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Resumen 

 

En este trabajo se realizó un modelamiento detallado por el Método Monte Carlo usando el 

código GEANT4 de cada uno de los componentes del prototipo de tomografía bimodal para 

pequeños animales ClearPET/XPAD-CT. Se simularon los detectores phoswich y las fuentes 

radiactivas para tomografía de emisión de positrones PET, el tubo de rayos X con su 

correspondiente espectro de emisión y la cámara XPAD3 que constituye el detector de rayos 

X del sistema de tomografía computarizada CT. Se realizaron simulaciones con diferentes 

fuentes radiactivas dentro de un fantoma (simulador físico) y un haz de rayos X de manera 

simultánea incidiendo sobre el fantoma con el objetivo de estudiar la influencia de la radiación 

cruzada sobre cada uno de los detectores de radiación. Se evaluó la cantidad de flujo de 

fotones por ángulo de barrido (frame) necesario para poder formar una imagen diagnóstica de 

acuerdo a la velocidad angular del sistema, se analizaron la cantidad de eventos producidos 

por los fotones incidentes en el XPAD3 para estudiar las ionizaciones que ocurren dentro de 

los pixeles. Finalmente, se evaluaron los parámetros de resolución espacial del PET y del CT 

que fueron realizados experimentalmente y una parte a través de la simulación.  En este 

trabajo de tesis se contribuyó al mejoramiento del sistema ClearPET/XPAD-CT en relación a la 

distribución espacial de los elementos de detección, la optimización de las dimensiones y 

materiales de los detectores, la optimización de los blindajes y la estimación de las dosis 

absorbidas en los individuos expuestos.  

 

 
Palabras clave: Monte Carlo, PET, CT, ClearPET, XPAD3, phoswich, GEANT4, pixeles 

híbridos, radiación gamma, rayos X. 
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Abstract 

 

In this work was made a detailed modeling by the Monte Carlo Method using  GEANT4 

toolkit software to model each component of the bimodal tomography prototype 

ClearPET/XPAD-CT for small animals. Were simulated the phoswich detectors and 

radioactive sources for the Positron Emission Tomography (PET), the X-ray tube with its 

corresponding emission spectrum, and the XPAD3 camera constituting the X-ray detector 

of the CT computed tomography system. Simulations were performed with different 

radioactive sources using a phantom (physical simulator) and an X-ray beam 

simultaneously, in order to study the influence of the cross radiation on each of the  

detectors. Was evaluated the photon flux per frame angle needed to form a diagnostic 

image according to the angular velocity of the system, the amount of events produced by 

incident photons in the XPAD3 was analyzed to calculate the number of ionizations  inside 

the hybrid pixels. Finally, the spatial resolution of the PET and CT systems were 

determined experimentally and simulated. The Monte Carlo simulation method contributed 

to the improvement of the ClearPET / XPAD-CT system in relation to  spatial distribution of  

detection elements, optimization of the dimensions and materials of the detectors, optimize 

the shielding and estimate the absorbed doses in exposed individuals.  

 

 
Keywords: Monte Carlo, PET, CT, ClearPET, XPAD3, phoswich, GEANT4, hybrid pixels, 

gamma radiation, X rays.  
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A Actividad radiactiva s-1 N.l 
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CT 
CPPM            
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Comisión Europea de Investigación  
Nuclear                              
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Tomografía Computarizada 
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18F                        Isotopo radiactivo de fluor 18   
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µr         Coeficiente de atenuación másico        cm-1  
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Introducción 

 

La imagenología médica se comenzó a implementar a finales del siglo XIX, 

inmediatamente después del descubrimiento de la radiación natural y del uso de los rayos 

X por parte de W.Roentgen. A partir del siglo XX se comenzaron a desarrollar 

experimentos para estudiar los fenómenos nucleares que produce la radiación y su 

interacción con la materia. De igual manera, los rayos X se utilizaron para radiografiar 

materiales y estudiar las estructuras anatómicas internas de los seres vivos (Cierniak, 

2011). El uso incontrolado de los rayos X, los rayos gamma y la radiación de partículas 

provenientes de los materiales radiactivos produjo efectos adversos en la salud de los 

individuos y por lo tanto fue necesario estudiar los efectos biológicos de la radiación y 

desarrollar tecnologías de protección radiológica. Los equipos de rayos X de uso en 

medicina han evolucionado en la reducción de dosis de radiación sobre los individuos, 

compensando con el desarrollo de nuevos detectores que necesiten menos cantidad de 

radiación para producir señales eléctricas suficientes para generar una buena calidad de 

imagen para su correcta interpretación médica. Posteriormente, se desarrollaron los 

tomógrafos computarizados llamados CT por su sigla en inglés, basados en el uso de 

rayos X que permitieron estudiar estructuras anatómicas internas con más detalle y a 

partir de ahí comenzaron a surgir nuevas técnicas para diagnosticar problemas 

funcionales, lesiones complejas en traumatología, hemorragias a nivel cerebral, 

desarrollos tumorales, etc. (Kluetz & et al, 2000). 

 

Unos años después, con el nacimiento de la Medicina Nuclear se comenzaron a realizar 

investigaciones para crear tecnologías para la obtención de imágenes metabólicas y 

estudiar en tiempo real la dinámica de ciertas enfermedades y lesiones que no son 

posibles estudiar a través de herramientas de análisis anatómico. La tomografía de 

emisión de positrones conocida como PET permite realizar estudios metabólicos mediante 

la incorporación de materiales radiactivos de corta semi-vida (período físico) dentro del 

organismo de un individuo combinados con moléculas metabolizables en ciertos lugares 

del cuerpo de acuerdo a su composición química. (Bailey, Townsend, & Valk, 2004) 

 

La imagenología médica ha ganado una significante importancia en el tratamiento de 

enfermedades neoplásicas que se detectan a tiempo y en el tratamiento efectivo de 

lesiones que no se pueden diagnosticar a simple vista. Los avances tecnológicos 

innovadores en la digitalización de imágenes, evaluación en tiempo real y el mejoramiento 

de la calidad de las imágenes permiten a los profesionales en medicina realizar 
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diagnósticos más precisos.  Las técnicas de imágenes tridimensionales (3D) y cuando 

existe la posibilidad de introducir la evolución temporal de la imagen (4D) han 

revolucionado la medicina y se ha mejorado la calidad de vida de las personas en la 

detección temprana de las enfermedades.  Las investigaciones actuales en el campo de la 

Tomografía Computarizada (CT) y en la Tomografía de Emisión de Positrones (PET) 

permiten diagnosticar muchas lesiones que no podían determinarse convencionalmente, 

debido a que se pueden fusionar las imágenes del PET con las del CT (superposición de 

imágenes obtenidas en dos sistemas tomográficos independientes) evaluando el estudio 

anatómico con el metabólico en una sola imagen. Sin embargo, cuando se incorpora la 

simultaneidad de ambas modalidades CT y PET (imágenes obtenidas en un mismo 

sistema tomográfico) se obtiene un mejoramiento sustancial en la interpretación de las 

imágenes diagnósticas debido a que hay una coincidencia en el posicionamiento del 

paciente y la sincronización en los movimientos intrínsecos del paciente como:  la 

respiración, ritmo cardiaco y los movimientos peristálticos. 

 

La fusión de imágenes anatómicas como el PET-CT o PET-RMI (Resonancia Magnética 

Nuclear) permite ubicar con precisión una región del cuerpo donde se presente una 

enfermedad o lesión que se ve resaltada a través de los procesos de aniquilación positrón-

electrón. Esta tecnología es utilizada en varios campos de la medicina como: la 

cardiología, la oncología y la neurología; siendo bastante útil porque permite a los médicos 

interpretar de manera acertada una lesión que por métodos diagnósticos tradicionales o 

por implementación de una sola técnica no es posible. Los actuales problemas que se 

presentan en la fusión de imágenes es que no se tiene una reproducibilidad satisfactoria 

del posicionamiento del paciente cuando se realizan las dos exploraciones y también 

porque no hay sincronización para los movimientos naturales de los individuos como: la 

respiración, el ritmo cardiaco, los movimientos peristálticos y demás movimientos que se 

puedan presentar durante el procedimiento. Por tal razón, se está realizando este proyecto 

de investigación, con el objetivo de tener un sistema bimodal tomográfico simultáneo PET-

CT eficaz y confiable. Teniendo los dos sistemas tomográficos en un solo montaje, se 

eliminan los problemas que se presentan por movimientos del cuerpo y se reducen las 

dosis de radiación en los individuos. 

 

El sistema bimodal ClearPET/XPAD-CT comenzó con un proyecto desarrollado en la 

Universidad de Lausanna en una colaboración con un proyecto del CERN llamado Crystal 

Clear (Loess, 2006). La primera descripción a profundidad del sistema y la configuración 

inicial se realizó en la tesis doctoral de Martin Rey (Rey, 2007) introduciendo el diseño de 

los detectores con doble capa denominados phoswich, que se componen de cristales 
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centelleadores LSO [Oxi-ortosilicato de lutecio dopado con cerio Lu2(SiO5):Ce] y LuYAP 

[Orto-aluminato de lutecio y de ytrio dopado con cerio  Lu0,7Y0,3AlO3:Ce].  Estos materiales 

fueron escogidos por su número atómico Z elevado, su alta densidad, el buen rendimiento 

luminoso y la constante de decaimiento rápida. La configuración en forma de barras 

pixeladas permite reducir el error por paralelaje debido a la incertidumbre sobre la 

profundidad de la interacción del fotón incidente sobre el cristal y la independencia de 

señal.   

 

El proyecto ClearPET-XPAD se creó luego de haber hecho investigaciones en el 

desarrollo de detectores de pixeles híbridos para imagenología de rayos X, los cuales 

fueron por primera vez implementados en la física de las altas energías en el CERN 

(Ginebra) en los experimentos DELPHI y ATLAS donde el Centre de Physique des 

Particules de Marseille (CPPM) participó activamente. (Nicol, 2010). El detector XPAD 

está construido con detectores de semiconductores que funcionan como un contador de 

fotones por intermediación de un sustrato de detección pixelado conectado a una 

electrónica de lectura con la misma geometría pixelada. La conexión entre cada pixel y la 

célula de lectura está hecha a través de una pequeña soldadura con una micro esfera de 

aleación estaño plomo. Una de las dificultades que se presenta en la fabricación del 

detector es la gran densidad de conexiones entre el detector y la electrónica de lectura.  

Esta tecnología se ha utilizado como material semiconductor el silicio, pero también se 

han utilizado otros compuestos como el Cd(ZN)Te o el AsGa. Las mejoras que se han 

aportado a los detectores de pixeles híbridos se reportan en las tecnologías de integración 

de cargas (CCD y CMOS). (Pangaud & et al, 2007) 

 

En el grupo de investigación imXgam del CPPM se han realizado varias investigaciones 

multidisciplinarias en física, biología y química para poder desarrollar un prototipo de 

tomógrafo bimodal más eficiente, reduciendo los tiempos de adquisición y las cantidades 

de material radiactivo (PET) en los sujetos de investigación (pequeños animales), 

mejorando el tiempo de respuesta de los detectores y lograr mejorar la resolución espacial 

en ambos sistemas con el fin de llevarlo a una escala en humanos y crear una nueva 

generación de tomógrafos bimodales que permitan realizar diagnósticos más precisos y 

confiables, poder investigar en el desarrollo de nuevos medicamentos, estudiar la 

evolución de enfermedades neurológicas y cardiacas y prevenir enfermedades y 

desordenes fisiológicos en la comunidad. 
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En este trabajo de tesis doctoral se contribuye a la etapa de modelamiento del sistema 

bimodal ClearPET-XPAD utilizando el código de simulación GEANT4 con el fin de estudiar 

los procesos de interacción radiación materia que ocurren en los detectores cuando se 

tienen condiciones de emisión simultánea de radiación X y gamma, investigar en los 

aspectos relacionados con la formación de imágenes en el detector XPAD de pixeles 

híbridos y los efectos físicos que aparecen cuando se tiene la condición de radiación 

cruzada entre los detectores. El modelamiento de sistemas tomográficos con una gran 

cantidad de detectores ofrece la posibilidad de proponer nuevas configuraciones 

geométricas para mejorar el rendimiento de los sistemas PET y CT y optimizar las 

condiciones de protección radiológica en la simulación de elementos como colimadores, 

detectores, blindajes intrínsecos del equipo y medición de radiación de fuga. Además, en 

el campo de la medicina, con el uso del método Monte Carlo se pueden analizar las dosis 

absorbidas en órganos de interés, estudio de imágenes y diseños de simuladores físicos 

(phantoms). 
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1.  Aspectos Generales 
 

1.1 Desarrollo histórico Tomografía Computarizada 
 

La tomografía computarizada o también conocida como tomodensitometría es una 

tecnología no invasiva, basada en el uso de rayos X, que permite obtener información 

anatómica a través de cortes transversales o axiales. La reconstrucción de los cortes se 

realiza a partir de un ensamble de las proyecciones de la atenuación de un haz de rayos X 

que atraviesa un volumen de estudio.  El CT se ha vuelto de común uso después de los 

años 70´s, ya que representa una de las aplicaciones de mayor uso en centros 

hospitalarios gracias a la aplicación de la informática, las matemáticas y la física a la 

medicina de las imágenes diagnósticas. (Nicol, 2010) 

 

Las aplicaciones de la tomografía computarizada son diversas, se pueden utilizar para 

estudiar lesiones en el cráneo, el tórax, la pelvis y casi cualquier lugar anatómico con el fin 

de determinar fracturas, hemorragias, crecimientos tumorales, patologías pulmonares, etc. 

Con el fin de diferenciar o resaltar estructuras o lesiones se implementan medios de 

contraste como sales de bario que se fijan metabólicamente y crean un medio de 

contraste donde se pueden analizar obstrucciones, diferenciar ramas vasculares o 

diferenciar estructuras anatómicas. (Hasegawa, 1990). 

 

El desarrollo del CT está ligado al avance de la informática en los años 60´s. La base se 

dio con los principios matemáticos de la teoría de reconstrucción de un objeto a partir de 

sus proyecciones que fue enunciada por Radon en 1917 (Radon, 1917). Las primeras 

aplicaciones prácticas se dieron años después con Bracewell en 1956 en el dominio de la 

radio-astronomia con el objeto de identificar regiones solares de emisión de energía 

correspondiente a las microondas (Bracewell, 1956). En cuanto a las primeras 

aplicaciones médicas fueron realizadas en 1960 por Oldenforf utilizando una fuente 

radiactiva emisora gamma. En 1963 Edwards y Cormak realizaron experimentos donde se 

desarrollaron algoritmos matemáticos para la reconstrucción de la imagen (Cormack, 

1963). Hounsfield utilizó rayos X y un computador para registrar y procesar los datos 

(Hounsfield, 1973) y desarrollo el primer tomógrafo (scanner) utilizado con propósitos 

clínicos que fue instalado en Londres en 1971. El prototipo solamente permitía examinar la 

región de la cabeza, pero la exploración para el cuerpo entero se dio a partir de 1974. La 

puesta a punto del CT le permitió a Cormack y Hounsfield ganar el premio Nobel de 

medicina en 1979. La implementación de la Tomografía Computarizada ha sido la más 
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importante invención de la radiología después del descubrimiento de los rayos X por parte 

de Roentgen en 1895. (Phelps, Mazziota, & Schelbert, 1986) 

 

 Figura 1-1.  Hounsfield con uno de sus primeros prototipos de tomógrafos computarizados. 
Fotografía tomada de la publicación CT Scanners, General Radiology, Radiology News 

 

1.2  Desarrollo histórico de la Tomografía de Emisión de 
Positrones 

 
En 1928, el físico británico Paul Dirac escribió una ecuación que combina la teoría 

cuántica y la relatividad especial donde se describe el comportamiento de un electrón 

moviéndose a velocidades relativistas. La ecuación permitía describir a todos los átomos 

de manera consistente a la teoría de relatividad de Einstein. La ecuación se publicó en 

1928 y posteriormente Dirac ganó el premio Nobel en física en 1933. (Townsend & 

Defrise, 1993) 

 

La ecuación de Dirac tenía un problema porque tenía dos posibles soluciones: una 

tomando el electrón con carga negativa y la otra para un electrón con energía negativa, 

pero en la física clásica se argumenta que la energía de una partícula debe ser siempre 

positiva. Dirac, lo que interpreto fue: que a cada partícula le debe corresponder una 

antipartícula de igual masa, pero la carga debe ser opuesta. Por lo tanto, para el electrón 

deber²a haber un ñantielectr·nò id®ntico en cada una de sus caracter²sticas f²sicas. Dirac, 

más adelante especulaba sobre la existencia de un nuevo universo compuesto de 

antimateria.  En 1932 Carl Andersson descubre la existencia del positron, donde lo 

evidenció a través de un experimento en una cámara de niebla donde el positrón se 

desplaza en una dirección opuesta y simétrica a un electrón.  Este experimento fue 

corroborado por Occhialini y Blacket, quienes publicaron algunas fotografías de las 

trayectorias de la radiación y que fueron publicadas en la revista proceedings of the Royal 

Society A. Las observaciones de Anderson probaron la existencia de las antipartículas 

predichas por Dirac.  Por el descubrimiento del positrón, Anderson recibió en el año 1936 

el premio Nobel de Física compartiéndolo con el científico Victor Hess.  
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Figura 1-2.  Experimentos de Carl Andersson, donde se muestran en una cámara de niebla 
las trayectorias de un electrón y un positrón.  (Badawi, 2015) 

 

El tomógrafo de emisión de positrones (PET) se comenzó a desarrollar en el Hospital 

General de Massachussetts en el año 1950 por Gordon Brownell y Charles Burnham, 

como parte del diagnóstico de tumores cerebrales (G.L & et al, 1968). Los primeros 

modelos PET clínicos comenzaron a utilizarse a finales de la década de los 70´s en 

imágenes de medicina nuclear como parte de los estudios metabólicos. El desarrollo de 

nuevos radiotrazadores (material radiactivo combinado con un fármaco) emisores de 

positrones se comenzó a realizar en la década de los 80s en la Universidad de 

Washington. (Beyer T. & et al, 2000) 

 

 

Figura 1-3. Primer dispositivo clínico emisor de positrones. Doctores Brownell (izquierda) y 
Aronow (derechos) haciendo experimentos en 1953. (Bailey, Townsend, & Valk, 2004) 
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El concepto de tomografía de emisión de positrones fue presentado por Khul y Edwards a 

finales de los años 50. Los primeros experimentos tomográficos fueron efectuados 

alrededor de 1963 en la Universidad de Pensilvania. Anger mostro la novedosa idea de 

colocar varios detectores para medir los procesos de aniquilación usando dos cámaras de 

centelleo sincronizadas electrónicamente. Más tarde, Brownell desarrollo un sistema de 

dos cabezas con dos gammacámaras para medir las coincidencias entre detectores 

opuestos (arreglo de 180 grados). Posteriormente Brownell construyó el primer prototipo 

de PET desarrollado en la Universidad de Washington, el cual fue publicado en el Journal 

of Nuclear Medicine in 1975. Luego fue implementado en organismos vivos incorporando 

14C en moléculas de deoxiglucosa y 18F en moléculas de fluorodeoxiglucosa. Los actuales 

PET necesitan de un ciclotrón médico para la producción de radiofármacos emisores de 

positrones, los cuales tienen un tiempo de vida media muy corto, inferior a los 

radiofármacos tradicionales de uso en medicina nuclear.  Las moléculas en PET necesitan 

de un laboratorio especializado en radiofarmacia para su manipulación y preparación para 

el servicio médico. 

 

Hasta la década del 2000 los investigadores Dr. David Towsend y el Dr. Ronald Nutt 

empezaron a desarrollar los escáneres bimodales PET-CT con funcionamiento 

secuencial : primero el paciente ingresa a la unidad de tomografía computarizada y luego, 

sobre la misma camilla, el paciente se le inyecta material radiactivo y continua la siguiente 

exploración en la unidad PET. Al finalizar, se fusionan las dos imágenes diagnósticas pero 

por medio de un tratamiento digital de imágenes. Sin embargo, la idea original de la 

combinación de ambos sistemas tomográficos por David Townsend se planteaba la idea 

de obtener los datos del PET y del CT desde el mismo campo de visión FOV (Field of 

View). Desde ese entonces se han encontrado múltiples problemas de tipo tecnológico por 

el acoplamiento de los dos sistemas de detección. (Townsend & Defrise, 1993) 

 

1.3 Desarrollo de los Sistemas Bimodales 
 

 
La primera vez que se utilizó el concepto de tomografía bimodal híbrida PET-CT fue 

propuesto por Townsend en 1991 y consistió en un sistema rotativo donde se encuentran 

soportados un PET y posteriormente un tubo de rayos X que se encuentra al frente de un 

detector de gas. Este proyecto fue abandonado debido a los tamaños de los componentes 

electrónicos y de los detectores. El otro inconveniente, es que el paciente tendría que 

trasladarse de una camilla a otra donde se cambiarían sustancialmente las coincidencias 

anatómicas. Además, se presentaban múltiples interferencias en los sistemas de 

detección. En la primera década del año 2000 las alternativas de sistemas bimodales se 
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volcaron hacia los sistemas secuenciales PET-CT y PET-RMN donde el paciente ingresa 

en una misma camilla a un sistema tomográfico CT y posteriormente a la siguiente 

exploración en el sistema PET, tal como se puede apreciar en la figura 1-4.  

 

 
 

Figura 1-4.  Sistema secuencial. Millard Fillmore College. El sistema posee dos anillos 
detectores para PET y CT respectivamente. (Didactic CT course, Millard Fillmore College) 

 
Otros sistemas secuenciales que han tenido un desarrollo reciente son el Flex TriumphÓ 

de Gamma Medica-Ideas y distribuido por GE HealthCare. Otros equipos son el TEP de 

LabPETÓ, TDM y TEMP son tomógrafos que utilizan detectores phoswich LYSO/LGSO 

que usan una cámara de integración de cargas GOS/CMOS.   El sistema InveonÓ de 

Siemens están equipados con detectores LSO acoplados individualmente a tubos 

fotomultiplicadores PMT y de una cámara tipo flat panel y de gammacámaras 

convencionales. (Paulus & et al, 2001). 

 

1.4  Estado del Arte 
 

La tomografía bimodal consiste en combinar diversas técnicas de imagenología con el fin 

de mejorar un diagnóstico médico utilizando las potencialidades de cada tecnología, como 

por ejemplo: la resonancia magnética combinada con la tomografía de emisión de 

positrones, que cobra importancia para el estudio de enfermedades cerebrales como el 

Alzheimer.  Una de las combinaciones de mayor relevancia y que tiene por objeto este 

trabajo es la Tomografía de Emisión de Positrones (PET) y la Tomografía Computarizada 

(CT), estas dos técnicas al estar combinadas permiten simultáneamente realizar un 

análisis de la función metabólica de los tejidos u órganos con la información anatómica 

sobre la ubicación, forma y tamaño de los mismos. La combinación PET-CT es muy 

importante para obtener diagnósticos de anomalías que previamente no podían ser 

detectadas de manera temprana. Usualmente la técnica PET es usada para obtener 

imágenes de la bioquímica del cuerpo por medio del metabolismo de la glucosa en el 
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compuesto FDG (Fluorodeoxiglucosa) que contiene el isotopo 18F, la cual se manifiesta, 

por ejemplo, cuando hay un crecimiento anormal de las células, como los tumores 

cancerígenos, pero es necesario tener más información sobre el lugar donde está ubicado, 

los órganos que están involucrados y la forma del tumor, por esta razón el CT puede 

complementar esta información de manera simultánea. (Hasegawa, 1990). 

 

El radiotrazador (18F) FDG es el más utilizado en el diagnóstico en medicina nuclear. Su 

síntesis se realiza por el reemplazo de un grupo hidroxilo (OH) de la cadena carbonada de 

una molécula de D-glucosa por un átomo radiactivo de 18F como se ilustra en la  

figura 1-5. 

 

Figura 1-5. Síntesis bioquímica del FDG. (Hammonet, 2016) 

 

Diversas técnicas son utilizadas de manera separada en la práctica médica y luego 

fusionadas para obtener información complementaria sobre las estructuras anatómicas 

con el funcionamiento de los órganos, pero algunas veces se dificulta la información que 

las correlaciona ya que se efectúan separadamente y en tiempos diferentes en los cuales 

cambian los procesos metabólicos, el posicionamiento y la ubicación de los órganos. 

El reto en el campo de la imagenología médica es desarrollar nuevos sistemas de 

imágenes bimodales y multimodales que logren adquirir información simultánea de la 

función metabólica correlacionando la anatomía del paciente.  Es claro, que ninguna de 

las modalidades de imagenología pueden individualmente proveer toda la información. De 

hecho, la información que ofrece cada imagen es complementaria y por lo tanto de 

particular interés. El objetivo de la imagen híbrida es facilitar la fusión de las imágenes 

obtenidas respectivamente de dos modalidades, ya sea simultánea o secuencialmente, los 

datos morfológicos sirven como soporte a la información funcional. Además, los datos del 

sistema CT son muy útiles para el mejoramiento y cuantificación de las imágenes PET. 

Adicionalmente, la atenuación, la dispersión y el efecto del volumen parcial pueden ser 

corregidos en el PET a partir de los datos CT. 

 

Para las imagenes pre-clínicas, es más común utilizar modalidades anatómicas (CT, MRI) 

combinadas con otras de carácter funcional como PET, SPECT, Optica, fMRI). La 
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tendencia es desarrollar sistemas híbridos PET /MRI y SPECT /MRI  de manera 

simultánea para obtener imágenes con muy buen contraste y una mejor resolución 

espacial reduciendo las dosis de radiación en los individuos que incorporan el material 

radiactivo. Con el desarrollo de las imágenes ópticas (luminiscencia, bioluminiscencia) 

recientemente han emergido nuevos sistemas híbridos bimodales PET / Óptico y TEMP 

/Óptico. En la  Tabla 1-1 se muestran algunas modalidades de imagenología médica con 

las ventajas y desventajas de cada una de las técnicas con base en el tipo de estudio 

médico: 

 

Tabla 1-1  Campos de aplicación de diferentes modalidades de imagen preclínicas. (Bailey, 
Townsend, & Valk, 2004)  

TIPO DE TECNOLOGIA 
 

                              ALCANCE DE ESTUDIO 
 

ANATÓMICO     FISIOLÓGICO      METABÓLICO    MOLECULAR 

Tomografía 
computarizada (CT) 

X    

Tomografía emisión 
positrones (PET) 

  X  

PET-SPECT  X X X 
 

Resonancia magnética 
nuclear (RMN) 

X X   

Ultrasonido 
 

X X 
 

  

Espectroscopia por 
Resonancia Magnética 

 X X  

Imagen por Resonancia 
Magnética Funcional 
(fMRI) 

 X   

 

Las imágenes preclínicas formadas a partir de la radiación ionizante se han vuelto 

indispensables a través del tiempo en la investigación anatómica y en el desarrollo de 

nuevos medicamentos. La imagen preclínica es ahora del dominio de múltiples 

profesionales en varias disciplinas: biólogos, veterinarios, médicos y profesionales de las 

ciencias básicas como físicos y matemáticos. El estudio de la imagen en pequeños 

animales permite comprender la biología molecular y la patofisiología humana.  Por tal 

razón, es que se han llevado diversos experimentos en tomógrafos bimodales para 

estudiar enfermedades, lesiones y prueba de medicamentos en pequeños animales antes 

de ser aplicados a nivel humano.  La mayoría de imágenes pre-clínicas han comenzado a 

implementarse a la escala de pequeños animales teniendo en cuenta la exigencia 

adicional de que las estructuras anatómicas son más pequeñas que en los seres 

humanos. 
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Se puede observar en la Tabla 1-2 las principales diferencias que existen entre diversos 

sistemas bimodales. Los sistemas bimodales simultáneos como el ClearPET/XPAD3-CT 

son más versátiles y precisos, pero más difíciles de independizar las señales debido a los 

dos tipos de radiación gamma y X que llegan a cada uno de ellos. 

 

Tabla 1-2  Comparación de sistemas secuenciales y simultáneos. (Soenke & et al, 2007). 

 

 Secuencial Simultánea 

 No 
contiguo 

Contiguo  

Correlación espacial No Si Si 
Recalculo computacional Si Si No 
Correlación temporal No No Si 
Toma en cuenta movimientos 
fisiológicos 

Si Si Si 

Interferencia con la combinación del 
sistema PET 

No No Si 

    

 

Alrededor del mundo, ha habido interés en el mejoramiento de las técnicas en imágenes 

diagnósticas y en consecuencia se han realizado investigaciones importantes sobre la 

implementación de nuevas tecnologías y combinaciones de sistemas tomográficos 

bimodales tales como:  la Tomografía de Emisión de Positrones (PET) combinada con la 

Tomografía Computarizada de Emisión de Fotones Individuales (SPECT) y con la 

Tomografía Computarizada de Alta Resolución y la Resonancia Magnética Nuclear (MRI). 

(Rosales, 2013). 

 

Actualmente se están investigando en prototipos de tomografía bimodal simultánea a nivel 

de pequeños animales por el motivo de que se trabaja a una escala más pequeña, donde 

los costos de los materiales se reducen y no se tienen en cuenta sofisticaciones 

electrónicas que aumentan el espacio y los costos. Sin embargo, el hecho de contar con 

prototipos más pequeños exige que los parámetros de posicionamiento, la resolución 

espacial tanto en el PET como en el CT sean más exigentes, debido a que el tamaño de 

estructuras y las distancias entre las fuentes de radiación y los detectores son menores 

que los usados a escala humana. 

 

La tomografía bimodal simultánea tendrá múltiples aplicaciones en el área de la salud 

como: la oncología (diagnóstico, caracterización tumoral y seguimiento terapéutico), la 

neurología (Alzheimer y otras enfermedades similares, Parkinson y patologías vasculares 

cerebrales) y la cardiología (patologías vasculares y de la fisiología del corazón). A futuro 

la tomografía híbrida se proyecta en los campos de la radiocirugía, nuevas terapias con 
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uso de radiaciones ionizantes, nuevos retos en la industria farmacéutica e institutos de 

investigación biomédica. 

 

En los nuevos prototipos de tomografía bimodal se han buscado detectores de radiación 

para PET que sean independientes de los detectores CT con respecto a la cantidad y el 

tipo de radiación que llega a cada detector. El objetivo es reducir la influencia de señal de 

rayos X que llegue a los módulos de detección de radiación gamma y de igual manera 

reducir la influencia de rayos gamma que puedan llegar a los detectores de rayos X del 

sistema CT.      

 

El prototipo de sistema bimodal ClearPET de Lausanna, el cual fue desarrollado en 

colaboración con el proyecto Crystal Clear del CERN (Rey, 2007), comprende 18 módulos 

de detectores phoswich LSO/LuYAP [Oxi-ortosilicato de lutecio dopado con cerio 

Lu2(SiO5):Ce] y LuYAP [Orto-aluminato de lutecio y de ytrio dopado con cerio  

Lu0,7Y0,3AlO3:Ce] repartidos en tres anillos con un diámetro interno de 14.2 cm. El módulo 

phoswich esta acoplado a un tubo fotomultiplicador multiánodo (MAPMT) R7600-00-M64 

fabricado por Hamamatsu Photonics, el fotocátodo de es tipo bialcalino1. En la siguiente 

imagen se muestra la disposición de los módulos sobre el anillo de detección. En la 

fotografía se aprecia el módulo de detección, los sistemas de control de temperatura y 

generación de alta tensión, la electrónica de lectura y el sistema de adquisición de datos 

que se encuentran montados en un tambor rotatorio. Con este prototipo se logró optimizar 

las imágenes metabólicas en pequeños animales con una resolución superior a los 

detectores de centelleo BGO [Germanato de bismuto, Bi4(GeO4)3]  utilizados comúnmente 

en los PET convencionales. (Mosset & et al, 2006). 

 

                         
1 Aleación de antimonio, cesio y rubidio (Sb-Cs-Rb) 
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Figura 1-6. Prototipo PET de la Universidad de Laussana. Se puede apreciar el tambor de 
rotación y los detectores phoswich. (Nicol, 2010) 

 

Recientemente, se desarrollaron los escáneres MicroPETÓ Focus 1202 y GE eXplore 

VistaÓ3 que constituyen la tecnología de punta en los sistemas PET preclínicos de alta 

resolución. Estos sistemas ofrecen una alta resolución espacial con una excelente 

sensibilidad, manteniendo la resolución constante en el campo de visión (FOV). El sistema 

MicroPETÓ está constituido de cristales más pequeños y una gran abertura de los anilllos 

de detección, mientras que el sistema GE eXplore VistaÓ utiliza una tecnología phoswich  

más compleja permitiendo limitar el error por paralelaje. Estos sistemas ofrecen una 

resolución espacial caracterizada por el factor FWHM de 1.3 a 1.4 mm y una sensibilidad 

de 6.5% y 4.0% respectivamente. (Hammonet, 2016) 

 

El sistema HIDAC-PET4 posee una resolución espacial muy pequeña, en la que tiene 

asociado un factor FWHM de 1mm, que hace uso de una tecnología de detección 

particular basada en cámaras acopladas a un transformador de alto número atómico. El 

problema de la utilización de esta tecnología es el ajuste preciso de los detectores para 

que no presenten variación de la sensibilidad. El LabPET desarrollado por el grupo 

Advanced Molecular Imaging5 que utiliza un fotodiodo de avalancha (APD) para la lectura 

de cada centelleador que esta constituido de una estructura phoswich LYSO/LGSO con 

dos cristales con una geometría de 2 x 4 x 12 mm3.  La resolución espacial es del orden 

de factor FWHM de 1.2mm al centro del campo de visión (FOV). (Thibaudeau & et al, 

2012). 

                         
2 http://www.medical.siemens.com/ 
3 http://www.gehealthcare.com/usen/fun_img/pcimaging/products/vista.html 
4 http://www.oxpos.co.uk 
5 http://www.amv-europe.com/ 
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1.5 Planteamiento del problema 
 

 

El sistema bimodal tomográfico ClearPET/XPAD-CT, se encuentra actualmente en fase de 

experimentación y refinamiento en los laboratorios del grupo de investigación ImXgam del 

CPPM, a través de diversos trabajos doctorales y proyectos de investigación con el 

objetivo de poder implementar a futuro la tecnología bimodal a la escala de equipos 

médicos de aplicación humana.  Por tal motivo, se requiere realizar múltiples pruebas de 

implementación de instrumentación electrónica, optimizar el desempeño de los detectores 

de radiación y mejorar la disposición geométrica de los elementos del sistema tomográfico 

con el fin de obtener imágenes diagnósticas de alta calidad y reducir las dosis de radiación 

en los individuos a los valores más bajos posibles. En la figura 1-7 se muestra un 

esquema del diseño del sistema ClearPET-XPAD/CT realizado en el CPPM. 

 

 

Figura 1-7. Sistema bimodal ClearPET-XPAD/CT para pequeños animales. (Nicol, 2010) 

 

En este trabajo se desarrolló un modelamiento del sistema de tomografía bimodal 

ClearPET/XPAD-CT a través del método Monte Carlo usando el código de simulación 

GEANT4, que consistió en: simular la geometría de todos los componentes de detección, 

blindaje y estructura, densidades de cada uno de los materiales, ubicación espacial dentro 

del sistema bimodal, simulación de fuentes radiactivas y haces de rayos X, con el fin de 

analizar los procesos de conteo de fotones X en el detector de pixeles híbridos XPAD3 y 

estudiar la influencia del intercambio de radiación gamma y X entre los dos sistemas PET 

y CT.  Para tal fin, se simularon las fuentes emisoras de positrones y el espectro de 

radiación real proveniente del tubo de rayos X. Con base en los resultados de la 

simulación se plantean soluciones para optimizar el desempeño de los dos tipos de 
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cristales en los módulos phoswich y el detector XPAD3, variando diferentes parámetros 

físicos del sistema como el flujo de fotones que provienen del tubo de rayos X, el espectro 

energético, la secuencia de adquisición (número de datos por ángulo), la tasa de la 

secuencia o velocidad angular del sistema tomográfico. Los detalles de módulos 

electrónicos, conexiones y otros dispositivos del sistema bimodal ClearPET/XPAD-CT se 

pueden consultar en el Apendice A.  

 

El modelamiento del sistema tomográfico ClearPET-XPAD/CT a través de la simulación 

por el Método Monte Carlo en GEANT4 permitió solucionar los siguientes problemas 

específicos que se planteron en este trabajo doctoral: 

 

 
a. Interferencia cruzada de radiación entre el sistema tomográfico ClearPET y el 

sistema tomográfico XPAD6-CT  

 

Debido a las condiciones de simultaneidad del sistema bimodal se evaluó la 

contaminación de radiación gamma procedente de las aniquilaciones que llega al detector 

XPAD3 y de igual manera la contaminación de rayos X que llega por dispersión con el 

individuo o el simulador físico a los detectores phoswich del sistema ClearPET. Esta 

situación específica puede ocasionar artefactos o ruido en las imágenes diagnósticas y 

aumentar las dosis de radiación durante el tiempo de adquisición de datos. Por lo tanto, se 

logró hacer simulaciones con los dos tipos de radiación gamma y rayos X, de manera 

simultánea para determinar el ruido que se genera en las dos situaciones y se plantean 

soluciones de como minimizar estas influencias. 

 

 

b. Optimización de la fluencia de fotones proveniente del haz de rayos X para el 

sistema de pixeles híbridos XPAD 

 

El haz de radiación producido por el tubo de rayos X produce un espectro de energías 

específico que ya ha sido caracterizado, cuya energía máxima es suficiente para producir 

procesos de absorción de energía en el pequeño animal como también procesos de 

transmisión de la radiación que va a llegar al detector XPAD3, suficientes para contrastar 

la imagen. De igual manera, la cantidad o flujo de fotones producidos en el tubo de rayos 

X debe ser la necesaria para poder obtener una buena calidad de la imagen con base en 

las características de sensibilidad y resolución del detector XPAD3. También es 

                         
6 X-ray pixel chip with Adaptable Dynamics 
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importante el tamaño del pixel, su volumen sensible y su correspondiente espesor. Si se 

aumenta la cantidad de fotones que llegan al pixel, aumentaría también la dosis absorbida 

en el pequeño animal, por lo tanto, este parámetro es importante también en la 

optimización de la fluencia de fotones. Para abordar este problema se realizaron múltiples 

simulaciones variando el espectro del haz de radiación y su intensidad con el fin de 

determinar cuánto tiempo se debe emplear por cuadro (frame) para optimizar la cantidad 

de radiación que llega al detector XPAD3. El anterior parámetro incide en analizar la 

dependencia de la velocidad angular del sistema tomográfico con base a la fluencia de 

fotones que incide en el detector XPAD3.  

 

 
c. Determinación y Mejoramiento de la resolución espacial de los sistemas 

ClearPET y XPAD-CT 
 
 

Los parámetros de resolución espacial son muy importantes para definir la calidad de las 

imágenes diagnósticos en ambos sistemas ClearPET y XPAD-CT. La resolución espacial 

depende de la sensibilidad, la eficiencia, la geometría y la respuesta energética de los 

detectores de radiación. Se evaluaron algunos parámetros en el modelamiento por 

simulación Monte Carlo del sistema XPAD-CT a través de la formación de la imagen por el 

método de simulación y experimentalmente en el laboratorio del grupo ImXgam se 

determinó la resolución espacial del sistema de anillos con detectores phoswich ClearPET 

usando una fuente radiactiva de referencia de 22Na,  a partir del protocolo de la National 

Electrical Manufacturers Association (NEMA). En este trabajo se determinan cuáles son 

las variables del sistema que pueden optimizarse para mejorar la resolución espacial de la 

imagen diagnóstica. 

 

 

1.6  Justificación 

 

Para estudiar los fenómenos físicos de interacción radiación materia del Sistema 

tomográfíco bimodal simultáneo ClearPET/XPAD3 con emisión de radiación gamma 

producto de la aniquilación positrón electrón y la producción de rayos X fue necesario 

desarrollar un software en la plataforma de simulación GEANT4 con todos los detalles 

geométricos y de materiales de construcción del prototipo real que se está desarrollando 

en el grupo ImXgam del Centro de Física de Partículas de Marsella, Francia (CPPM). 
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En el proyecto se había planteado el uso del Graphics Procesor Unit (GPU) del 

computador para agilizar los procesos de cálculo y de este modo poder simular una 

cantidad de partículas lo más aproximado a la realidad. Sin embargo, durante el desarrollo 

de la simulación se tuvo la disponibilidad de hacer uso de la paralelización de 

procesamiento a través múltiples microprocesadores de un cluster en el CERN y otro de 

32 núcleos de la Universidad Pedagógica y Tecnológica de Colombia.  

 

Uno de los efectos que fue importante abordar en este trabajo es el fenómeno de 

compartimiento de cargas en el detector de pixeles híbridos XPAD3 que fue estudiado 

implementando el método Monte Carlo con el fin de conocer las principales fuentes de 

migración de cargas. Este efecto no solo influye en la resolución espacial y en la medida 

del espectro de energías sino también en la eficiencia de tasa de conteo en el detector. 

Para este trabajo, fue necesario tener un buen conocimiento de los fenómenos físicos que 

ocurren en el detector XPAD3 para modelar su comportamiento físico. 

 

El uso del código de simulación GEANT4 y GATE para el diseño del prototipo de sistema 

tomográfico ClearPET/XPAD ha provisto logros positivos tal como la implementación de 

una geometría de detección de aniquilaciones positrón- electrón usando 21 detectores de 

centelleo tipo phoswich y el estudio de blindajes apropiados en los detectores PET en 

presencia de un alto flujo de rayos X dispersados sobre un pequeño animal (objeto de 

estudio) cuando se realiza un estudio simultáneo de adquisición de datos en un sistema 

bimodal PET/CT.  El siguiente paso será la optimización del desempeño en el detector 

XPAD3 usando herramientas computacionales a través del framework (software dedicado) 

hecho en el código de simulación GEANT4 usando herramientas de paralelización de 

datos con el fin de reducir los tiempos de procesamiento e incrementar el número de 

interacciones en la simulación y por lo tanto tener resultados más reproducibles del 

modelo real. 

 

En la tomografía bimodal simultánea para lograr una mejor calidad de la imagen 

diagnóstica, es necesario adquirir una gran cantidad de datos que provengan de los 

sistemas de detección de los sistemas PET y CT, donde las variables de flujo de radiación 

deben ser reducidas y optimizadas para obtener niveles de radiación aceptables.  Por lo 

tanto, si el sistema se encuentra en una continua rotación con la más baja tasa de flujo de 

radiación, se reduce también la cantidad de datos en cada grupo de datos por ángulo 

(frame) dependiendo la tasa de adquisición en el detector.  
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2.  Aspectos Teóricos 
 

2.1  Interacción de la radiación con la materia 
 

A diferencia de las partículas cargadas cuando emergen de una fuente e interactúan con 

la materia por medio de colisiones con los átomos por causa principalmente a 

interacciones tipo Coulomb, estas entregan toda su energía en un recorrido corto y por lo 

tanto su poder de penetración es inferior a la radiación de los fotones X y gamma que son 

radiaciones electromagnéticas que no poseen carga eléctrica. 

 

Los fotones por no tener carga eléctrica interactúan con la materia con base en las 

propiedades de densidad, tamaño, distribución de los átomos en la materia y por la 

longitud de onda de los fotones.  Por lo tanto, los fotones pueden alcanzar largas 

distancias entregando su energía por medio de procesos de dispersión, absorción o 

transmisión. 

 

La atenuación del flujo de fotones en la materia está dada por la siguiente expresión: 

 

Ὅ ὍὩ᷿     (2.1) 

 

Las magnitudes Io e I representan respectivamente el flujo de fotones incidentes y 

transmitidos, x es el espesor del material que es atravesado y µ es el coeficiente de 

atenuación lineal que representa la probabilidad de la interacción de un fotón por unidad 

de longitud, expresado en cm-1. El coeficiente de atenuación lineal µ está relacionado 

directamente con la secci·n eficaz total de interacci·n ů definida como la probabilidad de 

interacción relacionada entre una colisión y el área efectiva expresada en barn (1 barn = 

10-24 cm2) y depende de la energía de los fotones incidentes.  La relación entre el 

coeficiente de atenuación lineal y la sección eficaz total está dada por: 

 

„      (2.2) 

 
Donde NA es el número de Avogadro (atomos. mol-1) y A es la masa atómica (g.mol-1) . 

  
Los principales mecanismos de interacción de los fotones con la materia son los 

siguientes: 

- El efecto fotoeléctrico 
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- La dispersión elástica de Rayleigh 

- La dispersión inelástica de Compton 

- La producción de pares de un campo tipo Coulomb 

 

La sección eficaz total de la atenuación es la resultante de las anteriores cuatro efectos 

componentes: 

„ „ ï „ „ „   (2.3) 

 
En el sistema bimodal ClearPET/XPAD-CT se presentan estos tipos de interacciones con 

los simuladores físicos, los pequeños animales, los detectores de radiación y el medio 

debido a que las imágenes diagnósticas se forman a partir de la emisión de rayos X y de 

fotones gamma producidos por aniquilación. 

 
 

2.1.1   Efecto Fotoeléctrico 
 

 
Este proceso corresponde a la transferencia total de la energía de un fotón incidente (Ek= 

hɜ0)  a un electrón ligado a un átomo objetivo. La energía del fotón es completamente 

absorbida mientras que el fotoelectrón es eyectado del átomo. n0 : Corresponde a la 

frecuencia del fotón incidente 

 
El proceso de conservación de energía está dado por la siguiente ecuación: 

 

άὺ Èʉ Ὁ    (2.4) 

 

Ὁ:  Es la energía de enlace del electrón 

 

 

Figura 2-1 Representación del proceso de efecto fotoeléctrico, donde un electrón absorbe 
totalmente la energía cinética del fotón incidente. T es el trabajo necesario para liberar el electrón 
de la orbita.   
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Luego de la extracción del fotoelectrón del átomo de una capa atómica sigue un 

reordenamiento electrónico en el átomo para llenar el vacío a través de la emisión de 

electrones Auger.  En un primer caso puede ocurrir una transición de un electrón de una 

capa más profunda a una más externa emitiendo un fotón de rayos X por fluorescencia, 

cuya energía es característica al átomo. En el segundo caso, la energía disponible se 

transfiere a un electrón de la capa externa emitiendo una energía cinética determinada. 

 

En la figura 2-1 se puede observar que Ὁ representa la energía de enlace del electrón al 

átomo, que a su vez depende del tipo de átomo y de la capa ocupada por el electrón. La 

sección eficaz del efecto fotoeléctrico  ůfotoeléctrico que muestra una alta dependencia de Z5  

esto quiere decir que el proceso es más probable si el número atómico es grande y la 

energía del fotón incidente es pequeña. Para bajas energías de los fotones incidentes la 

sección eficaz del efecto fotoeléctrico es coincidente con la sección eficaz total y es mayor 

que la sección eficaz para los procesos de dispersión Rayleigh y Compton. Se puede 

observar en la figura 2-2 el comportamiento de las secciones eficaces para dos materiales: 

plomo y carbono que van disminuyendo hasta cierto valor de energía. 

 

 
 

  Figura 2-2 Ejemplo de secciones eficaces para materiales de plomo y carbono. Se puede 
observar en la parte derecha los picos correspondientes a los rayos X característicos de la 
estructura atómica del plomo. (NIST, 2015). 

 
El efecto fotoeléctrico es el de mayor contribución en la interacción de los fotones 

procedentes del tubo de rayos X con el detector XPAD debido a que las energías del 

espectro son inferiores a 40 keV.   
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2.1.2   Dispersión Rayleigh 
 

La dispersión de un fotón de baja energía se realiza a través de un electrón que está 

ligado fuertemente al átomo, por lo tanto, todo el átomo absorbe el retroceso dando como 

resultado una pérdida insignificante de la energía, pero con un cambio de su trayectoria 

original. Esta dispersión se considera como elástica o coherente. Este tipo de interacción 

es bastante probable que ocurra con átomos de número atómico elevado. La sección 

eficaz  ůRayleigh es dependiente de Z2 y este efecto ocurre con alta probabilidad para bajas 

energías. 

 

 Figura 2-3 En esta representación se puede observar que la energía del fotón incidente no 
pierde energía de forma significativa, comportándose como una interacción elástica entre el fotón 
incidente y el electrón. 

 

2.1.3  Dispersión Compton 
 

Este proceso corresponde a la dispersión inelástica que ejerce un fotón sobre un electrón 

orbital de un átomo que puede considerarse como libre y en reposo, este electrón está 

ligado al átomo, pero con una energía despreciable con respecto a la del fotón incidente.  

 

Durante esta interacci·n, el fot·n incidente se dispersa en un §ngulo ɗ con respecto a su 

dirección original y cede parte de su energía al electrón.  Este último electrón es 

expulsado del átomo con una energía cinética y con una trayectoria formando un ángulo 

ű. La relaci·n entre las longitudes de onda de los fotones incidente y dispersado est§ 

dada por:  

ʇ ʇ  ρ ÃÏÓ—    (2.5) 
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Figura 2-4 En el efecto Compton, el fotón incidente entrega parte de su energía al electrón 
liberado, otra parte es usada para liberar el electrón de su órbita y el fotón resultante de menor 
energía es dispersado en un ángulo ɗ. 

 
Tomando en cuenta la energía de enlace del electrón, el uso de las leyes de conservación 

de energía y la cantidad de movimiento, la energía cinética del electrón de retroceso se 

puede determinar de la siguiente manera: 

 

άὺ Èʉ È˄ =  

 

                  (2.6) 

                        

Las magnitudes Èʉ Èɜ corresponden respectivamente a la energía del fotón incidente y 

del fotón dispersado. En este tipo de interacción la sección eficaz  ůCompton depende de la 

relación entre el número atómico y el número de masa Z/A, este efecto es preponderante 

para energías de fotones entre 100 keV a 10 MeV y para los átomos de bajo número 

atómico. En la dispersión Compton, al igual que el efecto fotoeléctrico la expulsión de un 

electrón de una capa atómica produce un reordenamiento de electrones ocasionando la 

emisión de fluorescencia de rayos X o electrones Auger. (Podgorsak, 2010). 

 
Este efecto tiene relevancia en la interacción de los fotones de aniquilación de 511 keV del 

sistema PET cuando arriban a los detectores phoswich. En cada interacción los fotones 

van perdiendo energía durante el recorrido dentro del detector y va aumentando la 

probabilidad de interacción fotoeléctrica en regiones cercanas al interfase con el tubo 

fotomultiplicador.   
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2.1.4  Producción de Pares 
 

Este proceso consiste en la conversión de un fotón en un par positrón ï electrón bajo la 

acción de un intenso campo de Coulomb que rodea el núcleo del átomo. La energía de 

retroceso del núcleo blanco es muy baja. El umbral de este proceso está dada por la 

sumas de las energías de masa en reposos del electrón y el positrón, cuya magnitud es  

2mec2 = 2 x 511 keV.c-2, que equivale a 1.022 MeV. En menor medida, esta interacción 

puede llevarse a cabo en el campo de un electrón de una capa atómica en un umbral más 

allá de 4mec2.  Una parte de la energía es transferida al electrón que luego es expulsado 

de la capa atómica con una energía cinética de gran magnitud. 

 

El positrón emitido durante este proceso va a ser termalizado (perdida de energía por 

sucesivas interacciones tipo Coulomb con el medio) para luego interactuar con un electrón 

del medio material y producirse una aniquilación.  La producción de pares es más 

frecuente cuando el n¼mero at·mico del medio es elevado (ůpares es dependiente de Z2). 

 

Figura 2-5 Diagrama del proceso de interacción de producción de pares donde se producen 
dos partículas: positrón y electrón. 

 

La probabilidad para que un fotón experimente alguno de los fenómenos de interacción 

con un atenuador depende de la energía inicial del fotón hn y del número atómico Z del 

material atenuador. En general, el efecto fotoeléctrico predomina para bajas energías, el 

efecto Compton para energías intermedias y la producción de pares para altas energías.  

En la figura 2-6 se muestran las regiones de predominancia relativa de los tres más 

importantes efectos con los parámetros hn y Z,  las dos curvas muestran los puntos en el 

diagrama (hn,Z) para el cual  asc = at  y también asc = ak, donde estas relaciones 

delinean las regiones donde predomina el efecto fotoeléctrico a bajas energías de fotones, 
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la predominancia del efecto Compton en las energías intermedias y la producción de pares 

para altas energías con umbral en 1.022 MeV.  (Attix, 1993) 

 

 

Figura 2-6 Regiones de relativa predominancia en los tres principales efectos de los fotones 
con la materia. La curva izquierda corresponde a la región donde los coeficientes atómicos para 

efecto fotoeléctrico y Compton son iguales  (at =asc), la curva de la derecha corresponde a la 
región donde el coeficiente atómico de efecto Compton corresponde al coeficiente de producción de 

pares (asc=ak).  (Podgorsak, 2010). 

 

Por ejemplo, para fotones de 100 keV que interactúan con material de plomo (Z=82) el 

efecto predominante es el efecto fotoeléctrico y para la misma energía pero interactuando 

con tejido blando (Zeff=7.5) el efecto predominante es el efecto Compton.  En el caso de 

los cristales phoswich donde el número Z se encuentra entre los valores de 7.35 y 8.37 y 

la energía de los fotones gamma es de 511 keV. Se puede observar en la figura 2-6 que el 

efecto predominante es el efecto Compton. (Podgorsak, 2010) 

 

2.1.5  Dosis absorbida 
 

La magnitud de dosis absorbida es una medida de la interacción de la radiación con la 

materia y es considerada como una cantidad no estocástica. La magnitud también es 

aplicable a la radiación directamente ionizante (electrones, positrones y otras partículas 

cargadas).  Para la radiación indirectamente ionizante, el proceso se da en dos etapas: En 

la primera etapa la radiación transfiere la energía cinética a las partículas cargadas del 

medio (energía impartida e). En la segunda etapa, las partículas cargadas transfieren parte 

de su energía cinética al medio y la otra parte de la energía se pierde a través de procesos 
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radiativos (bremsstrahlung y aniquilación). Finalmente, una tercera parte de la radiación no 

tiene interacción con la materia y atraviesa el medio. (Bethesda, 1998). 

En la figura 2-7 se muestra la interacción de la radiación con los atomos de la materia 

representada por una esfera hipotética llamada volumen elemental. Los atomos del 

volumen elemental son ionizados y se producen pares ionicos, cuya cantidad es 

proporcional a la energía impartida por la radiación. 

 

 
 

Figura 2-7  Esquema de la energía impartida por la radiación indirectamente ionizante sobre 
un volumen elemental. Memorias Curso de Protección Radiológica (Servicio Geológico 
Colombiano). 

 

La energía impartida e se define como: 

 
‐ ВὉ ВὉ Вὗ    (2.7) 

 

Donde el término ВὉ  es la suma de energías que ingresan al volumen elemental, ВὉ  

es la suma de energías que salen del volumen sin interactuar y Вὗ es la suma de 

energías producidas o gastadas por transformaciones de masa en energía (aniquilación) o 

energía en masa (producción de pares).  Por lo tanto, la dosis absorbida se define como la 

cantidad de energía impartida de en un volumen infinitesimal con masa dm.  

 

Ὀ       (2.8) 

 

La unidad usada en el sistema internacional es el Gy (Gray) que equivale a 1 J/kg. La 

dosis absorbida es independiente del tipo de masa, pero para efectos de daño biológico se 

especifica que la masa corresponde a un tejido u órgano. 
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2.2 Tomografía Computarizada (CT) 
 

La imagenología es la especialidad médica que utiliza diferentes métodos de diagnóstico 

para el tratamiento de enfermedades a través de la visualización de estructuras 

anatómicas en el cuerpo humano. Actualmente, los especialistas en medicina usan 

diferentes técnicas como radiografía convencional, el ultrasonido, la tomografía 

computarizada (CT), la gammagrafía, la tomografía de emisión de positrones (PET) y la 

resonancia magnética entre otros. El éxito de la imagenología diagnóstica es lograr una 

mayor precisión por parte del especialista médico en la identificación de lesiones mediante 

el mejoramiento de la calidad de la imagen reduciendo el ruido de fondo, los costos y los 

efectos colaterales en salud y los tiempos de adquisición de las imágenes. 

 
 

2.2.1 Descripción de un Sistema de Tomografía Computarizada 
(CT) 
 

La Tomografía Computarizada consiste en la generación de un haz de rayos X colimado 

que incide sobre un objeto o individuo que cubre la totalidad de su contorno conformando 

un tamaño de campo en el centro tomogr§fico llamado t®cnicamente ñField of Viewò. La 

energía del haz de rayos X debe tener una magnitud adecuada para que se produzcan 

procesos de absorción de energía sobre las estructuras del individuo y también procesos 

de transmisión sobre el objeto para que logren incidir sobre un detector de radiación que 

está ubicado detrás del individuo a una misma distancia. (Hounsfield, 1973)  

 

 

Figura 2-8 Sistema de Tomografía Computarizada convencional a nivel hospitalario que 
consta de un cabezal (gantry), un espacio tomográfico y una camilla con movimientos 
automatizados. Imagen tomada de globalinformationtoday.blogspot.com.co. 

 



 

Universidad Nacional de Colombia ï Facultad de Ciencias  49 

 

 Pag.  49 

 

La energía del haz de radiación depende básicamente de la densidad del objeto o 

individuo, la región anatómica y su espesor de corte, por ejemplo, para CT en humanos 

las energías varían a partir de potenciales de 90 kV hasta 120 kV, en animales grandes 

como caballos, vacas, etc los potenciales pueden llegar hasta 160 kV y para pequeños 

animales pueden variar desde 30 kV hasta 60 kV.  

 

A diferencia de un equipo de rayos X que solamente necesita de una dirección del haz 

para obtener la imagen, la tomografía necesita realizar varias exposiciones de radiación 

alrededor del contorno del individuo para poder obtener la imagen de las estructuras 

internas del corte axial del área anatómica del individuo, para lograr lo anterior, se ubican 

en un mismo cabezal (gantry) la fuente de rayos X y los detectores de radiación que  giran 

alrededor del contorno cubriendo un ángulo de 3600, a este proceso se le conoce como un 

escaneo o exploración tomográfica. En la figura 2-10 se muestra un esquema de la 

geometría de los haces de radiación incidendo sobre un individuo. 

   

Los rayos X son producidos en un tubo al vacío usando dos electrodos:  el cátodo y el 

ánodo. En el cátodo los electrones son producidos en un filamento de tungsteno y son 

disponibles por el efecto termiónico. Cuando se interpone a un alto voltaje entre los dos 

electrodos los electrones son acelerados. Los electrones impactan el ánodo y son 

frenados en el material blanco (ánodo) produciendo rayos X por radiación de frenado 

(bremsstrahlung).  

 

 

 

Figura 2-9 Componentes básicos de un tubo de rayos X.  Los electrones al ser frenados por el 
blanco de tungsteno producen por radiaci·n de frenado ñbremsstrahlungò  los rayos X ¼tiles que 
salen por la ventana del tubo. https://sites.google.com/site/biomedicosa/tuboderayosx 

 

https://sites.google.com/site/biomedicosa/tuboderayosx
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2.2.2  Componentes de un sistema CT 

 

Un sistema tomográfico CT de uso en salud para humanos debe ser un sistema robusto e 

integrado y debe estar diseñado para que se puedan realizar exploraciones en diferentes 

partes del cuerpo, donde cada uno de los componentes debe funcionar de manera 

correcta para que los parámetros de calidad de imagen y de obtención de la información 

sean los óptimos. Esto repercute directamente en la precisión de los diagnósticos clínicos. 

Los componentes de un sistema CT debe tener como mínimo los siguientes elementos: 

¶ Bunquer diseñado para blindar la radiación proveniente del escáner de acuerdo a 

la normativa de protección radiológica implementada en la instalación. 

¶ Un sistema de adquisición de datos que almacena la información de las 

proyecciones de la interacción de los rayos X con el individuo.  

¶ Tubo de rayos X con su adecuado blindaje y arreglo de detectores opuestos que 

se desplacen en un anillo circular 

¶ Un computador utilizado para reconstruir las imágenes provenientes de las 

proyecciones y procesar las imágenes para su análisis. 

¶ Una fuente de energía eléctrica usada para la generación de los rayos X y la 

alimentación eléctrica de los detectores y demás componentes electrónicos. 

¶ Monitores para mostrar la rutina de operación de la adquisición de las imágenes y 

también permiten actuar como interfase interactiva en el análisis de las imágenes 

reconstruidas. 

¶ Una camilla que se desplace en las tres direcciones espaciales (lateral, longitudinal 

y vertical) y durante el escaneo se desplace longitudinalmente con una velocidad 

prederminada. 

¶ Sistemas de ventilación y refrigeración del CT. 

¶ Dispositivos de grabación de datos interno y externo. 

¶ Sistema de comunicación con el paciente. 

¶ Otros  (Cierniak, 2011) 

 

2.2.3   Interacción de los rayos X con las estructuras en CT 
 

 

Durante la adquisición de datos que corresponden a las proyecciones monodimensionales 

de un corte transversal bi-dimensional se construye el objeto expuesto a la radiación. 
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Cada haz de rayos X interactúa con el objeto a diferentes profundidades de atenuación y 

los fotones transmitidos llegan al detector en línea recta. La atenuación de un haz 

monocromático que interactúa con un objeto de densidad uniforme está determinado por 

la siguiente relación: 

      Ὅ ὍὩ            (2.9)  

 

El flujo de fotones incidentes y transmitidos están definidos por Io e  I, L es la longitud del 

objeto medida en (cm) que atraviesa la radiación en su trayectoria y µ  es el coeficiente de 

atenuación lineal medido en (cm-1). En la figura 2-10 se puede observar que el paciente 

debe ubicarse en el centro tomográfico para que el haz de radiación cubra el contorno de 

su cuerpo. 

 

Figura 2-10 Emisión de un haz de rayos X en rotación sobre el eje tomográfico.  Se obtiene un 
corte tomográfico cuando el tubo de rayos X y el sistema de detección rota cubriendo un ángulo de 
360 grados sobre el paciente.  (Nicol, 2010) 

 
Para un objeto complejo que se compone de pequeños elementos de volúmenes 

idénticos, pero con coeficientes de atenuación lineal diferentes entre si, la suma total de 

coeficientes de atenuación sobre la línea de respuesta se puede escribir de la siguiente 

manera:      

‘ ὰὲ       (2.10) 

 

µi es la suma de los coeficientes de atenuación lineal a través de una trayectoria de 

longitud L, la magnitud Io/I corresponde a la relación de intensidades de radiación con y sin 

presencia del objeto. Cuando el objeto es heterogéneo y el haz de radiación es 

policromático, el haz de radiación transmitido debe ser integrado en el espectro de los 

rayos X que son emitidos por la ventana del tubo y la ecuación tendrá la siguiente forma: 
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Ὅ ᷿ ὍὉὩ᷿ ȟ ὨὉ        (2.11) 

 

Hoy en día, en la tomografía computarizada (CT) los haces de rayos X son colimados y el 

haz de radiación se tiene la forma de un abanico que cubre toda la superficie del detector. 

  

En el tratamiento de los datos en CT el contraste de la imagen está dado por la 

diferenciación de los coeficientes de atenuación lineal. El proceso de reconstrucción es 

basado en las señales medidas en los detectores, las cuales son tratadas a través de una 

matriz de imagen, donde el contenido de cada pixel representa un coeficiente de 

atenuación lineal elemental y la profundidad y el tamaño de cada elemento de detección. 

 

Como en el PET, el método de reconstrucción es filtrada como una retroproyección. Una 

imagen reconstruida es mostrada en una escala de números normalizada llamada 

números Hounsfield, o números HU, los cuales están relacionados con los factores de 

atenuación: 

  ὔ ὼρπππ    (2.12)  

 

Normalmente, el rango de los números Hounsfield o NCT es empleado para tejidos 

biológicos y como se ve en la anterior ecuación el valor de normalización es el agua.  Ver 

Tabla 2-1. 

Tabla 2-1 Diferentes tipos de órganos o tejidos en el cuerpo humano y su correspondiente 
número o rango de números Hounsfield o conocidos también como números CT. 

 
Tejido o material Número CT 

 

 
Aire 

Pulmón 
Tejido graso 

Agua 
Edema o necrosis 

Riñón 
Sangre 
Musculo 

Sustancia gris 
Sustancia blanca 

Hígado 
Cartílago y hueso 

 
-1000 
-500 

-100 a -50 
0 
15 
30 

+30 a +45 
+10 a +40 
+37 a +45 
+20 a +30 
+40 a +60 

+700 a +3000 
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2.2.4  Calidades de rayos X 
 

 
El espectro continuo de rayos X producido por radiación de frenado varía de un tomógrafo 

a otro debido a que los materiales del blanco (target) no son iguales, el material y el 

espesor de la ventana de salida del tubo,la geometría y el material del filamento donde se 

originan los electrones también cambian de un modelo a otro. En algunos equipos 

emisores de rayos X se utilizan filtros metálicos usualmente de aluminio y cobre para 

poder eliminar las energías de menor magnitud (endurecimiento del haz de radiación) y 

volver el espectro de rayos X más angosto. Lo anterior con el fin de tener un haz de rayos 

X lo más similar a un haz monoenergético que se puede caracterizar básicamente a través 

de su coeficiente de atenuación másico. Ver figura 2-11. 

 

 
 

Figura 2-11  Espectro de rayos X producido por electrones desde 100 keV incidiendo sobre un 
delgado blanco de tungsteno. La curva A es con haz no filtrado. La curva B es con una leve 
filtración de 0.01 mm de W. La curva C corresponde a una filtración adicional de 2mm de Al y la 
Curva D con una filtración adicional de 0.15 mm de Cu y 3.9 mm de Al.   (Attix, 1993) 

 
La calidad de la radiación en una medida representativa del poder de penetración de la 

radiación.  Anterior a la norma ISO 4037-1 ñX and gamma reference radiation for 

calibrating dosemeters and doserate metersò, la energía del haz de rayos X se podía 

representar a través del potencial del tubo y el espesor hemirreductor (CHR). El CHR es el 

espesor de un material que se ubica a la salida del haz de radiación que reduce la 

intensidad del haz de radiación a la mitad de su valor original. La calidad del haz también 

se ve afectada por el voltaje aplicado al tubo de rayos X. (Mazinsa, 2012). 
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La cantidad de electrones que viajan del cátodo al anódo se conoce como corriente de 

tubo y sus unidades se expresan en mA (miliamperios) La relación entre el flujo de fotones 

que salen del tubo y la corriente de tubo es directamente proporcional. En la figura 2-12 se 

puede visualizar la dependencia de la corriente. 

 

Figura 2-12. Espectros de un tubo de rayos X. La posición del pico del espectro no cambia, la 
altura del pico de 400 mA es el doble de la altura del pico para 200 mA. La posiciónen el eje de 
energía del pico característico es la misma. (Siedband & et al, 1997). 

 
La relación entre el potencial eléctrico entre el cátodo y el ánodo del tubo de rayos X es 

proporcional, pero no directo como la corriente del tubo. En la figura 2-13 se muestra la 

forma de los espectros de rayos X para dos tipos de energía máxima.    

 

Figura 2-13. Espectros de un tubo de rayos X. La posición del pico del espectro se desplaza a 
la derecha cuando se aumenta el potencial de 72 kVp a 82 kVp. La posición en el eje de energía 
del pico característico es la misma. (Siedband & et al, 1997). 
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Cuando se utiliza la norma ISO 4037-1 se hace referencia a la forma inicial del espectro 

de energías y su efecto cuando se filtra el haz y se agregan espesores hemirreductores. 

Las medidas de la capa hemirreductora para algunas calidades de haces de radiación 

angostos ñnarrow beamò (series N) indican que la diferencia para la primera capa 

hemirreductora es menor al 5% con respecto al valor esperado y la relación entre la 

primera capa hemirreductora CHR1 y la segunda capa CHR2 (relación de homogeneidad) 

sea inferior al 3%. (Herrati & et al, 2016). 

 

2.3  Tomografía de Emisión de Positrones (PET) 
 

 

La tomografía de emisión de positrones (PET) es una modalidad de imagen funcional o 

metabólica no invasiva utilizada en la disciplina de la Medicina Nuclear, que consiste en 

obtener una imagen de una bio-distribución tridimensional de un radiofármaco emisor de 

positrones prevalentemente inyectado en el organismo. Esta modalidad, que difiere de las 

técnicas convencionales de imagenología anatómica como la tomografía computarizada y 

la resonancia magnética, permite obtener una imagen tridimensional de la función 

metabólica de un órgano o tejido dependiendo del radiofármaco escogido. 

 

Los principales campos de aplicación clínica son:  la oncología (diagnóstico, 

caracterización tumoral y monitoreo terapéutico), la neurología (Alzheimer y otras 

demencias, Parkinson, patologías vasculares cerebrales) o en la cardiología (actividad 

miocárdica).  En asuntos preclínicos como: el estudio de nuevas estrategias terapéuticas, 

el desarrollo y evaluación de nuevos tratamientos sobre modelos en animales de interés 

particular de la industria farmacéutica e investigación biomédica. 

 

2.3.1 Descripción de un Sistema de Tomografía de Emisión de 
Positrones (PET) 
 
 

En un sistema PET al paciente o individuo se le ha suministrado previamente un 

radiotrazador (molécula biológica con material radiactivo) a través del torrente sanguíneo, 

que comienza a metabolizarse dentro de su cuerpo. El paciente debe esperar unos 

minutos para que la molécula se metabolice en el lugar de interés y enseguida se ubica al 

individuo sobre una camilla que tiene movimientos programados durante la exploración, 

normalmente el individuo se encuentra en posición corporal supino cefalo-caudal. Al 

desplazarse la camilla, el paciente ingresa a la región tomográfica que se compone de un 

gantry que contiene un sistema de detectores distribuidos en uno o más anillos. El sistema 
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detecta los pares de radiación gamma emitidos dentro del cuerpo debido a los procesos 

de aniquilación. Las señales que llegan a los detectores reconstruyen las imágenes 

tridimensionales de la concentración del radiotrazador. 

 

Figura 2-14. PET comercial de uso clínico. Durante la exploración el paciente debe estar con 
el material radiactivo incorporado. (Cierniak, 2011). 

 

Los tiempos empleados en exploraciones PET en humanos varían de acuerdo a la región 

anatómica, el tipo de tejido u órgano y el tipo de estudio a realizarse, por lo general oscilan 

entre 3 a 10 minutos.  

 

Debido a que los materiales radiactivos usados en PET son de periodos de semivida del 

orden de minutos y que son moléculas que se eliminan muy rápido del cuerpo, el paciente 

solamente debe permanecer unos pocos minutos (de acuerdo a la actividad incorporada) 

en un lugar aislado dentro de la instalación después de la exploración. De igual manera, 

las dosis absorbidas son mucho más bajas que en otras técnicas donde se utilizan 

materiales radiactivos dentro del cuerpo. (Siebert & Boone, 2005) (Mettler & Guiberteau, 

2012). 

 

2.3.2  Producción de radionucleidos emisores de positrones 
 

En los ciclotrones médicos son utilizados proyectiles de deuterones o protones que inciden 

sobre materiales blanco con el fin de producir radionucleidos inestables ricos en 

positrones que luego van a decaer a trav®s de la radiaci·n ɓ+ o captura electrónica en 

configuraciones nucleares estables. Cuando los proyectiles inciden en los núcleos crean 

reacciones nucleares similares a la activación neutrónica en un reactor. Sin embargo, 

debido a la carga positiva que tienen los proyectiles estos deben de tener energías 

cinéticas relativamente más altas, típicamente desde 10 MeV hasta 20 MeV para penetrar 
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la barrera repulsiva de Coulomb alrededor del núcleo positivo. Las activaciones por 

reacciones de protones son endoergicas lo cual significa que la energía del proyectil debe 

ser mayor a la energía de los productos de desintegración.  

 

La captura del protón por el núcleo blanco cambia el número atómico de Z del padre a Z+1 

del núcleo hija. Esto permite que los núcleos activados se desintegren a través de la 

emisi·n de radiaci·n ɓ+. Los emisores de positrones producidos para medicina nuclear en 

un ciclotrón tienen por lo general tiempos de vida media corta (del orden de minutos) en 

contraste con los radionucleidos producidos por activación neutrónica en reactores. Esto 

implica que los ciclotrones de uso médico deben estar cerca a los PET para minimizar el 

tiempo de fabricación del trazador, el transporte y de su respectiva administración. 

(Podgorsak, 2010). 

 

El Ciclotrón médico 

 

El ciclotrón fue desarrollado en 1930 por Ernest O. Lawrence para acelerar iones a una 

energía cinética de pocos MeV.  En 1939 Lawrence fue galardonado con el premio Nobel 

de Física por la invención y desarrollo del ciclotrón. Inicialmente, el ciclotrón fue usado 

para la investigación básica en física nuclear, pero más tarde se vio la importancia de 

implementarlo en la producción de radionucleidos en medicina, también como la 

producción de haces de protones y neutrones en radioterapia. 

 

 

Figura 2-15  Estructura interna general de un ciclotrón.  Enciclopedia británica (2009) 

 

Las siguientes son las principales características del ciclotrón médico: 

- En un ciclotrón las partículas son aceleradas a lo largo de una trayectoria espiral 

guiadas dentro de dos electrodos al vacío (del orden de 10-6 torr) hemi-cilíndricos 
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(en forma de D´s) en presencia de un campo magnético uniforme (del orden de 1 

Tesla). 

- Un voltaje de radiofrecuencia con frecuencia constante entre 10 MHz y 30 MHz es 

aplicado entre los dos electrodos y la partícula cargada es acelerada mientras que 

cruza el gap entre los dos electrodos. La frecuencia de operación se escoge de tal 

forma que en cada paso por el gap se incremente en una cantidad la energía de la 

partícula. 

- Dentro de los electrodos metálicos de las D´s no hay campo eléctrico y la partícula 

se difunde bajo la influencia del campo magnético en una órbita semicircular con 

velocidad constante, hasta el momento de cruzar el gap de nuevo. 

 

En el ciclotrón estándar la Fuerza de Lorentz FL que mantiene la partícula en 

trayectoria circular es igual a la fuerza centrífuga. 

 

Ὂ ήὺὄ       (2.13) 

Donde: 

q es la carga de la partícula acelerada 

v es la velocidad de la partícula 

B es el campo magnético  

m es la masa de la partícula acelerada 

r es el radio de la partícula orbitando en una revolución 

 

Tabla 2-2.  Radionucleidos empleados en PET y las reacciones nucleares en su producción en un 
ciclotrón médico. 

 

Radionucleido Blanco Proyectil Reacción de la producción 

18F Ne 

H2O18 

Deuterón 

Protón 

ὔὩὨȟ‌ Ὂ 

11C N2 

CO2 

Protón 

Protón 

ὔὩὨȟ‌ Ὂ 

13N CO2 

H2O 

Deuterón 

Protón 

ὔὩὨȟ‌ Ὂ 

15O N2 

15N2 

Deuterón 

Protón 

ὔὩὨȟ‌ Ὂ 
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2.3.3  Desintegración beta más (ɓ+) 
 
 

Es un tipo de desintegración nuclear que se presenta en los núcleos inestables 

que tienen exceso de protones. En este tipo de núcleos, la transmutación de un protón en 

un neutrón a través de la fuerza nuclear débil es acompañada por la emisión de la 

partícula ɓ+ que tiene la misma carga fundamental del electrón pero positiva (antipartícula 

del electrón o positrón) y acompañada con la emisión de un neutrino.   

 

El protón como partícula nuclear se compone a su vez de un quark abajo (down) y dos 

quarks arriba (up) para formar una configuración (uud). En el nivel más fundamental, la 

radiación ɓ+ se debe a la emisión de un bosón W+ (llamada partícula mediadora cargada 

virtual) por uno de los dos quarks up del protón o durante el intercambio de un bosón W, 

donde los quarks cambian su carga eléctrica y también de sabor. El quark se convierte en 

un quark abajo, mientras que el bosón W+, muy inestable, se materializa rápidamente en 

un positrón y un neutrino electrónico. dentro del nucleón subsisten dos quarks abajo y un 

quark up, el protón se convierte en un neutrón con la configuración (udd). Esta reacción se 

ilustra en la figura 2-16, conocido como el diagrama de Feynman.  

 

Figura 2-16 Diagrama de Feynman. Proceso de desintegraci·n ɓ+. El proceso de 
transmutación del protón al neutrón es intermediada por un bosón W, emitiendo el positrón y un 
neutrino electrónico. (Podgorsak, 2010) 

 
El hijo del núcleo Y se deriva del núcleo padre X centrales por conservación del número 

másico A y disminución de una unidad de número atómico Z: 

 
La ecuaci·n general de la desintegraci·n ɓ+ de un §tomo es la siguiente:  
 
 

ὢᴼ ὣ Ὡ n g      (2.14)  
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Uno de los radionucleidos emisores de positrones más utilizado en imagenología humana 

es el 18F, cuya ecuación de desintegración es la siguiente: 

 

Ὂᴼ ὕ Ὡ n g      (2.15) 
 

El 18F se mezcla con una molécula biológica llamada D-Glucosa, formando un compuesto 

llamado FDG (Fluor-Deoxi-Glucosa) para que pueda ser fácilmente metabolizado por el 

individuo. 

 

2.3.4  Interacción de los Positrones con la materia 
 

 
La energía de la desintegración se reparte entre los tres participantes de la reacción (el 

núcleo, el positrón y el neutrino). El espectro de energía de los positrones (energía 

cinética) sigue una distribución continúa entre un valor cero y un valor máximo. El núcleo 

cuya masa es la más grande en relación a las otras partículas, no implica un retiro de una 

cantidad muy pequeña de la energía. Los positrones, por su parte, tienen en promedio un 

poco menos de la mitad de la energía disponible. Las principales características de los 

espectros de energía de desintegración beta + y las energías cinéticas máximas más 

probables. En la Tabla 2-3 se muestran los radionucleidos más utilizados en PET.  

 

El poder de frenado por unidad de longitud de una partícula cargada en la materia esta 

denotado por [dE/dx] llamada la ecuación de Bethe Bloch. Se establece que la energía 

cinética que pierde la partícula al interaccionar con el medio, especialmente los electrones 

orbitales. Esta magnitud es proporcional a su masa, al cuadrado de la carga, proporcional 

a la densidad de electrones del medio e inversamente proporcional al cuadrado de su 

velocidad. El poder de frenado se compone de dos magnitudes: el poder de frenado por 

colisiones elásticas [dE/dx]col y el poder de frenado por procesos radiativos  [dE/dx]rad. 

 

Inicialmente, la ecuación de Bethe Bloch fue concebida para partículas cargadas pesadas 

como protones y alfa, donde la deflexión de la trayectoria de la partícula es muy pequeña. 

En el caso de electrones y positrones el cambio de trayectoria al interactuar con los 

electrones orbitales es grande.  La fórmula modificada de Bethe Bloch está dada: 

 

” ὰὲ Ὂ† ‍‎‏        (2.16) 
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Donde Ű = Te / mec2  que corresponde a la energía cinética del positrón o del electrón.  

(Podgorsak, 2010) (Badawi, 2015). 

 
La funci·n F(Ű) para electrones (MÅller): 

 

Ὂ† ρ ‍
Ⱦ   

     (2.17) 

 
La funci·n F(Ű) para positrones (Bhabba): 

 

Ὂ† ςÌÎς  ςσ    (2.18) 

 

 

Figura 2-17.  Pérdida de energía de radiación fraccionada en material de plomo, como función 
de la energía de electrones o positrones. La dispersión de los electrones o positrones es 
considerada como ionización cuando la energía pérdida por colisión está por debajo de 0.255 MeV 
como se muestra en las curvas de dispersión Moller y Bhabba. (Messel & Crawford, 1970)  

 

En las ecuaciones (2.15) y (2.16), t = EK/mec2 y ɓ = v/c. El efecto de corrección de 

densidad d tiene en cuenta el hecho que la fuerza efectiva de Coulomb ejercida sobre una 

partícula cargada rápida debida al efecto de los átomos del medio que están distantes a la 

trayectoria de la partícula. Las distancias se reducen como resultado de la polarización del 

medio debido al paso de la partícula cargada. El efecto de densidad afecta a la 

componente de colisión en la expresión de poder de frenado. Los procesos radiativos en 

la expresión de poder de frenado se deben a la pérdida de energía de los electrones o 

positrones produciendo radiaci·n de frenado ñbremsstrahlungò. 

 

Los positrones emitidos van a termalizarse con el medio (pérdida gradual de energía 

cinética) dependiendo de su energía máxima.  A mayor energía de los positrones van a 

recorrer un camino libre medio más largo antes de producir la aniquilación con los 
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electrones del medio.  En la Tabla 2-3 se pueden observar que los radionucleidos con 

mayor energía presentan un recorrido libre medio más largo. 

 

 Tabla 2-3. Características físicas de los radionucleidos de mayor uso en PET.   

 

 18F 11C 13N 15O 

Factor de 

ramificación 

96.9% 99.8% 100% 99.9% 

Período radiactivo 109.8 min 20.4 min 10 min 2.1 min 

Energía cinética 

máxima 

633 keV 959 keV 1197 keV 1738 MeV 

Energía cinética 

más probable 

202 keV 326 keV 432 keV 696 keV 

Longitud de 

trayectoria máxima 

2.4 mm 5.0 mm 5.4 mm 8.2 mm 

Recorrido 

promedio (FWHM) 

1.0 mm 1.1 mm 1.4 mm 1.5 mm 

Recorrido máximo 

(FWTM) 

1.8 mm 2.2 mm 2.8 mm 3.6 mm 

 

2.3.5  Proceso de aniquilación positrón-electrón 
 

 

En el instante en que el positrón se encuentra con un electrón del medio se forma una 

partícula semiestable, exótica y de corta vida llamada positronio (Ps), que tiene una 

configuración similar al átomo de hidrogeno consistente de un electrón y un positrón 

girando en el eje de su centro de masa antes de que el proceso de aniquilación ocurra. 

Debido a que este estado consiste de dos masas iguales, el positronio es considerado 

como el átomo más ligero, considerándose su símbolo químico como Ps. Su tiempo de 

vida es del orden de 10-7 s y su masa reducida es de 0.5me. El físico croata Stjepan 

Mohorovicic predijo la existencia del positronio en 1934 y el físico austriaco-americano 

Martin Deutsch lo descubrió en 1951. (Podgorsak, 2010). (Colombino & Fiscella, 1965). 

 

2.3.6  Formación de la imagen PET   
 

 

El software de reconstrucción de la imagen registra los eventos de coincidencia medidos y 

todas las posiciones angulares y lineales para reconstruir la imagen. La sensibilidad de la 

resolución espacial del detector es directamente dependiente al tamaño del cristal de 
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centelleo. Si el detector es grande, la probabilidad de detectar rayos gamma se 

incrementa, pero la incertidumbre de la localización del evento de aniquilación aumenta, 

en este caso es mejor tener una buena resolución espacial. (Dupont, 2014) 

 

Los datos adquiridos en CT corresponden a la proyección del objeto que es reconstruido 

en un detector 2D.  Los eventos de reconstrucción tomográfica reproduce los cortes de la 

imagen del objeto uniendo sus proyecciones. Un apilamiento de cortes tomográficos 

permite obtener una representación volumétrica del objeto. 

 

Matemáticamente, se puede definir una bio-distribución de un radiotrazador en un 

volumen de interés como la función f(x,y) en cada punto del espacio que da el valor de la 

concentración radiactiva. La representación de los datos adquiridos como proyecciones 

son mostrados como la sección transversal donde z=constante (eje de los cortes). 

 

Una proyección paralela en una dimensión a través del eje v del sistema coordenado (u,v). 

u forma un §ngulo ɗ con respecto al eje x y puede ser escrito como la integral de l²nea: 

 

ὴ ό ᷿ ὪὼȟώὨὺ    (2.19) 

 

                  
Los valores x y y están definiendo el sistema de coordenadas cartesianas que debe ser 
reconstruido en el plano del corte. La matriz de rotación define las nuevas coordenadas: 

 
 

    
ὼ
ώ

ÃÏÓ—  ÓÉÎ—
ÓÉÎ—   ÃÏÓ—

 
ό
ὺ

                (2.20) 

 

 

Figura 2-18. Detección de fotones en dirección paralelas. En el punto f(x,y) ocurre una 
aniquilación y el sistema de detección indica que el evento se dio dentro de la línea de respuesta 
(LOR:línea que une los dos detectores opuestos) 
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Cambiando el ángulo ɗ para formar proyecciones paralelas alrededor de un objeto. La 

transformada de Radon es el operador R, el cual es aplicado al objeto que luego 

determina el sinograma, (el grupo completo de todas las proyecciones paralelas en una 

dimensión de f(x,y)). 

 

En los sistemas PET de 3D, todos los pares de detectores definen una línea de respuesta 

(LOR) interceptando el campo de visión (FOV) donde intervienen las coincidencias. Si se 

considera un par de algunos detectores, en el caso ideal únicamente las aniquilaciones 

que toman lugar a lo largo de la línea de respuesta que une los dos detectores puede 

contribuir al conteo de eventos.. 

 
La transformada de radón aplicada a la función f(x,y) está expresada como: 

 
ὼ
ώ

ÃÏÓ—  ÓÉÎ—
ÓÉÎ—   ÃÏÓ—

 
ό
ὺ

            (2.21) 

 
Donde  pɗ(u)  es el sinograma y  pɗ (u)  = pɗ+ (́-u) 
 

 
La reconstrucción tomográfica en el PET es la estimación de la bio-distribución de 

radiofármaco f*(x,y,z) como resultado de la unión de sus direcciones paralelas. 

Actualmente, hay diferentes métodos de reconstrucción de imágenes donde se utilizan 

diferentes tipos de algoritmos. (Luo, Anashkin, & Matthews, 2010) 
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3.  Detectores utilizados en sistemas 
tomográficos (PET y CT) 

 

 

3.1 Detectores de Centelleo 
 
La medida de la biodistribución de un radiofármaco emisor de positrones en un organismo 

está basado en la detección de la coincidencia de los pares de fotones de aniquilación. El 

sistema tomográfico PET está constituido de una cantidad de detectores individuales 

dispuestos en un anillo alrededor del objeto que se va a obtener la imagen.  Los 

detectores utilizados en PET, por lo general son detectores compuestos de un 

centelleador inorgánico acoplado a un fotodetector llamado tubo fotomultiplicador (PMT). 

 

El papel del tubo fotomultiplicador es convertir la señal luminosa emitida por el 

centelleador en una magnitud eléctrica medible proporcional a la energía depositada por el 

rayos X de aniquilación en el centelleador. 

 

Los centelleadores inorgánicos poseen una estructura cristalina donde existen niveles de 

energía accesibles a los electrones. Estos niveles se establecen como bandas de energía. 

 

Por su naturaleza, estos materiales tienen la capacidad de atrapar portadores 

de carga cuando los mecanismos de transferencia de energía en particular, la radiación 

ionizante permite que los electrones liberados del cristal queden atrapados. Esta 

capacidad de captura es característica de los materiales centelleadores. Estos procesos 

también se ven favorecidos en presencia de impurezas, debido a que actúan como 

activadores para la creación de niveles de energía adicionales a la banda prohibida. 

Debido a la energía de los fotones de aniquilación y al número atómico del cristal 

centelleador, la mayoría de interacciones son de tipo fotoeléctrico y Compton. 

 

La radiación ionizante va a producir pares electrón-hueco (defectos iónicos). Los 

electrones primarios de acuerdo a la magnitud de su energía terminan realizando 

colisiones con otros electrones creando un proceso de multiplicación (fenómeno de 

avalancha), que vienen acompañados de un gran número de excitaciones.  Durante la 

multiplicación excitónica los electrones se extraen de la banda de valencia y pasan a la 

banda de conducción del cristal.  La energía de ionización de las de las impurezas es 

menor comparadas con la energía de ionización de los otros átomos en la red cristalina. 

Los portadores de carga migrarán inevitablemente a los niveles de energía de dopante 
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donde son atrapados. En última instancia, esta transferencia de energía excita los centros 

de luminiscencia y localmente requiere la recombinación de pares electrón-hueco. Este 

proceso va acompañado de emisión de dichos fotones de centelleo (relajación radiativa) 

cuya energía es menor que la anchura de la banda prohibida. La longitud de onda de 

emisión es mayor que la longitud de onda de absorción, de modo que la red cristalina es 

transparente a esta radiación, tal como se observa en la figura 3-1.  (Anfré, 2007) 

 
 

3.1.1 Propiedades de la luz de centelleo 
 

La emisión de luz debida a la interacción de los rayos gamma en el cristal no es inmediata, 

la intensidad del pulso de luz I(t), que inicialmente tiene un valor I0 disminuye 

exponencialmente con el tiempo de acuerdo a la siguiente relación: 

 

Ὅὸ ὍὩ Ⱦ       (3.1) 
 

Donde t representa a la constante de decaimiento, expresada en ns.  Este valor, está 

ligado a la profundidad de los niveles de energía excitados, que es característico de los 

materiales de centelleo e influye linealmente a la resolución temporal del sistema de 

detección. Se define un centelleador rápido cuando se tiene una baja constante de tiempo 

con una alta resolución temporal. De igual manera, se va a reducir el tiempo muerto en 

relación a la formación de la señal a la salida del fotodetector y por tanto limitar el número 

de pulsos apilados. 

 

 
 

Figura 3-1. Modelo de bandas de energía donde se representan los niveles de dopaje dentro 
del gap de energía entre la banda de valencia y la banda de conducción. (Leo, 1987). 
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El número N de fotones producidos por unidad de energía depositada en el cristal dada en 

unidades de (fotones/MeV) es un parámetro característico de los centelleadores. Esto 

permite determinar la eficiencia de conversión porque permite relacionar la energía emitida 

como luz visible y la cantidad de energía depositada en el cristal. Por lo tanto, el 

rendimiento luminoso va a influir también en la resolución energética del detector  

 

Ў
ͯ
Ѝ
ͯ
Ѝ

      (3.2) 

 

Donde la resolución temporal es Dt @ Ű/N. A medida que el n¼mero de fotones de centelleo 

por unidad de energía depositada aumente mejor será la resolución de energía y el tiempo 

de respuesta del detector. 

 

El impulso luminoso también se caracteriza por su espectro de energía, que es un valor 

específico de cada centelleador. La sensibilidad espectral del fotodetector debe ser 

necesariamente adaptada a la longitud de onda de la banda de emisión más intensa (la 

energía más probable).  Maximizar la eficiencia de la recolección de la luz también 

depende de la transparencia del cristal a esta radiación y en segundo lugar optimizar la 

transmisión de luz al fotodetector (reflexión y transmisión). (Lecoq & Korzhik, 2000). 

 

 

Figura 3-2. Espectro de emisión de luz para diferentes cristales inorgánicos. Una de las 
ventajas de estos cristales es su gran poder de frenado debido a su alta densidad y alto número 
atómico entre todos los centelleadores.. Estos cristales también se caracterizan por tener una alta 
eficiencia luminosa. (Harshaw, 1991).  

 

3.1.2   Características de la detección 
 

Todos los procesos de interacción fotón materia pueden tener lugar en un centelleador de 

pequeñas dimensiones (caso típico de un cristal), también se sabe que solamente el 
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efecto fotoeléctrico conduce indirectamente a la absorción total de la energía del fotón 

incidente como consecuencia se tiene una energía cinética en los electrones primarios. En 

el efecto Compton por el contrario, se perderá una fracción de energía del fotón incidente, 

que a su vez interactuará con los electrones secundarios a una distancia de varios 

centímetros y terminará escapando del material. Por tal razón, la elección de nuevos 

materiales para tomografía de emisión de positrones se da hacia materiales de alta 

densidad para detener los electrones que se escapan del material y un elevado número 

atómico efectivo para mejorar el proceso de foto-fracción.  Ver Tabla 3-1. (Lecoq & Korzhik, 

2000). 

 

3.1.3  El tubo fotomultiplicador 
 

 
El tubo fotomultiplicador, conocido comúnmente como PMT es un fotodetector que permite 

la conversión de una señal luminosa en una magnitud eléctrica medible. Ver figura 3-3.  

Se compone comunmente de un tubo al vacío (forma cilíndrica) la cara interior (contacto 

con el cristal de centelleo) es una ventana llamada fotocátodo que está hecha de una capa 

delgada de una aleación metálica bi-alcalina, capaz de convertir los fotones en electrones 

de centelleo por efecto fotoeléctrico. Una guía de luz asegura el acoplamiento óptico entre 

el cristal de centelleo y el cristal de la ventana de entrada o de cuarzo transparente. Se 

llama eficiencia cuántica del fotocátodo para una longitud de onda dada a la relación de 

número de fotoelectrones emitidos con respecto al número de fotones de luz incidente. 

Este es un parámetro muy importante del PMT que representa la probabilidad de que un 

fotón pueda extraer un electrón. 

 

El electrón emitido desde el fotocátodo por efecto fotoeléctrico es luego acelerado y 

focalizado hacia el primer electrodo (dinodo) del multiplicador de electrones. Normalmente 

un tubo está ensamblado con 10 a 15 dinodos que están dispuestos para aumentar el 

potencial eléctrico de manera escalonada. El proceso de multiplicación aprovecha el 

efecto de emisión secundaria de electrones cuando un electrón incidente choca contra el 

dinodo, transfiere su energía cinética a varios electrones del dinodo que a su vez son 

acelerados hacia el siguiente dinodo y se multiplica de nuevo en cada etapa. La estructura 

de cadena de los dinodos es tal que el número de electrones emitidos aumenta en cada 

etapa de cascada. Finalmente, las cargas alcanzan el ánodo, donde la acumulación de 

carga crea un breve impulso de corriente asociado al fotón inicial en el cátodo.  Es 

importante señalar, que el fotocátodo también produce una emisión espontánea de 

electrones por efecto termoeléctrico, lo que contribuye al fondo o ruido del PMT. 
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Para una cantidad n dinodos se asocia un factor de multiplicación promedio ‏Ӷ, la ganancia 

promedio del tubo fotomultiplicador será: 

ὋӶ  Ӷ       (3.3)‏

 

Bajo estas condiciones normales de utilización, el factor de multiplicación dependerá del 

tipo de aleación metálica de los constituyentes de los dinodos, estos valores se 

encuentran entre 3 a 5, que permitirían una ganancia en el fotomultiplicador del orden de 

105 a 108. 

 

A continuación se muestra la figura 3-3 un módulo que cuenta con cuatro (4) tubos 

fotomultiplicadores acoplados a una matriz de 8x8 cristales tipo LSO7.  

 

 

Figura 3-3. Cristales centelleadores LSO acoplados a tubos fotomultiplicadores. Se puede 
apreciar el tamaño de la matriz de cristales comparado con una moneda. (Chantepie, 2007). 

 

A continuación, en la figura 3-4 se puede visualizar esquemáticamente como es el proceso 

de multiplicación de los electrones dentro del PMT, a partir de un electrón inicial que fue 

arrancado por efecto fotoeléctrico de un fotón del espectro visible producido en el cristal. 

  

                         
7 Cristal de centelleo LSO (Oxi-ortosilicato de lutecio dopado con cerio Lu2(SiO5):Ce) 
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Figura 3-4. Multiplicación de a señal eléctrica en el PMT producido inicialmente por el efecto 
fotoeléctrico en el cátodo del tubo fotomultiplicador. (Chantepie, 2007) 

 

 

3.1.4  Detectores de centelleo usados en PET 
 

La interacción de la radiación ionizantes con la materia condiciona la escogencia de la 

tecnología de detección de acuerdo al tipo de radiación. La detección consiste en la 

medida de magnitud total de la energía depositada por la radiación en su paso por el 

volumen sensible del detector. Generalmente, los detectores de radiación ionizante 

convierten la energía depositada en una señal medible. La integral de esta señal es 

entonces proporcional a la energía total absorbida en el detector. [Margeux,21] 

 

Los tipos de detectores utilizados para medir radiación ionizante en imagenología 

diagnóstica se dividen en tres categorías:  Los contadores proporcionales y cámaras de 

ionización (detectores a gas), los semiconductores y los detectores de centelleo. 

 

Para los fotones de alta energía y en particular de los fotones de 511 keV es preferible 

escoger cristales de alta densidad. El germanato de bismuto Bi4Ge3O12 o llamado 

comúnmente BGO, el cual es el centelleador de mayor uso en TEP desde los años 1990. 

El Lu2(SiO5):Ce, llamado LSO, es un centelleador más reciente que posee propiedades 

físicas más adecuadas para ser utilizadas en PET, este posee una gran densidad y un 

gran número atómico con una buena eficacia de detección y un tiempo de decaimiento 

muy corto que lo hace útil para la selección temporal de las coincidencias con un buen 

rendimiento luminoso. 
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 Tabla 3-1. Se muestran diferentes tipos de cristales de centelleo usados para la detección en 
sistemas de Tomografía de Emisión de Positrones (PET) y sus principales propiedades 
relacionadas con su respuesta a la radiación gamma. 

 

Propiedades NaI(a) 

 
BGO(b)       GSO(c) LSO(d) LuYAP(e )  LaBr3 (f) 

Densidad (g.cm-3) 
 

3.67 7.13 6.71 7.35 8.34  5.29 

Z Efectivo 
 

50 73 58 65 65  47 

µ 511 keV (cm-1) 
 

0.38 0.90 0.67 0.80 0.91  0.45 

Foto-fracción (%) 
 

18 42 26 33 32  14 

Pico de emission 
(nm) 
 

415 480 440 420 365  370 

Constante  
decaimiento (ns) 
 

230 300 60 40 17  25 

Rendimiento de luz 
Relativo (%) 

100 22 20 75 25  160 

      [Juweid, 2011]  
 

a Yoduro de sodio dopado con talio, NaI: Tl 
b Germanato de bismuto, Bi4(GeO4)3 
c Oxi-ortosilicato de gadolinio dopado con cerio, Gd2SiO5: Ce 
d Oxi-ortosilicato de lutecio dopado con cerio, Lu2SiO5: Ce 
e Orto-aluminato de lutecio dopado con cerio, LuAlO3: Ce 
f Bromuro de lantano dopado con cerio, LaBr3: Ce 

 
Una de las características más relevantes de los cristales LSO y LUYAP que se muestra 

en la Tabla 3-1 es la constante de decamiento que esta estrechamente relacionada con la 

rápida respuesta del detector al interactuar con la radiación gamma, esto permite reducir 

la ventana de tiempo de coincidencias y por ende reducir el número de coincidencias no 

deseadas (por dispersión y aleatorias). 

 
Otras características de los detectores usados en PET en relación a su resolución para 

obtener imágenes diagnósticas de mejor calidad se muestran en la Tabla 3-2 

  

Tabla 3-2  Características físicas de los principales centelleadores inorgánicos utilizados en 
PET 

Centelleador Resolución Temporal 
FWHM (ns) 

Resolución Energética 
FWHM (%) 

NaI(Tl) 1.5 3.0 
BGO 7.0 14.7 
LSO 0.4 12.0 
LuAP 1.1 23.0 

LuYAP 0.4 6.7 

   
Entre más baja la resolución temporal de un cristal de centelleo se podrá utilizar una 

ventana de tiempo de coincidencia más pequeña, tal como se puede observar en la Tabla 

3-2 el LSO y el LuYAP presentan una excelente resolución temporal. 
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3.2  Detectores  Semiconductores 
 

Este tipo de detectores está basado en materiales cristalinos semiconductores, los más 

reconocidos son el silicio y el germanio. Dichos detectores son también referidos como 

detectores de estado sólido, Los primeros trabajos con cristales usados como detectores 

fueron realizados en la década de 1930´s. El desarrollo de instrumentos basados en estos 

cristales se dieron finalizando la década de 1950.  Estos detectores proveen los primeros 

detectores de alta resolución para medidas de energía son rápidamente utilizados para 

aplicaciones en física nuclear, especialmente en detección de partículas y espectrometría 

gamma. (Leo, 1987). 

 

El principio básico de un detector semiconductor es similar a los dispositivos de ionización 

gaseosa. El pasaje de la radiación ionizante crea pares electrón hueco los cuales son 

colectados por un campo eléctrico. La ventaja principal sobre otros detectores es que la 

energía promedio para crear un par electrón hueco es 10 veces más pequeña que la 

requerida en un gas de ionización, por lo tanto, aumenta la resolución energética. Además, 

debido a su alta densidad, ellos poseen un poder de frenado mayor (stopping power) 

mayor que los detectores gaseosos. Los detectores semiconductores no son por lo 

general robustos y ofrecen tiempos de respuesta rápidos.  Algunos semiconductores 

requieren de un enfriamiento a bajas temperaturas antes de ser utilizados. Esto implica un 

sistema criogénico adicional al sistema de detección. Uno de los problemas en los 

actuales semiconductores es poder utilizarlos a temperaturas ambiente y también siendo 

de estructura cristalina son sensibles al daño a largo plazo por radiación. 

 

3.2.1 Propiedades básicas de los semiconductores 
 
 

Existen dos tipos de semiconductores: los ñintr²nsecosò que se encuentran en estado puro, 

es decir sin contenido de impurezas en la red cristalina y los ñextr²nsecosò que se le 

agregan impurezas en cantidades controladas (dopaje) que cambian la respuesta del 

material.  Los semiconductores son materiales cristalinos cuyo niveles atómicos externos 

muestran una estructura de bandas de energía, tal como se muestra en la figura 3-5. 
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 Figura 3-5. Representación esquemática de la estructura de bandas de un aislante, un 
semiconductor y un metal. EG es la energía del gap de energía entre la banda de valencia EV y la 
banda de conducción EC. (Chantepie, 2007).  

 
El estudio de las propiedades eléctricas en un sólido cristalino se realiza a través del 

modelo de bandas de energía. La energía del gap es conocida como la banda prohibida. 

 

Las bandas de energía valencia y conducción son realmente regiones de niveles discretos 

los cuales están cercanamente espaciados que puede considerarse como continuo, 

mientras que la región prohibida no hay niveles de energía disponibles dentro de ella. La 

estructura de bandas surge debido a la cercanía y al arreglo periódico de los átomos en el 

cristal cuando se solapan las funciones de onda de los electrones. Las funciones de onda 

proporcionan la probabilidad de presencia de una partícula y estas se obtienen a través de 

la solución de la ecuación de Schrödinger. Por lo tanto, el principio de Pauli prohíbe que 

más de un electrón se encuentre en el mismo estado, la degeneración en las capas 

atómicas externas se rompe para formar algunos niveles discretos  que están ligeramente 

separados unos a otros. Como puede permitirse estar en el mismo nivel dos electrones de 

spin opuesto. Este rompimiento de la degeneración no afecta los niveles atómicos internos.  

 

El nivel de más alta energía es la banda de conducción. Los electrones en esta región son 

separados de sus atómos asociados y son libres para circular sobre el cristal. Los 

electrones en la banda de valencia , están ligados a los atomos y permanecen asociados 

a la configuración de la red cristalina.  

 

El ancho del gap y las bandas está determinado por el espaciado de los atomos en la red 

cristalina. Estos parámetros son dependientes de la temperatura y de la presión. En los 

conductores, el gap de energía no existe, mientras que en los aislantes es muy grande. 

Ver Fígura 3-1. A temperaturas normales los electrones en un aislante se encuentran en la 

banda de valencia, la energía térmica es insuficiente para excitar a los electrones. Cuando 

un campo eléctrico es aplicado no hay movimiento de electrones a través del cristal y por 
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lo tanto, no hay corriente. De otra parte, para un conductor, la ausencia del gap de energía 

permite que sea más fácil de excitar térmicamente a los electrones  para saltar a la banda 

de conducción. Una corriente fluye cuando un campo eléctrico es aplicado.  En un 

semiconductor, el gap de energía tiene un tamaño intermedio donde solamente unos 

pocos electrones son excitados a la banda de conducción  por energía térmica. Cuando un 

campo eléctrico es aplicado una pequeña corriente es producida. Si el semiconductor es 

enfriado, casi todos los electrones caerán a la banda de valencia y la conductividad del 

semiconductor disminuirá. (Leo, 1987) 

 

3.2.2  Portadores de carga en los semiconductores  
 
 

A una temperatura de 0oK en el estado de más baja energía de un semiconductor, los 

electrones en la banda de valencia participan en los enlaces covalentes entre los átomos 

de la red. En la figura 3-6 se muestra el comportamiento para el silicio. Tanto el silicio 

como el germanio tienen cuatro (4) electrones de valencia por lo tanto se forman cuatro (4) 

enlaces covalentes. A temperatura normal, la acción de la energía térmica puede excitar 

un electron de la banda de valencia a la banda de conducción dejando un hueco  en su 

posición original. En este estado es fácil para un electrón vecino de la banda de valencia 

saltar desde su enlace y llenar el hueco, si de nuevo el próximo electrón vecino repite la 

secuencia una y otra vez, pareciera que el hueco se mueve a través del cristal. El hueco 

es positivo con relación a la carga negativa de los electrones en la banda de valencia, el 

hueco actua como una carga positiva y su movimiento también constituye una corriente 

eléctrica. En un semiconductor la corriente eléctrica se produce de dos fuentes: el 

movimiento de los electrones libres  a la banda de conducción  y el movimiento de los 

huecos a la banda de valencia, en cambio en los metales solamente hay corriente debido 

solamente a los electrones. 

 

 

Figura 3-6. Enlaces covalentes del Silicio: (a) A temperatura de 00K, todos electrones están 
involucrados en los enlaces, (b) A altas temperaturas algunos enlaces se rompen por la energía 
térmica que deja un hueco en la banda de valencia. (Leo, 1987) 
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3.2.3  Concentraci·n de portadores de carga ñintr²nsecosò 
 
En un semiconductor, los pares electrón hueco se producen de manera constante debido 

a la energía térmica. Al mismo tiempo, hay un cierto número de electrones y huecos que 

se recombinan. Bajo condiciones estables, una concentración de equilibrio de pares 

electrón hueco se establece. Se define ni como la concentración de electrones o huecos y 

T es la temperatura, por lo tanto: 

 

ὲ ὔὔȢὩὼὴ ὃὝȢὩὼὴ     (3.4) 

 
 

Donde NC es el número de estados en la banda de conducción, NV es el número de 

estados en la banda de valencia, Eg es el gap de energía a 00K y k es la constante de 

Boltzmann. NC y NV pueden ser calculados por medio de la estadística de Fermi-Dirac. La 

constante A es independiente de la temperatura . 

 

Los valores típicos de ni son del orden de 2.5 x 1013 cm-3 para el germanio y de 1.5 x 1010 

cm-3 para el silicio a una temperatura T=300 0K. Teniendo en cuenta que la densidad de 

atomos en estos materiales es del orden de 1022 atomos · cm -3. Esto quiere decir, que 

solamente 1 en 109 atomos de germanio es ionizado y 1 en 1012 atomos en el silicio.  A 

pesar de que estos valores grandes para ni, la concentración es muy baja. 

  

3.2.4   Movilidad de portadores de carga 
 
Bajo la acción de un campo eléctrico externo, la velocidad de arrastre (drift) de los 

electrones y huecos a través de un semiconductor está dada por: 

 

ne = µe.E    y  nh = µh.E     (3.5) 

 

Donde E es la magnitud del campo eléctrico. Las variables µe y µh son las movilidades de 

los electrones y huecos respectivamente. Para un material determinado, las movilidades 

son funciones de E y de la temperatura. Para el silicio a temperaturas normales, µe y µh son 

constantes para E<103 V/cm, de este modo, la relación entre velocidad y E es lineal. Para 

E entre 103 y 104 V/cm, µ varía como 1/E. En este punto, la velocidad se satura tomando 

un valor constante de aproximadamente 107 cm/s. Físicamente, esta saturación ocurre 

debido a la fracción proporcional de la energía cinética adquirida por los electrones y 

huecos que fluyen por colisiones en la red cristalina de atomos. 
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Tabla 3-3.  Algunas propiedades importantes del silicio y del germanio. (Buton & al, 2014)  

 Si Ge GeAs CdTe  

Número atómico Z 

Peso atómico A 

Densidad (g/cm2) 

Constante dieléctrica relativa 

Resitividad intrínseca (300 0K) [W.cm] 

Gap de energía (3000K) [eV] 

Gap de energía (00K) [eV] 

Movilidad de electrones (3000K) [cm2/V.s] 

Movilidad de huecos (3000K) [cm2/V.s] 

14 

28.1 

2.33 

12.3 

230000 

1.1 

1.21 

1350 

480 

32 

72.6 

5.32 

16.0 

45 

0.7 

0.785 

3900 

1900 

(Zeff) 32.5 

128.6 

5.32 

12.9 

3.3 x108 

1.4 

1.470 

8500 

400 

(Zeff)  

240.0 

5.85 

10.3 

1.0x 1010 

1.4 

1.470 

1000 

80  

 

 

A temperaturas entre 100 y 400 0K, µ también varía aproximadamente como T-m, donde m 

depende del tipo de material y del portador de carga. Los valores de m en el silicio son 

m=2.5 para electrones y m=2.7 para huecos, mientras que en el germanio, m=1.66 para 

electrones y m=2.33 para huecos. Las movilidades determinan la corriente en el 

semiconductor.  Por lo tanto la densidad de corriente J=rv, donde r es la densidad de 

carga y v la velocidad, J para un conductor puro está dado por: 

 

╙ ▄Ⱨ▄ Ⱨ▐Ȣ╔         (3.6) 

 

3.2.5  Procesos de Difusión 
 
Cuando se tiene un exceso de cargas que son creadas de manera no uniforme en un 

semiconductor, las concentraciones de electrones y huecos puede variar de posición en la 

muestra. En algunas regiones espaciales el movimiento neto se da de altas 

concentraciones de portadores a bajas concentraciones de portadores de carga. Este tipo 

de movimiento es llamado difusión  y representa un importante proceso de transporte de 

cargas en los semiconductores. Los dos básicos procesos de conducción de corriente y 

difusión se deben al gradiente del portador y al arrastre en presencia de campo eléctrico. 

 

Los procesos de difusión son muy comunes en fenómenos de la vida diaria, por ejemplo, 

cuando una botella de perfume se abre en un recinto, la esencia pronto se difunde en todo 

el espacio, esto se debe al movimiento aleatorio de las moléculas, al comienzo van a 

ocurrir con mayor frecuencia procesos de colisión entre las moléculas que las va a llevar a 

cualquier dirección arbitraria. Por lo tanto, luego de trascurrido un tiempo medio ὸӶ la mitad 
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de las moléculas se habran ubicado en la esquina del recinto. El efecto consiste en que 

las moléculas seguirán difundiéndose hasta llenar el recinto de manera uniforme.  

 

Los portadores de carga en un semiconductor se difunden en un gradiente de portadores 

por movimiento térmico aleatorio y la dispersión desde la red y las impurezas. Por ejemplo, 

un pulso de electrones que se originan en la posición x=0 para un tiempo t=0, se van a 

dispersar en el tiempo como se muestra en la figura 3-7. Inicialmente la cantidad de 

electrones se concentra en x=0, al pasar el tiempo los electrones se difunden a regiones 

de más baja concentración hasta que finalmente n(x) es constante. 

 

 

Figura 3-7. Dispersión de un pulso de electrones por difusión. (Streetman & Sanjay, 2000) 

 
Se puede calcular la tasa a la cual los electrones se difunden como un problema 

unidimensional , considerando una distribución arbitraria n(x). El camino libre medio ὰӶ entre 

las colisiones es un incremento de distancia pequeña, donde x se puede dividir en 

segmentos con un ancho de valor ὰӶ con n(x) evaluada en el centro de cada segmento. 

(Streetman & Sanjay, 2000) 

 

Los electrones en el primer segmento a la izquierda de xo tienen igual opción de moverse 

a la izquierda o a la derecha y en un tiempo libre medio ὸӶ la mitad de ellos se moverán al 

segmento (2). 
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Figura 3-8. Una concentración arbitraria de gradiente de electrones en una dimensión (a) 
División de n(x) en segmentos de longitud igual al camino libre medio de los electrones. (b) Vista 
expandida de dos segmentos centrado en x0.  (Streetman & Sanjay, 2000) 

 

En la figura 3-8 se observa que los electrones en el segmento (1) al lado izquierdo de x0, 

tienen igual probabilidad de moverse a la derecha o a la izquierda y en un tiempo libre 

medio ◄Ӷ  la mitad de ellos se moverán al segmento (2). Lo mismo se puede decir de 

electrones con un camino libre medio de x0 a la derecha; la mitad de esos electrones se 

moverá a través de x0 de la derecha a la izquierda  en un tiempo libre medio. Por lo tanto, 

el número neto  de electrones que atraviesan de x0  desde la izquierda o la derecha en un 

tiempo libre medio será dado por: 

ὲὰӶὃ  ὲὰӶὃ)        (3.7) 

 
Donde A es el área perpendicular a la dirección x. La tasa del flujo de electrones en la 

dirección +x por unidad de área està dado por: 

 

ᶮ ὼ
Ӷ
ὲ ὲ      (3.8) 

 
Luego, el camino libre medio ὰӶ es una diferencial de longitud muy pequeña, la diferencia 

en concentración de electrones ὲ ὲ  se puede escribir como: 

 

ὲ ὲ
Ў

Ў
ὰӶ     (3.9) 

 

Donde x es tomado desde el centro del segmento (1) y Ўὼ ὰӶ. En el límite de un pequeño 

Ўὼ (por ejemplo, camino libre medio ὰӶ entre colisiones de dispersión), la ecuación (3.8) 

puede escribirse en términos del gradiente de portador de carga dn(x)/dx: 
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La cantidad 
Ӷ

Ӷ
 es llamada coeficiente de difusión de electrones8  con unidades dadas en 

cm2/s.  El signo menos (-) de la ecuación (3.10) surge de la definición al aplicar la derivada 

a la función de diferencia de concentración de electrones, esto simplemente indica el 

movimiento neto de los electrones debido a que la difusión esta en la dirección de la 

disminución de la concentración de electrones. Este es el resultado que se espera, por lo 

tanto, la difusión neta ocurre desde regiones de alta concentración de  partículas a 

regiones de baja concentración . Por los mismos argumentos se puede demostrar que los 

huecos en un gradiente de concentración de huecos se moverán con un coeficiente de 

difusión Dp, por lo tanto: 

ᶮ ὼ Ὀ      (3.11) 

ᶮ ὼ Ὀ      (3.12) 

 
La corriente de difusión que atraviesa una unidad de área (densidad de corriente) es el 

flujo de densidad de partículas multiplicada por la carga de un portador: 

 

ὐὨὭὪὪ ήὈ ή Ὀ     (3.13) 

 

ὐὨὭὪὪ ήὈ ή Ὀ     (3.14) 

 
Es importante resaltar que los electrones y los huecos se mueven juntos en un gradiente 

de portador de carga. Ver ecuaciones (3.11) y (3.12), pero las corrientes resultantes están 

en direcciones opuestas debido a la carga opuesta de los electrones y los huecos. 

 
 
Difusión y arrastre de los portadores de carga  

 
Si un campo eléctrico se agrega al gradiente de carga las densidades de corriente tendrán 

una componente de arrastre y una componente de difusión, tal como se muestra en las 

siguientes ecuaciónes: 

ὐὼ ή‘ὲὼὉὼ ή Ὀ     (3.15) 

 
(Arrastre)                   (Difusión) 

 

ὐὼ ή‘ὴὼὉὼ ή Ὀ     (3.16) 

 

                         
8 Si el movimiento en tres dimensiones fuera incorporado, la difusión sería más pequeña en la dirección 

x. Realmente el coeficiente de difusión debe ser calculado desde las distribuciones de energía y mecanismos 
de dispersión. Los coeficientes de difusión son determinados experimentalmente para un material en particular. 
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La densidad total de corriente es la suma de las contribuciones debido a electrones y 

huecos: 

ὐὼ ὐὼ  ὐὼ     (3.17) 

 
Se puede visualizar la relación entre el flujo de partículas y la corriente. Ver ecuaciones 

(3.15) y (3.16) considerando el diagrama de la figura 3-9. También se puede observar en 

esta figura que el campo eléctrico esta orientado con el eje x,  con las distribuciones de 

portadores n(x) y p(x) que aumentan o disminuyen al variar x. Por lo tanto, las derivadas 

de las ecuaciones (3.11) y (3.12) son negativas y la difusión toma lugar en la dirección +x. 

Las resultantes corrientes de difusión de [Jn(diff) y Jp(diff)] están en direcciones opuestas  

de acuerdo a la ecuaciones (3.13) y (3.14) . Los huecos se desplazan (drift) en la dirección 

del campo eléctrico, en cambio, los electrones se desplazan en dirección opuesta debido a 

su carga negativa. La corriente resultante de arrastre está en la dirección de +x en cada 

caso. Se puede argumentar que las componentes del arrastre y la difusión de la corriente 

son aditivas para los huecos cuando el campo eléctrico se encuentra en dirección de la 

disminución de concentración de huecos, de tal manera, las dos componentes son 

subtractivas para los electrones bajo condiciones similares. La corriente total se produce a 

causa del flujo de electrones. 

 

Figura 3-9.  Direcciones de difusión y arrastre para electrones y huecos en un gradiente de 
portadores y en un campo eléctrico . Las direcciones de flujo de partículas son indicadas por medio 
de flechas de líneas intermitentes y las corrientes resultantes se indican con flechas de línea sólida. 

 

3.2.6  Contadores de Rayos X 
 

Los detectores de rayos X pueden ser clasificados de acuerdo al método de conversión 

(directo o indirecto) y a la forma de detección (integración de cargas eléctricas o conteo de 

fotones). 
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En la conversión directa de energía, la energía de las partículas en el detector (gas o 

semiconductor) son transformadas directamente en cargas eléctricas (pares electrón 

hueco). En la conversión indirecta, los rayos X son primero transformados en fotones de 

longitud de onda del espectro visible que luego producen cargas eléctricas en el foto-

detector. El principal problema es que se crean fuentes de ruido debido a las etapas de 

preamplificación y amplificación. 

 

El principio funcional de integración de cargas trabaja acumulando cargas durante un 

tiempo de adquisición, entregando energía al detector a medida que hay flujo de rayos X, 

esta energía es transformada en cargas eléctricas a través de los portadores de carga que 

se almacenan en cada pixel (como en un condensador). Una desventaja del sistema de 

integración es la permisibilidad del número de fotones, significando que la carga en cada 

pixel es limitada adicionalmente tomando en cuenta la corriente oscura (dark current) 

cuando no hay presencia de rayos X. 

 

El proceso de conteo de fotones trabaja tratando separadamente cada interacción que 

toma lugar en el detector. Los fotones son contados individualmente. En la práctica, cada 

carga creada en función de la energía de los fotones es tomada y comparada con el 

umbral.  Únicamente las interacciones con una carga por encima del umbral se toman en 

consideración. Bajo estas circunstancias, cada elemento de detección de medida del flujo 

de rayos X es proporcional al número de fotones detectados sin tomar en cuenta la 

energía. Esta clase de detector de conteo dinámico está limitado a la profundidad del 

medidor, pero el uso de umbral de detección elimina la corriente de fuga en el detector. 

 

3.2.3  Intercomparación entre detectores de pixeles híbridos 
 
Actualmente se están desarrollando nuevas tecnologías de pixeles híbridos que se desean 

emplear en varias aplicaciones de la imagenología en medicina. Los detectores más 

comerciales y recientemente desarrollados son: 

 

Detector PILATUS (Pixel Apparatus for the SLS) 

 

Fue desarrollado para realizar experimentos en cristalografía del sincrotrón Swiss Light 

Source (SLS)9 en el instituto Paul Scherer. El sistema de chip (ROC)10 consiste en una 

electrónica de lectura CMOS (Complementary Metal Oxide Semi-conductor), El ROC se 

compone de una matriz de 60 x 97 pixeles, cada uno con un tamaño de 172 x 172 µm2. 

                         
9 Sitio Oficial : http://www.psi.ch/sls/ 
10 ReadOUT Chip 
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Los chips se organizan en módulos que están formados por 8 x ROC´s, los cuales se 

hibridaron a un diodo de silicio de 320 µm de espesor.El detector completo se forma por 

uni·n de estos m·dulos. Por ejemplo, la versi·n ñ300Kò está compuesta de tres módulos 

que forman una matriz de 487 x 619 pixeles para tener un área efectiva de detección de 

83.8 x 106.5 mm2, mientras que el modelo PILATUS 6M está formada por 5 x 12 módulos. 

Este detector se ilustra en la figura 3-10. Una empresa llamada DECTRIS11 fue creada 

para comercializar los detectores PILATUS y desarrollar nuevos prototipos. Una de las 

últimas versiones es el PILATUS3 que ofrece una mejor tasa de recuento y una mayor 

tasa de lectura. Ver Tabla 3-4. 

 

 

Figura 3-10. Detector PILATUS 6M. (Dupont, 2014) 

 

Detector EIGER (Extreme hIGh framE Rate detector) 

 
Es un detector desarrollado en PSI para el SLS. Fue diseñado como sucesor del PILATUS, 

mejorando muchas de sus características. Su ROC se compone de una matriz de 256 x 

256 pixeles y cuyo tamaño por pixel es de 75 x 75 µm2. (Dinapoli, Bergamashi, Henrich, 

Horisberger, & Johnson, 2011). El chip cuenta con una alta frecuencia de 23 kHz. Un 

módulo es formado por 8 chips de 4x2 y 500 k pixeles. 

 

                         
11 Sitio Oficial: http://www.dectris.com 
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Figura 3-11. Módulo EIGER de 500k pixeles. (Dupont, 2014). 

 
Detector MEDIPIX12 
 
Se encuentran varias familias de detectores de pixeles híbridos MEDIPIX, que 

comprenden los chips MEDIPIX-1, MEDIPIX-2, MEDIPIX-3 y TIMEPIX. Estos chips fueron 

desarrollados en colaboración con varias universidades e institutos de investigación, en su 

mayoría europeos. Por ejemplo, el MEDIPIX-2 cuenta con una matriz de 256 x 256 

pixeles, donde el tamaño de cada pixel es de 55 x 55 µm2, lo que da una superficie de 

19.6 mm2. Demás de usarse el silicio, el circuito se ha hibridado con éxito con el telururo 

de cadmio CdTe y el arseniuro de galio GaAs. El sucesor del MEDIPIX-2 es el MEDIPIX-3 

que fue diseñado para reducir los problemas asociados con el compartimiento de cargas, 

debido principalmente al pequeño tamaño de los pixeles.  

 

Tabla 3-4.  Principales características de cada detector de pixeles híbridos. (Radicci & et al, 
2012) (Dinapoli, Bergamashi, Henrich, Horisberger, & Johnson, 2011) 

 

Detector Número de 
pixeles por 

módulo 
 

Tamaño de 
pixeles 

 

Tasa de 
contaje (max) 

(foton / pixel.s) 

Tiempo de 
lectura 

Ruido 
electrónico 

(e-) 
 

PILATUS 
 

PILATUS3 
 

EIGER 
 

MEDIPIX-2 
 

XPAD3 

60 X 97 
 

60 X 97 
 

256 X 256 
 

256 X 256 
 

80 x 120 

172 x 172 
 

172 x 172  
 

75 x 75 
 

55 x 55 
 

130 x 130      

2 x 106 
 
9 x 106 
 
1.9 x 107 
 
1 x 106 
 
1 x 106 
 

7 ms 
 

0.95 ms 
 

85 µs 
 

8.5 ms 
 

1 ms 

125 
 

-- 
 

180 
 

105 
 

130 

  

                         
12 Sitio Oficial: http://www.medipix.web.cern.ch/medipix/index.php 
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4.  Sistema ClearPET/ XPAD-CT 
 

 

El grupo de investigaci·n imXgam del ñCentre de Physique des Particules de Marseille 

(CPPM)ò y la Universidad Aix Marseille en Francia, es un grupo multidisciplinario en f²sica, 

biología e ingeniería. El grupo ha llevado a cabo investigación en el desarrollo de sistemas 

bimodales PET/CT para pequeños animales con la intención de mejorar la calidad de las 

imágenes diagnósticas.  El objetivo de estos avances es el desarrollo de nuevos sistemas 

bimodales que puedan aplicarse a futuro en imagenología humana.  A continuación en la 

figura 4.1 se muestra el diagrama de la distribución de los detectores phoswich usados 

para el sistema PET y el tubo de rayos X con el detector XPAD que conforman el sistema 

CT. 

 

 

Figura 4-1. Configuración de la distribución de los detectores y el tubo de rayos X que 
conforman el sistema bimodal ClearPET/XPAD-CT. Se observa que ambos sistemas están 
compartiendo el mismo espacio tomográfico.  (Nicol, 2010) . 

 

El pequeño animal inyectado con material radiactivo se ubica dentro del sistema 

tomográfico y posteriormente se inicia la adquisición de las imágenes haciendo rotar todo 

el anillo de detectores y simultáneamente el tubo de rayos X emite un haz de radiación 

que cubre el pequeño animal. Cada vez que se completa una rotación el objeto o animal 

realiza un pequeño desplazamiento en dirección del eje axial, en cada desplazamiento se 

conforma un corte tomográfico. Al finalizar la tomografía, los computadores recomponen 

las imágenes PET y CT.  
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En la figura 4-2 se muestra una fotografía del sistema tomográfico en su parte interna 

donde se encuentran los detectores phoswich para PET, el tubo de rayos X y la cámara 

XPAD3 para la detección de los rayos X. 

 

 

Figura 4-2. Componentes del Sistema Bimodal ClearPET-XPAD/CT (Fotografía tomada por el 
grupo ImXgam) 

 

4.1   Detectores Phoswich 
 

Los detectores phoswich están acoplados en modulos de secciones de anillos que 

permiten mantener la separación y angulación adecuadas. Esta distribución permite 

realizar mantenimientos en el sistema de una manera más comoda y eficaz. En la figura 4-

3 se muestran los modulos phoswich acoplados en una sección circular llamada anillo . 

 

 
 

Figura 4-3.  Ocho (8) módulos de detección phoswich LSO / LuYAP del sistema 
ClearPET/XPAD-CT. (Fotografía tomada por el Grupo ImXgam). 
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Un módulo phoswich consta de una doble matriz de centelleadores tipo LSO y LuYaP. 

Estos centelladores han sido utilizados debido a su alto número atómico Z, su alta 

densidad, alta eficiencia de luminosidad y un decaimiento rápido en la emisión de luz.  De 

hecho, la mayoría de razones son de punto de vista técnico, el material puro LuAP (sin 

yitrio) que fue un material que se utilizó al comienzo, sufrió diferentes tropiezos durante su 

producción. Finalmente, fue sustituido por el LuYaP, adicionando yitrio en una compleja 

perovskita de lutecio (LuAP) para estabilizar la fase de perovskita y de este modo es más 

fácil la producción de los cristales. En la figura 4-4 se muestra un diagrama lateral que 

muestra los componentes del detector phoswich. 

 

Figura 4-4. Vista lateral de un módulo phoswich.  Lado izquierdo: cristales centelleadores LSO 
y LuYAP con elementos de protección y fijación.  Lado Derecho: tubo fotomultiplicador múltiple 
MaPMT. (Hammonet, 2016). 

 
El ensamble de un módulo phoswich es desarmable y cada parte se puede acoplar 

fácilmente para efectos de verificación y mantenimiento del sistema. 

 

 
 

Figura 4-5 .  Ensamble de un módulo de detectores phoswich. Estos módulos son 
desarmables para poder detectar fallas y realizar mantenimientos. (Fotografía tomada por el Grupo 

ImXgam) 
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El módulo de detección ClearPET tiene adaptado un tubo fotomultiplicador multianodo 

(MaPMT) R7600-00-M64 fabricado por Hamamatsu Photonics. El fotocátodo es de tipo 

bialcalino (aleación de antimonio de cesio y de rubidio (Sb-Cs-Rb) o de fosforo (Sb-Cs-K). 

Este fotocátodo se encuentra precedido por una ventana de vidrio, transparente a la luz 

ultravioleta. La sensibilidad de su superficie de 18.1 mm x 18.1 mm está acoplada a una 

red de 8x8 canales de multiplicación que poseen 12 estaciones.   

 

Dentro de las características del MaPMT se encuentran las siguientes: (Tagg & et al, 2005) 

 

Respuesta espectral:  300 a 650 nm 

Pico de longitud de onda sensitivo: 420 nm 

Corriente de oscuridad < 0.2 nA 

Voltaje máximo operación: 1000 V 

Ganancia a 800 V  @ 3 x 105 

Linearidad de pulso 0.6 mA por canal 

 

 

Figura 4-6. Fotografía del modelo del MaPMT R5900-00-M64 con una comparación 
dimensional. El elemento de la derecha posee un marco de plástico para fijarlo al sistema. 
(Chantepie, 2007). 

. 
Los pixeles del tubo MaPMT tienen un área de 2.0mm x 2.0mm, a su vez, los pixeles 

están acoplados uno por uno a 64 cristales LuYAP que componen la primera capa del 

phoswich. La segunda capa en cambio, está compuesta de 64 cristales LSO alineados por 

columnas con los cristales LuYAP. Estos cristales, son mecánicamente pulidos y 

fabricados con un tamaño de 2.0 x 2.0 x 8.0 mm3. Este ensamble es manipulado 

mecánicamente en columnas en una matriz de material TyvekÓ13  el cual asegura el 

alineamiento geométrico de las dos capas de centelladores. Este material provee 

excelente aislamiento óptico entre los cristales adyacentes. En el montaje o desmontaje 

                         
13 Material elaborado por la multinacional Dupont de alta durabilidad y resistencia con excelente propiedades 

aislantes de calor y corriente eléctrica, con múltiples usos industriales y del hogar 
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del MaPMT se tienen dos guías (horizontal y vertical) para garantizar la reproducibilidad y 

precisión del posicionamiento. (Dupont, 2014), tal como se observa en la figura 4-6. 

 

Se da un acoplamiento con la matriz de cristales de centelleo LuYap, los cuales fueron 

pulidos mecánicamente para tener una dimensión de 2,0 x 2,0 x 8,0 mm³.  La rigidez 

mecánica entre los cristales se da por medio de un ensamble tipo matriz de material 

Tyvek, el cual aisla ópticamente a cada cristal. En la figura 4-7 se muestra un esquema 

donde se encuentran separados los cristales. 

 

Figura 4-7. Esquema lateral y frontal de la distribución de los cristales LSO y LuYAP. Al lado 
derecho se puede apreciar la matriz de 8x8 cristales aislados por la matriz de tyvek. 

 
Para asegurar un posicionamiento preciso de la matriz de cristales sobre la superficie de 

entrada del MaPMT existe una grilla de posicionamiento para asegurar el correcto acople 

de los cristales con los pixeles del MaPMT. Con el fin de que no se compartan señales 

entre los pixeles se coloca una máscara de atenuación pixelada y se optimiza el 

acoplamiento óptico. Adicionalmente, se coloca una capucha o cubierta acrílica negra para 

garantizar que no lleguen señales luminosas ambientales, tal como se muestra en la 

anterior figura 4-5 

 

La presencia de una máscara de atenuación pixelizada sobre la superficie de entrada del 

tubo fotomultiplicador permite igualar la respuesta (sensibilidad) de los diferentes canales 

de salida. Dicho de otra forma, la conjugación de la no uniformidad de la eficacia cuántica 

del fotocátodo sobre toda la superficie y la producción de la diafonía ñcrosstalkò que 

consiste en que una señal que llega a un canal del MaPMT se puede mezclar e interferir 

con un canal vecino, perturbando la señal, en términos de sensibilidad produce una leve 

inhomogeneidad entre los canales, dependiente de la localización del cristal dentro de la 

matriz.  Este efecto se puede reducir aumentando el umbral de detección, pero se sacrifica 
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la sensibilidad o el rango dinámico de intensidades de luz que son aceptadas por el 

sistema electr·nico ñreadoutò. La idea es tener un equilibrio donde el porcentaje de 

diferencia sea del orden del 7% para rango dinámico y 20% para condiciones de 

background o tambi®n llamado ñdark currentò  (Nicol, 2010) (Streun & al, 2005). 

 

Debido a la alta variabilidad de la eficiencia luminosa que existe entre los cristales de la 

misma especie, hasta un 75% de LSO y 25% para LuYAP, las matrices de centelleadores 

fueron creadas con el fin de maximizar la homogeneidad de la respuesta a la luz de cada 

módulo. Por lo tanto, en una sola agrupación, la variación de la producción de luz se 

reduce 10% de cada especie de cristal. 

 

El rendimiento de salida de luz del cristal  LuYAP (Mosset J. , 2006), es de tres a cuatro 

veces menor que el cristal LSO, por tal razón ha sido escogido para ser acoplado 

ópticamente al fotocátodo. Debido a la gran diferencia en el rendimiento se requiere un 

umbral muy bajo de la discriminación basada en las señales de salida en el MaPMT para 

registrar las interacciones que ocurren en el LuYAP. 

 

Dicho umbral, tiende a favorecer eventos por interacción Compton de baja energía en los 

cristales LSO, produciendo una perturbación en la señal (diafonía) permitiendo rechazar 

eventos no válidos, por consiguiente, la igualación de la luz recogida entre estos dos tipos 

de centelleadores es esencial (Rey & et al, 2003). En la práctica, a nivel electrónico los 

canales de los ánodos son activados únicamente a trav®s de un ñtriggeròcuando ocurre un 

evento e identificar su posición. Para este propósito los 64 ánodos del PMT son 

conectados a los comparadores con un ñtriggerò de umbral en común. 

 

Para mejorar la eficiencia del sistema de detección, una capa delgada de aluminio (de 25 

a 35 nm) depositado por evaporación en los cristales LSO en la interfase de dos capas, 

permite la atenuación parcial de su luz de centelleo y la autoreflexión de la luz producida 

en los cristales.  

 
 

4.2   Electrónica de lectura 
 

La electrónica asociada al sistema de lectura de datos (readout) del MaPMT fue 

desarrollada en el centro de investigación de Jülich (FZJ), Alemania,  la cual está basada 

en el muestreo de la salida de la señal del último dinodo común a los 64 canales (Streun & 

et al, 2001). Se compone de un decodificador de bloques y un circuito integrado lógico y 

programable integrado (Field Programmable Gate Array  FPGA) que trabaja con un reloj 
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de 40 MHz. La señal del dinodo es llevada a un Convertidor Analógico Digital (ADC) que 

se conecta a cada módulo MaPMT. Las señales de los ánodos son utilizadas de una parte 

para activar el registro de eventos, y en segundo lugar, para permitir la identificación de la 

posición espacial del evento. Los 64 ánodos del MaPMT están conectados 

individualmente a comparadores de tensión con un umbral común. Cuando una señal en 

el ánodo excede la tensión de umbral, se inicia la lectura de la señal en el dinodo y la 

posición del evento identificado.   El registro del impulso de centelleo en el dinodo se hace 

a 40 MHz en una ventana de tiempo de 400 ns con un muestreo de 16 datos. La energía, 

el tiempo y la profundidad de eventos de interacción se determinan digitalmente en una 

serie de muestras. 

 

La tarjeta FPGA 

 

La señal de disparo, el código posicionamiento y la señal en el dinodo amplificada son 

recibidas por la tarjeta FPGA.  En la práctica, cuando la tarjeta FPGA recibe una señal en 

la línea de disparo, los 16 muestreos que cubren todo el pulso de centelleo se almacenan 

localmente en un nuevo registro que posteriormente se transmite encapsulado en un 

paquete en la tarjeta de captura. Este paquete incluye no sólo los 16 valores de muestreo 

del ADC sino también el número MaPMT. (Streun & et al, The ClearPET data adquisition, 

2003). 

 

Sistema controlador PXI 

 

Los paquetes de datos de la tarjeta FPGA, son recibidos por una tarjeta de adquisición 

PCI de 32 bits (NI PXI-6533 fabricado por la National Instruments o NiDAQ), insertado en 

un chasis PXI cerca de un controlador (NI PXI-8186 de National Instruments). Cada tarjeta  

NiDAQ puede recibir datos de dos tarjetas FPGA, a través de un adaptador de bus para la 

recolección y el ensamble de sus señales. 

 

Estos datos se almacenan en la tarjeta de memoria y luego es procesada de manera 

reducida por el programa de adquisición de datos para finalmente ser guardado en un 

formato compacto en el disco duro del controlador. (Christian & al, 1999). 
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4.4   Cámara de pixeles híbridos XPAD3 
 

El Desarrollo logrado en la instrumentación de altas energías (experimentos en los 

proyectos DELPHI y ATLAS en el colisionador LEP del CERN) con la participación del 

Centre de Physique des Particules de Marseille (CPPM) ha permitido el surgimiento de 

una nueva tecnología de conversión directa de las señales detectadas con base en la 

tecnología de los semiconductores. Esta nueva tecnología llamada Detectores de Pixeles 

Híbridos trabaja en el modo de conteo de fotones con la intermediación de un substrato 

pixelado conectado a una electrónica de lectura pixelada usando la misma geometría. La 

conexión entre cada pixel y su celda de lectura se hace a través de una microesfera 

revestida de plomo y estaño. Una de las mayores dificultades en la fabricación del detector 

se origina de la alta densidad de conexiones entre el detector y su electrónica asociada. El 

hecho de contar con miles de detectores pixelados permite tener una alta resolución del 

sistema tomográfico, convirtiéndolo en un micro-tomógrafo computarizado. 

 

Los sustratos específicos con altas densidades con respecto al silicio son utilizados, tales 

como el Cd (Zn) Te o también GaAs. Los componentes electrónicos son fabricados con la 

tecnología de semiconductores, lo cual permite una alta densidad en los transistores y el 

uso de inteligencia y procesamiento del flujo de señal en cada pixel. Las actualizaciones 

hechas en detectores de pixeles híbridos (CCD, CMOS) son innegables y su aplicación en 

el presente se ha extendido tan alto en la física de partículas y en el uso del sincrotrón de 

luz.   Existen dos tipos de detectores XPAD3 que fueron desarrollados por la empresa 

XPAD y el CPPM usando dos tipos de semiconductores:  El detector  XPAD3 -S/Si y el 

XPAD3 -Cd-Te. (Pangaud & et al, 2008). 

 

La detección de los rayos X puede ser por conversión directa o indirecta. En el caso de 

una conversión directa, la energía depositada por la partícula en el detector 

(semiconductor o gas) es convertida directamente a cargas eléctricas (pares electrón 

hueco). En la detección indirecta, los rayos X primero son convertidos a fotones de 

centelleo en el espectro visible, que luego creará cargas en el fotocátodo por efecto 

fotoeléctrico, esta última tiene la desventaja de proporcionar fuentes de ruido que 

interfieren en la lectura. 
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Figura 4-8. Detector XPAD3 de pixeles híbridos que consta de ocho (8) barras de detección, 
con solapamiento en los bordes con un ángulo de inclinación de 70. (Nicol, 2010). 

 

 

A continuación, se muestran las características física del detector XPAD3 

 

Tabla 4-1. Características generales de detección de la cámara XPAD3 

  

Número de pixeles 
Tamaño del pixel 
Tiempo de lectura 

Tasa de contaje máximo 
Profundidad de contaje 

 
Precisión del umbral 

Ruido (rms) 
Polaridad 

Consumo eléctrico 
No linealidad 

 

9600 (120 por 80) 
(130 x 130) µm2 

< 1 ms 
< 106 fotones/pixel/s 
12 bits más un bit de 
desbordamiento 

50 e- 

130 e- 
Contaje de huecos 

40 µW por pixel 
< 10% hasta 35 keV 

 
Los factores que influyen sobre el espectro de energía de la fuente son: 

 

- La tensión aplicada entre el ánodo y el cátodo del tubo de rayos X 

- La corriente del filamento en el cátodo del tubo de rayos X 

- La filtración adicional a la salida del haz de radiación 

 

En la conversión directa, los fotones incidentes crean pares electrón ï hueco directamente 

del sustrato del semiconductor del cual la eficiencia de detección es una función de su 
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energía. En el caso del silicio, por ejemplo, la energía promedio requerida para crear un 

par electrón hueco es de 3.62 eV lo cual asegura la producción de una señal eléctrica, aun 

para fotones de muy baja energía. Sin embargo, los fotones por encima de 20 keV, el uso 

del silicio está limitado por su efectividad. Otros semiconductores más densos y de alto 

número atómico son más efectivos, tales como el GaAs o el Cd (Zn)Te. Estos ofrecen una 

adecuada detección hasta 80 keV. No obstante, se presenta la dificultad para producir 

superficies grandes y homogéneas con estos materiales. 

 

En radiología convencional, los detectores están constituidos por conversión directa de un 

substrato semiconductor hecho de selenio amorfo a-Se por sus propiedades de absorción 

y su alta resolución espacial intrínseca y una matriz de pixeles cada uno conteniendo 

elemento fotosensible a-Si y un direccionamiento electrónico compuesto de un transistor 

de película delgada TFT. 

 

4.5   Pixeles híbridos de la cámara XPAD3 
 

El principio del modo de conteo de fotones es tratar separadamente cada interacción que 

toma lugar en el detector, de modo que los fotones son detectados y contados 

individualmente. En la práctica, la carga originada por un fotón incidente depende de su 

energía depositada, que luego es colectada y comparada con un umbral. Únicamente las 

interacciones en las cuales la carga es más grande que su umbral son consideradas. Bajo 

estas condiciones, las medidas de flujo de rayos X en cada elemento de detección es 

proporcional al número de fotones detectados y no en función de la energía depositada. 

La información dejada por cada fotón esta correlacionada con su energía. La dinámica de 

este tipo de contador de imagen es limitada por la medida de su profundidad. (Delpierre, 

2013). 

 

En el caso de utilizar una fuente policromática, la dinámica del conteo no está solamente 

limitada por la profundidad del detector. Además, el uso de un umbral permite evitar una 

corriente totalmente oscura. El concepto de límite inferior de la tasa de conteo no existe. 

De este modo, los sensores de píxeles híbridos tienen ventajas que se han aprovechado y 

que tienen aplicaciones fuera de la física de partículas, especialmente en el campo de la 

medicina, dentro de sus principales características se tienen: 

 

- La ausencia de ruido electrónico (corriente de oscuridad) por umbralización permite 

que los pixeles híbridos trabajen en un régimen de bajo flujo de fotones y por lo 



 
 
 
 

Modelamiento por el Método Monte Carlo de los detectores del sistema 
tomográfico bimodal ClearPET/XPAD-CT  

 
tanto, potencialmente se reduce la dosis absorbida en los individuos expuestos. 

(Durst, 2008). 

 

- El conteo de fotones es independiente de la energía incidente depositada por los 

fotones y el conteo de fotones tanto de baja energía como los de alta energía será 

similar, lo que permitirá obtener en la imagen diagnóstica un mejor contraste. 

 
- La existencia de un umbral de energía y el conteo individual de cada fotón abre un 

nuevo campo de investigación en el campo de la tomografía espectral. 

 

En la figura 4-9 se presenta una vista esquemática de un detector de pixeles híbridos, 

constituido de un diodo de juntura P-N y una electrónica también segmentada conectada a 

través de micro-esferas. La capa de sensores se puede tener con cuatro tipos de 

estructuras dependiendo del dopaje de los electrodos y del sustrato. Los electrodos que 

colectan cargas pueden tener un dopaje tipo N+ o también P+ desde un sustrato tipo N o 

tipo P. La manera más simple y menos costosa es colocar implantes o pixeles dopados 

con P+ sobre un sustrato de tipo N. La tensión de agotamiento (depleted) es aplicada 

entre estos implantes y el plano superior del sustrato, que tiene un contacto óhmico 

obtenido por la implantación de una zona N+ recubierta de aluminio. La aplicación de una 

tensión Vd  incrementa la capa de agotamiento, que crece a partir de los pixeles. Teniendo 

en cuenta el tipo de sensor, los pixeles no colectan los mismos tipos de portadores de 

carga y la polaridad de la electrónica de señal es diferente. 

 

La energía del fotón incidente al interactuar con el sustrato, la energía es convertida en 

cargas eléctricas mediante la creación de portadores (conversión directa). Las cargas son 

colectadas en el electrodo (implante P+) que es el más cercano para transmitir a la célula 

electrónica de lectura que corresponde a la micro-esfera.  Cada una de las células incluye 

una cadena de procesamiento (analógica y digital) que consta de un preamplificador, un 

discriminador (comparador) y un contador. Una vez la señal tiene la forma y es 

preamplificada, los impulsos cuya ampitud es mayor a cierto umbral de disparo del 

discriminador envía el pulso al medidor.  Haciendo uso del umbral de energía de la cadena 

de detección se logra eliminar el ruido electrónico. Cada pixel funciona de manera 

independiente, con esta tecnología se proporciona el máximo paralelismo y por lo tanto la 

velocidad de adquisición.  La resolución espacial está determinada por el tamaño de las 

células de lectura.   El voltaje Vd aplicado al pixel híbrido esta entre 1V y 3V. En la figura 4-

10 se muestra el esquema de los pixeles híbridos. 



 

Universidad Nacional de Colombia ï Facultad de Ciencias  95 

 

 Pag.  95 

 

 

Figura 4-9. Vista esquemática de un detector de pixeles híbridos (Chantepie, 2007). 

 

En la siguiente figura 4-10 se muestra el esquema de los pixeles de diodo de silicio, su 

electrónica asociada y la microesfera que transporta la señal. 

 

Figura 4-10. Vistas en perspectiva y transversal de un detector de pixeles híbridos donde hay 
una electrónica asociada a cada pixel. A la izquierda se muestra que cada elemento semiconductor 
de silicio tiene su propio chip electrónico. A la derecha se muestra que las cargas colectadas en el 
semiconductor son transmitidas por una microesfera a cada chip electrónico. (Dupont, 2014).  

 

La energía necesaria para la creación de un par electrón hueco dentro del semiconductor 

depende básicamente del material del detector. El número de pares electrón hueco es 

proporcional a la energía depositada por eventos de ionización. Bajo la acción de un 

campo eléctrico en el semiconductor estos pares se desplazaran para colectarlos.  En las 

cámaras XPAD se han utilizado el silicio (Si), el germanio (Ge), el telururo de cadmio 

(CdTe) y el arseniuro de galio (GaAs).  La cámara de detección que fue simulada en este 

trabajo es la XPAD3s que utiliza como semiconductor el Si. (Dawiec, 2011) 

 

 

 



 
 
 
 

Modelamiento por el Método Monte Carlo de los detectores del sistema 
tomográfico bimodal ClearPET/XPAD-CT  

 
Tabla 4-2.  Características de diferentes semiconductores a la temperatura de 300 oK 

 Si CdTe Ge GaAs 

 

Número atomico Z 

Densidad (g/cm3) 

 

14 

2.33 

48(Cd) 

52(Te) 

6.2 

 

32 

5.32 

31 (Ga) 

33 (As) 

5.32 

Gap de energía (eV) 1.12 1.4 0.66 1.42 

Energía par electrón-hueco (eV) 3.62 4.4 2.9 4.2 

Tiempo de recombinación del 

electrón (s) 

10-4 10-6 10-4 10-8 

Tiempo de recombinación del 

hueco (s) 

10-4 10-6 10-4 10-8 

Movilidad del electrón (cm2/Vs) 

Movilidad del hueco (cm2/Vs) 

1450 

450 

1000 

80 

3900 

1900 

8500 

400 

 

Un par electrón-hueco es producido en el silicio para una energía depositada de 3.62 eV. 

Si la energía incidente de un fotón X es de 20 keV permite obtener aproximadamente 5500 

pares electrón-hueco. Sin embargo, una corriente inducida debida a los efectos térmicos 

que ocurren a temperatura ambiente y que realizan trabajo sobre las cargas en el 

semiconductor crean un ruido de corriente oscura que interfiere con las cargas producidas 

por la radiación ionizante. En la Tabla 4-2 se muestran las características de varios 

semiconductores usados en tomografía de alta resolución: 

 

4.6  Tubo emisor de rayos X del Sistema CT 
 
 

El tubo de rayos X empleado en el módulo XPAD-CT es el RTW MCBM 65B-50Mo, el cual 

presenta dos espectros de energía:  uno para un potencial de 40 kV y otro para 60 kV sin 

filtración adicional a la salida del haz de radiación. El ánodo del tubo RTW está fabricado 

de molibdeno, por lo tanto en el espectro de radiación aparecen dos líneas características 

del molibdeno: de 17.4 keV (KŬ) y 19.6 keV (Kɓ). La parte del espectro continuo está 

distribuido entre 0 y la energía máxima correspondiente a la tensión aplicada al tubo de 

rayos X. (Nicol, 2010). En la figura 4-11 se muestra su diseño y la ventana de salida del 

haz de radiación. 
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Figura 4-11.  Fotografía del tubo de rayos X RTW MCBM 65B-50Mo utilizado en el módulo 
XPAD-CT, cuyo haz incide sobre la cámara de pixeles híbridos XPAD3 

 
Las características técnicas y geométricas del tubo de rayos X se muestran en la siguiente 
Tabla 4-3: 

 

Tabla 4-3. Propiedades nominales de emisión del tubo de rayos X RTW usado en el sistema 
XPAD3/CT. 

TENSION MÁXIMA 
CORRIENTE MÁXIMA)  
POTENCIA MÁXIMA 
TAMAÑO DE LA SALIDA 
DEL HAZ 
ANGULO DE EMISIÓN 
MATERIAL DEL ANODO 
VENTANA DE BERILIO 
DIMENSIONES  
BLINDAJE EXTERNO                              

 

65 kV 
800 µA 
50 kW 

50 X 50 µm2 
 
20ę 

MOLIBDENO 
200 µm 

Ø: 40 mm, L : 220 mm 
Acero inoxidable 

 
La utilización de filtros de alta densidad, tales como el molibdeno (Mo) o niobio (Nb) es 

muy importante porque además de la filtrar eficazmente los rayos X de baja energía 

permite también filtrar las discontinuidades de la capa K (borde K) situadas 

respectivamente, en 20 y 19 keV. 

 
A continuación, se muestran los espectros de rayos X con filtración y sin filtración a la 

salida del haz de radiación: 
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Figura 4-12.  Espectros de rayos X sin filtración y con filtración de 1mm de aluminio.El tubo de 
rayos X tiene la posibilidad de utilizarlo para potenciales de 40 kV y 60 kV. (Dupont, 2014). 

 

Ajuste entre la cámara de pixeles híbridos XPAD3 y el tubo de rayos X 

 

El detector de rayos X llamada cámara XPAD3 y el tubo emisor de rayos X RTW MCBM 

65B-50Mo, se encuentran montados sobre el sistema ClearPET/XPAD-CT. El ajuste entre 

estos dos módulos debe ser realizado con alta precisión con el fin de obtener imágenes de 

excelente calidad. 

 

La tomografía computarizada permite reconstruir imágenes en 3 dimensiones (3D) de un 

volumen a partir de proyecciones tomadas en 2 dimensiones (2D) en diferentes ángulos 

con el fin de recomponer estos datos por medio de algoritmos de reconstrucción teniendo 

en cuenta el eje de giro del sistema tomográfico y la posición de los elementos de 

detección de la cámara XPAD3. 

 

 

4.7  Geometría de detección en la cámara XPAD3 
 

 

El detector XPAD3 es un detector modular que se compone de 8 barras o módulos de 

conteo, cada uno con 7 sectores que contienen chips híbridos puestos sobre una oblea de 

silicio de alta resistividad de un espesor de 500 µm y segmentado con pixeles de (130 x 

130) µm2. Los 8 módulos o barras se encuentran inclinados uno con respecto al otro 

formando un ángulo de 7o para que se traslapen y eviten la presencia de espacios muertos 

en las áreas de detección. (Hammonet, 2016). 
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La apertura del haz de rayos X cubre toda el área del detector XPAD3 y en el centro 

tomográfico debe cubrir el área de contorno del pequeño animal y los dispositivos de 

control de calidad que se deseen ubicar.  Ver Fìgura 4-14.  

 

 

Figura 4-13.  Esquema de la incidencia del campo de radiación proveniente del tubo de rayos 
X a las barras de detectores de pixeles híbridos. 

 
Durante el montaje mecánico de las barras se halla una incertidumbre de la posición del 

orden de 50 µm, que corresponde aproximadamente a la mitad de la dimensión de un 

pixel. El grado de inclinación influye en la determinación de la resolución espacial del 

sistema del sistema micro-tomográfico. 

 

Dentro de la geometría se consideran algunos sectores con pixeles dobles que son 2.5 

veces más anchos que los demás pixeles. Si no se emplearan y se ubicaran dentro de la 

geometría de superposición de las barras se formarían artefactos en las imágenes 

reconstruidas. En el siguiente capitulo, en el numeral 5.4 Modelamiento y simulación del 

detector XPAD3 se dan detalles de la ubicación de los pixeles dobles.  

 

4.8  Calibración geométrica del detector XPAD3 
 

 
La calibración geométrica de un sistema micro- tomográfico consiste en determinar los 

parámetros geométricos con el fin de reproducir perfectamente la trayectoria teórica de la 

proyección cónica de un objeto en rotación alrededor de un eje.  Se obtiene una pseudo 

elipse cuando el plano de proyección es perpendicular a la normal del eje de rotación a 

través del punto focal de la medición del haz de rayos X.  A pesar de poder realizar 

muchas pruebas de control de calidad en el sistema micro- tomográfico no se obtiene una 

precisión en las imágenes reconstruidas. 
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Se define un sistema de coordenadas cartesianas para describir la geometría del módulo 

XPAD3-CT.  Se supone que la fuente de rayos X es puntual con respecto a la distancia del 

detector. El eje y se define en la misma dirección del eje de rotación, en el eje z se define 

como el eje de la proyección ortogonal (S) en el detector. En el plano del detector, El 

origen P se define como el punto en la parte superior izquierda de la proyección y los ejes 

u y v  van en la misma dirección que los ejes x y y respectivamente.  Ver figura 4-14. 

 

Los parámetros utilizados para describir la geometría del sistema son los siguientes: 

(Morele, 2013) 

(xt, yt, zt) : Posición del eje de rotación con respecto al eje de proyección de S en el 

detector, medido en mm. 

(xp, yp, zp) : Posición del punto P sobre el detector con respecto al punto de 

intersección del eje de proyección de S en el detector, medido en mm. 

Ŭ : Angulo del detector alrededor del eje z 

 

Figura 4-14.  Parámetros geométricos del sistema de micro-tomografía computarizada 
contenidos en el sistema de rotación del sistema ClearPET/XPAD-CT. (Hammonet, 2016) 

 

 
El método de determinación de los parámetros geométricos externos en el micro-

tomógrafo fue desarrollado por el equipo ImXgam (Khoury, 2009) y consiste en la 

utilización de un simulador físico (fantoma) cilíndrico y hueco, hecho de policarbonato, en 

donde se encuentran 6 esferas de acero insertadas de diámetro de 80 µm. 
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4.9  Resolución espacial del sistema PET 
 

En las imágenes diagnósticas se emplean diferentes tecnologías basadas en la 

interacción radiación materia para diagnosticar enfermedades por la visualización de 

tejidos de diferentes densidades dentro del cuerpo humano. Actualmente, en radiología 

son utilizados diferentes tecnologías como: Radiografía convencional, radiografía en 

extremidades, mamografía, radiología intervencionista, tomografía computarizada (CT), 

tomografía de emisión de positrones (PET), gammagrafía, etc.   El objetivo y el éxito de las 

imágenes médicas es lograr una mayor precisión con una alta resolución espacial, 

reducción del ruido y disminuir los efectos secundarios de la radiación en la salud de los 

seres vivos que se están evaluando y obtener imágenes en tiempo real. (Badawi, 2015). 

 

A continuación se muestra los diferentes radionucleidos empleados en medicina nuclear y 

su trazador asociado (molécula metabolizable). Ver Tabla 4-4 

Tabla 4-4   Principales radionucleidos utilizados en PET (Kramer, 2008) 

 

Isotopo Trazador Proceso 
fisiológico 

Aplicación principal 

 

11C Methionin Síntesis proteinas  Oncologia 
11C Raclopride Receptor D2  Desordenes movimiento 
13N Ammonia Blood Perfusion  Perfusión miocardial  
15O Water/Dioxise Blood Perfusion Activación cerebral 
18F Fluorine Ion  Bone  Metabolism  Oncología 
18F Fluorine           

deoxyglucose 
Glucose Metabolism 

 

Oncología 
Neurología 
Cardiología 

 

La adquisición de las imágenes en PET está basada en la detección por coincidencia de 

los dos fotones gamma, donde se deben activar dos detectores opuestos en una línea de 

respuesta (LOR) y se dé un evento verdadero. Para que esto ocurra es necesario que la 

coincidencia ocurra en el orden de una diferencia de 12 nanosegundos. Cada detector 

opuesto genera un pulso en el espacio temporal cuando se registra un fotón. Estos pulsos 

son combinados en un circuito de coincidencia y comparados con el fin de que estén 

dentro de la ventana temporal de coincidencia, tal como se observa en la figura 4-15 

 
La diferencia de tiempos entre la detección en los módulos opuestos es conocida como 

ventana de coincidencia donde t2 y t1 son los tiempos de detección de cada fotón. 
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Figura 4-15 Coincidencia de dos fotones gamma opuestos. Cuando una coincidencia ocurre la 
amplitud de los pulsos de señal son sumados. (Nicol, 2010) 

 

La resolución espacial corresponde a la distancia mínima necesaria entre dos puntos 

próximos que sean diferentes en la imagen. La resolución espacial intrínseca de un 

sistema PET se describe a través de la fórmula de Derenzo: [Margeux] 

 

Ὑ ὥ ὦ ὶ πȢππςςὈ    (4.1) 

Donde: 

- a es el factor de datos experimentales determinado por el método de 

reconstrucción (que depende notablemente del filtro utilizado) 

- b   es el error de codificación de un bloque (0 cuando hay acoplamiento) 

- r    es la trayectoria media de un positrón en agua sólida o plexiglas 

- d   es la dimensión de un pixel 

- D   es el diámetro del anillo 

 

La resolución espacial depende del tamaño del campo de visión, es decir, en los 

bordes del objeto se tiene una menor resolución espacial debido al error por 

paralelaje de los fotones de aniquilación que llegan a detectores que no están 

alineados con las trayectorias. 

Cuando un fotón ingresa al detector recorre una distancia corta antes de depositar 

su energía. El recorrido por profundidad en el detector se conoce como DOI (Depth 

of Interaction) en el cristal. La distancia es medida desde la superficie de entrada 

del detector. En el caso de los fotones que ingresan con un ángulo oblicuo debido 

a la descentralización de la aniquilación su factor DOI disminuye degradando la 

resolución radial. Ver figura 4-16. 
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Figura 4-16  Error por paralelaje. Los pixeles a una distancia d grande presentan un error 
mayo y por lo tanto la resolución espacial cambia. (Hammonet, 2016). 

 

Al error también se le conoce como astigmatismo radial. El error máximo sobre la línea de 

respuesta LOR esta dado por la siguiente relación: 

 

‐  ὰ      (4.2) 

 

Donde Ì es el tamaño del pixel, d es la distancia del centro a la Linea de Respuesta (LOR) 

y r es el radio del sistema tomográfico. 
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5.  Modelamiento del sistema bimodal 
ClearPET/XPAD-CT  

 
 

Al realizar una simulación de un sistema tomográfico bimodal se logra conocer en detalle 

los fenomenos físicos involucrados en los detectores de radiación que ocurren durante la 

simultaneidad en la emisión de la radiación. Uno de los objetivos, es evaluar el 

comportamiento bimodal.  Por tal razón, se escogió la plataforma GEANT4  que permite 

crear casi cualquier estructura en tres dimensiones (3D), desde dimensiones 

microscópicas del orden de 10 µm hasta objetos de gran dimensionalidad como detectores 

atmosféricos o los usados en investigaciones en altas energías, cosmología, o reactores 

nucleares. 

 
El modelamiento por el método Monte Carlo se realizó con el código de simulación 

GEANT4 debido a las ventajas de la programación por objetos y de este modo construir 

cada uno de los elementos que componen el sistema tomográfico, la versatilidad de las 

listas de física, la gran cantidad de materiales que se pueden simular, tanto a nivel 

elemental como composicional, las herramientas para la construcción tridimensional y que 

se contemplan librerías de fuentes radiactivas emisoras gamma, beta más o positrones, 

beta menos y en este trabajo en particular la construcción de espectros de rayos X. 

 

Haciendo del Método Monte Carlo a través del código de simulación GEANT 4 desde el 

sistema operativo LINUX se realiza el modelamiento del módulo XPAD-CT con el fin de 

resolver problemas tecnológicos relacionados con la interacción radiación materia, 

especialmente la optimización de la adquisición de datos para obtener una buena calidad 

de la imagen diagnóstica cuando se tiene un bajo flujo de fotones, el posicionamiento ideal 

del detector XPAD3 y evaluar la dependencia de la rotación del tubo de rayos X cuando se 

tiene una señal simultánea del sistema PET. Este trabajo contribuirá al avance del 

proyecto ClearPET/XPAD-CT y el proyecto PIXSCAN desarrollado por el grupo de 

investigación imXgam del Centre de Physique des Particules de Marseille, Francia. 

 

 
Para la simulación del sistema ClearPET/XPAD-CT se desarrolló un conjunto de 

programas o subrutinas con el código de simulación GEANT4, estableciendo un 

ñframeworkò  a fin de describir con el máximo detalle los componentes físicos del sistema, 

en particular los detectores y las fuentes de radiación.  
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Se utilizó la información lo más detallada y exacta posible de los componentes del 

prototipo de tomografía bimodal ClearPET/XPAD-CT, así como la geometría la geometría 

y ubicación de cada uno de los componentes del sistema tomográfico bimodal. 

 

Los componentes  y sus características físicas fueron tomados de la base de datos de 

GEANT4, que a su vez esta basado en las tablas de las National Institute of Standards. 

(NIST, 2015). El primer paso fue construir el detector phoswich, comenzando con la 

geometría y composición de los cristales LSO y LuYAP, en GEANT4 se tiene la ventaja de 

definir un compuesto o molécula a través de sus componentes elementales y molares. 

(Booch & Grady, 1994). Al tener construido el detector phoswich se comienza a dar forma 

al sistema tomográfico de anillos al reproducir los detectores conociendo su angulación y 

separación.     

 

Los datos precisos de la geometría y las características de los materiales fueron 

suministrados por el grupo de investigación ImXgam del CPPM en Francia. (GEANT4, 

2015). 

 

5.1  Geometría inicial validada experimentalmente  
 

El punto de partida de la modelación es la configuración geométrica del sistema de 

detectores phoswich, el tubo de rayos X, el detector de pixeles híbridos XPAD3 y el 

sistema de rotación. Los cuales ya han sido instalados y se encuentran en fase de 

experimentación por parte de miembros del grupo de investigación ImXgam del CPPM. 

 

5.1.1  Arreglo espacial de los detectores phoswich 
 

Desde el momento en que se comenzó a desarrollar el proyecto ClearPET-XPAD/CT se 

propusieron varias configuraciones geométricas de posicionamiento de detectores 

phoswich con el fin de tener un sistema con el mejor desempeño en beneficio del 

procesamiento de datos y la calidad de las imágenes diagnósticas. A continuación, se 

muestran las diferentes configuraciones: 

 
Geometría J18 Llamada asi por su autor Jérôme Loess, la cual consta de 18 módulos 

phoswich. Una primera alternativa consiste en la preservación de la estructura original del 

primer y tercer anillo de detección y simétricamente transponer el anillo central en un 

plano horizontal. 

 

En virtud de esta nueva disposición, no hay anillos adyacentes, donde los módulos 
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opuestos se complementan para obtener la coincidencia. Son 6 sectores que se 

encuentran frente a sus pares. La adyacencia axial de los módulos de este modo se 

abandonó, dando al mismo campo axial de 55 mm contra 78 mm en la configuración inicial. 

Esta geometría de 18 módulos de detección está referenciada como la geometría J18 y se 

muestra en la figura 5-4. En el plano de la vista transversal, los módulos de la primera y 

tercera anillos de detección aparecen en verde, el anillo central aparece en color rojo. 

 

A continuación se muestra la configuración J18: 

 

 
 

Figura 5-1. Distribución de detectores phoswich para el sistema tomográfico ClearPET 
propuesto por Jérôme Loess en la Universidad de Laussana. (Hammonet, 2016) 

 
Para evaluar la idoneidad de dicha geometría, el análisis de los sinogramas son 

esenciales, ya que proporcionan información sobre la capacidad o incapacidad de un 

sistema para muestrear adecuadamente el espacio de fases introduciendo el concepto de 

segmento que se muestra en la figura 5-5.  El segmento 0 representa los planos de 

proyección donde las líneas de respuesta que unen los cristales que están en posición 

frontal. 
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Figura 5-2. Representación del sistema de detectores y segmentos de la configuración J18. 
Cada rectángulo representa un cristal de un phoswich en un anillo determinado. La línea de 
respuesta en azul representa el segmento 0. Cuando se tienen coincidencias en las líneas de 
respuesta entre cristales consecutivos se denomina como segmento 1 y cuando se produce una 
coincidencia entre un cristal con su opuesto corrido tres casillas se denomina segmento 3. El 
número del sinograma está asociado al número del cristal. (Nicol, 2010) 

 

La geometría J21 

 
Esta es la geometría que finalmente fue seleccionada para la construcción actual del 

sistema ClearPET-XPAD-CT.  El número total de detectores phoswich son 21. Esta 

topología J21  conserva las propiedades de su predecesor J18, al tiempo que mejora su 

déficit en términos de sensibilidad.  En la práctica, dos áreas adicionales están agregadas 

para cubrir las señales que llegan en dos ángulos axiales, cada uno de 1260 de  

detección. La disposición de los módulos se ilustra en la figura 5.8. El campo transversal 

de vista se amplió a 112 mm. 

 

Además, la simulación de un phantom cilíndrico homogéneo permite registrar datos para 

conformar sinogramas directos y oblicuos. Los sinogramas oblicuos se muestran en la 

figura 5-3 y fueron obtenidos en experimentos llevados a cabo por el grupo ImXgam. Una 

buena manera de evaluar la sensibilidad de un sistema es representar gráficamente el 

número de eventos que pueden almacenar por segmento. Esto también nos da 

información objetiva sobre su uniformidad. Los perfiles de sensibilidad para diferentes 

geometrías analizadas se presentan en la figura 5-4. 
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Figura 5-3. Geometría J21.  Sinogramas oblicuos. Segmento -1. Experimentos obtenidos por 
el grupo ImXgam. (Nicol, 2010) (Hammonet, 2016). 

 
Finalmente, de manera comparativa, se muestran los resultados en conjunto de las cuatro 

distribuciones de módulos phoswich en los tres anillos que comprenden el sistema 

tomográfico ClearPET. 

 

 

Figura 5-4. Número de eventos almacenados por segmento para las cuatro distribuciones de 
módulos phoswich en el sistema tomográfico ClearPET. Estos estudios fueron realizados en el 
grupo ImXgam. (Khodaverdi & et al, 2007) (Hammonet, 2016) 

 
Se puede visualizar en la figura 5-4 el beneficio de utilizar la distribución actual de J21, 

donde se reduce la variación de número de eventos por segmento. 

 

La evolución de los prototipos ClearPET se ha dado de acuerdo a la distribución espacial 

de los detectores phoswich, considerando siempre tener tres anillos de detección 
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alrededor del centro del sistema tomográfico. El prototipo ClearPET de la Universidad de 

Laussana en Suiza, considero inicialmente un prototipo de 18 módulos phoswich. El 

prototipo actual ClearPET del grupo imXgam tiene 21 módulos y estos fueron los 

considerados en la simulación en este trabajo.  El diámetro medido entre las superficies 

externas del detector phoswich es de 135mm. En la simulación se realizó una copia del 

objeto (phoswich) haciendo una rotación con un ángulo de 180. La optimización de esta 

geometría se realizó con un trabajo previo de simulación Monte Carlo realizada por 

Jérôme Loess (Loess, 2006). 

 

5.2  Modelamiento del detector Phoswich 
 

Se construyó el volumen del elemento de detección de radiación gamma (detector 

phoswich).   Los componentes son:  barra de cristal de centelleo LSO con una densidad 

de 7.35 g/cm3 y barra de cristal de centelleo LuYAP con una densidad de 8.34 g/cm3  

(Nicol, 2010). La composición estequiométrica de cada uno de los compuestos de los dos 

cristales LSO y LuYAP fueron incorporadas como nuevos materiales en el código de 

simulación. Las vistas lateral y frontal del pixel se observa la figura 5-5 

 

Figura 5-5 Simulación de la geometría de los cristales de centelleo en GEANT4. El cristal 
LuYAP se acopla al tubo fotomultiplicador MaPMT y el cristal LSO esta ubicado en frente del centro 
tomográfico. 

 
Se realizó un arreglo geométrico de los cristales detectores en una matriz de 8 x 8 y una 
distancia entre los cristales (centro a centro) de 2.3mm, tal como se observa en la figura 5-
6. 

 

 

Figura 5-6. Vista frontal de la matriz 8 x 8 de los cristales del detector phoswich. En la 
simulación se tuvo en cuenta el espacio entre los pixeles que es de 2.3 mm. 
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Para independizar las señales luminosas colectadas de los procesos de interacción 

materia que ocurren en cada cristal y con base en lo descrito el capitulo anterior se 

modeló una matriz de material Thyvek con una densidad de 0.75 g/cm3 y un espesor de 

0.3mm (separación entre cristales). Además se modelo una capa muy delgada de aluminio 

de 30 nm y densidad de 2.75 g/cm3, que en el prototipo real es insertada en la matriz por  

métodos de evaporación. 

 

Posteriormente, se van agregando cada uno de los elementos que complementan el 

detector phoswich, como la grilla de acoplamiento entre los cristales LuYAP y el 

fotomultiplicador MaPMT. Es importante aclarar que para este trabajo solamente se definió 

como volumen sensible de las interacciones radiación materia a los cristales de centelleo. 

Las dimensiones del tubo fotomultiplicador fueron agregadas, pero las estructuras internas 

(dinodos, electrónica asociada, etc). La densidad promedio de la estructura se fijó como la 

densidad del aluminio. 

 

  

Figura 5-7. Se puede apreciar que están simulados los elementos que rodean los cristales, 
como: la espuma termoconductora  (densidad de 0.25 g/cm3), cobertura en material de mylar 
(densidad de 1.45 g/cm3) 

 

El siguiente paso es definir un volumen que va a contener todos los elementos del sistema 

ClearPET/XPAD-CT, a este volumen se denomina volumen madre. Para el modelamiento 

del sistema se definió como una esfera centrada en el centro del sistema tomográfico.  El 

radio de la esfera contiene todos los detectores phoswich, el tubo de rayos X y el detector 

XPAD3. El volumen madre contendrá material de aire para simular realmente todos los 

eventos en el sistema tomográfico. Por fuera del volumen, no se consideran interacciones, 

esto también permite disminuir los tiempos de cálculo. 
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En la figura 5-3 se puede visualizar que externamente (volumen transparente) se tiene la 

cobertura de material de capton pintada de color negro para evitar que llegue luz externa 

(ambiental)  a los cristales de detección y que produzca una señal de ruido.  

 

Como el sistema ClearPET esta acoplado al sistema XPAD/CT y contiene el total 21 

detectores phoswich, entonces se eliminan transitoriamente de la geometría 39 elementos 

phoswich. Debido a la flexibilidad de la programación orientada a objetos, estos elementos 

se pueden configurar de distinta forma si se desea. La distribución de los detectores 

phoswich simulados se muestran en las Figuras 5-8, 5-10 y 5-11. 

 

 
 

 

 
 
 

Figura 5-8. (Izquierda). Sistema de anillos de detectores phoswich. Se puede visualizar sobre 
la superficie de los detectores phoswich el filtro para rayos X. (Derecha) Vista lateral de los tres 
anillos de detectores phoswich. Se tienen dos ausencias de phoswich en el espacio del tubo de 
rayos X y cuatro ausencias de phoswich en el espacio del detector XPAD.  

 

El arreglo de tres anillos se compone de 21 detectores phoswich, para su construcción en 

GEANT4 se creó una matriz de objetos, donde cada detector le correponde una 

coordenada. Por ejemplo, para el primer anillo van desde el detector a1,1 hasta el a1,21.  El 

segundo y el tercer anillo se copiaron con respecto al primer anillo dejando un espacio de 

12mm. Lo que crea espacios muertos donde se pierden fotones que contribuyen a la 

información de la imagen, lo que resulta en un muestreo incompleto en el eje axial. Para 

cubrir el espacio axial se distribuyen los módulos de tal forma de no sean adyacentes para 

permitir un alineamiento sin intersticios de anillos virtuales de cristales que al girar el 

sistema tomográfico se llenan completamente el conjunto de sinogramas 3D. 
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Figura 5-9. (Izquierda). Configuración J21. Diagrama de configuración del primer anillo 
completo con 20 detectores phoswich. Los espacios blancos son ausencia de detectores para 
poder ubicar el sistema CT (tubo de rayos X y detector XPAD3s). (Nicol, 2010). (Derecha). 
Simulación de los tres anillos completos de detectores phoswich. 

 

 

Figura 5-10. Nomenclatura utilizada en los detectores Phoswich. Vista en perspectiva de los 
tres anillos de detectores phoswich sin filtro para rayos X. Se visualizan los espacios del tubo de 
rayos X (arriba) y del detector XPAD3 (abajo).  

 

El centro del sistema tomográfico coincide con el origen de coordenadas del volumen 

madre (0,0,0).  Se puede apreciar en la figura 5-10 las direcciones de los ejes 

coordenados en el sistema tomogràfico. 
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Para poder identificar cada módulo phoswich se despliega gráficamente el sistema de tres 

anillos y se le coloca una identificación de módulo. Se puede apreciar en las figuras 5-10 y 

5-11 

 

 
 

Figura 5-11. Desarrollo en dos dimensiones (2D) de la distribución de los detectores phoswich 
en el sistema de anillos.  Se denotan las posiciones cada detector phoswich como la coordenada 
a(i,j)  donde i corresponde al número del anillo y j corresponde a la posición en la circunferencia. 
Las posiciones 8,9 sin módulos corresponden al espacio donde pasa el haz de rayos X procedente 
del tubo y las posiciones 17,18, 19 y 20 corresponden al espacio donde se ubica el detector XPAD3. 

 
 

Simulación del filtro de Cobre 

 

El objetivo de utilizar un recubrimiento o filtro de cobre a la entrada de los detectores 

phoswich se realiza con el fin de atenuar los rayos X que llegan a los detectores phoswich 

producidos por dispersión con los objetos ubicados en el centro tomográfico y que cumpla 

con la función de no filtrar los rayos gamma de aniquilación. El filtro se compone de 

material de cobre con un espesor inicial de 0.5mm en forma de cinta circular, excepto en 

los espacios de la salida del haz de rayos X y el espacio donde se ubica el detector 

XPAD3. Observe la figura 5-12. 

 

 

Figura 5-12. Filtro de cobre ubicado en las áreas de entrada de los detectores phoswich, 
cubriendo el arreglo de 3 anillos 

 

Uno de los motivos de la escogencia del diámetro de detección es el número de módulos 

a considerar en el PET y su geometría. Dado que el tamaño de los módulos phoswich que 
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comprenden las matrices de cristales LSO y LuYaP es de un espesor de 16mm en la 

dirección radial y un ancho de detección de 18,4 mm en las direcciones tangencial y axial. 

También se decidió trabajar con 21 módulos para maximizar el ángulo sólido de la 

detección y reducir el espacio muerto entre los módulos. 

 

Otro parámetro es la limitación del diámetro del tomógrafo del PET ya que se reduce el 

efecto de colinealidad del par de fotones de aniquilación y por lo tanto sobre la resolución 

espacial. La integración entre la fuente de radiación y el número de detectores se ha 

optimizado para tener buena eficiencia.  El espacio existente entre los detectores 

phoswich en la configuración de 21 detectores optimiza la sensibilidad con respecto a la 

utilización de anillos completos.  Ver figura 5-7  

 

5.4  Modelamiento y simulación del tubo de rayos X 
 

Se simuló el tubo de rayos X teniendo en cuenta sus características técnicas, materiales y 

dimensiones reales descritas en la sección 4.6  El plano de construcción utilizado en el 

modelamiento se muestra en la figura 5-13 (RTW, 2016) 

 

 
 

Figura 5-13. Tubo de rayos X MCBM 65B hecho de material metal- cerámico y envoltura 
(housing) de acero inoxidable, con un campo de radiación que abre con geometría cónica con 
ángulo de 22.50 medido desde una profundidad de 20mm donde se encuentra el foco del haz de 
radiación. 

 

El tubo de rayos X se encuentra ubicado en una de las regiones donde hay ausencia de 

detectores phoswich.  Este sistema está girando simultáneamente con el sistema de 

anillos del ClearPET/XPAD-CT para poder realizarse los barridos tomográficos de manera 

simultánea.   

 
En la figura 5-14 se muestra el modelo cuya geometría fue simulada usando las 

dimensiones del plano dado por el fabricante. En el modelamiento del tubo de rayos X se 

escogió como material de blindaje acero inoxidable con un espesor de 6 milimetros con el 

fin de poder absorber todos los fotones que se producen fuera del haz cónico de radiación. 
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El eje central del haz de radiación coincide con el eje Y del espacio cartesiano mostrado 

por las flechas. 

   

La fuente de rayos X se encuentra ubicada a 155mm del eje de rotación del sistema 

ClearPET/XPAD-CT. El haz cónico está centrado con respecto al segundo anillo (central). 

La colimación es modificada de la original (fabricante) con una angulación de 200, ya que 

esta adaptación fue hecha en el prototipo ClearPET/XPAD-CT. (Nicol, 2010). 

 

 

Figura 5-14.  Simulación del tubo de rayos X.  La geometría del tubo de rayos X se encuentra 
dentro del volumen madre de detección. 

El tamaño de campo circular proyectado por el haz de rayos X al nivel de las superficies 

de los detectores phoswich y del filtro de cobre fue calculado a través de la siguiente 

relación trigonométrica: 

Ὠ ςὰȢÔÁÎ ρπ      (5.5) 
 

Ὠ ςτȢυράά       (5.6) 
 

Donde l es la distancia entre el foco de rayos X y la superficie a nivel de los detectores 

phoswich.  El valor d1 corresponde aproximadamente al diametro de la superficie de un 

detector phoswich. 
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Figura 5-15. Haz de radiación cónico simulado en GEANT4 donde se aprecia la abertura del 
campo de radiación. 

De la misma manera, se obtiene el tamaño de campo en el centro del sistema tomográfico 

comúnmente llamado Field of View (FOV) y sobre la superficie del detector XPAD3: 

 

ὊὕὠςρυυάάȢÔÁÎ ρπ υτȢφφάά      (5.7) 
   

Como el FOV corresponde al diámetro del área circular que cubre el haz de radiación, por 

lo tanto el tamaño de campo de radiación corresponde al área A: 

 

ὃ
Ȣ

ςστφȢυ άά      (5.8) 

 
Desde el punto de vista práctico esta área es suficiente para radiografiar a pequeños 

animales como ratones y otros roedores de tamaño similar que tienen contornos axiales 

hasta de 50mm.  El Sistema ClearPET-XPAD/CT no es viable para examinar rodeores de 

gran tamaño como ratas o primates. (Bazalova & Verhaegen, 2007). 

 

El campo de visión FOVXPAD sobre la superficie del XPAD3 está dado por : 
 
 

Ὠ ςȢσρπάάȢÔÁÎ ρπ  = 109.32mm   (5.9) 
 

El  tamaño de campo circular que incide sobre la superficie del XPAD está dada por el 

área AXPAD: 

 

ὃ
Ȣ

ωσψφȢρψ άά       (5.10) 
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El tamaño de campo d2 tiene el tamaño justo para cubrir la superficie del detector XPAD3, 

Los parámetros geométricos están ajustados a la abertura del haz de rayos X del tubo, a 

la distancia donde está fijado el foco de rayos X y a los dos espacios donde el haz 

intercepta los anillos phoswich sin que toque algún elemento sensible del sistema de 

detectores de positrones. En el prototipo del sistema CT que se está utilizando 

actualmente se tiene un tubo de rayos X con un potencial nominal de 40 kV y con una 

filtración agregada de 30 µm de Mo como se indica en la figura 4-12 del capitulo anterior. 

 

 

Figura 5-16. Se muestran dos espectros de energías con dos filtraciones agregadas a la 
salida del haz de radiación. En la simulación Monte Carlo se utilizó el haz filtrado con 30 µm de Mo 
con 50 µm de Nb. El haz de radiación se origina desde la posición del foco dentro del tubo de rayos 
X y la forma cónica del haz. El espectro de energías presenta dos picos característicos propios del  

molibdeno que corresponden a 17.4 keV (Ka) y 19.6 keV (Kɓ). 

 

Como se puede observar en la figura 5-16, se tiene una filtración agregada de 30 µm Mo + 

50 µm Nb a la salida de la ventana del tubo donde se filtran las bajas energías quedando 

un pico pronunciado en la posición 17.5 keV.   El tubo de rayos X del sistema XPAD3-CT 

se puede operar con diferentes tensiones y corrientes del tubo. En la Tabla 5-1 se 

muestran algunas características del tubo para un régimen nominal (más utilizado) y un 

régimen máximo cuando el individuo es de mayor tamaño y grosor. 

Tabla 5-1.  Características  de emisión nominal del tubo de rayos X RTW MCBM 65B-40Mo 

 Regimen Nominal 
 

Regimen Máximo 

Tensión (kV) 
Corriente (µA) 
Filtración agregada 
Medida de fluencia (fotones Ā mm-2Ā s-1)b 
Eficacia del detector (%)c 
Tasa de dosis (mGy/s)e 

Tamaño punto focal 
Angulo de emisión 
Ventana de berilio 

40 
200 

Nb/Moa 
5.05 x 105 

51.3 
0.25 

50x 50 µm2 
20o 

200 µm 

65 
800 

Nb/Moa 
3.47 x 106 

45.1 
1.70 

              ---- 
              ---- 
              ---- 
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a Filtración mixta compuesta de 75mm de Niobio (Nb) y 30µm de molibdeno (Mo) 
b Fluencia medida en la cámara XPAD a una distancia de 155mm desde el centro tomográfico 
c Eficacia del detector de  500µm de Si 
e Medida experimental de tasa de dosis en aire medida en el centro tomográfico  
 
 

 

Simulación del tamaño de punto focal del tubo de rayos X 
 
Los electrones generados en el filamento del tubo de rayos X son acelerados por el campo 

eléctrico interpuesto entre el cátodo y el anódo. Los electrones son dirigidos o enfocados 

hacia el anodo a través de un dispositivo metálico llamado copa de enfoque, donde 

impactan sobre una región llamada mancha o punto focal.  

 

Figura 5-17.  Esquema de formación de penumbra sobre la superficie de un detector con base 
en el tamaño del punto focal, el grado de inclinación del ánodo y la distancia entre el foco y el 
objeto.  

 

El tama¶o de punto focal o mancha focal ñfocal spotò es el §rea de la superficie del anodo 

en la cual inciden el haz de electrones provenientes del catodo o filamento del tubo. El 

tamaño y la forma de la mancha focal está determinada por el tamaño y la forma del haz 

de electrones y la angulación y forma del ánodo. La forma y tamaño del haz de electrones 

depende a su vez  de las dimensiones del filamento, las características de la copa de 

enfoque y la posición del filamento con respecto a la copa de enfoque.   

 

Se realizó el modelamiento del tamaño de la fuente de rayos X en GEANT4 utilizando una 

superficie plana y cuadrada, orientada hacia la ventana del haz de rayos X como se ilustra 

en la figura 5-18. 
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Figura 5-18. Posición del tamaño de punto focal en el tubo de rayos X. Arriba al lado izquierdo 
se muestra la ubicación de la mancha focal simulada dentro del tubo de rayos X. Arriba al lado 
derecho se muestra en aumento la mancha focal cuadrada con tamaño de 50 x 50 µm2 y abajo se 
muestra la simulación de fotones X que se originan con igual probabilidad en toda el área de la 
mancha focal.   

 

 

El objetivo de adicionar el tamaño de mancha focal es estimar con mayor precisión la 

resolución espacial de la cámara XPAD3 y compararla cuando se tiene una imagen con un 

haz de radiación muy fino y un haz con foco grueso (mayor área de mancha focal). 

 

 

5.5   Modelamiento y simulación del detector XPAD3 
 

 
El detector de rayos X también denominado cámara XPAD3, fue modelado en GEANT4 

con base en la geometría que se describe detalladamente en la sección 4.4 y con mayor 

detalle en la referencia. (Nicol, 2010).   

 

Primero se modeló un segmento que contiene una matriz de 120 columnas x 80 filas de 

pixeles, totalizando 9600 pixeles. A cada pixel se le designó un área de 130 µm x 130 µm 

con un espesor de 500 µm, formando el volumen sensible de material de silicio. 

Posteriormente se modelo una barra uniendo 7 segmentos en un objeto con un ángulo de 

inclinación de 7 grados en relación a la superficie perpendicular al haz de radiación. Luego, 

se copiaron las otras 7 barras con el mismo angulo de inclinación dejando un pixel doble 

de traslapamiento.  
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 El método de construcción se efectuó a través de un algoritmo de voxelización de la 

superficie del segmento, donde cada pixel es un volumen sensible e independiente, lo cual 

es fundamental para la estadística de los procesos de interacción de la radiación con la 

materia.  La electrónica del sistema de pixeles híbridos no fue simulada debido a que en el 

código de simulación GEANT4 no se pueden simular los procesos de generación de la 

señal producida en los detectores. (Hammersley & Handscomb, 1975).  

 

 

Figura 5-19.  Posición de la cámara XPAD3 (rectángulos amarillos en la parte inferior), 
ubicada a la misma distancia (155 mm) que el foco de rayos X con respecto al centro tomográfico. 
Se pueden apreciar las ocho (8) barras de detección que componen el detector XPAD3. 

 

Los materiales que sirven como base o soporte de las barras de detección se incluyeron 

en la simulación para tener en cuenta los procesos de retrodispersión. La distancia medida 

desde el centro del sistema tomográfico al punto central de la superficie de la cámara 

XPAD3 (normal a la superficie) es de 155mm, igual a la distancia del foco de rayos X al 

centro del sistema tomográfico. 

 

 
 

Figura 5-20.  Detalle de la configuración geométrica de las ocho (8) barras de la cámara 
XPAD3. Se puede visualizar el sobrelapamiento entre las barras con el fin de evitar puntos muertos 
de detección de radiación. El grado de inclinación entre barras es de 7o. 
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Figura 5-21. Detalle de la configuración geométrica de los siete (7) segmentos que componen 
una barra de detección en la cámara XPAD3. Al lado derecho se muestra la composición de un 
segmento constituido por 9600 pixeles. 

Para realizar un modelamiento fiel a la realidad de la cámara XPAD3, se agregaron 

pixeles dobles entre dos segmentos, excepto en los bordes laterales, de tal manera que 

en total en una sola barra de segmentos hay un total de 120 pixeles x 80 pixeles x 7 

segmentos = 67200 pixeles, como se ilustra en la figura 5-22. 

 

Figura 5-22. Representación de una barra de 7 segmentos donde se puede apreciar la 
ubicación de los pixeles dobles de tamaño 230 x 130 µm. Estos pixeles son usados para la 
implementación de un anillo de guarda por debajo del sustrato de silicio. 

 

La dimensión de cada barra del detector XPAD es de 72.8 mm x 15.6 mm 
 

La dimensión aproximada de la cámara XPAD es de 72.8 mm x 124.8 mm sin tener en 

cuenta los soportes donde se encuentra fijada.  Por lo tanto, el área efectiva de detección 

es de 11355.68 mm2 

 
Simulador físico  o fantoma de simulación 

 
Se simuló dentro del sistema tomográfico un simulador físico (phantom) cilíndrico que 

usualmente se utiliza para medir la resolución espacial del sistema CT. El centro 

geométrico del cilindro fue ubicado en el origen (0,0,0). El simulador se representa en 

color azul claro en la figura 5-23. Las dimensiones del cilindro son: longitud 80mm y 

diámetro de 40mm. 
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Figura 5-23. Vista en perspectiva del simulador físico (phantom) centrado y dentro del sistema 
tomográfico, el cual se muestra en color azul. 

 

  

Figura 5-24. Vistas frontal y lateral del simulador físico (phantom).El cilindro posee seis (6) 
barras huecas con diámetros de 6mm, 5mm, 4mm, 3mm, 2mm y 1mm.  Las barras son usadas 
para evaluar la resolución espacial del sistema CT. 

 

Luego de haber modelado los componentes del sistema bimodal, se escriben en el código 

de simulación GEANT4 las características de las fuentes emisoras de radiación, su 

ubicación espacial en el volumen madre y la física de interacción radiación materia que 

está basada en el Método Monte Carlo. 

 

5.6  Simulación de los procesos interacción radiación 
materia 

 
 

El desarrollo del Método Monte Carlo con radiaciones ionizantes se origina en las 

investigaciones realizadas en los laboratorios de Los Alamos, USA alrededor del año 

1944. El término Monte Carlo fue adoptado como el nombre del código de simulaciones de 
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difusión de neutrones en las pruebas para desarrollar armas nucleares durante la 

Segunda Guerra Mundial. (Martínez O., 2010) 

 

El Método Monte Carlo aplicado a los procesos de interacción radiación materia se 

fundamenta en las probabilidades de las interacciones individuales de una particula y/o de 

la radiación electromagnética con un medio material. Con base a las múltiples 

interacciones se encuentra una trayectoria, la historia de las partículas producidas y sus 

respectivas energías depositadas en el medio. 

  

Actualmente, existen varios códigos de simulación que han sido desarrollados por grupos 

de investigación y en ellos se pueden llevar a cabo simulaciones complejas usando la 

potencia de procesamiento de datos de los computadores modernos. Entre estos códigos 

se encuentran GEANT4, GATE, PENELOPE, MCPN, FLUKA, etc.  Cada uno está 

diseñado para un uso en particular.  Ver APENDICE B. 

 

Algunos cálculos de simulación Monte Carlo se hicieron a través del uso de los núcleos de 

un microprocesador Core I7 convencional. Cuando se necesitó realizar  simulaciones con 

una mayor cantidad de historias o eventos iniciales se utilizaron varios microprocesadores 

CPU (Central Processing Unit) conectados por paralelización y en otras situaciones, 

cuando se realizaron simulaciones a nivel gráfico para revisar geometrías del haz de 

radiación y evaluar las interacciones en volúmenes de interés se utilizó la tarjeta GPU 

(Graphics Processing Unit) para reducir los tiempos de cálculo debido a la complejidad 

geométrica del sistema bimodal ClearPET/XPAD3-CT, especialmente en los cálculos 

donde se están teniendo en cuenta los eventos de interacción radiación materia 

producidos en los 537600 pixeles que conforman la cámara XPAD3. 

 

Simulación Monte Carlo de la Interacción Radiación Materia 

 

El principio básico del método Monte Carlo consiste en definir una función de probabilidad 

p(x) donde el valor se encuentra:   1 > p(x) > 0. 

 

En un intervalo en el espacio entre dos puntos extremos definidos como :  xmin  y  xmax la 

probabilidad acumulativa será siempre igual a 1. 

 

᷿ ὴὼὨὼ ρ                                                    (5.11) 

 
La función de probabilidad acumulativa entre un valor xmin y un valor x indica la 

probabilidad de que una variable x se encuentre entre los dos intervalos extremos: 
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ὖὼ ᷿ ὴὼὨὼ –                     (5.12) 

 
Donde ɖ es un n¼mero real aleatorio entre 0 y 1 

 
Los computadores poseen un generador de números aleatorios y se establecen en la 

programación como un número semilla (seed) 

 

Para encontrar el valor el valor de x, se sabe que la función P(x) es continua e invertible, 

por lo tanto se puede expresar como: 

 
ὼ ὖ –                            (5.13) 

 
La radiación gamma y equis es atenuada por un medio material que a su vez se compone 

de una especie atómica o molecular que absorbe parte de la energía, otra cantidad de 

energía es dispersada y otra es transmitida.  La relación de atenuación de la radiación 

gamma y equis está dada por: 

Ὅ  Ὅ Ὡ                (5.14) 

La magnitud Io es la intensidad de la radiación sin material e I es la intensidad atenuada 

por el medio.  Donde µ es el coeficiente total de atenuación lineal que depende del tipo de 

material y de la energía incidente de la radiación y  x es el espesor del material blindante.  

El factor µ está relacionado con la probabilidad de interacción. 

 

 Ὡ               (5.15) 

La relación I/I0  es la probabilidad de que la radiación sea transmitida. Esta magnitud es 

menor igual a 1 

p(x) =  Ὡ       (5.16) 
 
 

La función acumulativa           P(x) = – = ᷿ ὴὼὨὼ    (5.17) 

 
 

 –   ᷿ Ὡ  Ὠὼ     (5.18) 

 
Despejando la variable x: 

ὼ  ÌÎρ –      (5.19) 

 
Que indica el recorrido que tiene una partícula antes de tener su primera interacción con 

una probabilidad dada por  –. 
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Con base en lo visto en el Capitulo 4, los fotones pueden entregar su energía a través de 

los cuatro procesos de interacción radiación materia. Las secciones eficaces están 

asociadas a la probabilidad de absorción de la energía, como se muestra en la siguiente 

ecuación (5.20): 

ρ     (5.20) 

 
En el sistema bimodal no se generan fotones con energías superiores a 1.022 MeV, por lo 

tanto la seción eficaz  „  es igual a 0. 

 
El efecto fotoéctrico se produce cuando: 
 

  –         (5.21) 

La dispersión Rayleigh se da cuando: 
 

  – < 
  

         (5.22) 

 
La dispersión Compton ocurre cuando: 

 

    
  

– < 
   

           (5.23) 

 
 
 
 
 
 
La creación de pares cuando: 
 

  –  
   

      (5.24) 

 
Conociendo las condiciones iniciales de generación de partículas y la estadística de las 

interacciones con la materia, se calcula la cantidad de particulas que no interactúan con la 

materia y que son transmitidas. Esta información recolectada es fundamental para la 

simulación de detectores de radiación. 
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6.  Resultados y Análisis 
 

Se realizaron los experimentos de simulación en el framework de GEANT4, variando el 

posicionamiento de los detectores, la emisión simultánea del espectro de rayos X con la 

emisión de positrones, variando la cantidad de fotones producidos en el tubo de rayos X, 

utilización de varias fuentes radiactivas emisoras de positrones, interponiendo y quitando 

filtros y blindajes, etc.   Algunos experimentos fueron efectuados con simulación gráfica 

(software CANVAS) para evaluar el correcto posicionamiento de los elementos y la 

geometría de los haces de radiación. Los conteos de detección fueron realizados sobre los 

volúmenes sensibles de los detectores y los materiales fueron reproducidos con base en 

la lista de materiales de la referencia (GEANT4, 2015). El análisis de los datos fue 

realizado con la ayuda del software ROOT que permite clasificar los resultados y 

graficarlos. (ROOT, 2016). 

 

6.1 Experimentos de validación del modelamiento del 
Sistema ClearPET-XPAD/CT 

 
Para obtener resultados confiables de los objetivos propuestos en este trabajo, se 

realizaron una serie de experiencias que permitieron ajustar las geometrías de los 

detectores de radiación y el haz de rayos X.  

 

6.1.1 Caracterización de los módulos phoswich del Sistema 
ClearPET-XPAD/CT 
 
 

A fin de verificar el correcto posicionamiento de los módulos de detección phoswich y 

evaluar su respuesta teniendo en cuenta la geometría del sistema tomográfico modelado, 

se realizó una simulación ubicando una fuente radiactiva puntual de 18F, emisora de 

positrones, ubicada en el centro tomográfico, inmersa en una esfera de agua de 10mm de 

radio, con el fin de producir procesos de aniquilación a corta distancia y la generación de 

radiación gamma isotrópicamente desde el centro del sistema.  La figura 6-1 ilustra la 

geometría de esta simulación. El tamaño de la esfera se escogió teniendo en cuenta que 

el máximo alcance de los positrones en el medio (agua) es de aproximadamente 2.3 mm 

para la energía máxima de positrones en el 18F, siendo inferior al radio de la esfera. De 

esta manera se garantiza que todos los procesos posibles de aniquilación queden dentro 

sin dejar positrones que se escapen fuera del volumen. (Olaya D. & Castro, 2016). 
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En la figura 6-1 se pueden apreciar las líneas rectas de color verde correspondientes a los 

fotones gamma de aniquilación originados dentro del maniquí de agua que llegan a los 

detectores phoswich. También se puede observar como algunos fotones gamma no 

interactúan con los detectores y salen fuera del sistema tomográfico. 

 

 

Figura 6-1 Simulación con una fuente radiactiva puntual de 18F ubicada en el centro 
tomográfico, inmersa en una esfera de agua de radio 10mm. Las líneas verdes indican la 
trayectoria de fotones gamma producto de la aniquilación de positrones dentro del maniquí de agua, 
los cuales llegan a los módulos del detector phoswich. 

 

 

 

 

 Figura 6-2 Simulación de la interacción de los positrones de la fuente 18F (ubicada en el 
origen) con el volumen de una esfera de agua de 10mm de diametro y la posterior producción de 
rayos gamma (líneas verdes rectas).  Lado izquierdo: Simulación para 3 decaimientos. Lado 
derecho: Simulación para 10 decaimientos.  Las trayectorias punteadas erráticas son las 
trayectorias de los positrones durante el proceso de termalización hasta el punto donde suceden las 
aniquilaciones. Las barras gruesas de color representan los ejes coordenados. 

 

Primero se hicieron algunas pruebas para estudiar las trayectorias de los positrones y  

verificar su aniquilación dentro del maniquí de agua, con la consecuente producción de 

fotones gamma. En la figura 6-3 se muestran los resultados para dos simulaciones dentro 



 
 
 
 

Modelamiento por el Método Monte Carlo de los detectores del sistema 
tomográfico bimodal ClearPET/XPAD-CT  

 
de la esfera de agua.  Se pueden apreciar en trazo punteado las trayectorias erráticas 

durante la termalización de los positrones y los puntos espaciales donde se origina su 

aniquilación. 

 
Respuesta del Sistema de anillos de detectores phoswich 

 

Se simularon 1 x 106 (un millón) de partículas iniciales que corresponden a los positrones 

emitidos por una fuente radiactiva de 18F, por la razón de que este isotopo es el que más 

empleado en tratamientos PET para pequeños animales. Esta escogencia de partículas 

iniciales se debió a que la incertidumbre asociada a múltiples simulaciones a partir de este 

valor se mantiene constante, tal como se observa en la Tabla 6-1. 

Tabla 6-1.  Variación de la desviación estandar en función del número de partículas simuladas 
para 10 repeticiones. 

Número de 
partículas simuladas 
 

Valor promedio de 
eventos registrados 
en todos los 
phoswich 
 

1x105 

 

 

123811 

 

5x105 

 

 

615300 

7x105 

 

 

846105 

1x106 

 

 

1215300 

 

5x106 

 

 

6118412 

1x107 

 

 

12250388 

Desviación estándar 
Eventos registrados 

3.752 2.451 1.030 0.805 0.793 0.791 

  

 

 Figura 6-3 Histograma de los datos obtenidos en la simulación de un millón de partículas 
iniciales de la fuente de 18F ubicada en el centro tomográfico dentro de una esfera de agua de 1cm 
de radio. En el eje X se encuentra referenciado el número de módulo del phoswich, desde el 0 
hasta el 18 para la posición de la fila de phoswich, los otros tres módulos que no aparecen son los 

espacios del haz de rayos X. Los modulos del 3 al 7 y del 16 al 18 poseen un solo anillo, mientras 
que los demás poseen doble anillo, por eso el numero de cuentas es aproximadamente el doble. En 
el eje Y se encuentran los eventos producidos que son detectados por cada módulo phoswich. 
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Para comprender la respuesta en los modulos phoswich que se muestran en la figura 6-3, 

es necesario retomar la nomenclatura que se definió en el capitulo anterior, obsérvese la 

anterior figura 5-10, donde se agregan las posiciones de las filas de anillos desde el 

número 0 hasta el 20 (anillo completo). En la figura 6-4 se tiene un esquema en 2D de las 

distribuciones de los módulos phoswich. 

 

 Figura 6-4 Representación 2D de los anillos de detectores phoswich indicando la 
nomenclatura para número de anillo y de fila. Esta nomenclatura es la utilizada en el modelamiento 
realizado en GEANT4. 

  

Se puede apreciar que los módulos phoswich con mayor cantidad de eventos registrados 

son los 0, 1, 11, 12, 13, 14 y 15 que son las filas con módulos dobles, los otros módulos 

presentan aproximadamente la mitad de eventos porque solamente poseen un módulo de 

detección y son a su vez los opuestos en el anillo tomográfico (180o). Por lo tanto, con 

estos resultados se comprueba la simetría de la ubicación de los modulos phoswich con 

respecto al centro tomográfico. En la figura 6-5 se muestran los mismos resultados 

mediante el código de intensidad de colores. 

 

Figura 6-5 Los módulos dobles son los que presentan una mayor cantidad de eventos 
registrados (colores con corrimiento al amarillo). Al lado derecho se muestra la escala de eventos 
desde 0 (color azul) hasta un valor máximo, en este ejemplo hasta 550 eventos. 
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La cantidad de eventos que ocurren por cada anillo de detectores se muestra en la figura 

6-6. Se puede observar que los eventos son repartidos uniformemente en los tres anillos, 

dado que cada uno de ellos contiene el mismo número (7) de modulos phoswich. Dado 

que la fuente radiactiva está centrada frente al anillo central (2) es de esperarse que ese 

anilllo reciba un poco más de radiación. Aproximadamente el 35% de los eventos se da en 

el anillo central, el 32.8% en el anillo 1 y el restante 32.2% en el Anillo 3. La diferencia 

entre el anillo 1 y el anillo central es de 2.2% y entre el anillo 3 y el central es de 2.8%.    

 

Figura 6-6  Fuente radiactiva ubicada al frente del anillo 2 (central). Se muestra la cantidad de 
eventos que ocurren en cada uno de los tres (3) anillos que componen los detectores phoswich del 
Sistema ClearPET/XPAD-CT.  Las diferencias de conteo de eventos en los módulos phoswich entre 
los anillos 1 y 2 es de 6.3% y entre los anillos 2 y 3 es de 8.0%.  

 

A fin de validar los resultados que se muestran en la figura 6-6, se realiza el siguiente 

análisis, teniendo en cuenta la geometría del arreglo de detectores-fuente de radiación, 

como se indica en la figura 6-7. 
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Figura 6-7 Esquema de la geometría de ubicación de los tres anillos de detectores phoswich 
contiguos con respecto al centro tomográfico, donde se ubica la fuente de radiación 

A fin de evaluar la dependencia del número de conteos en cada anillo de detectores 

phoswich con respecto a la posición de la fuente radiactiva a lo largo del eje Z, como se 

indica en la figura 6-7. Se realiza primero una simulación frente al anillo 1 (desplazamiento 

de 30.1mm) y luego centrada sobre el anillo 3 (desplazamiento -30.1mm). 

 

 

Figura 6-8. Cantidad de eventos que se producen en los anillos cuando la fuente radiactiva se 
ubica a lo largo del eje Z en distintas posiciones. Figura de arriba: ubicación al frente del anillo 1 y 
Figura de abajo: ubicación al frente al anillo 3. 

 

En la figura 6-8 se muestra que al ubicar la fuente radiactiva frente al primer anillo (arriba) 

se obtiene 37.5% del total de eventos, en el anillo 2 un 34.0% y en el anillo 3 un 28.5%. 

Cuando se ubica la fuente radiactiva frente al tercer anillo (abajo) se muestra que el primer 

anillo se obtiene 27.7%, en el anillo 2 un 35.3% y en el anillo 3 un 37.0%. Lo anterior, 

indica que los detectores presentan una baja variación con este desplazamiento y que 
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esta medida permite deducir que el FOV axial del sistema puede cubrir un desplazamiento 

hasta de 6.2cm.   

 

Figura 6-9 Intercomparación de resultados obtenidos en las tres simulaciones con 
desplazamiento de la fuente radiactiva sobre el eje Z. Se observa que la barra con la menor 
variación de cuentas registradas se da cuando está centrada en el anillo 2. 

 

Se puede observar en la figura 6-9, que las variaciones de las cuentas en el anillo 2 

cambian en una pequeña cantidad con respecto a los desplazamientos en el eje Z. 

 

Respuesta de la matriz de pixeles del módulo phoswich 

 

En los resultados anteriores fue evaluada la respuesta de los módulos phoswich de 

acuerdo a su posición dentro del sistema tomográfico y a continuación se realiza una 

validación de la configuración geométrica de la matriz de pixeles con el objetivo de evaluar 

el modelamiento de los pixeles.   Para esta experiencia se escogieron arbitrariamente tres 

detectores phoswich para analizar la respuesta o intensidad relativa en la matriz de pixeles 

(cristales centelleadores LSO y LuYAP, cada uno de ellos ubicado en un anillo diferente. 

 

La matriz de entrada del detector phoswich es de 8 x 8 pixeles. Para evaluar la 

direccionalidad de la radiación de define una sub-matriz 4 x 4. Si la fuente radiactiva está 

alineada con respecto al centro de la superficie del detector phoswich los valores más 

grandes se espera que se encuentren en la región de la submatriz.  

  
En la figura 6-10 se presentan las intensidades de radiación registradas en la matriz de 

pixeles y producidas por la fuente radiactiva de 22Na ubicada en el centro tomográfico para 

el módulo a(1,1) ubicado en la fila 1 del anillo 1. Se simuló la fuente radiactiva de 22Na 
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dado que es la comúnmente utilizada en los experimentos realizados en el grupo ImXgam. 

La fuente radiactiva se ubicó en el centro tomográfico, rodeada por la esfera de agua de 

10 mm de diámetro, tomando 3x 105 particulas iniciales.   

 

Figura 6-10. Número de eventos promediados por cada pixel para el módulo phoswich a(1,1) 
ubicado en la primera fila del primer anillo. Cada rectángulo corresponde a un pixel dentro de la 
matriz 8x8. 

El número total de eventos para el módulo a(1,1) es de 348310, con un valor medio de 

5442.34 y el valor máximo es de 11022.3 que se encuentra en la submatriz 4x4. La 

desviación estándar es de 1599.30 conteos. La incertidumbre de la medida se puede 

medir con base en el número de historias o partículas iniciales producidas por la fuente 

radiactiva. A mayor cantidad de eventos simulados la incertidumbre será menor. Este valor 

se conoce como „
Ѝ

  Donde N corresponde al número de historias, es decir ,  

„ 0.182%. (Vega Carrillo, 2012). 

 

Figura 6-11. Numero de eventos promediados por cada barra de cristales LSO y LuYaP para 
el módulo phoswich a(2,7) ubicado en la fila 7 del anillo 2. 
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El número de eventos para el módulo a(2,7) es de 362682, el valor medio es de 5666.90, 

el valor máximo es de 9192.42 que se encuentra en la submatriz 4x4 y la desviación 

estándar es de 1669.85. 

 

En el módulo a(2,7) se encuentran intensidades mayores que presentan (corrimiento al 

amarillo) que las presentadas en el módulo a(1,1) (corrimiento al azul). Lo anterior se debe 

a que la fuente se encuentra al frente del anillo central.  

 

  Figura 6-12.  Numero de eventos promediados por cada pixel para el modulo phoswich 
a(3,15) ubicado en la fila 15 del tercer anillo. Las intensidades son similares a las del modulo a(2,7).  

 

El número de eventos para el módulo a(3,11) es de 362606, con valor medio 5665, el valor 

máximo 10357.1  y desviación estándar de 1790.43.  En la figura 6.13 se comparan los 

resultados consolidados de los tres modulos phoswich anteriores. 

 

  Figura 6-13.  Comparación en las respuesta de los tres modulos phoswich a(1,1), a(2,7) y 
a(3,11) en relación al conteo de total, al promedio y la desviación estándar de cada matriz de 
pixeles 8 x 8. 
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Análisis de la alineación de los módulos 

 

De acuerdo a los valores encontrados después de realizar la simulación diez (10) veces, 

se concluye que el número total de eventos registrados es más grande en el modulo a(1,1) 

ubicado en el anillo central (1), debido a que la fuente radiactiva está ubicada frente a este 

anillo. Sin embargo las diferencias de conteos entre los módulos phoswich no son 

mayores al 4%. 

 

Dentro de cada modulo, los valores registrados para cada cada pixel varían en un gran 

porcentaje con una desviación estándar del orden del 29%. Sin embargo, en conjunto para 

todo el módulo phoswich las variaciones son muy pequeñas con respecto a los otros 

modulos. Estas variaciones en los conteos de pixeles individuales no influyen 

sustancialmente en la eficiencia para la formación de la imagen diagnóstica.  

 

En la Tabla 6-2 se muestran los eventos producidos por los fotones gamma de 

aniquilación para una simulación de 3x105 particulas iniciales evaluando cuatro (4) 

módulos phoswich opuestos: 

 

Tabla 6-2  Valores de cuentas registradas entre dos detectores phoswich opuestos 
entre si. 

 

Módulo phoswich 

y cuentas 

Módulo opuesto 

y cuentas 

% Desviación 

a(3,4)    17300 ±5% 

a(3,5)    16384 ±5% 

a(3,6)    16953 ±5% 

a(1,1)    17021 ±5% 

a(2,14)   17901 ±5% 

a(2,15)   16920 ±5% 

a(2,16)   17100  ±5% 

a(1,11)    17286 ±5% 

3.47 

3.27 

0.86 

1.55 

 

En la figura 6-14 se muestran las posiciones de modulos phoswich opuestos. Cuando la 

fuente radiactiva se encuentra en el centro tomográfico se esperan cuentas de igual 

magnitud entre los modulos opuestos. 
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Figura 6-14.  Distribución de modulos phoswich opuestos con respecto al centro tomográfico.  

 

Se puede apreciar que los valores en detectores opuestos coinciden y los porcentajes de 

desviación entre los dos valores arrojan una desviación máxima de 3.47% la cual es 

inferior al error de 5% dado por la desviación estándar de la medida. 

 

En los prototipos reales estos valores difieren en un porcentaje hasta mayor (del orden del 

8%) debido a los desajustes de los módulos durante el movimiento de rotación y la 

eficiencia intrínseca de cada módulo a causa de los factores físicos como: ruido, variación 

del voltaje, diferencias cristalográficas, etc. (Chantepie, 2007).  Al validar el modelamiento 

de la alineación de los detectores phoswich en cada anillo, permite obtener resultados 

confiables relacionados con el objetivo de interferencia cruzada de radiación gamma y 

equis producida en el sistema bimodal. 

 

6.1.2 Caracterización de fuentes radiactivas emisoras de 
positrones en los medios materiales 

 

 

El objetivo de esta simulación es calcular el camino libre medio y el alcance máximo de la 

trayectoria de los positrones antes de la aniquilación. Se construyeron esferas de 10mm 

de radio con diferentes densidades: agua, tejido muscular, tejido adiposo y tejido de hueso 

compacto. La fuente radiactiva es ubicada dentro del centro de la esfera simulando 1x105 

desintegraciones por segundo, suficientes para establecer la estadística del camino libre 

de los positrones, tal como se observa en la Tabla 6-3. Cada desintegración produce un 

positrón que interactúa con la materia creando ionizaciones y entregando su energía hasta 

ocasionar la aniquilación con un electrón del medio emitiendo un par de fotones gamma 
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cada uno con 511 keV.  Los datos obtenidos de la simulación son procesados por el 

software ROOT, mediante el cual se halla la distribución gaussiana de las trayectorias y 

los parámetros FWHM (Ancho de pico a media altura) y FWTM (ancho de pico a la décima 

altura). 

 

Tabla 6-3. Máximo desplazamiento de positrones para simulaciones realizadas con una fuente 
radiactiva de 18F inmersa en una esfera de agua de 10mm de radio. 

      Maximo desplazamiento de los positrones en el medio 
[mm] 

 

 Isotopo 5000 e.i 

 
50000 e.i. 100000 e.i 500000 e.i 

18F 2.281 ± 0.03 2.225  ± 0.05 2.319  ± 0.03  2.318  ± 0.02 

 

e.i   :  Son historias o eventos iniciales en la simulación.  Los valores de incertidumbre 

corresponden a una desviación estándar s,  bajo una distribución gaussiana con 10 muestreos o 
repeticiones de la simulación. 

 

 

La lista de física utilizada en GEANT4 para las simulaciones Monte Carlo en este trabajo 

es la LBE (Low Background Experiments) versión 5.3. Fue escogida debido a la 

información completa de los procesos de decaimiento radiactivo, precisión en los procesos 

de interacción radiación gamma y X con la materia para bajas energías (denominación 

dada a las aplicaciones médicas) y permite registrar en forma confiable los procesos de 

termalización de los positrones emitidos. El paso (step) de la historia de las interacciones 

es programable y para las simulaciones en este trabajo se escogió de 10 µm. (GEANT4, 

2015). 

 

La simulación se visualizó en el software CANVASÓ, el cual esta enlazado con GEANT4  

para mostrar los resultados gráficos de la simulación. En las figuras 6-14 y 6-15 se 

visualizan tres experimentos, cada una con una fuente radiactiva emisora de positrones 

con diferente energía de emisión:  18F, 11C y  15O.  En la figura 6-15 se puede visualizar 

que los positrones se originan en el centro de la esfera.  Las trayectorias de líneas 

quebradas (cercanas al centro de la esfera) son de diferente longitud para cada fuente 

radiactiva y de igual manera la distancia entre el centro de la esfera y los puntos de las 

aniquilaciones donde se originan las líneas rectas son más separadas del centro.   
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.    Figura 6-14.  Aniquilaciones de positrones de 18F. En el centro de la esfera de agua se 

producen la mayoría de aniquilaciones entre los positrones emitidos por el radionuceido 18F con los 

electrones del medio, donde el  máximo alcance de los positrones es de 2.4mm 

 

    

Figura 6-15. Aniquilaciones de positrones de 11C (Lado izquierdo) corresponde al 
radionucleido 11C cuyo máximo alcance de los positrones es de 5.0mm. (Lado derecho) 
corresponde al radionucleido 18O cuyo máximo alcance de los positrones es de 8.2mm en el agua.  

 

Se pueden apreciar en las Figuras 6-14 y 6-15 que los procesos de aniquilación son 

aleatorios y la dirección de los fotones gamma son radiales e isotrópicos. 

 

A continuación, se muestran las longitudes alcanzadas por los positrones y la distancia 

promedio calculada a través del ajuste gaussiano de la distribución de datos.  El factor 

FWHM ñFull Width Half Maximumò corresponde a 2.355 ů, donde ů corresponde a la 

desviación estándar de los alcances de los positrones antes de producir la aniquilación. El 

valor FWHM representa el rango promedio de desplazamiento de los positrones y el valor 

FWTM ñFull Width Tenth Maximumò corresponde a 4.291 ů y se relaciona con la longitud 

máxima alcanzada por los positrones en el medio. 
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Figura 6-16. Longitudes máximas alcanzadas por los positrones. Se muestran las longitudes 
máximas de tres radionucleidos emisores de positrones (18F, 11C y 15O) que interactuan en una 
esfera de agua (lado izquierdo) y con un material con densidad equivalente a hueso compacto (lado 
derecho). Las propiedades de emisión de radiación de estas fuentes radiactivas se encuentran en 
la tabla 2-3. 

 

Se realizaron simulaciones también haciendo uso de la librería de materiales del GEANT4 

Database Materials. (GEANT4, 2015), específicamente en los materiales compuestos 

cuyas propiedades son definidas por la NIST ñNational Institute of Standardsò (NIST, 2015). 

Los siguientes son los resultados obtenidos en la simulación: 

 

Tabla 6-4 Longitudes máximas de alcance de los positrones (FWTM) para diferentes tipos de 

tejidos.  Los valores de incertidumbre corresponden a una desviación estándar s  correspondiente a 
una distribución gaussiana con 10 muestreos o repeticiones de la simulación. 

 

Isotopo Agua [mm] 

 
Tejido 

Adiposo [mm] 
Tejido Muscular 

[mm] 
Hueso Compacto 

[mm] 

18F 2.319 ±0.03 2.457  ± 0.03 1.854  ± 0.03 1.233  ± 0.02 

11C 4.438  ± 0.03 3.785  ± 0.03 2.723  ± 0.03 2.055 +- 0.02 

15O 6.970  ± 0.03 7.365  ± 0.03 5.508  ± 0.03 3.630  ± 0.02 

 

Para comparar los resultados de la simulación se muestra la Tabla 6-5 con los datos 

reportados en las referencias:  (Townsend & Defrise, 1993). 
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Tabla 6-5  Características de los principales radionucleidos emisores de positrones utilizados 
en PET cuando interactúan en un medio de agua. 

 18F 11C 13N 15O 

Factor de ramificación 96.9% 99.8% 100% 99.9% 

Período radiactivo 109.8 min 20.4 min 10 min 2.1 min 
Energía cinética máxima 633 keV 959 keV 1.197 MeV 1.738 MeV 
Energía cinética más probable 202 keV 326 keV 432 keV 696 keV 
Longitud de trayectoria máxima 2.4 mm 5.0 mm 5.4 mm 8.2 mm 

Promedio de trayectoria (FWHM) 1.0 mm 1.1 mm 1.4 mm 1.5 mm 

Factor  (FWTM) 
% Desviación con la simulación 

2.15 mm 
7.3% 

3.6 mm 
4.5% 

3.8 mm 
No simulado 

6.5 mm 
7.2% 

     

Comparando los resultados de la Tabla 6-5 con la Tabla 6-6, se tienen las siguientes 

diferencias en el medio de agua:  18F (2.3%), 11C (11%) y 15O (15%). 

Los alcances máximos de los positrones están asociados al proceso de termalización que 

depende de la energía inicial de emisión de los positrones desde el núcleo. El recorrido 

del positrón antes del proceso de aniquilación crea una incertidumbre sobre la posición 

donde el radiotrazador es metabolizado. Por lo tanto, un radionucleido con un alcance 

máximo pequeño como es el caso del 18F, favorece la resolución de la imagen diagnóstica 

porque la región donde ocurren las aniquilaciones es más pequeña en comparación con 

el 11C y el 15O. Ver los alcances máximos en las Tablas 6-4 y 6-5. 

Este tipo de simulación podría utilizarse a situaciones donde los volúmenes tumorales y 

sus densidades son conocidos y por lo tanto, es importante que los radiotrazadores 

incorporados en el cuerpo cubran totalmente sin exceder la cantidad de material 

radiactivo con el fin de obtener un diagnóstico más preciso reduciendo la magnitud de 

dosis absorbida sobre el paciente y de los trabajores que suministran el radiotrazador. 

Los alcances máximos de los positrones en el medio antes del proceso de aniquilación 

están directamente relacionadas con la resolución espacial de la imagen diagnóstica. El 

rango máximo más corto establece una mayor resolución espacial.  Esta es una de las 

razones de por qué la mayoría de estudios clínicos en la actualidad en PET son llevados 

a cabo con compuestos FDG basados en el 18F.  La resolución espacial definida por el 

FWHM para el ClearPET se encuentra en el rango entre 2.75 mm a 3.11 mm en la 

dirección axial, en la dirección radial entre 1.38 mm y 2.29 mm y en la dirección tangencial 

entre 1.49 mm y 2.29 mm, de acuerdo a lo reportado en la cita (Hammonet, 2016).  

Las simulaciones por el Método Monte Carlo en GEANT4 se apoyan en las bases de 

datos de los radionucleidos que contienen información con respecto a su ramificación de 
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tipos de radiación emitida, las energías cinéticas de sus partículas, etc. Estas bases de 

datos contienen toda la física de las partículas y radiación electromagnética que se 

producen en la desintegración de estos radionucleidos y como se pudo comprobar los 

resultados de la simulación son totalmente congruentes con la literatura de alcances 

medios y máximos de los positrones antes del proceso de aniquilación. 

 

Cálculo de dosis absorbidas en un volumen de tejido blando 

La actividad radiactiva A de un radionucleido está definida como el número de núcleos 

que se están desintegrando en la unidad de tiempo. Comúnmente la magnitud de 

actividad se expresa en unidades de becquerels (Bq), donde 1 Bq equivale a una 

desintegración por segundo.  En la simulación Monte Carlo en GEANT4 no se tiene en 

cuenta la variable temporal y por lo tanto el número de eventos iniciales o historias que se 

generan al inicio de la simulación se asocian al total de eventos dentro de un tiempo 

arbitrario.   

Por ejemplo, si se quiere simular una fuente radiactiva con una actividad de 1 MBq, quiere 

decir, que cada segundo se están emitiendo un (1) millón de partículas. En consecuencia 

el número de historias o eventos iniciales de la simulación tendrán que coincidir con la 

actividad para un tiempo de adquisición de un segundo.  Si se desea simular una fuente 

radiactiva emitiendo en un tiempo superior a un segundo, habría que ajustar el número de 

particulas iniciales por un factor multiplicativo. 

La disminución de la actividad de las fuentes radiactivas simuladas de un paciente o 

pequeño animal no son necesarios tenerlos en cuenta, ya que en PET los tiempos de 

semi-vida son del orden de los minutos, por ejemplo el 18F es de 109.8 minutos y este 

período es mucho más grande que el tiempo de exporación que es de 1 minuto. 

Para conocer cuáles serían las dosis que recibiría un pequeño animal que es sometido a 

una actividad de 1 MBq. Se comparan tres radionucleidos que son empleados en PET a 

una misma distancia de 5.0cm, la cual es superior al alcance máximo de los positrones 

del 15O. 

Las distancias escogidas en la simulación son típicas de órganos sanos circundantes en 

el pequeño animal y son superiores al alcance máximo de los positrones, por lo tanto en 

el cálculo de dosis absorbida solamente se tienen en cuenta las energías depositadas por 

los fotones de aniquilación. 
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Calculo para la fuente de 18F 

El siguiente cálculo es basado en la teor²a del capitulo 5 ñAbsorbed dose in radioactive 

mediaò de la referencia (Attix, 1993).  

La dosis absorbida medida en una esfera de agua de radio de 5.0 cm desde el centro de 

la fuente radiactiva de 18F inmersa en el medio, esta dada por: 

Ὀ ὃ
Ȣ
ȢςȢὊ Ὁ ὓὩὠȢρȢφπςὼρπ

Ȣ
ȢὸίȢὊ          (6.1) 

Aesp es la actividad específica de la fuente simulada de 106 Bequerels/g 

Fr  es el factor de probabilidad de ramificación que corresponde a 0.969 fotones/desintegración 

Ὁ  es la energía más probable de los fotones producidos en el 18F que equivale a 0.202 MeV 

Fabs   es el factor de absorción de los fotones que equivale a (1-e-m.dx), donde m es el coeficiente de 

atenuación lineal equivalente a 0.0296 cm-1  para 0.202 MeV en agua y dx es la distancia al punto 

de medida. 

Sustituyendo cada variable en la ecuación (6.1),  la dosis absorbida para el 18F es: 

Ὀ ρπ
Ȣ
ȢςȢπȢωφω πȢςπς ὓὩὠȢρȢφπςȢρπ

Ȣ
ȢσφππίȢ  πȢρσχ        (6.2) 

Ὀ σπȢωσ άὋώȾὬ 

Cálculo para la fuente de 11C 

Ὀ ὃ
Ȣ
ȢςȢὊ Ὁ ὓὩὠȢρȢφπςὼρπ

Ȣ
ȢὸίȢὊ          (6.3) 

Aesp es la actividad específica de la fuente simulada de 106 Bequerels/g 

Fr  es el factor de probabilidad de ramificación que corresponde a 0.998 fotones/desintegración 

Ὁ  es la energía más probable de los fotones producidos en el 11C que equivale a 0.326 MeV 

Fabs   es el factor de absorción de los fotones que equivale a (1-e-m.dx), donde m es el coeficiente de 

atenuación lineal equivalente a 0.0320 cm-1  para 0.326 MeV en agua y dx es la distancia al punto 

de medida. 

Sustituyendo cada variable en la ecuación (6.3),  la dosis absorbida para el 11C es: 
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Ὀ ρπ
Ȣ
ȢςȢπȢωωψ πȢσςφ ὓὩὠȢρȢφπςȢρπ

Ȣ
ȢσφππίȢ  πȢρτχ        (6.4) 

Ὀ υυȢρφ άὋώȾὬ 

Cálculo para la fuente de 15O 

Ὀ ὃ
Ȣ
ȢςȢὊ Ὁ ὓὩὠȢρȢφπςὼρπ

Ȣ
ȢὸίȢὊ          (6.5) 

Aesp es la actividad específica de la fuente simulada de 106 Bequerels/g 

Fr  es el factor de probabilidad de ramificación que corresponde a 0.999 fotones/desintegración 

Ὁ  es la energía más probable de los fotones producidos en el 11C que equivale a 0.696 MeV 

Fabs   es el factor de absorción de los fotones que equivale a (1-e-m.dx), donde m es el coeficiente de 

atenuación lineal equivalente a 0.0328 cm-1  para 0.696 MeV en agua y dx es la distancia al punto 

de medida. 

Sustituyendo cada variable en la ecuación (6.3),  la dosis absorbida para el 11C es: 

Ὀ ρπ
Ȣ
ȢςȢπȢωωω πȢφωφ ὓὩὠȢρȢφπςȢρπ

Ȣ
ȢσφππίȢ  πȢρυρ        (6.6) 

Ὀ ρςρȢρπ άὋώȾὬ 

Se realizaron las tres simulaciones de los cálculos anteriores para comparar los resultados. En la 

simulación se tuvo en cuenta una masa de trazador equivalente a un (1) gramo. 

 
 

 

Tabla 6-6.  Datos obtenidos de la simulación. Se muestran las dosis absorbidas en una esfera 
de agua que contiene una fuente radiactiva de un (1) gramo de masa de trazador. La dosis se mide 
hasta una distancia de referencia para cada radionucleido emisor de positrones. 

ISOTOPO Distancia[cm] Tasa de Dosis 

absorbida [mGy/h] 

Dosis absorbida  integrada 

en 10 minutos   [mGy] 

18F 5.0 32.34 ± 0.03 5.39 ± 0.03 

11C 5.0 59.40 ± 0.02  9.90 ± 0.02 

15O 5.0 125.15 ± 0.02 20.83± 0.02 

Las dosis absorbidas recibidas por el pequeño animal son inferiores a las exploraciones 

típicas en tomografía computarizada en humanos. Cuyos rangos se encuentran desde 
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0.20 mGy hasta 800 mGy, dependiendo el área anatómica a explorar y el tamaño del 

paciente : extremidades inferiores, extremidades superiores, tórax, abdomen, cráneo, etc. 

(IAEA Human Health No.19, 2012) 

Las incertidumbres asociadas a la dosis absorbida están calculadas con base en la 

desviación estándar de la repetición de eventos en la simulación.  

 

Actividad vs Respuesta phoswich 

En el grupo ImXgam se realizó un experimento para evaluar la respuesta de los módulos 

phoswich en función de la actividad de una fuente radiactivas de 18F con trazador FDG 

posicionada en un fantoma mini-Derenzo en el centro del campo de visión (FOV) 

(Hammonet, 2016). Los eventos fueron registrados para adquisiciones cortas de 65 s sin 

rotación del sistema. Obsérvese la figura 6-18. Con base en lo anterior, se realizó una 

simulación con una fuente de 18F ubicada en el centro tomográfico, variando la cantidad 

de actividad de la fuente radiactiva. Los resultados se muestran en la figura 6-19 y 

corresponden a un solo módulo phoswich ubicado en el anillo central. 

 

 

 

Figura 6-17. Fantoma mini-Derenzo al cual se le distribuye una solución líquida FDG con 18F 
en diferentes concentraciones a fin de variar la actividad. Este fantoma se utiliza para control de 
calidad de imágenes diagnósticas en PET.  Prototipo utilizado por el grupo ImXgam, Francia.  

 

Se realizó la simulación de la misma experiencia a fin de validar los resultados de la 

simulación. Los resultados se muestran en la figura 6-18 donde las lecturas que se 

muestran corresponden a un solo módulo phoswich representativo. 
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Figura 6-18. Respuesta de los detectores phoswich en función de la actividad de una fuente 
radiactiva de 18F con FDG (datos experimentales) y los datos obtenidos por simulación Monte 
Carlo. 

La respuesta experimental de un detector phoswich es lineal hasta un valor aproximado 

de actividad de 35 x 106 MBq. En la simulación Monte Carlo se tiene una respuesta 

similar, pero debido a que en GEANT4 no se puede realizar la simulación de la cantidad 

de luz originada en los cristales y los parámetros electrónicos, la respuesta es lineal 

indefinidamente para cualquier valor de actividad. 
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La escogencia de cada radionucleido emisor de positrones será establecido desde el 

punto de vista físico de acuerdo al tamaño de la lesión y su configuración volumétrica en el 

tejido, por lo tanto, si se quiere una mayor resolución espacial se tendría preferencia el 

uso de trazadores preparados con 18F. Por otro lado, la escogencia del radionucleido 

desde el punto de vista biológico dependerá del metabolismo del trazador o molécula 

biológica, que se combina con el emisor de positrones. Cada trazador tiene una 

comportamiento metabólico diferente, de acuerdo al órgano o tejido que se desa estudiar. 

Por ejemplo, algunos órganos o tejidos son más intensos en la imagen diagnóstica con 

compuestos usados con 11C u 15O. 

En el código de simulación GEANT4 no se puede aún simular el metabolismo del trazador 

en los tejidos u órganos, es decir, la dinámica de la distribución del radiotrazador en el 

sistema vascular y el ingreso a las células a partir de procesos bioquímicos complejos. Lo 

más aproximado posible es la distribución espacial homogénea del radiotrazador en un 

volumen o en un simulador físico (phantom), por ejemplo como sucede con el simulador 

mini-Derenzo.  

En esta simulación los radionucleidos se encuentran en estado puro y no en un 

compuesto trazador como la molécula FDG. Ver figura 1-5. A futuro sería útil considerar 

un volumen de trazador para considerar procesos de autoblindaje y producción de 

positrones dentro del mismo trazador. La dosis absorbida dentro del volumen de la esfera 

depende de la energía inicial de los positrones. El radionucleido 18F posee la más baja 

energía comparado con el 11C y el 18O  que permite reducir la dosis absorbida en el tejido. 

 

El hecho de tener varios cristales en un solo módulo de detección permite localizar la 

posición de origen de los fotones de aniquilación y es el principio para realizar la 

reconstrucción de las imágenes a través de la construcción de los sinogramas. 

 

En algunos sistemas PET se utilizan unas barreras de blindaje entre los detectores 

llamadas ñseptasò o ñtabiquesò hechas en plomo, usadas para reducir las coincidencias no 

deseadas, porque debido a su posición geométrica solamente se discriminan las líneas de 

respuesta (LOR`s) que sean cercanas a la perpendicular del eje Z (axial), en esta 

situación se dice que es un sistema de adquisición 2D. En el sistema ClearPET, donde 

hay ausencia de septas, las líneas de respuesta pueden venir de manera cruzada entre 

detectores de diferentes anillos, teniendo una mayor sensibilidad en la respuesta, 

considerado como un sistema de adquisición 3D. Para reducir el efecto de líneas de 

respuesta por coincidencias no verdaderas, se define una ángulo de respuesta de forma 
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triangular, para que solamente se acepten líneas de respuesta en los cristales opuestos 

vecinos, lo anterior es posible debido al diseño longitudinal de los detectores que permite 

discriminar fotones de aniquilación que ingresen en una dirección oblicua. Ver figura 6-20. 

 

 

 

Figura 6-19. Modos de adquisición de coincidencias en un PET 

 

6.1.3 Determinación del factor de magnificación de la cámara 
XPAD3 
 

 
Conocer la magnificación de la imagen permite que en el momento de medir una 

estructura anátomica (órgano,tejido o malformación) del pequeño animal se pueda 

conocer con exactitud sus dimensiones. El factor de magnificación es un valor 

adimensional que se calcula con base a la distancia entre en centro tomográfico y la 

superficie del XPAD3. Debido a la ubicación espacial de la superficie de la cámara XPAD3 

y el área de salida del haz de rayos X en el prototipo real del sistema XPAD3/CT se tiene 

un factor de magnificación geométrica de 2.0. Este valor es inmediato porque solamente 

es tomar el cociente entre el tamaño de campo en el centro tomográfico y el tamaño de 

campo en la superficie del XPAD. 

 

ὓ
Ȣ

Ȣ
ςȢπ      (6.7) 

 
El objetivo de esta simulación es verificar el correcto posicionamiento de la cámara XPAD 

y de evaluar el tamaño real de los segmentos y barras de pixeles que la componen. 

 

La imagen formada en el detector XPAD es formada por los 537000 pixeles y la escala 

mostrada en la imagen proyectada en el software ROOT es mostrada en número de 

pixeles en ambos ejes cartesianos (560 pixeles en el eje X y 960 pixeles en el eje Y) 
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En la figura 5-15 del capitulo anterior, se muestra el campo del haz de rayos X incidiendo 

en forma cónica sobre la superficie del detector XPAD3 y se puede evidenciar el tamaño 

de los segmentos y las barras que componen el detector XPAD3. 

 

 
Figura 6-20.  Simulación realizada con 500.000 fotones iniciales sobre la superficie del XPAD.  

Se pueden visualizar los puntos que componen las interacciones de los rayos X. A mayor cantidad 
de fotones iniciales se tendrá una mayor densidad de puntos sobre la superficie. La barra de 
colores a la derecha representa la intensidad (mayor intensidad corrimiento al amarillo), dado que el 
haz es uniforme, solamente se tiene una tonalidad de color. Se puede apreciar que todos los 
segmentos poseen el mismo tamaño. 

 

En la figura 6-52 se observa que el tamaño de cada segmento es de 80 pixeles x 120 

pixeles. Como el tamaño del pixel es de 130µm, el segmento tiene un tamaño de 10.4 mm 

x 15.6 mm. El tamaño de la imagen se puede expresar en términos del número de pixeles. 

 

Para evaluar la magnificación y el efecto de la penumbra en los contornos, se escogieron 

tres objetos que son ubicados en el centro tomográfico, con el fin de establecer sus 

dimensiones proyectadas sobre el detector XPAD3: La primera es una esfera de agua con 

radio de 10mm (representación de un órgano de tejido blando). 
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Figura 6-21. Simulación de una esfera de agua de radio 10mm, usando 5x105 fotones 

iniciales. Imagen de esfera de. La escala esta dada en número de pixeles. Para la medición se 
basa en que  a longitud de cada pixel que es de 130 µm 

 
Dada la incertidumbre generada por el contorno de la esfera, se toma el valor de densidad 

medio entre 20% y 80% de la máxima intensidad, tal como se explico en detalle en el 

numeral 6.6.   

 

El diámetro de la esfera en el eje X es la diferencia entre (420-142) pixeles = 278 pixeles = 

36.18 mm y su magnificación corresponde a 36.18mm / 20mm = 1,809.  El resultado en el 

eje Y es la diferencia entre (650-330) pixeles = 320 pixeles = 41.60 mm y su magnificación 

corresponde a 2.08, es decir un error del 4.0% . Las discrepancias con el factor de 

magnificación de 2 se deben principalmente a que el contraste de la imagen no es el 

adecuado porque se tiene un cambio de densidad entre aire y agua.   

 

El tamaño de campo del haz de rayos X corresponde a la diferencia entre (920-45) pixeles 

= 113.75mm. Teniendo en cuenta que el tamaño de campo a una profundidad de 500µm 

es de 109.49mm se tiene un error del 3.8%. Las anteriores diferencias pueden ser 

disminuidas bajo un tratamiento digital de la imagen,  ajustando la distancia entre el XPAD 

y el centro tomográfico. 

 

Para evaluar la magnificación con respecto a un tejido denso como el hueso, se modeló 

en GEANT4 un marco de hueso cortical cuadrado de 16 mm de lado (ICRU, 1989), con 
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una densidad reportada de 1.92 g/cm3. También se simula un cubo sólido de titanio de 

10m de lado, para contrastar densidades máximas correspondientes a prótesis óseas. 

 

 

Figura 6-22. En el centro del sistema tomográfico se tiene un cubo sólido en titanio (en color 
rojo) de 10mm de lado. Externamente se encuentran dos marcos cuadrados en material de hueso 
cortical (en color blanco) de 16mm de lado distanciados 16mm en dirección del eje Y y el espesor 
del marco es de 0.2mm. 

 
Se simuló un haz de rayos X con un flujo de fotones de 5x105 fotones/mm2.s y se muestra 

la imagen proyectada en dos dimensiones de los marcos y del cubo sólido. 

 

 

Figura 6-23.  Imagen sobre el detector XPAD3 donde se proyecta un cubo sólido de titanio y 
un marco de hueso cortical con el fin de evaluar el factor de magnificación. 

Se utilizó una herramienta en el editor gráfico de ROOT para realizar un muestreo a lo 

largo de las direcciones horizontal y vertical, en diferentes áreas de la gráfica donde se 






























































































































































