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Resumen

La disponibilidad de estimulos sintéticos realistas facilita y
acelera la exploracion del espacio de disefio y la validacion
de cualquier sistema de procesado digital. En este trabajo se
ha realizado un modelo de la cadena de adquisicion de una
gamma camara desde la deteccion del rayo gamma en el
cristal de centelleo hasta el convertidor analogico-digital,
incluyendo las propiedades de los cristales de centelleo, el
dispositivo fotomultiplicador y el filtrado analdgico previo
a la adquisicion, asi como el modelado e implementacion
hardware de los algoritmos necesarios para la deteccion y
caracterizacion del pulso de centelleo. La plataforma de
modelado seleccionada es integrable con otras herramientas
para la simulacion de sistemas digitales, de modo que
resulta posible emular cualquier experimento realizado en
el laboratorio, lo cual permite evaluar el impacto de los
distintos compromisos de disefio del sistema asi como
validar el disefio mediante la aplicacion de estimulos
sintéticos realistas.

1. Introduccion

E n los tomografos por emision la calidad de la imagen

estd fuertemente condicionada por la naturaleza
estadistica del proceso de generacion y deteccion de rayos
gamma. Por una parte se considera que la generacion de
fotones de alta energia obedece a un proceso de Poisson,
cuestion que se toma como hipotesis de partida para el
desarrollo de los algoritmos estadisticos de reconstruccion
iterativa [1]. Por otra parte el proceso de deteccion y
amplificacion de los fotones también se puede describir
como Poissoniano.

Tanto el caso de tomografia por emisiéon de fotén Unico
(SPECT) como por emision de positrones (PET) la imagen
proyectiva, a partir de la cual se realiza la reconstruccion
tomografica, representa la integral de la radioactividad
contenida dentro del volumen perteneciente a cada una de
las lineas de respuesta (LOR) que definen los elementos
detectores o gamma-camaras. En el caso de SPECT se
emplea un colimador para la definicion de las citadas LOR,
mientras que en PET esta linea queda definida por los dos
rayos-y resultantes de la aniquilacion del positron al
colisionar con un electron.

La gamma-camara tradicional consiste en cristales
centelladores, en los cuales los rayos-gamma depositan
parte de su energia dando lugar a un pulso de luz,
acoplados a  dispositivos  amplificadores,  bien
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fotomultiplicadores (PMT) o fotodiodos de avalancha
(APD), que amplifican el pulso de luz de unos pocos
centenares de fotones a una corriente de baja intensidad, y
que es procesada por la electronica de adquisicion. En el
caso de PMT sensibles a la posicion habitualmente se
combina la lectura de los distintos anodos mediante redes
de division de carga [2, 3], aunque recientemente se ha
demostrado que el procesado individual de los distintos
anodos proporciona imagenes de mayor calidad a costa de
un esfuerzo computacional mucho mayor[4].

La disponibilidad de estimulos sintéticos realistas facilita y
acelera la exploracion del espacio de disefo y la validacion
de cualquier sistema de procesado digital. En los ultimos
afios la electronica de cabecera de las gamma-camaras,
elemento constructivo tanto en tomografos por emision de
foton tGnico como por emision de positrones, ha
evolucionado desde soluciones analdgicas hacia sistemas
de adquisicion y procesado de datos de alta velocidad. De
este modo el procesado digital sustituye al analdgico,
siendo ahora posible la implementacion de algoritmos de
deteccion y procesados Optimos, cuya realizacion en el
dominio analdgico resultaba compleja, si no imposible

El objetivo de este trabajo es la realizacion de la electronica
digital de un tomografo PET de alta resolucion y elevada
sensibilidad. Como paso previo se modela el proceso de
deteccion de los rayos gammas desde su interaccion con el
cristal centellador hasta su caracterizacion mediante
algoritmos de procesado de sefal con el objetivo de obtener
mediante simulacion estimulos realistas. Los algoritmos de
procesado seleccionados seran implementados en HW
dedicado, tras lo cual se emplearan los modelos elaborados
para generar estimulos sintéticos realistas que permitan,
mediante cosimulacion, validar el disefio digital y estimar
las prestaciones del disefio. Esta aproximacion facilitara la
optimizacion del disefio de los modulos detectores PET de
los proximos afios[5].

El sistema simulado consta de una camara con dos capas
de cristal centellador (phoswich) [6] acopladas a un PMT
sensible a la posicion(PS-PMT), cuyos anodos estan
conectados a la electronica de lectura mediante redes
sumadoras[2, 7]. La electronica de lectura consiste en un
amplificador de transimpedancia, un filtro y un convertidor
por cada una de las sefiales obtenidas en la red sumadora.
Finalmente, loégica digital dedicada procesa la sefial
adquirida, detectando y caracterizando los rayos-y que
impacten en la camara.



2. Métodos

2.1 Plataforma de simulacion

Para la realizacion de los modelos analogicos ( cristales
centelladores, PS-PMT, electronica analdgica y ADCs) y
de los algoritmos de procesado digital se ha empleado
Simulink 5.0 (The Mathworks, Natick, MA, USA). Los
modelos de los algoritmos se han realizado teniendo en
cuanta una implementacion HW de los mismos.

El sistema digital se ha descrito en VHDL sintetizable
(Very High Speed Integrated Circuit Hardware Description
Language) optimizado para su implementacion en
dispositivos logicos programables de Xilinx (Xilinx , San
José CA, USA) y su funcionalidad se ha simulado con
Modelsim SE (Mentor Graphics, Wilsonville, OR, USA).
Para la validacion y andlisis de prestaciones del diseio HW
se ha empleado el paquete de software XtremeDSP® de
Xilinx que permite la cosimulacion de un sistema mixto
descrito parte en Simulink y parte en VHDL.

2.2 Modelo del Sistema

El nimero de trabajos que abordan la problematica de
modelar el pulso generado por un fotomultiplicador es muy
reducido, siendo el més completo el realizado por Royal
Philips [5]. Estos pulsos se obtienen a partir del modelo de
cada uno de los elementos de la cadena de adquisicion,
considerando las caracteristicas estadisticas de cada uno de
los procesos involucrados. Como punto de partida se
considera la carga promedio entregada O, por cada anodo
del PMT:

0, =Nrmo-1-G M)
donde Npyp es el nimero de fotones generados por el cristal
tras la absorcion de un rayo-y, # representa la probabilidad
de que un fotén generado en el cristal alcance la primera
etapa de amplificacion del PMT, y G es la ganancia del
PMT. La carga se entrega en la forma de un pulso de
corriente, el cual tras un cierto procesado es adquirido y
procesado por la electronica digital.

Cuando un rayo-y interacciona con el cristal se genera un
numero de fotones Npyo que depende de la energia inicial
del rayo Ey, de la fraccion fotoeléctrica del cristal Ppy , de
su rendimiento luminico Yield(Ey) y de su resolucion
energética AE/E. Ademas la carga Npyp no se entrega de
modo puntual, sino siguiendo una cierta distribucion
temporal que se puede modelar como una combinacion
lineal de dos o mas exponenciales [8], que combinan
constantes de subida tgisg y de bajada tgar . La mayor parte
de los cristales de interés se pueden representar mediante
una Unica constante de subida y otra de bajada [5], de modo
que el modelo del cristal resulta:

E, con Prob(P,;)
= E’ [9] )
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, donde Ufa,b) representa una funcion de densidad
uniforme entre a y b, y N(m,v) representa una funcion de
densidad normal de media m y varianza v.

Puesto que se consideran dos capas de cristal, el valor de
las constantes empleadas en (4) depende del cristal de
interaccion, el cual se selecciona aleatoriamente con cada
rayo-y a partir de las probabilidades a priori de cada cristal,
las cuales quedan determinadas por la longitud del cristal y
su longitud de atenuacion.

El segundo término de la ecuacion (1) hace referencia a la
eficiencia de la deteccion, la cual se puede descomponer en
dos términos: la eficiencia del cristal mcris, que
dependiendo de sus dimensiones y del acabado de la
superficie se situa entre el 20 y el 60% [10], y la eficiencia
cuantica del PMT mpmr, que depende del espectro de
emision del cristal y la eficiencia del PMT en ese rango de
longitudes de onda. La eficiencia global mide la
probabilidad de que un fotén alcance la primera etapa de
amplificacion del PMT y se modela por medio de una
binomial con probabilidad n.

El siguiente elemento en la cadena es el PMT, cuyo
esquema de funcionamiento se muestra en la figura 1. Se
trata de un dispositivo muy versatil sensible a la energia
radiante en distintos rangos del espectro segun el
dispositivo. Cuando un fotén incide sobre el catodo libera
una serie de electrones secundarios que, mediante la
aplicacion de un campo eléctrico, son dirigidos al siguiente
dinodo, como se muestra en la figura. Los electrones del
ultimo dinodo son colectados por el anodo proporcionando
un pequeflo pulso de corriente, logrando ganancias de
amplificacion entre 10°-10°.
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Fig. 1. Esquema basico de un fotomultiplicador.

La amplificaciéon mediante emisién de iones secundarios
permite que, en un disefio correctamente realizado, el tubo
se aproxime a las prestaciones ideales. Los parametros mas
importantes que deben considerarse son la ganancia, el
tiempo de subida, el tiempo de transito y su variabilidad, la
respuesta a un fotéon aislado y la no-uniformidad de la
respuesta en los distintos puntos de la superficie. El
desarrollo estadistico presentado en [11] constituye el
punto de partida para el modelado del PMT. Este modelo se
extiende a un PS-PMT, en donde multiples anodos de
lectura colectan y amplifican la energia radiante que incide
sobre una seccion del area total. Para la parametrizacion del
modelo final se ha considerado el dispositivo H8500[12] y
los resultados experimentales publicados[4, 12-14], de tal



modo que los resultados y observaciones de éstos son
reproducibles mediante el modelo.

Fig. 2. El pulso de luz procedente del cristal ilumina la superficie
del PMT, parte de los fotones incidentes atraviesan la ventana y
alcanzan los fotocatodos, los cuales colectan energia que incide
sobre ellos.
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La superficie del fotocatodo iluminada por el cristal es
superior a la superficie de éste, debido al esparcimiento de
los fotones cuando atraviesan la grasa Optica de
acoplamiento y la ventana del PMT(Fig. 2). Este hecho se
modela mediante una distribuciéon gaussiana centrada en el
cristal; de este modo se calcula la fraccién de energia
colectada por cada anodo como la integral extendida a lo
largo la superficie €; del catodo correspondiente:
G,

F,=——L— |exp| - “dx-dy )
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,donde (X;,,ym) son las coordenadas del centro del cristal m,
G; incluye la no-uniformidad de la ganancia y opyr modela
la apertura de los fotones entre el cristal y el fotocatodo.
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Las respuesta del PMT a un fotdn aislado se puede modelar
como:
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De tal modo que la corriente a la salida de cada anodo j se
estima como
ij(t):G'Fj'q'h(t)*NPHO(t)+Idark ()
La salidas de los anodos es combinada mediante una red
sumadora para generar cuatro sefiales tipo Anger, y éstas
son transformadas por un amplificador de transimpedancia
y un filtro de conformado tipo CR-RC", cuya conveniencia
esta justificada en [15]. Las sefiales filtradas se muestrean
con una tasa de muestreo f§, y a partir de la sefial adquirida
se detectan los pulsos, para a continuacion extraer el punto
de impacto, la energia e instante temporal del rayo-y
detectado.

Resulta necesario hacer hincapié en el modelo de ruido
empleado, ya que se trata de un elemento indispensable
para lograr estimaciones realistas del pulso. En este modelo
se consideran dos fuentes de ruido, una serie en2 y otra
paralela i,%(Fig.3), habiéndose demostrado que en
condiciones normales las densidades espectrales del ruido
se pueden expresar como[16]:
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Fig. 3. Modelo de ruido a la salida del PMT. Es de destacar la
dependencia del ruido serie con las capacidades pardasitas, que
puede llegar a ser dominante sobre las demds fuentes de ruido.

3. Resultados

Los modelos descritos se han implementado como bloques
de Simulink parametrizables, con el objetivo de que puedan
ajustarse al mayor nimero de escenarios posible. En primer
lugar se contrasta, como se muestra en la Fig. 4, la lectura
realizada con un osciloscopio en el dinodo de salida del
PMT con el resultado de la simulacion. Como se aprecia la
correspondencia entre ambos pulsos es total tanto en la
forma como en el nivel de ruido.
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Fig. 4. Representacion de un pulso real de LYSO (Crystal
Photonics Inc) en rojo frente a un pulso simulado en negro, en
donde se han modelado todas las caracteristica del sistema.

A continuacion se han parametrizado los modelos
convenientemente para la validacion y verificacion,
mediante cosimulacion entre Simulink y Modelsim, de la
electronica digital de un PET para pequefios animales
actualmente en desarrollo.

Se ha considerado un phoswich formado por
LSO(1.2cm)/GSO(1.2cm) acoplado a un PMT HS8500
mediante una fina capa de grasa Optica [14]. Dadas las
caracteristicas de emision de los cristales considerados y la
eficiencia del bialkali empleado en el PMT, se considera
una eficiencia total del 10% [17] considerando niveles de
ruido equivalentes a los introducidos por la electronica
analdgica disponible en la actualidad. Con el objetivo de
acelerar las simulaciones y situar las simulaciones el caso
mas desfavorable, se ha simplificado el PMT de 64 canales
a 16, empleado una red sumadora para obtener las sefiales
de Anger (X',X",Y"Y"). Para el filtrado se han empleado
filtros CR-RC con 10ns de tiempo de pico. Finalmente se
ha considerado un juego de convertidores ideales a SOMHz.



Para el sistema descrito se han realizado distintos bancos de
pruebas que proporcionen los estimulos adecuados para
estimar las prestaciones de la electronica digital
implementada(Fig.5), siendo los pardmetros mas
representativos del sistema como la resolucion energética,
la resoluciéon temporal (Tabla.l), la resolucién espacial
mediante un mapa de cristales (Fig. 6) y el tiempo muerto
por procesado.
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Fig. 5. Aspecto del entorno de simulacion. Mediante cosimulacion
se monitorizan estimulos, resultados y el comportamiento de la
electronica digital.

LSO GSO
Prob. a priori 74% 26%
Tiempo muerto 260ns
AE/E FWHM 11.4% 15.3%
AT/T FWHM 1.8 ns 5 ns

Tabla. 1. Prestaciones estimadas de la electronica digital.
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Fig. 6. Imagen proyectiva de los cristales,. en el que cristales se
aprecian las distorsiones debidas a la red sumadora y las
distorsion en los bordes debido a la menor coleccion de luz de los
cristales de la periferia.

4. Conclusiones y trabajo futuro

Se ha modelado la cadena de adquisicion de una gamma
camara de alta resolucion con el fin de obtener estimulos
realistas que permitan validar y estimar las prestaciones de
la electronica de procesado digital desarrollada. Esta
electronica implementa los algoritmos fundamentales para
la realizacion de un tomografo PET/SPECT de altas
prestaciones, destacando la generacion de la marca de
tiempo mediante técnicas exclusivamente digitales [18].
Los resultados obtenidos mediante simulacion estan en
correspondencia con los resultados experimentales
documentados en la literatura. La metodologia empleada
permite la comparacion objetiva de distintos algoritmos de
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deteccion y estimacion y facilita el depurado de errores en
el codigo HDL reduciendo tiempo de disefio y costes.

Como trabajo futuro los autores pretenden incluir en el
HW algoritmos para la identificacion del cristal de
interaccion y la substraccion automatica de la linea base.
Igualmente se trabaja en el desarrollo de nuevos médulos
HW que incrementen, con respecto a la situacion actual, el
ancho de banda de transmision con el objetivo de que la
tasa de singles pueda superar 500kcps.
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