 511 del **Na.
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Figura 5.10: Ventana de visualizacion del software especifico desarrollado para calibracion.

En la figura 5.11 se muestra la interfaz grafica que permite establecer los umbrales de
adquisicion de eventos en los bloques centellantes correspondientes a cada FM. Ademas
por medio de dicha interfaz se envian a los detectores los valores de alto voltaje, se
realiza la lectura de los eventos en los 4 fotomultiplicadores del mddulo, el control y
monitoreo de otros parametros programables como los voltajes de alimentacion, la
temperatura en el modulo y la seleccion del numero y tiempo de RESET. Esta interfaz
permite, ademas, a través del control de la sefial de RESET comun para el detector CZT
y los detectores centellantes del ClearPET, el inicio de la adquisicion de eventos en el
modulo centellante de manera sincronizada con la adquisicion eventos en el CZT. Los
eventos adquiridos son almacenados en disco para el posterior analisis e identificacion

de las coincidencias Compton.
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Figura 5.11: Pantalla de interfaz grafica control, monitoreo de los parametros y visualizacion de los espectros del
modulo del ClearPET.

Sincronismo CZT-Mddulo ClearPET.

La obtencion de coincidencias Compton se logra a partir de la sincronizacion de los
eventos en el CZT y el modulo del ClearPET. Como se ha explicado en la descripcion
de la electronica de los moddulos del ClearPET este contiene un contador que es
controlado por sefiales externas de reloj (CLOCK) y de reinicio (RESET). Cada vez que
el modulo detecta un evento, es transferido de conjunto con el tiempo de ocurrencia y el
nimero de RESET a un ordenador para su procesado posterior. Con el objetivo de
sincronizar las adquisiciones que de forma individual realizan ambos detectores se
desarrollo e integro en la FPGA del CZT un circuito (figura 5.12) que entrega a este
detector de forma sincronizada las mismas sefiales externas de CLOCK y RESET del
modulo del ClearPET. Estas sefales posibilitan la inclusion en los ficheros de datos de
ambos detectores de una marca temporal absoluta para cada evento dentro de un mismo
RESET, y por tanto, la identificacion de los sucesos coincidentes almacenados en los

dos ficheros.
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Figura 5.12. Circuito de sincronismo incorporado a la FPGA de la electrénica del CZT.

La adquisicion del médulo del ClearPET se inicia enviando desde el ordenador a través
de un puerto serie una sefal a su tarjeta de CLOCK/RESET con una frecuencia de reloj
de 40 MHz. Esta tarjeta genera una sefial de reloj continua y una sefial de activacion
(ENABLE) a la FPGA del modulo. Cuando la sefial est4 en alto el contador de eventos
se activa y la FPGA envia datos al ordenador. Cuando la sefial de ENABLE esta en

bajo, el contador se pone a 0 y la FPGA pasa a modo desactivado.

Por medio del circuito de sincronismo el detector de CZT comparte las sefiales de
CLOCK y RESET del ClearPET. La sefial del reloj es multiplicada internamente en la
FPGA por 4 para incrementar la frecuencia del mismo lo que permite mejorar la
resolucion de la marca temporal de 25 ns a 6,25 ns. Cuando la sefial de RESET esta a
cero, el detector de CZT se pone a cero y la FPGA del modulo de lectura se desactiva
poniendo el contador a cero. Cuando la sefial de RESET se pone a 1, la FPGA pasa a
modo de operacion y el contador comienza a operar. Asi ademas de las sefiales de salida
del ASIC de la tabla 3.4 del capitulo 3, en cada adquisicion, la electronica de lectura del
ClearPET proporciona el tiempo (valor acumulado en el contador) y el nimero de veces
que la linea de RESET ha sido activada. La escritura de datos se hace en modo lista a

fichero, generando cada evento la informacién mostrada en la tabla 5.3.
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No. Marca | Direcciéon | Energia Energia Energia | Valor 1 de | Valor 2 de
RESET de del pixel del del del catodo | lalinea de | lalinea de
tiempo central pixel 0 pixel 8 base base

Tabla 5.3: Descripcion de la linea de escritura por evento en el fichero de adquisicion sincronizada del detector CZT
y el modulo del ClearPET en el sistema de coincidencias Compton.

Medicion de la coincidencia Compton.

La busqueda de las coincidencias Compton se realiza posteriormente con los datos de la
medicion en ambos detectores almacenados en dos ficheros binarios que se generan por
cada programa de adquisicion. Como se ha explicado la sincronizacion entre ambos
ficheros se alcanza a través del establecimiento de la marca de tiempo comutn. Los datos
binarios, almacenados en una estructura de lenguaje C por el programa de adquisicion,

se muestran en la tabla 5.4.

CZT Modulo ClearPET
typedef struct TrackerOutput | typedef struct CalorOutput
{ {

unsigned short NRESET; unsigned short NRESET;
unsigned int T1; double T1;

unsigned short T2;
unsigned short col;
unsigned short fil,;
unsigned short Epixel;
unsigned short Ecatodo;
}TrackerOutput;
TrackerOutput tra_READ;

unsigned char PM;
unsigned char px;
unsigned char ly;
unsigned short energy;
}CalorOutput;
CalorOutput cal_READ;

Tabla 5.4: Estructura de los datos binarios almacenados en cada detector.

En ambos casos el valor de NRESET indica cuantas veces se ha producido un RESET
hasta el momento del suceso a registrar y T1 es el nimero de ciclos del reloj desde el

ultimo RESET. Cada ciclo corresponde a 6,25 ns.

En el primer caso (CZT) T2 es una extension en 16 bit del registro de T1. Col y fil
indican la columna y la fila del pixel donde se ha producido una interaccion Compton y

Epixel y Ecatodo corresponden a la conversion digital de los valores de pico de energia
del formador gaussiano procedentes del pixel que ha disparado asi como del catodo,

estos valores son convertidos a energia mediante la correspondiente calibracion.

En el segundo caso (centelladores del modulo del ClearPET) PM, px y ly, indican
respectivamente el fotomultiplicador (0...3), el pixel (0...63), y el centelleador (0,1)
LYSO, LUYAP donde se ha producido la interaccion. Energy representa la energia en

166



keV ya que la calibracion, a diferencia del caso anterior, se realiza antes del

almacenamiento en disco.

El numero de veces que la sefial de RESET reinicia el contador de tiempo a cero se
acumula dentro de cada fichero de salida. Asi cada evento contiene la etiqueta del
nimero de RESET al que pertenece con su marca de tiempo y por tanto Gnicamente
aquellos eventos en que ambos detectores tienen la misma etiqueta de RESET son

incluidos en el analisis de las coincidencias Compton.

Los eventos en el CZT y centellador son coincidentes en una ventana de tiempos 7, si
el valor absoluto de (T¢czr— Ten:) €8 menor o igual a 7,,, siendo T¢zr la marca de tiempo
del CZT y T,.ns la marca de tiempo del centellador del médulo ClearPET. Entonces el

numero de coincidencias para una sefial de RESET determinada sera:

NCZT Ncem‘
NcoincidenciasR = Z Z f(abS(TCZTRi - T’centRj) < T;) (51)
i=0 j=0
En donde:
Vsiabs(Teyp g = Topip) ST,
bs(Trpp o = Tooin) <T,) = oo
f(a S( AT R ceij) V) 0 Si abS(TCZTRi _TcentRj) > Tv
siendo

Nczr: el numero de eventos del CZT en el RESET correspondiente.
Neent » €l nimero de eventos del centellador en el RESET correspondiente.
T cztri - la marca temporal del evento i CZT en el RESET correspondiente.

Teentrj: 1a marca temporal del suceso j del centellador en el RESET correspondiente.
Para obtener las coincidencias totales se suman las coincidencias de cada RESET.

Resultados obtenidos

La medicion de la incertidumbre angular (dngulo geométrico frente a dngulo calculado)
del CoR Compton se realizo utilizando una fuente puntual de *’Cs que emite cuantos y
de una sola energia, 662 keV, evitando las interferencias en la medicién por la deteccion

de cuantos y de multiples energias como ocurre al utilizar el **Na. Se muestran los
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resultados obtenidos en una medicion de 2 horas con una actividad de la fuente

radiactiva en el momento de la medicion de 5,4 MBq (146 pCi).

El tiempo de ventana de coincidencias se seleccion6 experimentalmente realizando un
barrido de desplazamiento temporal entre -1 y 1 ps con un paso de 6,25 ns y
determinando el ntimero de coincidencias en dicho intervalo temporal que se muestra en

la figura 5.13.
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Figura 5.13: Curva experimental del nimero de coincidencias en funcion del desplazamiento temporal para la
determinacion de la ventana temporal.

El segmento constante horizontal (linea en rojo con valor medio igual a 62,6)
corresponde a las coincidencias aleatorias que se producen cuando no existe relacion
alguna entre sucesos, las llamadas coincidencias accidentales C,... Estas se calculan

mediante la formula 5.2 [1]:

Conteos j ( Conteos
CZT

) T, T, (5.2)
S cent

CAcc = 2(
A

En donde,
Ty: es la ventana temporal de coincidencia seleccionada.

Tu. es el tiempo real de medicion.

En la medicion se acumularon 359 RESET de 20 segundos (7179,9 segundos). Los
resultados se exponen en la figura 5.14 utilizando la pantalla de visualizacion resultados

del programa de analisis de coincidencias Compton.
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M Sucesos CZT 1270458 freC2T 177.0
M Sucesos: cent 22311287 fre cent 9043 1
CACCIDEMTALES [tedricas] =2°frelt2 T fre[cent | " T *Tm i 62 6
Nimero de Reset considerados 359

Tiempo de Reset 200
Tiempo de total 7179.9

COINCIDENCIAS TOTALES 11685.0

Figura 5.14: Resultados de la medicion experimental de las coincidencias.

De acuerdo a los valores obtenidos:

o Ty=06.25ns

o Ty=7.1799-10"s

Numero de sucesos en el CZT: 1270458

Numero de sucesos en los centelladores : 28311287
firecuencia de sucesos en el detector: 1.77012-10° Conteos/s
frecuencia de sucesos en el detector2: 3.943131-10° Conteos/s

De acuerdo a la figura 5.13 el retardo del tiempo de respuesta de la electronica del CZT
con respecto a la electronica del centellador es de aproximadamente 150 ns y por tanto

el nimero de coincidencias en la medicion aumenta de forma abrupta en ese valor.

La figura 5.15a) muestra la medicion realizada de los dngulos geométrico y calculado a

partir de la deposicion de energia y la 5.15b) la diferencia entre ellos.
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Figura 5.15: a) Histograma de los angulos geométrico y calculado y b) diferencia entre ellos sin la correccion
de la sefial teniendo en cuenta la profundidad de interaccion.
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Como se observa el valor de indeterminacion angular, determinada por el FWHM de la
diferencia entre el angulo geométrico, hallado a partir de la disposicion geométrica de
los detectores utilizando la formula (4.1), y el dngulo calculado teniendo en cuenta los
datos experimentales de energia depositada en el detector de CZT empleando la férmula
(3.15) es de 20°. Dicho valor es muy alto y no tiene en cuenta la dependencia energética
y temporal del CZT de la profundidad de interaccion de los cuantos y en el espacio entre
los electrodos de coleccion. Este comportamiento es caracteristico de los
semiconductores de banda ancha, entre los que se incluye el CZT producto del
atrapamiento de los electrones en su movimiento a los electrodos de coleccion. Por ello
se han realizado correcciones que permiten compensar este efecto en las caracteristicas
dependientes de la profundidad de interaccién y mejorar la incertidumbre angular en el

sistema experimental.

Correccion de los efectos relacionados con la profundidad de interaccién en el detector
CZT.

Los efectos en la coleccion de la sefial producto de la dependencia temporal y energética
del CZT con la profundidad de interaccion se explican partir de la figura 5.16. En ella
estan representadas las sefiales correspondientes a dos deposiciones de la misma

cantidad de energia en el CZT en dos profundidades diferentes.

3

Sehal de carga inducida

Valor de ‘.,-' E2 |E1

=
umbral e* |

* fiempo

Tiempo de disparo2 | | Tiempo de disparo]

Figura 5.16: Efectos de la profundidad de interaccion en el CZT en la sefial obtenida.

La linea representada en negro corresponde a la sefial producida por la interaccion del

cuanto y en las inmediaciones del catodo. Alli los electrones secundarios producidos por
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el fotoelectron derivan siguiendo las lineas de campo eléctrico aplicado. En una primera
fase la velocidad de las cargas al atravesar el cristal es constante y se acelera
bruscamente en las proximidades del pixel de coleccion. Esto da lugar a una carga
inducida lineal con el tiempo, seguida de una aceleracion brusca en correspondencia al
voltaje aplicado en el anodo. La linea representada en azul muestra la carga inducida en
el &nodo por una interaccion de un cuanto y de la misma energia en aproximadamente la

mitad de la profundidad del cristal.

Ambas senales, que depositan la misma energia, cruzan el umbral de disparo del
sistema de lectura en tiempos diferentes, trayendo como consecuencia retardos
temporales variables. Como se aprecia, a pesar de que el cuanto y deposita la misma

energia el valor de la sefal en el anodo es diferente (menor a mayor cercania del anodo).

Para contrarrestar estos efectos en el sistema de medicion se han aplicado las

correcciones que se describen a continuacion.

Cdlculo de la profundidad de interaccion

Para un detector de CZT ideal la relacion sefialcatodo/sefialanodo puede utilizarse para
hacer una estimacion de la profundidad de interaccion, siendo este cociente igual a 1
cuando la deposicion energética es en la parte el cristal mas cercana al catodo y 0 en el
caso de deposicion muy cercana al dnodo (pixel). Para que esta relacion se cumpla en el
circuito electronico las ganancias aplicadas a la sefial del catodo y de los pixeles del
anodo deben ser iguales. En el sistema experimental utilizado, las ganancias
electronicas son diferentes por lo que antes del célculo de la profundidad de interaccion
se realiza un ajuste de la ganancia de la sefial del catodo Para ello se multiplica la sefal

del catodo por el factor de calibracion obtenido en cada pixel de la siguiente manera:

Ema'ximopl,xel
E

maximo

Factor de calibracioncatodo (1 pixely= (5.3)

catodo

La figura 5.17 muestra para el pixel (23,11) el espectro energético del *’Cs medido en
el CZT, en rojo la medicién en el catodo y en azul en el pixel (dnodo) con el valor
energético en el eje de las abscisas. En a) antes de la correccion, se observa claramente

la diferencia de ganancia electronica entre ambas sefiales.
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Figura 5.17: Espectros energéticos de una fuente de "*’Cs en pixel (23,11) en azul y en el catodo en rojo, a) sin
efectuar correccion de la ganancia, b) después de la correccion de ganancia.

Después de realizada la correccion de la ganancia electronica entre ambos electrodos de
coleccion se halla la relacion Epixel / Ecatodo en cada pixel para cada una de las
mediciones, estimando asi la profundidad a la que ha ocurrido la interaccion del cuanto
y para cada evento en el material semiconductor. El valor de la profundidad de

interaccion es usado para corregir la energia y el tiempo de retardo de cada evento.

Correccion de la energia

La dependencia de la energia medida en el detector de CZT con la profundidad de
interaccion se obtuvo a partir de los resultados de la medicion de un conjunto de
radionucleidos de lineas de emision y que barren el espectro del intervalo energético de
interés (*Ba-E=33-53-80,9-276-302-356 keV, *’Na-E=511 keV producto de la
aniquilacion del positron, *’Cs-E=662 keV.,). El espesor de 5 mm del CZT se dividio

virtualmente en N= 20 rodajas diferentes de tal forma que se cumpla la relacion:

Epixel _ N
E. ... rodaja (-4

A cada rodaja se le asignan los eventos que le corresponden segtn la relacion

o E
rodaja = —4%<-N (5.5)
pixel
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La primera rodaja es la mas cercana al anodo (pixel). Los eventos son clasificados en
funcion de la rodaja a la que pertenecen y se obtiene el espectro de cada rodaja. Con los
valores de los picos de energia de cada linea de emision por rodaja se realiza la
correccion energética para cada una de ellas de forma tal que la linea de emision esté
ubicada en su valor real en el espectro energético. Este procedimiento se realiza para
cada uno de los pixeles y a partir de la correccion para cada uno de ellos se obtiene el
espectro energético de todos los pixeles activos en una medicion. Como ejemplo la
figura 5.18 muestra la secuencia por rodajas de la porcion de carga depositada en un
pixel (9,21) en la medicion del *’Cs antes de la correccion por profundidad en energia

en energia y en la ultima posicion la imagen tridimensional por rodajas de todo el

volumen del detector.
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Figura 5.18: Secuencia por rodajas del espectro energético del '*’Cs en el pixel (21-9).

La figura 5.19 muestra la dependencia de la posicion del fotopico del '*’Cs en energia
de la profundidad de interaccion para el pixel (21,9), a) antes de la correccion b)

después de la correccion.
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Figura 5.19: Dependencia de la energia del fotopico del "*’Cs de la profundidad de interaccion para el pixel (21,9), a)
antes de la correccion y b) después de la correccion.
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Los resultados de la correccién por profundidad de interaccion para cada pixel se
integran y se obtiene el espectro corregido para los 9 pixeles activos en la medicion. El
espectro energético para todos pixeles activos se muestra con la misma escala en la

figura 5.20, a) antes y b) después de la correccion en energia.
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Figura 5.20: Espectro energético del '*’Cs para los 9 pixeles activos a) sin la correccion en energia por la profundidad
de interaccion y b) con la correccion en energia.

Puede apreciarse que con este método se logra una mejora sustancial de la resolucion
energética del CZT de mas del 20 % a 7 %. Dado que este detector trabaja en el
intervalo energético de dispersion Compton es importante hacer notar el aumento en 1,2
veces del area bajo la curva en ese intervalo y por lo tanto la cantidad de cuentas debido
al incremento en la resolucion energética. Como consecuencia se incrementa la

posibilidad de deteccion de coincidencias Compton.

Correccion temporal

La dependencia temporal de la profundidad de interaccion se obtiene a partir del
histograma de frecuencia en funcion de la separacion temporal (zczt-fcent) subdividiendo
virtualmente en N=20 rodajas. De forma similar a la correccidon en energia el pico de
coincidencias de cada rodaja se coloca en el mismo valor de diferencia temporal. Esta
correccion se realiza para cada pixel y a partir de los resultados para todos lo pixeles
activos. En la figura 5.21 se muestra la secuencia por rodajas del pico de coincidencias

temporales en dependencia de la diferencia de tiempo entre el CZT y los centellantes del
ClearPET (tczt — tent) para el conjunto de 9 pixeles activos y en la tltima posicion la

imagen tridimensional por rodajas de todo el volumen del detector.
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Figura 5.21: Secuencia por rodajas del pico de coincidencias temporales en dependencia de la diferencia de tiempo
entre el CZT y los centellantes del ClearPET (tczr — teenr) para el conjunto de 9 pixeles activos.

El histograma de coincidencias en funcién de la diferencia temporal corregido para

todos pixeles activos se muestra figura 5.22.
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Figura 5.22: Histograma de coincidencias en funcion del desplazamiento temporal después de la correccion
por profundidad de interaccion.

Como puede deducirse de la comparacion entre las figuras 5.13 y 5.22, utilizando este
método se ha logrado disminuir en 119 ns el efecto temporal de la profundidad de
interaccion en el CZT utilizado en la experimentacion, logrando incrementar, ademas, el

namero de coincidencias en un 44 %.

Los resultados de la incertidumbre angular obtenidos a partir de la medicion en la linea
de emision de 662 keV del ’Cs después de aplicar las correcciones antes mencionadas
se muestran por medio de la pantalla de visualizacidon del programa de procesamiento de
las coincidencias Compton. La figura 5.23a) muestra los angulos geométrico y
calculado y la b) la diferencia entre ellos después de efectuar las correcciones energética

y temporal.
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Figura 5.23: Resultados de la medicion de la coincidencia Compton en el *’Cs después de aplicadas las
correcciones relativas a la profundidad de interaccion. a) Histograma de los angulos geométrico y calculado y b)
diferencia entre ellos con la correccidn de la sefial teniendo en cuenta la profundidad de interaccion.

En la figura 5.23 puede observarse que la diferencia entre el dngulo geométrico y
calculado a partir de la energia depositada en el CZT, después de aplicar las
correcciones se ha reducido en 10° con lo que se mejora la resolucion espacial PET-
Compton experimental, sin embargo para lograr la resolucion espacial esperada es
necesario contar con detectores de CZT con mejores caracteristicas energéticas y

temporales.
5.2. Coincidencia PET-Compton.

La instalacion experimental PET-Compton busca detectar eventos procedentes de la
desintegracion de un ntcleo atdémico en un positréon y al menos un cuanto y . El positron
se aniquilard dando lugar a dos cuantos y con la misma direccidon y sentidos opuestos
que definen la LoR PET, y el cuanto y no positronico por medio de la interaccion
Compton da lugar al CoR y la interseccion de ambos a dos posibles puntos de emision.
Por tanto la deteccion de un evento PET-Compton se compone de la medicion

instantanea de:

e La coincidencia Compton (energia depositada en el detector CZT y posicion de
interaccion en el CZT y centellante del ClearPET que definen el CoR Compton).
e Las dos posiciones de interaccion en los centellantes del ClearPET que definen

la LoR PET.

Con el proposito de incrementar la capacidad de deteccion de las coincidencias

Compton en el montaje del sistema experimental se han realizado varias modificaciones
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al ClearPET: al anillo de deteccion se le han retirado 4 moédulos (1 modulo cada 5
secuencialmente distribuidos), que son utilizados como segundos detectores de la
dispersion Compton. Por tanto dicho anillo queda compuesto por 16 mddulos. La
ausencia de los 4 modulos, no acarrea falta de proyecciones para reconstruir la imagen
debido al giro del tomodgrafo. La medicion de las coincidencias PET la realiza el
ClearPET como se describe en el capitulo 3. Asimismo la medicion de la coincidencia
Compton se realiza manteniendo las condiciones establecidas en el epigrafe anterior. El
cuanto y dispersado en el CZT es detectado solamente en 4 de los mddulos (0, 5, 10, 15)

que han sido retirados del total (0...19) de la estructura mecanica del ClearPET.

El detector Compton, compuesto por el detector de CZT y los cuatro mddulos del
ClearPET desmontados del anillo PET como segundos detectores, es montado en una
base metalica que se adapta al soporte mecanico del ClearPET. Los moédulos estan
dispuestos en la base metalica con los detectores de cara al detector CZT, en posiciones
angulares correspondientes a £30° y £40°. La figura 5.24a muestra una vista superior del
disefio de ingenieria del este sistema Compton y la b una foto del sistema experimental.
Las posiciones de los cristales centellantes dentro de los modulos en el segundo detector

estdn marcadas en naranja y amarillo.

Moédulos del ClearPET

S

==l ]

b)

a)

Figura 5.24: Vista superior del montaje del sistema para la medicion de la coincidencia Compton.
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En la figura 5.25 se muestra un detalle parcial del anillo PET mostrando tinicamente la
posicion de los modulos utilizados para la deteccion de las LoR en la posicion angular
inicial. Se observan los vacios correspondientes a los mdédulos retirados para ser usados
como segundo detector en la medicion del cuanto y dispersado. La posicion de los

modulos en la estructura mecanica del anillo se muestra en la figura 5.26.
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Figura 5.25: Dibujo esquematico de la disposicion Figura 5.26: Dibujo completo de la vista
de los detectores operativos del sistema PET en el posterior del sistema PET.
disefio para la deteccion de eventos PET-Compton.

La disposicion de los detectores del sistema experimental PET-Compton integrado se

muestra esquematicamente en las figuras 5.27 (vista lateral) y 5.28 (vista frontal).
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Figura 5.27: Vista parcial lateral de la Figura 5.28: Vista frontal trasera (parcial) de de la
disposicion conjunta de los detectores disposicion conjunta de los detectores Compton y
Compton y PET. PET
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En la figura 5.29a y b se muestra el dibujo esquematico y la foto de la vista lateral del
montaje conjunto de los detectores de dispersion Compton y los detectores PET en el

disefio experimental Compton-PET.

a) b)
Figura 5.29: Vista lateral competa de la disposicion conjunta de los detectores Compton y PET.

Modificaciones de la electrénica del ClearPET para su uso como sistema PET-

Compton.

Dado que el ClearPET puede trabajar en diferentes configuraciones y con diferentes
numeros de modulos, la retirada de estos no afecta a las conexiones dentro del anillo.
Sin embargo fueron necesarias las siguientes modificaciones para las conexiones de
trabajo de los modulos [0, 5, 10, 15], posicionados fuera del anillo como segundos

detectores Compton:

Alimentacion: Nuevas conexiones en la fuente de alimentacion general para la
extraccion de las tensiones de alimentacion (+/~5V, +12, GND) de los modulos [0, 5,

10, 15].

Fibra optica: Nuevas conexiones de fibra Optica entre los mddulos [0, 5, 10, 15] y los

respectivos ordenadores esclavos.
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Bus RS232: Aumento de su capacidad del enlace serie con nuevas conexiones que
incluyen la configuracion de las altas tensiones y los niveles de disparo de los modulos

[0, 5, 10, 15].

CLOCK RESET: Fueron utilizadas dos lineas sobrantes de esta tarjeta para enviar las
sefales a otra, que en su origen era una tarjeta generadora de reloj, y que ha sido
modificada como tarjeta intermedia (figura 5.30), la cual, ademads, proporciona la
corriente suficiente para alimentar hasta 9 modulos como segundos detectores en la
dispersion Compton. Inicialmente se valord la opcion de sacar directamente todas las
sefiales de la tarjeta de CLOCK-RESET integrada en la estructura mecanica, lo cual
suponia la interferencia con el movimiento giratorio del anillo, en el mejor de los casos,
de 8 lineas (cables coaxiales con terminaciones LEMO) atravesando el campo de vision
(FoV) del PET. Con la utilizacion de esta tarjeta intermedia solo dos cables atraviesan el

FoV.

pUi

i
K
Ly |

Figura 5.30: Tarjeta electronica modificada para actuar como intermedia en la transmisioén de sefiales a los modulos
del ClearPET que actian como segundos detectores de la dispersion Compton.
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Programacion del sistema PET-Compton

Como se ha mencionado cada ordenador esclavo genera un fichero binario conteniendo
la informacidn de cada suceso con el formato descrito en la tabla 3.6 del capitulo 3. En
dicha tabla el primer campo de 4 bit corresponde al nimero del médulo, [0..19], donde
se produce la deteccion. Conociendo la numeracion de los modulos que funcionan como
segundos detectores de la dispersion Compton [0, 5, 10, 15] es posible distinguir si el
evento corresponde a una LoR producto de la aniquilacion positronica o a una deteccion

de un cuanto y dispersado.

El programa de andlisis es el responsable de, analizando los ficheros binarios
proporcionados por el programa de toma de datos de ClearPET y los datos
proporcionados por la toma de datos del CZT, buscar las coincidencias temporales de

los eventos que ocurren en el sistema PET-Compton:
e PET (coincidencia de 2 detecciones en los mddulos del anillo).

e PET-Compton (1 deteccién en el CZT + 1 deteccion en algun modulo del
segundo detector en la dispersion Compton + 2 eventos en los modulos del

anillo PET.

El disefio experimental PET-Compton utiliza los programas de control y toma de datos

del ClearPET (figuras 5.31 y 5.32).

Fi Preprocessor Control E]|E|E]

Haost

Sample D0 | Rateh D)) | Dhagrantics | Log Messages

Seleck host: DAQ output:

‘‘‘‘ PET-Compton/Diciembre08
Access rights:  All
Total DAQ running...

ZleatPET Preprocessor Service Estimated time left: 00:28:43

S . Rotation: 2 of 30 (267.2%)
Service is running i

Fi

([[]]

(O Counts summary (=) Detalled counts

e 0, . .
1] I l ' ||u| I l ' Ilm I |" IIIII | l I l

Version 0,83 Mo DAQ in progress

Figura 5.32: Pantalla del programa de Figura 5.33: Pantalla del programa de toma de datos del
control del ClearPET. ClerPET en una medicion real.

DA Skakus
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La figura 5.33 muestra la pantalla del programa de adquisiciéon de datos en una
medicion real PET-Compton. Las barras verticales corresponden a la cantidad de
eventos simples medidos por cada FM. Puede observarse que la tasa de conteos es
menor en algunos grupos de cuatro FM. Estos grupos corresponden a los modulos [0,
5,10,15] utilizados como segundos detectores de la dispersion Compton. El patrén
decreciente observado en los grupos de cuatro FM corresponde a la posicion de la
fuente dentro del FOV. La medicion de PET-Compton se realizé utilizando una fuente
puntual de *Na de 0,5 MBq (13,51 uCi) situada en la parte méas cercana al detector de

CZT lo que se corresponde con los FM del niimero cero de cada modulo del anillo.

Analisis de datos v reconstruccion de la imagen PET-Compton.

Para obtener la imagen PET-Compton a partir de los 5 ficheros binarios, generados por
los ordenadores preprocesadores esclavos de ClearPET, y el fichero generado por el

control del CZT se utiliza procedimiento descrito a continuacion.

Los 5 ficheros binarios de ClearPET y el fichero del CZT se procesan mediante un
programa maquinaPET-Compton y se obtiene un tnico fichero que contiene solamente
los datos de coincidencias temporales del CZT con alguno de los cristales centelladores
dentro de una ventana temporal de 1 ps. En la tabla 5.5 se muestran, a modo de ejemplo,
varias lineas en el formato del fichero resultante que se denomina

coincidencias_multiples:

No No Tiempoczr | fil | col Epixel | Ecatodo | Tiempocent No | FM | cristal [ LYSO E
coincid RESET (seg) (unid (unid (seg) médulo cent LuYAP cent
ADC) ADC) (x5
keV)
0 0 217687.0 9 21 4815 7075 217577.0 7 1 59 0 57
1 0 3570877.0 9 21 5520 6371 3570937.0 4 1 36 1 56
2 0 7178477.0 9 22 | 2736 | 4768 7178514.0 2 0 61 1 42
2 0 7178477.0 9 22 2736 4768 7178498.0 6 3 55 0 84
3 0 22685917.0 10 | 22 | 7592 6600 22686036.0 9 3 38 0 73
4 0 35425086.0 11 | 23 6731 7746 35425049.0 4 2 38 1 57
4 0 35425086.0 11 | 23 | 6731 7746 35424962.0 16 0 51 1 95
5 0 49104561.0 10 | 21 5859 6404 49104510.0 17 0 22 0 98
100 0 1172464945.0 | 9 21 | 8177 6324 1172465063.0 1 1 32 1 84
100 0 11724649450 | 9 21 8177 6324 1172465063.0 4 2 31 1 55
100 0 1172464945.0 | 9 21 | 8177 6324 1172464886.0 17 2 20 1 108

Tabla 5.5: Ejemplo de lineas de salida del fichero de coincidencias_multiples.
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Una coincidencia simple (CZT- centellador) viene dada por una unica linea con un valor
de numero de coincidencia determinado. Ejemplos de coincidencias tnicas son en el

caso anterior las numero 0, 1, 3 y 5.

Las coincidencias multiples vienen dadas por la repeticion en diferentes lineas del
numero de coincidencia. En el caso anterior son coincidencias triples (CZT-centellador-
centellador) las 2 y 4. Una coincidencia cuadruple (CZT-centellador y centellador-

centellador) es la nimero100.

Para la reconstruccion de imagen PET-Compton solo se tienen en cuenta las
coincidencias cuadruples en las que uno de los modulos implicados esté detras del CZT

y los otros dos en el anillo del ClearPET.

La posicion del CZT y de los 4 modulos de centelladores de la deteccion de la
coincidencia Compton es conocida y se fija mecanicamente para cada la medicion
(figuras 5.24 y 5.26 a 5.29), pero el ClearPET es un anillo que gira y por tanto es
necesario encontrar la posicion exacta de los detectores del anillo del ClearPET en el
momento de la deteccion de coincidencias. Esto es posible debido a que el ordenador
maestro del ClearPET durante la medicion almacena en un fichero codificado (encoder)
la posicion angular del anillo en periodos de tiempo de aproximadamente 50
milisegundos. Un ejemplo del primer fragmento del fichero encoder en su formato se

muestra en la tabla 5.6.

NreseT Tiempo Angulo
(unidades de 25ns) | (grados sexagesimales)
1 0 -0,24
1 1160000 0.01
1 3200000 0.29
1 5200000 0.63
1 7200000 0.95
1 9200000 1.21
1 11160000 1.49
1 13200000 1.84
1 15240000 2.16
1 17200000 242
1 19200000 2.71
1 21160000 3.04
1 1160000 0.01

Tabla 5.6: Ejemplo de fragmento del fichero encoder.
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Ambos ficheros, coincidencias_multiples y encoder, son utilizados para calcular las
coordenadas geométricas absolutas de las posiciones de cada interaccion y la energia
depositada en el CZT contando con todos los datos que permiten encontrar el punto de

emision del positrén y el tercer cuanto y, que son:

e (Coordenadas (x,y,z) de interaccion en el CZT.

e Energia depositada en el CZT.

e C(Coordenadas (x,y,z) de interaccion del centellador como segundo detector de la
coincidencia Compton.

e (Coordenadas (x,y,z) de interaccion del modulo centellador 1 en el anillo del

ClearPET.

e (Coordenadas (X,y,z) de interaccion del modulo centellador 2 en el anillo del

ClearPET.

Con estos datos y por medio de un programa de anélisis que contiene el algoritmo de
interseccion de la LoR PET y el CoR Compton expuesto en el epigrafe 3.1.1 del
capitulo 3 codificado en una rutina, se obtienen los dos puntos de interseccion que son
acumulados en un volumen discreto (voxel). La imagen se obtiene acumulando uno a
uno los puntos de interseccion que caen en cada volumen discreto. Los resultados del
programa de analisis que contienen la imagen se guardan en un fichero con formato

INTERFILE para su posterior visualizacion con el programa AMIDE.

El proceso completo de analisis de datos y reconstruccion de la imagen PET-Compton a

partir de los resultados de la medicion se muestra en la figura 5.34:
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Medicion_Preprol.bin
Medicion_Prepro2.bin L )
ClearPET s Medicion_Prepro3.bin Medicion CZT.bin <

Sistema

Compton
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maquinaPET-Compton.exe
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Calculo coincidencias PET-Compton

Calculo Posiciones absolutas

Algoritmo |Interseccién
Cono-Recta
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2

Ficherosinterfile
(-hv .v)

Figura 5.34: Esquema del proceso de analisis de datos y reconstruccion de la imagen PET-Compton.

Resultados obtenidos

En la medicion PET-Compton realizada la fuente puntual de **Na de 0,5 MBq se situd
dentro del anillo del ClearPET a 180 mm del detector CZT. El tiempo de medicion fue
de 10 horas.

Los resultados de la medicion se muestran en la pantalla del programa de analisis de

coincidencias PET-Compton en la figura 5.35:
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Figura 5.35: Pantalla del programa de analisis de coincidencias PET-Compton con los resultados de la medicion
de eventos PET-Compton de una fuente puntual de **Na.

El primer grafico Histograma dif T muestra el histograma de coincidencias temporales
triples para la coincidencia Compton (en rojo) y para las coincidencias PET en amarillo.
El tiempo en el eje de las abscisas estd expresado en unidades de 6,25 ns. Como se
aprecia en el caso de las coincidencias PET el intervalo temporal es practicamente igual

a CCro.

Los demas graficos corresponden a la medicion de la coincidencia Compton, el grafico
de los angulos geométrico (rojo) y calculado por la energia depositada en el CZT
(amarillo) y la diferencia entre ambos (verde). La diferencia angular como se observa es
de 10 % aproximadamente y corresponde con la hallada en la medicion del *’Cs. Se
muestra también el espectro energético en el CZT. En ¢l ademds del Compton y

fotoefecto de los cuantos y de 511 keV se puede observar el Compton de1275 keV.

En la pantalla de salida se muestran el numero de coincidencias totales y las
identificadas como triples y cuadruples (PET-Compton). Las coincidencias triples son el

2,6 % y las cuadruples el 0,12 % de las coincidencias totales.
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Con el propdsito de valorar la resolucion espacial fue realizada una medicién PET en las

mismas condiciones que para la medicion PET-Compton y la comparacion de forma

visual de los resultados obtenidos a través del programa AMIDE se muestra en la figura

5.36.
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Figura 5.36: Visualizacion a través del programa AMIDE de la medicion de eventos PET-Compton de una fuente
puntual de **Na, a) Eventos PET-Compton en el plano transversal y curva de resolucién espacial, b) Eventos PET en
el plano transversal y curva de resolucion espacial ¢) Visualizacion volumétrica de la medicion PET-Compton y
PET para su comparacion.

En la figura puede apreciarse que la resolucion espacial de los eventos PET-Compton
(los eventos estan localizados dentro de un espacio volumétrico mucho menor de 1 mm)
es significativamente mejor que la obtenida en la imagen PET para las mismas
condiciones (~3,5 mm). También en la figura 5.36c) aparecen en la imagen PET-
Compton con menos intensidad, los segundos puntos de interseccion LoR PET y CoR
Compton. Este ruido se ha incluido aumentando la ventana de coincidencia para su

demostracion visual.

Para calcular la eficiencia global del sistema se ha tenido en cuenta la actividad de la
fuente - 0,7 MBq, el tiempo total de mediciéon-10 horas y los eventos PET-Compton

(coincidencias cuéadruples):
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EventosPET—Cvmpton _ 8

= . =317107"°  (5.6)
0,7-10°:36000

Eficiencia global=

Eventos

totales

La eficiencia es de 3,17-10"° lo que se ajusta a los resultados obtenidos a través de la

simulacion del sistema experimental PET-Compton en el capitulo 4.

La medicion ha demostrado la posibilidad de obtener imagenes de una fuente puntual
radiactiva partir de eventos PET-Compton con mejor resolucion espacial que la
obtenida con el PET en las mismas condiciones de medicion, sin embargo la limitada
eficiencia global demuestran la necesidad de mejorar los pardmetros del sistema de
deteccion (en particular la calidad del cristal semiconductor de CZT) y la mejora del
disefio experimental en cuanto al incremento de la cobertura de deteccion para la

dispersion Compton.

Existen varias reservas para el incremento de la eficiencia global del sistema PET-
Compton, entre ellas: el sistema experimental utilizado tiene un solo detector CZT con
9 pixeles activos (una matriz de 3 x 3), que deben ser incrementados a todo el volumen
(una matriz de 32 x32 pixeles) con la posibilidad de colocar varios detectores CZT
cubriendo todo el espacio del campo de vision del equipo PET, la dimension de los
pixeles son de 1,4 x1,4 mm y en el nuevo disefio del detector sera disminuida a 300 x
300 um, ademdas pueden incrementarse la cantidad de moddulos de detectores
centelladores del ClearPET que actian como segundos detectores del sistema de
deteccion Compton en version posterior ya que se pretende cubrir todos los angulos de

dispersion.
Bibliografia.

1. Knoll, G.F. Radiation detection and measurement, 3 ed., John Wiley & Sons (1999) p
670.
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6. RESULTADOS. ANALISIS Y DISCUSION. CONSECUENCIAS Y
PROSPECTIVA.

El trabajo desarrollado en la presente tesis ha estado dirigido a la evaluacion teorico-
experimental de un método de obtenciéon de imagenes de la emision radiactiva que
presenta la posibilidad de lograr mayor resolucion espacial y mejor localizacion del sitio
de desintegracion del radionucleido. Este método propone la utilizacion de
radionucleidos emisores e’y combinando los sistemas de obtencién de iméagenes por
Tomografia de Emision de Positrones y las Camaras Compton. Al sistema de deteccion
comun se le ha denominado “PET-Compton”. Mediante modelaciéon matematica se ha
demostrado la obtencion de mejor resolucion espacial que con la utilizacion de PET. Un
primer dispositivo experimental fue disefiado, construido y probado lo que permitio
observar la presencia de eventos PET-Compton cercanos al punto de emision de la
fuente radiactiva. La eficiencia global que demuestra este sistema es aun limitada por
los que es un aspecto a perfeccionar con objeto de lograr un incremento sustancial de

los valores iniciales obtenidos, que hagan factible la utilizacion practica de la propuesta

en imagen molecular y biomédica.

Resumen de resultados comparativos PET v PET-Compton

Los resultados comparativos de la resolucion espacial y la eficiencia global evaluados
para el montaje experimental por medio de la modelacion matematica y el experimento

se muestran en la tabla 6.1.

Fuente puntual PET PET-Compton
*Na Resolucion Eficiencia Resolucion Eficiencia
espacial (mm) global espacial (mm) global
Modelacion 2,73 4107 1,16 3,58.10™
matematica
Pruebas 3,47 7,310 <1 3,17-10™
experimentales

Tabla 6.1: Resultados comparativos de resolucion espacial y la eficiencia global PET y PET-Compton.

Con objeto de comparar en las mismas condiciones la medicidon experimental en ambos
casos se utilizé la mayor abertura del anillo ClearPET por lo que no se alcanzan los
mejores valores de resolucion espacial y eficiencia en la medicién PET observados en
la simulacion con el menor didmetro del anillo de deteccion. Como se aprecia en la tabla

6.1 y en la visualizaciéon de las mediciones PET y PET-Compton (figura 5.36 del
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capitulo 5) la resolucion espacial obtenida en este primer disefio experimental del
sistema PET-Compton es claramente superior a la del PET bajo las mismas condiciones
de medicion. Sin embargo, como se intuy6 a partir de los resultados de la simulacion,
los valores de eficiencia global del sistema experimental son atn limitados debido a la

poca cobertura de la dispersion Compton con el detector de CZT empleado.

A partir de los resultados de la modelacion matematica en la tabla 6.2 se muestra la
comparacion de estos parametros en el sistema que denominamos ideal en el capitulo 4,

que posee una cobertura amplia del detector CZT para la deteccion de la dispersion

Compton.
Modelacién PET (Diametro minimo anillo PET-Compton
ideal ClearPET)
Fuente puntual | Resolucion | Eficiencia global | Resolucion Eficiencia global
espacial espacial (Eventos PET-Compton y mismo

(mm) (mm) origen)

“Na 2,73 4-10° 0,86 210”7

v 2,85 6:10° 1,52 510"

*Sc 3,87 4.10° 2,14 1107

Tabla 6.2: Resultados comparativos de resolucion espacial y la eficiencia global PET y PET-Compton en un sistema
con mayor cobertura de la dispersion Compton para los tres radionucleidos seleccionados.

En este sistema simulado la superficie de cobertura por el detector CZT del campo de
vision de la fuente radiactiva se ha incrementado en un factor 10° con respecto al
sistema experimental, lo que ha proporcionado un incremento en la eficiencia de los
puntos PET-Compton cercanos al punto de emision de la fuente de 10°, manteniendo
para todos los radionucleidos evaluados una mejor resolucion energética que la obtenida
para el sistema PET. Los resultados revelan que con una mayor cobertura del campo de
vision del radionucleido para la dispersion Compton se logrard un incremento sustancial

de su eficiencia global.

La evidencia experimental de obtencion de coincidencia Compton y PET-Compton y la
evaluacion del sistema “ClearPET-CZT” por medio de la simulacion indican que
existen atin caminos a explorar que permitiran el logro de una mayor eficiencia absoluta
en la dispersion Compton del cuanto y no positronico, como: el incremento de la
eficiencia geométrica por medio del incremento del area del detector CZT, rellenar con
modulos centelladores del ClearPET todos los angulos posibles de dispersion Compton
y mejorar la geometria global del sistema. En el proceso de seleccion de las

caracteristicas del material semiconductor a utilizar como detector de dispersion
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Compton para la energia del cuanto y no positronico se ha hecho hincapié en maximizar
los factores que contribuyen a mejorar la eficiencia de dispersion Compton intrinseca y

la disminucion de la auto-atenuacion como son el grosor y nimero atomico del CZT.

Por medio de la comparacion de la resolucién espacial obtenida a partir de la
simulacion y con el dispositivo experimental se aprecia que es posible mejorar este
parametro en el PET con la adicion de la camara Compton y la deteccion simultanea de
LoR PET y CoR Compton. Son varios los factores que influyen en ello: la resolucion
energética y composicion del material del primer detector (CZT), la identificacion
exacta de la posicion de incidencia en el primer y segundo detector y la adecuada
seleccion de la distancia entre ellos. Las incertidumbres en el angulo de dispersion estan
asociadas al ensanchamiento Doppler (estimado de forma tedrica en este trabajo) y a la
resolucion energética del CZT. La incertidumbre angular origina errores en la
estimacion del angulo de dispersion y de la posicion de interaccion en el segundo
detector Compton (centellantes del ClearPET). Los errores en la posicion de interaccion
en ambos detectores dependen de su resolucion espacial (dimensién de los pixeles)
ademads de la incertidumbre que provoca la imposibilidad de conocer con exactitud la
profundidad de interaccion en el volumen del detector. Ambos se evalian para una
distancia especifica. Otros aspectos que influyen en la incertidumbre son el tamafio del

pixel y la profundidad de interaccion.

La tabla 6.3 resume las indeterminaciones del angulo Compton que se han obtenido

para un angulo de dispersion de 40°.

Indeterminacion angulo
Compton para 40° (°)

M¢étodo Energia cuanto y incidente (keV) 511 662 1275
Tedricamente Doppler y otros efectos 2,6 - 14
Modelacion matematica | Resolucion detectores ideal - 2,06 1,94
del disefio experimental | Resolucion detectores 1,5 % y 20 % - 2,19 2,02
Pruebas experimentales | Sin corregir profundidad CZT - 20 20

Con correccion profundidad CZT - 10 10

Tabla 6.3: Indeterminaciones del angulo Compton para un angulo de dispersion de 40°.

La evaluacion tedrica y la simulacion del sistema propuesto se han realizado con
parametros cercanos a los ideales para cada uno de ellos lo que ha permitido la
obtencion en ambos casos de valores muy pequeiios de incertidumbre angular en el CoR

Compton = 2°. En el dispositivo experimental las caracteristicas del CZT utilizado (en
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particular la limitada resolucion energética) y de la electronica asociada han permitido
obtener una resolucion angular de 10° a partir de correcciones que permitieron
disminuir la dependencia de la resolucién energética y el tiempo de respuesta de la

profundidad de interaccion del cuanto y en el material.

La obtencion de una pequefia incertidumbre angular en la dispersion Compton es
importante para el logro de mejoras en la resolucion espacial del sistema PET-
Compton. Todo ello y a partir de la evidencia obtenida de eventos PET-Compton en el

experimento ha identificado varios aspectos a perfeccionar.

e Utilizaciéon de detectores de CZT con mejor resolucion energética: Una
resolucion energética de aproximadamente 2 % es importante para lograr una
correcta estimacion del cono Compton y aumentar la resolucion del sistema.

e Incrementar la relacion entre coincidencias reales y aleatorias aumentando la
resolucion temporal del circuito electronico del CZT. La resolucién temporal
actual es de 6.25ns debido a la multiplicacion por 4 en la FPGA de la frecuencia
del reloj (40MHz).

e Automatizar la correccion de los efectos producidos por la dependencia de la
resolucion energética y temporal de la profundidad de interaccion del cuanto y
en el CZT.

e Mejorar la resolucion espacial del CZT. El sistema experimental utilizado tiene
un solo detector CZT con 9 pixeles activos (una matriz de 3 x 3), que deben ser
incrementados a todo el volumen (una matriz de 32 x32 pixeles). La dimension
de los pixeles son de 1,4 x1,4 mm y en el nuevo disefio del detector sera
disminuida a 300 x 300 pm.

e Incrementar la eficiencia para la dispersion Compton aumentando la cantidad de
detectores CZT a todo el espacio del campo de emision del radionucleido y la
cantidad de modulos de detectores centelladores del ClearPET que actian como
segundos detectores del sistema de deteccion Compton para mas angulos de
dispersion.

e Analizar nuevas geometrias del sistema PET-Compton més eficientes por medio
de la modelacion por Monte Carlo. También debe considerarse la simulacion de
fuentes extensas con las nuevas geometrias para conocer las mejoras en la

calidad de la imagen obtenida.
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e Desarrollar métodos iterativos para la reconstruccion de imagenes PET-
Compton ya que permiten obtener mejor resolucion espacial que los analiticos

que hemos utilizado en el presente trabajo.

En resumen creemos haber cubierto todos los objetivos mencionados en la introduccion
con el propoésito de contribuir a la mejora de la resolucion espacial de los sistemas PET
de analisis funcional de imagen, utilizadndolos conjuntamente con un detector Compton
mediante el empleo de radionucleidos emisores e’ 7. Se ha construido un prototipo que
ha permitido probar la hipotesis y se ha desarrollado la metodologia completa que ha
servido para la obtencion de resultados y para predecirlos. Cada uno de los pasos
mencionados es susceptible de mejoras para optimizar el sistema y constituyen un

campo de [+D.

Finalmente conviene enunciar que el proyecto puede ser la base para el desarrollo y
prueba de hipodtesis alternativas al sistema PET-Compton que sirvan en la linea de
mejorar las precisiones y eficiencias de los actuales sistemas sin elevar

considerablemente su coste.
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A MODO DE CONCLUSION.

El trabajo objeto de la presente memoria se enmarca en una colaboracion entre la
AENTA (Agencia de Energia Nuclear y Tecnologias de Avanzada) y mas
particularmente el CENTIS (Centro de Is6topos) y CEADEN (Centro de Aplicaciones
Tecnoldgicas y Desarrollo Nuclear) de Cuba y el CIEMAT (Centro de Investigaciones
Energéticas, Medioambientales y Tecnoldgicas) de Espafia en particular su Division de
Instrumentacion y concretamente la Unidad de Fisica Médica creada hace pocos afios.
Se han mantenido contactos, ademas con otros institutos esparioles, con el grupo de
imagen médica de la Universidad de Tennessi de los Estados Unidos® y la Asociacion
de Radioisétopos de Japon?.

Uno de los primeros proyectos de la Unidad antes mencionada es el que ha dado lugar a
la presente memoria. Se trata de un proyecto ambicioso: conseguir mejorar la precision
espacial de los presentes sistemas de diagnostico funcional de imagen biomédica
especificamente la PET (Positron Emision Tomography) de forma que se alcancen
precisiones espaciales submilimétricas que posibiliten su aplicacién, inicialmente en

investigaciones de biologia molecular y celular como hemos referido.

Son varias las disciplinas que intervienen en su realizacion, seleccion de radionucleidos
y radiofarmacos portadores, detectores de radiacion, concretamente de cuantos y ,
calculos numéricos complejos de los sistemas a utilizar, generacién de eventos por
Monte Carlo, adaptando los programas y desarrollando otros de aplicacion especifica
para el sistema propuesto, adquisicion de un PET escaner para pequefios animales que
ha sido adaptado a los estudios realizados, construccion de un prototipo de detector
Compton como parte de un sistema experimental de prueba de calculos, simulacion y en

definitiva de la hipotesis.

Posteriormente la obtencion de datos con el sistema mencionado, el anélisis critico de
los resultados y su comparacion con las predicciones tanto tedricas como simuladas por

Monte Carlo.

También es importante la busqueda de los radionucleidos més adecuados, de las
moléculas portadoras asi como el estudio de los métodos de suministro y produccion.

! Dirigido por el Prof. D. Townsend inventor de los sistemas PET/CT.
2 Dirigido por el Prof. T. Ido pionero en describir la sintesis del **F-FDG.
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El trabajo ha sido de todo un equipo ejemplar cuyo entusiasmo y compafierismo es

modélico.

Empecé a trabajar en las ideas del proyecto hace ya afios pero me incorporé al CIEMAT

hace aproximadamente dos, etapa que alterné con periodos de estancia en Cuba.

Mi aportacion ha cubierto todos los campos referidos en el proyecto aunque con
especial énfasis en el andlisis tedrico de los procesos fisicos que ocurren en este sistema,
la simulaciéon Monte Carlo del sistema y la comprobacion experimental del

funcionamiento del sistema.

En mi opinion la idea es claramente prometedora pero aun hay que realizar importantes
mejoras como la optimizacién de todos los componentes del sistema experimental, su
ampliacién y pruebas en aplicaciones reales, inicialmente con pequefios animales. La

memoria indica las mejoras que procede realizar para conseguir sistemas eficaces.

Mi objetivo personal es volver a la AENTA a hacerme cargo de la parte cubana de la

colaboracion.

Queda trabajo pero es apasionante y creo que lo conseguiremos. Desde luego

pondremos en ello todo nuestro esfuerzo.
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ANEXO 1. RADIONUCLIDOS EMISORES DE POSITRON Y AL MENOS UN

CUANTO Y.
Emisién Gamma Emision Beta+
No Radiontclido Vida media % Emision Energia (KeV) % Emision Energia (KeV) Decaimiento
1 [ *Na 2,60 a 99,94 1274 89,84 215 Ne?
2 43 70,9 1198,8 43
n %S 3,89h 23 373 17 826 Ca
3 |x “sc 3,93h 99,95 1157 94,34 1474 Ca*
4 |, *Ti 3,08h 0,15 720 84,82 1040 Sc®
5 |, ®V 15,97d 97,55 1312 49,9 694,68 BTj
99,98 983
6 |, “Cr 21,56 h 100 308 1,55 216 4By % Tj
9 112
7 |xs %Mn 559d 100 1434 29,6 575,84 G
94,5 935
90 744
8 |, S%Fe 8,28 h 99,2 168,69 55 803,52 52M Mn—>2Cr
9 |, *Co 17,53 h 75 931 46 1498 ®Fe—»%Mn
10 |, *°Co 77,27d 100 846,77 18,1 1458 Fe
67,6 1238
1 |,, %co 70,86 d 99 810,78 14,9 474,62 =
12 |,5 *Ni 6,07 d 98,8 158 0,0001 1113 %Co—°Fe
86 811,8 0,0001 954,6
49,5 750
3y <36,5%
13 [,3 °'Ni 1,48d 81,7 1377 35,3 36,87 >"Co—"Fe
14 |, ®*cu 3,33h 10,77 656 51 1215 ®INi
12,2 283
15 |, ®cu 12,7 h 0,47 1345 17,4 653 61% 5*Ni
39% %zn
16 |5 %2zn 9,19h 26 596 8,4 605 52Cu—»%2Ni
25 40,84
17 | 7n 244,26 d 50,6 1115 1,4 329,9 cy
18 |5 *°Ga 9,49 h 23 2751 50 4153 ®Zn
37 1039
19 |4 *ea 67,63 min 3 1077 88 1899 87n
20 |5, %Ge 2,26 h 28 381 12 696 ®Ga—%zn
28,7 43
21 |, %Ge 1,62 d 36 1107 21 1205 ®Ga
22 |, As 52,6 min 81 1039 35 2139 Ge
21,8 1114 30 2151
21,8 668
75y <21,5% 742
23 1, As 65,28 h 82 174,95 27.9 816 Ge—"'Ga
24 |, Tps 26 h 80 834 64 2499 2Ge
25 |, TAs 17,77 d 59 595 26 944 34% 7“Se
66% "“Ge
26 |, Tse 7,15h 100 361 65 1290 BAs73Ge
78 67
27 | TBr 1,61h 88 286 52 1721 5Se75As
28 | .. Topr 16,2 h 74 559 25,8 3381 765e
29 [ "Br 237h 23 239 0,74 343 'Se
22,4 520
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1,24h

129
146

"Br—""Se

34

36

38

32,77d

1,35d

4,86 h

881

762
381

2317
767

1659
77

1254
1212

2252
2021

3,8% ¥sr
96,2% %*Kr

BRh—¥M Kr—3Kr

85r%Rp

40

44

46

40

87m Y

SQZr

89m Nb

13,37 h

106,65 d

3,27d

1,18 h

78

93,7

100

100
85

381

898

909

587,8
507

0,75

1220

395

2173
2680

81y 58m g 87gy

89Y

89789y

50 |4 “Te 2,75h 66 1363 8,63 815,8 “Mo—"" Nb—**Nb
24 1520

52 |, %mTe 52 min 94 871 67,6 2438 %Mo
5,7 1868

u PRu 1,64 h 70
21
17,8

336
1096
626,8

12,7 1208 ®Tc%Mo
12 918
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56

45 °Rh 207d 96 556 10,5 1301
38 475 4,2 826

62

64

66

68

70

72

48

49

49

51

99m Rh

1OSCd

108| n

In

116m Sh

™ Sh

116Te

4,7h

55,5 min

58 min

1lh

5h

2,49h

70
12

340,7
618

118,7
148
267

961,8
346,9
607

633
875
242,6
1056,6

92,9 884,7
68 937,5
29,5 707
100 1293
74 972,6
48 5429
38 407
100 1229,7
99 253,7
97 1056
33 93,9
3,2 628,7

6,9

27

16,2
4,7

0,16

0,6

744,57

1690

1330
1596

376

1159
858

310

394

®Ru

20% 1%pd
80% 2Ry

14,8 1399 103pg_,103m ph_5105Rh
8 1666

105 Ag —)105Pd

108Cd

Cd

1165n

Sn

1165b —)1165n
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78

121|

2,12h

84

15

212
532
598

10

1035,8

121Te—>1218b

80

53

54

13,11d

16,90 h

34
33

54
30

388
666
753,8

188
243

0,96
0,2

0,2
0,13

1133
466

386,6
441,6

56,3% %*Te
43,7% **Xxe

125 | —)125Te

57

59 min

17

25
16,9
18
12

464

108
365
417
285

1412
1572,8
1938
1829
1652,7

13188.—)13105—)131)(6

0,03 916

ﬂ N

96

136Nd

50,65 min

45
15,8
11,3

100
80

18,9
10,4

97
76,9
557,7

788,7
302,7

108,9
40
574,8

17 1780,8
18 1703

0,44

47
0,7

1014

1039,9
1148,8

133La—)13383.—)133c5

136Pr—>136Ce

15
14,9

653,5
1658

0,37

744
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22,9

27
9,8

0,14 578 145 m—s1Nd
0,13 699

104 | BOMEU 12,80 h 4 334 1281 89% 0Gd—1*¢sm....
2,8 406 11% *°Sm

-

110

112

114

116

118

149Tb

o5 151Tb

65 153Tb

o8 163Er

4,12 h

17,61 h

1,25h

63
34
20
164y <17%

29
26
18,4
16
229y <15,4%

28

26

24
15,6

31
6,7
6,4
419y <6,3%

11
10,9
10,5
505y <8,58%

0,049

352
165
388
652
853,4

287
251,8
108
587

1113

3,8

0,53
0,2

0,003

1410
1799

703,7
1434

188

147Eu—>147Sm—>143Nd

WGd->Eu—-*Sm..

83% 9Gd—1*°Eu....
16% “*Eu—1Sm....

151Gd—)151EU

153Tb—)153Gd—)153EU

163H0—)163Dy
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125d | | | 0005

il -
124 |5 *Lu 1,42 h 23 960,6 1271 169y 169T
20,6 191
298y <9,9%
126 |, Lu 8,24 d 47,8 739,8 0,007 361,5 Typ
13,7 19
98y <10%

128 |5, 'PHf 23,6 h 83 123,7 0,007 324,7 3 1Y
33,9 297
92y <12,7%

130 |3 Ta 1,05 h 17 2530 Tt 510vh
6 2737
132 [;; ™Ta 8,09 h 25 1159 0,42 2088 SHf
12 88
386y <6% 1225

13 0,18 761 L IR
10,3
8,6

111y <8,5%

136 |75 " Re 38 1,4 1677 182

32
24,8

79y <15%

20,6 114
88 167,8
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140 |7 *Ir 58 min 10
6,9
266y <5,6%

2 2169 19805, B3Re_, 183y
16 2428

142

144

7

7

186m Ir

188| r

19h

1,73d

23
18,4
68y <15,6%

29,7
18,7
188y <18%

146 |4 'Au 3,18h 17
72
129y <6,8%

148

156

158

79

93m
80 Hg

81

81

194 Au

198m T

ZOOTI

1,58 h

11,80 h

1,08 h

61
10
190y <6,4%

49
32
249y <26%

10,5
10
293y <8,4%

13
73
74y <4,6%

57
57
52
32y <28%

87
29,9
13,8

92y <10,8%

137
767,5
630

155
2214
633

328
293
1469

407,6
573

884
1364

4258
152
1411

367,9
1205,7
579
828

3,7
2,2
0,75

0,21
0,12

2671,8
2041
1898,5

1632
1154

1SGOS —)182W

IBSOS

0,035 808 lpg_, 190
0,034 798

1,13

0,03

0,3

1470

1066

92,8% 1 Au—»1%pt

194Pt

7,2% **Hg—'®Au....

195Hg_)195Au_>195Pt

46% “*TI—>"*Hg
54% '**Hg

ZOOHg

160 g '*°Pb 1,50 h 44 367 2,2 1858 19971, 199
9,5 353,4
115y <7,8% 1135
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201Bj 1,80 h
11 3
195y <10,7%
164 203g;j 11,76 h
14 6
223y <13%
205Bj 15,31 d 32 5
148y <16%

208P0 —)204Pb

168 |5 2Po 580h 59
28
51y <17%

184y <16,8%

45 , 72,6% 21At—>2Bi.....
32,5 27,4% P'po2Bj.....

178

100

Tabla Al.1. Radiontclidos emisores de positrén y al menos un cuanto y.

530h

29
23
45y <22%

1,4

880,8
453

0,01

174 |43 %*Np 440d 18,7 1558 0,046 788 234y 20Th_2%R, .
11 1527
6,4 1435

443,7

176 |q9 2Es 8,60 h 72 828,8 0,03 492 2500f 2460 m—s242py..
21,6 303
19,8 349
29y <13,6% 383,7

BlEs »BICf»2'Cm...
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ANEXO 2. CODIGO DE PROGRAMACION DE FORMULAS TEORICAS.

Las formulas del comportamiento tedrico de los sistemas descritas en el capitulo 3
fueron programadas con el cddigo que se muestra a continuacion en lenguaje
FORTRAN. Los perfiles Compton analiticos expresados en [1] se programaron
utilizando el fichero "compton-pen.dat" extraido de Geant 4 [2] y que proporciona para
los elementos desde Z=1 hasta Z=92, las energias de cada nivel atémico y el
correspondiente J(pz=0). EI programa se ha compilado utilizando el "Compaq Visual
Fortran Professional Edition 6.6.0" con una Unica rutina externa, la de integracion
QDAGS de la libreria IMSL [3].

prueba.fo0

!
!
I FUNCTIONS:

! prueba - Entry point of console application.
!

!

!

Example of displaying 'Hello World' at execution time.
!****************************************************************************
PROGRAM: prueba

PURPOSE: Entry point for 'Hello World' sample console application.

I
I
I
I
I
1 *k*k *k*k *k*k *k*k *k*k *k*k *k*k *k*k *k*k *k*k *k*k *k*k

program prueba

implicit none
real*4 Jget
real*4 sdoub,sdoubn,sdoubp,sdbp
real*4 egaml, theta, egam2, alpha, themin, themax, ampl, r0, dsdw , dsde, sigma, dsdedt
real*4 eemax, eemin, ampe
real*4 the,ener,pz,qc,jpz,emin,emax,energ
real*4 navog,dens,atmas,mu
real*4 me, pi
real*4 ERREST,ZZ
data me/0.511/, r0/2.82e-15/, navog/6.022e+23/
common /datos/me,pi,r0
common /funct/ egam1,energfilej,ncol,Z,2Z(21)
integer numint,i,j,caso,Z, numthe,casol
character*20 file filej
integer ncol
integer iercd,nlrty
EXTERNAL F, QDAGS,Fget,FPEN,FPENN
pi=atan2(0.,-1.)
print *, ‘escribir
print *,'1 para egam2’
print *, '2 para dsigma/domega’
print *, '3 para desigma/dee2'
print *, '4 para sigma'
print *, '5 para d2sigma/dee2dtheta '
print *, '6 para ee2
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print *, '7 para atenuacion'
print *, '8 para d2sigma/dee2domega integrado en teta'
print *,'9 errores'

! print *, '10 para d2sigma/dee2dtheta-penelope '
print *, '11 para d2sigma/dee2dtheta-j-analitica '
print *, '12 para d2sigma/dee2dtheta-j-analitica int. teta’
read *, caso

GO TO (320,330,340,350,360,362,365,367,370,380,390,400), caso

320 continue
print *, 'escribir egaml, numint, file '
print *,' Mev entero caracter'
read *, egaml, numint, file
themin=0.
themax=180
ampl=(themax-themin)/numint
alpha=egaml1/me
open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1
theta=themin+(i-1)*ampl
theta=theta*pi/180.
egam2=egaml/(1+alpha*(1-cos(theta)))
print*, theta, egam2, egaml
write(10,*) theta, egam2, egam1l
end do
close(10)
goto 1000
330 continue
print *, 'escribir Z, egaml , numint, file
print*,'  entero Mev entero caracter'
read *, Z, egaml, numint, file
themin=0.
themax=180.
ampl=(themax-themin)/numint
alpha=egaml1/me
open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1
theta=themin-+(i-1)*ampl
theta=theta*pi/180.
dsdw=Z*r0**2*(1./(1.+alpha*(1.-cos(theta))))**2
dsdw=dsdw*(1.+cos(theta)**2)/2.
dsdw=dsdw*(1.+(alpha**2*(1.-cos(theta))**2)/((1.+cos(theta)**2)*(1.+alpha*(1.-
cos(theta)))))
print*, theta, dsdw, Z, alpha
write(10,*) theta, dsdw, Z, alpha
enddo
close(10)
goto 1000
340 continue
print *, 'escribir Z, egaml, numint, file '
print*,'  entero Mev entero caracter'
read *, Z, egaml, numint, file
themin=0.
themax=egam1/(1.+(me/(2.*egam1)))
print *! =—=== == ======='" themax
! pause
ampl=(themax-themin)/numint
alpha=egaml1/me
open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1
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theta=themin+(i-1)*ampl
dsde=Z*pi*r0**2*(me/egam1**2)

dsde=dsde*(1.+(1.-(theta*me/(egam1*(egaml-theta))))**2+theta**2/(egam1*(egam1-theta)))

! dsde=Z*pi*r0**2/egam1**3

! dsde=dsde*((egam1-theta)**3+theta**2*(egam1-theta))

print*, theta, dsde , Z, egaml
write(10,*) theta, dsde , Z, egaml
enddo
close(10)
goto 1000

350 continue

print *, 'escribir Z, egamin, egamax, numint file'
print *,' entero Mev MeV entero caracter'

read *, Z, themin , themax , numint , file
ampl=(themax-themin)/numint

open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")

do i=1,numint+1
theta=themin+(i-1)*ampl
alpha=theta/me
sigma=(1+alpha)/alpha**2

sigma=sigma*(2.*(1.+alpha)/(1.+2.*alpha)-1./alpha*log(1.+2.*alpha))
sigma=sigma+1./(2.*alpha)*log(1.+2.*alpha)-(1.+3.*alpha)/(1.+2.*alpha)**2

sigma=sigma*2.*Z*pi*r0**2
print*, theta, sigma, Z
write(10,*) theta , sigma, Z
enddo
close(10)
goto 1000

360 continue

print *, 'escribir egam1, numinten ,valorener , numinttheta ,valortheta, file'

print *," Mev entero MeV entero
read *, egaml, numint, ener , numthe, the, file
print *, "escribir fileJ, ncol'

print *, " char entero'

read *, filej, ncol

if(numint.eq.0.and.numthe.ne.0) then
themin=0.

themax=180.
ampl=(themax-themin)/numthe
alpha=egaml1/me

char'

open(10,FILE=file,STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")

do i=1,numthe+1
theta=themin+(i-1)*ampl

theta=theta*pi/180.

dsdedt=sdoub(egam1,ener,thetafilej,ncol)

print*, theta, dsdedt, egaml, ener

write(10,*) theta, dsdedt, egam1, ener

enddo

close(10)

else if(humint.ne.0.and.numthe.eq.0) then
eemin=.0
eemax=egaml/(1.+(me/(2.*egam1l)))
eemax=eemax*1.1

eemax=egaml1*.9
ampe=(eemax-eemin)/numint
alpha=egaml1/me

the=the*pi/180.

open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
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do i=1,numint+1

energ=eemin+(i-1)*ampe

dsdedt=sdoub(egam1,energ,the,filej,ncol)
print*, energ, dsdedt , egam1, the
write(10,*) energ, dsdedt , egam1l, the
enddo

close(10)

else if(numint.ne.0.and.numthe.ne.0) then

eemin=0.
eemax=egaml/(1.+(me/(2.*egam1l)))
eemax=eemax*1.1

eemax=egaml1*.9
ampe=(eemax-eemin)/numint
alpha=egaml1/me

themin=0.

themax=180.
ampl=(themax-themin)/numthe
open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1

energ=eemin+(i-1)*ampe

do j=1,numthe+1

theta=themin+(j-1)*ampl

362

theta=theta*pi/180.
dsdedt=sdoub(egam1,energ,theta,filej,ncol)
print*, energ,theta, dsdedt , egaml1
write(10,*) energ,theta, dsdedt , egaml
enddo

enddo

close(10)

else
print *," los numeros de intervalos no pueden ser ambos 0
endif

goto 1000

continue

print *, 'escribir egaml numinthteta file'
print *, " Mev entero char'

read *, egaml,numthe, file

themin=0.

themax=180.
ampl=(themax-themin)/numthe
alpha=egaml1/me

open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numthe+1

theta=themin+(i-1)*ampl

theta=theta*pi/180.
ener=egaml1*((alpha*(1.-cos(theta)))/(1.+alpha*(1-cos(theta))))
print*, theta, ener

write(10,*) theta, ener, egaml

enddo

close(10)

goto 1000

365 continue

print *, 'escribir Z, A, dens, egamin, egamax, numint file"
print*,'  enteroreal real Mev MeV entero caracter'

read *, Z, atmas, dens ,themin , themax , numint , file
ampl=(themax-themin)/numint

open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
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do i=1,numint+1
theta=themin-+(i-1)*ampl
alpha=theta/me
sigma=(1+alpha)/alpha**2
sigma=sigma*(2.*(1.+alpha)/(1.+2.*alpha)-1./alpha*log(1.+2.*alpha))
sigma=sigma+1./(2.*alpha)*log(1.+2.*alpha)-(1.+3.*alpha)/(1.+2.*alpha)**2
sigma=sigma*2.*Z*pi*r0**2
mu=sigma*navog*dens/atmas
print*, theta, mu, Z
write(10,*) theta, mu , Z
enddo
close(10)
goto 1000
367 continue
print *, 'escribir egam1, numinten, file'
print *, " Mev entero char'
read *, egaml, numint, file
print *, "escribir fileJ, ncol'

print *, ' char entero’
read *, filej, ncol
eemin=0.

eemax=egaml/(1.+(me/(2.*egaml)))
eemax=eemax*1.1
eemax=egaml1*.9
print * eemax ,'==== == ——=————==—=—=
! pause
ampe=(eemax-eemin)/numint
alpha=egaml1/me
themin=0.
themax=180.
themax=themax*pi/180.
open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1
energ=eemin+(i-1)*ampe
call QDAGS (F, themin, themax, 0.0, 0.001, dsdedt, ERREST)
print*, energ, dsdedt , egaml
write(10,*) energ, dsdedt , egaml
enddo
close(10)

goto 1000

370 continue
print *," escribir 1 para dtde 2 para dta 3 para dtd 4 para dtf 5 para etot'
print *' 6 para P(x,y) '
read *, casol
call errorl(casol)

goto 1000
380 continue

goto 1000

390 continue
print *,' egaml, numinten ,valorener , numinttheta ,valortheta, file'
print*,' Mev entero MeV entero grados char'
read *, egaml, numint, ener , numthe, the, file
print *, 'escribir numero de componentesy Z1, propl, Z2, prop2 ......
print *, " n z1 pl z2 p2...
read * ,ZZ(1),(ZZ(i+1),i=1,int(ZZ(1))*2)
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if(numint.eq.0.and.numthe.ne.0) then
themin=0.
themax=180.
ampl=(themax-themin)/numthe
alpha=egaml1/me
open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numthe+1
theta=themin+(i-1)*ampl
theta=theta*pi/180.
dsdedt=sdbp(egam1,ener,theta,ZZ)
print*, theta, dsdedt, egaml, ener
write(10,*) theta, dsdedt, egam1, ener
enddo
close(10)

else if(humint.ne.0.and.numthe.eq.0) then

eemin=.0

eemax=egaml/(1.+(me/(2.*egaml)))

eemax=eemax*1.1

eemax=egaml1*.9

ampe=(eemax-eemin)/numint

alpha=egaml1/me

the=the*pi/180.

open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")

do i=1,numint+1
energ=eemin+(i-1)*ampe

dsdedt=sdbp(egaml,energ,the,ZZ)

print*, energ, dsdedt , egam1, the

write(10,*) energ, dsdedt , egam1, the

enddo

close(10)

else if(numint.ne.0.and.numthe.ne.0) then
eemin=0.
eemax=egaml/(1.+(me/(2.*egam1l)))
eemax=eemax*1.1
eemax=egaml1*.9
ampe=(eemax-eemin)/numint
alpha=egaml1/me
themin=0.
themax=180.
ampl=(themax-themin)/numthe
open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1
energ=eemin+(i-1)*ampe
do j=1,numthe+1
theta=themin+(j-1)*ampl
theta=theta*pi/180.
dsdedt=sdbp(egaml,energ,theta,ZZ)
print*, energ,theta, dsdedt , egam1
write(10,*) energ,theta, dsdedt , egaml
enddo
enddo
close(10)

else
print *,' los numeros de intervalos no pueden ser ambos 0
endif

goto 1000
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400 continue
print*,' egaml, numintet, file'
print*,' Mev entero caracter'
read *, egaml, numint, file
print *, 'escribir numero de componentesy Z1, propl, Z2, prop2 ...... '
print *, " n z1 pl 22 p2... '
read * ,ZZ(1),(ZZ(i+1),i=1,int(ZZ(1))*2)

eemin=0.
eemax=egaml/(1.+(me/(2.*egam1l)))
eemax=eemax*1.1

eemax=egaml1*.9

! pause
ampe=(eemax-eemin)/numint
alpha=egaml1/me
themin=0.
themax=180.
themax=themax*pi/180.
open(10,FILE=file, STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1

energ=eemin+(i-1)*ampe

call QDAGS (FPENN, themin, themax, 0.0, 0.001, dsdedt, ERREST)
print*, energ, dsdedt , egaml

! if(iercd().eq.0) write(10,*) energ, dsdedt , egaml

! if(nlrty(1).1t.4) write(10,*) energ, dsdedt , egaml
write(10,*) energ, dsdedt , egaml
enddo
close(10)

goto 1000
1000 continue

| ======= == ====sdoub

real*4 function sdoub(egl,ee2,tet filej,ncol)

character*(*) filej

integer ncol

real*4 Jget,jnorm

real*4 egl,ee2,tet,dsdedt

common /datos/me,pi,r0

real*4 me,pi,r0,Jpz,qc,pz,dpzdt

EXTERNAL F, QDAGS,Fget
qc=egl**2-2.*egl*(egl-ee2)*cos(tet)+(egl-ee2)**2
if(gc.1t.0.) then

dsdedt=0.

goto 30

endif

gqe=sqrt(qc)
pz=1./qc*(ee2*me-(egl-ee2)*egl*(1.-cos(tet)))
dsdedt=pi*r0**2*(me/egl**2)
dsdedt=dsdedt*(1.+(1.-(ee2*me/(egl*(egl-ee2))))**2+ee2**2/(egl*(egl-ee2)))
dpzdt=abs((egl-ee2)*sin(tet)*egl*(qc+pz)/qc**2)

print *] pz, 'pz === —==== === ===
dsdedt=pi*r0**2

dsdedt=pi*1000.
dsdedt=dsdedt*me*(egl-ee2)/(egl*qc**2)
dsdedt=dsdedt*(1.+cos(tet)**2+ee2**2/(egl*(egl-ee2)))
Jpz=Jget(filej,ncol,-pz*137./me)
dsdedt=dsdedt*Jpz*dpzdt
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call QDAGS (Fget, -25., 25., 0.0, 0.001, jnorm, ERREST)
jnorm=1.
if(ee2.1t.0.002) Jpz=0.
dsdedt=dsdedt*(pz+qc)*Jpz/jnorm
30 continue
if(dsdedt.le.0.) dsdedt=0.
sdoub=dsdedt
return
end
| ======= == ==== Jgett

real*4 function Jgett(filej,ncol,pz)
character*(*) filej, dumc*10
integer ncol,i,j
real*4 pz,pzt(100),valor, jval(100),fcon
data fcon/1./
open(11,FILE=filej,STATUS="OLD',FORM="FORMATTED")
read (11,*) dumc
i=1

1 continue
read (11,*,end=10) pzt(i),(dumm,j=1,ncol-1), jval(i)
pzt(i)=pzt(i)/fcon
i=i+1
goto 1

10 continue
close(11)
valor=0.
do j=1,i-1
if(abs(pz).ge.pzt(j).and.abs(pz).It.pzt(j+1)) then
valor=jval(j)+(jval(j+1)-jval (§))/(pzt(j+1)-pzt(j))* (abs(pz)-pzt(j))
exit
endif

enddo
Jgett=valor*3.7e-3
return

end

real*4 function Jget(filej,ncol,pz)
character*(*) filej, dumc*10
integer ncol,i,j, ncore,nval
real*4 pz,pzt(100),valorv, jval(100),fcon, jcore(100),valorc
data fcon/1./
data ifent/0/
save ifent
if(ifent.eq.0) then
open(11,FILE=filej,STATUS="OLD',FORM="FORMATTED")
read (11,*) dumc
read (11,*) (dumm,j=1,ncol) , ncore, nval
i=1
1 continue
read (11,*,end=10) pzt(i),(dumm,j=1,ncol-1), jcore(i), jval(i)
pzt(i)=pzt(i)/fcon
i=i+1
goto 1
10 continue
close(11)

print *, Jpz, Jpz ========== === ==== ='
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ifent=1

endif

valorc=0.

valorv=0.

do j=1,i-1

if(abs(pz).ge.pzt(j).and.abs(pz).It.pzt(j+1)) then

valorv=jval(j)+(jval(j+1)-jval(j))/(pzt(j+21)-pzt(j))* (abs(pz)-pzt(j))
! valorv=valorv*nval

valorc=jcore(j)+(jcore(j+1)-jcore(j))/ (pzt(j+1)-pzt(j))* (abs(pz)-pzt(j))
! valorc=valorc*ncore

exit

endif

enddo

Jget=(valorc+valorv)/3.7e-3
! Jget=valorv

return
end

| ======= == ==== sdoubn

real*4 function sdoubn(egl,ee2,tet,filej,ncol)
character™(*) filej

integer ncol

real*4 Jget

real*4 egl,ee2,eg2,tet,dsdedt,al,a2,b,ee,el,e2
common /datos/me,pi,r0

real*4 me,pi,r0,Jpz

real*8 mo,c,pzz

real*4 qc,pz

data m0,c/9.109e-31,299792458./

e2=(egl-ee?2)

el=egl

ee=ee?
qc=(el**2+e2**2-2.*el*e2*cos(2.*tet))**(1./2.)
pzz=-137./qc*(el-e2-e1*e2*(1.-cos(2.*tet))/(me))
pz=pzz

al=1.+pz/(me)

a2=1.-pz/(me)

b=el*al/(e2*a2)+e2*a2/(el*al)
b=b-4./(al*a2)+4./(al**2*a2**2)

print *, pzz, 'pz = === === ====
dsdedt=2.*pi*r0**2*me
dsdedt=dsdedt*e2*(1.-e1/(me))*b
dsdedt=dsdedt/(al*(el+e2)**2*(1.+ee/(me)))
Jpz=Jget(filej,ncol,pz)

print *, Jpz, 'Jpz e === ==== =
dsdedt=dsdedt*Jpz

sdoubn=dsdedt
return

end

real*4 function F(x)

real dsdedt,egam1,energ,x
character*20 filej

integer ncol

common /funct/ egam1,energ,filej,ncol
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dsdedt=sdoub(egam1,energ,x,filej,ncol)
F=dsdedt

return

end

real*4 function Fget(x)

real dsdedt,egam1,energ,x
character*20 filej

integer ncol

common /funct/ egam1,energ,filej,ncol
dsdedt=Jget(filej,ncol,x)

Fget=dsdedt

return

end

real dsdedt,egam1,energ,x,ZZ
character*20 filej

integer ncol,Z

common /funct/ egam1,energ,filej,ncol,Z,ZZ
dsdedt=sdoubp(egam1,energ,x,ZZ)
FPEN=dsdedt

return

end

real 27
real*4 Jgetpn,ka,EC
real*4 egl,ee2,tet,dsdedt,dpzde
common /datos/me,pi,r0
real*4 me,pi,r0,Jpz,qc,pz
EXTERNAL F, QDAGS,Fget,FPEN,EFE
ka=egl/me
EC=egl/(1.+ka*(1.-cos(tet)))
qc=egl**2-2.*egl*(egl-ee2)*cos(tet)+(egl-ee2)**2
qe=sqrt(qc)
pz=-1./qc*(ee2*me-(egl-ee2)*egl*(1.-cos(tet)))
dpzde=me/qc*(egl/EC+(egl*cos(tet)-(egl-ee2))/qc*pz/me)
| print *] pz, 'pz === —==== === ===
dsdedt=r0**2/2.*(EC/egl)**2
! dsdedt=pi*1000.
dsdedt=dsdedt*(EC/egl+egl/EC-(sin(tet))**2)*dpzde
dsdedt=dsdedt*EFE(pz,qc,egl,EC,tet,me)
dsdedt=dsdedt*Jgetpn(ZZ,pz*137./me,ee2)

sdoubp=dsdedt
return
end

real ZZ

real*4 Jgetpn,ka,EC

real*4 egl,ee2,tet,dsdedt,dpzde,dpzdt
common /datos/me,pi,r0

real*4 me,pi,r0,Jpz,qc,pz
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30

EXTERNAL F, QDAGS,Fget,FPEN,EFE
qc=egl**2-2.*egl*(egl-ee2)*cos(tet)+(egl-ee2)**2

if( gc.1t.0) then

dsdedt=0.

goto 30

endif

qe=sqrt(qc)

pz=1./qc*(ee2*me-(egl-ee2)*egl*(1.-cos(tet)))
dsdedt=pi*r0**2*(me/egl**2)
dsdedt=dsdedt*(1.+(1.-(ee2*me/(egl*(egl-ee2))))**2+ee2**2/(egl*(egl-ee2)))
dpzdt=abs((egl-ee2)*sin(tet)*egl*(qc+pz)/qc**2)

print *, pz, 'pz === ===== === ======'
dsdedt=pi*r0**2

dsdedt=pi*1000.

dsdedt=dsdedt*me*(egl-ee2)/(egl*qc**2)
dsdedt=dsdedt*(1.+cos(tet)**2+ee2**2/(egl*(egl-ee2)))
dsdedt=dsdedt*Jgetpn(ZZ,pz*137./me,ee2)
dsdedt=dsdedt*dpzdt

print *’ Jpz’ 'Jpz e === —=== ='
call QDAGS (Fget, -25., 25., 0.0, 0.001, jnorm, ERREST)
jnorm=1.

if(ee2.1t.0.002) Jpz=0.

dsdedt=dsdedt*(pz+qc)*Jpz/jnorm

continue

if(dsdedt.le.0.) dsdedt=0.
I dsdedt=-1.e-32

100

sdbp=dsdedt
return
end

real buff(1600*3)

integer ibuff(1600*3)

equivalence(buff,ibuff)

data ifent/0/

save ifent

integer i,j,numa,mumfil,numoc(100),dum

real*4 pz,eenl(100),j0(100),ee2,valor(10),salto,jan,ZZ(*)
real*4 valort

if (ifent.eq.0) then
open(11,FILE='compton-pen.dat',STATUS="OLD',FORM="FORMATTED")
index=0

read (11,*,END=200) (ibuff(i), i=index+1,index+2)
print * (ibuff(i), i=index+1,index+2)

index1=index+2

do j=1,ibuff(index+2)

index1=index1+1

read(11,*) ibuff(index1),buff(index1+1),buff(index1+2)
print *, ibuff(index1),buff(index1+1),buff(index1+2)
index1=index1+2

enddo

read (11,*) dum, dum

index=index1

goto 100

endif
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200

10

continue
close(11)
ifent=1
pause
valort=0.

do j=1,int(ZZ(1))
index=0

continue
numa=ibuff(index+1)
numfil=ibuff(index+2)
print *, numa,numfil
index1=index+2

do i=1,numfil

index1=index1+1
numoc(i)=ibuff(index1)
eenl(i)=buff(index1+1)
JO(i)=buff(index1+2)

print *, numoc(i), eenl(i),jo(i)
index1=index1+2

enddo

index=index1

pause

if (int(ZZ(2*j)).eq.numa) go to 10
goto 1

continue

valor(j)=0.
do i=1,numfil

valor(j)=valor(j)+numoc(i)*jan(jo(i),pz)*salto(ee2-eenl(i))

print W==Errs————— valor
enddo

valor(j)=valor(j)*Z2Z(2*j+1)
valort=valort+valor(j)

enddo

Jgetpn=valort/3.7e-3

return
end

real*4 function salto(x)
real*4 x,valor
valor=0.

if(x.gt.0) valor=1.
salto=valor

return

| == ==== === jan

real*4 function jan(x,pz)

real*4 x,valor
valor=x*sqrt(2.)*(sqrt(1./2.)+sqrt(2.)*x*abs(pz))
valor=valor*exp(0.5-(sqrt(0.5)+sqrt(2.)*x*abs(pz))**2)
print * '=============' valor

jan=valor

return

end
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real*4 function EFE(pz,qc,egl,EC,tet,me)

real*4 pz,valor,qc,egl,EC, tet,me,pzz

if(abs(pz).1t.0.2*me) then
valor=1.+qc/eg1*(1.+EC*(EC-egl*cos(tet))/qc**2)*pz/me
else

valor= 1.+qc/egl*(1.+EC*(EC-egl*cos(tet))/qc**2)*sign(0.2,pz)
endif

if(valor.lIt.0) valor=0.

EFE=valor

return

end

real dsdedt,egam1,energ,x

character*20 filej

integer ncol,Z,1Z

real ZZ

common /funct/ egam1,energfilej,ncol,Z,2Z(21)
dsdedt=sdbp(egaml,energ,x,ZZ)
FPENN=dsdedt

return

end

subroutine errorl(caso)

common /datos/me,pi,r0

real*4 me, pi,r0

integer caso

character*>30 filen

goto (100,200,300,400,500,600),caso

100 continue

print*," escribir egaml, deltae2, numint, file'

print *' real real int char
read *, egaml, de2, numint , filen
themin=1.

themax=180.

ampl=(themax-themin)/numint

alpha=egaml1/me
open(10,FILE=filen,STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1

theta=themin+(i-1)*ampl

theta=theta*pi/180.
dtde=de2*me/egam1**2/sin(theta)*(1.+egaml/me*(1.-cos(theta)))**2
print*, theta, dtde, egam1, de2

write(10,*) theta, dtde, egam1, de2

enddo

close(10)

return

200 continue

print*," escribir a, ddetl2, Phi,numint, file'

print *,' real real real int char'
read *, a, ddet12, phi, numint filen
themin=10.

themax=60.

ampl=(themax-themin)/numint
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alpha=egaml1/me
phi=phi*pi/180.
open(10,FILE=filen,STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1

theta=themin+(i-1)*ampl
theta=theta*pi/180.

dta=a/2./ddet12
if(phi.ne.0.) dta=dta+tan(theta+phi)-tan(theta)
print*, theta, dta, a, ddet12, phi
write(10,*) theta, dta, a, ddet12, phi
enddo
close(10)
return
300 continue
print*," escribir d, ddetl2, numint, file'

print *,' real real int char'
read *, d, ddet12, numint , filen
themin=10.

themax=60.

ampl=(themax-themin)/numint
alpha=egaml1/me
open(10,FILE=filen,STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1

theta=themin-+(i-1)*ampl
theta=theta*pi/180.
dtd=d/2./ddet12*tan(theta)
print*, theta, dtd, d, ddet12
write(10,*) theta, dtd, d, ddet12
enddo
close(10)
return

400 continue

print*," escribir fwd2, ddetl2, file'
print *' real real char'
read *, fwd2, ddet12, filen

dtfw=fwd2/ddet12
print*, dtfw , fwd2 , ddet12
write(10,*) dtfw , fwd2 , ddet12

close(10)
return
500 continue
print*," escribir egaml, deltae2, a, ddetl2, Phi, d, fwd2 ,numint, file'

print */' T*real int char'
read *, egaml, de2, a, ddetl2, phi, d, fwd2, numint filen
themin=10.

themax=60.

ampl=(themax-themin)/numint
alpha=egaml1/me
phi=phi*pi/180.
open(10,FILE=filen,STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numint+1

theta=themin+(i-1)*ampl
theta=theta*pi/180.

dtde=de2*me/egam1**2/sin(theta)*(1.+egaml/me*(1.-cos(theta)))**2

dta=a/2./ddet12
if(phi.ne.0.) dta=dta+tan(theta+phi)-tan(theta)
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dtd=d/2./ddet12*tan(theta)
dtfw=fwd2/ddet12
dt=atan(sqrt(tan(dta)**2+4.*tan(dtd)**2+tan(dtfw)**2+tan(dtde)**2))
print*, theta, dt, egam1, de2, a, ddet12, phi, d, fwd2
write(10,800) theta, dt, egaml, de2, a, ddet12, phi, d, fwd2
800 format(1x,9(e10.5,1x))
enddo
close(10)
return
600 continue
print*," escribir sigc, sigp, alpha ,numx , numy ,nsigma, file '
print *' 3*real 3*int char'
read *, sigc, sigp,alpha ,numx , numy ,nsigma, filen
alpha=alpha*pi/180.
Xmin=-nsigma*sigp
Xmax=-xmin
amplx=(xmax-xmin)/numx
ymin=-nsigma*sigc
ymax=-ymin
amply=(ymax-ymin)/numy
open(10,FILE=filen,STATUS="UNKNOWN',FORM="FORMATTED")
do i=1,numx+1
x=xmin+(i-1)*amplx
do j=1,numy+1
y=ymin+(j-1)*amply
pxy=exp(-(x**2/(2.*sigp**2)+y**2*sin(alpha)**2/(2.*sigc**2)))
print*, Xx,y,pxy, sigc,sigp,alpha
write(10,900) x,y,pxy, sigc,sigp,alpha
900 format(1x,6(e12.5,1x))
enddo
enddo
close(10)
return
end
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ANEXO 3. GAMOS- Geant4 Architecture for Medical Oriented Simulations

Para la modelacion por Monte Carlo de los diferentes configuraciones del sistema PET-
Compton se ha utilizado el programa GAMOS (Geant4 Architecture for Medical
Oriented Simulations) que es una variante de GEANT4 para aplicaciones especificas en
medicina. Desde el punto de vista informatico usa la programacion orientada a objeto y

esta implementado en lenguaje C'.

Las herramientas de simulacion de GAMOS [1] usan la estructura de Geant4 [2] para la
definicion de la fisica, los radionucleidos y la geometria, junto con la posibilidad de
programacion, por medio de la combinacion de modulos a través de ficheros de
comandos, de las operaciones y caracteristicas deseadas para cada sistema en concreto.

Las fundamentales son:

e La sefial en los detectores- Se especifica el tipo de detector (existen varios tipos
de detectores predefinidos), su volumen sensible y los resultados de Ia
interaccion de la radiacidon (colisiones): energia depositada, tiempo inicial y
tiempo final, posicion de interaccion, lista de las colisiones, lista de particulas.

e Caracteristicas de la deteccion- Resolucion energética, temporal y espacial,
tiempo de medicidn, tiempo muerto.

e Digitalizacion- Forma del impulso, ruido electrénico, filtrado de la sedial,
muestreo, conversion analogo-digital.

e Reconstruccion- Transformacion de sefiales digitales en colisiones (posicion,

energia, tiempo).

Procesos fisicos: Para establecer los procesos fisicos GAMOS utiliza la extension a

bajas energias (hasta 250 eV) de las interacciones electromagnéticas. En los positrones
incluye el proceso de aniquilacion con los electrones del medio de acuerdo a su energia.
En los electrones y cuantos y considera los procesos electromagnéticos relevantes para
el intervalo energético de interés, es decir, el efecto fotoeléctrico y los efectos de
dispersion Compton y Raleigh para los cuantos y y la radiaciéon de frenado e la
ionizacion para los electrones. Los efectos nucleares se pueden despreciar a las energias

en las cuales se desarrolla este trabajo por lo que no han sido incluidos.
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Radionucleidos: GAMOS permite simular fuentes de radiacion de diferentes

radionucleidos y contiene una base de datos de los mas comunes en aplicaciones
médicas, entre los cuales se encuentran: 18F, 22Na, 44Sc, 48V, 60C0, 133Ba, 3cs y 241Am,
pudiéndose adicionar otros de interés. Las fuentes de radiacion pueden ser puntuales (se
especifica posicion y actividad) o volumétricas (se asocia la actividad a un volumen).
Para cada radionucleido la base de datos contiene una tabla de la probabilidad de cada
proceso de desintegracion con la emision de las particulas correspondientes (electron,
positron o cuanto y). La emision de los cuantos y es monocromadtica, mientras que los
electrones y positrones son emitidos con una distribucién continua como corresponde a

la desintegracion beta [2].

Simulacién de eventos: GAMOS genera sucesos de acuerdo con las propiedades de

desintegracion de los radionucleidos y en correspondencia con los procesos fisicos que
tienen lugar en una geometria determinada, procesa las particulas producidas y las
interacciones entre la radiacion y la materia. Ello se logra por medio de rutinas definidas
por el usuario que son llamadas al inicio y al final de cada suceso y que emulan la
operacion de los detectores y el sistema de adquisicion de datos, produciendo una salida

de acuerdo a las especificaciones dadas.

Generacion de sucesos: Para cada proceso radiactivo todas las particulas primarias y

secundarias son monitoreadas desde su generacion en la fuente de radiacion hasta su
destino final (se desintegran, son absorbidas o salen fuera de la geometria del sistema).
Toda la energia depositada en los detectores, definidos como volumenes sensibles son
convertidas en colisiones y la informacion sobre estas es almacenada en listas, una para

cada sensor de radiacion.

Detectores de radiacion: En los detectores del ClearPET (LYSO/LuYAP) y el detector

Compton de CZT cada unidad de deteccion es definida como volumen sensible. De esta
forma todas las funcionalidades de GAMOS relativas a las colisiones se aplica a cada
una de ella. Los materiales: el LYSO:Ce, el LuYAP:Ce y el CZT estan definidos en

términos de su formula quimica, él nimero atémico de sus elementos y su densidad.

En los centelladores la energia depositada es convertida directamente en carga eléctrica
en el fotomultiplicador. Se establece la resolucion energética en los detectores de

acuerdo a las caracteristicas que presentan y es utilizada para tener en cuenta los efectos
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estadisticos en la conversion de luz en carga. También se define de antemano el

intervalo energético de precision para cada uno de los procesos: PET y PET-Compton

GAMOS presenta ademas facilidades para el andlisis de los datos resultantes por medio

de los siguientes histogramas:

e Colisiones en el detector sensitivo: energia, cantidad, distancia entre ellas y su
diferencia temporal.

e Historia del positron: energia inicial, rango, distancia al origen, energia en la
aniquilacion y energia de los fotones resultantes.

e Historia de los cuantos y: clasificacion por cantidad y tipo de interacciones,
pérdida energética, posicion de interaccion y desviacion angular.

e Sucesos PET y PET-COMPTON: clasificacion, distancia de la linea PET al
origen y distancia de la interaccion de la linea PET con el cono Compton al

origen.

Clasificacién de coincidencias: GAMOS clasifica todos los sucesos procedentes de las

interacciones con una valoracion la estadistica de la siguiente manera:

e Coincidencias PET:

- Busca dos colisiones reconstruidas con energias cercanas a 511 en los detectores
(se define precision en dependencia de la resolucion energética del detector).

- Construye la linea que las une y se comprueba que la distancia de esta linea al
origen del suceso esté dentro del valor definido previamente.

- Comprueba que las colisiones reconstruidas sean de trayectorias provenientes de
la misma aniquilacion positronica.

e Coincidencias Compton-PET

- Comprueba que exista una coincidencia PET

- Busca un par de colisiones reconstruidas (una en el detector 1 y otra en el
detector 2) con la suma de energias cercana a la del tercer cuanto y (la precision
en energia se define previamente).

- Construye el cono Compton y aplica el algoritmo matematico de reconstruccion
de la interseccion del cono Compton con la linea PET expuesto en el epigrafe

3.1.1 del capitulo 3.
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- Comprueba que la distancia del punto de interseccion del cono Compton con la
linea PET al origen del suceso esté dentro de un valor definido previamente.
- Comprueba que las colisiones reconstruidas del tercer cuanto y provienen de las

mismas trayectorias que el evento de aniquilacion.

Bibliografia.

1. Arce, P.; Rato, P.; Canadas, M.; Lagares, J. . GAMOS: A Geant4-based easy and
flexible framework for nuclear medicine applications. Nuclear Science Symposium
Conference Record, 2008. NSS '08. IEEE (2008), p 3162-3168.

2. S. Agostinelli et all. GEANT4—a simulation toolkit. Nucl. Instr. Meth. in Phys. Res.
A 506 (2003) 250-303.

225



ANEXO 4. RECONSTRUCCION DE LA IMAGEN.

Para realizar el andlisis de los resultados obtenidos en el sistema Compton-PET y
evaluarlos comparativamente con los del sistema PET aplicando el mismo formato en
la simulacion y experimentacion, se ha hecho uso del programa de reconstruccion que

se expone a continuacion.

A4.1. Reconstruccion de imagenes PET.

Los resultados obtenidos por medio de la simulacidon o experimentacion, a continuacion
de un procesado en el cual es filtrada la informacion no relevante para la reconstruccion,
son almacenados en un fichero binario en el que cada suceso (PET o PET -Compton)

tiene el siguiente formato:

typedef struct PetOutput

char name[8];
float xVtx,yVitx,zVix,x1,y1,21,x2,y2,22;
}PetOutput;

Esta estructura estd compuesta por:

e Una cadena de caracteres PET o PET-Compton donde se determina el tipo de suceso
almacenado.

e Tres nimeros tipo flotante que representan las coordenadas de la desintegracion
radiactiva que dio lugar al suceso.

e Seis numeros de tipo flotante que tienen un significado dependiente del tipo de

Suceso.

Si el suceso es de tipo PET, los tres primeros numeros representan las coordenadas (x, y,
z) de la interaccion de uno de los dos fotones en coincidencia, con un cristal CZT o
centellador del ClearPET en un rango determinado de energias que es introducido en el
caso de los datos de la simulacion y estd relacionado con la resolucion energética del
detector. La segunda terna de nimeros representa las coordenadas de la segunda
interaccion en coincidencia con la anterior. A efectos de reconstruccion y dado que en la
simulacion del sistema ideal PET-Compton se pueden producir lineas de LoR PET tanto

en el CZT como el centellador es necesario distinguir los tres tipos:

e Centellador- Centellador.
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e CZT-CZT.
e (CZT- Centellador.

Para ello se miden las distancias de los puntos de interaccion al centro de sistema y se
comparan con los distintos radios de los cilindros del CZT y el anillo centellador del

ClearPET.

Cuando se analiza la interaccion PET-Compton los seis nimeros representan las
coordenadas de los dos puntos de la interseccion de la LoR PET y el CoR Compton de

acuerdo al algoritmo expuesto en el epigrafe 3.1.1 del capitulo 3.

La reconstruccion de los sucesos PET se ha realizado utilizando el método analitico de
reordenamiento de cortes simples denominado SSRB (Single Slice ReBinning). Este es
el mas utilizado en los estudios PET comerciales y reduce un problema tridimensional
pobremente caracterizado a varios problemas 2D perfectamente caracterizados. Se ha
seleccionado este método y no el de retroproyeccion filtrada en 3D (3DFBP-3D Filter
Back Projection) que permite obtener mejores resultados cuando se conocen las
proyecciones en todos los dngulos posibles, ya que debido a la geometria cilindrica del

sistema ideal simulado esto no es posible.

Algoritmo SSRB

Los eventos PET en un sistema cilindrico 3D (anillos multiples en direccion axial, en el
ClearPET son 4) generan un conjunto de LoR a partir de las cuales se procede a la
reconstruccion. Estas lineas, pueden tener origen en el mismo anillo y el problema de
reconstruccion estd perfectamente caracterizado y tiene una solucion unica mediante el
algoritmo en dos dimensiones (FBP-2D) o en diferentes anillos, en cuyo caso es
necesario asignar lineas de diferentes anillos (LoR oblicuas) a un mismo anillo como se

muestra a continuacion.

En un PET de N anillos, podemos clasificar las LoRs, dependiendo de los anillos inicial
y final de cada LoR en N? diferentes posibilidades. Esto puede deducirse teniendo en
cuenta que cada LoR que comienza en un anillo i, puede terminar en un anillo j. Ambos

indices van de 1 a N como se muestra en la figura A4.1.
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Figura A4.1: Método analitico de reconstrucciéon SSRB

En el algoritmo SSRB se generan (2N —1) anillos virtuales a partir de los N anillos

iniciales intercalando uno entre cada dos anillos reales, y se asignan como sigue:

Sea la LoR(i,j) donde i = {0,..,N-1} y j = {0,..,N-1} con i,j los anillos de salida y llegada

de la LoR, el anillo virtual al que se asigna esta LOR es i+j como muestra la tabla A4.1.

i |0 1 2 3* 4 5 6 7 8 9
i+j|0]|1]2]|3]4|5]|6 |7[8|9]10%|11|12|13[14]15|16|17|18
j 10 1 2 3 4 5 6 = 8 9

Tabla A4.1: Asignacion de anillos virtuales i+j en el método analitico SSRB.

La fila superior representa el anillo de salida de la LoR y la inferior el de llegada. La fila
intermedia en rojo representa el nimero de anillo virtual. Noétese que los anillos

virtuales pares corresponden a los reales si estos se multiplican por 2.

Si tomamos un numero de la fila superior (3*) y otro de la inferior (7%*), la suma (10%),
representa el anillo virtual asignado equidista de ambos anillos inicial y final. Esta es la
base del algoritmo SSRB. Cada anillo virtual (k=i+j) esta formado por las LOR que
equidistan de k, (k-,.., k-2, k-1, k, k+1, k+2,..., k+1).

Una vez clasificadas las LOR se aplica el algoritmo 2DFBP a cada anillo para obtener la

imagen de cada uno.
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Algoritmo 2DFBP

El principio de la reconstruccion de imagen en todas la modalidades de tomografia se

basa en que: un objeto se puede reproducir exactamente, a partir del conjunto de sus

proyecciones tomadas en todos los angulos posibles [1].

Las LoR obtenidas en un sistema PET estan caracterizadas por los pardmetros py 6
correspondientes a la distancia de la recta al punto central y el dngulo que forma la
normal a la recta con el eje x. Si si registramos el nimero de cuentas obtenidas a lo
largo de una LoR (p ) obtenemos una funcion P(p,6) llamada sinograma que se

muestra en la figura A4.2.

Generacién del sinograma Proyecciones y sinograma

Figura A4.2: Representacion de la funcion sinograma P(p, 6).

Esta funcion representa el valor de la integral de linea de la distribucion de actividad

definida por los parametros (7, ) de acuerdo a la ecuacion:

P(p,0)= j F(x,y)ds = j f(pcos@—ssind, psin @+ scosO)ds (A4.1)

linea(p.0) linea(p,0)
La funcion P(p, 6) representa la transformada Radon de la funcion f(x,y). Los algoritmos
de reconstruccion tratan de invertir la relacion anterior conocida la funcidon sinograma
para obtener la distribucion de actividades. La solucion al problema de la reconstruccion
fue publicado por Johann Radon en 1917 [2] con una formula de inversion que expresa f
en términos de P, siendo aplicada inicialmente en la practica, en la reconstruccion de la

imagen CT mucho después [3].

En los casos reales las medidas fisicas no pueden proporcionar el conjunto continuo de
proyecciones de la ecuacion (A4.1) y unicamente se obtiene un estimado aproximado.

De hecho, segin demostraron Smith y colaboradores [4] un objeto queda determinado
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unicamente por el conjunto infinito de sus proyecciones. A su vez ningin conjunto

finito de estas puede determinar fielmente el objeto.

Segun el teorema de cortes de Fourier o teorema de proyeccion “La transformada
unidimensional de Fourier de la proyeccion de la imagen f(x,)), obtenida a partir de los
rayos paralelos entre si y formando un angulo #con el eje x, es el corte o muestreo de la
transformacion bidimensional de la imagen F(u,v) a lo largo de una linea que forma un
angulo 0 con el eje u”. Esto indica que si tomamos la proyecciones para varios angulos,
Poi(t), Peox(1), ...Pgp(t) y calculamos sus transformadas de Fourier Sg;(p), Sex(0), ...Ser(p)
podemos obtener la funcion transformada F(u,v) en cualquier punto del plano (u,v) e
inmediatamente estimar la imagen f(x,y) calculando la transformada inversa de F(u,v)

por medio de la ecuacion (A4.2).

fe)= [ [Fve " dudy (A4.2)

—00—00

Para la implementacion del algoritmo de FBP conviene reescribir las ecuaciones

realizando un cambio de variables coordenadas (u,v) a polares (p, 6):

u=pcosf
v=psinf
dudv=pdpdf

t=xcosf+ ysinf

de forma que la transformada inversa se convierte en:

—0

S =] { J F(p,0)|p|ef‘2”pfdp}de (A43)

Aplicando ahora el teorema de proyeccion obtenemos:

—00

S =] [ [ (p)|p|ef‘2”“dp}d9 (A4.4)
0
y su equivalente en es dominio espacial

S @) =[P @*hlio (A4.5)

230



Las ecuaciones A4.4 y A4.5 representan un método sencillo de obtener la imagen a
partir de las proyecciones de la imagen, (sinogramas) convolucionando estas con un
filtro A(?) que es la forma temporal de su transformada H(p) =|p| también conocido
como tipo rampa y realizando una retroproyeccion representada por la integral entre 0y

TT.

En la figura A4.3 se representa el proceso de filtrado en el dominio de la frecuencia. A
partir de una imagen con forma de cruz se han simulado las medidas en un PET plano
obteniéndose un sinograma. Para cada 4ngulo de proyeccion se le aplica la transformada
rapida de Fourier FFT (Fast Fourier Transfom) y se multiplica por el filtro rampa.
Seguidamente se obtiene el sinograma filtrado aplicando una FFT inversa, para

finalmente obtener la imagen por retroproyeccion del sinograma filtrado.

L]
L
bl i | Filtrado
- .
i e
(4o} -y
=g
< . .
S s FFT  Real FFT'  Sinograma filtrado
M- -
— —
14 ¥ ¥ WE
[ ] L] x
l.m * '] t"‘ c
- ] L] - e
[ ] [ ] (&
L — = 3
— — 2
e e W . B T T T R
s i S
Sinograma Imaginario - D
=) @
ar
-
- ]
@1
-
a3

Maa 63 a2 60 de 6 ek 3 e

Figura A4.3: Proceso de filtrado del sinograma.
El método empleado es ligeramente méas lento que el que resulta de la aplicacion de la

convolucion pero evita obtener el filtro temporal h(t) y otros problemas derivados de la

convolucion de dos series de longitud finita (Zero-padding).

En ambos casos la aplicacion del algoritmo sobre medidas reales supone el filtrado tipo
rampa “paso alto” de sefiales ruidosas. Esto da lugar a una amplificacion al ruido de alta

frecuencia que produce una disminucion de la calidad de la imagen. Para solucionarlo se
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aplican otros filtros, como el tipo ventana de Hamming mostrado en la figura A4.4,

multiplicando a la rampa, que en el dominio de la frecuencia tienen la forma:

a+(l-a)cos(zv/v,) ifv<v,

0 ifv>v, (46)

vor-|

En donde v, es la frecuencia de corte y o es un parametro que controla el ancho de

banda de la ventana.

08
X a=1

o5 [

{4

43 [

a2 [
r — a=05
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L] &1 i) LI 4 L a8 ¥

Figura A4.4: Filtro Hamming.

El programa de reconstruccion desarrollado emplea el algoritmo de reconstruccion en la
modalidad de transformada de Fourier a cada uno de los anillos virtuales
proporcionados por SSRB. Para ello calcula los sinogramas para cada anillo haciendo
discretas las distancias al centro de las LoR. Esto se realiza en potencias de dos para
aplicar a continuacion una FFT unidimensional a cada linea de sinograma de angulo
constante, tal como se describe arriba. Seguidamente, en el dominio de la frecuencia, se
multiplica por un filtro tipo rampa y se aplica una ventana de Hamming con a
seleccionable en el programa. Por ultimo se calcula la FFT' para cada linea de

sinograma dando como resultado la imagen.

A4.2. Reconstruccion de imagenes PET-Compton.

Los datos necesarios para la visualizacion de los resultados de la simulacién en el
sistema PET-Compton se obtienen directamente del programa GAMOS, el cual tiene
implementado el algoritmo de interseccion LoR PET- CoR-Compton (epigrafe 3.1.1 del
capitulo 3), y la reconstruccion analitica se realiza en el mismo cédigo de simulacion.
Por tanto, en la simulacién de las imagenes PET-Compton, la salida a fichero contiene

los puntos (x, y, z) resultantes de la interseccion. El programa de reconstruccion se
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limita en este ¢ construir el histograma tridimensional de los puntos (x, y, z) de salida en

volumenes discretos dando como resultado la imagen PET-Compton.

El resultado de la simulacion con GAMOS contiene ademés de datos PET y PET-
Compton, los puntos de la posicion exacta de las fuentes correspondientes a los sucesos
simulados (imagen real) y con el objetivo de comparar estas con las imdgenes
reconstruidas se genera una imagen REAL en volimenes discretos y construyendo el
histograma de los puntos de la posicion real de las fuentes proporcionados por GAMOS

en la simulacion.

Cada una de las tres imagenes obtenidas (PET, PET-COMPTON y REAL) es una
matriz tridimensional donde sus puntos en el espacio tienen un valor y una posicion (x,
y, z) conocida. El almacenamiento de las imagenes se realiza en formato “INTERFILE”.
Este formato utiliza un fichero un fichero binario que contiene los valores de la matriz

de imagen y uno de texto (cabecera) en el que se especifican los siguientes datos:

e El nombre de fichero binario que contiene la imagen.

e El formato de los valores almacenados (int, unsigned int, float, etc.)

e Las dimensiones de la matriz de imagen.

e Las caracteristicas geométricas de la imagen (rango x, y, z);

Finalmente los datos obtenidos a partir de la reconstruccion en formato interfile han

sido introducidos en el programa AMIDE para su visualizacion.
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