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Introduccion

En las ultimas décadas las investigaciones con roedores han aumentando en todo el mundo, esto
se debe principalmente a dos factores: el primero es que ciertos procesos biologicos en los
roedores se asemejan a los que ocurren en los seres humanos, por lo que los roedores han sido una
buena opcion para ser utilizados como modelos bioldgicos que representen a los humanos en
investigaciones de enfermedades, desarrollo de nuevos medicamentos, estudios de procesos
moleculares, etc. El segundo factor radica en cuestiones econdmicas, ya que mantener una colonia
de roedores es relativamente mas barato que mantener animales grandes, como los primates.

Las investigaciones con animales pequeios requieren la implementacion de nuevos sistemas de
estudio adecuados a este modelo biologico, ya que los sistemas para humanos no pueden ser
utilizados con estos animales, debido principalmente a la diferencia de tamafios y masas.

Un ejemplo de lo anterior es en los estudios que requieren observar la evolucion, mediante el
uso de imagenes, de algun proceso metabolico, biocinético o funcional del animal de estudio. En
este caso la utilizacion de radiotrazadores es generalmente utilizada, lo que hace necesaria la
presencia de sistemas dedicados a adquirir imagenes en base al uso de radiaciones ionizantes.

Los sistemas desarrollados mas cominmente para este proposito son el microtomdgrafo por
emision de positrones (microPET), el microtomégrafo por emision de foton tinico (microSPECT)
y el microtomoégrafo computarizado (microCT). Estos sistemas fueron inicialmente desarrollados
en la mitad de los afos 90 por diferentes grupos de investigacion.

Actualmente en el Instituto de Fisica de la UNAM (IF-UNAM) se desarrolla un Sistema
Bimodal de Imagenes (SIBI) que consiste en la unidon de un sistema microPET y un microCT. La
resolucion espacial esperada para estos dos sistemas es de 50-100 um y de 1.5-2.0 mm para el
microCT y microPET, respectivamente. Paralelamente se esta desarrollando dentro de este
proyecto un modulo microSPECT, el cual pretende alcanzar resoluciones espaciales de 1.0-2.0
mm. El interés en el desarrollo de un sistema hecho en México radica en las futuras aplicaciones
de este sistema en investigaciones preclinicas, asi como la formacion de recursos humanos
especializados en este tema.

El trabajo de esta tesis estuvo enfocado al disefio, construccion y desempeiio de los médulos de
deteccion de radiacion para el sistema microPET/SPECT, asi como las primeras evaluaciones
generales de estos sistemas. El primer objetivo fue entender el funcionamiento, las caracteristicas
y la fisica involucrada en los sistemas PET, SPECT y los sistemas de microtomografia. Después se
fijo como meta evaluar los componentes que forman los modulos de deteccion y la electronica de
acondicionamiento.

Adicionalmente, se necesitarian realizar también las pruebas para evaluar los sistemas
desarrollados, tales como la identificacion de cristales, la mediciéon de espectros de energia, la
estabilidad del sistema y otras pruebas que se detallan en este trabajo, antes de enfocarse a
conseguir el objetivo de obtener las primeras imagenes tomograficas en modo microPET y realizar
las evaluaciones de un colimador pinhole construido para el sistema microSPECT.



Esta tesis se divide en 5 capitulos. En el capitulo 1 se narra brevemente el surgimiento y la
evoluciéon de los equipos clinicos usados en medicina nuclear. Se describen también las
caracteristicas de disefo de los sistemas PET y SPECT, asi como las diferencias entre ellos.

El capitulo 2 describe los motivos del nacimiento de los equipos dedicados a animales
pequeios y el progreso alcanzado hasta el momento. Se detallan los requerimientos necesarios que
deberan ser alcanzados con estos sistemas, tales como el mejoramiento de la resolucion espacial,
sensibilidad, actividad inyectada, etc. También se sefialan las diferencias principales entre los
equipos micro y los de uso clinico.

En el capitulo 3 se encuentran las especificaciones de los distintos componentes utilizados en el
sistema de adquisicion construido. Primeramente se dan a conocer las propiedades fisicas de los
cristales centelladores utilizados en los modulos de deteccion y la informacién acerca de los tubos
fotomultiplicadores sensibles a la posicion (PS-PMT) que fueron empleados. La descripcion y
evaluacion del circuito de lectura de los fotomultiplicadores es descrita en este capitulo. También
se da informacion de los componentes que sirvieron para el acondicionamiento y adquisicion de
las sefiales eléctricas. En este capitulo se explica y se muestran los arreglos electronicos utilizados
para la adquisicion de datos en modo microPET y microSPECT. Para concluir con esta parte se
describen los parametros utilizados para construir el prototipo de un colimador pinhole, el cual
formar4 parte del sistema microSPECT.

El capitulo 4 presenta las evaluaciones de cada una de las partes que forman el sistema de
adquisicion, comenzando con la evaluacion de los PS-PMT y después con la de los mddulos
electronicos utilizados para el acondicionamiento de las sefiales eléctricas. Se describe también
como se efectud el ensamblaje final de los modulos de deteccion. Las pruebas de estabilidad y
reproducibilidad del sistema son reportadas. En el capitulo se dan los resultados de las pruebas de
deteccion en coincidencia realizadas al sistema microPET. Los resultados medidos de la
sensibilidad del microPET son mostrados y comparados con los obtenidos con una simulacion
Monte Carlo. Se muestran también las primeras imagenes tomograficas en modo microPET
obtenidas con el sistema construido. Para terminar con este capitulo se presentan las primeras
pruebas realizadas al colimador pinhole.

Por ultimo, en el capitulo 5 se presentan las conclusiones alcanzadas en este trabajo y algunas
recomendaciones para mejorar los sistemas construidos.



Capitulo 1

SISTEMAS DE MEDICINA NUCLEAR DEDICADOS A HUMANOS

La practica clinica de la medicina nuclear involucra la administracion de compuestos marcados
con radionuclidos, llamados radiotrazadores o radiofarmacos, que son usados para proporcionar
informacién diagndstica en un amplio intervalo de enfermedades [Cherry SR, Sorenson JA and
Phelps ME, 2003]. El fArmaco es marcado con emisores de rayos gamma o de positrones para que
después sea suministrado y se diriga a regiones muy especificas del organismo. La radiacién
emitida por el radiotrazador es detectada por sistemas de adquisicion que forman imagenes
bidimensionales (planas) o tridimensionales (tomogréaficas) de la distribucion de la fuente
radiactiva en el interior del sujeto de estudio.

Actualmente hay dos técnicas en medicina nuclear con las cuales se obtienen imagenes
tomograficas de un paciente: la tomografia computada por emision de fotdon tinico (Single Photon
Emission Computed Tomography, SPECT) y la tomografia por emision de positrones (Positron
Emission Tomography, PET). Una tercera técnica en medicina nuclear es la Gammagrafia, la cual
proporciona imagenes planas y de la cual no se va a detallar en este trabajo.

1.1 Surgimiento de los sistemas tomograficos en medicina nuclear

Para tener una nocion del surgimiento de los sistemas de adquisicion de imagenes tomograficas
usados en medicina nuclear se presentardn a continuacion los hechos mas trascendentes en el
desarrollo de estos sistemas y la evolucion que han sufrido hasta el momento.

1.1.1 Historia del PET

El desarrollo de las técnicas de formacion de imagenes médicas mediante el uso de
radionuclidos emisores de positrones abarcoO muchas décadas e incluyo las contribuciones de
muchos individuos, entre ellos destacados fisicos, ingenieros, quimicos y bidlogos (Brownell GL,
1999). Por lo anterior, es interesante describir los desarrollos tempranos en este campo.

El primer dispositivo para la formacion de imagenes de uso médico que utilizaba radiofarmacos
emisores de positrones fue disefiado en 1952 (ver Figura 1.1), los resultados de este dispositivo
fueron reportados por Brownell y Sweet en 1953 [Brownell GL and Sweet WH, 1953]. Este
dispositivo fue disenado especificamente para obtener imdagenes del cerebro y constaba
unicamente de dos detectores opuestos de Yoduro de Sodio dopado con Talio (Nal:T1) colocados
alrededor de la cabeza del paciente.

La extension logica en la instrumentacion de la deteccion de radiacion de aniquilacion fue
usando dos arreglos de detectores bidimensionales. El PC-I fue el primer instrumento que us6 este
concepto y fue disenado en 1968 en Estados Unidos.

El siguiente paso en los disefios de los sistemas PET fue el uso de arreglos de detectores
colocados en anillo, propuesto inicialmente por James Robertson. Un arreglo de detectores en
anillo fue desarrollado en Berkeley, el cual usé6 un gran niimero de detectores individuales
acoplados a tubos fotomultiplicadores (PMT, por sus siglas en inglés). Sin embargo, las
aportaciones de Charles Burnham permitieron el uso de multiples detectores pequenos acoplados

3



en un menor numero de PMTs. Este concepto fue aplicado a arreglos de detectores en anillo y
cilindricos (varios anillos) para producir imagenes PET de mayor resolucion. Lo anterior condujo
al desarrollo de dos equipos PET, el PCR-I y el PCR-II.

Figura 1.1. Primer equipo clinico que utilizaba radionuclidos emisores de positrones. Drs.
Brownell (izquierda) y Aronow junto al escaner (1953)

El PCR-I us6 un arreglo de anillo de detectores, mientras que el PCR-II utiliz6 un arreglo
cilindrico de detectores. E1 PCR-I estuvo en uso continuo produciendo imagenes en una variedad
de estudios centrados en el cerebro, el corazon, investigaciones sobre el cancer e investigaciones
para el desarrollo de nuevos radiofarmacos para humanos en ratones, ratas, conejos, perros y
primates. Los resultados de los estudios obtenidos con el PCR-I aumentaron el interés de
desarrollar equipos PET especiales para animales pequefios. Los equipos actuales siguen
utilizando un arreglo cilindrico de detectores, pero la electronica del sistema se ha hecho mas
rapida y los algoritmos de reconstruccion actuales han mejorado mucho la calidad de las imagenes.

1.1.2 Historia del SPECT

La historia de los origenes del SPECT [Jaszczak JR, 2006] puede ser encontrada en los
experimentos pioneros sobre la tomografia por emision desarrollados hace casi 50 afios por David
Kuhl y Roy Edwards. Ellos reportaron en 1963 los primeros estudios sobre la tomografia por
emision.

En los primeros afios de la medicina nuclear, los estudios eran realizados manualmente
colocando un contador Geiger sobre el 6rgano de interés. Una mejoria en la sensibilidad lleg6 con
el desarrollo del detector de centelleo. Afios después, un avance mayor siguid con el desarrollo de
la camara de centelleo de Anger. La cAmara Gamma o Anger veia el 6rgano de interés en una sola
adquisicion, lo cual proporcion6é una marcada mejoria en la eficiencia de deteccion de los rayos
gamma.

Durante el periodo de 1963 a 1976, Kuhl y sus colegas desarrollaron una serie de tomografos
transversales. Estos equipos consistian de dos detectores de centelleo que contaban con un sistema
de translacion-rotacion de los detectores (ver Figura 1.2). El tomografo final de Kuhl fue el Mark
IV, donde cada arreglo de detectores tenia un arreglo lineal de ocho detectores de centelleo
discretos.



Figura 1.2. David Kuhl operando uno de los primeros sistemas SPECT desarrollados

John Mallard introdujo a inicios de los afios 70 su version de un tomografo de emision que
usaba detectores de centelleo discretos. También Patten, Brill y sus colegas desarrollaron un
novedoso sistema que usaba un arreglo de ocho detectores enfocados para la obtencion de
imagenes seccionales. Sus investigaciones influyeron en el tomoégrafo de detectores multiples que
fue desarrollado por los hermanos Stoddart.

Paul Harper y sus colegas en la Universidad de Chicago fueron los primeros investigadores que
exploraron el uso de una camara Anger para tomografia transversal. En 1968, Gerd Muehllehner
investigd una propuesta de tomografia transversal que usaba una silla rotatoria colocada en frente
de una cdmara Anger estacionaria.

En 1976, J. Jaszczack, J. Keyes Jr y sus colegas desarrollaron sistemas SPECT que usaban una
camara Anger montada sobre un gantry que rotaba alrededor de un paciente recostado. Durante los
afios 80 otros grupos de investigacion evaluaron sistemas SPECT de cdmara rotante y propusieron
tanto una nueva instrumentacion como nuevas formas de procesamiento de datos que mejoraban el
desempefio de los equipos SPECT.

A la fecha se siguen empleando una o varias camaras Anger en los equipos SPECT. La
electronica y el procesamiento de las imagenes adquiridas han evolucionado considerablemente en
los equipos actuales, lo que resulta en adquisiciones mas rapidas y diagndsticos mas precisos.

1.2 Caracteristicas de los sistemas tomograficos en medicina nuclear

Los sistemas de adquisicion de iméagenes en medicina nuclear presentan sus propias
caracteristicas de disefio, funcionamiento y obtencién de datos, por lo que la eleccion del sistema
que se empleara en un estudio clinico dependerd de lo que el médico esté buscando. Aunque
algunas caracteristicas son comunes entre en los sistemas de tomografia, existen diferencias
considerables que identifican a cada uno de ellos. A continuacidn se presenta una descripcion de
las principales caracteristicas de los sistemas PET y SPECT

1.2.1 Caracteristicas del PET
De las diversas modalidades de obtencion de imégenes aplicadas en nuestros dias para estudios
in vivo, tanto en seres humanos como en investigaciones con animales, PET es una técnica que
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permite el uso no invasivo de radiofArmacos marcados con radiois6topos emisores de positrones
para la obtenciéon de imagenes de diagndstico médico y para investigaciones de procesos
bioquimicos del funcionamiento del organismo en los sujetos vivos.

Desde sus inicios, la técnica PET se ha utilizado fundamentalmente con fines de investigacion
de procesos tumorales, neuropsiquidtricos y cardioldgicos, observandose ahora una progresiva
aplicacion clinica [Informe de Evaluacion de Tecnologias Sanitarias No 30, 2001].

Algunos centros PET constan de la unidad de produccion de radiofarmacos y de la cdmara PET
conectada a una o varias computadoras con el software adecuado para la reconstruccion y
procesamiento de las imagenes. La unidad de producciéon de radiofarmacos incluye un ciclotron,
un laboratorio de radiofarmacia donde se procede a la sintesis y marcaje de las moléculas mediante
modulos automaticos de sintesis, y un laboratorio de control de calidad.

Los radiontclidos emisores de positrones utilizados en estudios clinicos son de vida media
corta como el '°F (109.77 min), ''C (20.39 min), "0 (122.24 s) y "N (9.96 min). El tomografo
PET registra la radiacion de aniquilacion que se ocasiona dentro del paciente [Informe de
Evaluacion de Tecnologias Sanitarias No 46, 2005]. Tras la inyeccion por via intravenosa del
radiotrazador, los positrones emitidos por los radionuclidos son atraidos, después de un corto
recorrido no mayor a 3 mm (esta distancia depende de la energia maxima del positron, la cual
dependera del radiontclido utilizado), por su antiparticula el electrén, llevando a un proceso de
aniquilacion entre ambos. En cada aniquilacion de estos positrones con los electrones se generan
dos fotones gamma de 511 keV emitidos en sentidos opuestos, que interactuaradn con los cristales
centelladores de la camara PET, generando la imagen por coincidencia de la distribucion espacial
del radiofarmaco administrado al paciente (ver Figura 1.3).

Tipicamente los materiales usados como detectores para PET son centelladores como el
Germanato de Bismuto (BGO), el Oxi-Ortosilicato de Lutecio dopado con Cerio (LSO:Ce) y el
Oxi-Ortosilicato de Gadolinio dopado con Cerio (GSO:Ce), debido a su alta capacidad para
absorber rayos gamma de 511 keV y a su alta rapidez de emision de luz.
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Figura 1.3. Principio fisico de la formacion de imagenes en PET



Actualmente la camara PET consta de multiples detectores de centelleo, dispuestos en anillo
alrededor del paciente, que actiian en coincidencia detectando casi simultdineamente ambos fotones
de la aniquilacion, y se asume que la aniquilacién se localiza en la denominada linea de respuesta
(LOR, por sus siglas en inglés) que une los dos detectores involucrados en la deteccion. Para que
una coincidencia sea considerada como valida, los dos fotones deben alcanzar los respectivos
detectores en un intervalo de tiempo establecido (ventana temporal de coincidencia, tipicamente
del orden de 6 a 12 ns), y se requiere un nivel minimo y maximo de energia (ventana en energia,
tipicamente de 511£150 keV) que asegure que los fotones no hayan sufrido dispersiones
considerables en su trayecto.

Un escaner PET debera cumplir basicamente con algunos requisitos, tales como poder absorber
fotones de 511 keV con una eficiencia mayor al 85%, tener una resolucion espacial menor a 5 mm,
un tiempo muerto menor a 4 us, un valor de resolucién temporal menor a 5 ns y una buena
resolucion en energia (FWHM < 100 keV). Por otro lado, es comun que la optimizacion de alguno
de estos parametros, contribuya al detrimento de otro.

En PET existen errores en las coincidencias detectadas; uno de los mas importantes es la
deteccion de coincidencias aleatorias (random), las cuales ocurren cuando los detectores registran
la llegada de dos fotones de energia apropiada y dentro de la ventana temporal establecida para la
coincidencia, pero cada uno de ellos proveniente de un proceso de aniquilacion diferente.
Coincidencias debidas a la dispersion (fotones dispersados que se registran como eventos
verdaderos y que contribuyen alrededor del 12% de las coincidencias detectadas) y coincidencias
causadas por eventos multiples, que ocurren cuando en mas de dos detectores son registrados
eventos simultaneos creando una confusion en la determinacion de las LOR, también causan
detrimentos en la adquisicion de datos, lo cual disminuye la calidad de la imagen.

1.2.1.1 Modulos de deteccion en PET clinicos

El detector de bloque, disefiado en la mitad de los afios 80 por Casey y Nutt [Casey ME and
Nutt R, 1986], permitio la utilizacion de elementos de deteccion pequeiios mientras se reducia el
nimero de PMTs requeridos para la lectura. Una pieza grande de centellador es segmentada en un
arreglo de muchos elementos de deteccion haciendo cortes parciales a través del cristal. Los cortes
entre los elementos de deteccion son llenados con un material reflector que sirve para reducir y
controlar la interferencia Optica (cross-talk) entre los elementos del centellador. El arreglo de
cristales es leido por cuatro PMTs individuales (ver Figura 1.4).

Cristal

A

B

PMT

Figura 1.4. Detector de bloque usado anteriormente en equipos PET clinicos



Para determinar el segmento del cristal en el cual un foton de aniquilacion fue detectado se
toma un valor pesado de la amplitud de la sefial de los cuatro PMTs (A, B, C y D), arrojando un
valor X y Y que corresponden a las coordenadas espaciales donde se detectdé un evento en el
cristal. Este método para determinar la posicion es conocido como método de centroides o logica
de Anger. Las ecuaciones para determinar lo valores X, Y y la energia E del foton se presentan en
el capitulo 3.

La principal ventaja de los detectores de bloque es que permiten que muchos elementos
detectores sean utilizados con solamente cuatro PMTs. Esto disminuye el costo por elemento
detector mientras se mejora la resolucion espacial en las imagenes.

Una modificacion importante fue hecha al disefio basico de los detectores de bloque. Esta
modificacioén consistié en usar mas PMTs colocados de tal manera que ellos se sobrepongan en
bloques adyacentes (ver Figura 1.5). Asi cada bloque es monitoreado por cuatro PMTs, pero cada
PMT también monitorea las esquinas de cuatro bloques diferentes. Este arreglo, conocido como
“cuadrante compartido” reduce el nimero total de PMTs requeridos por el arreglo por un factor de
cuatro comparado con el disefio de bloques basico. Aunque este método reduce el costo por
elemento detector de un sistema PET tiene la desventaja de requerir tiempos muertos mas altos,
debido a que cada PMT ve sefiales desde cuatro diferentes bloques centelladores.

,*
*e

\ [/

Figura 1.5. Detector de cuadrante compartido utilizado actualmente en equipos PET clinicos

1.2.1.2 Colimacion en PET

El proceso de la determinacion de la LOR (ver Figura 1.3) también se conoce como colimacion
electronica, puesto que la obtencion de la LOR se realiza por medios electronicos, a diferencia de
lo que sucede en SPECT. La colimacion electronica consigue una mayor sensibilidad (relacion
entre los fotones detectados y los emitidos por la sustancia radiactiva) en el PET respecto al
SPECT, ya que no existe ningiin material interpuesto entre la fuente (paciente) y el detector.

1.2.2 Caracteristicas del SPECT

El SPECT es una técnica tomografica de medicina nuclear que utiliza emisores de fotones
gamma de una sola energia (aunque el radionuclido emite fotones de otras energias, estos deben de
ser menores en abundancia que los fotones correspondientes al de la energia principal). En SPECT
se utilizan radiofarmacos marcados con **"Tc (T2 = 6.02 h), 201 (T1p = 3.044 d), Ga (Tip =
78.26 h), "'In (T1, = 2.83 d), "I (T1, = 13.2 h), etc. La técnica SPECT puede ser usada para
deteccion de tumores, infecciones, imagen de tiroides o estudios dseos.



Las imagenes de SPECT se obtienen adquiriendo multiples imagenes bidimensionales (también
llamadas proyecciones) desde varios angulos, tipicamente cada 3 o 6 grados (ver Figura 1.6). En
muchos casos se usa una rotacion total de 360 grados para obtener una mejor reconstruccion. El
tiempo necesario para obtener cada proyeccion depende del numero de detectores del sistema de
adquisicion y es tipicamente de 15 a 20 segundos cuando se utilizan 2 camaras Gamma.

Orbita de
rotacion

Figura 1.6. Adquisicion de las proyecciones sobre una orbita para adquirir imagenes SPECT

Una computadora es usada para aplicar un algoritmo de reconstruccion tomografico para las
multiples proyecciones adquiridas, obteniendo asi un conjunto de datos que formaran una imagen
tridimensional de alguna seccioén transversal, coronal o sagital del paciente. Las imagenes
reconstruidas tipicamente tienen tamafios de 64x64, 128x128 o 256x256 pixeles, con un tamafo
de pixel entre 3 y 6 mm. En general, las iméagenes reconstruidas son de baja resolucion, teniendo
un incremento en el ruido respecto a las imagenes planas y son susceptibles a artefactos.

1.2.2.1 Mddulos de deteccion en SPECT clinicos

Los sistemas SPECT para humanos utilizan una cdmara Gamma (Anger) como detector. La
camara Gamma consta esencialmente de un colimador de absorcion, un cristal de Nal:TI de area
grande, una guia de luz y un arreglo de tubos fotomultiplicadores.

La camara Gamma emplea un cristal centellador tnico de area grande, usualmente de 6 a 12.5
mm de espesor y de 25 a 50 cm de diametro. El cristal estd rodeado por un material altamente
reflejante como el TiO, para maximizar la salida de luz. La hermeticidad del cristal se hace
sellandolo con aluminio para protegerlo de la humedad. Para que la luz alcance a los PMTs un
acoplador optico se colocado entre el cristal y el arreglo de fotomultiplicadores. El espesor del
cristal determina la eficiencia de deteccion y la resolucioén espacial intrinseca del sistema, no
obstante el mejoramiento de uno de estos pardmetros trae como consecuencia el empeoramiento
del otro (trade-ofY).

El arreglo de PMTs es utilizado para determinar la posicion de arribo de los fotones gamma
mediante el uso de la l6gica Anger.



1.2.2.2 Colimacion en SPECT

La colimacién en SPECT se consigue utilizando colimadores que absorben la radiacion y son
utilizados para eliminar los fotones dispersados que solo empeoran la calidad de la imagen. Un
colimador de absorcién proyecta una imagen de la distribuciéon de la fuente sobre el cristal
centellador, permitiendo que solamente algunos rayos gamma que viajan en ciertas direcciones
alcancen al cristal. Los rayos gamma que no viajan en la direccion apropiada son absorbidos por el
colimador antes de que alcancen al cristal. Esta técnica de proyeccion por absorcion es un método
ineficiente, ya que mucha radiacién potencialmente util es absorbida por el colimador, lo que
reduce la sensibilidad del sistema.

Los colimadores son hechos con materiales de un nimero atomico alto, como plomo o
tungsteno. Cuatro tipos basico de colimadores son usados con la cdmara Gamma: el pinhole, el
colimador de hoyos paralelos, el divergente y el convergente.

El colimador pinhole consiste en una pequefia abertura en un cono de algin material de nimero
atomico alto. La abertura del pinhole es localizada en la punta del cono, y su didmetro es
tipicamente del orden de milimetros. Los rayos gamma pasan a través del pinhole proyectando una
imagen invertida de la distribucion espacial de la fuente sobre el cristal. La imagen puede ser
magnificada o minimizada dependiendo de la distancia entre el objeto de estudio y la abertura del
pinhole. Este colimador es usado principalmente para magnificacion de imagenes de oérganos
pequetios y también se ha adaptado en estudios con animales pequefios.

El colimador de hoyos paralelos es el que se emplea mas en la practica clinica. Este colimador
se construye perforando hoyos paralelos sobre una placa de plomo. El colimador proyecta sobre el
detector una imagen de rayos gamma del mismo tamafo que la distribucion de la fuente radiactiva.

Un colimador divergente tiene hoyos que divergen desde la cara del detector. Los hoyos
divergen desde un punto tipicamente localizado 40-50 cm detras del colimador, proyectando una
imagen minimizada y no invertida de la distribucién de la fuente sobre el detector. El grado de
minimizacion depende de la distancia entre el frente del colimador y el punto de convergencia.

Un colimador convergente tiene hoyos que convergen a un punto 40-50 cm en el frente del
colimador. Para objetos entre la cara del colimador y el punto de convergencia, el colimador
proyecta una imagen magnificada y no invertida de la distribucion de la fuente sobre el detector.

1.3 Similitudes y diferencias entre equipos PET y SPECT

Tanto PET como SPECT proporcionan un método no invasivo para realizar estudios
diagnosticos in vivo con radiofarmacos y evaluar resultados de terapias tumorales [Del Guerra A,
et al, 2000]. Aunque PET es generalmente mejor que SPECT en sensibilidad y resolucion espacial,
PET tiene desventajas como la de necesitar un ciclotron cerca o idealmente en el mismo lugar para
producir los radioisotopos. Por otro lado, los radioisdtopos necesarios para SPECT son mas faciles
de obtener, ademas de que sus vidas medias son razonablemente largas.

Las aplicaciones de SPECT y PET en parte coinciden y son a veces complementarias [Beekman

JF and Vastenhouw B, 2004]. El método de estudio para un problema particular dependera de los
requerimientos de resolucion, sensibilidad de conteo, costo del estudio e infraestructura.
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Las ventajas y desventajas relativas de SPECT y PET pueden resumirse como sigue: en general,
SPECT permite estudios de procesos bioldgicos con vidas medias largas debido a la vida media
fisica larga de los radionuclidos utilizados, hay una mayor cantidad de radiotrazadores disponibles,
emplea equipos menos caros y no tiene un maximo teoérico en resolucion espacial. PET emplea
radiotrazadores fisioldgicos, los cuales pueden ser idénticos a la molécula biolodgica de interés o
candidatos de farmacos para ser evaluados.

En principio la resolucion de estudios SPECT puede ser reducida sin limite, pero con un costo
en la sensibilidad del sistema y el campo de vista (FOV, por sus siglas en inglés) sobre el paciente.
Eso contrasta con PET, para el cual los efectos como el alcance de los positrones y la no
colinealidad de los fotones de aniquilacion limitan nuevas mejorias en resolucion. Sin embargo, la
alta resolucion en SPECT es posible solamente con el uso de colimadores pinhole, los cuales ya no
son practicos para estudios en humanos, aunque pueden ser ideales para estudios en roedores.

Un espesor substancial del material centellador es requerido para detener eficientemente a los
fotones de aniquilacion de 511 keV en estudios PET. En una cdmara Gamma, el espesor del cristal
detector de Nal:T1 es de 1.25 cm o menos. Los sistemas PET generalmente usan centelladores con
un espesor entre 2 'y 3 cm dependiendo del cristal centellador utilizado.

La sensibilidad de los sistemas PET para una fuente de actividad de volumen pequefio
localizada cerca del centro del escdner esta dentro del intervalo de 0.2% a 0.5% (0.002 a 0.005
cps/Bq) operado en modo de adquisicion 2D. La sensibilidad para sistemas SPECT con un
colimador de hoyos paralelos estan en el intervalo de 0.01% a 0.03% (0.0001 a 0.0003 cps/Bq), y
depende del numero de cdmaras Gamma del sistema [Cherry SR, Sorenson JA and Phelps ME,
2003]. Por lo tanto, la sensibilidad de un escaner PET es aproximadamente dos drdenes de
magnitud mayor que el de un escaner SPECT.
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Capitulo 2

SISTEMAS DE MEDICINA NUCLEAR DEDICADOS A ANIMALES PEQUENOS

Los avances en las investigaciones biologicas de afos recientes se estan enfocando en las bases
moleculares de como funcionan los sistemas del cuerpo humano. Estas investigaciones han
incrementado la necesidad de técnicas de imagenes de procesos moleculares. Actualmente en este
tipo de estudios se emplean sistemas de adquisicion de imagenes construidos especialmente para
trabajar con animales de laboratorio. Por esta razon, se han disefiado sistemas de adquisicion
denominados micros o de microtomografia, los cuales estdn dedicados exclusivamente a animales
pequenos.

2.1 Interés en el desarrollo de sistemas micros

Dos de las modalidades de imagenes disponibles en medicina nuclear, cuyos resultados en
investigaciones tienen potencial para ser trasladados a la clinica, son la tomografia por emision de
positrones dedicada a animales pequefios (Ilamada cominmente como microPET) y la tomografia
computada por emision de fotdn tnico dedicada también a animales pequefios (microSPECT)
[Chatziioannou FA, 2005]. Estas técnicas permiten el uso no invasivo de radiotrazadores para la
investigacion de procesos del funcionamiento celular en animales pequefios.

La ventaja de usar sistemas micro es que sus resultados proporcionan un enlace directo entre
estudios realizados en modelos de animales con los estudios potencialmente aplicables a humanos.
Estas nuevas modalidades de imdgenes proporcionan informacién de procesos bioquimicos,
fisiologicos, patologicos o farmacologicos in vivo. Investigaciones recientes se enfocan en el
desarrollo de nuevos farmacos para terapias génicas.

2.2 Historia de los sistemas de microtomografia

Tradicionalmente, la aplicacion mas difundida de PET en modelos animales ha sido en
investigaciones de neurociencia en estudios en primates. Los estudios de primates con PET no
fueron tan populares debido al alto costo de esos animales y al del equipo. Ademads, el gran tamafio
de los cerebros de los primates los hacia propicios para realizar las investigaciones en equipos PET
dedicados a humanos. El primer equipo PET dedicado a animales fue disefiado para
investigaciones en primates [Cutler PD, Cherry SR, Hoffman EJ, Digby WM and Phelps ME,
1992]. Sin embargo, el enfoque moderno para estudios de biologia molecular en animales se
dirigi6é hacia roedores de laboratorio.

En la década de los 90 el raton se convirtio en el animal por excelencia para crear modelos de
enfermedades humanas, asi como para tratar de entender la biologia de los mamiferos. El costo
relativamente bajo para mantener colonias y la rapida tasa de crecimiento los favorece como
vehiculo de investigacion para estudios de biologia molecular.

Los sistemas micro fueron disefiados para obtener una resolucién espacial mayor que equipos
clinicos. Por ejemplo, entre los diversos equipos PET dedicados para primates, la ultima
generacion de sistemas Hamamatsu de alta resolucion (SHR-7700, ver Figura 2.1a) proporciona
aproximadamente 2.6 mm de resolucion en direcciones transversales y 3.2 mm de resolucién en la
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direccion axial, proporcionando un elemento volumétrico de resolucién de 22 mm’.

El disefio de estos sistemas presenta varios desafios [Cherry SR and Gambhir SS, 2001].
Primero, la resolucion espacial debe ser mejorada substancialmente para permitir que 6rganos
individuales y subestructuras grandes puedan ser identificadas eficazmente. Segundo, la tecnologia
debe evolucionar al punto donde los equipos lleguen a ser compactos, de relativamente bajo costo,
de alto desempeiio y de facil uso.

El primer equipo microPET dedicado a animales pequefios fue desarrollado abriendo una
colaboracion entre el Medical Research Council Cyclotron Unit, Hammersmith (Londres,
Inglaterra) y CTI PET Systems Inc. (Knoxville, EE. UU.) [Bloomfield PM, et al, 1995]. Este
sistema tomo la tecnologia de detectores estandar inicialmente desarrollada para sistemas PET
clinicos pero colocando los detectores en un pequefio anillo de 12 cm de didmetro para formar un
equipo PET compacto para estudios de roedores. Aunque la resolucion espacial no fue superior a
la encontrada en sistemas clinicos, se hicieron las primeras demostraciones del concepto de un
equipo PET dedicado a animales pequeios.

a) b)
Figura 2.1. a) Equipo Hamamatsu SHR-2000, el diametro del anillo de detectores es de 34.8 cm.
b) microPET construido en UCLA en 1996, el anillo de detectores es de 27 cm de diametro

En la mitad de la década de los 90 numerosos grupos comenzaron a desarrollar equipos PET
para animales pequefios con tecnologia de detectores desarrollada especificamente para estas
aplicaciones y con una resolucion espacial mejorada. Uno de los primeros sistemas fue
desarrollado en Sherbrook University. Este equipo PET fue el primero que usé detectores de
estado sdlido, llamados fotodiodos de avalancha, para leer la salida de los cristales centelladores
en lugar de un PMT. Otro sistema microPET fue desarrollado en el laboratorio de la UCLA (ver
Figura 2.1b) y se bas6 en el material centellador LSO (Brownell GL and Sweet WH, 1953):Ce,
acoplado por fibras opticas a tubos fotomultiplicadores sensibles a la posicion (PS-PMT, por sus
siglas en inglés) [Cherry SR, et al, 1997]. Este sistema tenia una resolucion volumétrica de 0.006
cc.

Otros sistemas microPET han sido desarrollados en base a tecnologia de detectores de camaras
proporcionales multialambricas, alcanzando una resolucion espacial en el intervalo de 1 a 2.5 mm.
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2.3 Similitudes y diferencias entre los equipos clinicos y los micros

La instrumentaciéon de equipos PET y SPECT que fue originalmente desarrollada para
aplicaciones clinicas resulta inadecuada para estudios en animales pequeios debido a la poca
resolucion espacial. Los ratones, el modelo mamifero preferido para manipulaciones genéticas e
investigaciones bioldgicas actuales, son del orden de aproximadamente 2500 veces mas pequefio
que un humano adulto [Chatziioannou FA, 2002]. Una marcada mejoria en la resolucion espacial
de las imdgenes obtenidas con sistemas micro es necesaria para alcanzar similares tipos de
estudios y resultados con humanos. Ademas, existen otras diferencias que deben ser consideradas
entre sistemas dedicados a animales pequefios y sistemas de uso clinico. A continuacién se
describen algunas de estas diferencias.

2.3.1 Resolucion espacial

El primer desafio significativo para la tecnologia de sistemas microPET o microSPECT viene
de la diferencia en el tamano fisico de los humanos (peso ~70 kg) y de las ratas de laboratorio
(peso ~300 g) o ratones (peso ~30 g). Esta diferencia de tamanos representa una disminucion de
dos a tres 6rdenes de magnitud en el volumen estudiado. Por lo tanto, para alcanzar una calidad de
imagen similar y producir investigaciones bioldgicas relevantes en ratones, los sistemas micro
deben desarrollarse con cocientes similares entre la resolucion espacial volumétrica y el volumen
del objeto de estudio. Esto sugiere una resolucion espacial reconstruida menor a 1 mm en todas las
direcciones. Los sistemas PET clinicos llegan a alcanzar una resolucion espacial entre 2 y 4 mm,
mientras que en sistemas microPET la resolucion alcanzada va desde 1 a 2 mm. Por otro lado, en
sistemas SPECT clinicos la resolucion que se consigue es de 4 a 15 mm, sistemas microSPECT
pueden alcanzar resoluciones menores a 1 mm usando un colimador pinhole.

Para los sistemas PET existen restricciones fisicas en la resolucion espacial final, una de ellas
es el alcance de los positrones antes de aniquilarse con el electrén y otra es que los dos rayos
gamma no son emitidos exactamente a 180° (falta de colinealidad). Esos dos factores, combinados
con el tamano del detector, y el nimero de cuentas que pueden ser conseguidas con una actividad
inyectada razonable, probablemente limitaran la resolucién espacial de las imdgenes PET en
roedores dentro de un intervalo de 0.5 a 1 mm, utilizando emisores de positrones de baja energia.

2.3.2 Sensibilidad

La sensibilidad absoluta de deteccion del instrumento de estudio (la fraccion de decaimientos
radiactivos que resultan en un evento valido detectado) debe ser al menos tan buena, y
preferentemente mucho mejor que en sistemas clinicos. El nimero de cuentas detectadas por
elemento de resolucién volumétrico reconstruido, determina directamente los niveles de sefial a
ruido (S/N) de la imagen reconstruida. Si el criterio de sensibilidad de deteccion no es satisfecho,
el ruido estadistico que aparece en la imagen reconstruida requerird suavizado espacial con algin
tipo de filtro.

Actualmente los equipos PET para humanos detectan del orden de 0.3-0.6% de los fotones de
aniquilaciéon de coincidencia en modo de adquisicion de datos 2-D y de 2-4% en modo de
adquisicion 3-D [Chatziioannou FA, 2002]. Basado en el mismo argumento de escala presentada
para la resolucién espacial, y para preservar el nuimero de cuentas por elemento de resolucion en la
imagen, la sensibilidad para estudios en roedores necesita mejorar por un factor de 1000 relativo a
la sensibilidad para estudios en humanos; desafortunadamente, esto es practicamente imposible.
Sin embargo, el hecho de que la atenuacion de los fotones en un ratdn tipico es del orden de 20-
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40% [Chatziioannou FA, 2002], la sensibilidad de los sistemas de microtomografia mejora
respecto a los sistemas clinicos.

Un enfoque para compensar el problema de sensibilidad es usar algoritmos de reconstruccion
de imagenes con optimizacion estadistica que puedan reducir el ruido en la imagen, lo cual permite
obtener imagenes razonablemente buenas con un menor numero de cuentas.

2.3.3 Actividad y masa inyectada

En estudios con animales, la cantidad de actividad inyectada por gramo de peso del animal
podria ser relativamente mayor, lo que incrementaria las cuentas detectadas por elemento de
resolucion y resolveria algunos de los problemas de sensibilidad. Sin embargo, existen limites en
estas propuestas debido a que violarian la suposicion fundamental de un trazador cinético
experimental, donde la masa inyectada debe estar por debajo de los niveles que perturben el
sistema biologico bajo estudio [Chatziioannou FA, 2002]. La cantidad de radioactividad que puede
ser inyectada en un raton esta en el intervalo de 10 uCi a 2 mCi; esto representa una dosis del
orden de pocas decenas de cGy. En estudios PET clinicos la actividad inyectada es del orden del
9-15 mCi.

Hay situaciones donde relativamente grandes cantidades de radiactividad pueden ser inyectadas
en un animal. En esos casos el tiempo muerto del detector y el desempefio de la tasa total de
cuentas de los sistemas microPET llegaran a los factores limites del cociente sefal a ruido (S/N) de
la imagen reconstruida. Ademas, la tasa de eventos de las coincidencias aleatorias es proporcional
al cuadrado de la actividad inyectada [Chatziioannou FA, 2002].

La cantidad total de radioactividad que puede ser inyectada también estd limitada por el
volumen fisico del sujeto inyectado. En un raton, donde el volumen de sangre es solo de ~2.5 ml,
el volumen maximo que puede ser inyectado sin riesgos es aproximadamente de 0.25 ml
[Chatziioannou FA, 2002].

2.3.4 Actividad especifica

La actividad especifica de un estudio molecular es el cociente de la actividad del componente
marcado entre la masa del componente sin marcar y se expresada en unidades de Bqg/g. Con el
tiempo, la actividad especifica de la muestra declina debido a la naturaleza de decaimiento del
isotopo. Incrementos en la actividad especifica permitirian que mas material radioactivo pueda ser
inyectado en un animal, mejorando asi la estadistica de conteo y el cociente sefial a ruido en la
imagen.

2.3.5 Otros desafios

Casi todas las investigaciones PET con animales involucran alguna forma de anestesia. El
animal bajo estudio debe estar sin movimiento durante la adquisicion para evitar artefactos en las
imagenes. La caracterizacion de los efectos de diferentes anestésicos sobre los sistemas biologicos
debera ser investigada para minimizar efectos no deseados.

Una alternativa para anestesiar es usar tubos especiales para confinar al animal, moldes de
cuerpo o drogas paralizantes que previenen el movimiento y que no interfieren directamente con la
funcion del organo. Esos métodos, sin embargo, causan enorme estrés al animal, y, por lo tanto,
conducen a condiciones fisiologicas desfavorables que pueden afectar los resultados.
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Otro factor que influye en el uso de sistemas dedicados a animales pequeios es el costo de estos
equipos respecto a equipos PET de uso clinico. Los equipos PET de animales pequefios necesitan
tener una mayor resolucion espacial y sensibilidad, pero también deben ser significativamente
menos caros que PET clinicos, de tal manera que sean costeables para los laboratorios de
investigacion.
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Capitulo 3

COMPONENTES DE LOS MODULOS DE DETECCION

Como se describid en la introduccion, este trabajo forma parte del proyecto de construccion del
microPET/SPECT del Sistema Bimodal de Imagenes (SIBI). La primera etapa de construccion del
sistema microPET/SPECT ha sido el desarrollo de los médulos de deteccion de radiacion. De
manera simple, un modulo de deteccion es la componente del sistema de adquisicion que se
encarga de absorber la radiacion ionizante emitida en el interior del sujeto de estudio y convertirla
a una senal eléctrica.

Los modulos de deteccion del sistema microPET/SPECT se construyeron con cristales
centelladores acoplados a tubos fotomultiplicadores sensibles a la posicion, los cuales son
conectados a un circuito electronico para la lectura y reduccion de las senales de salida. Las
sefiales de salida del circuito de lectura son acondicionadas analdgicamente para su posterior
digitalizacion mediante el uso de una tarjeta de adquisicion de datos. Los datos obtenidos en la
adquisicion producen imagenes planas, o proyecciones, las cuales sirven para la reconstruccion de
imagenes tomograficas.

En este capitulo se presentan los detalles sobre cada uno de los componentes de los médulos de
deteccion construidos para el sistema microPET/SPECT, asi como el desempefio de ellos.

3.1 Cristales centelladores

La radiaciéon de aniquilacion procedente de una fuente emisora de positrones, o los fotones
producidos por una fuente radiactiva utilizada en estudios SPECT, debe de interaccionar con un
medio que la absorba lo més eficientemente posible. Los cristales centelladores pueden alcanzar
una buena eficiencia de deteccion de rayos gamma de alta energia (511 keV) o de baja energia
(140 keV) si ellos son utilizados con el espesor adecuado.

El proceso de centelleo consiste en la absorcion de una forma de energia (luz, calor, radiacion
ionizante, etc.) y su re-emision como luz visible [Turner EJ, 1995]. En el caso de los cristales
centelladores inorganicos la re-emision en forma de luz se explica mediante la teoria de bandas. La
energia absorbida por el cristal centellador debida a la radiacidn ionizante se convierte en fotones
de longitud de onda en el intervalo de la luz visible y la cantidad de fotones producidos es
proporcional a la energia del foton original, por lo que el detector es sensible a la energia de los
eventos detectados.

Una vez absorbida la radiacion ionizante y transformada en fotones de luz visible debe
acoplarse un transductor que transforme la energia luminosa a energia eléctrica con la finalidad de
poder registrar los datos mediante una computadora. El transductor utilizado depende del medio
que absorbi6 a la radiacion ionizante, ya que se requiere un buen acoplamiento entre el medio que
absorbe la radiacion y el transductor para evitar perdida o alteracion en la informacion. Los
cristales centelladores utilizan normalmente un tubo fotomultiplicador (PMT), los cuales
convierten los fotones de luz en sefales eléctricas.
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En los mddulos de deteccion de los equipos utilizados en medicina nuclear es necesario contar
con cristales de centelleo que presenten propiedades fisicas muy especificas, tales como un
numero atomico efectivo alto, alta eficiencia de conversion, rapido tiempo de decaimiento, fotones
de longitud de onda que se ajusten a la sensibilidad del PMT, respuesta lineal, etc., para obtener
una buena eficiencia de deteccion de la radiacion, La Tabla 3.1 resume las propiedades de los
principales centelladores inorganicos utilizados en equipos clinicos y en animales pequefios
[Cherry SR, Sorenson JA and Phelps ME, 2003] [Malastesta T, et al, 1998] [Manufacturer Saint-
Gobain CsI(Tl), 2004] [Manufacturer Saint-Gobain PreLude420, 2004] [Manufacturer Saint-
Gobain, 2004].

Tabla 3.1. Propiedades fisicas de centelladores utilizados en equipos de medicina nuclear

Propiedad Nal:TI BGO LSO:Ce CsI:T1 LYSO:Ce YAP:Ce
Densidad (g/cm3) 3.67 7.13 7.40 4.51 7.1 5.37
Numero atémico efectivo 50 74 66 54 63 39
Tiempo de decaimiento (ns) 230 300 40 1000 41 27
Produccion de fotones® (por keV) 38 8 20-30 52 32 15
Indice de refraccion” 185 215  1.82 1.80 1.82 1.93
Higroscopico Si No No Levemente No No
Pico de emision (nm) 415 480 420 540 420 370
1/p para 511 keV (cm) 2.59 1.0 1.15 1.86 1.2 2.7

"Medida con un PMT de fotocatodo alcalino
PMedida para la longitud de onda pico

Para las aplicaciones en modulos de deteccion de sistemas microPET o microSPECT el cristal
centellador esta pixelizado, es decir, el cristal en su totalidad es un conjunto de pequefios cristales
unidos entre si con un material altamente reflejante entre cada uno de ellos. La idea de utilizar
cristales pixelizados en estos sistemas nace a partir del disefio de equipos PET para humanos (ver
Figura 1.5), ya que se puede obtener un mejoramiento en la resolucion espacial debido a que cada
elemento del cristal puede ser identificado en una imagen, es decir, cada elemento del cristal puede
ser distinguido uno de otro. Ademas, el tamafio del detector es el factor principal que determina la
resolucion espacial de un sistema.

3.1.1 Cristales centelladores para el microPET

Los sistemas microPET reportados en la literatura han utilizado principalmente cristales
centelladores como el LSO:Ce, YAP:Ce, BGO y recientemente el Oxi-Ortosilicato de Lutecio-
Itrio dopado con Cerio (Lupx)YxSiOs:Ce, LYSO:Ce). Dependiendo del cristal utilizado es el
espesor del cristal centellador en el modulo de deteccion, ya que la eficiencia de deteccion
depende del coeficiente lineal de atenuacion del material centellador. Para equipos microPET que
utilizan LSO:Ce un espesor entre 5 y 10 mm es utilizado usualmente. Sistemas microPET con
BGO han utilizado hasta 20 mm de espesor y recientemente equipos hibridos microPET/SPECT
utilizan el centellador YAP:Ce con espesores entre los 15 y 30 mm [Damiani C, et al, 2001].

El area del cristal centellador depende del area efectiva del tubo fotomultiplicador sensible a la
posicion (PS-PMT) que se este utilizando en el modulo de deteccion. Los campos de vista axial
(FOV axial) de sistemas microPET (ver Figura 3.1) van desde los 40 mm hasta los 75 mm, incluso
actualmente se han llegado a desarrollar sistemas con 11.6 cm de campo de vista axial como el X-
PET elaborado por Gamma Medica [Sitio de internet de Gammamédica].
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Figura 3.1. Disefio esquematico de un moédulo de deteccidén en coincidencia

Los moddulos de deteccion construidos para el sistema microPET en este trabajo emplearon
cristales centelladores LYSO:Ce cuya formula quimica es la siguiente: Lu;sY(2Si0Os:Ce. Esta
formula puede tener ligeras modificaciones al variar los porcentajes de cada uno de los elementos
que componen este cristal, principalmente el del Itrio.

El centellador utilizado en este trabajo fue un arreglo de cristales pixelizados de 20x20
elementos, cada uno con dimensiones de 2x2x10 mm®, y recubiertos con un material reflejante
(VM2000) de 0.075 mm de espesor, por lo que las dimensiones del arreglo son de
41.575%41.575%x10 mm”. Por lo tanto, el FOV axial del sistema microPET construido corresponde
a 41.575 mm. La Figura 3.2 muestra los dos arreglos de cristales LYSO:Ce utilizados en este
trabajo. En la fotografia podemos observar como los cristales estan cubiertos por el VM2000
excepto en la cara que se acopla al PS-PMT.

Figura 3.2. Fotografia de los dos arreglos de cristales LYSO:Ce empleados en el microPET

Las propiedades fisicas principales de este tipo de cristal se mostraron en la Tabla 3.1. Sin
embargo, es util detallar algunas de las propiedades de este cristal centellador para conocer sus
cualidades y poder emplearlas adecuadamente. La Figura 3.3 muestra el espectro de emision de luz
del cristal, el cual fue en el laboratorio de propiedades Opticas del Instituto de Fisica con el equipo
Ocean Optics Dual Channel S2000 UV-visible spectrophotometer.
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Figura 3.3. Espectro de emision de luz del cristal centellador LYSO:Ce

El cristal LYSO:Ce es un centellador basado en Lutecio (Lu) el cual contiene el iso6topo
radiactivo '°Lu (ver esquema de decaimiento en la Figura 3.4). El "°Lu decae p~a '"°Hf (T, =
4.0x10" afios) el 99.61% de las veces a al estado excitado de 597 keV. Este estado decae con una
cascada de 3 rayos gamma de 307, 202 y 88 keV. Algunos de estos fotones no escapan del cristal,
produciendo cuatro distribuciones beta+gamma. Esos cuatro conjuntos de distribuciones son
detectados simultaneamente, lo que origina un espectro de energia como el mostrado en la Figura
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Es importante conocer la eficiencia de absorcion intrinseca de este cristal a diversos espesores,
ya que esto determina en buena parte la sensibilidad del sistema. En la Figura 3.6 se muestra la
eficiencia de absorcion para varios espesores de este cristal centellador; la grafica muestra la
eficiencia esperada (raya continua) para el cristal que se utilizo en este trabajo. A partir de esto
encontramos que la eficiencia de absorcion para fotones de 511 keV en un cristal LYSO:Ce de 10
mm de espesor es de 55.8 %. Los valores de los coeficientes de atenuacion fueron obtenidos del
NIST (National Institute of Standars and Technology) [Sitio de internet del NIST].
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Figura 3.6. Eficiencia de absorcion para cristales LYSO:Ce de diferentes espesores

El cristal LYSO:Ce tiene un tiempo de decaimiento muy rapido (41 ns), lo cual ayuda a la
reduccion del apilamiento de los pulsos de luz generados por el cristal.

3.1.2 Cristales centelladores para el microSPECT

Sistemas microSPECT siguen utilizando cristales centelladores como el Nal:Tl, el Yoduro de
Cesio dopado con Talio (Csl:Na) y en sistemas hibridos el YAP:Ce. El espesor de los cristales es
menor al utilizado en los sistemas microPET, ya que la energia de los fotones que se desean
detectar generalmente es de 140 keV, correspondiente a la emisién del *™Tc, por lo que un
espesor menor es suficiente.

Los sistemas microSPECT que utilizan cristales de Nal:T1 usan un espesor de 6 mm, en cambio
el espesor del cristal en sistemas microSPECT que utilizan CsI: Tl pueden requerir un cristal de 3 a
5 mm. E1 FOV axial en sistemas microSPECT actuales varia desde los 40 mm hasta los 12.5 cm.

El centellador que se utiliza para el mddulo microSPECT del SIBI es un arreglo de cristales de
CsI: Tl pixelizado de 50x50 elementos. Las dimensiones para cada elemento son de 0.925x0.925x%3
mm’ (ver Figura 3.7). Este arreglo también tiene un recubrimiento reflejante (VM2000) de 0.075
mm de espesor rodeando cada uno de los cristales que lo conforman, por lo que las dimensiones
totales del arreglo son de 50.075x50.075x3 mmn’.
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Figura 3.7. Fotografia del arreglo de CsI: Tl de 50x50 elementos utilizado para la adquisicion de

imagenes en modo microSPECT

La Figura 3.8 muestra el espectro de emision de luz del CsI:Tl [Manufacturer Saint-Gobain
CsI(Tl), 2004], en la cual se puede observar el ancho espectro de emision del centellador y el pico
de emision ubicado cerca de los 540 nm. El CsI:Tl es uno de los centelladores mas brillosos,
aproximadamente 18% mas que el Nal:TI.
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Figura 3.8. Espectro de emision de fotones de luz para el Csl:Tl

En la Figura 3.9 se muestra la eficiencia de absorcion de la radiacion para distintos espesores de
este cristal como funcion de la energia. La linea continua corresponde a la fraccion absorbida
calculada para el espesor del cristal de CsI:TI utilizado en este trabajo. La fraccion de absorcion
para fotones de 140 keV con un espesor de 3 mm de Csl:Tl es de 68.85%. Los valores de los
coeficientes de atenuacion fueron obtenidos nuevamente del NIST.
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Figura 3.9. Fraccion absorbida para distintos espesores de CsI: Tl

Este centellador es relativamente lento, ya que tiene un tiempo de decaimiento promedio de
cerca de 1 us para rayos gamma, por lo tanto es de esperar que se use electronica con constantes
de tiempo (1.) de 4 a 6 pus para tener una buena adquisicion de las sefiales. Esto limita la capacidad
de detectar altas tasas de conteo. Ademas, el dafio debido a la radiacion en este tipo de cristal
puede llegar a ser significativo para dosis mayores a 10 Gy, ya que en estos casos se han llegado a
medir pérdidas de luz del 10 al 15% [Manufacturer Saint-Gobain CsI(T1), 2004].

3.2 Tubos fotomultiplicadores sensibles a la posicion (PS-PMT)

Los PMTs son transductores que convierten luz en una sefial eléctrica. El principio de
funcionamiento de un PMT se basa en un fotocatodo que libera un electréon cuando un fotdén
luminoso es absorbido en ¢€l. El electrén liberado en el fotocatodo pasara por una serie de
elementos llamados dinodos, los cuales multiplicaran al electron primario. Esta multiplicacion es
una amplificacion de la sefial eléctrica, la cual se logra mediante la aplicacion de diferentes
diferencias de potencial entre los dinodos. Al final, una sefial eléctrica sale del anodo del PMT. La
Figura 3.10 ilustra la forma de operacion basica de un PMT.

Fotocatodo Dinodos
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apy ‘ | | +
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Figura 3.10. Esquema del funcionamiento basico de un PMT
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Avances recientes en la tecnologia de los PMTs han conducido a la disponibilidad de los PS-
PMTs. Este tipo de PMT hace posible la construccion de una nueva generacion de instrumentos de
deteccion de rayos gamma. La caracteristica adicional de los PS-PMTs es la de poder determinar
la posicion donde ocurrié un evento detectado en el cristal, asi como su energia.

Un PS-PMT consta de un fotocatodo sensible a fotones de luz visible, una cadena de dinodos
para la multiplicacioén del fotoelectron (actualmente se utiliza la tecnologia de dinodos de canal
metalico, o Metal Channel Dynode), y una matriz de anodos que dependera del modelo del PS-
PMT.

La peculiaridad de la estructura de dinodos de canal metalico es que son una serie de laminas
colocadas a una distancia corta y constante [Kyushima H, et al, 1994], con campos eléctricos que
aumentan eficientemente hacia el area expuesta del dinodo siguiente debido a la configuracion
espacial tanto de la entrada como de la salida del area expuesta del dinodo. Esta configuracion
reduce la variacion de la amplificacion debida a una emision secundaria y reduce las fuentes de
ruido, mejorando la eficiencia de coleccion de electrones. En suma, electrones desde la salida de
los dinodos anteriores son dirigidos a la entrada de los siguientes dinodos, de tal manera que los
electrones no arriben hacia las areas expuestas de dinodos cercanos, lo que minimiza el cross-talk
(interferencia electronica). Esto es equivalente a diversos dinodos acomodados en un paquete, lo
que hace a esta estructura util para deteccion de la posicion. La Figura 3.11 muestra un ejemplo de
este tipo de arreglo de dinodos.
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Figura 3.11. Estructura de dinodos de canal metalico utilizada en los PS-PMT

Las caracteristicas de algunos PS-PMTs desarrollados por la empresa japonesa Hamamatsu
Photonics son presentados en la Tabla 3.2. En esta tabla podemos observar la variedad de PS-
PMTs que existen en el mercado, cada uno potencialmente util para alguna aplicacién en la
deteccion de la radiacion ionizante.

La utilidad de este tipo de PMTs en sistemas de microtomografia radica en el hecho de que en
un area relativamente pequefia una gran cantidad de PMTs individuales pueden ser acomodados,
tal como lo utilizado en los sistemas clinicos (ver Figura 1.5). La consecuencia inmediata de
utilizar estos PMTs es un marcada mejoria en la resolucion espacial de una imagen, ya que el area
efectiva cubierta por un elemento del PS-PMT es mucho menor que el area individual de los PMTs
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utilizados en equipos clinicos. Lo anterior fue motivo de seleccion de un PS-PMT para que
formara parte de los médulos de deteccion construidos.

Tabla 3.2. Caracteristicas de PS-PMTs elaborados por Hamamatsu Photonics

Parametro H9500 H8500 H7546B H6568
Respuesta espectral (nm) 300 a 650 300 a 650 300 a 650 300 a 650
Longitud de onda pico (nm) 420 420 420 420
Material del fotocatodo Bialcalino Bialcalino Bialcalino Bialcalino
Material de la ventana Borosilicato Borosilicato Borosilicato Borosilicato
Espesor de la ventana (mm) 1.5 2.0 - -
Estructura de los dinodos Canal Metélico Canal Metalico  Canal Metalico Canal Metalico
Numero de etapas de dinodos 12 12 12 12
Numero de 4nodos 256 (16x16) 64 (8x8) 64 (8x8) 16 (4x4)
Tamafio del anodo (mm) 2.8x2.8 5.8x5.8 2x2 4x4
Area efectiva (mm) 49%49 49x49 18.1 x18.1 17.5x17.5
Dimensiones (mm) 52x52x%33.3 52x52%28 30x30%45 30%30%45
Peso (g) 177 145 60 130
Voltaje de operacion maximo (V) -1100 -1100 -1000 1000
Ganancia 1.5x10° 1.0x10° 3.0 x10° 3.3x10°
Cross-talk (%) 5 3 2 1

En este trabajo los PS-PMTs que se utilizaron fueron los modelos H8500, cuyas principales
caracteristicas son presentadas en la tabla de arriba. La fotografia de este PS-PMT se muestra en la
Figura 3.12.
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Figura 3.12. Fotografia de un PS-PMT Hamamatsu H8500

Es importante detallar algunas de las propiedades del H8500; por ejemplo, en la Figura 3.13 se
muestran las graficas reportadas en la hoja técnica para la eficiencia cuédntica y sensibilidad del
fotocatodo, y la ganancia del PS-PMT. En las gréficas se observa que el pico en la sensibilidad del
fotocéatodo se localiza en los 420 nm, el mismo valor que el pico de emision del cristal LYSO:Ce
mostrada en la Tabla 3.1. La eficiencia cuantica del fotocatodo para fotones de 420 nm es de 19%.

Por otro lado, resultard mas complicada la deteccion de los fotones de luz emitidos por el

Csl:Tl, ya que la eficiencia cuantica del fotocatodo del H8500 para fotones de 540 nm es
aproximadamente 5% (ver Figura 3.13a).
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La Figura 3.13b muestra la ganancia del PS-PMT como funcién del voltaje aplicado. En este
trabajo se debera de determinar cudl es el voltaje de operacion ideal para el modulo de deteccion,
ya que la calidad de una imagen se vera afectada por esta condicion de operacion.
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Figura 3.13. Propiedades del PS-PMT Hamamatsu H8500. a) Sensibilidad del fotocatodo a
distintas longitudes de onda. b) Ganancia como funcion del voltaje de operacion

Otra informacioén que se reporta en la hoja técnica de los PS-PMTs es la uniformidad de los
anodos, es decir, la ganancia individual de cada uno de los d&nodos normalizada respecto al valor
de la ganancia mas grande encontrada en todos los anodos. Cada H8500 responde de manera
diferente, por esta razén se midio la uniformidad de los anodos para los dos H8500 que fueron
utilizados. El valor de cross-talk, que es el cociente entre el valor de la respuesta de un anodo

iluminado y el valor de la respuesta producida en el anodo vecino, no es mayor al 3% de acuerdo
al fabricante.

3.3 Diseiio de los circuitos de lectura para un PS-PMT

Los PS-PMTs cuentan con un gran numero de canales de salida (uno por cada dnodo) que
dependen del modelo del PS-PMT que se este utilizando. Como se menciond antes, la elaboracion
de los mddulos de deteccion para el sistema microPET/SPECT hara uso de dos PS-PMTs H8500.
Este modelo de PS-PMT cuenta con un arreglo cuadrado de 88 anodos.

La electronica de lectura necesaria para adquirir las sefales de salida de cada uno de los 64
anodos resultaria demasiado voluminosa, y tal vez costosa, si se emplearan moédulos
convencionales para el acondicionamiento de las sefiales, ya que se necesitaria una cantidad
considerable de modulos para el procesamiento de cada uno de los canales de salida del PS-PMT.
Por esta razén se implement6 un circuito de lectura para el PS-PMT, como el utilizado en sistemas
microPET anteriores [Tai YC, et al, 2003], cuya funcién es la de reducir los canales de salida a
solamente cuatro por PS-PMT sin perder informacion sobre la energia y la posicion del foton
registrado.

El circuito de lectura que se implemento6 para los modulos de deteccion consta de una malla de
resistencias eléctricas que se conectan a cada uno de los anodos del PS-PMT; por este motivo el
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circuito es llamado cadena resistiva. La diferente atenuacion de las sefiales eléctricas provenientes
del PS-PMT debido a las resistencias dependera de la posicion del &nodo donde se produjo la sefial
eléctrica, por lo que para cierta sefial de salida de un anodo existird una atenuaciéon muy
caracteristica, lo cual determinard la posicion especial de las senales de salida de cada uno de los
anodos.

El disefio para la cadena resistiva se selecciond entre tres tipos de circuitos reportados en la
literatura [Siegel S, et al., 1996]. Estos tres circuitos son: el circuito Anger, el circuito DPC' y un
circuito hibrido, es decir, una mezcla de los dos circuitos anteriores.

El circuito Anger esta basado en el sistema de lectura de la camara de centelleo desarrollada por
Hal Anger [Anger H, 1958]. En este disefio cuatro resistencias distribuyen la corriente desde cada
salida de un 4anodo a cuatro lineas. Por simplicidad en la Figura 3.14 se muestra el dibujo
esquematico de una cadena resistiva tipo Anger para un PS-PMT de cuatro canales de salida.
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R1 R3 R4
R2 R2
R3 R3

R1 R2 R3 R4
. R4 R4

A
x @ Canal de salida del PS-PMT C

Figura 3.14. Diagrama esquematico del circuito Anger para un PS-PMT de 4 canales de salida

La posicion y la energia se determinan mediante la 16gica de Anger, cuyas ecuaciones para este
circuito son las siguientes:

X = A/(A+B) Y = C/(C+D) E=A+B+C+D (1)

El circuito DPC esta basado en el algoritmo de posicionamiento ortogonal usado en un contador
proporcional sensible a la posicién. En lugar de que los electrones se conduzcan por un alambre
continuo de resistencia uniforme, la corriente desde los d4nodos del PS-PMT se conduce por los
nodos de la cadena resistiva. La Figura 3.15 muestra un diagrama del circuito DPC para un PS-
PMT de 2x2 4nodos.

'Version discreta de un sistema de lectura para un contador proporcional sensible a la posicion
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Figura 3.15. Diagrama esquematico del circuito DPC para un PS-PMT de 4 canales de salida

La posicion y la energia para los eventos registrados se determinan con el siguiente conjunto de
ecuaciones:

X = (A+B)/(A+B+C+D) Y =(A+D)/(A+B+C+D) E = A+B+C+D (2)

El circuito hibrido usa la cadena resistiva en una direccion, como con el circuito DPC, y
resistencias de escalamiento de corriente en el otro, similar al circuito Anger. Las ecuaciones para
determinar la energia y la posicion de un evento detectado son las mismas que para el circuito

DPC. La Figura 3.16 muestra un ejemplo de un circuito hibrido para un PS-PMT de 2x2 anodos.

D A

R1

R1

R1 R1 R1

R1 ;
Y
C »x @ Canalde salida del PS-PMT B

Figura 3.16. Diagrama esquematico de un circuito hibrido para un PS-PMT de 4 canales de
salida

De los tres circuitos revisados se selecciond el circuito DPC para ser construido. Esta decision
se tomd en base a que este circuito tiene la menor dispersion absoluta promedio al posicionar
diferentes sefiales provenientes de un mismo anodo, y a que el circuito no introduce distorsiones
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extremas en la distribucion de la posicion, ademds de que emplea un menor nimero de resistencias
para ser construido respecto a los otros dos disefios de cadenas resistivas. El circuito DPC necesita
solo 86 resistencias para formar una cadena resistiva para un PS-PMT de 8x8 anodos, mientras
que se necesitarian 88 y 256 resistencias para construir el circuito hibrido y el Anger,
respectivamente.

Los valores de las resistencias que conforman la cadena resistiva construida fueron
determinados haciendo simulaciones con el software Multisim 9 (Electronics Workbench). La
simulacion consistio en hacer un circuito esquematico de una cadena resistiva DPC para un PS-
PMT de 8x8 anodos e ir introduciendo pulsos de voltaje de altura conocida en los nodos de la
cadena resistiva, es decir, en los puntos correspondientes a las salidas del PS-PMT. Enseguida se
aplicaron a los valores de las alturas de las cuatro senales de salida el conjunto de ecuaciones (2)
para determinar las posiciones X y Y (en unidades arbitrarias, u.a.). El dibujo esquematico del
circuito DPC simulado se muestra en la Figura 3.17. En esta imagen se observan los elementos de
la simulacion utilizados que son: un generador de pulsos, la cadena resistiva y un osciloscopio para
la lectura de la altura de las cuatro sefiales de salida.

Osciloscopio
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Figura 3.17. Dibujo esquematico de la cadena resistiva para un PS-PMT de 8x8 anodos

La determinacion de los valores de las resistencias en la cadena resistiva se establecio en base a
buscar la mayor separacion posible entre las coordenadas X y Y de cada uno de los d&nodos del PS-
PMT, asi como los valores de las resistencias que causen la menor distorsion en una imagen, es
decir, que las posiciones de los pulsos registrados formen una cuadricula perfecta. Cabe sefialar
también que los valores de las resistencias simuladas estuvieron ajustados a los valores de las
resistencias comerciales.
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Para un circuito dado se realizé un estudio sobre los cambios en la determinacion de la posicion
de los eventos registrados cuando los valores de las resistencias en el circuito son modificados.
Con este estudio se pudo establecer los valores de las resistencias que ubicaban a los eventos
registrados en una cuadricula casi perfecta.

El primer efecto estudiado fue el de variar las resistencias del borde en una simulacion, es decir,
las resistencias numero 6 sefaladas en la Figura 3.17. La simulacion consistio en generar pulsos
cuadrados de 1 V de altura y 5 ns de ancho, los cuales fueron suministrados a cada nodo en la
cadena resistiva. Posteriormente se determinaron las posiciones con el conjunto de ecuaciones (2).
Se observo que esta variacion es la que causa las mayores distorsiones en el posicionamiento de
los pulsos (ver Figura 3.18), ya que al aumentar los valores de estas resistencias se produce un
efecto de estiramiento de los puntos graficados sobre el eje Y y un corrimiento hacia el centro de
la cuadricula para las coordenadas X de estos puntos. El efecto ocasionado al disminuir los valores
de estas resistencias es un estiramiento en la parte central y una disminucion en los valores del eje
Y, es decir, el efecto contrario a aumentar los valores de estas resistencias. En conclusion,
ajustando los valores para estas resistencias se pueden ajustar los limites para los valores de las
coordenadas X y Y de los pulsos detectados.

Variacion de los valores de las resistencias laterales
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Figura 3.18. Efecto de variar los valores de las resistencias nimero 6 en el diagrama esquematico para la cadena
resistiva DPC de 8x8 canales de entrada

El efecto de variar las resistencias del centro (resistencias nimero 1 sefialadas en la Figura 3.17)
causa un estiramiento en los valores de las coordenadas X sin alterar las coordenadas Y cuando los
valores de estas resistencias se aumentan. Por otro lado, cuando los valores de las resistencias son
disminuidos se provoca un ensanchamiento en la cuadricula sobre el eje X, dejando las
coordenadas Y intactas. La Figura 3.19 muestra los resultados de estas simulaciones.
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Variando resistencias centrales
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Figura 3.19. Efecto observado al variar las resistencias centrales (nimero 1) del circuito DPC

Cuando variamos los valores de las resistencias nimero 2, 3, 4 y 5 sefialadas en la Figura 3.17
observamos una deformacion en la linea horizontal donde se produjo la variacion de la resistencia.
La Figura 3.20 ilustra el efecto en el posicionamiento de los pulsos cuando se hacen estas
variaciones en las resistencias numero 2 y 3 de las primeras lineas de resistencias horizontales.
Cuando se aumenta el valor de alguna de estas resistencias se produce un disminucioén en la
separacion sobre el eje X de los puntos graficados, mientras que disminuyendo estos valores se
observa una expansion en la separacion de estos puntos.
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Figura 3.20. a) Efecto en el posicionamiento de los pulsos registrados al variar las resistencias
numero 2 de la parte superior de la cadena resistiva. b) Efecto al variar las resistencias numero 3
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Con las simulaciones anteriores se pudo entender el comportamiento del circuito DPC cuando
se varian los valores de las resistencias dentro de ella. Posteriormente se procedid a determinar los
valores de las resistencias que ajusten a los pulsos graficados en una cuadricula perfecta.

Después de varias pruebas y ajustes en los valores de las resistencias se pudo llegar a los
valores con los cuales se decidio construir el circuito de lectura del PS-PMT. El circuito
esquematico de la Figura 3.21 muestra los valores de las resistencias establecidos con la
simulacion.
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Figura 3.21. Dibujo esquematico con los valores encontrados para la cadena resistiva de 8§x8

Las posiciones correspondientes a cada uno de los canales de salida del PS-PMT de 64 anodos,
con los valores de las resistencias establecidos en la Figura 3.21, se muestran en la Figura 3.22. La
simulacion realizada para obtener estos valores empled pulsos cuadrados de 1 V de amplitud y de
5 ns de ancho, tal y como se hizo en todas las simulaciones anteriores.

Los valores de las coordenadas obtenidas con la simulacion para los puntos de las esquinas son
las siguientes: P1(0.128,0.144), P2(0.872,0.144), P3(0.128,0.856) y P4(0.872,0.856). Los valores
de las diferencias entre las coordenadas X de los puntos graficados es de AX = 0.106 = 0.005 y las
diferencias entre las coordenadas Y es de AY = 0.101 £+ 0.005. Con lo anterior se calcula que las
separaciones en X son aproximadamente 5% mas grandes que las separaciones en Y, por lo que el
posicionamiento de los pulsos registrados no forma una cuadricula perfecta, pero es muy cercana a
ella.

Una vez establecidos los valores de las resistencias se evalud si el posicionamiento de las
sefnales depende de la altura del pulso de entrada. Esto es de vital importancia, ya que los pulsos
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emitidos por los PS-PMTs varian dependiendo de la energia del foton que interactud en el modulo
de deteccion, por lo que se pretende investigar si el posicionamiento para pulsos de diferente altura
detectados en el mismo anodo es distinto. La simulacion para investigar esta interrogante consto
en introducir pulsos de diferentes alturas de voltaje, pero con el mismo ancho, y observar la
posicion de cada uno de estos pulsos registrados.
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Figura 3.22. Posicionamiento espacial de los pulsos de salida de cada anodo simulado para la
cadena resistiva construida

También se investigd la dependencia del posicionamiento cuando el ancho del pulso varia. Esto
también es importante debido a que los pulsos de salida de un PS-PMT también pueden ser de
anchos variables dependiendo de los ajustes de la electronica. Esta prueba fue realizada
introduciendo pulsos de una misma altura pero con diferentes anchos.
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Figura 3.23. Efecto del posicionamiento de los pulsos al variar su altura
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En la prueba de la dependencia del posicionamiento con la altura del pulso de voltaje se
simularon pulsos cuadrados que fueron introducidos en cada uno de los canales de entrada de la
cadena resistiva mostrada en la Figura 3.21. Las caracteristicas de los pulsos cuadrados fueron las
siguientes: un tiempo de subida de 1 ns, un tiempo de bajada de 1 ns, un ancho de pulso de 5 ns 'y
un periodo de 20 ns. Las alturas de los pulsos cuadrados que se utilizaron fueron las siguientes: 10,
50, 100, 250, 500, 1000, 1500, 3000 y 5000 mV. Después se aplicaron las ecuaciones de
posicionamiento a los valores de las alturas de las cuatros sefiales de salida originadas por un pulso
de entrada en la cadena resistiva. La grafica mostrada en la Figura 3.23 muestra los resultados
encontrados con estas simulaciones.

Primeramente se observo que las coordenadas de los puntos graficados son muy parecidas a los
mostrados en la Figura 3.22, ya que la diferencia méxima porcentual encontrada entre el valor
promedio de las coordenadas X y Y respecto a los valores encontrados en la Figura 3.22 fue de
3.73% y 3.49% para X y Y, respectivamente. Se observd también una dispersion muy pequefia en
cada uno de los anodos; el valor de la dispersion mas grande encontrada para las coordenadas X
resulto ser de 0.06% y para las Y de 0.07%. Esto significa, que el posicionamiento de los pulsos en
cada anodo no depende de la altura del pulso. Este resultado era de esperarse, ya que la cadena
resistiva es un circuito pasivo.

Para observar la dependencia del posicionamiento con la anchura de los pulsos se volvio a
simular el circuito de la Figura 3.21, pero ahora cambiando el ancho de los pulsos de entrada. La
altura del pulso utilizado fue de 500 mV y las anchuras de los pulsos fueron las siguientes: 1 ns,
100 ns y 1 ps. La Figura 3.24 muestra la posicion encontrada para los pulsos simulados.

Se puede apreciar en la Figura 3.24 que de acuerdo a la simulacion el posicionamiento de los
pulsos no depende sus anchos, ya que la dispersion entre los puntos graficados es insignificante,
menor a 0.01% en el peor de los casos, ademas la diferencia porcentual de las coordenadas Xy Y
no son mayores a 1% respecto a los valores de las coordenadas mostradas en la Figura 3.22.
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Figura 3.24. Efecto en el posicionamiento de los pulsos de entrada al variar su ancho
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Un efecto que también es importante conocer es la atenuacion que causa la cadena resistiva a
los pulsos de entrada, pues en principio el valor del factor de atenuacion para cada posicion
deberia permanecer invariable con los valores de la altura de los pulsos. Por lo anterior, con los
datos de las simulaciones realizadas en la Figura 3.23 se encontraron los valores de los factores de
atenuacion promedio para cada uno de los canales de entrada de la cadena resistiva, los cuales se
muestran en la Figura 3.25. El factor de atenuacion es la diferencia porcentual entre los valores de
la suma de las alturas de los cuatro pulsos de salida de la cadena resistiva respecto al valor de la
altura del pulso de entrada. En la Figura 3.25 se detalla el nimero del 4&nodo del PS-PMT que
corresponde al canal de entrada en la cadena resistiva.

Se observa que la mayor atenuacion, cuyo valor es de 97.6%, se encuentra en los dnodos del
PS-PMT ntimeros 25, 32, 33 y 40, lo cual es logico, ya que las resistencias de mayor valor se
encuentran sobre la linea horizontal de esos anodos. Por otra lado, los canales de entrada que
presentaron la menor atenuacioén fueron los canales 4, 5, 60 y 61, donde la atenuacion fue de
77.6%. Estos porcentajes son caracteristicos de los valores de las resistencias que se utilizaron y
son invariables con la altura del pulso de entrada.
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3.4 Construccion y evaluacion de las cadenas resistivas DPC

Una vez que los valores para las resistencias del circuito DPC fueron determinados para un PS-
PMT de 64 anodos, se procedi6 a la elaboracion de un circuito impreso. El disefio del circuito
impreso y la construccion de la tarjeta electronica fueron elaboradas en el laboratorio de Fisica
Meédica del IF-UNAM [Murrieta RT, 2007]. La Figura 3.26 muestra las dos caras de una de las
cadenas resistivas construidas hasta el momento.

El circuito impreso construido es de dos caras, esto con la finalidad de minimizar el tamafio de
la tarjeta. En ambas caras fueron colocadas las resistencias, los conectores para el acoplamiento
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entre la cadena resistiva y el H8500, y los cuatro conectores LEMO para los canales de salida del
circuito, asi como un conector para el canal de salida del dinodo 12 del PS-PMT.

k-
!
B

a) b)
Figura 3.26. a) Cara superior de una cadena resistiva DPC, en ella se encuentran los conectores
para el H8500. b) Cara inferior de la cadena resistiva donde se encuentran los canales de salida

El circuito construido fue evaluado verificando que la posicion de los pulsos de entrada no
cambie con la altura de estos. Para realizar esta prueba se utilizd un generador de pulsos ORTEC
EG&G modelo 448. La adquisicion de las cuatro sefiales de salida de la cadena resistiva se hizo
con la tarjeta DAQ empleada en el trabajo y que se detallara mas adelante.

La prueba consistié en generar pulsos negativos con 2 diferentes alturas (-160 y -250 mV), pero
con la misma forma. Los pulsos fueron introducidos en cada uno de los canales de entrada de la
cadena resistiva y se registr6 el valor de la altura de las sefiales de los cuatro canales de salida. Se
adquirieron 4096 pulsos en cada nodo de la cadena, lo que generd distribuciones de puntos
correspondientes a cada canal de entrada. A los valores obtenidos de las alturas se les aplico el
conjunto de ecuaciones (2) para determinar las coordenadas X y Y. La Figura 3.27a muestra el
posicionamiento para los pulsos con una amplitud de -160 mV. La Figura 3.27b muestra los
resultados cuando pulsos con una altura de -250 mV son introducidos a los canales de entrada de
la cadena resistiva. Para observar si existian diferencias en el posicionamiento de los pulsos se
hizo la resta de las imagenes adquiridas, este resultado se presenta en la Figura 3.27c.

a) b) ¢)
Figura 3.27. a) Imagen adquirida con los pulsos de -160 mV de altura. b) Imagen adquirida con
los pulsos de -250 mV de altura. c) Resta de las imagenes mostradas en a) y b)
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Los resultados obtenidos en este experimento se muestran en la Tabla 3.3, en ella se sefialan las
maximas y minimas diferencias porcentuales encontradas entre las coordenadas X y Y calculadas
con las simulaciones (Figura 3.22) y los valores de los centroides de cada distribucion obtenidos
en el experimento. También se sefiala la dispersion maxima y minima encontrada en el conjunto de
pulsos registrados. Se observa en la Figura 3.27 que las mayores dispersiones fueron encontradas
en los canales de entrada centrales.

Tabla 3.3. Princiiales resultados obtenidos al evaluar la cadena resistiva construida

-160 12.7 0.0 16.6 0.1 0.47 0.03 0.33 0.02
-250 7.9 0.0 15.7 0.1 0.37 0.03 0.32 0.04

Con los resultados mostrados en la tabla anterior se establece que el posicionamiento de los
pulsos de entrada en la cadena resistiva no tiene variaciones significativas cuando se varia la altura
del pulso, tal y como lo predijo la simulacion. Sin embargo, la dispersion de los puntos obtenidos
causa que la sustraccion de los dos conjuntos de datos no se cancele totalmente (ver Figura 3.27c¢).
Estas dispersiones en la posicion se deben muy probablemente a fluctuaciones electronicas tanto
en la generacion como en la adquisicion de los datos. Las consecuencias de esta pequefia
distorsion generada traen como consecuencia una pérdida de resolucion espacial en una imagen.

3.5 Electronica de acondicionamiento de las seiales

Las sefiales de salida de los PS-PMTs son senales rapidas como se vera mas adelante, es decir,
estas sefales tienen un tiempo de subida muy rapido y un ancho pequefo. Como el sistema de
adquisicion que se va a emplear digitalizard solamente el valor de la altura del pulso, ya que con
esto se calculard tanto la posicion como la energia de la radiacion detectada, es necesario
asegurarse de que el sistema digitalice lo mejor posible el valor de la altura del pulso. Por lo
anterior, se busco la manera de acondicionar las sefales de salida de la cadena resistiva para que la
digitalizacion del valor de la altura del pulso fuera lo mas preciso posible.

La Figura 3.28 muestra un diagrama de los componentes que acondicionan las sefiales de salida
de la cadena resistiva cuando solo se digitalizan las sefiales de un moédulo de deteccion. Este
diagrama también se aplica cuando el sistema esta operando como microSPECT. Los componentes
utilizados para el acondicionamiento son mddulos de instrumentacion nuclear (NIM, por sus
sigalas en inglés), los cuales son equipos que realizan algin procesamiento especifico con sefiales
analdgicas [William RL, 1994]. Al final del acondicionamiento el valor de la altura de las sefales
se digitalizard utilizando una tarjeta de adquisicion de datos. A continuacion se describiran
brevemente las funciones de algunos de los mddulos utilizados en este trabajo.

3.5.1 Amplificador

El primer modulo que se utiliza para el acondicionamiento de las sefiales de salida de la cadena
resistiva es un amplificador rapido, el cual sera referido de aqui en adelante como preamplificador,
debido a que con este instrumento se realiza la etapa de preamplificacion del sistema. Los
propositos de este modulo son esencialmente tres: el primero es amplificar las sefiales
relativamente pequefias producidas por el detector de radiacion, el segundo es acoplar los niveles
de impedancia entre el detector y los subsecuentes componentes del sistema, y por ultimo, darle

39



alguna forma especifica al pulso de salida para el 6ptimo procesamiento de la sefial en las etapas
siguientes. Es indispensable que el preamplificador afiada la minima cantidad de ruido a la sefial.

En este trabajo se utilizd un amplificador (preamplificador) de ganancia variable de 16 canales
de entrada modelo 778 de Phillips Scientific. El preamplificador estd disefiado para operar con
PMTs que emitan pulsos de salida negativa con frecuencias de hasta 200 MHz. Cada canal tiene
una entrada de 50 Q, un ajuste de ganancia, un control de offset, y dos salidas.
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Espectroscopia

Figura 3.28. Diagrama de los m6dulos NIM utilizados para el acondicionamiento de las sefiales
de salida de la cadena resistiva cuando solo se opera un modulo de deteccion

3.5.2 Fan-In/Fan-Out

Los Fan-Out son circuitos activos que permiten la distribucion de una sefial a diversas partes
del sistema electronico dividiendo la sefial de entrada en varias sefiales de salida idénticas a la
sefal de entrada. Los Fan-In aceptan diversas sefiales de entrada y dan como resultado la suma
algebraica en la salida.

En este trabajo se empled el Quad Linear Fan-In/Fan-Out modelo N625 elaborado por CAEN
Nuclear Physics. El modelo contiene cuatro secciones Fan-In/Fan-Out, cada una con 4 entradas y 4
salidas, y un canal discriminador. Cada seccién Fan-In/Fan-Out produce sobre todos sus
conectores de salida la suma de las sefiales suministradas en las entradas, multiplicada por un
factor de ganancia seleccionado (+1 o -1).

3.5.3 Discriminador de fraccion constante (CFD)

El discriminador es un dispositivo que responde solamente a sefiales de entrada con una
amplitud mas grande que un cierto valor umbral. Si este criterio es satisfecho, el discriminador
responde mandando una sefal logica estandar, si no, ninguna respuesta es enviada. Un aspecto
importante del discriminador es el método de activacion o triggering (gatillo). Es importante que la
relacion temporal entre el arribo del pulso de entrada y la formacion del pulso de salida sea
constante. En muchos discriminadores, el triggering ocurre al momento en que el pulso cruza el
nivel umbral. Esto es conocido como Leading Edge (LE) Triggering (disparo de flanco principal).
Un método mas preciso es el Constant Fraction (CF) Triggering (disparo de fraccion constante)
En este ultimo método, la sefial 16gica es generada en una fraccion constante de la altura del pico
para producir esencialmente una sefial sincronizada. E1 CFD obtiene informacion temporal precisa
que elimina algun error inducido por un tiempo de subida constante y sefiales de amplitud variable.
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El CFD utilizado en este trabajo es el 8 Channel Constant Fraction Discriminator de CAEN
Nuclear Physics modelo N842. El mddulo acepta 8 entradas negativas y produce 18 salidas NIM
mas 8 salidas NIM complementarias. El ancho de los pulsos de salida es ajustable desde 19 hasta
400 ns, el umbral de discriminacion va desde 0 hasta -255 mV y se puede ajustar el tiempo muerto.

3.5.4 Gate and Delay (G&D)

Los generadores Gate and Delay (compuerta y retraso) son dispositivos activos que generan
pulsos de compuerta (Gate) de anchos variables dentro del intervalo de unos pocos nanosegundos
hasta unos pocos segundos. Generadores Gate pueden ser accionados por una seial logica de
entrada, el pulso Gate puede ser usado entonces para activar un cierto aparato.

El Gate and Delay Generador marca ORTEC EG&G modelo GG8020 fue utilizado en este
trabajo. Este modulo contiene 8 canales independientes de generadores de Gate and Delay. El
moddulo G&D opera cuando el borde inicial de la sefial de entrada acciona un periodo de retraso
que puede ser ajustado separadamente para cada canal. En el final del periodo de retraso, un pulso
de salida es generado. El ancho de este pulso de salida puede ser ajustado independientemente para
cada canal.

3.5.5 Amplificador de espectroscopia

Un amplificador sirve principalmente para dos propdsitos: amplificar la sefial proveniente del
preamplificador y darle una forma conveniente a la sefial para su procesamiento futuro. En los
amplificadores de espectroscopia uno de los factores mas importantes es la caracteristica de la
forma del pulso de salida, ya que con esto se optimiza el cociente sefial a ruido.

El modelo N568 LC de CAEN es el amplificador de espectroscopia de 16 canales de entrada
que se utilizé en el trabajo. Este modulo acepta las salidas tipicas generadas desde detectores de
particulas nucleares con preamplificadores, teniendo un pulso de salida caracterizado por un
tiempo de subida rapido y un tiempo de bajada lento. Para cada canal el tiempo de formacion del
pulso (shaping time), la amplificacion de la ganancia y la inversion de la salida son programables.
El tiempo de formacion del pulso puede ser seleccionado desde 0.2, 1.0, 3.0 y 6 ps. La ganancia es
ajustable desde 0.15 hasta 480.

3.5.6 Convertidor Tiempo a Amplitud (TAC)

En ciertas aplicaciones es util poder medir la distribucion de diferencias de tiempo entre los
pulsos de salida de dos detectores. El convertidor tiempo a amplitud (TAC, por sus siglas en
inglés) produce una sefial cuya amplitud de voltaje es proporcional a la diferencia de tiempo de
arribo entre dos pulsos logicos suministrados en las entradas. Este instrumento es ttil cuando se
quiere medir, por ejemplo, la diferencia temporal (menor a unos pocos nanosegundos) entre la
deteccion de dos fotones de aniquilacion. Si la diferencia es pequefia, la probabilidad de que
pertenezcan a la misma aniquilacion es grande, en cambio si la diferencia es grande,
probablemente pertenezcan a dos eventos independientes.

En este trabajo se utilizé el TAC/SCA marca ORTEC EG&G modelo 567, el cual sirvio para
medir diferentes propiedades del sistema operando en modo de deteccion en coincidencia.
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3.5.7 Analizador multicanal (MCA)

En algunas aplicaciones de analisis de altura de pulsos se requiere un muestreo simultaneo en
multiplos de voltaje o energia. La funcion de un analizador multicanal (MCA, por sus siglas en
inglés) es la de almacenar las diferentes amplitudes de los pulsos que entran en ¢él, por lo que se
puede hacer un histograma de altura de pulsos donde el binaje de este espectro dependera del
nimero de canales del MCA.

El corazon del MCA es un convertidor analdgico-digital, el cual mide y almacena los pulsos de
entrada de acuerdo a su amplitud. El intervalo de las amplitudes, usualmente entre 0 y 10V, es
dividido por el ADC en un nimero de intervalos discretos. Por cada canal hay una memoria que
cuenta y almacena los pulsos que cayeron en €l.

El MCA que se utilizé en el trabajo fue un Pocket MCA marca AMPTEK modelo 8000A de 2'*
canales como maximo y un intervalo programable de 0 a +5V o de 0 a +10V de entrada.

3.6 Comportamiento de las sefiales en los modulos NIM

En instrumentacion nuclear es recomendable que se tenga un conocimiento de las
caracteristicas de los pulsos eléctricos con los que se esta trabajando, por tal motivo se decidio
observar de manera grafica como es el comportamiento de las sefales en cada uno de los modulos
NIM utilizados. Para hacer estas pruebas se acoplé uno de los cristales LYSO:Ce a un H8500
operando a -1000 V. Como el cristal es radiactivo, podemos observar las sefiales producidas por la
radiactividad de fondo del cristal. E1 H8500 fue conectado a una cadena resistiva y las cuatro
sefiales de salida fueron conectadas a un osciloscopio marca Tektronix modelo TDS3054B. La
Figura 3.29 muestra la forma de los pulsos adquiridos por el osciloscopio para uno de los canales
de salida de la cadena resistiva. Las caracteristicas de estos pulsos es que son negativos, con una
altura que va desde los -10 mV hasta los -100 mV. La variacion en la altura es debida al espectro
de energia continuo del LYSO:Ce (ver Figura 3.5). El tiempo de bajada de estos pulsos esta en el
intervalo de los 20 a los 30 ns, el tiempo de subida va de los 120 a los 160 ns y el ancho de los
pulsos es del orden de 75 a 85 ns, por lo que las sefiales de salida del PS-PMT son sefiales rapidas.
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Figura 3.29. Senales de salida de la cadena resistiva debidas a la radiacion de fondo del cristal
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Los cuatro canales de salida de la cadena resistiva fueron conectados al preamplificador para
aumentar las amplitudes de los pulsos. En la Figura 3.30 se muestran sobrepuestos un pulso que
sale del preamplificador, al cual se le ajustd una ganancia de %9, y el pulso original que sale de la
cadena resistiva. En esta imagen se observa que el preamplificador reproduce las caracteristicas
del pulso de entrada, es decir, tiempo de subida, de bajada y el ancho del pulso, aunque con una
amplitud mayor. Es importante sefialar que se debe tener cuidado al ajustar ganancias grandes en
el preamplificador, ya que la sefial de salida puede saturarse, lo que ocasionaria un pulso deforme.
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Figura 3.30. Sefiales de entrada y salida del preamplificada ajustado a una ganancia de x9

Las sefiales de salida del preamplificador son introducidas al amplificador de espectroscopia.
La intencion de esto es darle una ganancia adicional al pulso que viene del preamplificador, pero
lo mas importante es darle una nueva forma al pulso (shape). Lo anterior se debe a que los pulsos
de salida del PS-PMT son sefiales rapidas y a que el sistema de digitalizacion empleado le resulta
dificil determinar con exactitud el valor de la altura del pulso, por lo que es necesario convertir las
sefiales rapidas del PS-PMT en sefiales lentas.

La Figura 3.31 muestra un ejemplo de los pulsos de salida del amplificador de espectroscopia
cuando se usa una constante de tiempo de 3 us. Observamos que estos pulsos tienen forma casi
gaussiana, con un sobretiro al final debido a la diferenciacion del pulso durante la amplificacion.

Por otro lado, las senales de salida del dinodo 12, las cuales son la suma de las senales de la
ultima etapa de los dinodos y son usadas como sefales temporales o trigger, son introducidas en el
Fan-In/Fan-Out para invertir la polaridad del pulso, ya que estas sefiales son positivas y se requiere
que sean negativas a la entrada del CFD. La Figura 3.32 muestra un pulso de salida del dinodo 12.
Las caracteristicas de estos pulsos son: una altura que va desde los 90 hasta los 150 mV, tiempo de
subida de 3 a 10 ns, tiempo de bajada de 70 a 110 ns y ancho entre los 40 y los 55 ns.
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Figura 3.31. Sefiales de salida del amplificador de espectroscopia

En el CFD algunas sefiales provenientes del Fan-In/Fan-Out son eliminadas debido a que la
altura de estos pulsos no sobrepasa el nivel del umbral ajustado en el CFD. Las sefiales eliminadas
son principalmente las que corresponden al ruido electrénico. Por otro lado, los pulsos que si
superan el umbral generan en la salida del CFD pulsos NIM con anchos y alturas ajustables

(Figura 3.33).
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Figura 3.32. Pulso promedio de la sefial de salida del dinodo 12 del H8500 acoplado al
LYSO:Ce

44



Jun 19, 2007

Control:

Ejec. = i L Disparado
A3 s = . —
Al 1.61us Al 4.00mv ] T
‘@ 66sns @ 20.0my | Sereccionar
ch1 Mfn 4t
) ~835.8MV | Ancho de
+  pulso +
Ch1 Tiemp. subida | 1 f
67ns ! Ancho de
| pulso -
"'Chi Tiemp. bajada | FUUE
1.575ns | Dur. tren
| de pulsos
Ch1 Ancho puls —
| oo B
: Fase
il 200mv e P 200ns A Chl /£ 0.00V] ,péﬂina
1 | siguiente
. I+¥.-132.000ns 3ded

Selecc.

Ventana

ConfiQ. P ; :

: Eliminar h o Niveles de Indicador.

5??;5?1 medida d%ggggéfla aItAau:)gja referencia Desactivar
—

Figura 3.33. Pulso NIM de salida del CFD cuando un pulso del dinodo 12 rebasa el umbral de
discriminacion

Los pulsos de salida del CFD se envian al G&D para generar el trigger de la tarjeta de
adquisicion de datos; este trigger es un pulso TTL. La Figura 3.34 muestra el pulso TTL emitido
por el G&D y un pulso de salida del amplificador de espectroscopia. Esta imagen muestra el ajuste
que se hace para indicarle a la tarjeta de adquisicion de datos el instante en que empieza a
digitalizar. La tarjeta puede comenzar a digitalizar en el flanco de subida o de bajada del trigger,
esto depende de como se especifique en el programa de adquisicion. Por lo tanto, se debe de
ajustar el maximo del pulso de salida del amplificador de espectroscopia en el flanco indicado.
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Figura 3.34. Determinacion del punto de inicio para la digitalizacion del valor maximo del pulso

de salida del amplificador de espectroscopia

45




3.7 Tarjeta de adquisicion de datos (tarjeta DAQ)

La adquisicion de datos consiste en tomar un conjunto de variables fisicas, convertirlas en
sefales eléctricas y digitalizarlas de manera que se puedan procesar en una computadora. Se
requiere una etapa de acondicionamiento que adecue la sefial a niveles compatibles con el
elemento que hace la transformaciéon a una sefial digital. El elemento que hace dicha
transformacion es la tarjeta DAQ. La tarjeta DAQ tiene la funcion de digitalizar las senales
analogicas que salen de la electronica de acondicionamiento. La sefial digitalizada debe de
representar a la sefial analdgica lo mas fielmente posible, ademas la digitalizacion de la senal debe
de ocurrir en un tiempo corto para poder digitalizar altas tasas de muestras. También es necesario
un software que se encargue del control de estos dispositivos, algunos de los mas conocidos son:
C++, Visual Basic, LabVIEW, MATLAB, LabWindows, etc.

La tarjeta DAQ que se empled para la adquisicion de datos en el sistema microPET/SPECT es
la PD2-MFS-8-2M/14 fabricada por United Electronic Industries. La tarjeta cuenta con las
siguiente caracteristicas: tasa de muestreo de 2 millones de muestras por segundo, 8 canales
analogicos de entrada y 2 de salida, 16 canales digitales de entrada y 16 de salida, 14 bits de
resolucion y se puede obtener un “muestreo simultdneo”. La tarjeta se conecta al puerto PCI de
una PC ordinaria, lo que evade el uso de puertos de transferencia complejos y caros.

Se debe de tener en cuenta que la digitalizacion de las cuatro sefales de salida de la cadena
resistiva deberd de ser de forma simultanea, esto para evitar pérdida de informacion del foton
detectado. La tarjeta DAQ que se utiliz6 cumple con estas caracteristicas, ya que contiene un
amplificador sample-and-hold (S/H) en cada uno de los canales de entrada analdgicos, el cual
mantiene la informacién de un pulso hasta que éste sea digitalizado (ver Figura 3.35). Cabe sefalar
que solo se digitaliza un punto de todo el pulso de entrada, especificamente el valor méximo.
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Figura 3.35. Diagrama de la arquitectura del sistema analogico de la tarjeta UEI-DAQ PD2-MFS

La tarjeta también cuenta con una memoria tipo FIFO (first in-first out), la cual almacena
paquetes de datos digitalizados (frames) antes de ser enviados a la computadora. La cantidad de
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datos en el frame depende de la tasa de conteo que se especifique en el programa de adquisicion.
Cabe senalar que la tarjeta DAQ no envia datos a la computadora hasta que el frame esté lleno, lo
que provoca que el tiempo de adquisicion pueda ser mas grande que el especificado y que el
nimero de cuentas adquiridas siempre sea un multiplo del valor de datos del frame.

De acuerdo a lo reportado con esta tarjeta [Judenhofer SM, Pichler BJ and Cherry SR, 2005], se
puede tener una tasa maxima de muestreo de 241 kHz por canal cuando se estan digitalizando
sefiales en los 8 canales analdgicos de entrada. Se recomienda también un tiempo de conversion
minimo de 4.15 us cuando los 8 canales analogicos se estén utilizando, esto para asegurar que las
sefiales estan siendo digitalizadas adecuadamente.

3.8 Electronica de coincidencia

Como se menciond antes, la base para la obtencion de imdgenes con un equipo PET es la
determinacion de la linea de respuesta (LOR, por sus siglas en inglés) establecida por la deteccion
en coincidencia de los fotones de aniquilacion. En este trabajo se utilizd6 un modulo NIM llamado
Unidad de Coincidencia Logica, el cual determina si los eventos detectados en dos diferentes
moddulos de deteccion ocurren dentro de una ventana temporal de coincidencia. La ventana
temporal es el maximo intervalo de tiempo entre dos pulsos durante el cual ellos puedan ser
registrados como una coincidencia.

Las unidades de coincidencia son unidades logicas que producen un pulso solamente si dos o
mas pulsos de entrada ocurren dentro de la ventana temporal de coincidencia. Un método para
hacer esto es sumar los pulsos de entrada y pasarlos a través de un discriminador que es ajustado
por debajo de la amplitud que deberia ser vista si dos pulsos ocurren durante la ventana temporal.
La unidad genera un pulso solamente cuando el nivel de discriminacién es excedido.

La unidad de coincidencia utilizada en el trabajo fue la Quad Coincidence Logic Unit modelo
N455 fabricada por CAEN Nuclear Physics. Esta unidad permite al usuario evaluar funciones
l6gicas AND u OR referidas a dos sefiales de entrada por seccion, para un total de cuatro funciones
logicas simultaneamente. El pulso de salida de la unidad es un pulso 16gico NIM. Cuando se hace
uso de este modulo el valor de la ventana temporal de coincidencia es igual la suma de los anchos
de los pulsos de entrada.

Para obtener las LOR, el equipo microPET construido utilizd dos moédulos de deteccion
idénticos. La Figura 3.36 muestra el camino seguido por las sefales de salida de las cadenas
resistivas para la deteccion en coincidencia cuando el sistema opera en modo microPET.

Cabe senalar, que es necesario utilizar una ventana en energia para discriminar aquellos eventos
que fueron detectados en coincidencia pero cuya energia es distinta a 511 keV. Este procedimiento
se puede realizar via software, pues de esta manera se puede optimizar el ancho de la ventana de
energia en el andlisis fuera de linea.
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Figura 3.36. Arquitectura utilizada para la deteccidon en coincidencia

3.9 Disefio y construccion de un colimador Pinhole

Muchos estudios de biologia celular y sub-celular requieren resoluciones espaciales menores a
1 mm que podrian ser alcanzadas solamente con técnicas de emision de foton unico [Mark FS, et
al, 2004]. Un sistema microSPECT con colimadores pinhole puede, en teoria, alcanzar ultra alta
resolucion a costa de disminuir la sensibilidad y reducir el campo de vista del objeto de estudio.

Con un colimador pinhole la imagen puede ser magnificada o minimizada dependiendo de la
distancia entre el objeto de estudio y la apertura del pinhole. La imagen es magnificada cuando la
distancia b (ver Figura 3.37) desde la fuente al pinhole es mas pequefia que la longitud del cono
del colimador f; la imagen es minimizada cuando la distribucion de la fuente estd muy lejos de la
apertura del pinhole (b > f). Las ecuaciones mostradas a continuaciéon fueron tomadas de la
referencia [Cherry SR, Sorenson JA and Phelps ME, 2003].

El tamafio de la imagen I proyectada por el pinhole y el tamafio real del objeto O estan
relacionados de la siguiente manera [Cherry SR, Sorenson JA and Phelps ME, 2003]:

1/0 = f/b (3)

El 4rea de la imagen proyectada también cambia con la distancia desde el pinhole a la fuente. Si
el didmetro del detector es D y el factor de magnificacioén (o minimizacion) es 1/0, el diametro del
area de la imagen proyectada sobre el detector (D') es:

D’ = (Dx0)/I (4)
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Figura 3.37. Dibujo de un colimador pinhole con los pardmetros necesarios para su disefio

Asi, un factor de magnificacion grande puede ser obtenido con distancias muy cortas entre la
apertura del colimador y la fuente radiactiva. El colimador pinhole proporciona imagenes un tanto
distorsionadas de objetos tridimensionales, esto se debe a que fuentes planas ubicadas en
diferentes distancias son magnificadas en diferentes proporciones.

El efecto de la magnificacion permite que la resolucion total del sistema supere a la resolucion
espacial intrinseca (R;) del detector [Pellegrnini R, et al, 2004]. La resolucion total (Ry) para una
camara gamma colimada con un pinhole esta dada por la siguiente ecuacion:

Rr= {(Reot)” + [(B/) ¥ R]}’ (5)

La resolucion espacial geométrica del colimador (Req) depende de la apertura del colimador y
del inverso del factor de magnificacion, es decir:

Reor = de * [1 + (b/f)] (6)

donde d. es el diametro efectivo del pinhole, el cual aumenta respecto al didmetro verdadero (d)
con el incremento en la energia y cuando decrece el tamafio del pinhole. El valor d. se calcula con
la siguiente ecuacion:

de = {d x [d + (2/p)xtan(a/2)]} (7)

donde p es el coeficiente lineal de atenuacion del material del colimador y a es el angulo del
pinhole. Generalmente, la resolucion espacial total mejora con la disminucion del didmetro del
pinhole. Sin embargo, la apertura de penetracion por radiacion incidente cerca de los bordes del
pinhole empeora la respuesta a un impulso (point spread function, PSF), degradando asi la
resolucion espacial en la imagen.
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La eficiencia geométrica del colimador, cuyo valor determina en gran medida la sensibilidad
del sistema, esta dada por la siguiente ecuacion:

g =d. x [sen’(0)/16°] (®)

Haciendo uso de los parametros mencionados anteriormente se decidié hacer el disefio de un
colimador pinhole para el sistema microSPECT del SIBI. Primeramente se decidi6 que los
diametros de las aperturas del pinhole fueran de 0.6, 1.0 y 1.5 mm, dado que estos valores son los
utilizados normalmente en equipos comerciales.

La distancia detector-pinhole (f) se determind en base al célculo de la ecuacion (4), donde el
diametro de la imagen proyectada (I) fue de 60 mm, esto para que la mayor parte del area del
cristal de CsI: Tl fuera cubierta por la imagen proyectada del objeto, y la minima distancia pinhole-
objeto (b) fue de 25 mm, distancia estimada para la cual el colimador no cubra parte del haz de
rayos X cuando el sistema microSPECT esté operando simultineamente con el microCT. El
campo de vista del objeto de estudio a esta distancia se estim6 de 2.5 cm, ya que esta distancia se
asemeja al diametro de un ratén. Los valores de los pardmetros calculados se muestran en la Tabla
3.4. La apertura del pinhole se construyé sobre una placa de tungsteno de 3 mm de espesor, donde
el coeficiente lineal de atenuacion para fotones de 140 keV es de 36.28 cm™.

Tabla 3.4. Parametros calculados para el disefio de un colimador Pinhole

f b I (0] a d d. Rea g
(mm) (mm) (mm) (mm) (rad) (mm) (mm) (mm) (emitidos/detectados)
60.00 25.00 60.00 25.00 0.93 0.6 0.72 1.03 7.25x10
60.00 25.00 60.00 25.00 0.93 1.0 1.13 1.60 1.13x10°
60.00 25.00 60.00 25.00 0.93 1.5 1.74 247 1.74x10°"

En la Figura 3.38a se muestra el valor del factor de magnificacion como funcion de la distancia
pinhole-objeto; se observa que este valor aumenta conforme la distancia pinhole-objeto se reduce.
La Figura 3.38b muestra la eficiencia geométrica del colimador como funcién de la distancia
pinhole-objeto. Estos valores sirven para calcular la sensibilidad tedrica del microSPECT. Por otro
lado, la Figura 3.38c sefiala la resolucion espacial total del sistema suponiendo valores para la
resolucion espacial intrinseca (R;) de 1.0, 1.5 y 2.0 mm. En ella se puede apreciar como la
resolucion espacial mejora conforme el didmetro del pinhole se reduce, sin embargo, la eficiencia
geométrica decrece como se muestra en la Figura 3.38b.

El diseno del colimador construido consta de una estructura de aluminio en forma coénica, la
cual soporta el blindaje del colimador. El material seleccionado para construir el blindaje fue
cerrobend, el cual es una aleacién de plomo (26.7%), estafio (13.3%), bismuto (50%) y cadmio
(10%). El coeficiente lineal de atenuacion del cerrobend para fotones de 140 keV es de 19.48 cm™,
de tal manera que con un espesor transversal de 5 mm se absorben el 99.99% de los fotones de 140
keV. La placa de tungsteno donde se encuentra la apertura del pinhole, descansa sobre la pieza de
cerrobend y es acoplada utilizando un soporte de laton que sirve como recipiente de la placa de
tungsteno. El disefio del blindaje del colimador fue cuidadosamente revisado para que solamente
pasara por la apertura del colimador la radiacidon ionizante que proviene del frente.
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Figura 3.38. a) Valores del factor de magnificacion calculados para el pinhole construido. b)

c)

b)

Eficiencia geométrica calculada para los tres pinhole construidos. ¢) Resolucion espacial total esperada
como funcién de la distancia pinhole-objeto suponiendo valores de R;

El colimador se acopla al PS-PMT mediante una base de Nylamid. La posicion del objeto
radiactivo variara dependiendo el campo de vista que el usuario desee. La Figura 3.39 muestra las
fotografias de las piezas construidas para el pinhole, en ellas observamos las tres placas de

tungsteno donde se hicieron las perforaciones que sirven como pinhole.

La Figura 3.40 muestra las fotografias del colimador pinhole con todas sus piezas ensambladas,
incluyendo la base de Nylamid ubicada detras de la estructura de aluminio, la cual desempefia dos
funciones: la primera es dar soporte a todo el colimador y la segunda es la de acoplar el colimador
con el mddulo de deteccion (cristal + PS-PMT).
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a) b)
Figura 3.39. a) En esta fotografia se muestran el soporte de aluminio, el blindaje de cerrobend y
la pieza de laton que acopla los elementos internos de colimador. b) Fotografia de los tres
pinhole construidos, de izquierda a derecha se muestran los colimador de 0.6, 1.0 y 1.5 mm

Figura 3.40. Colimador pinhole construido para el sistema microSPECT
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Capitulo 4

CONSTRUCCION Y EVALUACION DE LOS MODULOS DE DETECCION

La siguiente parte del trabajo consistiéo en evaluar los componentes principales del sistema de
adquisicion y caracterizar al sistema una vez que fueron acoplados todos sus elementos. Dentro de
las partes individuales que fueron estudiadas se encuentran los PS-PMTs, esto con la finalidad de
definir sus pardmetros de operacion y conocer su respuesta. Los mdodulos NIM también fueron
evaluados para verificar su desempefo. El arreglo experimental para la obtencion de datos en
modo microPET y microSPECT fue construido una vez que se concluy6 con la evaluacion de los
componentes del sistema. Finalmente se obtuvieron las primeras imagenes PET, asi como una
estimacion de la sensibilidad. La evaluacién del modulo microSPECT fue solo cualitativa, ya que
las proyecciones que se obtuvieron no son las adecuadas para realizar un andlisis formal.

4.1 Caracterizacion de los PS-PMTs

La primera evaluacion que se realiz6 fue la de los dos PS-PMTs H8500 que se utilizaron en los
modulos de deteccion. El nimero de serie de los H8500 utilizados son AA0643 y AA0644; con
estos numeros se identificardn cada uno de los H8500 de aqui en adelante. Las pruebas que se
realizaron a cada uno de los PS-PMTs fueron las siguientes: uniformidad, cross-talk (interferencia
optica) y la medicion de la funcion de apertura de un anodo central.

La uniformidad de los anodos es una medida de que tanta amplificacion tiene la sefial de salida
de un anodo respecto a la de los otros. Idealmente cuando pulsos de luz idénticos son dirigidos
hacia cada uno de los dnodos del PS-PMT la sefal de salida de cada 4nodo deberia ser idéntica.
Sin embargo, la ganancia de cada dnodo resulto ser distinta como se vera en seguida.

El experimento consistié en iluminar la parte central de cada dnodo mediante una fibra optica
de 1.1 mm de didmetro acoplada a un LED” de color azul (longitud de onda central = 428 nm). El
LED se alimentd con pulsos de voltaje provenientes del generador de pulsos utilizado en las
pruebas de la cadena resistiva. Al PS-PMT se le colocd una méscara de Nylamid para evitar que
anodos vecinos del anodo iluminado recibieran luz, ademas, la luz del laboratorio donde se
hicieron las mediciones fueron apagadas para evitar cualquier contaminacioén por luz de fondo. En
la Figura 4.1 se muestra una fotografia del experimento. La medicién de la uniformidad no
requiri6 hacer uso de la cadena resistiva, pues la salida de cada 4nodo se puede monitorear
individualmente.

El voltaje de operacion aplicado a los dos PS-PMTs fue de -1000 V, esto para poder comparar
con los valores reportados por el fabricante. Con el MCA se midid la altura de los pulsos de salida
del anodo iluminado. Cabe sefalar que se utilizd el Fan-In/Fan-Out para invertir los pulsos de
salida de los PS-PMTs, ya que el MCA solo acepta pulsos positivos. Con el programa de
adquisicion del MCA se determiné el centroide de la distribucion de altura de pulsos y los valores
se normalizaron respecto al madximo. Los mapas de uniformidad para los dos H8500 se muestran
en la Figura 4.2.

’Diodo emisor de luz, o LED por sus siglas en inglés
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Figura 4.1. Arreglo experimental utilizado para medir la uniformidad de los d4nodos

Los datos medidos muestran que existe una falta de uniformidad de los anodos de los PS-
PMTs, la cual se puede deber a las variaciones en las respuestas individuales de los dinodos, es
decir, que la multiplicacion de los electrones en un dinodo es distinta a la de un dinodo de la
misma etapa pero ubicado en otro anodo.
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Figura 4.2. Uniformidad de las ganancias de los anodos. a) H§500 AA0643. b) H8500 AA0644

La consecuencia principal de que la respuesta de los &nodos no sea uniforme es un deterioro en
los espectros de energia medidos con los modulos de deteccion, ya que para pulsos de luz
idénticos la amplitud de las sefales eléctricas producidas no serd la misma. El efecto de deterioro
en los espectros de energia también se debera a los diferentes niveles de atenuacion originados por
la cadena resistiva (ver Figura 3.25). Por lo tanto, la falta de uniformidad en la ganancia de cada
uno de los anodos dependera tanto de la cadena resistiva como del PS-PMT.

El fabricante de los H8500 reportd en la hoja técnica los valores de uniformidad que ellos
encontraron para estos dos PS-PMTs. En la Figura 4.3 se muestran las diferencias porcentuales de
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los valores encontrados en el experimento respecto a los valores reportados por el fabricante.
Podemos observar que las posiciones del maximo de uniformidad reportados por el fabricante
coinciden con lo medido en el experimento. Se observa también una diferencia maxima de -24%
para el AA0643 y de -36% para el AA0644. Estas diferencias se pueden deber a la manera en la
que el fabricante midi6 la respuesta de cada uno de los anodos, ya que ellos utilizaron una lampara
de tungsteno con una mancha focal de 6 mm?,

I1II2|I3II4II5II6II7|I8I| I1II2|I3II4II5II6II7|I8I|

-19|[-18||-15||-11)| -8 || -9 || -6 || -1 || 8] -15|[-15]|-16||-17)|-11]] -2 || 6 || 15]]38]
-23|1-24(|-16||-13|]|-11||-11{|-13||-14 E -33|1-36(1-33(|-22||-18|[|-10(] -3 || 4 E
-17|1-20(]-18||-14|]-12|] -8 (]-10{|-12 E -21|1-29(-21||-18||-15|| -4 (] O [| 6 E
-15|1-17|]-15{|-15||-15]| -9 || -6 {|-11 g -19|1-20({-15{|-15|| -9 ||-3 || 1 || 7 g
-10|]-15(]-15(|-14|]|-10|]| -6 (] -7 ||-13 E -16|[-15({-11{| -9 || -7 ||-3|] O [| 6 E
-9 ||-12(|-11|]-12]] -7 || -4 (| -8 |]-15 E -14|1-15(1-10(| -4 || -3 || 2 || 1 || 4 E
-9 ||-15(|-14|]-7 || -3|] O (| -6 ||-18 E 11 |-17(|-14([ -S| 3 (] 1 []-2 || -2 E
8 (|-S[|-8{]2(||S||8]3]]-8 E 6 (|-6(]-12|]-2|| S| 9]]8|]4 E
a) b)

Figura 4.3. Diferencia porcentual de los valores encontrados en el experimento respecto a los
reportados por el fabricante. a) H8500 AA0643.b) H8500 AA0644

La prueba de cross-talk se realiz6 para observar si se generaban sefiales eléctricas en anodos
vecinos cuando un dnodo central era iluminado. Se utilizé el LED azul y la fibra Optica para
iluminar el anodo nimero 29 de cada H8500. Entonces, iluminando siempre el anodo 29, se midi6
con el MCA las senales de salida tanto del 4nodo 29 como la de sus 4nodos vecinos. Se normalizo
la respuesta (valor del canal donde se ubicaba el centroide de la distribucion de altura de pulsos
adquirida) de los 4nodos vecinos respecto a la lectura obtenida en el &nodo 29. Los resultados son
mostrados en la Figura 4.4.

De acuerdo con el fabricante el valor del cross-talk no debe ser mayor al 3%, sin embargo, el
experimento encontrd un valor maximo de 7.9% y 8% para el AA0643 y el AA0644,
respectivamente. De cualquier manera, los valores encontrados para el cross-talk aun siguen
siendo significativamente pequefios, por lo que correcciones debidas a este factor no
necesariamente deberan ser hechas.

La funcion de apertura (FA) del detector fue investigada para observar la ganancia de las
sefales de salida dentro de un mismo &4nodo del PS-PMT. Esta funcioén fue medida colocando un
cristal LYSO:Ce de 1x1x10 mm’ sobre el anodo 29 de cada PS-PMT. El cristal fue irradiado con
una fuente de '*’Cs para producir espectros de energia. El cristal colocado fue movido en pasos de
0.5 mm para que barriera el eje central del anodo tanto en la direcciéon X como en la direccion Y.
En cada punto del barrido se midio el espectro del *’Cs con el MCA. La Figura 4.5 muestra un
dibujo del arreglo experimental empleado en estas mediciones.
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Figura 4.4. Resultados de la medicion del cross-talk. a) H8500 AA0643. b) H8500 AA0644

Para calcular la funcidon de apertura primeramente se midié el canal donde se encontraba el
centro del fotopico para cada uno de los espectros de '*’Cs medidos, después se normalizaron estos
valores respecto al valor mayor. En seguida se grafico la respuesta normalizada como funcioén de
la posicion donde fue medido cada espectro. La Figura 4.6 muestra las funciones de apertura
medidas en ambos ejes para los dos H8500.

H8500

Figura 4.5. Arreglo experimental utilizado para medir la funciéon de apertura del anodo 29 de
cada H8500

El resultado observado en este experimento fue que la funcion de apertura tuvo una forma
gaussiana (ver el ajuste realizado en las gréaficas de la Figura 4.6). El comportamiento que se
esperaba era que la respuesta del anodo fuera la misma en cualquier posicion del cristal, lo que
resultaria en una funcidén con forma cuadrada. Este comportamiento demuestra que también existe
una falta de uniformidad de la ganancia dentro del 4anodo, lo que posiblemente se deba al arreglo
de los dinodos del PS-PMT y a que el area expuesta del primer dinodo (ver Figura 3.11) cambie
para diferentes regiones del fotocatodo que cubre ese dinodo. Un ejemplo del corrimiento del
fotopico del '*’Cs cuando se desplaza el cristal centellador sobre el 4nodo 29 es mostrado en la
Figura 4.7.
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Figura 4.6. Funciones de apertura (FA) medidas en las direcciones X y Y. a) AA0643. b) AA0644

Con lo anterior se dio por terminada la evaluacién de los dos PS-PMTs. En resumen, sera
necesario que en trabajos futuros correcciones por falta de uniformidad sean hechas, tal y como se
hace en equipos comerciales. Estas correcciones pueden ser hechas mejorando la electronica de
lectura de los PS-PMTs o desde un programa de coémputo que procese los datos adquiridos. La
consecuencia de la optimizacion de la electronica de lectura provocard un mejoramiento en la
calidad de las imagenes.
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Figura 4.7. Corrimiento del espectro del '*’Cs medido al variar la posicion del cristal LYSO:Ce
sobre el eje central X del anodo 29 del AA0643

4.2 Linealidad de los equipos utilizados en el sistema de adquisicion
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Los moddulos NIM que fueron utilizados para el acondicionamiento de las sefales de salida de
la cadena resistiva fueron evaluados. Se procedié a observar coémo era la respuesta de algunos de
ellos, esto con la finalidad de saber su desempefio antes de ser usados en el sistema de adquisicion.
Con estas pruebas se podran hacer ajustes a nuestro arreglo experimental si es necesario.

El primer modulo que fue revisado fue el preamplificador. La prueba para observar la respuesta
de este modulo consistio en introducir pulsos de altura conocida y medir la altura de los pulsos de
salida con el MCA. Los pulsos de voltaje utilizados fueron producidos con el generador de pulsos,
y las caracteristicas de los pulsos fueron las siguientes: su amplitud fue negativa, el tiempo de
bajada fue de 20 ns, el tiempo de subida fue de 10 ps y su ancho fue de 2.8 ps. El offset del
preamplificador fue ajustado a 0.

Las amplitudes de los pulsos introducidos fueron de -20, -40, -60, -80, -100 y -120 mV. En
cada prueba se ajustd una ganancia de x3, x6, X9 y x12 en el preamplificador. Los valores de la
amplitud de los pulsos de salida adquiridos con el MCA fueron graficados como funcion de la
altura de los pulsos de entrada (ver Figura 4.8).
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Figura 4.8. Respuesta del preamplificador al ajustar su ganancia a distintos valores

A los puntos graficados se les hizo un ajuste lineal; las ecuaciones que resultan de estos ajustes
son mostradas en la Figura 4.8. De las ecuaciones obtenidas se puede observar que existe un
pequeio offset en la respuesta del preamplificador. Los valores numéricos de las pendientes en
estas ecuaciones deberian ser iguales a la ganancia ajustada en el preamplificador. Sin embargo,
hay una diferencia porcentual respecto al valor de la ganancia ajustada de 0.67%, 5.5%, 2.2% y
4.6% para las ganancias de x3, x6, x9 y x12, respectivamente. En resumen, la respuesta del
preamplificador demostro ser lineal en el rango de los voltajes de entrada que nos interesa.

Después se procedio a observar la respuesta del Fan-In/Fan-Out. En esta prueba se utilizaron
nuevamente pulsos de -20, -40, -60, -80, -100 y -120 mV con las mismas caracteristicas que los
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empleados en la prueba hecha con el preamplificador. Se investigaron dos de los canales del Fan-
In/Fan-Out. En uno de ellos se investig6 la respuesta cuando el Fan-In/Fan-Out funciona como un
seguidor de voltaje, es decir, cuando la ganancia es +1. Con el segundo canal se investigé cuando
el Fan-In/Fan-Out invierte el pulso de entrada (ganancia -1). Nuevamente los pulsos de salida del
Fan-In/Fan-Out fueron introducidos al MCA para determinar la altura de los pulsos. Para las
sefiales que fueron invertidas se calcul6 el valor absoluto de su lectura. Los resultados obtenidos
son mostrados en la Figura 4.9.
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Figura 4.9. Respuesta del Fan-In/Fan-Out operando como seguidor de voltaje e inversor

Se realiz6 un ajuste lineal a los puntos graficados, las ecuaciones de estos ajustes son mostradas
en la Figura 4.9. Este modulo también presentd un pequefio offset, ademas, debido a que este
modulo tiene una ganancia de X1 la pendiente de la ecuacion deberia ser 1, sin embargo, se
observa una diferencia porcentual de 1% cuando el Fan-In/Fan-Out funciona como un seguidor de
voltaje y de un 4% cuando el Fan-In/Fan-Out invierte el pulso de entrada.

En seguida se procedié a observar la respuesta del amplificador de espectroscopia. Para esta
prueba se fue variando la ganancia y el tiempo de integracion (shape) del pulso de salida. En estas
pruebas pulsos con una amplitud de -20, -40, -60, -80 y -100 mV fueron suministrados al
preamplificador, al cual se le ajustd una ganancia fija de X9, esto con el fin de simular el
procedimiento que se emplea cuando se utilizan los PS-PMTs. Las caracteristicas de los pulsos de
entrada fueron las mismas que las utilizadas en las pruebas anteriores.

Para determinar la respuesta del amplificador cuando se varia la ganancia se fijé un tiempo de
integracion de 3 ps (Sh=2) y una ganancia fina de 0 en todos los casos. Los resultados son
mostrados en la Figura 4.10. En los puntos graficados se realiz6 también un ajuste lineal, las
ecuaciones obtenidas de los ajustes son mostradas dentro de la grafica. Se observa un offset en la
respuesta del amplificador. El valor de la pendiente en estas ecuaciones no necesariamente
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corresponde a las ganancias ajustadas en el amplificador y en el preamplificador, ya que
dependiendo del tiempo de integracion seleccionado la altura del pulso de salida varia.

3000 _ v Ganancia gruesa 1 _
I @ Ganancia gruesa 2
2700 F m Ganancia gruesa 3 B
; M @ Ganancia gruesa 4
c 2400 r GO Vo = (2.68 £ 0.01)Vi - (39.00 £ 0.05) [mV] 1
— 2100 | — — ¢G1Vo = (4.55£0.09)Vi - (8.24 * 6.93) [mV] A
.‘g [ —— — ¢G2 Vo =(9.50  0.14) Vi - (31.45  10.22) [mV]
S 1800 | — " ©G3Vo=(19.460.19)Vi- (6204 £14.28) [mV] .. o i
7} i ="
@ 1500 | e j
o 12001 ,./o/"/ ]
S 900t T = ]
o o - 1
= 600 | - DU
300 E”’___ _____—-—0'“"_'__J i
I ~— — - ]
0 N N amm— 1 N 1 N 1 N 1 N 1 N 1

30 40 50 60 70 80 90 100 110
Voltaje de Entrada [mV]

Figura 4.10. Respuesta del amplificador al variar la ganancia

La determinacién de la respuesta del amplificador de espectroscopia cuando se mantiene fija la
ganancia y solo se varia el tiempo de integracion del pulso se realizé suministrando pulsos con
amplitudes de -20, -40, -60, -80 y -100 mV al preamplificador ajustado a una ganancia de x9. Se
fij6 una ganancia gruesa de 4 y una ganancia fina de 0 en el amplificador, y se procedi6 solamente
a variar la forma del pulso de salida. Los tiempos de integracion que se pueden ajustar en el
amplificador de espectroscopia son de t.=0.2 us (Sh=0), t.=1.0 us (Sh=1), t.=3.0 ps (Sh=2), t.=6.0
us (Sh=3). Los resultados son mostrados en la Figura 4.11.

En estos resultados se realizd también un ajuste lineal a los puntos graficados. Se observa
nuevamente un offset en la respuesta del amplificador. La pendiente de las rectas ajustadas
representa la ganancia total en cada caso.

En base a los resultados presentados en la Figura 4.11 se puede observar que para tiempos de
integracion mas pequefios la ganancia de los pulsos de entrada aumenta, por lo que pulsos
generados con un tiempo de integracion de 0.2 ps serian los ideales para ser digitalizados con el
sistema de adquisicion. Sin embargo, debido al tiempo de subida pequeiio de estos pulsos (el
tiempo de subida aumenta conforme se disminuye el tiempo de integracion), la tarjeta DAQ no los
puede digitalizar adecuadamente. El problema anterior establecié que un tiempo de integracion de
3 us fuera el adecuado para ser utilizado en el sistema de adquisicion construido.

La respuesta del G&D no fue investigada, solo se prob6 que funcionara de manera correcta, es

decir, que cuando se suministra un pulso a la entrada del G&D la respuesta sea un pulso NIM o
TTL con anchos y retrasos ajustables por el usuario.
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Figura 4.11. Respuesta del amplificador al variar la forma del pulso de salida

En el CFD se observo que la respuesta estuviera dentro de lo especificado por el fabricante y
que realmente el umbral de discriminacion eliminara los pulsos que no sobrepasan este valor.

El desempeiio de la unidad de coincidencia légica fue probado de acuerdo a las pruebas de
aceptacion especificadas en su manual, con lo que se pudo comprobar que este modulo opera de
forma correcta.

El TAC utilizado tuvo que ser previamente calibrado en el intervalo de 0 a 200 ns para conocer
la relacion amplitud(canal)-tiempo(retraso). El modulo fue calibrado usando el MCA operando
con 1024 canales en el intervalo de 0 a +10 V. El procedimiento consisti6é en introducir al TAC
dos pulsos retrasados temporalmente. Estos pulsos fueron originados con el generador de pulsos,
los cuales fueron duplicados utilizando el Fan-In/Fan-Out. Los pulsos fueron introducidos al CFD
para después ser enviados al G&D, donde los diferentes retrasos entre estos dos pulsos fueron
ajustados. El TAC recibia estos pulsos retrasados y sus pulsos de salida eran mandados al MCA.
Los retrasos ajustados fueron de 20, 50 y 80 ns. Finalmente, se obtuvo el valor del centroide de las
distribuciones de altura de pulsos adquiridas con el MCA para cada retraso. La Figura 4.12
muestra la grafica del valor temporal del retraso como funcion del valor del canal en el MCA.

Para obtener la relacion entre la respuesta del TAC y el retraso de las sefiales se realiz6 un
ajuste lineal de los puntos graficados. La ecuacion que resultdé de este ajuste se muestra en la
Figura 4.12. Aplicando esta ecuacion se pudo obtener el factor de conversion de niimero de canal
del MCA al valor del retraso temporal.
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4.3 Ensamblaje de los modulos de deteccion

A continuacion se presentan una serie de fotografias las cuales muestran el ensamblaje del
sistema de adquisicion. En la Figura 4.13 se muestra el acoplamiento entre el cristal LYSO:Ce y el
HS8500, el cual fue realizado con una pieza de Nylamid que confina al cristal y al H8500 en un
orificio cuadrado, esto para evitar que el cristal se mueva sobre la superficie del H8500. Cabe
sefalar que no se utilizd grasa Optica como acoplador dptico entre el cristal y el PS-PMT. El
H8500 y el cristal fueron sujetados con prisioneros para evitar que se separaran una vez acoplados,
al final se recubrid los mddulos con cinta aislante de color negro para evitar filtracion de luz
ambiental. La cadena resistiva fue conectada al PS-PMT una vez que el cristal fue acoplado con el
fotomultiplicador.

Figura 4.13. A la izquierda se muestra el acoplamiento entre el cristal y el PS-PMT por medio
de una pieza de Nylamid. En la derecha se muestra un modulo de deteccion ensamblado
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En la Figura 4.14 se muestran las fotografias de los dos modulos de deteccion construidos y
colocados en posicion para hacer una adquisicion en modo microPET. También se presentan las
fotografias del estante donde se colocan los modulos NIM para el acondicionamiento de las
sefiales de salida y la adquisicion de los datos.

Figura 4.14. Fotografias de los dos moédulos de deteccion construidos y la electronica de
acondicionamiento y adquisicion de datos

Los parametros de operacion principales del sistema funcionando en modo microPET se
describen en el Apéndice 1.

4.4 Estabilidad y reproducibilidad del sistema

En todo sistema de adquisicion es muy importante la estabilidad y reproducibilidad de la
respuesta del sistema a través del tiempo. La primera prueba que se realizd a todo el sistema
construido fue la medicion del tiempo de estabilizacion.

La prueba consistiéo en hacer 30 adquisiciones consecutivas de 1 minuto partiendo cuando el
sistema de adquisicion era prendido. En esta prueba solo se utilizd6 un modulo de deteccion. El
voltaje de operacion del H8500 fue de -1000V y la radiacién que se detectaba era la del fondo del
cristal. El nimero de eventos registrados fue medido con el contador de pulsos Counter & Timer
modelo 776 de ORTEC EG&G. Las senales de entrada del contador correspondian a las sefales de
salida del dinodo 12 del H8500 que seguian el camino mostrado en la Figura 3.28. El nimero de
cuentas registradas fue graficado como funcion del minuto en el que fueron adquiridas (ver Figura
4.15).

De los resultados mostrados en la Figura 4.15 se observa que el sistema tiene un
comportamiento reproducible (en cuanto al nimero de cuentas adquirido) desde que se inicio el
sistema. Sin embargo, como se vera en seguida, al sistema le toma aproximadamente 20 minutos
en estabilizarse, ya que a partir de este tiempo las imagenes que se obtienen de ¢l comienzan a ser
reproducibles. La falta de estabilizacion en los primeros minutos se debe a que los sistemas
electronicos utilizados necesitan alcanzar una cierta temperatura para que comiencen a tener una
respuesta estable. Es ideal que el cuarto donde se encuentre el sistema de adquisicién tenga un
sistema de aire acondicionado para evitar cambios en la respuesta tanto de los PS-PMTs como de
los médulos NIM. En cuartos donde se ubican equipos clinicos la temperatura suele ser de 20 °C.
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Figura 4.15. Medidas para observar la estabilidad y reproducibilidad del sistema

Otro resultado que se puede obtener con los datos anteriores es el valor la actividad especifica
del cristal LYSO:Ce, que de acuerdo a la teoria es de 277 cps/cm’. El promedio de lo datos
adquiridos durante los tltimos 10 minutos es de 260600 + 510 cpm, que es igual a 4343 + 9 cps. El
volumen del arreglo de cristales LYSO:Ce es de 0.2x0.2x1.0x40cm’ = 16cm’. Entonces haciendo
el cociente entre el nimero de cuentas por segundo adquiridas y el volumen total del cristal resulta
que la actividad especifica medida es de 271 + 1 cps/cm’. Se encuentra por lo tanto una diferencia
porcentual del 2% entre el valor experimental y el tedrico. Esta pequena diferencia puede deberse
a que en la adquisicion de estos datos se utilizd un umbral de discriminacioén en el CFD de -20
mV, lo que seguramente elimind algunas cuentas tutiles. Existe también la posibilidad de que el
tiempo muerto del sistema pudo haber eliminado cuentas utiles.

Para observar el efecto que tiene la falta de estabilizacion del sistema en imagenes adquiridas
durante los primeros minutos de operacion se procedid a tomar adquisiciones con la tarjeta DAQ.
La prueba consistid en conectar nuevamente un solo modulo de deteccion y hacer adquisiciones de
1 minuto durante los primeros 20 minutos de operacion. Las sefiales de salida de la cadena
resistiva fueron introducidas al preamplificador, donde se ajusté una ganancia de x10, de ahi
fueron mandadas al amplificador de espectroscopia. Las sefiales de salida del amplificador fueron
digitalizadas con la tarjeta DAQ. El trigger para la tarjeta fue la sefnal del dinodo 12, la cual se
acondicion6 como se especifica en la Figura 3.28. En el CFD se utilizé un umbral de -20 mV y un
ancho de 19 ns para los pulsos NIM de salida.

Con los datos adquiridos se decidié formar imagenes utilizando un programa desarrollado en
MATLAB 7.0. Estas imagenes fueron sustraidas entre ellas para observar si el fondo del cristal era
eliminado. De los 20 conjuntos de datos adquiridos se procedi6 a restar la imagen formada con los
datos del minuto 2 menos la imagen formada con los datos del minuto 1, después se restaron las
imagenes formadas con la adquisicion del minuto 10 menos la del minuto 9, y por ultimo las
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adquiridas con los datos del minuto 20 menos la del minuto 19. Los resultados se muestran en la
Figura 4.16.

Imagen Sustraida 2-1 Imagen Sustraida 10-9 Imagen Sustraida 20-19

Figura 4.16. Sustraccion de las imagenes adquiridas en diferentes tiempos

Las restas de estas imagenes en principio deberian de formar imagenes con valores de pixeles
cercanos a cero. Sin embargo, cuando se selecciona una region de interés en la parte central de la
imagen y se calcula el valor del pixel promedio en la region de interés se obtienen los resultados
mostrados en la Tabla 4.1. Este procedimiento fue realizado utilizando el programa de computo
ImageJ. Los resultados de esta medicion demuestran claramente que las imdgenes no se restaron
adecuadamente hasta cuando las imagenes eran formadas una vez que se alcanzaba la estabilidad.

Tabla 4.1. Valores de los pixeles promedio en las imagenes sustraidas

2-1 10000 22
10-9 10000 21
20-19 10000 1

Para observar mas claramente el efecto de sustraer imédgenes cuando el equipo no esta
estabilizado se presentan las imagenes mostradas en la Figura 4.17. La imagen mostrada en la
Figura 4.17a fue obtenida al sustraer las imagenes formadas con los datos adquiridos en el minuto
20 menos la del minuto 1. La imagen presentada en la Figura 4.17b resulta de la sustraccion de dos
imagenes adquiridas 30 minutos después de que el equipo fue prendido y donde el tiempo de
adquisicion de datos para formar cada una de estas imagenes fue de 5 minutos.

Si se calcula la Transformada de Fourier de las imagenes mostradas en la Figura 4.17se observa
un cierto patron para la imagen mostrada en la Figura 4.17a (ver Figura 4.18a), lo que indica que
la resta de imagenes no elimind totalmente el fondo del cristal. En cambio, la imagen de la
Transformada de Fourier de la imagen mostrada en la Figura 4.17b demuestra que el fondo del
cristal si fue eliminado (ver Figura 4.18b), ya que solo se observa ruido blanco.
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Irmagen Sustraida 20-1 Imagen Sustraida

a) b)
Figura 4.17. Sustraccion de imagenes del fondo radiactivo del cristal LYSO:Ce. a) Cuando no
existe estabilidad. b) Cuando el equipo alcanzo la estabilidad

En algunas ocasiones resultard util sustraer de una imagen los datos obtenidos del fondo
radiactivo del cristal, el estudio anterior demostré que para poder hacer una sustraccion adecuada
del fondo sera necesario adquirir las imagenes cuando el sistema este estabilizado.

b
Figura 4.18. a) Transformada de Fourier de la imagen mostrada en la Figura 4.17a. b)
Transformada de Fourier de la imagen correspondiente a la FiGura 4.17b

Lo recomendable para asegurarse que el sistema de adquisicién siempre tenga una respuesta
estable y reproducible es que siempre este encendido y que la temperatura del cuarto sea constante.

4.5 Habilidad para la identificacion de cristales

La identificacion de los cristales individuales del LYSO:Ce es muy importante para fines de
resolucion espacial, por este motivo se realizé un estudio sobre la posibilidad de que el sistema de
deteccion pueda identificar estos cristales. Como se mencion6 antes el cristal LYSO:Ce es
radiactivo, por lo que el PS-PMT genera sefiales debidas al fondo de este cristal con las cuales se
pueden formar imagenes como las mostradas en la seccion anterior. Antes de realizar estas
pruebas, y las posteriores, se aplicaron los pasos para la calibracion sefialados en el Apéndice 2.
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Las pruebas fueron realizadas con los dos mddulos de deteccion construidos. El arreglo
electronico utilizado para cada médulo se muestra en la Figura 3.28, el umbral de discriminacion
del CFD fue de -20 mV y las imagenes fueron formadas con el algoritmo creado en MATLAB 7.0.
La Figura 4.19 muestra las imagenes del fondo radiactivo del cristal obtenidas con cada uno de los
detectores. El tiempo de adquisicion de cada imagen fue de 3 minutos.
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Figura 4.19. Imégenes del posicionamiento bidimensional de un arreglo de cristales LYSO:Ce
de 20x20 elementos obtenidas con los mdédulos de deteccion construidos

En las imagenes anteriores se aprecian claramente los 400 cristales individuales que conforman
todo el arreglo de cristales, por lo que el sistema de deteccion alcanza a resolver cada uno de estos
pequeios cristales. Para confirmar la habilidad de identificacion de cristales se decidi6 obtener
perfiles en diferentes zonas de las imagenes obtenidas. Los resultados se muestran en la Figura
4.20y la Figura 4.21 para el modulo AA0643 y AA0644, respectivamente.

Con los perfiles obtenidos se muestra que efectivamente el modulo de deteccion si puede
identificar los cristales de 2x2 mm?. Para cuantificar este resultado en la Tabla 4.2 se muestran los

valores maximos y minimos de las proporciones pico-valle encontradas en los perfiles.

Tabla 4.2. Proporciones pico-valle encontradas en los perfiles obtenidos

Proporcion Maxima 3.6:1 3.3:1 4.3:1 3.0:1 3.0:1 3.2:1
Proporciéon Minima 2.3:1 2.6:1 2.8:1 2.1:1 2.2:1 2.3:1

El valor significativamente alto del valle en los perfiles obtenidos puede deberse a la
interpolacién de la posicion cuando dos o mas sefiales arriban simultdneamente en diferentes
canales de entrada de la cadena resistiva.
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Figura 4.20. Perfiles obtenidos de la imagen bidimensional formada con el médulo AA0643

Con la finalidad de obtener una estimacion de la resolucion en energia (Rg) de los dos mddulos
construidos se procedi6 a irradiarlos con una fuente de "*’Cs. Debido a que la actividad de la
fuente utilizada es muy pequefia el fondo radiactivo del cristal es mas significativo cuando la
fuente de "*'Cs esta lejos del modulo. Por lo tanto, se decidid colocar la fuente a 1 cm de distancia
del detector, por lo que no se pudo irradiar uniformemente todo el modulo de deteccion. Con el
arreglo electronico mostrado en la Figura 3.28 se hicieron adquisiciones durante 3 minutos para
cada modulo. En las imagenes obtenidas se dibujaron regiones de interés (ROI, por sus siglas en
inglés) cuadradas y los histogramas de altura de pulsos (espectros de energia) fueron obtenidos con
los datos que se encuentran en estas regiones. La Figura 4.22 muestra los resultados encontrados
con el AA0643 y la Figura 4.23 muestran los del AA0644.
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Figura 4.21. Perfiles obtenidos de la imagen bidimensional formada con el modulo AA0644
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Figura 4.23. Imagen obtenida irradiando el detector AA0643 con una fuente de '*’Cs. Espectros
de las regiones de interés marcadas en la imagen

La Tabla 4.3 resume los valores de resoluciéon en energia obtenidos para cada espectro
originado con los datos de las ROIs marcadas en las dos figuras anteriores.

Tabla 4.3. Resoluciones en eneriia medidas iara las ROI sefialadas

R [%] 257 15.5 23.7 23.1 17.4 222 253 232

El corrimiento en el fotopico de los espectros es ocasionado por la falta de uniformidad de los
anodos y el factor de atenuacion de la cadena resistiva, la consecuencia global de la falta de
uniformidad es un ensanchamiento en el espectro de energia tal y como se muestra en la Figura
4.24 donde se muestran los espectros de energia obtenidos con todos los datos adquiridos. La
resolucion en energia para estos dos espectros es de 49.1% para el AA0643 y de 45.3% para el
AA0644.

Con el mismo arreglo experimental también fueron medidos los espectros de energia pero
utilizando el MCA, en este caso la salida del amplificador de espectroscopia fueron sumadas en el
Fan-In/Fan-Out y esta sefial fue enviada al MCA. Los espectros obtenidos se muestran en la Figura
4.25. La resolucion en energia para el espectro obtenido del AA0643 con el MCA es de 50.9% y
para el obtenido con el AA0644 es de 46.6%. Los resultados anteriores concuerdan con lo
reportado anteriormente [Judenhofer SM, Pichler BJ and Cherry SR, 2005].
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Figura 4.25. Espectros de '*’Cs medidos con la tarjeta DAQ y el MCA a) Medido con el moédulo AA0643.
b) Medido con el médulo AA0644

El procedimiento anterior fue realizado también para las imagenes obtenidas del fondo del
cristal. La Figura 4.26 muestra los espectros de las ROIs dibujadas sobre la imagen obtenida del
fondo radiactivo del moédulo AA0644. Observando el espectro de la ROI 4, el cual pertenece a los
nueve cristales que caen dentro de un anodo del PS-PMT, encontramos mucha semejanza entre
este espectro y el mostrado en la Figura 3.5. Los espectros de las otras ROIs no tienen una forma
bien definida debido al nimero de cuentas que formaron estos espectros, sin embargo, la forma de
ellos tiende al espectro de la Figura 3.5.

71



AL RER S RGNS i 2] — -~ Espectro ROI 1
LT L =5 iEe A A ww g 1,0 [ /‘ = = Espectro ROI 2
b+ 15 ot b oo, 1 b il © .'.\ —— - — Espectro ROI 3

. 5] - S a2 pE EmpIR -N . Espectro ROI 4
e oy g o B R B 5 T 0.8 I \ i
e - v v EEoEa g
il AR N Gl T S 06 | r
col oW W m gh s wewm wom P §
= roE - = LR L I ] % ."‘ \-.‘\
prai i SRR Al = 04t v L

e owom L] * Bs. 2 RN < \
=t ow " fa v ow[a]e @ aw % B

A e Sl g ROl 4 1.-||..|, 3] 0’2 L \A
H:,.: -::- T L o :

T SR G A O B F © Ve \

' ' = biwa o 0,0 ‘ : : : : -
Z 00 05 10 15 20 25 30 35

Voltaje [V]
Figura 4.26. Espectros individuales de los cristales LYSO
Los espectros de energia del fondo del cristal obtenidos con todos los datos adquiridos con la

tarjeta DAQ y con el MCA son mostrados en la Figura 4.27. La calibracion del eje de energia se
realiz6 a partir de los espectros de "*’Cs obtenidos anteriormente.
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Figura 4.27. Espectros del fondo radiactivo del cristal LYSO:Ce medido con el médulo AA0643
utilizando la tarjeta DAQ y el MCA

Los espectros del cristal deberian de ser muy parecidos al mostrado en la Figura 3.5, sin

embargo, esto no sucede debido a la baja resolucion en energia del detector cuando todos los datos
adquiridos son utilizados para formar un espectro de energia. No obstante, el maximo observado
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en este espectro, que se localiza en los 610 keV, cae muy cerca de los 597 keV provenientes de la
suma de las energias de los tres fotones gamma de 307, 202 y 88 keV del '"°Lu.

4.6 Pruebas de deteccion en coincidencia

Una vez armados y evaluados los dos modulos de deteccion fue posible realizar las pruebas de
deteccion en coincidencia. El arreglo experimental que se utilizd para estos experimentos es el
mostrado en la Figura 3.36.

La primera prueba que se realiz6 fue la medicion de la tasa de coincidencias debidas al fondo
radiactivo del cristal LYSO:Ce como funcién de la distancia de separacion entre los detectores. El
umbral de discriminacion del CFD fue de -20 mV y el ancho de los pulsos de salida fue de 19 ns.
El niimero de cuentas fue adquirido con el contador de pulsos y las adquisiciones fueron de 15
minutos cada una. Con el niimero de cuentas adquiridas se calculd el nimero de coincidencias
registradas por segundo como funcion de la distancia; este resultado es mostrado en la Figura 4.28.
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Figura 4.28. Dependencia del nimero de coincidencias aleatorias debidas al fondo radiactivo del
cristal LYSO:Ce como funcién de la separacion entre los modulos
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En caso de que la actividad de la fuente de positrones sea muy baja y el fondo debido a las
coincidencias aleatorias no sea despreciable se debera de hacer la resta de estos valores.

La siguiente medicion que se realizé fue observar el nimero de coincidencias adquiridas como
funcién de la ventana temporal de coincidencia, donde la ventana temporal es el valor de la suma
de los anchos de los pulsos de entrada en la unidad de coincidencia. La fuente utilizada en este
experimento fue una de Na (Ty, = 2.6 afos) cuya actividad el dia del experimento fue de 0.14
nCi. Se utilizoé esta fuente radiactiva debido a que era la tinica con la que se contaba en ese
momento.
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El arreglo experimental es parecido al sefialado en la Figura 3.36, el unico cambio fue que entre
el CFD y la unidad de coincidencia se coloc6 un discriminador lineal marca Phillips Scientific
modelo 715, el cual puede reducir los anchos de los pulsos de salida hasta 6 ns. Esto es util ya que
el valor minimo de los anchos de los pulsos de salida del CFD es de 19 ns. La distancia entre los
detectores fue de 2 cm. Los ajustes electronicos utilizados en el experimento fueron los siguientes:
la ganancia del preamplificador para cada uno de los canales de salida de la cadena resistiva fue de
x10, el trigger de la tarjeta fue la sefial del dinodo 12 y el umbral del CFD fue de -20 mV.

En el discriminador lineal se ajustaron los anchos de los pulsos de salida desde 6 ns hasta 20 ns
en pasos de 2 ns. Los pulsos de salida del discriminador lineal se llevaron a los canales de entrada
de la unidad de coincidencia, la salida de esta unidad fue mandada al contador de pulsos. Se
realizaron mediciones de 1 minuto con y sin la fuente de *Na, ya que se tenian que sustraer las
coincidencias aleatorias debidas al fondo radiactivo del cristal. Con los datos obtenidos se calcul6
la tasa de coincidencias como funciéon del ancho de la ventana temporal. Estos resultados son
mostrados en la Figura 4.29.
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Figura 4.29. Dependencia del nimero de coincidencias como funcion del ancho de la ventana
temporal de coincidencias

Lo observado en esta grafica es un comportamiento lineal en los primeros valores de la ventana
temporal (el valor del coeficiente de correlacion al cuadrado, 1°, para un ajuste lineal utilizando los
primeros 4 puntos de la grafica es de 0.9975). Sin embargo, para una ventana de 28 ns el
comportamiento comienza a ser diferente, esto tal vez pudo ser ocasionado por discriminador
lineal que utilizd. Ventanas temporales de coincidencia menores a 12 ns no pueden originarse con
este método, por lo que otro arreglo experimental deberd ser implementado para conseguir
ventanas temporales de coincidencia mas pequenas.

4.6.1 Espectro temporal del sistema microPET
La siguiente prueba realizada fue la medicion del espectro temporal de nuestro sistema de
adquisicion, el cual es una medida de la distribucion de las diferencias temporales de arribo a la
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unidad de coincidencia de los pulsos de salida de los dos detectores construidos [Knoll GF, 1989].
Con el espectro obtenido se midi6 la resolucion temporal de nuestro sistema, el cual es el valor del
ancho total a la mitad del maximo del pico en el espectro temporal (FWHM), y el cual es una
medida de la incertidumbre temporal del sistema.

En este experimento se utiliz una fuente de '°F, la cual fue colocada a la mitad de ambos
detectores. El arreglo electrénico utilizado varié del mostrado en la Figura 3.36, ya que las salidas
del CFD fueron conectadas directamente al TAC. El ancho de los pulsos de salida del CFD fue de
19 ns y se utilizd6 un umbral de -20 mV. Las senales START del TAC correspondieron a las
sefales del dinodo 12 del modulo AA0643 y las senales de STOP del TAC, las cuales fueron
retrasadas, fueron las del dinodo 12 del AA0644. Los valores del retraso entre el START vy el
STOP fueron de 20, 50 y 80 ns. Las sefales de salida del TAC fueron enviadas al MCA para la
medicion de los espectros de altura de pulsos. Los espectros temporales medidos son mostrados la
Figura 4.30.
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Figura 4.30. Espectros Temporales medidos con diferentes retrasos

Los valores de la resolucion temporal en cada uno de los espectros medidos fueron las
siguientes: para el espectro medido con un retraso de 20 ns el FWHM=1.16 ns, para el de 50 ns el
FWHM=1.17 ns y para el medido con un retraso de 80 ns se obtuvo que el FWHM=1.15 ns. Por lo
tanto, se encontrd una resolucion temporal promedio de 1.16+0.01 ns. El valor de la resolucion
temporal medido es muy bueno, ya que se encuentra por debajo de los 5 ns que corresponden a la
resolucion temporal comun en los sistemas PET.

Algo que es ttil ilustrar es la linea base de los espectros temporales, cuyo valor es igual al

producto de las tasas de los eventos aleatorios en cada uno de los detectores. La Figura 4.31
muestra el espectro adquirido con el retraso de 20 ns en escala logaritmica.
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Figura 4.31. Espectro temporal medido donde se muestra la linea base correspondiente a las
coincidencias aleatorias.

En la figura anterior se observa claramente la base debida a los eventos aleatorios. También se
observa que esta base es constante a lo largo de todo el tiempo y tiene un valor aproximado de 1.5
cps. El valor de la tasa de eventos aleatorios es idéntico en los tres espectros medidos.

4.6.2 Curva retraso-coincidencia

Otra caracteristica temporal que se midié fue la curva retraso-coincidencia, la cual tiene una
estrecha relacion con el espectro temporal medido anteriormente. Esta curva es la grafica del
nimero de coincidencias detectadas como funcion del retraso ajustado entre los dos pulsos de
entrada a la unidad de coincidencia.

Esta curva fue medida pasando las sefiales de salida del CFD, correspondientes a las sefiales del
dinodo 12 de cada modulo, por el G&D, el cual sirvid para ir retrasando o adelantando las sefiales
de uno de los dinodos 12 respecto al otro. El ancho de los pulsos que salian del CFD fue ajustado a
30 ns. Las senales de salida del G&D fueron enviadas la unidad de coincidencia, donde los pulsos
de salida fueron introducidos al contador de pulsos. Las adquisiciones fueron de 1 minuto y la tasa
de coincidencias fue corregida por el factor de decaimiento del '°F. El resultado de esta medicion
se muestra en la Figura 4.32.

En este experimento se pudo validar que la ventana temporal de coincidencia realmente es la
suma de los anchos de los pulsos de entrada en la unidad de coincidencia, ya que el ancho de la
curva retraso-coincidencia es de aproximadamente 60 ns.

Para asegurar que no era necesario retrasar las salidas de un detector para obtener el maximo
nimero de cuentas se decidid hacer una medicion de la tasa de coincidencias pero pasando
directamente las sefiales del CFD a la unidad de coincidencia. Se hicieron tres mediciones de un
minuto y estas lecturas fueron corregidas por el decaimiento de la fuente de '*F. El promedio de
las tres tasas de coincidencias medidas fue de 1317+5 cps, este valor cae dentro de los valores
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maximos de la curva retraso-coincidencia medida, lo que demostrd que no es necesario tener que
retrasar las sefiales de salida de alguno de los detectores.
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Figura 4.32. Curva retraso-coincidencia medida para el sistema de adquisicion construido

4.7 Sensibilidad

Se decidi6 hacer una medicion de la sensibilidad del sistema como funcién de la distancia entre
los detectores colocando una fuente de *Na (0.14 uCi al momento del experimento) en el centro
de los dos detectores. El arreglo electronico utilizado es el mostrado en la Figura 3.36, en donde el
ancho de los pulsos de salida del CFD fue de 19 ns y el umbral de discriminacion se ajusto en -20
mV. Los pulsos de salida del la unidad de coincidencia fueron enviados al contador de pulsos. Se
hicieron 5 lecturas de un minuto para cada distancia entre detectores. Las distancias entre los
detectores fueron de 4, 6, 8,10, 12, 14, 16, 18 y 20 cm. El promedio de las 5 lecturas obtenidas en
cada posicién fue calculado.

Debido a que la actividad de la fuente de *’Na el dia del experimento era de 0.14 pCi, fue
necesario restar el nimero de coincidencias aleatorias debidas al fondo radiactivo de los cristales
para obtener las coincidencias verdaderas. Para esto se utilizaron los datos de la Figura 4.28. Para
calcular la sensibilidad se obtuvo el cociente del nimero de coincidencias verdaderas detectadas
con el namero de decaimientos de la fuente de **Na en ese momento.

Los resultados experimentales se compararon con simulaciones Monte Carlo realizadas con
anterioridad [Alva H, et al., 2007]. En la simulacion se consider6 una fuente de positrones rodeada
de agua en medio de dos detectores. La geometria en la simulacion incluye la mesa oOptica, los
soportes de los detectores, cristales LYSO:Ce continuos con dimensiones idénticas a los cristales
utilizados en los modulos de deteccion y placas de aluminio que simulan a los PS-PMTs. La
sensibilidad fue calculada como el nimero de eventos registrados en coincidencia entre el numero
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de decaimientos de la fuente. La Figura 4.33 muestra los resultados experimentales y los de la
simulacion.
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Figura 4.33. Primera estimacion de la sensibilidad del sistema microPET con una fuente puntual

La diferencia porcentual promedio entre los valores experimentales respecto a los resultados de
la simulacion Monte Carlo es de 41.7+2.5%. Esta diferencia se puede deber a varias razones: la
primera es que la simulacion no considero el procesamiento electronico de los eventos registrados,
tales como umbral de discriminacion en el CFD, tiempo muerto del sistema, ventana temporal de
coincidencia, etc. Otra razon posible puede ser el acoplamiento Optico entre el cristal centellador y
el PS-PMT.

Una medicion mas precisa y con una fuente de mayor actividad debera de ser realizada para
tener una mejor estimacion de la sensibilidad de todo el sistema.

4.8 Reconstruccion tomografica de una fuente emisora de positrones

El paso siguiente en el desarrollo del sistema microPET fue la obtencion de las primeras
imagenes tomograficas. Primeramente se decidio hacer una adquisicion para obtener la proyeccion
de la fuente puntual de **Na. Lo anterior requirié la elaboraciéon de un programa en MATLAB para
formar proyecciones en modo de adquisicion 2D, es decir, donde solamente las LOR que son
perpendiculares a los detectores formen la proyeccion (ver Figura 4.34).
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Figura 4.34. Adquisicion en modo 2D para PET

El arreglo electronico para la adquisicion de la proyecciéon de la fuente de **Na es el
especificado en la Figura 3.36. La adquisicion de esta imagen se realizd bajo las siguientes
condiciones: la distancia fuente-detector fue de 2 cm, el umbral de discriminacién en el CFD fue
de -20 mV, el ancho de los pulsos de salida del CFD fue de 19 ns y la adquisicion se realizo
durante 8 minutos. La imagen de la proyeccion adquirida se muestra en la Figura 4.35 donde
claramente se observa la fuente puntual de **Na ubicada en la parte central de la imagen.

Figura 4.35. Proyeccion de la fuente de **Na en modo 2D obtenida con el microPET

La siguiente prueba realizada fue la adquisicion de proyecciones de la fuente de **Na variando
la ventana temporal de coincidencia, esto con la finalidad de observar en una imagen la
contribucion de las coincidencias aleatorias. Los valores de las ventanas temporales utilizadas se
muestran en la Tabla 4.4. En cada adquisicion se registraron 50000 coincidencias. Las
proyecciones fueron generadas con el programa desarrollado en MATLAB y después con el
software ImageJ se dibujaron ROIs en cada una de las imagenes creadas en la misma posicion y
con la misma area. En seguida se midio6 el valor promedio de los pixeles que se encontraban dentro
de las ROIs. En la Figura 4.36 se muestra la proyeccion adquirida con la ventana temporal de 12
ns y la posicion de la ROI empleada en cada imagen.
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Figura 4.36. [lustracion de una de las imagenes adquiridas variando el valor de la ventana
temporal de coincidencia y la posicién donde se colocéd la ROI

Los resultados de este andlisis se muestran en la Tabla 4.4. En ellos observamos que no existe
un cambio significativo en el valor promedio de los pixeles en esta region, por lo tanto no hubo
una disminucién de los eventos aleatorios. La reduccion en la imagen de la contribucion de los
eventos aleatorios cuando se disminuye la ventana temporal no fue observada, esto se debe a que
la fuente de **Na utilizada tenia muy poca actividad, sin embargo se espera que para tasas de
conteo altas si se observe esta reduccion.

Tabla 4.4. Resultados obtenidos variando la ventana temporal de coincidencia

12 8450 5.022 2.996 3 21
16 8450 4911 2.653 3 18
20 8450 5.052 2.886 3 21
24 8450 4.910 2.610 3 21
28 8450 4.991 2.862 3 21
32 8450 4.885 2.695 3 21
36 8450 5.255 3.488 3 25
40 8450 4.984 2.813 3 21

4.8.1 Primera imagen tomografica en modo microPET

Al punto alcanzado en el desarrollo del sistema microPET se decidié intentar adquirir la
primera imagen tomografica utilizando una fuente de '°F. Las condiciones electronicas para la
adquisicion fueron las mismas que las utilizadas para obtener la proyeccion de la fuente de **Na.
Primeramente se quiso comprobar que el sistema de adquisicidon podia obtener la proyeccion de
una jeringa de 1 ml de volumen rellena con '*F. La imagen de la proyeccion adquirida es de
128x128 pixeles y de 16 bits, esta proyeccion se muestra en la Figura 4.37. La imagen fue
generada sin discriminacion en energia.

. . . .. 18

Observando la imagen anterior se aprecia claramente como se define la jeringa rellena de °F.
La imagen muestra que los bordes de las jeringas se ven borrosos, esto se debe a que no se han
efectuado las correcciones por coincidencias aleatorias, por coincidencias debidas a la dispersion
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de los fotones y a la falta de discriminacion en energia. Para estimar las dimensiones reales de la
jeringa se pueden aplicar las ecuaciones deducidas en el Apéndice 3.

Figura 4.37. Proyeccion de una jeringa llena de '*F obtenida con el microPET

Se decidié entonces tomar varias proyecciones de dos jeringas de 1 ml llenas con '*F colocadas
en forma de “V”, esto para intentar hacer una reconstruccion tomografica de ellas. La Figura 4.38
muestra una fotografia del arreglo experimental. Las condiciones de la electrénica fueron los
mismos que los utilizados en la obtencion de la proyeccion anterior.

Figura 4.38. Fotografia del experimento realizado para obtener las primeras imagenes
tomograficas del sistema microPET en modo 2D

El experimento consistid6 en adquirir proyecciones desde 0 hasta 360° cada 10°. En cada
proyeccion se obtuvieron 10° coincidencias. Las imagenes de las proyecciones obtenidas son
mostradas en la Figura 4.39.

Las imagenes mostradas son de 128128 pixeles y de 16 bits. En las proyecciones obtenidas se

pueden observar perfectamente las dos jeringas y como cambian de posicion conforme se fueron
rotando. Sin embargo, la forma de las jeringas en las primeras adquisiciones son un poco mas
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anchas y de menor longitud que las observadas en las ultimas proyecciones. Esto se debe al
apilamiento de los pulsos causado en el amplificador de espectroscopia cuando se tienen altas tasas
de conteo, lo que ocasiona que los puntos digitalizados no correspondan al valor méximo de los
pulsos generados. Lo anterior indica que sera necesario hacer un mejoramiento en la electronica de
acondicionamiento para evitar el apilamiento en el amplificador de espectroscopia.
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Figura 4.39. Conjunto de proyecciones obtenidas del arreglo de dos jeringas llenas de '*F
colocadas en forma de “V”

Con estas proyecciones se procedid a la reconstruccion de imagenes tomograficas. La
reconstruccion fue realizada utilizando retroproyeccion filtrada mediante métodos de Fourier. El
filtro que se utilizd6 fue uno tipo Hanning. Las imdgenes reconstruidas, las cuales son cortes
transversales de las jeringas, son mostradas en la Figura 4.40.

El conjunto de iméagenes transversales muestran como claramente se pueden distinguir las dos
jeringas. Estas imdgenes son de 128%128 pixeles y de 16 bits. Las imdgenes anteriores fueron las
primeras imagenes reconstruidas obtenidas con el equipo operando en modo microPET. Pruebas
futuras con un maniqui micro-Derenzo deberdn de ser hechas para medir la resolucion espacial del
sistema.
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Figura 4.40. Imagenes transversales obtenidas del arreglo “V” de jeringas rellenas con '°F

Una vez que se cuenta con la informacion de las imagenes transversales facilmente se pueden
formar los cortes sagitales y coronales. La Figura 4.41 muestra las imdgenes coronales del arreglo
de jeringas y algunas de las imagenes sagitales obtenidas. Los programas de reconstruccion fueron
elaborados en MATLAB.
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Figura 4.41. A la izquierda se muestran las imagenes coronales de las jeringas llenas de '°F.
Las imagenes sagitales son presentadas en la derecha
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Para ilustrar el efecto que tiene sobre una sola proyeccion utilizar una ventana en energia se
muestran a continuacion las imagenes obtenidas de un vial lleno de '*F cuando las imagenes son
formadas con y sin ventana en energia. La Figura 4.42 muestra la imagen formada con todos los
datos adquiridos, a la derecha se muestra el espectro de energia del '°F obtenido con el moédulo
AA0643 cuando se esta adquiriendo en coincidencia y el espectro de '*’Cs cuando no se utiliza la
unidad de coincidencia en la adquisicion. La resolucion en energia obtenida para el espectro en
coincidencia de "°F es de 28.7%. En el espectro de '*F se muestra también una apreciable cantidad
de apilamiento (pile-up), el cual se origina debido al amplificador de espectroscopia cuando se
tienen altas tasas de coincidencias.
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Figura 4.42. Proyeccion obtenida de un vial lleno de '°F sin utilizar ventana en energia. Se
muestra también el espectro de energia en coincidencia del '*F medido con el modulo AA0643 y
el espectro del '*’Cs utilizado para calibrar en energia

Se procedi6 a formar una proyeccion utilizando una ventana en energia que va desde los 420
hasta los 560 keV. La proyeccion obtenida se muestra en la Figura 4.43 y en ella se puede observar
una mejor definicion de los bordes debido a que algunos eventos dispersados son eliminados.

¥

Figura 4.43. Imagen obtenida del vial cuando se ajusta una ventana en energia
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Cabe sefialar que aunque en principio la resolucién en energia del espectro de '*’Cs deberia ser
mejor que la resolucién en energia del espectro de '*F esto no fue asi, lo anterior se debe a que las
condiciones de medicidon de los espectros de energia fueron diferentes, por un lado la adquisicién
de datos para la fuente de '°F se realizo bajo deteccion en coincidencia, lo cual eliminé muchos de
los eventos debidos a la dispersion. Por otro lado, el espectro de '*’Cs fue medido sin ningun tipo
de colimacion.

Con este ultimo resultado se concluyeron los experimentos planeados para esta tesis en lo que
respecta al microPET del SIBI.

4.9 Evaluacion del colimador pinhole

Una vez que se contd con todas las piezas del colimador pinhole se decidié hacer un
experimento para evaluar el desempefio del sistema microSPECT. Para esto se desacoplé uno de
los modulos de deteccion del microPET para poder utilizar el H8500 AA0643. Para armar el
moddulo microSPECT se acoplo el cristal de CsI: Tl al H8500. En seguida el cristal y el PS-PMT
fueron acoplados a la estructura de aluminio que soporta el blindaje de cerrobend y la placa de
tungsteno donde se localiza la apertura del pinhole (ver Figura 3.40).

Las pruebas basicas que se realizaron con el colimador fueron observar primeramente si existia
una magnificacion cuando el objeto de estudio se acercaba a la apertura del colimador y la segunda
era observar si las imagenes adquiridas eran realmente invertidas.

El arreglo electronico para el microSPECT es el mostrado en la Figura 3.28. Al inicio del
experimento utilizamos una ganancia en el preamplificador de %10, sin embargo, las senales de
salida de la cadena resistiva eran sumamente pequeas, por lo que se ajustd una ganancia de x40
en el preamplificador. El umbral en el CFD fue de -20 mV y el ancho de los pulsos de salida fue
de 19 ns. El tiempo de formacion en el amplificador de espectroscopia fue de 3 ps, y la senal del
dinodo 12 sirvidé como trigger para la tarjeta. Estos parametros de adquisicion fueron con los que
se obtuvo los mejores espectros y las mejores imagenes.

El pinhole de 1.0 mm de didmetro fue colocado en el modulo de deteccion microSPECT,
posteriormente se evaluarian los otros dos pinhole, pero debido a los resultados siguientes se optd
por solamente hacer la evaluacion con este pinhole. La prueba para estimar la magnificacion de la
imagen como funcion de la distancia pinhole-objeto consto en rellenar la parte ovalada del final de
un tulgg) de ensayo, como el mostrado en la parte derecha de la Figura 4.44, con una solucidon que
tenia ~"Tc.

Con los parametros de adquisicion establecidos se obtuvieron imagenes variando la distancia
entre la apertura del pinhole y el tubo de ensayo. El tiempo de adquisicion en cada proyeccion
formada fue de 2 minutos. Las proyecciones fueron generadas con el programa de MATLAB
disefiado. La Figura 4.45 muestra las imagenes que se obtuvieron en este experimento. La
distancia pinhole-objeto que se utilizé es mostrada en su correspondiente imagen.
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Figura 4.44. Tubos de ensayo utilizados para las pruebas de magnificacion e inversion de las imagenes
obtenidas con el colimador pinhole
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Figura 4.45. Imagenes obtenidas con el colimador pinhole de 1 mm de didmetro de una fuente
de ”™Tc colocada en el fondo de un tubo de ensayo. En las imagenes se sefialan las distancias
entre la apertura del pinhole y la fuente en cada adquisicion

Las imagenes anteriores muestran las complicaciones que actualmente se tienen con el sistema
microSPECT. El problema principal es que se observan los anodos del PS-PMT, lo que origina
una imagen segmentada. Tres posibles soluciones son propuestas, la primera es realizar un mejor
acoplamiento entre la luz emitida por el cristal de CsI: Tl y el fotocatodo del PS-PMT. La segunda
es aumentar el numero de eventos detectados, ya que la eficiencia de deteccion al utilizar el
colimador pinhole es reducida considerablemente. Por ultimo, serd necesario hacer correcciones
debido a la no-uniformidad generada por las diferencias en los espectros de altura de pulsos
obtenidos con cada 4nodo del PS-PMT vy la no-uniformidad dentro del anodo, la cual esta descrita
por la funcién de apertura del detector.

86



Por otro lado, el colimador respondi6 adecuadamente, ya que conforme se aleja la fuente de
Tc de la apertura del pinhole el tamafio de la fuente es reducido. La estimacion del factor de
magnificacioén no se pudo realizar debido a que las imagenes no eran de buena calidad.

99m

Cabe senalar que las imagenes mostradas en la Figura 4.45 fueron generadas mediante
discriminacion en la ventana en energia. La ventana en energia establecida en todas las imagenes
fue de 115 keV hasta 180 keV. En la Figura 4.46 se muestra el espectro de **™Tc obtenido con los
datos de la adquisicion hecha con la fuente a 2 cm de distancia del detector. La resolucion en
energia de este espectro es de 44.28%.
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Figura 4.46. Espectro de energia del **™Tc obtenida con el médulo microSPECT

Para determinar si el colimador pinhole invertia las imagenes se colocaron dos fuentes de **™Tc.
La primera fuente (A) fue la utilizada en el experimento de magnificacion y la otra consistia del
tubo de ensayo (B) mostrado en la izquierda de la Figura 4.44, cuyo fondo fue llenado con **™Tec.
El experimento consistid en colocar las dos fuentes a 4 cm de distancia de la apertura del
colimador en las posiciones mostradas en la Figura 4.47. La imagen que se obtuvo es mostrada en
la derecha de la Figura 4.47. Se utilizé una ventana en energia de 115 a 180 keV para formar la
proyeccion.

Con esta imagen se pudo observar que efectivamente el colimador pinhole si invierte las
imagenes proyectadas sobre el detector, ya que la forma de los fondos de los tubos de ensayo A y
B esta invertida en la imagen. Por lo tanto, el colimador pinhole si funciona adecuadamente, sin
embargo se debe de mejorar la electronica de acondicionamiento y mejorar principalmente el
acoplamiento entre el cristal y el PS-PMT. Lo anterior deberia mejorar considerablemente las
proyecciones formadas con el moédulo microSPECT.

87



N

.y

ﬂ

Figura 4.47. A la izquierda se muestra el arreglo experimental utilizado. En la derecha se
muestra la proyeccion de los tubos de ensayo obtenida en el experimento
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Capitulo 5

CONCLUSIONES

En este trabajo se ha descrito el disefio, la construcciéon y evaluacion de los modulos de
deteccion del sistema microPET/SPECT para el proyecto SIBI.

El disefio basico de los modulos incluye un cristal centellador pixelizado (LYSO:Ce y CsI:TI)
acoplado a un PS-PMT. El sistema de lectura se basa en reducir el nimero de canales de salida del
PS-PMT usando un circuito basado en una red de resistencias, de tal manera que es posible
obtener la posicion de arribo y la energia de aniquilacion o decaimiento mediante un método de
centroides.

Con simulaciones hechas en el programa Multisim 9.0 se entendidé el comportamiento del
circuito DPC utilizado para la lectura y reduccion de las sefales de salida de un PS-PMT de 64
anodos. Los valores optimizados de las resistencias del circuito DPC se obtuvieron mediante
varias simulaciones. El posicionamiento de sefiales introducidas en los canales de entrada del
circuito de lectura optimizado forman una cuadricula casi perfecta, teniendo un valor 5% mas
grande en las coordenadas X respecto a las Y. Se demostré que el posicionamiento de los pulsos
no depende de la amplitud ni del ancho de los pulsos de entrada. Se encontré que existen
diferentes factores de atenuacion en los canales de entrada del circuito, los cuales son mayores al
90% en la mayoria de los casos. Uno de los circuitos de lectura construidos demostro
experimentalmente que la posicion de los eventos registrados no depende de la altura de los
pulsos. También se observo que el posicionamiento de los pulsos, en la evaluacion del circuito
DPC, no varidé en mas del 13% respecto a los valores encontrados en la simulacion.

La evaluacion de los PS-PMTs utilizados demostré que existe una falta de uniformidad en la
ganancia de los 4nodos, la cual llega a ser hasta de 54% y 44% para el AA0643 y el AA0644,
respectivamente. Los valores de uniformidad reportados por el fabricante de los PS-PMTs difieren
a lo mas en 26 y 36% respecto a los medidos en este trabajo para el AA0643 y el AA0644,
respectivamente. Los factores de atenuacion de la cadena resistiva junto con la falta de
uniformidad de la ganancia de los &nodos del PS-PMT deterioran los espectros de altura de pulsos
medidos con estos mdodulos. Los valores de cross-talk demostraron en algunos casos ser mayores
al valor establecido por el fabricante, el cual es de 3%, sin embargo, estos valores siguen siendo
despreciables. Las funciones de apertura de los 4nodos 29 para cada PS-PMT demostraron que
existe una falta de uniformidad en la ganancia dentro de los anodos.

Los moddulos NIM evaluados presentaron una respuesta lineal en todos los casos, lo que
demostr6 que no es necesario tomar consideraciones extra en estos componentes del sistema.

Una vez que los componentes del sistema fueron evaluadas se realiz6 el ensamblaje de los dos

modulos y del sistema de adquisicion de datos. Las pruebas de estabilizacion demostraron que es
necesario esperar por lo menos 20 minutos para comenzar a adquirir imagenes reproducibles.
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Las condiciones de operacion de cada uno de los componentes del sistema cuando operan en
modo microPET fueron determinadas. Se escribi6 también un protocolo de calibracion del sistema
el cual debe de ser aplicado por lo menos cada 15 dias.

El sistema demostré tener la habilidad para identificar los cristales LYSO:Ce hasta con una
proporcion pico-valle de 4.3:1. La obtencion de espectros de energia demostrd que la resolucion en
energia es mala cuando todos los datos adquiridos son utilizados para formar el espectro. No
obstante, espectros de energia de *’Cs de regiones de interés dentro de las imagenes formadas
originan espectros con buena resolucion en energia, que en algunos casos fueron menores al 20%.
Esto significa que es muy importante introducir ventanas de energia como funcion de la posicion
para el analisis y la reduccion de los datos.

La medicion del espectro temporal demostrd que el sistema tiene un buen valor de resolucion
temporal (1.16+£0.01 ns), lo cual se debe principalmente al uso del CFD. La curva retraso-
coincidencia demostré que no es necesario agregar retrasos en ninguna de las sefiales obtenidas
con los modulos de deteccion.

La primera estimacion de la sensibilidad del sistema microPET fue medida. Los valores
encontrados estdn por debajo de los calculados con una simulacion Monte Carlo, lo que
posiblemente se deba a que no se hicieron correcciones por efectos de la electronica, tal como la
utilizacién de un umbral de discriminacion. Serd necesario hacer una medicion mas precisa de la
sensibilidad y simulaciones que incluyan con mayor detalle la geometria del sistema.

Se obtuvieron imagenes tomograficas en modo microPET. Sin embargo, la electronica de
acondicionamiento debera de ser mejorada para poder digitalizar tasas de eventos mas grandes, ya
que se observaron problemas de deformacion en las proyecciones a altas tasas.

El colimador pinhole construido demostrd que realiza las funciones bésicas de este tipo de
colimadores, como lo es la magnificacion y la inversion del objeto proyectado. Sin embargo, una
mejoria entre el acoplamiento Optico del cristal de CsI:Tl y el PS-PMT debera ser realizada, asi
como la optimizacién en los pardmetros electronicos del sistema de adquisicion.
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APENDICE 1. DETERMINACION DE LOS PARAMETROS ELECTRONICOS DE ADQUISICION

Con el fin de obtener la mejor calidad en las imagenes adquiridas fue necesario hacer varias
pruebas para determinar los ajustes electronicos mas importantes, como lo son la ganancia en el
preamplificador y el voltaje de operacion de los PS-PMT.

Primeramente se investigo el efecto causado en las imagenes obtenidas del fondo radiactivo del
cristal LYSO:Ce cuando se varia el valor de la ganancia en el preamplificador. Para esto se utilizo
el modulo AA0643 con el arreglo electronico mostrado en la Figura 3.28. El voltaje de operacion
del AA0643 fue de -1100 V, que es el valor maximo de voltaje que se le puede aplicar a este PS-
PMT. Una ganancia gruesa de 4 y un tiempo de integracion de 3 us fue ajustado en el amplificador
de espectroscopia.

Las ganancias ajustadas en el preamplificador para esta prueba fueron de x2, x5 y x10. Las
adquisiciones en cada caso fueron de 1.5x10° muestras. Con los datos adquiridos se formaron las
imagenes mostradas en la Figura A1.1.
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Figura Al.1. Imagenes obtenidas variando el valor de la ganancia en el preamplificador

Con las iméagenes anteriores se observa que para una ganancia muy baja en el preamplificador
las imagenes formadas son borrosas y los cristales individuales no se pueden identificar
facilmente. Con la ganancia de x5 se observa una mejor definicion de los cristales individuales, sin
embargo, los cristales de las orillas son un poco borrosos. La imagen formada con la ganancia de
x10 define mejor los cristales tanto de la orilla como los del centro, sin embargo, existe una
saturacion en la sefiales que se muestra como una mancha en forma de anillo en la parte central de
la imagen, por esta razon se decidid hacer pruebas variando el voltaje de operacion del PS-PMT.

La decision para establecer el voltaje de operacion del PS-PMT se basa en la calidad de las
imagenes cuando el voltaje de operacion del PS-PMT se varia. En esta prueba se utiliz6 de nuevo
el arreglo experimental mostrado en la Figura 3.28. La ganancia en el preamplificador fue de x10,
como previamente se habia establecido. Los voltajes de operacion utilizados fueron de -800 V
hasta -1100 V en pasos de 50 V. Las imagenes obtenidas en este experimento son mostradas en la
Figura A1.2.
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Figura A1.2. Imagenes obtenidas al variar el voltaje de operacion del H8500 AA0643

De las imagenes anteriores se estableci6 utilizar un voltaje de operacion de -1000 V, ya que los
cristales individuales se definen mejor y ademas no existe saturacion en las sefiales adquiridas.
Para voltajes muy pequefios, como -800 V, la imagen se vuelve muy borrosa debido a la poca
ganancia de las sefiales de salida del PS-PMT. Sin embargo, a voltajes de operacion altos existen
problemas de saturacion.

El valor del tiempo de integracién de los pulsos en el amplificador de espectroscopia fue
establecido para ser de 3 ps (Sh=2), ya que deformaciones considerables en la imagen pueden ser
ocasionadas, debido a que la tarjeta DAQ no es capaz de digitalizar adecuadamente sefiales con
tiempos de subida muy pequeios [Moreno BE, 2007].

Las ganancias en el amplificador de espectroscopia pueden ser modificadas, pero esto solo se
realiza cuando el equipo se esta calibrando.
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Apéndice 2. PROTOCOLO DE CALIBRACION PARA EL SISTEMA DE ADQUISICION

Es muy importante que en cada experimento a realizarse el sistema de adquisicion este

calibrado. La calibraciéon es un factor que aumenta la calidad de las imagenes adquiridas.
Basicamente en la calibracion se ajustan los valores de las ganancias para cada canal de entrada en
el amplificador de espectroscopia, ya que como se menciond antes tanto el voltaje de operacion del
PS-PMT, la ganancia en el preamplificador y el valor del tiempo de formacion de los pulsos deben
de permanecer fijos.

A continuacion se presentan los pasos del protocolo de calibracion del sistema que se deberan

de aplicar por separado a los dos mddulos:

1.

2.

Verificar que los voltajes de operacion de los PS-PMTs sean los establecidos previamente.

Con un generador de pulsos introducir pulsos de altura conocida al preamplificador. Verificar
con un osciloscopio que la ganancia ajustada sea de x10 y que el offset de las sefales de salida
sea cero.

. El CFD no necesita calibracion, solo es necesario verificar que los parametros de operacion

estén ajustados. Se recomienda utilizar un umbral de discriminacion de -20 mV y un ancho de
19 ns para los pulsos de salida.

Para el G&D es necesario verificar que el retraso de los pulsos de salida TTL sea el adecuado
para digitalizar el punto maximo de las sefiales del amplificador de espectroscopia.

. En la unidad de coincidencia solo es necesario verificar que la l6gica AND este ajustada y que

los canales de salida que no se estén utilizando tengan un terminador de 50 Q.

En el amplificador de espectroscopia es necesario ajustar las ganancias en cada canal de
entrada. Como se mencion6 antes el tiempo de formacion debe de ser de 3 ps en todos los
canales. Se ha establecido utilizar siempre una ganancia gruesa de 4 en todos los canales. El
procedimiento para ajustar los valores de la ganancia fina en cada canal es el siguiente:

6.1. Primero se conectan todos los componentes del sistema como se muestra en la Figura
3.28, ajustandose en ellos los parametros de operacion mencionados en los pasos
anteriores.

6.2. Con el programa de adquisicion de la tarjeta se hace una adquisiciéon de datos de 1
minuto para digitalizar los cuatro canales de salida de un modulo.

6.3. Se haran los histogramas de altura de pulsos de cada uno de los canales con la opcion
del programa de adquisicion, esto para hacer mas répida la calibracion. Como el fondo
radiactivo del cristal es constante e ilumina uniformemente al PS-PMT, los histogramas
de los cuatro canales deberan ser idénticos; si lo anterior no sucede se debera de realizar
un ajuste en los valores de las ganancias finas de cada canal del amplificador hasta
conseguir que los histogramas sean parecidos.
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Las imagenes obtenidas del fondo radiactivo del cristal deberan al final de la calibracion tener
una buena definicion de los cristales individuales y poca deformacion (como los mostrados en la

Figura 4.19).

En la Figura A2.1 se muestra la imagen de la pantalla del programa de adquisicion que grafica
los histogramas de los canales digitalizados cuando el sistema esta calibrado. En la Figura A2.1 se
muestra un ejemplo cuando uno de los canales de salida del amplificador no esta sintonizado, por
lo que en estos casos es necesario ajustar el valor de la ganancia fina.

Histograma Histograma

Seial-1 |/ T Sefial -1 |/

70008+ seial-2 [N Seiial-2 |

6000.0- Seital -3 Serial - 3
VVVVVV Seiial -4 Seiial -4

Seital -5 Serial - 5

Cuentas
s B 3
!
Cuentas

020 040 060 050 100 120 140 160 180 200
Volts
a)
Figura A2.1. Histograma de las sefiales digitalizadas de los cuatro canales de salida de un
modulo de deteccion. a) Sistema calibrado. b) Sistema no calibrado

La Figura A2.2. muestra una imagen obtenida cuando el sistema no esta calibrado, en ella se
observa claramente la deformacion ocasionada por la falta de calibracion.
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Figura A2.2. Imagen obtenida cuando el equipo no esta calibrado
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Apéndice 3. EQUIVALENCIA DEL TAMANO DEL PIXEL EN LAS DIMENSIONES REALES

Para encontrar la equivalencia del tamafio del pixel en milimetros es necesario partir de los
valores de las coordenadas del centro de los cristales sefialados en la Figura A3.1. Como se
conocen las dimensiones reales del cristal LYSO:Ce solo es necesario relacionar estos valores con
los valores de las coordenadas X y Y arrojadas por la logica Anger para los puntos de referencia.
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Figura A3.1. Imagenes del fondo del cristal obtenidas con el AA0643 (a) y con el AA0644 (b)

La equivalencia entre el tamafio del pixel y las dimensiones reales para las imagenes formadas
por el modulo AA0643 se obtuvieron calculando las coordenadas de los centroides de los cristales
marcados en la Figura A3.la. Estas coordenadas son las siguientes: P;(0.203,0.477),
P»(0.797,0.453), P3(0.523,0.184) y P4(0.523,0.824). La diferencia entre las coordenadas X de los
puntos 1 y 2 es 0.594, y la diferencia entre las coordenadas Y de los puntos 3 y 4 es 0.640. La
distancia real entre los centros de los cristales P1 y P2 es de 39.425 mm. Por lo tanto, la
correspondencia entre las distancias reales y los valores de las coordenadas X arrojados por la
logica Anger es de | mm = 0.0151. Para las coordenadas Y se tiene que 1 mm = 0.0162.

Los valores de las coordenadas X y Y de los eventos registrados por el sistema de adquisicion
estan normalizados de 0 a 1, debido a las ecuaciones de la l6gica Anger. Si formamos una imagen
de nxn pixeles el tamafio del pixel en las coordenadas normalizadas seria de 1/n. Por lo tanto, la
equivalencia del tamafio del pixel en milimetros para el eje X seria de nx = 1/(0.0151xn) [mm] y
para la dimension del pixel en Y tenemos que ny = 1/(0.0162xn) [mm].

Para el modulo AA0644 se tiene que las coordenadas de los centroides de los cristales
marcados en la Figura A3.1b son las siguientes: P;(0.207,0.484), P,(0.816,0.484), P3(0.551,0.184)
y P4(0.539,0.828). La diferencia entre las coordenadas X de los puntos 1 y 2 es de 0.609, y la
diferencia entre las coordenadas Y de los puntos 3 y 4 es de 0.644. La correspondencia entre los
valores de las coordenadas X arrojados por la légica Anger y las distancias reales es de 1 mm =
0.0154. Para las coordenadas Y se tiene que 1 mm = 0.0163. El calculo para encontrar la
equivalencia entre el tamano del pixel y las dimensiones reales es igual que el hecho con el
modulo AA0643. Por lo tanto, se tiene que para el médulo AA0644 nx = 1/(0.0154xn) mm y ny =
1/(0.0163%n) mm.
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