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Povzetek

Del studija medicinske fizike je tudi spoznavanje delovanja tomografa, ki temelji na
pozitronski emisijski tomografiji (PET). Studentom Zelimo prikazati zgradbo tomo-
grafa PET, nacin zajemanja podatkov in rekonstrukcijo slike. Namen diplomske
naloge je umeritev Studijskega tomografa PET. V diplomskem delu je predstavljena
zgradba tomografa PET in opravljene meritve z radioaktivnim izotopom ??Na. Na
podlagi opravljenih meritev sem ocenil u¢inkovitost koinciden¢nega zaznavanja zar-
kov gama, ter prostorsko in energijsko loc¢ljivost tomografa. Postavitev tomografa
in meritve so potekale na Fakulteti za matematiko in fiziko.

Kljuéne besede: tomograf, pozitronska emisijska tomografija, rekonstrukcija slike,
radioaktivni izotop, ucinkovitost, prostorska locljivost, energijska locljivost

PACS: 23.50. 7z, 87.57.cf, 87.57.nf, 87.57.uk






Abstract

As part of the medical physics course students at the Faculty of Mathematics and
Physics of University of Ljubljana learn also the principles of positron emission to-
mograhy (PET). We have constructed a small PET tomograph and calibrated it by
measuring the response to the anihillation gammas from 2?Na radioactive source.
We determined the efficiency for coincidence gamma ray detection, spatial resolu-
tion and energy resolution of the tomograph.

Keywords: tomograph, positron emission tomography, radioactive isotope, effi-

ciency, spatial resolution, energy resolution
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Poglavje 1
Uvod

Tomografija je skupno ime za metode slikanja, pri katerih prikazemo le prerez opazo-
vanega telesa. Beseda tomografija izhaja iz grskih besed tomos (rezina) in graphos
(slika). Naprava, ki jo uporabljamo pri slikanju, se imenuje tomograf. Slika se
imenuje tomogram. Tomografija temelji na matemati¢cnem postopku imenovanem
tomografska rekonstrukcija.

Zacetki pozitronske emisijske tomografije (PET) segajo Ze v sredino sedemdesetih
let. V klini¢ni praksi se je metoda uveljavila Sele v zacetku devetdesetih, takrat so
bile prvi¢ objavljene studije o diagnosti¢ni uporabi metode PET. Najprej so metodo
uporabljali predvsem v onkologiji, kasneje se je uveljavila tudi v diagnostiki nekaterih
nevroloskih in kardioloskih boleznih.

Danes je pozitronska emisijska tomografija uveljavljena tehnika slikanja v klini¢ni
nuklearni medicini in biomedicini. Nuklearna medicina je veja medicinskega slikanja,
kjer se uporablja radioaktivne izotope za odkrivanje tumorjev, razlicnih tipov raka,
Alzheimerjeve in Parkinsonove bolezni ter tudi nevroloskih nepravilnosti. Metode v
nuklearni medicini omogocajo zaznavanje fizioloskih procesov znotraj doloc¢enih tkiv
in tako omogocajo diagnosticiranje bolezni v zgodnjih stadijih razvoja. S slikanjem
PET lahko spremljamo pretok krvi, porabo kisika in presnovo glukoze, kar pomaga
zdravnikom pri dolo¢anju delovanja posameznih organov in tkiv.

Diplomsko delo se pri¢ne s predstavitvijo veje medicinskega slikanja tako imeno-
vano pozitronsko emisijsko tomografijo. Sledi sploSen opis delovanja tomografa PET,
zgradbe detektorjev, rekonstrukcije slike in postavitve tomografa. Nato sledi jedro
diplomske naloge, umeritev studijskega tomografa PET in predstavitev meritev s
tockastim radioaktivnim izvorom ??Na. V zaklju¢ku so zbrani rezultati energijske in
prostorske loc¢ljivosti ter u¢inkovitost tomografa PET.
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Poglavje 2

Tomografsko slikanje

Pri tomografskem slikanju merimo porazdelitev pozitronskih sevalcev v telesu. Re-
konstruirana slika nam daje informacijo o koncentraciji aktivnosti radioaktivnega
sevalca na dolo¢enem mestu v telesu. Pomaga nam pri primerjavi delovanja obole-
lih in zdravih organov ali tkiv. Poznamo ve¢ vrst tomografskega slikanja, pri katerih
uporabljamo za slikanje razlicne fizikalne procese (tabela 21). Pri tomografskem

Tabela 2.1: Vrsta tomografa in fizikalni procesi pri slikanju.

Vrsta tomografa Fizikalni proces slikanja

CT detekcija prepuscenih zarkov X

SPECT detekcija prepuscenih zarkov gama

PET detekcija para anihilacijskih Zzarkov gama

MRI detekcija odziva vodikovih jeder na radiofrekvencéno
motnjo v magnetnem polju

ultrasonografija detekcija odbitih ultrazvocnih valov v tkivih

laserska mamografija | detekcija prepuscene infrardece laserske svetlobe

slikanju prikazemo prerez ¢loveskega telesa. Slike prerezov ¢loveskega telesa so nato
sestavljene v tridimenzionalno sliko, ki lahko prikazuje fiziologke in patofizioloske
procese v celicah, organih in tkivih.

2.1 Emisijska tomografija

Emisijska tomografija je veja medicinskega slikanja, ki jo sestavljata: PET - pozi-
tronska emisijska tomografija in SPECT - eno fotonska emisijska ra¢unalniska to-
mografija. Slikanje PET velja za precej drago metodo. Zaradi uporabe kratkozivih
pozitronskih sevalcev, '8 F ima razpolovni ¢as 110 min, je potrebna organizirana pro-
izvodnja in dostava radiofarmakov. Visoka je tudi cena samih detektorjev sevanja
7.

Metoda PET nam omogoca opazovanje aktivnosti v tkivih z lo¢ljivostjo okrog
5 milimetrov. V zZivem organizmu lahko opazujemo metabolizem s pomocjo bio-
molekul (glukoze, aminokislin, kisika in zdravil), ki jih ozna¢imo z radiofarmakom.
Radiofarmak je biolosko aktivna spojina, na katero je kemijsko vezan pozitronski
sevalec. Pozitronski sevalci, ki se uporabljajo pri slikanju PET, so nasteti v ta-
beli [1]. Najpogosteje se uporablja izotop fluora 'F, vezan na glukozo. Ra-
diofarmake naredijo s pomocjo ciklotrona tako, da s curkom delcev iz ciklotrona
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Poglavje 2. Tomografsko slikanje

obstreljujejo stabilna jedra. Tako lahko nastane metaboli¢no aktivna molekula 18F-
FDG (*®F fluor-deoksiglukoza), ki se najpogosteje uporablja pri slikanju PET [2].
Molekulo vbrizgajo bolniku v Zilni sistem in poc¢akajo, okrog eno uro, da se nakopici
v celice po telesu. Slikanje traja od 30 minut do ene ure. Radiofarmak se bolj kopici
v tkivih z zivahnej$imi metaboli¢nimi procesi [3]. Metoda je Se posebej uporabna pri
slikanju mozganov, saj so ti velik porabnik glukoze. Zato lahko z uporabo slikanja
PET uspesno diagnosticiramo dolo¢ene mozganske okvare (Alzheimerjeve in Parkin-
sonove bolezni). Poleg tega s pomocjo slikanja PET lazje odkrivamo rakava obolenja
v zgodnjih stadijih. Metoda PET ni najbolj primerna pri slikanju pocasi rastocih
tumorjev, saj ti slabo ali sploh ne kopic¢ijo 18F-FDG. Vnetja oziroma okuzbe lahko
kopicijo glukozo, zato je tezko loc¢iti med vnetjem in malignim procesom. Zaradi
tega lahko pri vnetju dojk dobimo lazne pozitivne izvide. S slikanjem celotnega
telesa, v razli¢cnih ¢asovnih obdobjih, lahko spremljamo Sirjenje raznih obolenj po
telesu.

Z uporabo minimalno potrebnih doz in kratkega razpolovnega ¢asa pozitronskih
sevalcev sevanje ne predstavlja velike radioloske obremenitve za zdravstvene delavce
in bolnike po preteku preiskave. Prejete efektivne doze pri slikanju so odvisne od
aktivnosti radioaktivnega izotopa. Za odraslo osebo je prejeta efektivna doza, pri
zacetni aktivnosti 400 MBq izotopa ®F v molekuli 18F-FDG, 8 mSv [2]. Za primer-
javo, prejeta povprec¢na efektivna doza prebivalca je 2.4 mSv na leto.

2.2 Razpad beta

Delovanja tomografa PET temelji na detekciji anihilacijskih zarkov gama, ki sledijo
razpadom (71 radioaktivnih izotopov 'C, 13N, 150, 18F, 22Na, 62Cu, %Ga, *Rb in
1241, Delci B, ki jih sevajo radioaktivne snovi, so elektroni ali pozitroni s kineti¢nimi
energijami od nekaj keV do vec¢ kot 15 MeV. Pri tomografskem slikanju se uporabljajo
izotopi z maksimalno kineti¢no energijo pozitronov od 0.5 MeV do 5 MeV (slika 2]
tabela [22] slika 2.2). Poznamo dva nacina razpada §: S~ in 1. Pri razpadu -
se Stevilo protonov v jedru poveca za ena, ker se mora ohraniti Stevilo nukleonov, se
posledi¢no zmanjsa Stevilo nevtronov za ena [4]:

éXN —)ZJFA? YN,1—|—€7—|—76. (21)

Nevtron (n) v jedru preide v proton (p), elektron (e~) in elektronski antinevtrino

(Ze)-

n—pt+e +7,.. (2.2)

Pri razpadu % se zmanjsa Stevilo protonov v jedru za ena in se poveca Stevilo
nevtronov:
72X 1Y, - 2.3
ZAN —z-1 INp1H €+ Ve (2.3)

Proton v jedru preide v nevtron in odda pozitron (e™) in nevtrino (v,):
p—n+tet+u.. (2.4)

Zacetna kineti¢na energija pozitrona se v snovi z ionizacijo zmanjsuje. 7 zmanjSeva-
njem kineti¢ne energije se povecuje presek za anihilacijo. S povecevanjem preseka za
anihilacijo se povecuje tudi verjetnost za anihilacijo pozitrona z elektronom. Pri do-
volj velikem preseku pozitron tréi s svojim antidelcem elektronom. Nastane vmesno
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2.3. Detektorji

stanje pozitronij, kjer sta pozitron in elektron vezana. Pozitronij razpade z izseva-
njem fotonov v (slika ). Kadar je vsota vrtilnih koli¢in delca in antidelca enaka
ni¢, nastaneta dva fotona 7 z energijo 511 keV in spinom 1, ki v tezis¢nem sistemu
pozitronija odletita pod kotom 180° drug glede na drugega. Kadar pa je vsota vr-
tilnih koli¢in delca in antidelca 1, se ustvarijo trije fotoni -y [I]. Slednji proces ima
zelo majhno verjetnost, da bi se zgodil.

Pozitron in elektron
se anihilirata. Pri tem
7 se sprosti energija
v obliki fotonov v

Nestabilno
atomsko jedro

Proton v jedru preide
v nevtron in odda
pozitron in nevtrino

Slika 2.1: Pri razpadu ' nastaneta nevtrino in pozitron, ki se anihilira z elektro-
nom [5].

Tabela 2.2: Razpolovni ¢as, maksimalna kineti¢na energija in povprecen doseg delcev
S* v vodi za razlicne izotope [1].

Izotop | Razpolovni cas | Maksimalna Povprecen doseg
energija [MeV] v vodi [cm]

e 20.4 min 0.961 0.103

BN 9.96 min 1.19 0.132

150 123 s 1.723 0.201

8 110 min 0.635 0.064

82Rb |78 s 3.35 0.429

2.3 Detektorji

Anihilacijske zarke gama zaznamo s pomocjo detektorjev zarkov gama. Detektor
zarkov gama je sestavljen iz scintilatorja in fotopomnozevalke (slika 23)). Zarek
gama pri interakciji s scintilatorjem pusti en del ali vso svojo energijo v scintilatorju.
Oddana energija se sprosti v obliki scintilacijskih fotonov. Scintilacijski fotoni imajo
energije v vidnem delu svetlobnega spektra. Za scintilatorjem je fotopomnozevalka.
Ta zbere vse scintilacijske fotone in jih pretvori v elektri¢ni signal.

21



Poglavje 2. Tomografsko slikanje

’ Energijski spekter pozitronov pri razapdu betal
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Slika 2.2: Energijski spekter pozitronov pri razpadu 5 [0].

Zarek gama Fotokatoda Dinode Elektriéna povezava

\ Elektroni ‘ Anoda

\ | \
/
Scintilacijski foton Zbiralna elektroda N\ Fotopomnozevalka

Scintilator

elektron-vrzel

L

Slika 2.3: Detektor je sestavljen iz scintilatorja in fotopomnozevalke.

2.4 Scintilatorji

Zarke v zaznamo posredno tako, da izmerimo energijo elektronov, ki jo ti prejmejo
od zarkov ~ pri Comptonovem sipanju, fotoefektu, ali pa energijo parov elektron-
pozitron pri procesu tvorbe parov. Anihilacijski zarki v imajo premajhno energijo,
511 keV, za tvorbo parov.

Pri potovanju hitrih nabitih delcev skozi scintilator nastanejo sledi elektron-
vrzel. Rekombinacija elektronov in vrzeli poteka energijsko ugodneje v blizini atoma
primesi. Vrzeli ionizirajo atome primesi. S temi ioniziranimi atomi primesi se nato
rekombinirajo elektroni. Odvecno energijo oddajo sosednjim atomom v kristalni
mrezi, tako povecajo termicno gibanje, ali pa izsevajo fotone vidne svetlobe. Stevilo
scintilacijskih fotonov je odvisno od vrste scintilatorja (tabela23]) in od deponirane
energije izbitega clektrona. Cim vedje je Stevilo parov elektron-vrzel v sledi izbitega
elektrona, tem vecje je Stevilo scintilacijskih fotonov.

Svetloba se v scintilatorju ne siplje ali absorbira takoj. Verjetnost, da ni bilo
interakcije zarka v s scintilatorjem po prepotovani poti x, je podana kot

P(z)=e x, (2.5)



2.4. Scintilatorji

kjer je A\ atenuacijska dolzina (tabela 23)). Za tomograf PET je pomembno, da je
atenuacijska dolzina scintilatorjev ¢im krajSa. Sposobnost scintilatorjev, da absor-
birajo fotone v majhnem volumnu, vpliva na loc¢ljivost detektorja, poglavje .10

Tabela 2.3: Parametri razlicnih scintilatorjev pri detekciji zarkov ~ z ener-
gijo 511 keV. Bizmutov germanat BiyGe;O;, (BGO), natrijev jodid dopiran
s talijem Nal(Tl), gadolinijev ortosilikat GdsSiO5:Ce (GSO) in lutecij itrijev
ortosilikat(Lu,Y),Si05:Ce (LYSO) [1], [8].

Scintilacijski| Atenuacijska| Energijska| Razpadni| Valovna dol- | Verjetnost| Stevilo
material dolzina A | lo¢ljivost | ¢as [ns| | Zina scintila- | za  foto- | oddanih
[mm] (%] cijskih foto- | efekt fotonov
nov [nm)| [%] [fot/MeV]
BGO 10.4 18-25 300 480 40 9000
Nal(T1) 29.1 10-12 230 410 17 41000
GSO 14.1 12-18 60 440 25 8000
LSO/LYSO | 11.4 12-18 40 420 32 30750

Sipalni preseka za fotoefekt (of.) in Comptonovo sipanje (o) sta funkcija gostote
(p) in efektivnega atomskega Stevila kristala (Z.;s). Atomski presek za fotoefekt je
sorazmeren z [7]
PLeyy
Ofe X Em (2.6)
kjer sta n in m odvisna od energije: n je priblizno 4 pri 100 keV in postopoma raste
do 4.6 pri 3 MeV, m se pocasi zmanjsuje od 3 pri 100 keV do 1 pri 5 MeV. Presek

za Comptonovo sipanje je sorazmeren z

pZesy
Oes X , 2.7
. (27)
kjer je A masno Stevilo. Kvocient Z.;s/A je skoraj konstanten ~ 0.45, za vse ele-
mente razen vodika. Iz enacbe lahko razberemo, da vecja vrednost Z.;; poveca
presek za fotoefekt v primerjavi s Comptonovim sipanjem, enac¢ba 2.7 Za scintila-
torje so tako bolj primerni kristali z vecjim Z.y;.
Emisijo svetlobe pri prehodu iz vzbujenega v osnovno stanje v prvem priblizku
opiSemo z enac¢bo [9]
Ny —+
N(t) = e 7, (2.8)
Td
kjer je N stevilo oddanih fotonov po ¢asu t, Ny je celotno Stevilo oddanih fotonov
in 74 je razpadni ¢as vzbujenega stanja. Kratek razpadni ¢as nam omogoca hitrejso
detekcijo koincidencénih dogodkov. Za uporabo so tako primernejsi kristali s krajsim
razpadnim ¢asom, saj zaznamo manj naklju¢nih dogodkov.

2.4.1 Anorganski scintilatorji

V tomografiji PET se za detekcijo zarkov + uporabljajo anorganski scintilatorji.
Anorganski scintilatorji so ponavadi kristali, pri katerih sta valené¢ni in prevodni pas
lo¢ena s 4 do 5 eV Siroko energijsko Spranjo (E,) (slika 2.4]). Primesi v kristalu
dodatno ustvarijo energijske pasove znotraj prepovedanega pasu.
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Poglavje 2. Tomografsko slikanje

O—=0
‘ prevodni pas ‘
vzbujena stanja | —"—
primesi -
o kvant svetlobe
By=4-=5eV A = 400 — 500 nm
osnovno stanje| ——

\\

‘ valencni pas

|
&

Slika 2.4: Energijski pas anorganskih scintilatorjev.

Elektron iz anihilacijskega fotona po interakciji s scintilacijskim kristalom vzbudi
atome v vigja energijska stanja. V prevodnem pasu se lahko elektron svobodno giblje
po kristalu dokler ga pozitivni naboj primesi ne ujame v eno izmed vzbujenih stanj.
Pri prehodu elektrona iz vzbujenega stanja v osnovno stanje se sprosti scintilacijski
foton. Spekter valovne dolzine scintilacijskih fotonov je diskreten in odvisen od
scintilatorja, obi¢ajno med 400 do 500 nm [7]. Stevilo izsevanih fotonov scintilatorja
je podano kot

Nph = QSQ, (29)

kjer je a Stevilo parov elektron-vrzel v valenénem in prevodnem pasu, kot posle-
dica absorpcije anihilacijskih fotonov, S je transportni izkoristek para elektron-vrzel
v vzbujeno stanje, () je verjetnost za oddajo fotona pri prehodu iz vzbujenega v
osnovno stanje. Stevilo oddanih fotonov za razline scintilatorje je podano v ta-
beli 2.3

2.5 Fotopomnozevalke

Za dolocanje Stevila scintilacijskih fotonov si pomagamo s fotopomnozevalko. Fo-
topomnozevalka je zgrajena iz steklenega ohisja v katerem je vakuum. Znotraj ste-
klenega ohisja so fotokatoda, zbiralna elektroda za zbiranje fotoelektronov, dinode
in anoda (slika stran 22 ). Ko scintilacijski foton zadene fotokatodo, se zaradi
fotoefekta sprosti fotoelektron. FEnergija fotona mora biti dovolj visoka da lahko
izbije fotoelektron

hv =® + Ej, . (2.10)

Tu je h Planckova konstanta, v je frekvenca scintilacijskega fotona, ® je izstopno
delo in Fy. je kineticna energija izbitega fotoelektrona. Izstopno delo je vezavna
energija elektrona v kovini ki jo mora elektron oddati, ko opravi delo proti sili, ki ga
veze na kovino. Fotoelektrone iz fotokatode pospesimo proti prvi dinodi. Pri pospe-
Sevanju proti dinodi prejme fotoelektron dovolj energije, da lahko ob trku z dinodo
izbije sekundarne elektrone. Stevilo izbitih sekundarnih elektronov je odvisno od
energije fotoelektrona in materiala dinode. Proces sekundarne emisije se ponovi na
vsaki dinodi. Za uspesno pospeSevanje elektronov od prejsnje do naslednje dinode
ima vsaka naslednja dinoda visji elektri¢ni potencial. Elektrone po konc¢anem po-
mnozevanju zberemo na anodi, kjer dobimo kratek elektricni pulz. Visina signala
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2.6. Koinciden¢na detekcija anihilacijskih zarkov ~

iz fotopomnozevalke je sorazmerna Stevilu scintilacijskih fotonov, torej tudi energiji,
ki jo pusti anihilacijski foton v scintilatorju.

2.5.1 Vecanodne fotopomnozevalke

Vecanodne fotopomnozevalke so prostorsko obcutljive fotopomnozevalke, ki imajo
segmentirane anode. Posebnost vecanodnih fotopomnozevalk je v zgradbi stopnje
za pomnozevanje elektronov. Pomnozevanje elektronov je porazdeljeno po preseku
fotopomnozevalke (slike 25]). Dinode kot tudi katode so porazdeljene tako, da skupaj
pokrivajo celotno povrsino anode (slika 26). S tem dosezemo prostorsko odvisen
signal iz dinode.

FOTOKATODA

ZBIRALNA MREZA

B
TR TR RN

ighighi-Valighiadin
LALTRELL L

DINODE

G e e e e i
Slika 2.5: Zgradba vecanodne fotopomnozevalke: fotokatoda, zbiralna mreza, dinode
in segmentirana anoda [10].
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Slika 2.6: Razli¢ne segmentacije anod pri ve¢anodnih fotopomnozevalkah [10].

2.6 Koincidenc¢na detekcija anihilacijskih zarkov -~y

Simultano detekcijo obeh fotonov iz anihilacije pozitrona imenujemo anihilacijska
koincidenc¢na detekcija. Vsako zaznano koincidenco pa imenujemo dogodek, pri ka-
terem je par fotonov priletel na nasprotna detektorja v dolo¢enem ¢asovnem obdobju
(¢asovno okno). Detekcija anihilacijskih fotonov dolo¢a zveznico med dvema detek-
torjema, vzdolz katere se je zgodila anihilacija (slika 2.7]). éeprav sta anihilacijska
fotona sevana isto¢asno, ju ne zaznamo hkrati na nasprotnih detektorjih. Anihila-
cijska fotona potujeta razlicno dolgo do detektorjev. Pri zaznavanju anihilacijskih
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fotonov zato potrebujemo casovno okno. Casovno okno je tipi¢no Siroko od 6 do

12 ns.
/Fotonska premica

Anihilacijski dogodek

Detektor _ | Detektor

Fantom

Slika 2.7: Ponazoritev koinciden¢ne detekcije s pomocjo fotonskih premic.

2.7 Tipi koinciden¢nih dogodkov

Poznamo pravilne, naklju¢ne in sipane koincidence (slika 2.8]). Do naklju¢ne koin-
cidence pride, kadar zaznamo dva povsem nepovezana (nekorelirana) anihilacijska
fotona v dveh razlicnih detektorjih v dolo¢enem ¢asovnem oknu. Nakljucni ko-
incidenc¢ni dogodki niso redki dogodki. Vplive iz okolice omejimo tako, da Skatlo
svetlobno tesno zapremo. S tem preprec¢imo vdor svetlobe iz okolice v tomograf.
Obstajajo Se nakljuéni dogodki zaradi lastne radioaktivnosti scintilatorja. Za nas
demonstrator PET smo uporabili scintilatorje iz kristala LYSO, ki vsebuje radioak-
tivni izotop lutecija. Druga skupina neveljavnih koincidenc so tako imenovane sipane
koincidence. Te se zgodijo, kadar se vsaj eden od fotonov sipa znotraj opazovanega
objekta ali znotraj komponent PET detektorja.

Pravilne koincidence Sipane %Xinoincidence
%%@\\Qmﬂﬂﬂ% @@\&x Dﬂllm%
S 2, 2,
5 2 f

2 O 0O E g9
ey A"
2 > S
4 O
%Wﬁﬂnunm\@@ s

Slika 2.8: Prikaz pravilne, sipane in nakljuéne koincidence [I].

2.8 Comptonov pojav

Comptonovo sipanje je pojav, kjer se zarek v siplje na prostem elektronu (slika [2.9]).
Pri trku foton nekaj energije odda elektronu, zato se mu po trku poveca valovna
dolzina [11]

N —X=Xc(1—cos?), (2.11)
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2.9. Konc¢ni doseg pozitrona in nekolinearnost

Slika 2.9: Comptonovo sipanje. Zarek v, z valovno dolzino A, se siplje na mirujocem
prostem elektronu e~. Po trku z elektronom ima zarek v valovno dolzino A’ in odleti
pod kotom ¥ glede na vpadno smer. Hkrati elektron odleti pod kotom ¢ glede na
vpadno smer zarka ~.

kjer sta A in A kon¢na in zacetna valovna dolzina, Ao je Comptonova valovna
dolzina, A\c¢ = h/m, ¢ = 0.0024 nm in 9 kot, pod katerim odleti foton glede na smer
vpadnega zarka ~.

Dveh zaznanih fotonov, kjer se je eden izmed fotonov sipal na elektronu v snovi,
tako ve¢ ne moremo opisati s fotonsko premico. Zato je Comptonov pojav glavni
vzrok napak pri rekonstrukeiji polozaja radioaktivnega izvora.

2.9 Konc¢ni doseg pozitrona in nekolinearnost

Prostorska locljivost anihilacijske koinciden¢ne detekcije je omejena zaradi dveh fi-
zikalnih lastnosti: kon¢éni doseg pozitrona v snovi pred anihilacijo in nekolinearnosti
izsevanih zarkov .

Fotonska premica ne definira mesta oddaje pozitrona iz radioaktivnega izvora.
Doseg pozitrona pred anihilacijo je pravzaprav enak dosegu elektrona (ali delca 3)
podobne energije v vodi. Maksimalna energija oddanih pozitronov iz radioaktivnih
jeder sevalca, ki se uporabljajo v medicini, je od 0.5 do 5 MeV. Tako je doseg
pozitrona od 0.1 do 2 cm. Pozitroni so izsevani s spektrom energij in zgolj majhen
delez izsevanih pozitronov ima dejansko maksimalno energijo. Zaradi trkov nikoli
ne prepotujejo maksimalne mozne dolZine.

pozitron

efektivni doseg .
7 N
pozitrona doseg
ozitrona . [ i
fotonska premica ’ anihilacija nekolinearnost

<

napaka zaradi
nekolinearnosti

Slika 2.10: Prikaz efektivnega dosega pozitrona in nekolinearnosti.
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Poglavje 2. Tomografsko slikanje

Za dolocanje prostorske lo¢ljivosti je potrebno poznati efektivni doseg pozitrona,
ki je najmanjsa razdalja med fotonsko premico in beta sevalcem (slika[2Z10). Velikost
efektivnega dosega pozitrona (Reseq), zaradi tega tudi prispevek k locljivosti slike,
je pri izotopu ®F reda 1 mm [I].

Anihilacijska fotona v laboratorijskem sistemu skoraj nikoli nista oddana natanko
pod kotom 180° drug glede na drugega. Ta pojav nastane zaradi preostale gibalne
koli¢ine pozitrona tik pred anihilacijo in ga imenujemo nekolinearnost. Velikost kota
med smerema fotona je znotraj 0.25° (slika[2.10]). Prostorska loc¢ljivost je sorazmerna
s premerom detektorskega obroca D [1]

Rysoe = 0.0022- D (2.12)

2.10 Navidezna Sirina detektorjev

Na poslabsanje prostorske locljivosti vpliva tudi debelina scintilatorjev. Zarek vy
prepotuje doloceno razdaljo znotraj scintilatorja preden pride do interakcije med
zarkom < in scintilatorjem. Ker prepotovane razdalje ne poznamo, pride do tako
imenovanega vpliva globine interakcije. Za scintilatorje debeline d je prostorska
lo¢ljivost v sredis¢u med detektorjema (slika 2.TT))

d
2

Ryt = = . (2.13)

Prostorska locljivost se ponavadi izraza s Sirino porazdelitve na polovi¢ni visini
FWHM. Ko se izvor oddaljuje od centra, se loc¢ljivost slabsa in na obroc¢u doseze
vrednost d. Za elemente Sirine d in debeline x je navidezna Sirina detektorja izven
centra

d' =dcos + xsinb, (2.14)
kjer je kot € oznacen na sliki 211l Lo¢ljivost detektorja R, , = d'/2 je [1]:
d
ot 5 (cos@ + % sin 9) A Rt (cos@ + % sin 9) . (2.15)

Za nas demonstrator so vrednosti: z = 20mm, d = 2.1mm in D = 120 mm. Loclji-
vost R/, v centru detektorja je 1.05 mm.

2.11 Prostorska locljivost tomografa

Prostorska lo¢ljivost tomografa je doloc¢ena kot [1]

R~ \/R?let + R?loseg + R%SOO : (216)

Za tipicen tomograf PET (d = 6 mm, D = 800 mm) pri uporabi izotopa ®F
(Rioseg = 0.2 mm) je lo¢ljivost v centru tomografa

R~ +/(6/2)2 4 0.22 4 (0.0022 - 800)2 mm ~ 3.5 mm. (2.17)

V primeru naértovanega tomografa (d = 2.1 mm, D = 120 mm) pri uporabi izotopa
2Na (Roseg = 0.2 mm) je locljivost v centru tomografa

R~ +/(2.1/2)2 +0.22 4+ (0.0022 - 120)2 mm ~ 1.1 mm. (2.18)
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Slika 2.11: Prikazana navidezna Sirina detektorja. Kadar zarek v prileti v detektor
pod kotom 6 se detektorju poveca navidezna Sirina iz d na d'.

Rekonstrukcija slike in algoritmi za zmanjsevanje Suma dodatno poslabsajo pro-
storsko loc¢ljivost tomografa. Faktor poslabsanja prostorske lo¢ljivosti je od 1.2 do

1.5 [12.
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Poglavje 3

Rekonstrukeija slike

Po kon¢anem slikanju je potrebno opraviti rekonstrukcijo prostorske porazdelitve
radioaktivnega izvora. Pri rekonstrukciji slike smo si pomagali z odprtokodnim
programskim paketom STIR [I3]. Programski paket STIR vsebuje rekonstrukecijske
metode in algoritme, ki se uporabljajo pri tomografskem slikanju. Za rekonstrukcijo
slike sem uporabil metodo filtrirane inverzne projekcije.

3.1 Potek rekonstrukcije

Namen rekonstrukcije je, da iz zajetih podatkov dobimo realno sliko porazdelitve
radiofarmaka v telesu. Zaznani koinciden¢ni dogodki ustrezajo fotonskim premicam
porazdelitve izvorov f(x,y) (slika BI]). Pri rekonstrukciji slike razvrstimo fotonske
premice po posameznih ravninah slikanja tako imenovanih rezinah. Vsako fotonsko

S
_— >

p(p;s)

fotonske premice sinogram

Slika 3.1: Projekcijo p(y, s) dobimo s krivuljnim integralom f(z,y) pri danem kotu
©. Projekcije so nato urejene v sinogram, kjer vsaka projekcija v sinogramu zapolni
eno vrstico pri danem kotu.

premico lahko opiSemo z razdaljo s od centra tomografa PET in kotom ¢:

L(p,s) = {(z,y) €R*: xcosp +ysinp = s}
= {(scosp —lsiny, ssing +lcosp): | € R}. (3.1)
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Posamezne projekcije p(ip, s) so izra¢unane s krivuljnim integralom:

Py s) = / f(xy)dl. (3.2)
)

L(p,s

Zbirko vseh projekcij za kot 0 < ¢ < 2, ki tvori dvodimenzionalno funkcijo odvisno
od s in ¢, imenujemo sinogram p(y, s). Ime izhaja iz dejstva, da vsaka toc¢ka zno-
traj slikanega objekta sledi sinusoidni poti v prostoru projekcije objekta (slika [3.1]).
Sinogram je sestavljen iz superpozicije vseh sinusoid ki ustrezajo vsaki tocki izvora
sevanja.

Pri inverzni projekciji vseh setov fotonskih premic tockastega izvora dobimo sliko
katere intenziteta pada kot funkcija 1/r, kjer je r oddaljenost od izvora. To privede
do slabse locljivosti slike. Problem resimo z dekonvolucijo rekonstruirane slike s
funkcijo 1/r. Za pretvorbo sinograma v rekonstruirano sliko porazdelitve aktivnosti
radiofarmaka se najpogosteje uporablja metoda filtrirane inverzne projekcije (FBP).
Pri metodi FBP dosezemo dekonvolucijo tako, da pomnozimo transformirano pro-
jekcijo s filtrom stoZzéaste oblike. Koraki FBP metode so naslednji [14]:

e Za vsak kot ¢ je potrebno izracunati Fourierovo transformacijo projekcije
(e, s)

[e.9]

P(p,v) = /p((p, s)e s ds (3.3)

—00

e Transforminaro projekcijo nato pomnozimo s filtrom stozéaste oblike |v| in
dobimo filtrirano projekcijo

P'(e,s) = v[P(p,v). (3-4)

e Za vsak kot ¢ izracunamo inverzno Fourierovo transformacijo na filtrirani pro-
jekeiji

[e.e]

P (p,s) = /P(gp, v)|v|e®™s dv . (3.5)

—00
e Filtrirano projekcijo je potrebno Se inverzno preslikati

™

F(a,y) = / Plp, (zcosp+ ysing)) dp. (3.6)
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Postavitev tomografa PET

Tomograf je sestavljen iz Stirih detektorjev (modulov), ki so pritrjeni na aluminijast
obro¢ (slika [41]). Modul je sestavljenih iz scintilatorja in ve¢anodne fotopomnoze-
valke. Na voljo smo imeli $tiri module, ki smo jih postavili v dva nasprotna para.
Para modulov lezita na nasprotni strani obro¢a PET (slika[L2)). Modula v paru sta
izmaknjena za 22.5° drug glede na drugega. Scintilatorji so sestavljeni iz mreze (9x9)
kristalov LYSO, dimenzije 2.1 x 2.1 x 20 mm?®. Prostor med kristali je zapolnjen
z materialom z visoko odbojnostjo. Fotopomnozevalke so Hamamatsu R5900-M16.
Relativni polozaj kristala glede na fotopomnozevalko v modulu prikazuje slika [4.3al
V centru med detektorji se nahaja vrtljiva mizica, ki jo krmilimo preko ra¢unalnika
s pomocjo prikljucka USB. Za vrtenje mizice poskrbi vgrajen korac¢ni motor. Na
mizico je pritrjen podstavek za radioaktivni izvor tako imenovan fantom. Fantom
ima ve¢ zarez, v katere lahko polozimo radioaktivne izvore za slikanje (slika [£.30]).
Za izvor 7zarkov v sem uporabil radioaktivni element **Na z razpolovnim ¢asom
2.6 let in aktivnostjo 12.7 kBq. Tehni¢ni podatki tomografa PET so zapisani v ta-
beli LIl Na$ tomograf PET se nahaja znotraj aluminijastega zaboja, prekritega s
¢rnim polivinilom. S tem prepre¢imo nezazelen vdor zunanje svetlobe v detektorje
in elektronske motnje iz okolice.
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Slika 4.1: Slika obroc¢a tomografa s stirimi detektorji in fantomom v centru vrtljive
mizice. Radioakticni izvor ?Na je v oranZnem “Zetonu” v eni izmed skrajnih leg.

vrtljiva mizica

Ry

P
Yo

pmt3 pmtl

G

B

. detektor
obroc¢ PET

Slika 4.2: Postavitev detektorjev na obroc¢u tomografa PET.
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4.1. Tehni¢ni podatki tomografa

i

2.25 mm 1 1

LYSO kristal | 7}

i ~10 mm ~13 mm

4.5 mm —

!

fotopomnozevalka 1 1

(a) Polozaj kristala LYSO in fotopomnozevalke. (b) Slika fantoma z dimenzijami
Aktivna povrsina je oznacCena z rdeco barvo. polozajev za radioaktivni izvor.

Slika 4.3: Predstavitev kristala LYSO na fotopomnozevalki in skica fantoma.

4.1 Tehnic¢ni podatki tomografa

Tabela 4.1: Tehni¢ni podatki tomografa.

radij tomografa (R) 60 mm
stevilo detektorjev 4
kot med sosednjima

detektorjema () 22.5°
napetost na

fotopomnozevalkah od 750 do 900 V
stevilo kanalov posamezne

fotopomnozevalke 16
dimenzija LYSO kristalov | 2.1 x 2.1 x 20 mm?
vrezana mreza kristala 9x9
Sirina ¢asovnega okna ~ 500 ns
Stevilo korakov

vrtljive mizice za 360° 4790

4.2 Zajem podatkov

Anihilacijske Zzarke 7 zaznano s Stirimi detektorji, ki so povezani v para. Ker sta
detektorja v paru zavrtena za 22.5° drug glede na drugega, zaznamo samo zarke 7,
ki so izsevani pod kotom 4 45° glede na simetralo med paroma detektorjev. Taksna
postavitev ne pokrije celotnega kota 360°, ki je potreben pri rekonstrukeiji. Manjka-
joce detektorje na polozajih p; = 22.5-4; i = {2,3,...,7,10,...,15} nadomestimo
z vrtenjem radioaktivnega izvora s pomocjo vrtljive mizice. Celotna meritev poteka
v dveh izmenjujocih se korakih. V prvem koraku zaznamo in zapisemo koincidenéne
dogodke v zacetnem polozaju. V drugem koraku mizico zavrtimo za dolocen kot
(oziroma korak) in ponovimo zajem in zapis koincidenc. Cas zajemanja podatkov
kot tudi korak rotacije mizice dolo¢imo pred samo meritvijo.
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Za dolocanje koincidenc si pomagamo s prozilnim sistemom (slika [£4)). Zajem
podatkov poteka preko podatkovnega vodila VME, ki ga povezemo z vmesnikom
USB. Elektri¢ne signale iz zadnje dinode (slika [4.0]) speljemo na predojacevalnik,
kjer signale oja¢imo in jih obrnemo. Ojacane signale posljemo v enoto CFD (Con-
stant Fraction Discriminator) s prozenjem pri konstantnem delezu visine signala.
7 diskriminatorjem zaznamo samo signale visje od napetostnega nivoja. Signale z
vi§jo amplitudo od napetostnega nivoja diskriminator pretvori v digitalne signale.
Tako lahko razlo¢imo med signalom fotona 7 in Sumom, saj signali z majhnimi am-
plitudami predstavljajo Sum. Diskriminator nam tudi dobro definira ¢as prihoda
elektri¢nega pulza iz fotopomnozevalke. Za doloc¢itev koinciden¢nih dogodkov na
nasprotnih modulih uporabimo koinciden¢no enoto. Koincidenéno enoto opisuje

funkcija:
(LOV L1) A (L2 Vv L3), (4.1)

kjer je LN, N={0,1,2,3}, logi¢en signal iz vsake posamezne fotopomnozevalke. Iz
koincidenc¢ne enote dobimo signal samo takrat, kadar sta bila zaznana fotona na
nasprotno lezecih detektorjih.

S signalom iz koinciden¢ne enote sprozimo enoti QDC (charge to Digital Con-
verter) in TDC (Time to Digital Converter) (slika[L4] [6]). Z enoto QDC izmerimo
koli¢ino naboja na fotopomnozevalkah. Iz porazdelitve naboja na posamezni fotopo-
mnozevalki lahko rekonstruiramo polozaj interakcije koinciden¢nega zarka ~ znotraj
scintilatorja (slika [5.6]).

signali iz dinod fotopomnozZevalk ORTEC C0 4010
do LO
di1 PHILIPS ORTEC L1/IOR
1> | SCIENTIFIC CF 8000 112 AND [l+ON
43 | PS 740 1.3/ [OR
ojacevalnik diskriminator

koincidenc¢na enofa
signali iz fotopomnozevalk
prozilni signal

||

pmtO
pmt1 CAEN QDC V792
kontroler . _
\ WIENER Hracunalnik
pmt2 VMUSB
pmt3 | CAEN QDC V792

Slika 4.4: Sistem za zajemanje podatkov. V prozilni elektroniki so ojacevalnik
PS740, diskriminator CF 8000 in koinciden¢na enota CO 4010.
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Slika 4.5: Elektri¢éni signal iz zadnje dinode, ki ustreza zaznanim scintilacijskim
fotonom.

IZVOR NAPETOSTI

Slika 4.6: Slika prikazuje elektronske povezave med fotopomnozevalkami in sistemom
za zajemanje podatkov. Tomograf se nahaja v zaprtem aluminijastem zaboju na
desni strani.
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4.3 Parametri pri zajemanju podatkov

Pri meritvah sem lahko spreminjal razli¢cne parametre samega tomografa:
e napetost na fotopomnozevalkah
e casovno okno
e vrednosti pragov na diskriminatorju
e Cas slikanja
e korak vrtljive mizice

Napetost na fotopomnozevalkah sem spreminjal od 700 V do 900 V. Meritve sem
opravljal pri dolzini koinciden¢nega okna ~ 500 ns (sliki {1).

[100ns -8. 0000ns Oirig’d E3 99%

e eleteetedeatedeatodeatedeabedeelodectiodectiodectiodectiodeeidiecTedectedectiodactiodectiodectiodactiodaciodaciodaciodaciodaciadacie

.............................................................................................................................

Slika 4.7: Koinciden¢ni signal predstavlja oranzna sled. Vijolicna sled predstavlja
dolzino logi¢nega signala iz posameznega modula LN. Dolzina koinciden¢nega okna
je 2-250 ns. Vertikalna skala je 1 V na razdelek in horizontalna skala je 100 ns na
razdelek.

Meritve Stevila dogodkov, na posameznih delih koinciden¢ne enote, so predsta-
vljene v tabeli Stevilo dogodkov na posamezni fotopomnozevalki je od 16000
pa vse tja do 26000 v desetih sekundah. Ko zdruzim fotopomnozevalke v pare, se
povprecno Stevilo zaznanih dogodkov na par poveca. V povprecju je zaznanih okrog
30000 dogodkov v desetih sekundah. Na izhodu koinciden¢ne enote se Stevilo za-
znanih dogodkov moc¢no zmanjsa. Zaznanih je samo Se 479 dogodkov. Vzrok za
zmanjSanje Stevila dogodkov je dolZzina ¢asovnega okna in pogoj, da sta znotraj ca-
sovnega okna zadeta nasprotna para fotopomnozevalk. Stevilo zaznanih koincidenc
je odvisno tudi od napetosti na fotopomnozevalkah (tabela3]). Opazimo lahko, da
Stevilo koincidenc narasc¢a z naras¢anjem napetosti od 700 V do 900 V. Nastavljene
vrednosti pragov diskriminatorja, pri merjenju koincidenc, so zapisane v tabeli .41
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4.3. Parametri pri zajemanju podatkov

Tabela 4.2: étgvilo dogodkov znotraj ¢asovnega okna na razlicnih tockah koinci-
denc¢ne enote. Cas meritve je 10 s. Napetost je bila 850 V.

PMT | Newe [10 8]
pmt0 26434
pmt1 18741
pmt2 16188
pmt3 24842
pmt0 V pmtl 31430
pmt2 V pmt3 29296
(pmtl V pmt2) A (pmt2 V pmt3) | 479

Tabela 4.3: Tabela prikazuje Stevilo koincidenc /N, na minuto, pri razli¢nih vredno-
stih napetosti Up,,,; na fotopomnozevalkah.

Upmt |V] ‘ N/t [min™!]

700 1

725 18
750 65
800 260
825 355
850 478
875 o978
900 648

Tabela 4.4: Nastavljene vrednosti pragov za posamezno fotopomnozevalko.

fotopomnoZevalka | visina praga [mV]

pmt0 -64
pmtl -296
pmt2 -250
pmt3 -177
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Poglavje 5

Umeritev tomografa PET

Sestavljeni detektorji se med seboj nekoliko razlikujejo, fotopomnozevalke imajo
razlicno ojacanje, vsak kanal na fotopomnozevalki ima drugacno ni¢elno vrednost
naboja. Scintilacijski kristali imajo razli¢en stik z vhodnim oknom fotopomnoze-
valke in tudi postavitev centra kristala s centrom fotopomnozevalke se ne ujema
med detektorji. Zaradi teh razlik med detektorji je potrebno celoten sistem umeriti.
Pri umeritvi demonstracijskega tomografa PET sem dolo¢il nivo Suma na fotopo-
mnozevalkah, polozaj fotovrhov in polozaje tezis¢ naboja na fotopomnozevalkah.
Tezis¢a nabojev na fotopomnozevalkah je bilo potrebno Se preslikati v koordinato
posameznega kristala na scintilatorju.

5.1 Umeritev energijske skale

Vsak kanal fotopomnozevalke ima drugacno nicelno vrednost naboja. Izmerjen
histogram prikazuje porazdelitev merjenega signala na kanalu fotopomnozevalke
(slika[5.0]). Vzrok za odmik signala od nicle je zaradi majhnega toka, ki te¢e v vhod
enote QDC. Integracija tega signala privede do razlicnih vrednosti ni¢elnega naboja
histogramov. Za ustrezno seStevanje nabojev je potrebno doloc¢iti ni¢elne vrednosti
naboja za vsak kanal posebej. Vrh pri nizkih vrednostih ustreza dogodkom z nic¢elno
energijo. Lega vrha ustreza nicelni energiji. Tipi¢na porazdelitev merjenega signala,
z nicelno vrednostjo naboja (rdeca Gaussovo krivulja), je prikazana na sliki (.11

Polozaj fotovrha ustreza anihilacijskim zarkom =, ki so pustili na danem kanalu
najvecji signal. Vrednost fotovrha za vsak kanal sem dolo¢il iz histograma, ki prika-
zuje odvisnost signala posameznega kanala proti vsoti signalov na fotopomnozevalki
(slika 5.2). Na sliki je tudi oznacen fotovrh za kanal fotopomnozevalke.

7, doloCenimi nic¢elnimi energijami in fotovrhovi sem umeril histograme naboja.
Za umeritev histogramov naboja gdc(i) sem uporabil enacbo:

_ fvrh(o) - nO(O)
fvrh(i) - nO(l)

q(4) [qde(i) —no(2)] (5.1)
kjer je (i) relativno umerjena skala na i-tem kanalu fotopomnozevalke, ng(7) je ni-
¢elna vrednost naboja na kanalu i, f,,.;(7) je vrednost fotovrha za i-ti kanal. Faktorji
umeritve so doloceni za vsako napetost posebej. S to umeritvijo dosezemo, da so
signali dogodkov, ki ustrezajo polni energiji, enaki signalu na kanalu ni¢ pri doloc¢eni
napetosti.
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Slika 5.1: Histogram porazdelitve merjenega naboja. Rdeca krivulja je Gaussova
funkcija, prilagojena na vrh pri nizkih vrednostih. Srednja vrednost Gaussove funk-
cije doloc¢a nivo nicelne energije na enem od kanalov fotopomnozevalke.
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Slika 5.2: Histogram prikazuje vrednost merjenega naboja na enem od kanalov fo-
topomnozevalke proti celotnemu naboju na fotopomnozevalki.
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5.2. Preslikava iz utezene koordinate v koordinato posameznega kristala

5.2 Preslikava iz uteZene koordinate v koordinato
posameznega kristala

Koordinate tezis¢ nabojev, tn, in tn,, so izracunane z uporabo enacb za teziSce
naboja:

g%](J(i) C T

tn, =

5
2%(1(2) Vi
15 . y tny = 157 s (52)
> q(i) > q(i)
=0 i=0
kjer sta x; in y; koordinati i-tega kanala na fotopomnozevalki. Polozaj kanalov na
posamezni fotopomnozevalki je predstavljen na sliki Polozaji tezis¢ nabojev

Y
311(9 | 7 | 5

210 8 | 6 | 4

11412

N
o

01513 3 | 1
0 1 2 3x

Slika 5.3: Polozaji kanalov na fotopomnozevalki.

na posameznih fotopomnozevalkah, v koordinatnem sistemu kanalov fotopomnoze-
valke, so predstavljene na sliki (.4l Iz tezis¢a naboja na kristalu scintilatorja lahko
dolo¢imo izvor signala iz posameznega kristala na scintilatorju. Segmentacija cen-

Vv v

trov tezis¢ naboja v mrezo je prikazana na sliki [0l Meje med obmodji so dolocene
s polovi¢no razdaljo med sosednjimi tezis¢i naboja. Segmentacija centrov tezis¢ na-
boja nam doloca kristale iz katerih so bili zaznani posamezni scintilacijski fotoni.
Iz lege kristala dolo¢imo koordinato konverzije zarka ~. Koordinate zadetka so ko-
ordinate centrov mreze 9x9 kristalov LYSO. Tako doloc¢ene koordinate zadetkov so
diskretno porazdeljene po povrsini scintilatorja. Da se izognemo diskretno poraz-
deljenim polozajem zadetkov, koordinati konverzije zarka v pripiSemo Se nakljucéni
vrednosti 7, in r,. Naklju¢ni vrednosti r, in r, leZita znotraj posameznega kristala,
e, Ty € [—1.125,1.125] mm. Za dolo¢itev koordinat centrov naboja sem uposteval
samo kanale, pri katerih je bil signal vecji od 20 % signala fotovrha na fotopomnoze-
valki. Porazdelitve dogodkov po rekonstruiranih koordinatah zaznanih koincidenc-
nih fotonov so prikazane na sliki Zaradi polozaja izvora so koincidenc¢ni dogodki
neenakomerno porazdeljeni po povrsini kristala. Porazdelitev rekonstruiranih koor-
dinat dogodkov pri koinciden¢ni meritvi je dolocena z relativno lego detektorjev in
izvora. V naSem primeru so rekonstruirani koinciden¢ni dogodki v vecini porazde-
ljeni v zgornji desni polovici detektorja. Kar pomeni, da radioaktivni izvor ne lezi
na polovi¢ni visini detektorjev, ampak nekoliko visje.
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Poglavje 5. Umeritev tomografa PET

TeziSCa naboja pmt0 TeZiSC¢a naboja pmtl

Slika 5.4: Porazdelitve tezis¢ rekonstrukcije naboja na fotopomnozevalkah. Enote
koordinatnih osi so v Stevilu kanalov na fotopomnozevalkah.
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5.2. Preslikava iz utezene koordinate v koordinato posameznega kristala

Meje med teZi8¢i naboja pmt0 Meje med teZiS¢i naboja pmtl

e .

Meje med teziSCi naboja pmt2 Meje med teziSCi naboja pmt3

Slika 5.5: Meje med obmodji, ki pripadajo kristalom umerjenih tezis¢ naboja. Po-
droc¢ja porazdelitve so prikazana z barvno skalo od 0 do 80.
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Poglavje 5. Umeritev tomografa PET

Rekonstruirana koordinata pmt0

Rekonstruirana koordinata pmt1

Xx(mm)

x(mm)
Rekonstruirana koordinata pmt2

Rekonstruirana koordinata pmt3
10

10 -10
x(mm)

10
x(mm)

Slika 5.6: Prostorska porazdelitev rekonstruiranih koordinat koincidenénih dogodkov
na kristalih fotopomnozevalk.
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5.3. Energijska locljivost

5.3 Energijska locljivost

Po umeritvi odziva kanalov sem narisal odziv vsote signalov po fotopomnozevalkah
pri razlicnih napetostih. Histogrami nabojev predstavljajo zbran naboj za vsako
segmentirano obmodje fotopomnozevalke posebej. Primeri histogramov porazdeli-
tve zbranega naboja qdc so prikazani na sliki 5.7l Histogrami predstavljajo zbran
naboj v zgornjem delu fotopomnozevalke pmt0, kjer je Stevilo zadetkov najvecje
(slika B26]). Vidimo lahko, da imajo robni histogrami, zgornji desni kot slike (7], 1/2
ali 1/4 energije v primerjavi s histogrami v sredini. Del fotonov uide izven aktivnega
podrocja, zato je tezko lociti robne kanale. Ker je robne kanale tezko lociti, so na
nekaterih pomesani dogodki iz sosednjih kanalov.
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Slika 5.7: Porazdelitev po vrednosti zbranega naboja qdc pri napetosti 900 V, za
pmt0.
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Poglavje 5. Umeritev tomografa PET

Pri dolo¢anju energijske loc¢ljivosti detektorjev, sem sestel histograme porazdeli-
tve naboja iz obmocij scintilacijskega kristala z najve¢ dogodki. Sirina fotovrha, na
polovi¢ni visini, dolo¢a energijsko locljivost (slika 5.8 in slika [5.9). Pri sestevanju
histogramov porazdelitve dogodkov po izmerjenem naboju sem uposteval dogodke
z energijami nad 30 % energije fotovrha. Energijske lo¢ljivosti fotopomnozZzevalk pri

razliénih napetostih so zbrane v tabeli Gl

@ =
£ 50001 X2 I ndf 107.1/19
i F Constant 4712+ 25.1
° L Mean 6479+ 1.6
£ 4000~ Sigma 350.9+ 1.7
E] [
3000~
2000~
1000 ;
ok (N R RO RN e L
o 2000 2000 6000 8000 10000 12000
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@ E
g 60001 X2/ ndf 150.9/13
w L Constant 5785+ 32.8
° C Mean 4133+ 1.2
é 5000 Sigma 251.4+1.3
2
40001~
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1000~
ol Lo L P T B
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o

SumAdc(a.u.)

(c) 800 V

Slika 5.8: Porazdelitev dogodkov, na prvi fotopomnozevalki, po izmerjenem naboju

za razlicne napetosti.
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5.3. Energijska locljivost
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Slika 5.9: Porazdelitev dogodkov po izmerjenem naboju na fotopomnozevalkah pri
napetosti 850 V.

Tabela 5.1: Energijska locljivost fotopomnozevalk v odvisnosti od napetosti.

U [V] 900 | 850 | 800 | 750
pmt0 | FWHM/E, | 0.127 | 0.139 | 0.144 | 0.155
pmtl | FWHM/E, | 0.155 | 0.153 | 0.162 | 0.259
pmt2 | FWHM/E, | 0.165 | 0.191 | 0.205 | 0.274
pmt3 | FWHM/E, | 0.167 | 0.167 | 0.172 | 0.221
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Poglavje 5. Umeritev tomografa PET

5.4 UCcinkovitost tomografa PET

Po umeritvi tomografa PET sem dolocil u¢inkovitost koinciden¢nega zaznavanja zar-
kov 7 z energijo 511 keV. Verjetnost za interakcijo zarka ~ s scintilatorjem LYSO,
dolzine 20 mm in atenuacijsko dolzino 11.6 mm, je 82.2 %. Pri dolo¢anju ucinkovi-
tosti tomografa sem si pogledal razmerje Stevila dogodkov med nasprotnima paroma
detektorjev. Pri meritvi dogodkov sem za prozenje enote QDC uporabil funkcijo

L2V L3, (5.3)

namesto funkcije ([.1]). Tako sem prozil enoto QDC samo takrat, kadar je bil zaznan
logic¢en signal na fotopomnozevalki pmt2 ali fotopomnozevalki pmt3. Za dolocanje
uc¢inkovitosti sem uporabil dogodke na pmt3 z energijo med 90 % in 110 % energije
fotovrha (slika B.I0). Na nasprotni fotopomnozevalki pmtl sem pogledal porazdeli-
tev vseh zaznanih dogodkov z energijo visjo od 20 % energije fotovrha (slika [5.1T]).

Delez zaznanih dogodkov na fotopomnozevalki pmtl nam dolo¢a ucinkovitost
zaznavanja zarkov v enega detektorja

Ny
Upa = — = 0.687 5.4
pd N3 ) ( )
kjer je N; stevilo zaznanih dogodkov na fotopomnozevalki pmtl in N3 Stevilo zazna-
nih dogodkov na nasprotni fotopomnozevalki pmt3. Ucinkovitost koinciden¢nega

zaznavanja zarkov (Ugd), kjer sem zaznal energijo vigjo od 20 % energije fotovrha,
je bila 47.2 %.

Rekonstruirana koordinata PMT 3

y(mm)

-10

-10 -5 0 5 10
x(mm)

Slika 5.10: Porazdelitev rekonstruiranih dogodkov z energijami v okolici fotovrha na
pmt3.
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5.4. Ucinkovitost tomografa PET

Rekonstruirana koordinata PMT 1

-10 -5 0 5 10
x(mm)

Slika 5.11: Porazdelitev rekonstruiranih dogodkov na nasprotni fotopomnozevalki
pmtl pri pogoju, da je imel signal na pmt3 vrednost energije v okolici fotovrha.
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Poglavje 6

Meritve s tomografom PET

Namen meritev je bil oceniti prostorsko locljivost tomografa PET. Pred zacetkom
meritve sem izbral napetost na fotopomnozevalkah, Stevilo korakov vrtljive mizice
in velikost posameznega koraka vrtljive mizice. Napetost na fotopomnozevalkah sem
spreminjal od 750 V do 900 V. Vrtljivo mizico sem premikal po 5 korakov. Za celoten
krog rotacije sem moral premakniti mizico 958 krat. Cas zajemanja podatkov pri
posameznem polozaju mizice je bil 400 s.

Rekonstrukcijo prostorske porazdelitve radioaktivnega izvora sem opravil z od-
prtokodnim programskim paketom STIR (Software for Tomographic Image Recon-
struction) [I3]. Vhodni podatki, pri rekonstrukeiji slike, so pari tock na fotonskih
premicah. Program STIR, na podlagi dimenzije tomografa PET in vhodnih podat-
kov, dolo¢i sinogram. Za pretvorbo sinograma v rekonstruirano sliko porazdelitve
radioaktivnega izvora, sem uporabil metodo filtrirane inverzne projekcije.

Prva rekonstrukcija polozaja tockastega radioaktivnega izvora je pokazala, da lezi
center mizice izven centra tomografa PET (slika[6.I]). Opazimo lahko, da ima rekon-
struiran polozaj izvora obliko kroznice namesto tocke. Vzrok taksne rekonstrukcije
je v neujemanju osi vrtljive mizice s centrom obro¢a PET (slika [62]). Za uspesno
rekonstrukcijo polozaja tockastega izvora sem dolocil odmik osi vrtljive mizice (77)
v koordinatnem sistemu obroc¢a PET.

Premer kroznice (2R.) rekonstruiranega polozaja tockastega izvora nam do-
lo¢a velikost odmika osi vrtljive mizice iz centra tomografa PET 2R. = 2 |||,
[|I72]] = 3 mm. Koordinato odmika (y.) sem dolocil tako, da sem opravil rekon-
strukcijo polozaja pri zacetnem polozaju vrtljive mizice, y. = 2.4 mm. Iz vrednosti
||7e|] in y. sem izrac¢unal koordinato z. = 1.8 mm. Rekonstrukcijo, z upostevanjem
premika mizice iz centra, prikazuje slika [6.3l Transformacije koordinat opisujejo
enacbe: (G - ([€4)

Najprej je bilo potrebno vektorju (7), ki poteka iz centra tomografa do koordi-
nate na fotopomnozevalki, odsteti vektor premika mizice (7.), iz centra obro¢a PET

(slika [6.2]):
xq' = x4 — 20 (6.1)
Ya' = Ya — Ye (6.2)

Nato sem transformiran vektor (7;") zavrtel za negativen kot rotacije mizice (—¢):

4" = x4 cos(—p) — ya'sin(—p) (6.3)
ya" = x4 sin(—p) + ya' cos(—p) (6.4)
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Slika 6.1: Rekonstrukcija polozaja radioaktivnega izvora brez umeritve polozaja
vrtljive mizice.
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Slika 6.2: Polozaj mizice v sistemu obroc¢a PET. Transformacije koordinat opisujejo

enacbe: (6.1 - (6.4).
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Slika 6.3: Rekonstrukcija polozaja radioaktivnega izvora. Pri rekonstrukciji je upo-
Stevan premik mizice.
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6.1.

Prostorska loc¢ljivost v odvisnosti od napetosti

Koordinati 24" in y;” predstavljata transformiran polozaj zadetka na fotopomno-
zevalki, kjer je os vrtenja mizice v koordinatnem izhodiscu.

6.1 Prostorska locljivost v odvisnosti od napetosti

7 meritvami pri razli¢nih napetostih, sem opravil rekonstrukcijo polozaja izvora.
Histograme rekonstrukcije sem projiciral na os y. Projiciranim histogramom sem
nato prilagodil Gaussovo porazdelitev (slika [6.4]). 1z standardnega odklona o, prila-
gojene Gaussove funkcije, sem dolo¢il Sirino histogramov na polovi¢ni visini FWHM.
Vrednosti FWHM so tabelirane v tabeli G1l Locljivost tomografa je najboljsa pri
napetosti 820 V, kjer je FWHM = 4.33 mm.

U [V]

| 900 | 850 | 820 | 800 | 750

FWHM [mm]| | 5.22 | 4.66 | 4.33 | 4.72 | 5.41

Tabela 6.1: Prostorska locljivost tomografa v odvisnosti od napetosti.
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Slika 6.4: Prostorska loc¢ljivost tomografa v odvisnosti od napetosti.
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Poglavje 7
Ziakljucek

Pred izdelavo diplomske naloge smo si zadali cilj, da bomo napravili in umerili studij-
ski tomograf PET. Studentom medicinske fizike zelimo prikazati zgradbo tomografa
PET, nac¢in zajemanja podatkov in rekonstrukcijo slike.

V sklopu diplomske naloge sem postavil in umeril studijski tomograf PET. Pri
umeritvi tomografa PET sem najprej dolo¢il nivoje ni¢elne energije kanalov in po-
lozaje fotovrhov za vsak kanal fotopomnozevalke. Tako sem lahko relativno umeril
histograme naboja. Iz umerjenih histogramov naboja smo dolo¢ili koordinate tezis¢
nabojev na fotopomnozevalki. Segmentacija tezis¢ nabojev v mrezo doloca kristale
v katerih so bile zaznane interakcije anihilacijskih zarkov ~. Lege kristalov doloc¢ajo
koordinate zadetkov na fotopomnozevalki.

Iz postavitve detektorjev na obrocu PET in kota rotacije vrtljive mizice sem
dolo¢il prostorske koordinate zaznanih koincidenc¢nih zZarkov . Dolo¢ene prostorske
koordinate zaznanih koinciden¢nih zarkov « so bile vhodni podatki programskemu
paketu STIR, s katerim sem nato opravil rekonstrukcijo prostorske porazdelitve toc-
kastega radioaktivnega izvora ?’Na. Po prvi rekonstrukciji polozaja radioaktivnega
izvor sem opazil, da je center vrtljive mizice izven centra obroc¢a PET. Za uspesno
rekonstrukcijo polozaja sem prestavil koordinate zadetkov v sistem, kjer je os vrte-
nja mizice v koordinatnem izhodisc¢u. Najboljsa energijska locljivost tomografa PET
(FWHM/Ey) je bila od 12.7 % do 16.7 % pri napetosti 900 V. Prostorska lo¢ljivost
tomografa je bila najboljsa pri napetosti 820 V in je bila 4.3 mm (FWHM). Dolo¢il
sem tudi uc¢inkovitost koinciden¢nega zaznavanja zarkov v z energijo 511 keV pri
napetosti 800 V, ki je bila 47 %.
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