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Resumen 

 

En este trabajo se investigaron los efectos producidos por la atenuación y dispersión de la 

radiación en un estudio de Mamografía por Emisión de Positrones (PEM) usando el código Monte 

Carlo (MC) GATE (Geant4 Application for Tomographic Emission). Se utilizaron para tal 

propósito, maniquís de mama de diferentes formas, volúmenes y en distintas posiciones dentro de 

un sistema de detección con una geometría similar al prototipo PEM-IFUNAM que está siendo 

desarrollado y construido en el Laboratorio de Imágenes Biomédicas del IF-UNAM. Los 

resultados muestran que los efectos por atenuación y dispersión de los fotones de 511 keV, 

dependen fuertemente del volumen del maniquí. Para maniquís de mama entre 196 – 1209 cm3, 

los cuales representan tamaños de mama encontrados en la clínica, la contribución de la dispersión 

oscila entre 28% – 62% y 23% – 52% para una fuente puntual en el centro del maniquí y una fuente 

uniforme en todo el volumen de este, respectivamente. Mientras que la atenuación de coincidencias 

verdaderas es también significante y se encuentra dentro del 39% – 75% para una fuente puntual 

y el 32% – 66% para una fuente uniforme. Los resultados mostraron sobre todo que mientras más 

grande es el volumen del maniquí, más grandes son estos efectos. También indican que, si se desea 

obtener información cuantitativa precisa en un estudio clínico, se deben aplicar correcciones 

complejas para estos efectos ya que los mismos varían en función del tipo de fuente. Se estudió de 

igual forma la contribución de las coincidencias aleatorias, el efecto de restringir la ventana en 

energía del sistema de detección y el efecto de restringir la dirección de las líneas de respuesta 

(LORs) para cada evento de coincidencia detectado. Los resultados muestran que el número de 

coincidencias aleatorias disminuye a medida que aumenta el volumen del maniquí; sin embargo, 

estas representan aproximadamente el 1% del total de coincidencias para simulaciones con 

distintos volúmenes de maniquí. Respecto al efecto que tiene restringir la ventana en energía del 

sistema de detección, se obtuvo que la componente dispersada del total de coincidencias es la más 

afectada por esta restricción. Considerando tanto una fuente puntual como una uniforme, la 

contribución de la dispersión es del 17% – 47% para una ventana en energía de 350 – 700 keV y 

del 28% – 62% para una ventana en energía de 200 – 750 keV. Por otro lado, considerando 

nuevamente ambos tipos de fuente, la atenuación de coincidencias verdaderas para la ventana en 
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energía de 350 – 700 keV se encuentra entre 33% – 75%, mientras que, considerando una ventana 

en energía de 200 – 750 keV, este rango es del 36% – 75%. Esto no ocurrió cuando se analizó una 

restricción en la dirección de las LORs, ya que, debido a la naturaleza de esta restricción, tanto la 

componente dispersada como no dispersada de las coincidencias, fueron afectadas en la misma 

proporción. Por último, se simuló un estudio clínico utilizando un maniquí con la forma de la 

mama y con lesiones esféricas con diámetros de 4, 6, 8 y 10 mm insertadas en este. Se utilizó para 

este caso una concentración de actividad de fondo encontrada en la clínica (3.5 kBq/ml), un 

cociente lesión a fondo de 8:1, una ventana en energía de 350 – 700 keV y un espesor de maniquí 

de 60 mm. Para analizar este caso, se utilizaron imágenes tomográficas, las cuales fueron 

reconstruidas utilizando un algoritmo iterativo de reconstrucción tomográfica en modo de lista 

MLEM (Maximun-Likelihood Expectation Maximization). Las imágenes fueron evaluadas en 

términos de perfiles de intensidad como también mediante la evaluación del contraste porcentual 

y el porcentaje de variabilidad del fondo. Los resultados mostraron que el contraste porcentual 

oscila entre el 5% – 39%, mientras que el porcentaje de variabilidad del fondo es aprox. del 30% 

para todas las esferas. Se encontró también que los valores del contraste porcentual dependen 

fuertemente de la posición de las esferas dentro del campo de vista (FOV) del sistema PEM. Esto 

último indica que la detección de lesiones no solo depende de los parámetros físicos de adquisición, 

sino también, de la ubicación de los tumores dentro de la mama. 
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Capítulo 1  Aspectos Generales 

1.1 Cáncer de mama 

En la última década, el cáncer de mama ha sido el padecimiento más frecuente en las mujeres 

a nivel global. Según la Organización Mundial de la Salud (OMS), cada 30 segundos, en algún 

lugar del mundo, se diagnostica a una persona con esta enfermedad. En México, cada dos horas 

muere una mujer a causa de esta enfermedad y desde 2006 es la primera causa de muerte entre las 

mujeres de 25 años y más, por lo que representa un grave problema de salud pública (INMUJERES 

2016). Una detección temprana del cáncer de mama es vital para lograr la supervivencia, al 

permitir una intervención durante las primeras etapas de la enfermedad. Si bien los avances en 

terapia han disminuido la tasa de mortalidad por cáncer de mama, distintos estudios demuestran 

que la combinación de una detección temprana y tratamiento, otorga los mejores resultados (Smith 

et al 2019). 

La mamografía con rayos X es actualmente la principal herramienta utilizada para la detección 

del cáncer de mama en todo el mundo y ha reducido considerablemente la mortalidad a causa de 

esta enfermedad. Sin embargo, esta técnica no puede detectar todos los tipos de cáncer de mama 

y algunos de los cánceres detectados pueden tener un mal pronóstico. Además, existe la posibilidad 

de obtener falsos positivos, que no podrán ser descartados con imágenes adicionales sino que se 

requerirá de una biopsia para descartar la existencia del cáncer de mama (Smith et al 2010).  

Una de las variables que determina la sensibilidad de una mamografía, es la densidad de la 

mama. En pacientes con una densidad alta, la sensibilidad decrece. Frente a este problema, una 

alternativa es utilizar técnicas que proporcionen imágenes funcionales como, por ejemplo, la 

gammagrafía mamaria con tecnecio-99m sestamibi; sin embargo, la sensibilidad de estas técnicas 

depende de la extensión y gravedad de la enfermedad. Además, si se necesita visualizar tumores 

con tamaños menores a 1 cm, se debe utilizar un equipo diseñado exclusivamente para la mama 

(Springer and Mawlawi 2011).  

1.2 Tomografía por emisión de positrones (PET) 

La tomografía por emisión de positrones (PET) es una modalidad de imagen que proporciona 

imágenes funcionales que tiene la ventaja adicional de cuantificar la captación de radiotrazadores, 
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permitiendo un diagnóstico preciso, estadificación y evaluación de la respuesta al tratamiento de 

los cánceres de mama avanzados (Springer and Mawlawi 2011).  

Los positrones utilizados por esta técnica de imagen son emitidos por algunos isótopos 

radioactivos como el flúor-18 y el oxígeno-15. Estos radioisótopos son incorporados en 

compuestos metabólicamente relevantes, como la 18F-fluorodesoxiglucosa (18F-FDG), y su 

distribución en el cuerpo puede ser determinada luego de su administración.  

 

 

 

 

a) b) 

Figura 1.1. a) Proceso de aniquilación (Sportelli 2010). b) Detección de los fotones de aniquilación. El 

proceso de aniquilación se asume que ocurre a lo largo de la línea punteada (Bushberg et al 2011). 

El decaimiento de estos radioisótopos produce los positrones, los cuales interaccionan 

rápidamente con los electrones del medio. El encuentro y posterior aniquilación de un positrón y 

un electrón produce radiación electromagnética con una energía igual a la masa de ambos. La 

energía emitida recibe el nombre de radiación de aniquilación. Esta radiación es similar a la 

radiación gamma, excepto que ahora, son emitidos dos fotones simultáneamente, cada uno con 

energía de 511 keV en direcciones aproximadamente opuestas; es decir, existe ~180° entre ambas 

direcciones como se puede ver en la Figura 1.1a (Bushberg et al 2011).   

El típico sistema utilizado en una tomografía por emisión de positrones utiliza anillos de 

detectores que rodean al paciente y es capaz de registrar los pares de fotones producidos en las 

aniquilaciones mediante una detección en coincidencia (Bushberg et al 2011). La detección en 

modo de coincidencia consiste en la detección casi simultánea de dos fotones de aniquilación sin 

el uso de colimadores. La electrónica de un sistema PET determina para cada evento (interacción 

Fotón de 511 keV 

Fotón de 511 keV 

Electrón 

Positrón 

Radionúclido 
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de un fotón con el sistema PET) el tiempo en que fue detectado. Por lo general, esto es realizado 

con una precisión de 1 o 2 nanosegundos. Posteriormente, el procesador de coincidencias examina 

el tiempo de registro para cada evento y los compara con los tiempos de registro obtenidos en los 

detectores opuestos. Se asume que ha ocurrido una coincidencia cuando un par de eventos ha sido 

registrado dentro de una ventana temporal, la cual típicamente es de 6 a 12 nanosegundos (Cherry 

et al 2012). 

Cuando un par de fotones es detectado por dos detectores opuestos y ninguno de ellos fue 

dispersado en su trayectoria, se asume que el evento de aniquilación ocurrió en algún lugar sobre 

la línea recta, llamada línea de respuesta (LOR), que existe entre ambos detectores (línea punteada 

en la Figura 1.1b). Esta información es utilizada para construir la distribución tridimensional del 

isótopo radioactivo (Bushberg et al 2011). 

Los eventos registrados en coincidencia se pueden dividir en: coincidencias verdaderas, 

coincidencias aleatorias y coincidencias dispersadas (ver Figura 1.2). Una coincidencia 

verdadera es la interacción casi simultánea de los fotones de un mismo proceso de aniquilación 

con los detectores. Una coincidencia aleatoria (llamada también coincidencia accidental), ocurre 

cuando dos fotones, cada uno proveniente de un distinto proceso de aniquilación, interactúan casi 

simultáneamente con los detectores. Por último, una coincidencia dispersada, ocurre cuando uno 

o ambos fotones de un mismo proceso de aniquilación son dispersados en el paciente y ambos son 

detectados (Bushberg et al 2011). 

Las coincidencias dispersadas y las coincidencias aleatorias producen información errónea, ya 

que las líneas de respuesta (LORs) asociadas a estos tipos de eventos, no pasan por el lugar donde 

ocurrió el proceso de aniquilación. Por lo tanto, estos últimos son fuentes de ruido, cuyos 

principales efectos son una reducción del contraste de la imagen y un incremento del ruido 

estadístico (Bushberg et al 2011).  
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a) b) c) 

Figura 1.2. a) Coincidencia verdadera b) coincidencia dispersada y c) coincidencia aleatoria. Tanto en 

una coincidencia dispersada como en una aleatoria, la LOR asignada (línea punteada en las figuras) es 

incorrecta (Bushberg et al 2011). 

 Los sistemas PET convencionales a pesar de mostrar un óptimo desempeño en la cuantificación 

de la captación de actividad, tienen una resolución espacial que limita la sensibilidad de esta 

modalidad de imagen cuando el objeto de estudio es una mama, permitiendo que no sea posible 

detectar lesiones más pequeñas que 5-10 mm (Springer and Mawlawi 2011). 

1.3 Mamografía por emisión de positrones (PEM) 

Debido a que el sistema PET de cuerpo entero no tiene la resolución espacial para detectar 

tumores de mama primarios o una linfadenopatía regional con un tamaño menor a un centímetro, 

se desarrolló el sistema PEM como una de las salidas a este problema. Este sistema utiliza dos 

paneles de detectores ubicados en una configuración similar a la encontrada en un sistema de 

mamografía. Esta configuración de los paneles para el sistema PEM, además de registrar la mayor 

cantidad de líneas de respuesta (ya que comprime levemente la mama), tiene la ventaja de reducir 

los efectos de atenuación para los fotones de aniquilación, debido a que estos solo necesitan 

atravesar el tejido mamario y no toda la sección transversal del cuerpo humano para ser detectados, 

como ocurre con un sistema PET de cuerpo entero (Cherry et al 2012).  

El primero de estos sistemas fue propuesto en 1994 por Thompson y colaboradores (Thompson 

et al 1994). Un ensayo clínico preliminar de este sistema fue llevado a cabo en 16 mujeres con 

sospechas de lesión en las mamas. Estos estudios demostraron una precisión diagnóstica del 86% 

(Murthy et al 2000). Además del aporte del grupo de Thompson, varios grupos de investigación 

desarrollaron distintos tipos de sistemas PEM (Raylman et al 2008, Santos et al 2004). 



5 

 

1.3.1 Naviscan PEM-FLEX Solo II 

Un sistema de mamografía por emisión de positrones utilizado en la clínica es el escáner 

Naviscan PEM-FLEX Solo II (Naviscan, Inc., San Diego, CA) (ver Figura 1.3). Este sistema usa 

dos detectores de coincidencia opuestos, planos e insertados dentro de soportes móviles, que 

inmovilizan la mama con una compresión leve durante el estudio (Springer and Mawlawi 2011). 

Los detectores tienen una dimensión de 6 cm × 16.4 cm y permiten tener un campo de vista (FOV, 

por sus siglas en inglés) de hasta 24 cm × 16.4 cm al aplicar un movimiento de traslación a los 

detectores durante el estudio. Este sistema tiene un arreglo de cristales de oxiortosilicato de lutecio 

con itrio (LYSO, por sus siglas en inglés) pixelados (con dimensiones de 2 mm × 2 mm × 13 mm) 

y un arreglo de tubos fotomultiplicadores sensibles a la posición. Las coincidencias detectadas son 

utilizadas para generar las imágenes tomográficas. La reconstrucción es realizada con un algoritmo 

iterativo y no se aplican correcciones por dispersión y coincidencias aleatorias (Moadel 2011). 

Otra corrección que no se aplica es por atenuación (Hruska and O’Connor 2013) ni por tasa de 

conteo. Las imágenes tomográficas producidas tienen un tamaño de pixel de 1.2 mm y constan de 

12 o 24 planos paralelos a la superficie de los detectores (Moadel 2011).  

 

 

Figura 1.3. Sistema Naviscan PEM-FLEX Solo II (cortesía de Naviscan). 

Los detectores están montados sobre un brazo articulado que gira, el cual permite obtener 

imágenes de la mama desde diferentes vistas. El sistema PEM-FLEX Solo II es un sistema de 
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tomografía de ángulo limitado. En esta técnica, los planos de la imagen que son paralelos a la cara 

de los detectores se reconstruyen con una mejor resolución espacial en comparación a los planos 

de la imagen que son perpendiculares a estas caras. A pesar de esta anisotropía en la resolución 

espacial, este sistema sí entrega imágenes volumétricas con una mejor calidad que las imágenes 

planas de una sola vista. Debido a la anisotropía se requiere realizar dos estudios de la mama, cada 

uno en diferente orientación, para lograr imágenes 3D con alta resolución espacial. Como se 

mencionó anteriormente, el tamaño de los pixeles para los planos paralelos a la cara de los 

detectores es de 1.2 mm, mientras que el tamaño de los pixeles para los planos perpendiculares 

depende de la separación de los detectores dividida ya sea por 12 o 24 (MacDonald et al 2008).  

1.4 Técnicas de corrección por atenuación y dispersión  

En la cuantificación de la actividad en un estudio que utiliza fotones de aniquilación para la 

formación de la imagen, la atenuación y la dispersión tiene efectos opuestos sobre la estimación 

de la actividad. La atenuación reduce el número de cuentas detectadas, mientras que la dispersión 

Compton tiende a incrementar este número, sobreestimando la actividad. Ambos efectos producen 

en la imagen una pérdida del contraste y amplifican los errores cuantitativos existentes (Zaidi and 

Montandon 2007). 

1.4.1 Corrección de la dispersión  

En la literatura más antigua sobre el efecto que tiene la detección de la dispersión, se menciona 

que la principal consecuencia de la dispersión es la pérdida del contraste en las imágenes 

reconstruidas. Además de esta disminución en el contraste, se observa también la presencia de 

eventos en regiones del cuerpo donde no hay actividad (p. ej., fuera del paciente). Más tarde, los 

especialistas en imágenes se dieron cuenta de la complejidad de los artefactos resultantes de la 

detección de la componente de dispersión que afectan a la interpretación visual de las imágenes e 

inciden en la precisión del análisis cuantitativo de la información registrada. En consecuencia, la 

componente de dispersión fue reconocida como un factor físico degradante no despreciable. Es 

importante recalcar también que cuando se habla de dispersiones en este tipo de sistemas que usan 

fotones de aniquilación para la reconstrucción de imágenes, se habla de las dispersiones Compton, 

ya que la dispersión coherente, debido a su pequeña contribución a la sección eficaz total de 

interacción para fotones de 511 keV, es despreciada. Otro aspecto importante, es que los fotones 
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para los cuales se requiere una corrección, son los fotones dispersados que se registran dentro de 

la ventana en energía (EW, por sus siglas en inglés) utilizada en la adquisición de datos (p. ej., 350 

– 650 keV) (Zaidi and Montandon 2007). 

Para corregir los efectos producidos por la dispersión, se debe crear una representación de las 

cuentas debidas a este fenómeno (magnitud y distribución espacial) en una proyección o un 

sinograma que corresponda a una distribución de actividad particular. Esta representación de la 

componente de dispersión debe ser, posteriormente, extraída de la imagen. La principal diferencia 

entre los distintos métodos de corrección se encuentra en la forma en la que es calculada esta 

componente de dispersión. Los distintos algoritmos de corrección que existen para PET caen en 

cuatro grandes categorías (Zaidi and Koral 2004):  

• Enfoques basados en ventanas de energía.  

• Enfoques basados en convolución/deconvolución. 

• Enfoques basados en una estimación directa de la distribución de dispersión. 

• Enfoques basados en una reconstrucción estadística.  

Enfoques basados en ventanas de energía: Varios grupos investigaron el uso de dos ventanas en 

energía (Grootoonk et al 1996, Bendriem et al 1993) o más ventanas de energía para corregir por 

dispersión en 3D PET (Lingxiong Shao et al 1994, Bentourkia et al 1995). Dos variantes del primer 

tipo fueron propuestas: Estimar la componente de dispersión en la ventana en energía que contiene 

al fotopico, a partir de los eventos registrados en una ventana de menor energía (Grootoonk et al 

1996), o también, estimar la componente sin dispersar en la ventana del fotopico, a partir de 

eventos sin dispersar registrados en una ventana de energía ubicada en la parte superior del 

fotopico. Una técnica de este tipo es el método ETM (Estimation of Trues Method) (Bendriem et 

al 1993). Por otro lado, el método que utiliza tres ventanas de energía, usa dos ventanas 

superpuestas por debajo de la ventana del fotopico y una ventana regular centrada en este, 

adyacente a las anteriores (Lingxiong Shao et al 1994). Por último, el método multiespectral, se 

basa en la adquisición de datos en un número grande de ventanas (típicamente 256) del mismo 

ancho. 

Para entender cómo funcionan estos métodos, se describe el que utiliza tres ventanas. Para esta 

técnica, los eventos de coincidencia son registrados en tres ventanas: dos superpuestas que tienen 

el mismo límite superior (450 keV) y otra centrada en el fotopico. Posteriormente, se halla una 
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función de calibración que tiene en cuenta la distribución de coincidencias dispersadas a bajas 

energías, calculando la relación de los eventos de coincidencia registrados en ambas ventanas de 

baja energía, para el objeto escaneado y para un cilindro uniforme homogéneo. La componente de 

dispersión en la ventana de adquisición estándar se estima a partir de la función de calibración y 

la ventana de baja energía más estrecha (Zaidi and Koral 2004). 

Enfoques basados en convolución/deconvolución: Las técnicas que se basan en la convolución 

o la deconvolución estiman la distribución de dispersión a partir de los datos obtenidos para el 

fotopico. Para esta técnica se deben definir previamente dos parámetros. Uno es el SF (Scatter 

Fraction), definido como el número de eventos dispersados dividido por el número total de eventos 

registrados y otro, el srf (Scatter Response Function), que proporciona la distribución espacial de 

dispersión. Se asume generalmente un modelo del sistema de imagen en donde los datos 

registrados (po) están compuestos por una componente no dispersada (pu) y otra dispersada (ps), 

más un término de ruido debido a fluctuaciones estadísticas. El método consiste en estimar pu a 

partir de po que está contaminada con la dispersión, o alternativamente, estimar ps y luego calcular 

pu. Los métodos varían según la forma en la que se define la función srf (Zaidi and Koral 2004). 

Enfoques basados en una estimación directa de la distribución de dispersión: Estos métodos 

asumen que la distribución de coincidencias dispersadas puede ser calculada a partir de la 

información contenida en los datos relativos a la emisión y transmisión de la radiación. También 

utilizan un modelo para la emisión de radiación, la atenuación, la dispersión y el proceso de 

detección (Martins et al 2012). Para la mayoría de las coincidencias dispersadas detectadas con 

una ventana centrada en el fotopico, solamente uno de los fotones sufre una sola interacción 

Compton (aprox. 75%). La distribución de los eventos que sufrieron una sola dispersión puede ser 

escalada para modelar la distribución de eventos con múltiples dispersiones (Ollinger 1996). 

Un algoritmo que pertenece a este enfoque y que es utilizado ampliamente en la clínica, es el 

algoritmo SSS (single-scatter simulation) (Watson et al 1996). Este algoritmo se centra en el hecho 

de que la contribución por dispersión única en cualquier punto de una proyección de las líneas de 

respuesta se puede expresar como la integral de volumen de un kernel de dispersión sobre el medio 

de dispersión. Para este, las coincidencias con múltiples dispersiones Compton son modeladas 

mediante la multiplicación de un factor de escala. Versiones más recientes de este algoritmo para 

sistemas PET modernos, incluyen el tiempo de vuelo de los fotones de aniquilación (Watson 

2007).  
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La medida experimental de la componente de dispersión es imposible de realizar; sin embargo, 

esta puede ser estimada utilizando simulaciones Monte Carlo. Dada una distribución de actividad 

y la densidad del objeto, estas simulaciones permiten clasificar los eventos detectados en eventos 

dispersados y eventos no dispersados. Lamentablemente, en los estudios clínicos, la fuente y la 

geometría del objeto dispersor no son conocidas. En el método propuesto por Levin y 

colaboradores (Levin et al 1995) para corregir la componente de dispersión, se utilizan las 

imágenes en 3D reconstruidas como dato de entrada en las simulaciones Monte Carlo. En este 

método no se realizan suposiciones acerca de las formas de las fuentes o el medio de atenuación. 

Luego de esta propuesta, una versión similar fue sugerida (Zaidi 2000), como también otras 

versiones similares más rápidas (Holdsworth et al 2002). 

Enfoques basados en una reconstrucción estadística: Este enfoque está basado en dos 

hipótesis: a) la distribución de la dispersión consiste principalmente de una componente de baja 

frecuencia en la imagen, b) los componentes de baja frecuencia convergen más rápido que los de 

alta frecuencia en iteraciones sucesivas de los métodos de reconstrucción estadística  (Zaidi 2001). 

Por ejemplo, la imagen de baja frecuencia es estimada utilizando una sola iteración con el 

algoritmo OSEM (Ordered Subset Expectation Maximization) (Zaidi 2000).  

1.4.1.1 Corrección de la dispersión en PEM 

En los sistemas PEM, se han reportado distintos estudios sobre la aplicación de las propuestas 

anteriores para corregir la componente de dispersión. Por ejemplo, Martins y colaboradores 

(Martins et al 2012) aplicaron el método ETM que se mencionó anteriormente basado en el uso de 

dos ventanas en energía. El grupo de Ferreira (Ferreira et al 2013), por otro lado, utilizó el método 

iterativo OSEM para realizar correcciones por dispersión. La dispersión fue corregida utilizando 

simulaciones Monte Carlo, las cuales utilizaron como información de entrada la imagen PEM 

proporcionada por el sistema. Otro ejemplo de un estudio donde se aplicaron correcciones a un 

sistema PEM, fue el realizado por Qi et al. (Qi and Huesman 2002), donde se implementó un 

algoritmo de reconstrucción de máxima probabilidad en modo lista. Para este método, los eventos 

de dispersión dentro del objeto se modelan como variables aleatorias de Poisson aditivas. 
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1.4.2 Corrección de la atenuación 

 La atenuación de fotones generalmente hace referencia a la combinación de todos los efectos 

de interacción que puedan ocurrir entre los fotones y la materia que produce una reducción en la 

intensidad de fotones primarios detectados. Los fotones de aniquilación emitidos por los 

radiotrazadores emisores de positrones interactúan con el tejido humano y otros materiales a 

medida que viajan. Los fotones de aniquilación tienen una energía de 511 keV y pueden sufrir 

interacciones por efecto fotoeléctrico, donde el fotón incidente es absorbido completamente, o más 

probablemente, se pueden dispersar con electrones débilmente unidos en los tejidos biológicos. La 

dispersión tiene como resultado un cambio en la dirección original del fotón incidente con (en el 

caso de la dispersión incoherente o Compton) o sin (en el caso de la dispersión coherente o de 

Rayleigh) pérdida de energía. Cabe destacar que para tejido blando (el mayor constituyente del 

cuerpo), un material con número atómico bajo, el efecto fotoeléctrico y el efecto Compton se 

presentan por abajo y arriba de 20 keV, respectivamente. Además, el porcentaje de interacciones 

que sufren dispersión Compton en el objeto es superior al 99,5% para fotones de aniquilación de 

511 keV en tejido blando, lo que produce que el número de interacciones por absorción 

fotoeléctrica o dispersión coherente (como se mencionó anteriormente) sea insignificante (Zaidi 

et al 2007). 

Para corregir los efectos producidos por la atenuación se pueden utilizar medidas de 

transmisión. Por ejemplo, en los sistemas PET, se toman dos medidas con una fuente externa 

ubicada sobre una línea que une cada par de los detectores de coincidencia. La primera medida, 

llamada escaneo en blanco, es realizada sin el sujeto de interés en el escáner. Posteriormente, el 

sujeto es ubicado y la medida es repetida. Esta medida es conocida como escaneo de transmisión. 

El factor de corrección por atenuación (ACF, por sus siglas en inglés) para el par de detectores (i,j) 

está dado por: 𝐴𝐶𝐹𝑖,𝑗 = 𝑀𝑒𝑑𝑖𝑑𝑎 𝑒𝑛 𝐵𝑙𝑎𝑛𝑐𝑜𝑖,𝑗 / 𝑀𝑒𝑑𝑖𝑑𝑎 𝑑𝑒 𝑇𝑟𝑎𝑛𝑠𝑚𝑖𝑠𝑖ó𝑛𝑖,𝑗, donde cada una de 

las medidas es igual a las cuentas en los escaneos en blanco y de transmisión para el respectivo 

par detector (Cherry et al 2012). 

Para obtener información relativa a la transmisión para todos los pares de detectores de 

coincidencia, se debe girar la fuente de transmisión alrededor del volumen de escaneo, tanto para 

el escaneo de transmisión como para el escaneo en blanco. Típicamente, se utiliza una fuente 

giratoria con forma de varilla, que se extiende a lo largo del eje del escáner. Esta fuente se coloca 
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dentro de un soporte que gira alrededor del eje central y de esa forma se adquieren datos para todos 

los pares (ver Figura 1.4). El material para la fuente más utilizado es el 68Ge (Cherry et al 2012). 

 

Figura 1.4. Medida de transmisión realizada en un sistema PET para corregir la atenuación (Pietrzyk 

2011). 

 Una particularidad que presentan los sistemas que utilizan fotones de aniquilación para 

reconstruir imágenes tomográficas, es que el factor de atenuación para una determinada LOR 

depende de la distancia total recorrida por los dos fotones de aniquilación dentro del medio 

atenuante y es independiente del punto de emisión a lo largo de esa LOR. Esto facilita la corrección 

por atenuación para este tipo de sistemas; sin embargo, el número de factores es enorme. Varias 

estrategias se han diseñado para determinar un mapa de atenuación lo más preciso posible que 

permita esta corrección. El mapa de atenuación es generalmente obtenido mediante un aparato de 

transmisión externo integrado en el diseño del sistema. La introducción de sistemas combinados 

en la clínica, como es el caso del sistema PET/CT (donde CT hace referencia a tomografía 

computarizada), ha facilitado las correcciones por atenuación (Zaidi et al 2007). 

1.4.2.1 Corrección de la atenuación en PEM 

Respecto a técnicas de corrección de atenuación realizadas sobre sistemas PEM, se puede 

mencionar el trabajo realizado por Ferreira y colaboradores (Ferreira et al 2013), donde se utiliza 

la misma imagen obtenida con el sistema PEM para realizar la corrección. El contorno del objeto 

atenuante es obtenido con esta imagen de emisión y se considera que la mama tiene un coeficiente 

lineal de atenuación uniforme (𝜇). Posteriormente, la corrección se realiza mediante un factor que 

considera la distancia (x) recorrida por ambos fotones de aniquilación en la mama y está dado por 

ACF= 𝑒𝜇𝑥. 

Fuente giratoria con 

forma de varilla llena 

con 68Ge 
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La razón por la cual se considera la porción de cada LOR contenida en la mama, se puede 

explicar de la siguiente manera. Imagine que se tiene una fuente ubicada a una distancia x dentro 

de un objeto de espesor T. Asumiendo que ambos fotones de aniquilación son emitidos en 

direcciones completamente opuestas, la probabilidad de que ambos fotones lleguen a los detectores 

está dada por el producto: 𝑃𝑑𝑒𝑡 = 𝑒−𝜇𝑥 × 𝑒−𝜇(𝑇−𝑥) = 𝑒−𝜇𝑇. Esta última expresión muestra que la 

probabilidad de que ambos fotones lleguen al sistema detector es independiente de la ubicación de 

la fuente emisora a lo largo de la LOR que une a dos detectores y solo depende de la longitud de 

la porción de la LOR contenida en la mama (Cherry et al 2012). 

Otro estudio donde se realizó una corrección por atenuación, es el presentado por Moliner y 

colaboradores (Moliner et al 2012). En ese estudio, utilizando también la imagen de emisión, se 

determinó la longitud del camino tanto en el aire (𝐿𝑎𝑖𝑟𝑒) como en la mama (𝐿𝑚𝑎𝑚𝑎) para cada línea 

de respuesta (LOR). Por lo tanto, el factor de corrección quedó como ACF =

𝑒𝜇𝑚𝑎𝑚𝑎𝐿𝑚𝑎𝑚𝑎 . 𝑒𝜇𝑎𝑖𝑟𝑒𝐿𝑎𝑖𝑟𝑒. Como se puede observar, este proceso es computacionalmente costoso 

ya que se debe procesar todas las LORs adquiridas de manera individual. 

Como se acaba de ver, la absorción por efecto fotoeléctrico contribuye solamente a la 

disminución de eventos detectados, mientras que la dispersión Compton además de incrementar la 

atenuación, proporciona datos corruptos (Zaidi and Koral 2004). La tendencia en medicina nuclear 

fue de corregir primeramente por dispersión Compton y luego por atenuación. Esta tendencia fue 

motivada por el deseo de separar este problema complejo de compensación de dos efectos 

relacionados, en dos problemas más simples. Nuevos métodos que corrigen por atenuación y 

dispersión, simultáneamente, mostraron tener muchas ventajas sobre los métodos convencionales 

(Zaidi and Montandon 2007). Los métodos más ambiciosos que pretenden lograr correcciones 

combinadas, originalmente llamados “simulaciones Monte Carlo inversas” (Floyd et al 1986), 

intentan encontrar el voxel de origen de los fotones dispersados. Lamentablemente, la 

implementación de estos en un ambiente clínico actualmente no es factible, debido principalmente 

a los tiempos de cómputo muy largos y a la excesiva cantidad de memoria que estos necesitan 

(Beekman et al 2002). Métodos más realistas, incluyen la componente de atenuación y dispersión 

en un operador de proyección de un algoritmo iterativo de reconstrucción y solo la componente no 

dispersada es devuelta a su lugar de origen (Daube-Witherspoon et al 1992, Werling et al 2002, 

Tamal et al 2006). 
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1.5 Método Monte Carlo (MC) 

El objetivo de cualquier procedimiento de Monte Carlo es extraer muestras aleatorias 

independientes a partir de alguna ley de probabilidad, a través de pasos intermedios que implican 

el uso de números aleatorios independientes (Raeside 1976). El método Monte Carlo se usa 

ampliamente para resolver problemas que involucran procesos estadísticos y es muy útil en física 

médica debido a la naturaleza estocástica de la radiación y de los procesos de detección y 

transporte. El método es muy útil para problemas complejos que no pueden ser modelados por 

códigos de computadora que utilizan métodos deterministas o cuando las medidas experimentales 

son difíciles de realizar (Zaidi 1999).  

En este trabajo de tesis, se realizaron simulaciones Monte Carlo utilizando el software GATE 

(GEANT4 Application for Emission Tomography), el cual es un código abierto desarrollado por 

la cooperación internacional OpenGATE. Si bien han sido desarrollados varios códigos Monte 

Carlo para PET y SPECT (Single Photon Emission Computed Tomography), estos muestran varias 

limitaciones en términos de validación, precisión y soporte. Por otro lado, códigos versátiles y 

precisos como GEANT3, EGS4, MNCP y GEANT4, han sido escritos para física de altas energías. 

Todos ellos incluyen modelos físicos validados, herramientas para modelar la geometría y 

utilidades de visualización eficientes. Sin embargo, estos paquetes son muy complejos de manejar. 

Con el objetivo de facilitar el uso, GATE encapsula las bibliotecas GEANT4 para lograr un 

conjunto de herramientas de simulación modular, versátil y con secuencias de comandos adaptadas 

al campo de la medicina nuclear (OpenGATE collaboration 2020). 

GEANT4, software en el cual se basa GATE, es un conjunto de herramientas que permite 

simular el transporte de partículas a través de la materia. Los procesos físicos cubren una amplia 

gama, se puede simular procesos ópticos, hadrónicos y electromagnéticos. Este software pone a 

disposición un gran conjunto de partículas, materiales y elementos. Los procesos físicos pueden 

ser simulados sobre un rango de energía amplio (eV – TeV). Este software, implementado en el 

lenguaje de programación C++, ha sido diseñado para manejar geometrías complejas y permitir 

una fácil adaptación para diferentes aplicaciones (Agostinelli et al 2003).  

Por otro lado, GATE fue diseñado con varios propósitos. En primer lugar, el uso de este 

software no debe requerir conocimiento alguno de C++. Los usuarios de la comunidad de medicina 

nuclear deben poder usar GATE sin preocuparse por los detalles de la programación. En segundo 

lugar, debido a que varias técnicas de diagnóstico en medicina nuclear comparten conceptos 



14 

 

similares, los componentes del software deben ser lo suficientemente generales para poder ser 

reutilizados en distintos contextos. Por último, GATE debe ser modular, para poder evolucionar a 

medida que aparecen nuevas aplicaciones (Jan et al 2004). Una descripción detallada del diseño y 

desarrollo de este software se presenta en el trabajo previamente citado. 

Este software permite la descripción de fenómenos dependientes del tiempo como el 

movimiento de los detectores o el decaimiento de una fuente, permitiendo de esa manera simular 

condiciones de adquisición realistas encontradas en un estudio de PET y SPECT. Además, las 

historias de las interacciones registradas por GATE son utilizadas para imitar la salida de los 

detectores de radiación. La respuesta electrónica del detector se modela como una cadena de 

módulos de procesamiento diseñados por el usuario para reproducir las características del detector 

simulado, como lo es, su resolución en energía, su eficiencia cuántica, la eficiencia de transferencia 

de los fotones de centelleo hacia el fotodetector, su ventana temporal, entre otras (Assié et al 2004). 

Un resumen de cómo es el flujo de datos para un evento simulado en GATE, se presenta a 

continuación (OpenGATE collaboration 2020): 

• Una partícula es generada con sus respectivos parámetros, como lo es su energía, su 

momento, entre otros. 

• Se aplica una trayectoria elemental llamada paso. Un paso corresponde a la trayectoria de 

una partícula entre dos interacciones discretas (i.e. efecto fotoeléctrico, dispersión Compton, 

producción de pares, etc.). Durante cada paso, existen cambios en la energía y momento de 

la partícula los cuales deben ser calculados. La longitud de un paso depende de la naturaleza 

de la interacción, del tipo de partícula, del material, etc. 

• Si un paso ocurre dentro del volumen que pertenece a un detector, la información relativa a 

la interacción entre la partícula y el material (p. ej. energía depositada, el momentum antes 

y después de la interacción) es almacenada. 

• Los dos pasos anteriores son repetidos hasta que la energía de la partícula sea menor a un 

valor predefinido, o la posición de esta se encuentre por fuera de los límites predefinidos 

para la geometría de la simulación. 

•  La cantidad de energía depositada en un cristal es filtrada por el módulo digitalizador, el 

cual está compuesto de varios módulos internos que simulan la electrónica del detector. 
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Para el caso de los sistemas PET, una segunda etapa del procesamiento de datos consiste en 

analizar estos eventos en busca de eventos de coincidencia. Una coincidencia ocurre cuando son 

detectados dos eventos dentro de una ventana temporal definida. GATE, como se acaba de ver, 

puede tomar registro de las interacciones que sufre la partícula desde su emisión hasta su detección. 

Por lo tanto, utilizando este software, es posible identificar para cada evento de coincidencia 

registrado, si este corresponde o no a una coincidencia verdadera o, por último, si este corresponde 

a una coincidencia aleatoria. 

1.6 Justificación 

Si se desea obtener imágenes de un sistema PEM que faciliten un diagnóstico más preciso de 

la enfermedad y adquirir información cuantitativa de la concentración de la actividad, es necesario 

corregir por atenuación y dispersión Compton a las imágenes obtenidas. Implementar estas 

correcciones requiere previamente de una caracterización del sistema PEM estudiado, a través de 

un análisis de la componente de atenuación y dispersión que producen maniquís con una geometría 

que se asemeja a la forma que toma la mama dentro del sistema de detección. Todo esto, utilizando 

parámetros físicos para el proceso de adquisición de datos, encontrados en un estudio clínico 

rutinario. 

1.7 Objetivo 

En este trabajo de tesis se trabajará con las características técnicas del prototipo PEM que está 

siendo desarrollado en el Laboratorio de Imágenes Biomédicas del Instituto de Física de la UNAM 

(prototipo PEM-IFUNAM). El objetivo principal que se desea lograr en este trabajo mediante el 

uso de simulaciones MC es: 

• Estudiar los efectos provocados por los fotones de aniquilación que se atenúan y dispersan 

en la mama, en términos de la cuantificación de los eventos de coincidencia registrados por 

un sistema PEM, para distintos parámetros y geometrías de adquisición encontrados en la 

clínica. 
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Capítulo 2  Materiales y Métodos de Caracterización del 

prototipo PEM-IFUNAM 

2.1 Maniquís de mama 

Previo a la implementación de algún algoritmo de corrección, se debe caracterizar las 

contribuciones de los efectos  de atenuación y dispersión específicas para el sistema de imagen de 

interés. Las características de los distintos sistemas PEM desarrollados han sido reportadas en la 

literatura. Por ejemplo, para el sistema PEM-FLEX Solo II, fueron realizados distintos estudios 

reportando datos sobre la resolución espacial y la uniformidad de las imágenes (MacDonald et al 

2009, 2008, Luo et al 2010). Por otro lado, el estudio realizado por Springer y Mawlawi (2011), 

se centró en evaluar la exactitud cuantitativa de este sistema, debido a que, como se mencionó 

anteriormente, este sistema no realiza correcciones por efectos producidos por la tasa de conteo, 

la atenuación y la dispersión. 

Para la mama, existen maniquís físicos simples (fondo homogéneo con objetos de evaluación 

incrustados dentro del volumen de este) y antropomorfos. Estos se utilizan generalmente para 

evaluar la dosis de radiación y la calidad de imagen en sistemas de imagen como la mamografía 

digital. Una revisión de los maniquís más utilizados en radiología puede encontrarse en el libro: 

Anthropomorfic Phantoms in Image Quality and Patient Dose Optimization (Bliznakova et al 

2018). Aunque los maniquís descritos son del área de radiología, las características más generales 

de los maniquís de mama (tamaño, forma y volumen) pueden ser de utilidad para el estudio de un 

sistema PEM. Un resumen de esta revisión se detalla a continuación. 

Maniquí mamográfico Gammex 156: Este maniquí simula la atenuación de rayos X de una 

placa de tejido mamario comprimido de 4.2 cm de espesor, compuesta de 50% de tejido adiposo 

y 50% de tejido glandular. Las dimensiones del maniquí son: 4.5 cm x 10.2 cm x 10.8 cm (ver 

Figura 2.1) y está hecho de un material acrílico junto a un cuerpo de cera. Incrustados en este 

cuerpo de cera, hay objetos de prueba que simulan estructuras o neoplasias, hechos de fibrillas de 

nailon y microcalcificaciones simuladas. Estos objetos internos tienen una forma, tamaño y 

densidad conocidos.  
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Figura 2.1. Maniquí de mama GAMMEX 156 (izquierda). Corte transversal con los objetos de prueba 

(derecha) (https://www.supertechx-ray.com/BreastImagingandMammography/QCC/Gammex-156.php). 

Maniquí mamográfico CIRS (modelo 011A): Este es un maniquí antropomórfico y con un 

material equivalente al de la mama (resina epóxica); fue diseñado por la empresa CIRS (Virginia, 

USA) para evaluar el desempeño de los sistemas de imagen para mamografía (ver Figura 2.2). Este 

modelo tiene un espesor de 4.5 cm y tiene la forma aproximada de un semicilindro. Las 

dimensiones del área transversal son: 18.5 cm x 12.5 cm. Además, incluye una capa removible que 

simula al tejido adiposo, con un espesor de 0.5 cm. Al igual que el anterior maniquí, este también 

tiene objetos de prueba que simulan las propiedades radiográficas y la forma de distintas 

estructuras patológicas y normales. Los objetos simulados de prueba son: calcificaciones, ductos 

fibrosos y masas tumorales. 

 

 

Figura 2.2. Forma y detalle del maniquí de mama CIRS  (modelo 011A) 

(https://www.cirsinc.com/products/all/6/tissue-equivalent-phantom-for-mammography/). 
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https://www.cirsinc.com/products/all/6/tissue-equivalent-phantom-for-mammography/
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Maniquí Mammo II (modelo RS-750): Maniquí antropomórfico fabricado por la empresa RSD 

(California, USA), hecho de gel y utilizado para la enseñanza del posicionamiento de la mama en 

un estudio de mamografía (ver Figura 2.3). Este maniquí está sujetado a un soporte que permite 

realizar ajustes a la altura y a los ángulos, necesarios para realizar distintas vistas. Las mamografías 

con este maniquí son tomadas con un espesor de 5 cm. 

 

Figura 2.3. Maniquí de mama Mammo II, modelo RS-750 (https://www.supertechx-

ray.com/BreastImagingandMammography/Training/RSDRS-750.php) 

Maniquí mamográfico CIRS BR3D, modelo 020: Este maniquí está formado por placas en 

forma de D, compuestas de una mezcla heterogénea de dos materiales equivalentes al tejido de la 

mama, permitiendo la creación de un gran número de distintos fondos. El maniquí mostrado en la 

Figura 2.4 consiste en un conjunto de seis placas. Cada placa contiene dos materiales equivalentes 

al tejido glandular y adiposo en una razón de 50/50 en peso. Una de estas placas contiene una 

variedad de microcalcificaciones, fibrillas y masas. Las dimensiones de cada una de ellas es de 10 

cm x 18 cm x 1 cm. Cada una de las placas proporciona diferentes fondos cuando se disponen en 

diferentes combinaciones y espesores. Al tener un total de seis placas, con este maniquí se pueden 

lograr espesores que van desde 1 cm hasta 6 cm. Este maniquí está hecho de resina epóxica y fue 

diseñado para controles de calidad e investigación en sistemas de tomosíntesis y tomografía 

computarizada (CT) de mama.  

 

https://www.supertechx-ray.com/BreastImagingandMammography/Training/RSDRS-750.php
https://www.supertechx-ray.com/BreastImagingandMammography/Training/RSDRS-750.php
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Figura 2.4. Maniquí CIRS, modelo BR3D 020 y su respectiva imagen mamográfica. Este maniquí fue 

diseñado para evaluar la detección de distintos tamaños de lesiones dentro de un medio heterogéneo 

equivalente al de la mama (Bliznakova et al 2018). 

Otro maniquí desarrollado con esta misma idea de utilizar placas para formar maniquís de 

distinto espesor, es el construido por Carton y colaboradores (Carton et al 2011), quienes 

propusieron una técnica para fabricar maniquís antropomórficos en 3D basándose en un modelo 

matemático de la mama.  

 

 

Figura 2.5. Maniquí antropomórfico desarrollado por Carton y colaboradores (Carton et al 2011), junto a 

la imagen obtenida del mismo mediante una mamografía digital y una tomosíntesis, respectivamente. 

El maniquí desarrollado tiene un volumen de 450 cm3. El total de placas simula una mama 

comprimida con 5 cm de espesor. Los materiales del maniquí son el FC-720 (equivalente en un 

50% al tejido glandular) y una resina epóxica (equivalencia del 100% con el tejido adiposo). En 

este maniquí se simula el tejido glandular, el tejido adiposo, la piel, y los ligamentos de Cooper. 

Mamografía Tomosíntesis 
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Las imágenes obtenidas con mamografía y tomosíntesis (ver Figura 2.5) muestran el potencial de 

estos maniquís para ser utilizados en evaluaciones cualitativas y cuantitativas de los sistemas de 

imagen de rayos X en 2D y 3D.  

2.1.1 Maniquís para sistemas PET dedicados a mama 

Para investigación y controles de calidad en sistemas PET dedicados a mama, fueron 

desarrollados varios tipos de maniquís. Entre los más importantes podemos mencionar el maniquí 

desarrollado por Springer y Mawlawi (2011) para estudiar un sistema PEM, construido por placas 

semicilíndricas hechas de gelatina con una concentración uniforme de 18F-FDG (0.065 𝜇Ci/cm3), 

la cual fue escogida para simular la captación en tejido mamario normal una hora después de la 

inyección de 15 mCi de 18F-FDG. Las placas apiladas adquieren la forma de una mama semi 

comprimida en un estudio PEM (ver Figura 2.6). La placa central del maniquí tiene estructuras 

cilíndricas de 3 cm de diámetro y 1.5 cm de alto, que simulan quistes y lesiones mamarias. 

 

 

Figura 2.6. Maniquís semicilíndricos utilizados en los estudios de caracterización del sistema PEM-

FLEX Solo II. En rojo se muestran las lesiones. Adaptado de Springer y Mawlawi (2011). 

Con estas placas se puede conseguir espesores que van desde 4 cm hasta 12 cm. Los maniquís 

diseñados en este trabajo tienen 20 cm de largo y 12 cm de ancho, con un volumen que varía entre 

1500 y 3000 cm3, en función del espesor elegido. 

Otro maniquí desarrollado para evaluar un sistema PET dedicado a mama, fue el desarrollado 

por Moliner y colaboradores (Moliner et al 2012). El maniquí es un cilindro de 13 cm de diámetro 

y 6 cm de altura, diseñado para cubrir el campo de visión del sistema dedicado. Insertados en este 

maniquí fueron colocados cuatro cilindros, a la misma distancia desde el centro, de 5 cm de altura 

con diámetros de 2, 2.6 y 1.5 cm. Estos fueron llenados de agua con distintas concentraciones de 

2
0
 c

m
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actividad, para modelar a los quistes y las lesiones. En la Figura 2.7 se muestran los detectores de 

este sistema (ver Figura 2.7a)  y la geometría del maniquí (ver Figura 2.7b).  

 

 

 

 

a) b) 

Figura 2.7.  a) Fotografía y dimensiones del anillo detector del sistema MAMMI. b) Maniquí utilizado en 

el estudio de caracterización. Adaptado de Moliner et al (2012). 

Otro estudio de caracterización sobre un sistema PEM, en este caso, el sistema Clear-PEM, 

desarrollado por el Consorcio PEM en el marco de la Colaboración Crystal Clear en el CERN 

(Abreu et al 2007), utilizó maniquís cilíndricos de gelatina, con lesiones esféricas insertadas de 

distintos diámetros (1.5 – 15 mm). La Figura 2.8b muestra a uno de estos maniquís con un volumen 

de 600 cm3 y con un diámetro de 10 cm (Henriques 2011). También se observa en la imagen (ver  

Figura 2.8a), la geometría del sistema de detección. 

 

 

13 cm 
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a) b) 

Figura 2.8. a) Sistema Clear-PEM (Santos et al 2004). b) Maniquí utilizado en el estudio de 

caracterización. En rojo se muestran las lesiones. Adaptado de Henriques (2011). 

Como se puede observar, la forma de los maniquís que fueron utilizados en cada caso tiene 

relación con la geometría del sistema detector. La Tabla 2.1 muestra un resumen con los datos más 

importantes de cada maniquí descrito anteriormente.  

2.1.2 Maniquís computacionales de la mama 

Las simulaciones computacionales de las distintas técnicas de imagen se han vuelto muy 

comunes actualmente. Estas por lo tanto requieren de maniquís computacionales que pueden ser 

simples o complejos según la precisión que se necesite. Estos maniquís pueden ser construidos por 

ejemplo a través de figuras geométricas, volúmenes voxelizados basados en imágenes médicas, 

entre otros. 

Los maniquís computacionales de mama son utilizados para el desarrollo y la evaluación de 

nuevas modalidades de sistemas de imagen, que pretenden detectar y caracterizar de mejor manera 

las lesiones mamarias en una etapa temprana. También son utilizados para la optimización de 

nuevos sistemas de imagen. Los maniquís computacionales tridimensionales de la mama con 

distribución realista de tejido mamario se pueden clasificar en dos grandes grupos: maniquís 

matemáticos de la mama y maniquís creados a partir de imágenes médicas. 

1
0
 c

m
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Tabla 2.1. Características más importantes de los maniquís desarrollados para evaluar el rendimiento de distintos sistemas de imagen dedicados al 

estudio de la mama. 

Tipo de Estudio Fabricante y Modelo Espesor 

(cm) 

Material Volumen 

(cm3) 

Objetos Simulados 

Mamografía Gammex (modelo: 

156) 

4.5 Acrílico y 

cera 

495.7 Neoplasias y 

microcalcificaciones 

Mamografía CIRS (modelo: 011A) 4.5 Resina 

epóxica 

~ 1100 Masas tumorales, 

calcificaciones y ductos 

fibrosos 

Mamografía RSD (modelo: 

Mammo II RS-750) 

5 Gel ----- ----- 

Tomosíntesis y 

CT de mama 

CIRS (modelo: BR3D 

020) 

1 - 6 Resina 

epóxica 

~ (157 – 942) Fibrillas, microcalcificaciones y 

masas 

Mamografía, 

tomosíntesis, y 

CT de mama 

(Carton et al 2011) 5 Resina 

epóxica y 

FC-720 

450 Tejido glandular, tejido 

adiposo, piel y ligamentos de 

Cooper. 

PEM (Springer and 

Mawlawi 2011) 

4 - 12 Gelatina 1500 - 3000 Quistes y lesiones 

PET mamario (Moliner et al 2012) 6 Agua 796 Quistes y lesiones 

PEM (Henriques 2011) 8 Gelatina 600 Lesiones 
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Maniquís matemáticos de la mama: Este tipo de maniquís aprovechan las técnicas matemáticas 

para modelar a la mama. Los más simples son presentados en forma de cilindros, medios elipsoides 

o placas semicilíndricas (ver Figura 2.9) y son utilizados principalmente para dosimetría y la 

optimización de la geometría de adquisición.  

 

 

 

Figura 2.9. Maniquí matemático simple usado para cálculo de dosis. Representa una mama comprimida 

en un estudio de mamografía y tomosíntesis (Bliznakova et al 2018). 

Otro tipo de maniquís matemáticos van más allá y representan varios elementos básicos de la 

mama: forma, sistema de conductos mamarios, ligamentos de Cooper, músculos pectorales, vasos 

sanguíneos, piel y las anomalías. En la Figura 2.10, se muestran dos ejemplos de este tipo de 

maniquís. Luego de ser construido utilizando figuras geométricas, el maniquí es presentado como 

un volumen voxelizado. Por ejemplo, utilizando la metodología propuesta por Pokrajac y 

colaboradores (Pokrajac et al 2012), se puede generar maniquís con un tamaño de voxel en el 

rango de 25 – 1000 𝜇𝑚3/ voxel.  
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a) b) 

Figura 2.10. a) Maniquí de mama creado utilizando modelado matemático (Bliznakova et al 2010). b) 

Compartimentos adiposos generados utilizando un algoritmo de crecimiento de regiones para un maniquí 

computacional (Bakic et al 2011).  

Maniquís creados a partir de imágenes médicas: Otro tipo de maniquís computacionales y 

antropomórficos puede ser construido a partir de imágenes tomográficas tanto de pacientes como 

de maniquís. Estos maniquís tienen distribuciones realistas del tejido mamario y son construidos 

a través de un proceso de segmentación. Usando este método, Hoeschen y colaboradores 

(Hoeschen et al 2005) crearon modelos voxelizados de la mama a partir de datos de tomografía 

computarizada de alta resolución. Otro ejemplo de este tipo de maniquís, es el desarrollado por Li 

y colaboradores (Li et al 2009). Para este trabajo se utilizaron datos de una tomografía 

computarizada y mediante algoritmos aplicados sobre estos datos, se redujo el ruido y se 

corrigieron los efectos producidos por la dispersión antes de aplicarse el proceso de segmentación. 

2.2 Condiciones clínicas de un estudio PEM  

Para conocer los aspectos más importantes de un estudio clínico PEM de rutina, se puede revisar 

el trabajo presentado por Berg y sus colaboradores (Berg et al 2006). En este estudio se evaluó el 

desempeño diagnóstico del compuesto FDG utilizando el sistema PEM Flex desarrollado por 

Naviscan. Para realizar las pruebas, se pidió a los pacientes ayunar por 4 horas antes del estudio. 

Posteriormente, una dosis media de 440 MBq de FDG (rango: (0.30 - 0.80) x 103 MBq) fue 

inyectada en el brazo del lado opuesto a la lesión. Los pacientes debieron reposar tranquilamente 

luego de la inyección un tiempo medio de 95 min (rango: 47 - 216 min) y orinar antes de realizar 

el estudio. La variación de este lapso, en algunos casos, se debió principalmente a que la 

administración del compuesto FDG se realizó en un lugar distinto al lugar donde fue realizado el 

estudio PEM y en otros casos, debido a que previamente se realizó un estudio PET de cuerpo 
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entero. Los espesores de mama encontrados en este estudio comprenden un rango entre 2.8 y 20 

cm, con una media de 6.2 cm. Respecto a la concentración de actividad de fondo para este estudio, 

se puede decir que se trabajó con un valor igual a 3.5 kBq/ml, considerando el tiempo de espera 

de 95 min antes de realizar el estudio, el valor de dosis promedio, el tiempo de espera promedio y 

una distribución uniforme del compuesto radioactivo en un paciente de 70 kg. La equivalencia de 

1 kg del cuerpo humano con 1 L del volumen de este se utilizó para este cálculo.  

Otro estudio donde se detalla el procedimiento de rutina previo a un estudio PEM, es el 

realizado por Wang y sus colaboradores (Wang et al 2011), para el cual se analizó, entre otros 

estudios, la correlación entre los valores de captación de 18F-FDG en un estudio PEM y el estado 

de distintos parámetros relativos a los tumores. Para realizar las pruebas a los pacientes, estos 

ayunaron durante al menos 6 horas antes de la administración promedio (± desviación estándar) 

de (0.60 ± 0.03) x103 MBq de FDG. En este estudio, la compresión leve de las mamas fue realizada 

con una separación de los detectores de 7.2 ± 1.7 cm. El tiempo medio desde la inyección de FDG 

hasta la exploración en la que se obtuvieron las medidas fue de 121 ± 15 minutos. Si se considera 

una distribución uniforme del compuesto FDG en 70 L y 121 min de reposo antes del estudio PEM, 

la concentración de fondo tiene un valor igual a 4.0 kBq/ml. En la Tabla 2.2, se muestra un 

resumen con los datos más importantes mencionados anteriormente. 

Tabla 2.2. Condiciones clínicas de un estudio PEM: Valores de dosis, tiempos de espera y separación de 

detectores. 

Estudio Dosis de FDG (MBq) Tiempo de 

espera (min) 

Concentración de 

actividad en la 

mama (kBq/ml)a 

Separación 

de los 

detectores 

(cm) 

(Berg et al 2006) Media: 440 

(0.30 - 0.80) x103 

Media: 95 

(47 - 216) 

3.5 Media: 6.2 

(2.8 - 20) 

(Wang et al 2011) (0.60 ± 0.03) x103 121 ± 15 4.0 ± 0.4 7.2 ± 1.7 

aLos valores de concentración de actividad en la mama se calcularon usando el tiempo promedio de espera y 70 L de 

volumen. 

 

Los valores del cociente lesión a fondo (LBR) encontrados comúnmente en la clínica son: 3, 5, 

11 y 21 (Macdonald et al 2012). Es importante resaltar que la concentración de actividad en el 
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fondo no solo es función de la dosis inyectada al paciente o del tiempo de espera antes de realizar 

el estudio, sino también del peso de este. Por ejemplo, en el trabajo citado últimamente (Macdonald 

et al 2012), se buscó caracterizar, mediante el uso de maniquís, la relación entre la sensibilidad de 

detección de las lesiones en la mama y la actividad inyectada al paciente, en función del tamaño 

de la lesión y el contraste, usando el sistema PEM-Flex Solo II. La máxima concentración de 

actividad en el fondo utilizada en este trabajo fue de 4.1 kBq/ml. Considerando un tiempo de espera 

de 60 min y la equivalencia de 1 L del volumen del cuerpo con un 1 kg de la masa de este, esta 

concentración, aproximadamente, es el resultado de una actividad inyectada de 555 MBq en un 

paciente de 90 kg, o también de 370 MBq de actividad inyectada en un paciente de 60 kg. Es por 

esta razón que, al no conocer el peso de los pacientes, no se colocó un rango para las actividades 

de fondo en el trabajo de Berg y colaboradores (ver Tabla 2.2), a pesar de tener el rango de 

actividades inyectadas en los pacientes. 

En el trabajo de MacDonald y colaboradores (Macdonald et al 2012) también se muestra que 

la sensibilidad en la detección del sistema PEM-Flex Solo II depende más del tamaño de la lesión 

y en el contraste, que en la concentración de actividad de fondo, mencionando, por ejemplo, que 

la sensibilidad en la detección de las lesiones se mantiene por arriba del 90% para actividades 

inyectadas tan bajas como 100 MBq, para lesiones con un diámetro ≥ 8 mm. 

En cuanto al procedimiento clínico para la adquisición de datos con un sistema PEM, se realizan 

dos vistas de la mama, una cráneo-caudal y otra oblicua medio-lateral (MacDonald et al 2009), 

ambas con una compresión leve de la mama. Como se mencionó en la sección 1.3.1, el sistema 

PEM es un sistema de tomografía de ángulo limitado. Esta técnica de imagen presenta una 

anisotropía en la resolución espacial debido a que los detectores no rodean la mama ni rotan para 

realizar un muestreo de 360°. Es por esta razón que se realizan dos vistas de la mama para tener 

una alta resolución espacial en las tres dimensiones.  

Respecto a los volúmenes de las mamas encontrados en un estudio clínico, el reporte presentado 

en (WorldData.info 2020) muestra que los volúmenes de las mamas en el mundo van desde aprox. 

1668 ml en Estados Unidos hasta 111 ml en Filipinas. En México, según esta referencia, el 

volumen promedio es igual a 299 ml. Estos volúmenes fueron encontrados utilizando escáneres 

tridimensionales. Todas las mujeres analizadas tenían entre 28 y 30 años y gozaban de una salud 

normal. Además, no estaban embarazadas, no estaban amamantando y no se habían sometido a 

una cirugía de mama. Otro estudio realizado en Estados Unidos donde se midió el volumen de las 
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mamas, pero esta vez, utilizando mamografías, fue realizado por Rostas y colaboradores (Rostas 

et al 2018). En este estudio se reporta que el volumen promedio medido de las mamas es igual a 

915.7 ml (rango: 95.3 - 3538 ml) para un total de 45 pacientes entre 19 y 82 años. Como se puede 

ver, estos resultados muestran un acuerdo con lo presentado por el anterior estudio.  

2.3 Sistema de detección del Prototipo PEM-IFUNAM 

El sistema PEM utilizado en este trabajo de tesis, es el prototipo PEM que está siendo diseñado 

y construido por el Laboratorio de Imágenes Biomédicas del IF-UNAM. Este sistema está basado 

en el uso de fotomultiplicadores de silicio (SiPM) y consiste en dos paneles detectores para el 

registro en coincidencia de los fotones de aniquilación, cubriendo un área similar a la cubierta por 

un sistema PEM comercial, los cuales se caracterizan por tener un área de detección grande, y una 

distancia corta desde la mama, proporcionando una amplia cobertura de ángulo sólido que 

incrementa la eficiencia de detección.  

Cada módulo detector en un panel está basado en el ArrayC-60035-64P, un arreglo de 8 × 8 

fotomultiplicadores de silicio, con una distancia entre elementos de 7.2 mm fabricado por SensL 

Technologies Ltd. (Cork, Irlanda) y con un área activa de 6 mm × 6 mm. Este arreglo de 64 SiPMs 

cubre un área total de 57.4 mm × 57.4 mm con un espacio muerto mínimo entre ellos. Cada SiPM 

contiene 18980 microceldas de 35 𝜇m de tamaño. Estos SiPMs se encuentran acoplados a cristales 

centelladores LYSO utilizando una guía de luz relativamente gruesa. Cada panel detector de los 

dos que componen este prototipo PEM está compuesto de un arreglo de 3 × 3 módulos detectores, 

con una separación entre los centros de cada módulo de 58.1 mm. Más información sobre las 

especificaciones técnicas de este prototipo PEM se puede encontrar en el trabajo realizado por E. 

Calva-Coraza y colaboradores (Calva-Coraza et al 2017). En la Figura 2.11 se muestra un esquema 

de los paneles detectores junto a sus dimensiones. 
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Figura 2.11. Panel detector del Prototipo PEM-IFUNAM. La separación entre los centros de los módulos 

detectores es de 58.1 mm (es decir, separados por una brecha de aire de 0.7 mm). 

2.4 Maniquís para la caracterización del prototipo PEM-IFUNAM 

Con el objetivo de realizar pruebas de caracterización al prototipo PEM-IFUNAM mediante 

simulaciones MC y luego de haber analizado los distintos tipos de maniquís diseñados para evaluar 

varios sistemas de imagen para estudios de mama (ver Tabla 2.1), como también los volúmenes 

de las mamas reportados en la clínica (Rostas et al 2018), fueron construidos dos tipos de maniquís, 

uno cilíndrico (ver Figura 2.12a) y otro con forma de una mama comprimida en un típico estudio 

PEM (ver Figura 2.12b). El maniquí cilíndrico tiene un radio de 5 cm, mientras que, el maniquí 

con forma de mama está compuesto de cuñas con distintas dimensiones de tal forma que ordenadas 

en conjunto, el maniquí adopta la forma deseada. Para ambos tipos de maniquís, el espesor depende 

de la separación de los paneles detectores.   
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a) b) 

Figura 2.12. Maniquís utilizados para la caracterización del prototipo PEM-IFUNAM. a) Maniquí 

cilíndrico. b) Maniquí con forma de mama comprimida que está compuesto de un conjunto de cuñas. 

Las cuñas individuales que componen el maniquí mostrado en la Figura 2.12b, son mostradas 

en la Figura 2.13 y las dimensiones de estas se encuentran descritas en la Tabla 2.3. 

 

  

 

a) b) c) 

Figura 2.13. Cuñas que componen el maniquí con forma de mama comprimida. a) Tamaño global del 

maniquí. El espesor de este depende de la separación de los detectores. b) Variables que determinan el 

tamaño de cada una de las cuñas. c) Numeración que recibe cada cuña en la geometría diseñada en 

GATE. 

El valor de las variables “y1”, “y2”, de cada una de las cuñas, como también el área formada 

por estos valores, se muestran en la Tabla 2.3. La variable “z” para todas las cuñas, toma el valor 

de 20 mm. El valor del volumen de cada cuña se encuentra multiplicando su área transversal con 

el valor de la separación entre los detectores dado por la variable “x”, que toma los valores de 2.5, 

4, 6, 8, 10 y 12 cm. 
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y1 
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Tabla 2.3. Dimensiones de las cuñas que componen el maniquí con forma de mama comprimida. 

 y1 (mm) y2 (mm) Área (cm2) 

Cuña 0 1 38.3 3.93 

Cuña 1 38.3 70.7 10.9 

Cuña 2 70.7 92.4 16.31 

Cuña 3 92.4 100 19.24 

Cuña 4 100 92.4 19.24 

Cuña 5 92.4 70.7 16.31 

Cuña 6 70.7 38.3 10.9 

Cuña 7 38.3 1 3.93 

 

Usando estos espesores, se obtiene que con el maniquí cilíndrico los volúmenes para las 

simulaciones de caracterización están en el rango de 196 – 942 ml, mientras que con el maniquí 

de cuñas este rango es de 252 – 1209 ml. 

2.5 Simulaciones Monte Carlo 

Para realizar las simulaciones Monte Carlo de caracterización del prototipo PEM-IFUNAM se 

utilizó el software GATE en su versión 8.2. Como se mencionó en la sección 1.5, cuando se trata 

de simular un estudio de tomografía o mamografía por emisión de positrones, este software permite 

clasificar las coincidencias registradas por el sistema de detección en verdaderas, dispersadas o 

aleatorias.  

En algunos casos, se realizó la simulación del transporte de radiación en aire. Realizar 

simulaciones considerando una fuente emisora de positrones y al aire como medio atenuante es 

algo que no se da en la práctica, ya que los sistemas de imagen que utilizan radioisótopos emisores 

de positrones forman las imágenes mediante los fotones generados en los procesos de aniquilación 

positrón – electrón, y al tener al aire como medio atenuante, estas aniquilaciones son escasas. Sin 

embargo, en un proceso de caracterización donde se busca analizar la contribución de 

coincidencias verdaderas y dispersadas en un estudio clínico PEM, es necesario realizar 
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simulaciones en aire, debido a que los resultados encontrados en estas condiciones representan un 

caso ideal con el cual comparar los resultados encontrados considerando condiciones que se dan 

en la clínica. Es por esta razón que en esta tesis el tipo de fuente emisora de radiación utilizada 

para las simulaciones MC fue una fuente emisora de fotones de aniquilación, en donde cada evento 

de aniquilación simulado consiste en la generación de un par de fotones de 511 keV cada uno, que 

se emiten con direcciones opuestas entre sí. Este tipo de fuente (que simula el proceso físico de 

aniquilación del positrón – electrón) no toma en cuenta dos efectos físicos: a) el alcance del 

positrón, y b) la falta de colinealidad de los fotones emitidos. 

Para el transporte de la radiación, los procesos físicos considerados en las simulaciones en 

GATE fueron los de mayor probabilidad de ocurrencia para los fotones de aniquilación (511 keV) 

y para los electrones liberados por estos. Los fenómenos físicos simulados son, a grandes rasgos, 

los siguientes: 

• Efecto Fotoeléctrico 

• Dispersión Compton 

• Dispersión de Rayleigh 

• Ionización y Excitación Electrónica 

Respecto al procedimiento para el análisis de los datos obtenidos en GATE, estos fueron 

evaluados usando el software Matlab (MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts). Los archivos 

generados luego de las simulaciones MC en GATE, son archivos root. El software ROOT (Brun 

and Rademakers 1997, ROOT 2021), encargado de leer este tipo de archivos, es un software 

diseñado para el análisis de datos y es usado comúnmente en física de altas energías. Sin embargo, 

debido a una mayor familiaridad con Matlab, los datos de las simulaciones fueron pasados a este 

último para su respectivo análisis. El flujo de la información se muestra en la Figura 2.14. En esta 

figura, la variable ID hace referencia al número de identificación del evento de aniquilación 

simulado, E representa la energía registrada por el sistema de detección y, por último, NC y NR, 

representan el número de dispersiones Compton y de Rayleigh, respectivamente.  
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Figura 2.14. Flujo de información para el análisis de las simulaciones MC. 

Las cantidades calculadas para evaluar los efectos provocados por los fotones de aniquilación 

que se atenúan y dispersan en la mama, en términos de la cuantificación de los eventos de 

coincidencias registrados por un sistema PEM, fueron: Razón Dispersado a Verdadero (STR) y 

Razón Verdaderomama a Verdaderoaire (TbTaR). Ambas cantidades se definen como: 

            𝑆𝑇𝑅 =
𝑁𝑟𝑜. 𝐶𝑜𝑖𝑛𝑐𝑖𝑑𝑒𝑛𝑐𝑖𝑎𝑠 𝐷𝑖𝑠𝑝𝑒𝑟𝑠𝑎𝑑𝑎𝑠

𝑁𝑟𝑜. 𝐶𝑜𝑖𝑛𝑐𝑖𝑑𝑒𝑛𝑐𝑖𝑎𝑠 𝑉𝑒𝑟𝑑𝑎𝑑𝑒𝑟𝑎𝑠
  , (1) 

             𝑇𝑏𝑇𝑎𝑅 =
𝑁𝑟𝑜. 𝐶𝑜𝑖𝑛𝑐𝑖𝑑𝑒𝑛𝑐𝑖𝑎𝑠 𝑉𝑒𝑟𝑑𝑎𝑑𝑒𝑟𝑎𝑠 𝑒𝑛 𝑡𝑒𝑗𝑖𝑑𝑜 𝑚𝑎𝑚𝑎𝑟𝑖𝑜

𝑁𝑟𝑜. 𝐶𝑜𝑖𝑛𝑐𝑖𝑑𝑒𝑛𝑐𝑖𝑎𝑠 𝑉𝑒𝑟𝑑𝑎𝑑𝑒𝑟𝑎𝑠 𝑒𝑛 𝑎𝑖𝑟𝑒
 . (2) 

Otra cantidad complementaria que se utiliza para caracterizar la contribución de los fotones 

dispersados es la Fracción de Dispersión (SF, por sus siglas en inglés), definida como: 

GATE 

ROOT 

Fotón de aniquilación #1: 

ID, (x, y, z, E, NC, NR)detector, 

(NC, NR)maniquí, (x, y, z)fuente 

Fotón de aniquilación #2: 

ID, (x, y, z, E, NC, NR)detector, 

(NC, NR)maniquí, (x, y, z)fuente 

Matlab 
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            𝑆𝐹 =
𝑁𝑟𝑜. 𝐶𝑜𝑖𝑛𝑐𝑖𝑑𝑒𝑛𝑐𝑖𝑎𝑠 𝐷𝑖𝑠𝑝𝑒𝑟𝑠𝑎𝑑𝑎𝑠

𝑁𝑟𝑜. 𝑇𝑜𝑡𝑎𝑙 𝑑𝑒 𝐶𝑜𝑖𝑛𝑐𝑖𝑑𝑒𝑛𝑐𝑖𝑎𝑠
  . (3) 

Suponiendo una contribución despreciable de coincidencias aleatorias, el número total de 

coincidencias es igual a la suma de coincidencias verdaderas y coincidencias dispersadas, por lo 

que SF también se puede escribir como: 

            𝑆𝐹 =
𝑆𝑇𝑅

𝑆𝑇𝑅 + 1
  . (4) 

Es común que tanto el SF, como la atenuación de coincidencias verdaderas dada por (1−𝑇𝑇𝑅), 

se escriban como porcentajes. 

En la primera prueba de caracterización se calculó la variable TwTaR, donde w hace referencia 

al agua. A menos que se diga lo contrario, las variables STR, SF, TwTaR y TbTaR fueron calculadas 

utilizando todas las LORs detectadas. Es muy común aplicar restricciones geométricas a las LORs 

con el fin de minimizar una degradación en la resolución espacial. Las simulaciones realizadas se 

centraron en analizar el comportamiento de las variables STR y TbTaR para distintas geometrías de 

adquisición. 

2.5.1 Geometrías y parámetros de las simulaciones MC 

2.5.1.1 Geometrías para la adquisición de datos 

Las geometrías utilizadas para las simulaciones de las pruebas de caracterización fueron tres:  

• Geometría 1: maniquí cilíndrico (5 cm de radio) ubicado en el centro de los paneles (ver 

Figura 2.15a). 

• Geometría 2: maniquí cilíndrico (5 cm de radio) ubicado en la parte inferior de los paneles 

(ver Figura 2.15b). 

• Geometría 3: maniquí construido con múltiples cuñas ubicado en la parte inferior de los 

paneles (ver Figura 2.15c). Esta geometría fue diseñada para tener una geometría más realista 

de la mama. 
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Las geometrías 2 y 3 incluyen un bloque de agua de dimensiones de 20 × 20 × 5 cm3 que simula 

la caja torácica, la cual contribuye en la atenuación de la radiación en un estudio clínico. 

 

 

 

  

a) Geometría 1 b) Geometría 2 c) Geometría 3 

Figura 2.15. Geometría de los maniquís de mama dentro del prototipo PEM para las pruebas de 

caracterización. En las geometrías mostradas en a) y b) se tiene un maniquí cilíndrico de 5 cm de radio, 

mientras que en la geometría mostrada en c), se tiene un maniquí de múltiples cuñas. Las estructuras 

dibujadas con líneas representan a los paneles detectores. 

2.5.1.2 Parámetros utilizados en las simulaciones MC 

Los parámetros de funcionamiento de un determinado sistema PEM, son una componente 

importante si se desea realizar simulaciones Monte Carlo del proceso de detección en coincidencia; 

por ejemplo, es necesario conocer la ventana en energía y la ventana temporal utilizada por el 

sistema en cuestión, como también su resolución en energía. Otros parámetros de interés también 

son el número de historias a simular, la separación de los paneles detectores, el tipo de fuente, el 

material del maniquí, el material del cristal centellador del sistema de detección, entre otros. En la 

Tabla 2.4 se muestran los parámetros más importantes considerados en las siguientes pruebas de 

caracterización del prototipo PEM-IFUNAM. Los valores de estos parámetros se basan en valores 

reportados en distintos estudios de caracterización de sistemas PEM (Wang et al 2006, Santos et 

al 2004, Lu et al 2019). 

 

z 

y 

x 
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Tabla 2.4. Parámetros utilizados en las simulaciones MC de las pruebas de caracterización. 

Parámetro Valor 

Número de historias 1 × 106 

Tipo de Fuente “puntual” (PS), representada por una 

esfera de 2 mm de radio al centro del 

maniquí o, uniforme (US), en todo el 

volumen de este  

Ventana en Energía (keV) 350 – 650, 200 – 750 

Resolución en Energía (%) 26 

Ventana Temporal (ns) 6 

Separación de los Detectores (cm) 2.5, 4, 6, 8, 10 y 12 

Material del Maniquí aire, agua, tejido mamario (50% 

tejido adiposo, 50% tejido glandular) 

Geometría de adquisición 1, 2, 3 (ver Figura 2.15) 

 

Para el tejido mamario utilizado como material de los maniquís, se trabajó con el material 

“breast” de la biblioteca de GATE. En este software se pueden ver los componentes de este 

material. Para el caso del material “breast”, los componentes y sus respectivos porcentajes son los 

siguientes: oxígeno (52.70%), carbono (33.20%), hidrógeno (10.60%), nitrógeno (3%), azufre 

(0.20%), sodio (0.10%), fósforo (0.10%), cloro (0.10%). Esta composición del tejido mamario que 

ofrece GATE corresponde a una composición del 50% de tejido adiposo y 50% de tejido glandular 

de acuerdo al Reporte 46 del ICRU (White et al 1992), donde se muestra la composición para 

distintos tejidos del cuerpo humano y al software XCOM, que permite hallar coeficientes de 

atenuación para distintos compuestos (NIST 2021). 

2.5.2 Primera prueba de caracterización: Simulaciones Monte Carlo de un proceso simple 

de detección  

Esta prueba de caracterización busca analizar las características más generales de un proceso 

simple de detección. Para esta prueba se consideró la geometría 1 (ver Figura 2.15a). Distintas 

vistas de esta geometría se muestran en la Figura 2.16. Además de hallar las variables STR y TwTaR 
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que miden la contribución de las coincidencias dispersadas y la atenuación de coincidencias 

verdaderas, respectivamente, se construyeron histogramas bidimensionales con el número y 

posición de los fotones registrados por el prototipo PEM-IFUNAM, identificando los que 

provienen de coincidencias verdaderas (CV) y de coincidencias dispersadas (CD). 

 

   

Figura 2.16. Distintas vistas de la geometría utilizada para la primera prueba de caracterización. En este 

caso se muestra un maniquí cilíndrico de 4 cm de espesor. También se muestran dos ejes de coordenadas 

que servirán como orientación en las gráficas mostradas en los resultados (derecha). 

Los parámetros más importantes para la simulación de esta prueba de caracterización se 

muestran en la Tabla 2.5. 

Tabla 2.5. Parámetros utilizados en las simulaciones MC de la primera prueba de caracterización. 

Parámetro Valor 

Número de historias 1 × 106 

Tipo de Fuente “puntual” (PS) 

Ventana en Energía (keV) 350 – 650 

Resolución en Energía (%) 26 

Ventana Temporal (ns) 6 

Separación de los Detectores (cm) 2.5, 4, 6, 8, 10 y 12 

Material del Maniquí aire, agua 

Geometría de adquisición 1 (ver Figura 2.15a) 

 

y 

z 
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2.5.3 Segunda prueba de caracterización: Simulaciones Monte Carlo de un proceso de 

detección para distintas geometrías del maniquí 

Las simulaciones realizadas en esta prueba de caracterización se centraron en analizar el 

comportamiento de las variables STR y TbTaR para distintas geometrías. El primer estudio para 

esta prueba de caracterización tuvo como objetivo analizar el efecto que produce ubicar el maniquí 

en dos lugares diferentes en el sistema PEM-IFUNAM, como también el efecto que tiene añadir 

la presencia de un bloque de agua que simula la caja torácica, similar a lo que ocurre en un estudio 

clínico. Para este caso se trabajó con las geometrías 1 y 2 (ver Figura 2.15), utilizando una fuente 

puntual y una fuente uniforme, y se calcularon las variables de interés como función del volumen 

del maniquí.  

Cambiar la forma del maniquí también es un efecto que se desea analizar. Para este propósito, 

se realizó un segundo estudio y se analizó el comportamiento de las variables STR y TbTaR, 

utilizando una fuente puntual y una fuente uniforme, para distintos espesores de maniquí con las 

geometrías 2 y 3 (ver Figura 2.15). Los parámetros más importantes para la simulación de esta 

prueba de caracterización se muestran en la Tabla 2.6. Con el fin de tener más información para 

realizar análisis posteriores, en esta prueba de caracterización se utilizó una ventana en energía 

más grande. 

Tabla 2.6. Parámetros utilizados en las simulaciones MC de la segunda prueba de caracterización. 

Parámetro Valor 

Número de historias 1 × 106 

Tipo de Fuente “puntual” (PS), uniforme (US) 

Ventana en Energía (keV) 200 – 750 

Resolución en Energía (%) 26 

Ventana Temporal (ns) 6 

Separación de los Detectores (cm) 2.5, 4, 6, 8, 10 y 12 

Material del Maniquí aire, tejido mamario 

Geometría de adquisición 1, 2, 3 (ver Figura 2.15) 
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2.6 Contribución de las coincidencias aleatorias 

Este tipo de coincidencias ocurre de manera frecuente. Una forma de disminuir el número de 

este tipo de coincidencias es reducir la ventana temporal que utilizan los detectores o reducir la 

concentración de actividad. Para ilustrar el comportamiento del número de coincidencias 

aleatorias, se analizó el valor de este número en función del volumen del maniquí, utilizando los 

datos obtenidos de las simulaciones para la segunda prueba de caracterización. La información 

utilizada para este análisis se muestra en la Tabla 2.7. Se utilizó la geometría 3 debido a que es la 

geometría que más se asemeja a la encontrada en un estudio PEM. 

Tabla 2.7. Información utilizada para el análisis de la contribución de coincidencias aleatorias. 

Parámetro Valor 

Tipo de Fuente “puntual” (PS), uniforme (US) 

Separación de los Detectores (cm) 2.5, 4, 6, 8, 10 y 12 

Material del Maniquí tejido mamario 

Geometría de adquisición 3 (ver Figura 2.15c) 

2.7 Restricción en la ventana en energía 

En esta sección se busca evaluar el efecto que tiene restringir la ventana en energía utilizando 

la información obtenida en la segunda prueba de caracterización. Respecto a los parámetros de las 

simulaciones, para esta prueba se utilizó el rango de 350 – 700 keV para la ventana en energía, el 

cual se usó en pruebas de caracterización del sistema PEM-FLEX Solo II (MacDonald et al 2009, 

Torres-Urzúa et al 2020). Este rango para la ventana en energía es distinto al rango de 200 – 750 

keV utilizado en la segunda prueba de caracterización.  

El efecto de restringir la ventana en energía también se evaluó a través de las variables STR y 

TbTaR. La información utilizada para este análisis se muestra en la Tabla 2.8. 
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Tabla 2.8. Información utilizada para el análisis de una restricción en la ventana en energía. 

Parámetro Valor 

Tipo de Fuente “puntual” (PS), uniforme (US) 

Ventana en Energía (keV) 200 – 750, 350 – 700 

Separación de los Detectores (cm) 2.5, 4, 6, 8, 10 y 12 

Material del Maniquí tejido mamario 

Geometría de adquisición 3 (ver Figura 2.15c) 

2.8 Restricciones a la dirección de las líneas de respuesta (LORs) 

En este punto, es necesario mencionar algunos conceptos de interés antes de comentar sobre las 

restricciones a la dirección de las LORs. Existen dos tipos de planos que son de interés en los 

sistemas PEM. Uno de ellos, son los planos paralelos a la superficie de los detectores. Estos tienen 

como dirección perpendicular al eje “x” (ver Figura 2.17b). Otros planos de interés son los planos 

perpendiculares, llamados también planos transversales, que son perpendiculares a la superficie de 

los detectores y a la dirección del eje “z” (ver Figura 2.17c). Los planos paralelos a la superficie 

de los detectores son de gran relevancia ya que a lo largo de ellos se reconstruyen las imágenes 

tomográficas. 

 

 
  

a) b) c) 

Figura 2.17. a) Sistema de coordenadas de la geometría diseñada en GATE. b) En rojo, un plano paralelo 

a la superficie de los detectores. c) En azul, un plano transversal. 

z 

y 

x 
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Las líneas de respuesta en un sistema PEM, por lo general suelen estar restringidas 

geométricamente. Por ejemplo, en el sistema PEM-FLEX Solo II, debido al reducido tamaño de 

los detectores en la dirección de movimiento (ver Figura 2.18) y también para evitar el error que 

produce no conocer la profundidad de interacción de los fotones en los detectores, las LORs, están 

restringidas mediante la condición de que ∆𝑦 y ∆𝑧 no sean mayores a 52 mm (MacDonald et al 

2009).  

 

 

Figura 2.18. Paneles detectores del sistema PEM-FLEX SOLO II. La flecha roja indica la dirección de 

escaneo (Torres-Urzúa et al 2020). 

En nuestro sistema de coordenadas las restricciones en las direcciones “y” y “z”, que son 

direcciones sobre el plano de los detectores, se las puede analizar en el plano “xy”. La limitación 

de 52 mm, mencionada anteriormente, equivale a decir que la variable (𝑙) mostrada en la Figura 

2.19 para tres casos distintos, no debe tener un valor mayor a 26 mm.  

 

   

Figura 2.19. Ejemplos de líneas de respuesta proyectadas sobre el plano “xy”.  

𝑙 

 𝜃 

𝑙 

 
𝜃 𝑙 
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En este tipo de restricción, la LOR se observa como si estuviera restringida a estar contenida 

dentro de un cuadrado, vista sobre un plano paralelo a la superficie de los detectores. Esta no es la 

única forma de restringir estas líneas de respuesta. Otros trabajos, como el desarrollado por 

Raylman y colaboradores (Raylman et al 2000), en el cual se evalúa las capacidades y limitaciones 

de un sistema PEM para detectar tumores en la mama, utilizan restricciones de las LORs mediante 

el ángulo que estas forman con la dirección perpendicular a la cara de los detectores (dirección 

“x”). Este ángulo recibe también el nombre de ángulo de aceptación (ver Figura 2.20). Si se define 

un ángulo máximo de aceptación para la dirección de las LORs, implica que estas deban atravesar 

el área de un círculo, si se observa sobre un plano paralelo a la cara de los detectores, como se ve 

en la Figura 2.20. 

 

 

Figura 2.20. Restricción de una LOR utilizando como parámetro el ángulo que esta forma con la 

dirección perpendicular a la superficie de los detectores. 

Como ejemplo de un proceso de restricción a la dirección de las LORs, utilizando la geometría 

3 de las pruebas de caracterización mostrada en la Figura 2.15c y la información obtenida de la 

segunda prueba de caracterización para una fuente distribuida uniformemente en un maniquí de 

cuñas, se ilustra algunas LORs del proceso de detección, sin restricción (ver Figura 2.21a), y 

restringidas a través del ángulo que estas forman con la dirección normal a la superficie de los 

detectores (ver Figura 2.21b). La restricción consiste en eliminar aquellas líneas de respuesta que 

superen un ángulo de 20 grados con la normal.  

 

𝜃𝑚𝑎𝑥 

Detector 1 

Detector 2 
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                                         a)                         b) 

Figura 2.21. Ilustración de un proceso de restricción de las LORs. En negro se observan los puntos de 

interacción de los fotones de aniquilación en el sistema de detección. En a), se muestran LORs sin 

restricción y en b), LORs restringidas considerando un ángulo máximo de aceptación de 20°. 

Eliminar las LORs que no cumplan una cierta condición, limita el número de eventos de 

coincidencia disponibles para realizar la reconstrucción de la imagen. Para analizar el efecto que 

esta restricción geométrica tiene sobre el número de eventos de coincidencia registrados en un 

proceso de detección, se decidió utilizar la geometría 3 y la información obtenida de la segunda 

prueba de caracterización. El análisis se basó en hallar un histograma del número de eventos de 

coincidencia registrados en un proceso de detección en función del ángulo de aceptación, 

prestando atención a tres ángulos de aceptación: 10°, 20°, 30°. Se analizó también los valores de 

las variables STR y TbTaR considerando como ángulos máximos de aceptación a estos tres últimos 

valores de ángulo. 

Para este estudio, se consideró una fuente radioactiva uniforme en el maniquí de tejido 

mamario, una separación de los detectores de 6 cm de espesor y una ventana en energía 

comprendida entre 350 – 700 keV. Tanto el valor de separación de los detectores, como el rango 

que comprende la ventana en energía, son valores encontrados en la clínica. Lo mismo ocurre para 

el tipo de fuente, en la clínica se tiene material radioactivo extendido en todo el volumen de la 

mama. La información utilizada para este análisis se muestra en la Tabla 2.9. 
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Tabla 2.9. Información utilizada para el análisis de una restricción a la dirección de las LORs. 

Parámetro Valor 

Tipo de Fuente uniforme (US) 

Ventana en Energía (keV) 350 – 700 

Separación de los Detectores (cm) 6 

Material del Maniquí tejido mamario 

Geometría de adquisición 3 (ver Figura 2.15c) 

2.9 Simulación MC de un Estudio Clínico 

En esta sección, se busca estudiar mediante simulaciones MC los aspectos más importantes 

relacionados a los efectos producidos por la atenuación y dispersión en un estudio clínico típico. 

Esta vez, el análisis fue realizado sobre reconstrucciones tomográficas obtenidas a partir de un 

algoritmo iterativo en modo de lista implementado por Osorio (Osorio Durán 2018) para el 

prototipo PEM-IFUNAM. Respecto al maniquí de las simulaciones MC, se utilizó como referencia 

el maniquí desarrollado por Torres y colaboradores (Torres-Urzúa et al 2020). En este trabajo 

citado, se propuso una metodología para la evaluación del desempeño de un sistema PEM en 

términos de la resolución espacial, uniformidad, detectabilidad de lesiones por contraste, entre 

otros, basada en el diseño y construcción de maniquís específicos con componentes que simulan 

lesiones esféricas con tamaños encontrados en la clínica. 

Las reconstrucciones tomográficas fueron evaluadas en términos de perfiles de intensidad, 

como también mediante la medición del contraste porcentual y el porcentaje de variabilidad del 

fondo, usando la metodología propuesta en el trabajo citado (Torres-Urzúa et al 2020); 

metodología que a su vez se basa en el protocolo NEMA NU 2-2001 (NEMA NU 2 2001). 

2.9.1 Geometría y parámetros de las simulaciones MC 

2.9.1.1 Geometría de una propuesta de maniquí 

El maniquí diseñado para las simulaciones MC se basó en el maniquí utilizado para evaluar la 

detectabilidad de las lesiones en el trabajo de Torres y colaboradores (Torres-Urzúa et al 2020). 

Para analizar esta característica en el trabajo citado, se utilizaron esferas rellenables con paredes 

de 1 mm de espesor y con diámetros internos iguales a 4, 6, 8 y 10 mm insertadas dentro de un 
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volumen cilíndrico de mayor tamaño como se muestra en la Figura 2.22. Respecto al sistema PEM 

utilizado en el trabajo citado, este es el sistema comercial PEM-FLEX Solo II, cuyas características 

se detallan en la sección 1.3.1. 

 

 

 

 

 

a) b) c) 

Figura 2.22. En a) y c) se muestran dos vistas del maniquí construido en el trabajo de Torres y 

colaboradores (Torres-Urzúa et al 2020). En b) se muestran las esferas insertadas en el maniquí que 

simulan lesiones. Este maniquí fue construido para evaluar la detectabilidad de lesiones. Los números 

están en milímetros. 

2.9.1.2 Geometría del maniquí de mama con lesiones esféricas 

Utilizando la propuesta para la geometría del maniquí dada en la sección anterior, en este trabajo 

de tesis se utilizó el maniquí de cuñas de las pruebas de caracterización, con esferas insertadas en 

él que tienen las mismas dimensiones que las esferas insertadas en el maniquí de la Figura 2.22 (4, 

6, 8 y 10 mm de diámetro), como se puede ver en la Figura 2.23. 

 

  

 

Figura 2.23. Distintas vistas del maniquí utilizado en las simulaciones MC de un estudio clínico. 

z 

y 

x 
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A este maniquí de tejido mamario, fue añadido un bloque hecho de agua que simula la caja 

torácica de un paciente (ver Figura 2.24). Esta forma del maniquí, junto a la presencia del bloque 

de agua, permite hacer un análisis adecuado de los efectos producidos por la atenuación y 

dispersión en un estudio clínico PEM. 

 

  

Figura 2.24. Dos vistas de la geometría utilizada para la simulación MC de un estudio clínico. 

2.9.1.3 Parámetros utilizados en las simulaciones MC 

Los parámetros más importantes para las simulaciones MC de un estudio clínico se muestran 

en la Tabla 2.10. Se utilizó una concentración de actividad de fondo de 3.5 kBq/ml, la cual es 

encontrada en la clínica a la hora de realizar un estudio clínico (Berg et al 2006). Tanto el cociente 

lesión a fondo (8:1) como la ventana en energía (350 – 700 keV), fueron los mismos que los 

utilizados en el trabajo de Torres y colaboradores (Torres-Urzúa et al 2020). La separación de los 

paneles detectores fue de 6 cm, ya que es una separación encontrada comúnmente en la clínica 

(ver Tabla 2.2). Respecto a la resolución en energía, esta vez se trabajó con el valor de 13.2%, el 

cual es el valor medido experimentalmente para el prototipo PEM-IFUNAM para fotones de 511 

keV de energía. 

 

 

 

 

 

y 

x 

y 
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Tabla 2.10. Parámetros utilizados en las simulaciones MC de un estudio clínico. 

Parámetro Valor 

Concentración de Actividad 

(kBq/ml) 

28a, 3.5b 

Número de historias 32 × 106 

Tipo de Fuente uniforme (US)a, b 

Diámetro de las esferas (mm) 4, 6, 8, 10 

Ventana en Energía (keV) 350 – 700 

Resolución en Energía (%) 13.2 

Ventana Temporal (ns) 6 

Separación de los Detectores (cm) 6 

Materiales aguaa, tejido mamariob, aireb  

a Esferas. 

b Fondo. 

2.9.2 Reconstrucción de las imágenes tomográficas 

Como ya se mencionó, las reconstrucciones fueron realizadas utilizando el algoritmo 

implementado por Osorio (Osorio Durán 2018). Este es un algoritmo iterativo de reconstrucción 

tomográfica en modo de lista MLEM (Maximum-Likelihood Expectation Maximization), el cual 

es el mismo que el utilizado en el sistema comercial PEM-FLEX Solo II (MacDonald et al 2009). 

El algoritmo MLEM fue desarrollado por Shepp y Vardi (Shepp and Vardi 1982) y por Lange y 

Carson (Lange and Carson 1984). 

Las imágenes tomográficas generadas por los algoritmos de reconstrucción para un sistema 

PEM vienen compuestas de un número determinado de cortes con superficies paralelas a las 

superficies de los paneles detectores; por ejemplo, en el trabajo de Torres y colaboradores (Torres-

Urzúa et al 2020), las imágenes reconstruidas están compuestas por un total de 12 cortes, los cuales 

se muestran numerados en la Figura 2.22c. 

Los voxeles de las imágenes tomográficas construidas con el algoritmo de Osorio (Osorio 

Durán 2018) tienen un tamaño de 1 x 1 x 2 mm3 (correspondiendo a 2 mm el espesor de un corte). 

Lo que significa que las reconstrucciones tomográficas están compuestas de 30 cortes para una 

separación de 6 cm entre los detectores. Respecto al número de iteraciones del algoritmo de 
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reconstrucción, se utilizaron 5 iteraciones, que corresponde al mismo número que las utilizadas en 

el sistema PEM-FLEX Solo II (MacDonald et al 2009). 

En la Figura 2.25 se muestra el corte 15 de dos reconstrucciones tomográficas, con un fondo de 

aire y tejido mamario, respectivamente. A la derecha de cada reconstrucción se muestra una escala 

que mide el número de cuentas registradas en distintas zonas del plano de la imagen. Estos números 

son proporcionales a la actividad de las fuentes radiactivas. 

 

  

a)  b)  

Figura 2.25. Corte 15/30 de dos reconstrucciones. En a) se utilizó un maniquí con un fondo de aire y en 

b) se tiene una reconstrucción con un fondo de tejido mamario y considerando los tres tipos de 

coincidencias: verdaderas, dispersadas y aleatorias. 

2.9.3 Evaluación de las imágenes tomográficas 

2.9.3.1 Perfiles de intensidad 

Para evaluar las imágenes reconstruidas, se extrajeron perfiles para los valores de intensidad a 

lo largo de líneas rectas que atraviesan las cuatro esferas insertadas en el maniquí (ver Figura 2.26). 

Se utilizaron para tal propósito, imágenes reconstruidas considerando: 

• Coincidencias en un fondo de aire 

• Coincidencias verdaderas en un fondo de tejido mamario 

• Coincidencias dispersadas en un fondo de tejido mamario 
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• Coincidencias verdaderas, dispersadas y aleatorias en un fondo de tejido mamario 

Para extraer los perfiles se utilizó el corte 15 en todos los casos. 

 

 

Figura 2.26. Metodología para la obtención de los perfiles de intensidad. En amarillo se muestra una 

línea recta que puede ser utilizada para ese propósito. 

2.9.3.2 Contraste porcentual y porcentaje de variabilidad del fondo 

La medición del contraste porcentual y el porcentaje de variabilidad del fondo son una forma 

de evaluar la detectabilidad de las lesiones en un determinado sistema PEM. En esta sección, se 

busca hallar los valores para el contraste porcentual y el porcentaje de variabilidad del fondo 

usando datos generados en simulaciones MC y siguiendo la metodología propuesta por Torres y 

colaboradores (Torres-Urzúa et al 2020). Estos parámetros son cantidades relativas (cocientes) y 

el objetivo de su cálculo es para estudiar los posibles efectos de la atenuación y dispersión de los 

fotones de aniquilación en la mama en esta cuantificación. Adicionalmente, será útil comparar los 

resultados con los valores obtenidos en el trabajo de referencia.  

Los parámetros relativos más importantes para el cálculo del contraste porcentual y del 

porcentaje de variabilidad del fondo, tanto en las simulaciones MC como en el trabajo de 

referencia, se muestran en la Tabla 2.11. Si bien el valor de la concentración de actividad en el 

fondo para este caso es distinto al valor utilizado en el trabajo de referencia (99.2 KBq/ml), esto 

no es problema a la hora de comparar resultados, ya que estas variables implican valores relativos 
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entre el fondo y las lesiones, por lo que el parámetro de interés es el cociente lesión a fondo (LBR). 

Esto se debe principalmente a que los puntos de origen de las coincidencias dispersadas se 

distribuyen en toda la extensión del maniquí. 

Tabla 2.11. Parámetros utilizados en las simulaciones MC y en el trabajo de referencia (Torres-Urzúa et 

al 2020). 

Estudio Ventana en 

energía (keV) 

Material del 

maniquí 

Concentración de 

actividad (kBq/ml) 

Separación de los 

detectores (cm) 

Simulaciones MC 350 - 700 aguaa, tejido 

mamariob 

28a, 3.5b  6 

(Torres-Urzúa et al 

2020) 

350 - 700 aguaa, aguab 761a, 99.2b 5 

a Esferas. 

b Fondo. 

 

La forma del maniquí de cuñas, diferente a la del maniquí cilíndrico utilizado en el trabajo de 

referencia, se espera que tenga poca influencia sobre la medición de las variables de interés, así 

como se puede observar en la sección 3.1.2. 

Las medidas del contraste porcentual y el porcentaje de variabilidad del fondo se las realizó 

utilizando los cortes 14, 15 y 16 de la imagen tridimensional reconstruida. Además de utilizar un 

maniquí de tejido mamario, también se utilizó un maniquí de aire. Este último representa un caso 

ideal debido a que, con un maniquí de aire, se reducen al mínimo los efectos de atenuación y 

dispersión. Al igual que para la obtención de los perfiles, se trabajó con las imágenes reconstruidas 

luego de 5 iteraciones. El corte 15 fue utilizado para las medidas relacionadas a las esferas ya que 

es un corte que atraviesa los volúmenes de las cuatro esferas utilizadas en este estudio. Mientras 

que, para el fondo, fueron utilizados los tres cortes mencionados anteriormente. Las medidas 

fueron realizadas utilizando regiones de interés (ROIs) circulares.  

Para medir el contraste porcentual y el porcentaje de variabilidad del fondo, se utilizaron 12 

ROIs (4 en cada corte) y 1 ROI para medidas relacionadas al fondo y a la esfera, respectivamente. 

Para la medición del contraste porcentual, siguiendo la metodología del trabajo de referencia, se 

utilizó la expresión: 
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                     𝑄𝐻,𝑗 = (𝐼𝑝𝑟𝑜𝑚,𝐻,𝑗/𝐼𝐵,𝑗 − 1)/(𝐴𝐻/𝐴𝐵 − 1) × 100% , (5) 

donde 𝐼𝑝𝑟𝑜𝑚,𝐻,𝑗 y 𝐼𝐵,𝑗 son los valores promedio de gris para la ROI dibujada en la esfera 𝑗 y para 

las 12 ROIs dibujadas en su fondo asociado, respectivamente; mientras que 𝐴𝐻 es la concentración 

de actividad en la esfera 𝑗 y 𝐴𝐵 la concentración de actividad en el fondo. 

Por otro lado, el porcentaje de variabilidad del fondo 𝑁 𝑗, para cada esfera 𝑗, se lo midió 

mediante la expresión: 

                  𝑁 𝑗 =
𝑆𝐷𝑗

𝐼𝐵,𝑗
 × 100% , (6) 

donde 𝑆𝐷𝑗 es la desviación estándar de las 12 mediciones realizadas para el fondo de la esfera 𝑗, 

dada por la expresión:  

               𝑆𝐷𝑗 = √∑(𝐼𝐵,𝑗,𝑘 − 𝐼𝐵,𝑗)
2

𝐾

𝑘=1

(𝐾 − 1)⁄  ,  (7) 

 

donde, para este caso: 𝐾 = 12.   

Las ROIs utilizadas para el cálculo del contraste porcentual y el porcentaje de variabilidad del 

fondo fueron circulares con un radio igual al de la esfera estudiada. Por ejemplo, para hallar el 

contraste porcentual y el porcentaje de variabilidad del fondo de la esfera de 10 mm de diámetro, 

las ROIs utilizadas en el corte 15 se muestran en la Figura 2.27. 
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Figura 2.27. ROIs utilizadas en el corte central 15 para el cálculo del contraste porcentual y el porcentaje 

de variabilidad del fondo de la esfera de 10 mm de diámetro. 

Las ROIs con el número 1, 2, 3 y 4 fueron utilizadas para hallar el valor promedio de gris para 

el fondo (se muestran solo 4 de las 12 ROIs), mientras que la ROI número 5, fue utilizada para la 

esfera de 10 mm (ver Figura 2.27). Se puede observar que el tamaño de todas las ROIs es el mismo 

y delimita el tamaño físico de la esfera de interés sobre la imagen. Este procedimiento se repite 

para todas las otras esferas de diferente diámetro.  

Es importante mencionar que las ROIs para analizar el fondo de las otras esferas más pequeñas 

de 8, 6 y 4 mm de diámetro deben ubicarse aproximadamente en las mismas posiciones de las 

ROIs mostradas en la Figura 2.27 y en lo posible ser concéntricas a estas. 

Respecto a la forma de reportar los resultados, el protocolo NEMA NU 2-2001 (NEMA NU 2 

2001), menciona que si se realizan varias mediciones del contraste porcentual y el porcentaje de 

variabilidad del fondo, utilizando varias imágenes reconstruidas, se debe reportar el promedio y la 

desviación estándar (SD) de estas medidas.  

  

5 

4 1 

2 3 
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Capítulo 3  Resultados y Análisis 

En este capítulo se muestran los resultados de las pruebas que miden los efectos de atenuación 

y dispersión en el prototipo PEM-IFUNAM, mencionadas en el Capítulo 2. Los resultados 

mostrados a continuación para todas las variables de interés no son mostrados con sus respectivas 

barras de error, debido a que los valores de los errores porcentuales para estas variables, luego de 

realizar un número significativo de simulaciones MC para distintas geometrías de adquisición, no 

superan el 5%. 

3.1 Simulaciones Monte Carlo 

3.1.1 Primera prueba de caracterización: Simulaciones Monte Carlo de un proceso simple 

de detección  

En la Figura 3.1 y Figura 3.2 se muestran los histogramas bidimensionales de las posiciones de 

detección de los fotones de aniquilación en los paneles del sistema PEM, que pertenecen a 

coincidencias dispersadas (CD) y a las coincidencias verdaderas (CV). 

En la Figura 3.1 se muestran los histogramas bidimensionales correspondientes a un maniquí 

cilíndrico de 2.5 cm de espesor. En estas imágenes se observa un acuerdo con lo esperado. Es 

decir, se espera que utilizando maniquí de aire el número de fotones que pertenecen a coincidencias 

dispersadas sea muy pequeño (ver Figura 3.1a), en comparación a lo que ocurre con un maniquí 

de agua (ver Figura 3.1c). Se observa también una distribución con simetría circular para las 

posiciones de interacción de las coincidencias verdaderas, en acuerdo con una fuente esférica muy 

pequeña (2 mm de radio) centrada en el FOV (ver Figura 3.1b y Figura 3.1d). La extensión de esta 

distribución se espera que dependa del espesor del maniquí, de la geometría y dimensiones de los 

paneles detectores y de la posición de la fuente. Esto definirá el ángulo sólido subtendido entre la 

fuente de radiación y los paneles de detección. 
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Maniquí cilíndrico de 2.5 cm de espesor al centro de los paneles detectores (aire y agua) 

 CD CV 
A

ir
e
 

  

 a) b) 

A
g

u
a
 

  

 c) d) 

Figura 3.1. Eventos registrados en coincidencia por el prototipo PEM-IFUNAM que pertenecen a 

coincidencias dispersadas (a y c) y coincidencias verdaderas (b y d), utilizando una fuente esférica de 2 

mm de radio en el centro de un maniquí cilíndrico de aire o agua, de 2.5 cm de espesor. 

En la Figura 3.2, se muestran los resultados considerando un maniquí cilíndrico de 12 cm de 

espesor, el espesor más grande utilizado en las pruebas de caracterización.  

Los histogramas bidimensionales mostrados en la Figura 3.2 son satisfactorios ya que, por 

ejemplo, el número de fotones dispersados, cuando se tiene un maniquí de agua, debería aumentar 

considerablemente en comparación a lo observado con el maniquí de 2.5 cm de espesor, debido a 

que esta vez los fotones interactúan con un volumen mayor de medio atenuante. La distribución 

de las posiciones de interacción en este caso es mucho más extendida que la mostrada en la Figura 

3.1 al estar más separados los paneles detectores. En este caso es más evidente la reducción en 

intensidad de las coincidencias verdaderas cuando el maniquí es de agua. 
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Maniquí cilíndrico de 12 cm de espesor al centro de los paneles detectores (aire y agua) 
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Figura 3.2. Eventos registrados en coincidencia por el prototipo PEM-IFUNAM que pertenecen a 

coincidencias dispersadas (a y c) y coincidencias verdaderas (b y d), utilizando una fuente esférica de 2 

mm de radio en el centro de un maniquí cilíndrico de aire o agua, de 12 cm de espesor. 

La Figura 3.3 muestra la relación que existe entre el número de dos tipos de coincidencias en 

función del volumen atenuante. En la Figura 3.3a se muestra el comportamiento del número de 

coincidencias verdaderas y, en la Figura 3.3b, el comportamiento del número de coincidencias 

dispersadas. La curva para las coincidencias dispersadas muestra que a medida que aumenta el 

espesor, el número de este tipo de coincidencias disminuye; esto ocurre principalmente debido a 

que el número total de coincidencias también lo hace. Mientras aumenta el volumen del maniquí, 

los fotones sufren más interacciones Compton en este, provocando que reduzcan su energía y no 

caigan dentro de la ventana en energía utilizada por los detectores, que en este caso comprende 

entre 350 - 650 keV. 
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a) b) 

Figura 3.3. Número de a) coincidencias verdaderas y b) coincidencias dispersadas en función del 

volumen del medio atenuante (geometría 1, PS, EW 350 – 650 keV). 

Para ver con mayor claridad la contribución de las coincidencias dispersadas y la reducción de 

coincidencias verdaderas en un proceso de detección a medida que aumenta el volumen del 

maniquí de agua, la Figura 3.4a y la Figura 3.4b, muestran el comportamiento de las variables STR 

y TwTaR, respectivamente. Se observa claramente que la contribución de las coincidencias 

dispersadas aumenta considerablemente a medida que incrementa el volumen del maniquí, 

resaltando la importancia de aplicar una corrección por dispersión. Por otro lado, se observa que 

el porcentaje de pérdidas de coincidencias verdaderas para un maniquí de agua de 2.5 cm de 

espesor, tomando como referencia cuando se tiene un maniquí de aire, es del 41%. Mientras que, 

para un maniquí de 12 cm de espesor, este porcentaje es del 73%. Como es de esperarse, la 

reducción en el número de coincidencias verdaderas aumenta cuando también lo hace el volumen 

del maniquí. 
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a) b) 

Figura 3.4. a) Contribución de las coincidencias dispersadas en un proceso de detección a medida que 

aumenta el volumen del maniquí. b) Atenuación del número de coincidencias verdaderas en agua, 

tomando como referencia el número de coincidencias verdaderas en aire (geometría 1, PS, EW 350 – 650 

keV). 

3.1.2 Segunda prueba de caracterización: Simulaciones Monte Carlo de un proceso de 

detección para distintas geometrías del maniquí 

  Los resultados de las simulaciones considerando un maniquí hecho de tejido mamario y de 

agua, mostraron resultados similares para esta prueba de caracterización, con diferencias por 

debajo de un 3%. Debido a esto, a continuación, se muestra solamente los resultados obtenidos 

considerando un maniquí de tejido mamario.  

Los resultados para el primer estudio de esta prueba de caracterización, donde se busca analizar 

el comportamiento de las variables STR y TbTaR para distintas posiciones del maniquí y para 

fuentes puntuales (PS), Figura 3.5a y Figura 3.5b; o uniformes (US), Figura 3.5c y Figura 3.5d, 

son los siguientes. 
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c) d) 

Figura 3.5. Cuantificación de la contribución de las coincidencias dispersadas (STR) y la pérdida de 

coincidencias verdaderas (TbTaR) para el primer estudio utilizando una fuente puntual (a y b) y una fuente 

uniforme (c y d) (EW 200 – 750 keV). 

Los resultados muestran que la diferencia más grande entre la geometría 1 y 2 se tiene en la 

contribución de los eventos dispersados cuando se asume una fuente puntual al centro del maniquí 

(ver Figura 3.5a), muy probablemente debido a la presencia del bloque de agua en la segunda 

geometría. Estas diferencias prácticamente desaparecen cuando se considera una fuente uniforme 

en el maniquí de mama (ver Figura 3.5c y Figura 3.5d). 

Los resultados del segundo estudio de esta prueba de caracterización, donde se busca evaluar 

el efecto que tiene cambiar la forma del maniquí de mama utilizando las geometrías 2 y 3, mediante 

las mismas dos variables de interés mencionadas anteriormente, se muestran en la Figura 3.6.  
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c) d) 

Figura 3.6. Cuantificación de la contribución de las coincidencias dispersadas (STR) y la pérdida de 

coincidencias verdaderas (TbTaR) para el segundo estudio utilizando una fuente puntual (a y b) y una 

fuente uniforme (c y d) (EW 200 – 750 keV). 

Como se puede observar, la geometría del maniquí tiene poca influencia sobre los valores de 

las variables STR y TbTaR en comparación a la influencia del volumen del maniquí sobre ellas. La 

máxima diferencia encontrada entre las variables de interés provocada por un cambio en la forma 

del maniquí es de un 11%. Esta diferencia porcentual pertenece al caso de un volumen de 942 ml 

y en el análisis de la variable TbTaR (ver Figura 3.6b). Las diferencias en las variables disminuyen 

cuando se tiene una fuente uniforme en todo el volumen (ver Figura 3.6c y Figura 3.6d). 

La geometría 3 tiene un maniquí de cuñas que presenta un valor del volumen distinto al que 

presenta el maniquí cilíndrico utilizado en las geometrías 1 y 2, para cada una de las separaciones 
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de los detectores. Por ese motivo, los datos presentados en la gráfica de comparación entre las 

geometrías 2 y 3 (Figura 3.6) fueron datos obtenidos mediante un proceso de interpolación.    

Las tres siguientes tablas muestran los valores de STR y TbTaR encontrados en esta prueba de 

caracterización para las tres geometrías de simulación. También se muestran los valores de la 

fracción de dispersión (SF), que mide la contribución de la componente de dispersión sobre el total 

de coincidencias detectadas (Ecuación 3, Capítulo 2).  

Tabla 3.1. Resultados obtenidos para las variables STR, TbTaR y SF en la geometría 1 (EW 200 – 750 

keV). 

Separación de 

los detectores 

(cm) 

Volumen del 

maniquí 

(cm3) 

Fuente Puntual  Fuente Uniforme 

STR TbTaR SF  STR TbTaR SF 

2.5 196 0.39 0.58 0.28  0.31 0.67 0.23 

4 314 0.55 0.49 0.35  0.42 0.60 0.30 

6 471 0.74 0.41 0.42  0.57 0.53 0.36 

8 628 0.89 0.35 0.47  0.69 0.47 0.40 

10 785 1.0 0.31 0.51  0.80 0.42 0.44 

12 942 1.2 0.27 0.53  0.90 0.38 0.47 
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Tabla 3.2. Resultados obtenidos para las variables STR, TbTaR y SF en la geometría 2 (EW 200 – 750 

keV). 

Separación de 

los detectores 

(cm) 

Volumen del 

maniquí 

(cm3) 

Fuente Puntual  Fuente Uniforme 

STR TbTaR SF  STR TbTaR SF 

2.5 196 0.39 0.61 0.28  0.32 0.68 0.24 

4 314 0.57 0.52 0.36  0.43 0.61 0.30 

6 471 0.80 0.43 0.44  0.57 0.53 0.36 

8 628 1.0 0.36 0.50  0.69 0.48 0.40 

10 785 1.2 0.31 0.55  0.80 0.43 0.44 

12 942 1.4 0.27 0.58  0.91 0.39 0.47 

 

Tabla 3.3. Resultados obtenidos para las variables STR, TbTaR y SF en la geometría 3 (EW 200 – 750 

keV). 

Separación de 

los detectores 

(cm) 

Volumen del 

maniquí 

(cm3) 

Fuente Puntual  Fuente Uniforme 

STR TbTaR SF  STR TbTaR SF 

2.5 252 0.47 0.58 0.32  0.39 0.64 0.28 

4 403 0.68 0.48 0.40  0.54 0.56 0.35 

6 605 0.93 0.40 0.48  0.71 0.49 0.41 

8 806 1.2 0.34 0.54  0.86 0.43 0.46 

10 1008 1.4 0.29 0.58  0.99 0.38 0.49 

12 1209 1.7 0.25 0.62  1.1 0.34 0.52 

 

Observando los resultados de las pruebas de caracterización en la Tabla 3.1, Tabla 3.2 y Tabla 

3.3, se llega a la conclusión de que los efectos producidos por la atenuación y la dispersión 

dependen fuertemente del volumen del maniquí. Para la ventana en energía utilizada (EW 200 – 

750 keV), la fracción de dispersión (expresada como un porcentaje) oscila entre 28% – 62% y 23% 

– 52% para una fuente puntual y uniforme, respectivamente. Por otro lado, los efectos de 

atenuación son también considerables. Existe una atenuación de coincidencias verdaderas entre el 
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39% y el 75%, considerando una fuente puntual, y entre 32% – 66% para una fuente distribuida 

uniformemente en el volumen del maniquí. 

Comparar de manera directa los resultados obtenidos en las pruebas de caracterización con otros 

estudios experimentales o de simulación realizados anteriormente es una tarea difícil, debido a la 

cantidad y lo diferente que pueden ser, los parámetros, el diseño y dimensiones de los maniquís de 

mama, las geometrías de adquisición de datos y los sistemas de detección reportados en la 

literatura. Sin embargo, debido a que los efectos por atenuación y dispersión tanto en este trabajo 

de tesis como en los trabajos reportados son hallados mediante medidas relativas, es posible hacer 

una comparación.  

Por ejemplo, en el trabajo de Springer y Mawlawi (2011), donde se utilizaron las imágenes 

reconstruidas por un sistema PEM comercial para hallar los errores introducidos por la dispersión 

y atenuación, se muestra que para maniquís de 1500 – 3000 ml de volumen y una fuente puntual 

insertada en los mismos, la atenuación es de 51% ± 10% – 77% ± 4% para los volúmenes 

mencionados anteriormente. En este trabajo, los resultados obtenidos de las simulaciones MC para 

la geometría 3, que es la que utiliza un maniquí de forma similar a la utilizada por Springer y 

Mawlawi (2011), muestran que para volúmenes entre 252 – 1209 ml, la atenuación es de 42% – 

75% (ver Tabla 3.3). Este es un resultado satisfactorio ya que el rango de volúmenes usado en este 

trabajo de tesis se encuentra contenido dentro del correspondiente rango utilizado en el trabajo de 

referencia.     

Respecto al error introducido por la dispersión, en el trabajo de Springer y Mawlawi (2011) se 

menciona que este incrementa la actividad medida en las imágenes en un 23% ± 9%. También se 

menciona que este porcentaje es aproximadamente constante para todos los espesores de maniquí 

considerados. En este trabajo de tesis, y siguiendo la metodología propuesta en el trabajo de 

referencia, se encontró que el error introducido por la dispersión tiene un valor promedio del 37% 

y que también no cambia considerablemente para los distintos espesores. Este incremento del 

porcentaje del error respecto al trabajo de referencia puede atribuirse a las distintas ventanas en 

energía utilizadas en ambos trabajos. En el trabajo de referencia se usó una ventana en energía de 

350 – 750 keV (Springer 2010), mientras que, en las pruebas de caracterización, se utilizó la 

ventana de 200 – 750 keV. En la sección 3.3 se muestra que al aumentar la ventana en energía 

también lo hace la contribución de la componente dispersada. Por lo tanto, los resultados obtenidos 

en las pruebas de caracterización se pueden considerar satisfactorios. 
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Tener un comportamiento casi constante del error producido por la dispersión para varios 

espesores es contraintuitivo, debido a que es bien conocido que la fracción de dispersión (SF) en 

un estudio PET aumenta a medida que también lo hace el volumen del objeto de estudio (Watson 

et al 2005). Sin embargo, estos resultados son consistentes debido a que la señal total detectada 

por los paneles del sistema PEM decrece cuando aumenta el volumen del maniquí. Por lo tanto, 

un error constante introducido por la dispersión implica un comportamiento creciente de la variable 

SF cuando aumenta el volumen del maniquí, al igual como se encontró en las pruebas de 

caracterización para todas las geometrías consideradas. 

Como se mencionó anteriormente, las simulaciones MC mostraron resultados muy similares 

utilizando agua y tejido mamario. Para estas simulaciones surge una interesante pregunta sobre los 

efectos que podría tener el cambiar la composición del tejido mamario y sus densidades. Dance y 

colaboradores (Dance et al 2000) reportaron sobre la dependencia de la composición de la mama 

con el espesor de la mama comprimida, indicando que la fracción de tejido glandular varía no 

solamente como función del espesor sino también de la edad (Figura 3.7a). Sin embargo, los 

coeficientes lineales de atenuación para fotones de 511 keV en tejido glandular, tejido adiposo y 

distintas composiciones de mama (agua/tejido adiposo) muestran una gran cercanía (Figura 3.7b), 

con diferencias por debajo del 12%. Estos valores fueron extraídos utilizando la información del 

reporte 46 del ICRU (White et al 1992). Entonces, es de esperar que introducir distintos 

porcentajes de tejido glandular y adiposo para la mama en las simulaciones MC para sistemas 

PEM, no cambiará significativamente los resultados. 
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Figura 3.7. a) Composición de la mama en función del espesor. b) Coeficiente lineal de atenuación para 

fotones de 511 keV de energía para tejido glandular, tejido adiposo y mama completa (agua/tejido 

adiposo). La línea punteada representa el valor del coeficiente lineal de atenuación para el agua. 

Es importante mencionar nuevamente, pero esta vez de manera cuantitativa, sobre la 

probabilidad de ocurrencia de los distintos tipos de interacción entre la radiación y materia. Para 

fotones con una energía menor o igual a 511 keV, las interacciones que pueden ocurrir son: 

dispersión coherente (σcoh), dispersión incoherente, también conocida como dispersión Compton 

(σinc) y absorción fotoeléctrica (τ). Para conocer qué interacción es la más probable a una energía 

dada, se puede utilizar el valor de los coeficientes de atenuación másicos. Para los materiales 

mencionados anteriormente, los coeficientes para fotones de aniquilación de 511 keV de energía 

se muestran en la Tabla 3.4. Estos datos fueron obtenidos utilizando la base de datos XCOM (NIST 

2021) y el Reporte 46 del ICRU (White et al 1992). 

La probabilidad de interacción mediante un proceso “x”, en porcentaje, para una energía dada, 

está dada por la relación 100 × (coeficiente de atenuación para x) / (coeficiente total de 

atenuación, µ). Utilizando la Tabla 3.4, se puede observar que la probabilidad de tener una 

interacción por efecto fotoeléctrico para la primera interacción de los fotones de aniquilación oscila 

entre valores de 0.01% y 0.02%, tanto para tejido adiposo como para tejido glandular. Un 

comportamiento similar se observa para la probabilidad de interacción mediante dispersión 

coherente, siendo la dispersión incoherente o dispersión Compton, como se mencionó 

anteriormente, la más significativa.  
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Tabla 3.4. Coeficientes de atenuación másicos para el tejido glandular, tejido adiposo y glándula 

mamaria para fotones de aniquilación (511 keV). Debajo de cada valor y en paréntesis, se muestra la 

probabilidad de ocurrencia del respectivo efecto físico, siendo la dispersión Compton la interacción 

dominante. 

 σcoh/ρ 

(cm2/g) 

σinc/ρ 

(cm2/g) 

τ/ρ 

(cm2/g) 

µ/ρ 

(cm2/g) 

Densidad, ρ 

(g/cm3) 

Glándula 

Mamaria 
     

Adulto 1 1.69E-04 

(0.18%) 

9.55E-02 

(99.8%) 

1.16E-05 

(0.02%) 

9.57E-02 0.99 

Adulto 2 1.86E-04 

(0.19%) 

9.52E-02 

(99.8%) 

1.43E-05 

(0.01%) 

9.54E-02 1.0 

Adulto 3 2.03E-04 

(0.28%) 

9.49E-02 

(99.7%) 

1.67E-05 

(0.02%) 

9.51E-02 1.1 

      

Tejido 

Adiposo 
   

  

Adulto 1 1.67E-04 

(0.19%) 

9.57E-02 

(99.8%) 

1.13E-05 

(0.01%) 

9.59E-02 0.97 

Adulto 2 1.60E-04 

(0.18%) 

9.59E-02 

(99.8%) 

1.02E-05 

(0.02%) 

9.61E-02 0.95 

Adulto 3 1.52E-04 

(0.09%) 

9.61E-02 

(99.9%) 

9.09E-06 

(0.01%) 

9.62E-02 0.93 

      

Mama 50/50 

(agua/lípido) 

1.78E-04 

(0.18%) 

9.60E-02 

(99.8%) 

1.25E-05 

(0.02%) 

9.62E-02 0.96 

Mama 33/67 

(agua/lípido) 

1.66E-04 

(0.19%) 

9.61E-02 

(99.8%) 

1.07E-05 

(0.01%) 

9.63E-02 0.94 

 

Un aspecto que debe ser mencionado es que no se cuantificaron los eventos dispersados en los 

cristales detectores. Estas dispersiones contribuyen a que las líneas de respuesta no pasen por la 
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posición en donde sucedió el respectivo evento de aniquilación. En otras palabras, puede darse el 

caso en el que se tenga una coincidencia verdadera (evento donde ninguno de los fotones sufre 

dispersión en el maniquí y ambos provienen del mismo proceso de aniquilación) y, sin embargo, 

debido a la dispersión que pueda sufrir uno o ambos fotones en los cristales LYSO, la LOR 

correspondiente sea incorrecta. 

Es importante mencionar también que se está despreciando la posibilidad de dispersión en los 

demás objetos presentes en un estudio clínico, como lo es, por ejemplo, el soporte del sistema de 

adquisición. En la práctica esta dispersión existe, pero probablemente sea de una magnitud 

pequeña. El problema es que en las mediciones físicas suele estar presente, pero a menudo no se 

menciona y en las simulaciones generalmente no es incluida. Por lo tanto, se podría decir que se 

está describiendo un típico estudio de simulación (Zaidi and Koral 2004). 

3.2 Contribución de las coincidencias aleatorias 

El número de coincidencias aleatorias se pudo obtener gracias a que GATE permite identificar 

si el evento de coincidencia está formado o no por fotones que vienen del mismo proceso de 

aniquilación. En la Figura 3.8, se muestran los resultados de este análisis, encontrando el número 

de estos eventos utilizando la geometría 3 y una fuente puntual o uniforme. 

 

Volumen (cm3)

252 403 605 806 1008 1209N
ro

. 
d
e 

C
o
in

ci
d
en

ci
as

 A
le

at
o
ri

as
 (

x
1
0

3
 )

0.2

0.4

0.6

0.8

1.0

1.2

1.4

1.6

1.8

Geometría 3, PS

Geometría 3, US

Separación de los detectores (cm)

2.5 4.0 6.0 8.0 10.0 12.0

 

Figura 3.8. Número de coincidencias aleatorias en función del volumen del maniquí utilizando la 

geometría 3 y una fuente puntual o una fuente uniforme (EW 200 – 750 keV).  
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En la Figura 3.8 se observa que, tanto para una fuente puntual como para una fuente uniforme, 

el número de coincidencias aleatorias reduce a medida que aumenta el volumen del maniquí. Sin 

embargo, a pesar de que el número de este tipo de coincidencias reduce a medida que aumenta el 

espesor, el porcentaje que representa este sobre el número total de coincidencias registradas para 

todos los espesores es aproximadamente el mismo y tiene un valor de 0.7% para una fuente puntual 

y de 1% para una fuente uniforme. 

La reducción del número de coincidencias aleatorias mientras aumenta el espesor del maniquí 

es lo esperado y se debe principalmente a la atenuación del total de coincidencias detectadas 

cuando el volumen del maniquí crece. El número de coincidencias aleatorias depende fuertemente 

de la actividad del radioisótopo inyectado al paciente, siendo mayor cuando esta cantidad es 

grande. Una forma de reducir el número de estas coincidencias es reduciendo la ventana temporal 

del sistema de imagen, de esa forma, la probabilidad de que dos fotones provenientes de procesos 

de aniquilación diferentes puedan ser registrados en coincidencia, es menor. 

3.3 Restricción en la ventana en energía 

Los resultados obtenidos para las variables STR y TbTaR para dos ventanas en energía diferentes 

utilizando la geometría 3 con una fuente puntual o uniforme y maniquís de distinto espesor, se 

muestran en la Tabla 3.5. La ventana en energía que corresponde al rango 350 – 700 keV, es 

utilizada generalmente en el sistema PEM-FLEX Solo II, mientras que la ventana en energía que 

comprende entre 200 – 750 keV, fue utilizada en las anteriores dos pruebas de caracterización.  

Tabla 3.5. Valores de STR y TbTaR para la geometría 3 considerando dos ventanas en energía y todos los 

espesores. 

 STR TbTaR 

Fuente Puntual   

200 – 750 keV 0.47, 0.68, 0.93, 1.2, 1.4, 1.7 0.58, 0.48, 0.40, 0.34, 0.29, 0.25 

350 – 700 keV 0.24, 0.35, 0.49, 0.61, 0.75, 0.88 0.60, 0.50, 0.41, 0.35, 0.30, 0.25 

Fuente Uniforme   

200 – 750 keV 0.39, 0.54, 0.71, 0.86, 0.99, 1.1 0.64, 0.56, 0.49, 0.43, 0.38, 0.34 

350 – 700 keV 0.20, 0.28, 0.38, 0.46, 0.53, 0.64 0.67, 0.58, 0.51, 0.45, 0.40, 0.35 

Los valores de STR y TbTaR están ordenados siguiendo un orden ascendente de los espesores del maniquí: 2.5, 4, 6, 8, 

10 y 12 cm. 
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Estos valores para las variables de interés muestran que para la ventana en energía de 350 – 700 

keV, la fracción de dispersión oscila entre 19% – 47% y 17% – 39% para una fuente puntual y 

uniforme, respectivamente. Mientras que estas fracciones de dispersión en la ventana en energía 

de 200 – 750 keV se encuentran en los rangos de 32% – 62% y 28% – 52%, para ambos tipos de 

fuente. 

Por otro lado, la atenuación de coincidencias verdaderas para la ventana en energía de 350 – 

700 keV, se encuentra entre 40% – 75% considerando una fuente puntual, y entre 33% – 65% 

considerando una fuente uniforme. Para una ventana en energía de 200 – 750 keV, estos rangos 

son: 42% – 75% y 36% – 66%, para una fuente puntual y uniforme, respectivamente. 

Una representación gráfica del comportamiento de ambas variables para ambos tipos de fuente 

y ventana, se muestra en la Figura 3.9 (fuente puntual) y Figura 3.10 (fuente uniforme).  
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a) b) 

Figura 3.9. Comportamiento de las variables que miden a) la contribución de las coincidencias 

dispersadas y b) la reducción de las coincidencias verdaderas considerando una fuente puntual, para dos 

ventanas en energía (geometría 3).  

Los resultados para la fuente puntual muestran que la contribución de coincidencias dispersadas 

es mayor para la ventana en energía entre 200 – 750 keV (ver Figura 3.9a). Este comportamiento 

es el esperado, ya que, mientras más grande es la ventana en energía, el número de coincidencias 

dispersadas registradas debe ser mayor en comparación al esperado con una ventana más pequeña 

como la ventana entre 350 – 700 keV. Si bien el número de coincidencias verdaderas también 
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aumenta cuando se trabaja con una ventana en energía mayor, este aumenta en menor proporción 

según lo observado en la respectiva gráfica. Caso contrario, se tendrían curvas superpuestas para 

ambas ventanas en energía para el análisis de la variable STR. 

Respecto al comportamiento de la variable TbTaR para una fuente puntual (ver Figura 3.9b), se 

espera el comportamiento observado. Al ser esta una cantidad relativa para el mismo tipo de 

variable (número de coincidencias verdaderas), no debería existir una diferencia significativa en 

esta variable para las dos ventanas en energía consideradas. Tanto el numerador como el 

denominador son afectados aproximadamente en la misma proporción de tal forma que la 

restricción energética no afecta significativamente los valores de esta variable. 
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Figura 3.10. Comportamiento de las variables que miden a) la contribución de las coincidencias 

dispersadas y b) la reducción de las coincidencias verdaderas considerando una fuente uniforme, para dos 

ventanas en energía (geometría 3). 

Los resultados para una fuente uniforme (Figura 3.10), muestran que las variables de interés 

tienen el mismo comportamiento que lo observado para una fuente puntual (Figura 3.9). Sin 

embargo, como es de esperarse, la contribución de la componente dispersada, para ambas ventanas 

en energía, es menor para el caso de una fuente uniforme (ver Figura 3.10a). Esto se explica debido 

a que es más probable tener un mayor número de coincidencias registradas que no sufrieron 

dispersiones en el maniquí (es decir, coincidencias verdaderas) cuando los fotones de aniquilación 

son emitidos desde todo el volumen de este.  
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3.4 Efectos de un cambio en la resolución en energía 

En las pruebas de caracterización, como se mencionó anteriormente, se trabajó con un sistema 

de detección que tiene una resolución en energía (Er) de 26% para fotones de 511 keV de energía. 

Este parámetro de adquisición es muy relevante al momento de registrar los espectros en energía. 

Por lo tanto, para evaluar el efecto que tiene el usar otro valor para este parámetro, se realizaron 

dos simulaciones MC, utilizando en un caso una resolución en energía de 26% y en otro, una 

resolución de 13.2%, la cual es menor a la utilizada en las pruebas de caracterización, y representa 

la resolución de un óptimo sistema de detección.  

En las simulaciones MC se consideró una fuente uniforme en el maniquí de 6 cm de espesor de 

la geometría 3 de las pruebas de caracterización y una ventana en energía de 350 – 700 keV.  La 

elección de estos parámetros se debe, como se mencionó anteriormente, a que son valores 

encontrados en la clínica.  

En la Figura 3.11 se muestra el espectro registrado por los paneles detectores para estas dos 

situaciones. El primer espectro (ver Figura 3.11a), considera un resolución en energía de 26%, 

mientras el segundo (ver Figura 3.11b), una resolución de 13.2%. Ambos espectros muestran la 

contribución de los fotones pertenecientes a las coincidencias verdaderas (CV) y a las 

coincidencias dispersadas (CD). 

 

  

a)  b)  

Figura 3.11. Espectros en energía registrados utilizando dos valores para la resolución en energía: a) 

Simulación MC con Er = 26%. b) Simulación MC con Er = 13.2%. EW 350 – 700 keV. 
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Se observa en los espectros que, si bien con ambas resoluciones en energía se puede identificar 

la posición del fotopico, la extensión del espectro para las coincidencias dispersadas llega hasta 

aproximadamente 650 keV y 600 keV, cuando la resolución en energía es del 26% y 13.2%, 

respectivamente. Por lo tanto, se confirma que la resolución en energía influye considerablemente 

en las componentes del espectro en energía. 

3.5 Restricciones a la dirección de las líneas de respuesta (LORs) 

Con el objetivo de analizar el efecto que tiene el restringir las LORs en función del ángulo de 

aceptación, en la Figura 3.12a se muestra el histograma para el número de LORs en función de 

este, utilizando la geometría 3 de las pruebas de caracterización, una fuente uniforme en un 

maniquí de tejido mamario de 6 cm de espesor y una ventana en energía entre 350 – 700 keV. La 

información para este estudio se obtuvo de los resultados para la segunda prueba de 

caracterización. Sobre el histograma también se muestra, con líneas punteadas, los tres ángulos de 

aceptación que son de interés para esta prueba: 10°, 20° y 30°. 

En el histograma (ver Figura 3.12a) se muestra que el ángulo de aceptación más grande es de 

aproximadamente 70 grados. El valor de este ángulo tiene sentido, ya que se tiene un maniquí con 

6 cm de espesor y este caso corresponde cuando se tiene una LOR que comienza aproximadamente 

en la esquina de un panel detector y tiene el punto final aproximadamente en la esquina más alejada 

del otro panel detector. Por otro lado, el ángulo de aceptación para el cual se tiene un mayor número 

de LORs tiene un valor de aproximadamente 48 grados. 
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a) b) 

 Figura 3.12. a) Histograma con las líneas de respuesta para la geometría 3 sin usar restricción en el 

ángulo de aceptación. Las líneas punteadas en el histograma muestran los ángulos de aceptación de 10°, 

20° y 30°. Aproximadamente para 48 grados se tiene el mayor número de LORs. b) Función de 

distribución acumulada para los ángulos de aceptación. EW 350 – 700 keV. 

Como ayuda en la interpretación de los resultados, en la Figura 3.12b se muestra una función 

de distribución acumulada para estos ángulos, la cual muestra la probabilidad de tener un ángulo 

menor o igual a un determinado ángulo de aceptación. Los cálculos mostraron que para un ángulo 

de aceptación de 10°, el porcentaje de coincidencias que cumplen esta condición es del 3%, para 

20° un 12% y para 30° un 26%. Estos porcentajes muestran un acuerdo con lo mostrado en esta 

función. 

Para el caso cuando se tiene una restricción geométrica sobre la dirección de las LORs, se 

observa que el número total de coincidencias registradas va creciendo a medida que aumenta el 

ángulo máximo de aceptación. Es de esperar que esto ocurra ya que el perímetro de la 

circunferencia que forman los extremos de las LORs, también lo hace. Este crecimiento del número 

de coincidencias registradas, como es de esperarse, tiene un máximo que está relacionado con la 

posición y forma del maniquí, el tamaño de los detectores y la separación de estos, entre otros. 

Respecto a los valores que toman las variables STR y TbTaR cuando se restringen las direcciones 

de las LORs utilizando un ángulo máximo de aceptación (10°, 20°, 30°), se muestra la Tabla 3.6. 

En esta tabla, se puso el valor del numerador y denominador para ambas variables, según sus 

30° 20° 10° 
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definiciones dadas en las ecuaciones 1 y 2 del Capítulo 2. Esto con el fin de observar la 

disminución de los valores a medida que la restricción en los ángulos de aceptación es más estricta. 

Tabla 3.6. Valor de las variables STR y TbTaR para distintos valores del ángulo máximo de aceptación 

(EW 350 – 700 keV). 

 STR TbTaR 

Sin restricción 16070/41911 = 0.38 41911/82377 = 0.51 

Con restricción (máx. 30°) 4097/10806 = 0.38 10806/19260 = 0.56 

Con restricción (máx. 20°) 1857/4938 = 0.38 4938/8622 = 0.57 

Con restricción (máx. 10°) 469/1233 = 0.38 1233/2150 = 0.57 

 

En la Tabla 3.6, como es de esperarse, se observa que el valor de los numeradores y denominadores 

de ambas variables va reduciendo a medida que el ángulo máximo de aceptación también lo hace. 

Sin embargo, debido a que es una restricción que no toma en cuenta un parámetro físico como la 

energía depositada en los detectores por los fotones de aniquilación para restringir a las 

coincidencias detectadas, el cual permite clasificar las coincidencias en dispersadas y verdaderas, 

la reducción afecta en la misma proporción a ambos tipos de coincidencias de tal forma que el 

cociente de ambas variables se mantiene aproximadamente constante. 

3.6 Simulación MC de un Estudio Clínico 

3.6.1 Evaluación de las imágenes tomográficas 

Debido a que las imágenes tomográficas fueron reconstruidas utilizando información obtenida 

en una simulación MC, es posible, por ejemplo, reconstruirlas considerando solamente un tipo de 

coincidencia. En la Figura 3.13 se muestran tres reconstrucciones tomográficas considerando 

solamente coincidencias verdaderas (CV), coincidencias dispersadas (CD) y, por último, 

considerando el total de estas (CT), en un maniquí de tejido mamario. En estas imágenes también 

se hace énfasis en la importancia del número de iteraciones empleado por el algoritmo iterativo de 

reconstrucción y se observa claramente que la calidad de la imagen mejora a medida que este 

aumenta. En los resultados mostrados en esta sección, como se mencionó anteriormente, se trabajó 

con imágenes tomográficas luego de 5 iteraciones del algoritmo de reconstrucción. 
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 Nro. de iteraciones 

 1 2 3 4 5 

CV 

 

CD 

 

CT 

 

Figura 3.13. Imágenes reconstruidas (promedio de los cortes 15 - 16) considerando distintos tipos de 

coincidencia y el total de estas. 

3.6.1.1 Perfiles de intensidad 

Las direcciones sobre las cuales se extrajeron los perfiles de intensidad que pasan por las esferas 

grandes (10 y 8 mm de diámetro) y las esferas pequeñas (6 y 4 mm de diámetro) insertadas en el 

maniquí utilizado en las simulaciones MC de un estudio clínico, se muestran en la Figura 3.14. 

Los perfiles fueron extraídos sobre el corte central número 15 de las imágenes tomográficas y 

luego de 5 iteraciones del algoritmo de reconstrucción. 
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Figura 3.14. Direcciones para los perfiles de intensidad. La imagen corresponde al corte central 15 de 

una imagen tomográfica. 

 En la Figura 3.15a, se muestran los perfiles de intensidad mencionados anteriormente para un 

maniquí hecho de aire.  
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Figura 3.15. Perfiles de intensidad para a) un maniquí con un fondo de aire y b) un maniquí con un fondo 

de tejido mamario. 

Junto a los perfiles en un fondo de aire, en la Figura 3.15b, se muestran los perfiles en las 

mismas posiciones que el caso anterior, pero esta vez utilizando el maniquí con un fondo de tejido 

mamario y tomando en cuenta para la reconstrucción los tres tipos de coincidencias: verdaderas, 

Esferas grandes 

Esferas pequeñas 
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dispersadas y aleatorias. Se observa claramente en este caso, como es de esperarse, una 

disminución apreciable de los valores de intensidad respecto a lo obtenido en un fondo de aire. 

Los perfiles mostrados en la Figura 3.15b, tienen componentes que pertenecen a los distintos 

tipos de coincidencias que fueron registrados. Por ejemplo, si en un caso solo se toman en cuenta 

para la reconstrucción las coincidencias verdaderas, y en otro caso solo las coincidencias 

dispersadas, los perfiles que pasan tanto por las esferas grandes, como los que pasan por las esferas 

pequeñas, se muestran en la Figura 3.16a y Figura 3.16b, respectivamente. 
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a)  b)  

Figura 3.16. Perfiles de intensidad sobre a) las esferas grandes y b) esferas pequeñas en un maniquí 

hecho de tejido mamario, construidos utilizando distintos tipos de coincidencias. 

3.6.1.2 Efectos de atenuación y dispersión en la mama 

En la Figura 3.16 se observa que la suma de los perfiles utilizando coincidencias verdaderas y 

dispersadas, otorga prácticamente el perfil construido con el total de coincidencias registradas por 

los paneles detectores. Esto se debe a que, para este caso, el número de coincidencias aleatorias 

representa el 2% del total de coincidencias registradas. Por otro lado, para esta simulación, la 

fracción de dispersión es del 27% y la atenuación de coincidencias verdaderas es del 49%. Obtener 

estos porcentajes en un estudio clínico es imposible debido a que no se puede conocer la naturaleza 

de una coincidencia a partir de medidas experimentales.  

Para entender el comportamiento de los perfiles mostrados en la Figura 3.16, se muestra el corte 

central 15 tanto para una reconstrucción usando solo coincidencias verdaderas (Figura 3.17a) y 

usando solamente coincidencias dispersadas (Figura 3.17b). Se observa claramente que la imagen 



77 

 

reconstruida solo con coincidencias dispersadas no permite distinguir la presencia de las esferas, 

tal como se observa en los respectivos perfiles de intensidad mostrados en la Figura 3.16. 

 

  

a)  b)  

Figura 3.17. Reconstrucción tomográfica (Corte central 15) considerando: a) coincidencias verdaderas y 

b) coincidencias dispersadas. 

3.6.1.3 Contraste porcentual y porcentaje de variabilidad del fondo 

Como ya se mencionó, para las medidas del contraste porcentual y el porcentaje de variabilidad 

del fondo se utilizaron reconstrucciones luego de 5 iteraciones del algoritmo de reconstrucción, 

tanto para las reconstrucciones del prototipo PEM-IFUNAM, como para las reconstrucciones del 

sistema PEM-FLEX Solo II. Trabajar con imágenes reconstruidas con un número menor o mayor 

de iteraciones, puede arrojar resultados distintos cuando se calcula el contraste. Por ejemplo, en la 

Figura 3.18, se muestra el contraste en función del número de iteraciones, de las cuatro esferas de 

distinto diámetro insertadas en el maniquí de tejido mamario. Se observa claramente que el 

contraste incrementa a medida que también lo hace el número de iteraciones.  
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Figura 3.18. Contraste porcentual en función del número de iteraciones, para las esferas insertadas en el 

maniquí de tejido mamario. 

 

Habiendo visto la importancia de definir un número adecuado de iteraciones en el algoritmo de 

reconstrucción, la Tabla 3.7 muestra los valores del contraste porcentual (𝑄𝐻,𝑗) y del porcentaje de 

variabilidad del fondo (𝑁𝑗) para cada esfera 𝑗, con diámetros de 4, 6, 8 y 10 mm. Se muestran 

también los resultados medidos en el trabajo de Torres y colaboradores (Torres-Urzúa et al 2020) 

y el resultado obtenido al considerar un maniquí hecho de aire en las simulaciones MC, el cual 

representa un caso ideal ya que se disminuyen al máximo los efectos producidos por la atenuación 

y la dispersión. Las barras de error para los valores del contraste porcentual representan la 

desviación estándar para varias medidas. 
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Tabla 3.7. Valores del contraste porcentual para cada esfera, de distinto diámetro (𝜙) cada una, junto a su 

respectivo porcentaje de variabilidad del fondo. 

 Simulaciones MC  (Torres-Urzúa et al 

2020) 

 Simulaciones MC 

(Aire, caso ideal) 

𝝓 (mm) 𝑸𝑯,𝒋(%) 𝑵𝒋(%)  𝑸𝑯,𝒋(%) 𝑵𝒋(%)  𝑸𝑯,𝒋(%) 𝑵𝒋(%) 

4 4.8 ± 0.7 29.3  6.1 ± 0.4 8.5  0.51 ± 0.01 38.5 

6 14.83 ± 0.06 31.3  19.1 ± 1.5 6.7  18.2 ± 0.2 40.1 

8 40.4 ± 1.6 30.3  25.6 ± 2.8 6.9  58 ± 1 39.5 

10 39.3 ± 0.7 29.1  37.8 ± 5.4 7.3  45.00 ± 0.06 39.5 

 

En la Figura 3.19, se muestra una gráfica para el contraste porcentual considerando los tres 

estudios. Se observa que para el contraste hallado utilizando las simulaciones MC y un maniquí 

de tejido mamario, el comportamiento es el esperado, ya que a medida que aumenta el tamaño de 

las esferas, el contraste también lo hace. Se observa también para este caso que el contraste para 

la esfera de 8 mm de diámetro es aproximadamente el mismo que para la esfera de 10 mm de 

diámetro. 
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Figura 3.19. Contraste porcentual para esferas de distinto diámetro para el trabajo de Torres y 

colaboradores (Torres-Urzúa et al 2020) y el obtenido usando simulaciones MC. 
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Las medidas del contraste porcentual oscilan entre el 5% – 39% para las reconstrucciones 

obtenidas a partir de datos de simulaciones MC y entre el 6% – 38% para las entregadas por el 

sistema PEM-FLEX Solo II. Por otro lado, el porcentaje de variabilidad del fondo es de 

aproximadamente 30% y 7%, para las reconstrucciones en este trabajo de tesis y el trabajo 

experimental de Torres y colaboradores (Torres-Urzúa et al 2020), respectivamente. Las 

diferencias entre ambos trabajos son justificadas por varias razones. La más importante puede 

atribuirse a la cantidad de eventos que se consideraron en la simulación MC, la cual es muy inferior 

a la registrada en la prueba experimental.  

Es importante mencionar también que tanto las dimensiones de los paneles, como su separación, 

fueron diferentes para ambos estudios. Sin embargo, a pesar de haber más razones por las que estos 

resultados son diferentes, esto no representa problema, ya que el objetivo no fue replicar las 

condiciones del trabajo experimental de referencia sino el de utilizar una metodología diseñada 

exclusivamente para la evaluación de un sistema PEM y medir parámetros de interés como lo son 

el contraste porcentual y el porcentaje de variabilidad del fondo. 

Para el caso ideal, donde se considera un maniquí hecho de aire, se observa que el contraste 

oscila entre 0.5% – 45%, mientras que el porcentaje de variabilidad del fondo tiene un valor 

promedio de 39%. Por la expresión que se utiliza para calcular el contraste porcentual (ver 

Ecuación 5, Capítulo 2), se podría esperar que el valor del contraste sea muy cercano al 100% para 

las cuatro esferas, ya que cuando se tiene al aire como medio, los efectos de atenuación y dispersión 

son mínimos. Sin embargo, se debe considerar que las posiciones de las esferas en el campo de 

vista del PEM (ver Figura 2.24), no se encuentran en el centro geométrico del mismo. La posición 

de la fuente en el campo de vista es muy relevante para el número de eventos de coincidencia 

registrados. Una fuente posicionada justo al centro del FOV otorgará el mayor número de eventos 

de coincidencia, mientras que, para una fuente alejada del mismo, habrá coincidencias para las 

cuales solo uno de los fotones del par de aniquilación podrá ser detectado, afectando de esta manera 

al número de coincidencias detectadas y, por lo tanto, al contraste. Un estudio de referencia donde 

se observa un comportamiento similar, es el estudio desarrollado por MacDonald y colaboradores 

(MacDonald et al 2008). En este estudio se reporta que los coeficientes de recuperación (RC), que 

tienen una definición similar a la del contraste porcentual, dependen de la posición de las lesiones 

dentro del campo de vista de un sistema PEM, al igual que sucede con el contraste porcentual. 
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3.6.2 Dispersión en el cristal 

Como se mencionó anteriormente, en este trabajo de tesis solo se consideraron las interacciones 

de los fotones de aniquilación en el maniquí para la clasificación de las coincidencias en 

verdaderas, dispersadas y aleatorias. Las dispersiones en el cristal si bien no fueron estudiadas, son 

muy importantes si se busca mejorar el diseño de un sistema PEM, como es el caso del prototipo 

PEM-IFUNAM.  

Para tener una idea del comportamiento de las dispersiones en los cristales LYSO, en la Figura 

3.20, se muestran dos histogramas, en función de la energía, del número de fotones pertenecientes 

a coincidencias verdaderas (CV), registrados por el prototipo PEM-IFUNAM para la simulación 

de este estudio clínico considerando un maniquí de tejido mamario.  

 

 

Figura 3.20. Histograma del número de fotones que pertenecen a las CV en función de la energía. Se 

muestra también el histograma de aquellos fotones que además interaccionaron por efecto fotoeléctrico en 

los cristales. 

En la Figura 3.20, se muestra el histograma con el total de fotones que pertenecen a las CV y, 

sobre este, el histograma de los fotones que además de pertenecer a las CV, registraron su señal a 

través de una interacción por efecto fotoeléctrico en los cristales del sistema de detección. Los 

fotones pertenecientes a coincidencias verdaderas y que a la vez no sufrieron dispersiones en los 

cristales, son los portadores de la información más precisa que se puede obtener en un estudio 

PEM. 
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Según los resultados de la simulación, aproximadamente solo un 19% de las CVs, 

interaccionaron por efecto fotoeléctrico. Esto quiere decir, que a pesar de haber detectado 

coincidencias verdaderas que no sufrieron dispersiones en el maniquí, un gran porcentaje de ellas 

(~ 81%) implican LORs con direcciones erróneas debido a que sufrieron dispersiones Compton 

en los cristales.  

 

  



83 

 

Conclusiones 

En este trabajo, se realizaron estudios numéricos para la caracterización de los efectos de 

atenuación y dispersión en la mama cuando se utiliza la técnica de mamografía por emisión de 

positrones. Esto se realizó mediante simulaciones Monte Carlo utilizando el software GATE de 

código abierto y basándose en el prototipo PEM-IFUNAM que está siendo desarrollado en el 

Laboratorio de Imágenes Biomédicas del Instituto de Física de la UNAM. La investigación incluyó 

la simulación de un estudio clínico mediante el uso de un maniquí que tiene la forma de una mama 

levemente comprimida por los paneles detectores del sistema PEM y con lesiones esféricas sobre 

el plano central y de diámetros típicos reportados en la clínica. La necesidad de realizar esta 

caracterización para un sistema PEM, se debió principalmente a la escasa información que existe 

sobre los efectos producidos por la atenuación y dispersión en la mama para este tipo de sistema 

de imagen. El aporte de este trabajo de tesis consiste en colaborar en la mejora del diseño del 

prototipo PEM-IFUNAM mediante el conocimiento de los parámetros físicos que más influencia 

tienen sobre los efectos de atenuación y dispersión.    

Las pruebas de caracterización fueron diseñadas principalmente para hallar la contribución de 

las coincidencias verdaderas, dispersadas y aleatorias en un estudio PEM para tres tipos de 

geometrías. En estas pruebas se evaluó principalmente la influencia que tiene la posición del 

maniquí en el campo de vista del escáner PEM, la forma geométrica del maniquí y la presencia de 

un bloque de agua que simula la caja torácica de un paciente en un estudio clínico, considerando 

tanto una fuente puntual en el centro del maniquí como una fuente uniforme en todo el volumen 

de este. Los espesores y volúmenes para los maniquís utilizados en estas pruebas fueron 

seleccionados para cubrir los rangos encontrados en los estudios clínicos. 

Otras pruebas de caracterización también fueron realizadas sobre la geometría que contiene al 

maniquí de cuñas, con el objetivo de hallar la contribución de las coincidencias aleatorias y el 

cambio de la contribución de la componente de dispersión junto a la atenuación de las 

coincidencias verdaderas, luego de realizar restricciones a las coincidencias registradas en 

términos de la energía de los fotones detectados y en función de la dirección de las LORs de 

respuesta. 

Los resultados de las pruebas de caracterización para las tres geometrías de simulación 

mostraron que los efectos producidos por la atenuación y la dispersión de los rayos gamma de 
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aniquilación en la mama dependen fuertemente del volumen del maniquí. Para una ventana en 

energía entre 200 – 750 keV, la contribución de la dispersión osciló entre 28% – 62% y 23% – 

52% para una fuente puntual y uniforme, respectivamente. Por otro lado, los efectos de atenuación 

son también considerables. Se observó una atenuación de coincidencias verdaderas entre el 39% y 

el 75% considerando una fuente puntual, y una atenuación entre 32% – 66% considerando una 

fuente uniforme. Se observa que los efectos por atenuación y dispersión para una fuente puntual y 

una fuente uniforme son distintos. Esto indica que, en un estudio clínico típico con lesiones de 

mama pequeñas dentro de un fondo caliente, se requerirán correcciones complejas para la 

atenuación y dispersión si se desea obtener información cuantitativa óptima. El grado de 

complejidad y el tiempo que tomen estas correcciones, dependerán del método de corrección 

empleado. Estos resultados, además, mostraron ser válidos para distintas composiciones del tejido 

mamario, ya que los coeficientes lineales de atenuación para fotones de 511 keV en tejido 

glandular, tejido adiposo y distintas composiciones de mama (agua/tejido adiposo) tienen una gran 

cercanía, con diferencias por debajo del 12%. 

Respecto al análisis del número de coincidencias aleatorias para la geometría de adquisición 

que contiene el maniquí de cuñas, se encontró, como es de esperarse, que este número reduce a 

medida que aumenta el espesor del maniquí. Sin embargo, el porcentaje de este tipo de 

coincidencias sobre el total de coincidencias registradas resultó ser aproximadamente el mismo 

para todos los espesores, con porcentajes de 0.7% y 1% para una fuente puntual y uniforme, 

respectivamente. Es importante señalar que en las simulaciones las actividades de las fuentes se 

mantuvieron muy bajas, con el propósito de minimizar efectos adicionales como la tasa de conteo 

(entre ellos, la contribución de coincidencias aleatorias). 

En el análisis de la contribución de la componente dispersada y la atenuación de las 

coincidencias verdaderas cuando se aplica una restricción energética a la información obtenida con 

el maniquí de cuñas, se encontró que la fracción de dispersión para la ventana en energía de 350 – 

700 keV oscila entre 19% – 47% y 17% – 39% para una fuente puntual y uniforme, 

respectivamente. Mientras que estas contribuciones en la ventana en energía de 200 – 750 keV se 

encuentran en los rangos de 32% – 62% y 28% – 52%, para ambos tipos de fuente. Por otro lado, 

la atenuación de coincidencias verdaderas para la ventana en energía de 350 – 700 keV, se 

encuentra entre 40% – 75% considerando una fuente puntual, y entre 33% – 65% considerando 

una fuente uniforme. Con una ventana en energía de 200 – 750 keV, los rangos para la atenuación 



85 

 

son: 42% – 75% y 36% – 66%, para una fuente puntual y uniforme, respectivamente. Estos 

resultados muestran que la contribución de fotones dispersados (cuantificados a través de la 

fracción de dispersión) es la más afectada por la reducción de la ventana en energía. Esto se debe 

a que las coincidencias dispersadas al tener un espectro extendido de energía son más sensibles a 

una restricción energética. Se encontró también que cuando se tiene una fuente uniforme, para 

ambas ventanas en energía, la componente dispersada es menor en comparación a lo que ocurre 

con una fuente puntual. Esto se explica debido a que la probabilidad de detectar coincidencias 

verdaderas cuando los fotones de aniquilación son emitidos desde todo el volumen del maniquí, 

aumenta. 

Otro análisis realizado con la información de las pruebas de caracterización muestra que la 

resolución en energía es un parámetro muy relevante a la hora de adquirir los espectros en energía. 

Considerando una fuente uniforme en el maniquí de cuñas de 6 cm de espesor y una ventana en 

energía de 350 – 700 keV, se encontró que la componente dispersada del espectro energético se 

extiende hasta aproximadamente 650 keV con una resolución en energía de 26% para el sistema 

de detección, mientras que, utilizando una resolución de 13.2%, lo hace hasta 600 keV. 

Los resultados para el análisis de los efectos de atenuación y dispersión en PEM, cuando se 

aplican restricciones al ángulo máximo de aceptación de las LORs, muestran que estas 

componentes no sufren cambios. Es interesante hacer notar que conforme aumenta el ángulo de 

aceptación, también aumenta el espesor atravesado en la mama. Sin embargo, el hecho de que los 

valores de STR se mantengan constantes indica que la componente dispersada y verdadera de las 

coincidencias cambian en la misma proporción. En cuanto a la pérdida de coincidencias verdaderas 

se observa una ligera disminución del cociente TbTaR (alrededor del 5%) cuando no se imponen 

restricciones al ángulo de aceptación de las LORs. 

Para la simulación de un estudio clínico se utilizó un maniquí de cuñas de tejido mamario con 

esferas insertadas en él de 4, 6, 8 y 10 mm de diámetro, distribuidas de la misma forma que en uno 

de los maniquís utilizados en el trabajo de Torres y colaboradores (Torres-Urzúa et al 2020). Al 

igual que en las pruebas de caracterización, para este caso también se cuantificó la contribución 

de las coincidencias verdaderas y dispersadas, para una separación de los detectores de 6 cm, la 

cual es muy común en la clínica y considerando esta vez una resolución en la energía de 13.2% 

para el sistema de detección. Adicionalmente para este análisis, se obtuvieron imágenes 

tomográficas reconstruidas con el algoritmo iterativo en modo de lista MLEM, implementado por 



86 

 

Osorio (2018) para el prototipo PEM-IFUNAM, las cuales fueron analizadas en términos de 

perfiles de los valores de intensidad como también mediante cálculos del contraste porcentual y el 

porcentaje de variabilidad del fondo, usando la metodología propuesta en el trabajo usado como 

referencia (Torres-Urzúa et al 2020). 

Los resultados obtenidos para la simulación de un estudio clínico PEM, utilizando las cuatro 

esferas de distinto diámetro, un cociente de concentración de actividades de 8:1 (lesión:fondo) y 

una ventana en energía entre 350 – 700 keV, muestran que la fracción de dispersión es del 27% y 

la atenuación de coincidencias verdaderas es del 49%. Obtener estos porcentajes en un estudio 

clínico es imposible debido a que no se puede conocer experimentalmente la naturaleza de una 

coincidencia.  

Respecto a los resultados encontrados para el contraste porcentual, se observó un 

comportamiento adecuado de este en función del diámetro de las esferas utilizadas en el análisis. 

El rango de los contrastes porcentuales va desde 5% al 39%, para esferas con un diámetro desde 4 

mm hasta 10 mm; resultados cercanos a lo encontrado en el trabajo experimental de referencia 

(Torres-Urzúa et al 2020), donde el valor del contraste va desde el 6% al 38% para los mismos 

valores de diámetro.   

Esta cercanía de resultados no fue observada para el caso de la medición del porcentaje de 

variabilidad del fondo, ya que utilizando las imágenes reconstruidas con datos de una simulación 

MC, la variabilidad del fondo tiene un valor promedio de 30%, mientras que, en el trabajo de 

referencia, este valor es aproximadamente 7%, ambos para todas las esferas. La diferencia entre 

estos resultados puede atribuirse, entre otras cosas, a la cantidad de eventos que se consideraron 

en ambos casos, siendo muy inferior la utilizada en las simulaciones MC. 

Un resultado interesante encontrado en la medición del contraste porcentual y el porcentaje de 

variabilidad del fondo se dio cuando se simuló utilizando un maniquí hecho de aire. Este es un 

caso idealizado ya que no se encuentra en la clínica y para el cual los efectos de atenuación y 

dispersión son mínimos. Los valores para el contraste porcentual para este caso se encontraron 

entre 0.5% – 45%, mientras que el porcentaje de variabilidad del fondo tuvo un valor promedio 

del 39%. En una situación ideal se esperaría tener valores del contraste cercanos al 100% para 

todos los tamaños de esfera debido a la expresión utilizada para calcular el contraste; sin embargo, 

debido principalmente a que las posiciones de las esferas están alejadas del centro geométrico del 

espacio entre los paneles detectores, el valor para el contraste no es el esperado. Esto indica que 
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los valores del contraste porcentual para las lesiones en la mama dependen de su posición en el 

campo de vista del escáner PEM. Esto podría atribuirse a efectos producidos por la geometría de 

adquisición de ángulo limitado de los sistemas PEM. Es importante mencionar también que un 

comportamiento similar se reportó para los valores de los coeficientes de recuperación (RC), los 

cuales tienen una definición similar a la del contraste porcentual, en un trabajo desarrollado por 

MacDonald y colaboradores (MacDonald et al 2008). En ese trabajo, la posición de las lesiones 

dentro del campo de vista de un sistema PEM influyó en los valores de estos coeficientes, 

verificando de esa forma lo observado para el caso del contraste porcentual. 

En las simulaciones MC de un estudio clínico se analizaron también las interacciones que sufren 

los fotones en los cristales del sistema de detección. Considerando que los fotones pertenecientes 

a coincidencias verdaderas son los que contienen la información más precisa en un estudio PEM, 

los resultados muestran que aproximadamente 81% del total de fotones detectados, pertenecientes 

a coincidencias verdaderas, sufren dispersiones en los cristales. Este es un porcentaje muy grande 

y se requiere introducir correcciones por efectos de dispersión en los bloques detectores si se desea 

optimizar el diseño del prototipo PEM-IFUNAM.  

Como un resumen de lo más importante obtenido en el estudio de la atenuación y dispersión de 

los fotones de aniquilación en las pruebas de caracterización y en el estudio clínico, se observó 

que estos efectos dependen de una manera compleja de los siguientes factores: forma y distribución 

de la fuente de radiación, volumen de la mama y su posición en el FOV y de la resolución y ventana 

en energía del sistema de detección. Por otro lado, se encontró que los efectos son mínimos al 

limitar el ángulo de aceptación de las LORs (aunque limitar el número de LORs utilizadas en la 

reconstrucción de imágenes tomográficas involucra necesariamente una reducción en el cociente 

señal-a-ruido). En cuanto al estudio clínico típico, se espera tener una pérdida en el registro de 

coincidencias verdaderas de ~49%, reduciendo de manera considerable el cociente señal-a-ruido 

y, al mismo tiempo, un aumento en la detección de coincidencias dispersadas representado por 

~27% del total de estas. Las coincidencias dispersadas son coincidencias espurias que producen 

una reducción del contraste de las imágenes PEM. 
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Trabajo a futuro 

A continuación, se muestran algunas propuestas de trabajo a futuro para caracterizar el prototipo 

PEM-IFUNAM, con el objetivo de optimizar su diseño y construcción: 

• Añadir más parámetros relevantes para definir el prototipo PEM-IFUNAM. La definición 

de una mayor cantidad de parámetros que tengan gran relevancia en la respuesta del sistema 

de detección (por ejemplo, el tiempo muerto del sistema de detección), hará que las 

simulaciones sean lo más apegadas a la realidad, sin incrementar innecesariamente el tiempo 

de cálculo. 

• Considerar un maniquí voxelizado basado en imágenes de tomografía computarizada o 

resonancia magnética para obtener resultados con mayor relevancia clínica en las pruebas 

de caracterización.  

• Estudiar a mayor detalle las dispersiones dentro de los cristales LYSO de los paneles 

detectores. Estas dispersiones provocan, entre otras cosas, que se asigne LORs erróneas a 

coincidencias verdaderas. 
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