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UTICAJ IZBORA SCINTILACIONOG KRISTALA NA ODZIV DETE  KTORA
KOD PET UREDAJA

Rezime

Pozitronska emisiona tomografija (PET) je tehngibgbja pruza jedinstvene i izuzetne
moguenosti u funkcionalnoj dijagnostici u smislu da sen@u do sada najefikasnije i
najpouzdanije metode dolazi do informacije o biolghknj aktivnosti i ¢elijskom

metabolizmu u telu, oddevanjem t&ne lokalizacije i vrSenjem semikvantitativhe
procene distribucije radioaktivne supstance. U ov@du porede se karakteristike
nedavno uvedenih kristala na bazi IlutecijumaYRQ sa Kkarakteristikama
konvencionalnih  bizmut-orto-germanatBGO) scintilatora. Ispitane su slege

scintilacione karakteristike PET kristala: osetgt, energetska rezolucija, svetlosni
prinos, svojstvena energetska rezolucija, ateraaciraka kroz scintilacione kristale,
radijaciona duZina, Molijerov radijus, vreme ga&engvetlosnog impulsa u
scintilacionom kristalu, vreme preleta (TOF engim& of Flight”) i refrakcioni indeks.

Razmatran je uticaj fizko-hemijskih i elektdnih osobina scintilatora na odziv
detektora, uparenost svih parametara PET scindlatdimenzionisanje detektorskih
kristala, ,organizacija® u PET blok detektore i pawanje sa PET

fotomultiplikatorima, sve u cilju dobijanja Sto Kitatnije PET medicinske slike.

Klju éne reti: Pozitronska emisiona tomografija, scintilacionskai, odziv detektora.
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INFLUENCE OF THE SCINTILLATION CRYSTAL OPTIONON TH E
DETECTOR RESPONSE OF PET DEVICES

Abstract

Positron emission tomography (PET) is a technolbgy provides unique and exquisite
possibilities in functional diagnostics, in the serthat it is the most efficient and most
reliable method for obtaining information about diiemical activity and cellular
metabolism in the body, by determining exact |aalon and performing semi-
guantitative assessment of the distribution ofdaoctive tracer. This work compares
the characteristics of recently introduced lutetibased crystals (LYSO) to those of
conventionally used bismuth-ortho-germanate stails (BGO) The following
characteristis of PET crystals have been invesitaénergy resolution, scintillation
decay time, sensitivity, light yield, intrinsic egg resolution, atenuation of gama
radiation in scintilation crystal, radiation lengttime of flight, Moliere radius,
refraction index. The influence of scintilators’ysiical, chemical and electric properties
on the detector response are considered and adalggewell as the PET scintilation
parameters pairing, dimensioning of detector ctystéheir organizing in PET block
detectors and linking to PET photomultipliers, iallorder to obtain a higher quality of

PET medical image.

Keywords: Positron emission tomography, scintillation crijsi@tector response

Scientific field: Electrical Engineering

Special topic:Nuclear Engineering, Materials in Electrical Enginag
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1. Uvod

Pozitronska emisiona tomografija (PET) je neinvaai medicinsko-dijagnoska
metoda koja omogava vizuelni prikaz i semikvantitativnu procenu digiribucije
pozitronskih radionuklida u organima i tkivimé&me se dobijaju informacije o
biohemijskoj aktivnosti, ¢elijskom metabolizmu i eventualnim patofizioloSkim
procesima u telu. Radiofarmaci, koji se koriste kawr zra&enja u PET tehnici, sadrze
kratkozivee f+ emiterecija energija usled Kulonovih interakcija opada,irsaijalnih
energija (koje su u opsegu od 0.63 M&SF) do 3.35 MeV ¥Rb)) na 511 keV, kada
pozitroni ,zahvataju” elektrone i mehanizmom paaisko-elektronske anihilacije
proizvedeni parovi gama fotona se rasejavaju pddnugpd 180° (ténije 180°+0.5°,
zbog rezidualnog momenta pozitrona). Koincidentatektija ovih fotona, u zadatom
vremenskom intervalu, putem naspramno postavljeaimtilacionih detektora, duz
linije odziva, predstavlja osnovnu detektorsku raciju. Aktuelni detektorski sistemi
su konceptualno sastavljeni od 140-300 blokovslehna, sa preko trideset hiljada
individualnih kristala, konstruisanih u prstenasggometriji. U zadatim vremenskim
intervalima prikupljaju se informacije iz regije odteresa, koja se nalazi u vidnom
polju detektora. Sa viSe stotina miliona [da#m podataka rekonstruiSe se distribucija
radioakivnosti u tkivu. Pored pravih koincidentnilogaiaja, usled raztitih
mehanizama interakcije Zf@nja sa materijalom, javljaju se i nezeljeni digja
rasejanje (kada se jedan ili oba anihilirgrafmtona raseju pre nego Sto se detekuju) i
slieajni dogataji (kada se dva fotona nastala iz dva t@ai dogaaja detektuju u
koincidentnom vremenu) koje treba u Statojemeri neutralisati. Sa druge strane,
neophodno je smanijiti posledice nesavrSenosti satatektorskih kristala i njihove
geometrije, u cilju postizanja Stodeeefikasnosti detekcije.

Prvi i joS uvek aktuelni detektorski materijal kBET ureaja je BGO scintilator
(bizmut-orto-germanat, B&e;01,), koji se pojavio joS ranih 70-tih godina proSlog
veka. Zn@aj ove nuklearne dijagno&kie metode forsira tehnoloski progres, zldega
se razvijaju i implementiraju novi detektorski kak. Ispitivanja novih materijala, na
putu ka ,idealnom” scintilatoru, su trenutno zasao® na lutecijumu (Lu) sa cerijumom

(Ce) kao aktivatorom. Postoje dve aktuelne vemjeg kristala - LSO (lutecijum oksi-



orto-slilikat, LwSiGs:Ce) i LYSO  (lutecijum-itrijum  oksi-orto-slilikat,
Cex(Lui-yYy)21-xSiOs).

U ovom radu se detaljno ispituju scintilacione akderistike PET kristala:
osetljivost, energetska rezolucija, svetlosni minevojstvena energetska rezolucija,
atenuacijay zraka kroz scintilacione kristale, radijaciona idaz Molijerov radijus,
vreme gaSenja svetlosnog impulsa u scintilacionastatu, vreme preleta (eng. ,, Time
of Flight*, u daljem tekstu TOF), refrakcioni indekRazmatra se uticaj fiko-
hemijskih osobina scintilatora za detekciju, upastnsvih parametara PET scintilatora,
dimenzionisanje detektorskih kristala, ,,organizatij PET blok detektore, povezivanje
sa PET fotomultiplikatorima, sve u cilju dobijarg kvalitetnije PET medicinske slike.

Disertacija je organizovana u osam poglavlja.

Nakon ovog uvodnog poglavlja, u drugom su dbra osnovni pojmovi o
radioaktivnosti, jonizujéem zr&enju, primeni scintilacionih detektora u nuklearnoj
medicini, dozimetrijskim vedinama u nuklearnoj medicini i samoj nuklearnoj ncedi

Zatim su, u tréem poglavlju, obrdeni principi i tendencije razvoja savremenih
medicinsko-dijagnostkih disciplina: pozitronske emisione tomografijeE[® — uz
koncept proizvodnog sistema za proizvodnju PET ofadmaka, kompjuterizovane
tomografije i magnetne rezonance, problematikaidmiin konstrukcija kao i protokoli
za kontrolu kvaliteta PET udaja.

U cetvrtom poglavlju definisane su i objaSnjene kteaktike scintilatora za
PET detekciju: detaljan opis scintilacionog procgs®&gled glavnih PET scintilatora,
uticaj fizicko-hemijskih osobina scintilatora za detekciju, rge¢sku rezoluciju,
svetlosni prinos, svojstvenu energetsku rezolwszgjatilatora, vreme gasenja svetlosnog
impulsa u scintilacionom kristalu, vreme prelet®f), Molijerov radijus scintilacionog
detektora, uticaj scintilacionog kristala na makainu velEinu aksijalne komponente
oblasti koja se snima, PET blok detektori, R&®multiplikatori, refrakcioni indeks.

Eksperimentalni deo rada odnosi se na ispitivdaeakteristika scintilacionih
kristala: u petom poglavlju su opisane merne metodgstom nani eksperimentalnog
odrefivanja, a u sedmom se prikazuju i diskutuju ekspentalni rezultati i dat je
pregled aktuelnih istrazivanja karakteristika PEinslatora, kao i njihov zbirni uticaj
na dijagnostiki rezultat tj. medicinsku sliku.



Zakljucak ukazuje u kom pravcu treba da se sprovode d&tlazivanja PET
scintilacionih kristala sa akcentom na njihovu pikalu primenu u PET dijagnostici.
Teza se zavrSava sumiranjem ostalih @hhiaspekata koji doprinose razvoju PET-a.

U prilogu su predstavljene ragite metodologije odidvanja zastitnih barijera i
moguenosti za smanjivanje radijacionog izlaganja prafealno izlozenih lica u
PET/CT dijagnostikim centrima.



2. Primena jonizujuéeg zratenja u nuklearnoj medicini

2.1 Jonizujuée zratenje

Radioaktivnhost je svojstvo nestabilnih jezgaradi@gaktivnin izotopa) da se
spontano dezintegriSu i prelaze u stabilnija ifibéiha stanja uz emisijdestica i/ili
elektromagnetnog z¢anja.

Radioakivni raspad je spontani egzoenergetskigsokoji ne zavisi od kaline
radioaktivnih nuklida, temperature, pritiska, heskgg okruzenja, ali podleze istom
zakonu za svaki oddeni radioizotop. Parametar koji karakteriSe radivak raspad je
konstanta raspadd koja se definiSe kao verovati@ dezintegracije radioizotopa u
jedinici vremena. U vremenskom intervadti svaki atom radioaktivne supstance ima
moguenost da se dezintegriSe, Sto &nda ne postoji nikakva zakonomernost ké@
odrediti t&an ternutak raspada jednog radioaktivnog jezgra,utdom smislu
radioaktivni raspad predstavlja &hjni dogaaj. Verovatndéa raspada nestabilnog
izotopa u vremenudt je Adt. S obzirom da se vremenska odrednica izrazava u
sekundama (s) jedinica za konstantu raspada je AKS. u trenutkut postoji N
radioaktivnih jezgara, broj jezgara kog se dezintegrisati u vremedubice:

dN =-ANdt (2.1)
gde znak (-) dolazi zbog negativnog prirastajadragioaktivnih jezgardl u vremenu
dt. Uz uslov da je u trenutku= O bilo Ny pobuienih jezgara dobija se, nakon integracije
da je:

N(®) = Noe™ 2.2)

Dobijeni izraz predstavlja zakon radioaktivnogpada. Dakle, broj radioaktivnih
jezgara eksponencijalno opada sa vremenom. Vremkopa se broj radioaktivnih
jezgara smaniji na polovinu od svojeiptme vrednostNy naziva se vreme poluraspada i
ozna&ava saly; (slika 2.1). Lako se pokazuje da je vreme poluadapsa konstantom

raspada povezano preko relacije:

T2 =T- (2-3)



»
>

Broj radioaktivnih jezgara Z

»

Ty Vreme

Slika 2.1 Sematski prikaz radioaktivnog raspacdeon vremendy,; broj radioaktivnih
jezgara se prepolovi, nakorTy; broj preostalih radioaktivnih jezgarafi/2" (autorski

prikaz).

Srednji zivot radioaktivnog nuklida se dobija kada se zbir zivota svih nuklida
podeli sa ukupnim brojem atoma u uzorku. Jednostavizvodenjem iz zakona
radioativhog raspada dobija se da je ovo vreme utbrproporcionalno konstanti

raspada:

Y (24)

I pokazuje da se radi o vremenu za koje s&pn broj radioaktivnih jezgarly svede

na svoje-ti deo.

Osnovna vetiina koja se koristi pri procenidae radioaktivnih izvora ztgnja je
njihova aktivnostA, koja predstavlja broj raspada u jedinici vremetja,brzinu
dezintegracije nestabilnih jezgara:

At) = ‘d—N = AN = AN e
dt (2.5)
Jedinica za aktivnost u Sl sistemu je bekerel (B = 1 raspad/s. U praksi se koristi
i stara, tradicinalna, jedinica kiri (1 Ci = 310 Bq).



Takaie se definiSe i specifna aktivnost radioaktivnog izotopa, koja predstavij
aktivnost po jedinici mase ili po jedinici zapremjrpa se shodno tome izrazava se u
Bg/kg ili Bg/m®.

U prirodi postoje slede tipovi radioaktivnhog raspada: 1) alfa raspad, iGja a-
sestice*He (2p + 2n) iz jezgra); 2) beta raspadi (beta-mjrieta-plus i elektronski
zahvat; kod ovog tipa raspada dolazi do promendekizisanja jezgra uz doivanje
mase; 3) spontana fisija (Z4 =92 dolazi do procesa cepanja teSkog jezgra na dva
lakSa jezgra); 4) gama raspad prati pojavu alfetataspada (dolazi do emisije fotona,
pri ¢emu nema promene atomskog ili masenog broja).

Pri a raspadu dolazi do transmutacije elemenata (stvar@gtopa drugog
elementa), preciznije dobija se jezgro kod kogemgseni broj manji za 4, a redni broj

za 2:

Ay Ady, b2
7 X = 7Y +He™ _ (2.6)

Energije a ¢estica su u opsegu (4 - 8) MeV-a, pemu je energetski spektar
diskretan. Prata emisijay zra’enja takde ima diskretni energetski spektar. Domet
¢estica je do 10 cm u vazduhu, odnosno deseti diemetia ucvrstom materijalu, ali je
njena specitina jonizacija velika (red veline 100000 interakcija na svom putu, imaju
u vidu da je dijametar atoma ~i0) a da je energija jedne interakcije ~10eV), prir
kretanja reda 0,086 (c — brzina svetlosti).

Beta zr&enje se javlja u tri oblikgs- i p+ i elektronski zahvat, Sto je prikazano

izrazima:
B-: n- pte +v,
B+ p-n+e’ +y, 2.7)
EZ: p+te - n+vy,

gde swe* i ve antineutrino, odnosno neutrindije je postojanje u skladu sa zakonom o
odrZanju energije i zakonom o odrZanju nuklearnpigas Elektronskim zahvatom se
nage&e zahvataju elektroni iz K ljuske, jer je tamo waxtmaia njihovog nalazenja
najvea, da bi se zatim prazno mesto popunilo zahvatootjagmjih elektrona (uz
emisiju karakteristinog X zr&enja). Raspodela energije izdueneutrina/antineutrina i
e (+, -) je statistike prirode tako da, za date uslove transformagijéestice imaju

kontinualan spektar energija, od nulte do maksima(koja predstavlja energiju



transformacije, opseg (0,025 - 3,15 MeV). Brzihéestica je u opsegu od 25% do 99%
brzine svetlosti. Dometi u lakim materijalima neelpze nekoliko milimetara, u
vazduhu nekoliko metara. Po pravildestice su prgeney emisijom.

Spontana fisija se javlja kod teSkih jezgara. d pfjoces cepanja teSkog jezgra na
dva lakSa jezgra koja se zovu fisioni fragmentip&ge se ne vrSi na dva podjednaka
fragmenta, vé postoji odréena verovatnéa da mase fragmenata stoje u ddreom
odnosu. Pri fisiji se oslolda energija, tako da je posle fisije svaki nukleanoko 1
MeV ¢vr&e vezan u fisionom fragmentu nego wemom jezgru. Prilikom svake fisije
oslobodi se energija od oko 250 MeV. Ovu energipsenfisioni fragmenti u vidu
kineticke energije, 2—3 osloldena neutrona kao j-zratenje. Oslobdeni neutroni
omoguiavaju razvoj i odrzavanje laanih reakcija u reaktorima.

Emisijom yfotona ne dolazi do formiranja novog jezgra¢ gamo do relaksacije
postoj€eg jezgra i samim tim je nag&e posledicar i S raspada u kojima se obrazuju
jezgra potomaka, koja su tege u pobdenom stanju. Dok je kodestEnog zr&enja
prodornost proporcionalna energiji, kpdzratenja je drugéiji princip interakcije sa
materijom. Po teoriji uzanog snopa, ucsliu monoenergetskog zenja,y fotoni se iz
primarnog snopa uklanjaju iskfivo apsorpcijom tako da broj fotona, odnosno iriedzi

yzraenja opada po eksponencijalnom zakonu:

| =107, 2.8)
Brzinay fotona je jednaka brzini svetlosti, a domet testiipeskon&an.

Na osnovu teorije talasn@stinog dualizma, niskoenergetski fotoni se vise
pona3aju kao talas, a visokoenergetskidestica. Sto je W@ energijeE, tj. frekvencija
zraéenjav, odnosno manja talasna duzihao je zr&enje prodornije:

E=hv= he
A (2.9)
gde suh- Plankova konstantacibrzina svetlosti.

Spektary zratenja se preklapa sa spektrom Xémmga, tj. razlika u energijama
ovih delova spektra elektromagnetnogcerga postoji zbog razlike u poreklu— dgk
zra&enje nastaje promenama u energetskim stanjimage2geraenje nastaje usled

interakcija sa elektronskim om@tm atoma.



Medicinska primena jonizufeg zr&enja krée se u opsegu energija (20-3350)
keV [1]. Teoretski usvojena granica izduenejonizujéeg i jonizujiteg zr&enja je 12.4
eV (dovoljnoj da razbije kovalentnu vezu u molekwode), Sto odgovara talasnoj
duzini fotona od 100 nm, i nalazi se u ultralgdsitoj oblasti elektromagnetnog spektra.
Iz prakticnih razloga za donju granicu pri kojoj gje jonizujute zr&enje uzima se 5
keV: sa jedne strane, zbog merljivosti (ne mozézgssiti tacno, brzo i lako zréenje
niskih energija), sa druge jonizacije &aja energija manjih od ove energije ne daju
zna&ajne biolosSke efekte.

Vestaki izvori zratenja dele se na utaje koji proizvode radioaktivno ztanje
(medicinsko-diagnostki ili detektorski uréaji na bazi primene X-zraka) i veska
radioaktivne materijale (primeri:a ¢estice -**Am (detektori dima)s (**C (starost
fosilnih ostataka)y zraci - *™Tc (nuklearna medicina — dijagnostika}!l (nuklearna
medicina — terapija)).

Kada je ré o ¢estécnom zr&enju (@, ), u procesu jonizacijéestica potpuno gubi
energiju i zaustavlja se, a put koji pri tomeda@aziva se trag. Srednja vrednost duzine
tragova monoenergetsk#estica iste vrste predstavlja domet. Projekcijgamaa pravac
upadnog snopa naziva se dubina prodiranja (kojavgk manja od dometa). Mo
zaustavljanjaAE/4x) predstavlja srednji gubitak energife) (po jedinici préenog puta
(X). Speciftna jonizacija ({4E/4x)/W) predstavlja ukupan broj jona koji proizvede
jonizujuée zra&enje u nekoj sredini po jedinici mikenog puta, gdeN predstavlja
energiju potrebnu za proizvodnju jednog jonskog apar posmatranoj sredini
(konstantna vrednost u Sirokom intervalu, pa jecg@®a jonizacija srazmerna gubitku

energije).

2.2 Interakcija y zraéenja sa materijalom

U interakciji fotona sa elektronima i protonima Zeod@i do elastnog i
neelasitnog rasejanja i apsorpcije. Ovi procesi daju irkeija elektromagnetnog
zraenja sa materijom odtenu specifinost u odnosu na korpuskularnacaemrga. Od
devet moguih procesa interakcije fotona sa materijom, trzeaajna pri medicinskoj

primeni yzraenja: fotoefekat, Komptonov efekat i proizvodnjagpalektron-pozitron.



Fotoelektréni efekat je proces u kome foton interaguje satedebm u omotéu
atoma, nakoega nestaje, a oslatemse elektron. Energetski bilans pri fotoefektujeat
izrazom:

hv=A+A+eU, (2.10)

gde su: b- frekvencija fotonaA; — jonizaciona energija potrebna da elektron napusti
atom (za metale se ona moZe smatrati jednakom paulimetal sadrzi veliki broj
slobodnih elektrona)y — izlazni rad elektrona iz materijala, koji predfa minimalnu
energiju koja je potrebna da bi elektron napusterginu odrdenog materijalalJ, —
kineticka energija fotoelektrona.

Verovatn@a fotoefekta je srazmer/E® (Z-atomski brojE-energija), gde sbl
krece u vrednostima iznde 4 i 5 [2]. Dakle, efikasni presek za fotoefekatizito zavisi
od rednog broja atoma radne sredine, Sto ukazuje da su materijali velikog rednog
broja dobri apsorberi elektromagnetnogéerga. Sa iste stranegigledno je predstavija
dominantan proces na niskim energijama (elektrewnS¢e vezani za jezgraie
interagovati), dok na visokim energijama postajeeraarljiv.

Komptonovo rasejanje je rasejanje fotona na slobodelektronu ili na vezanom
elektronucija je energija veze mnogo manja od energije upgdotona. Na slici 2.2

Sematski je prikazano Komptonovo rasejanje.

hv

ANNANNANNNN
\/\/\/\/\/\/\/\/

Slika 2.2. Sematski prikaz Komptonovog rasejaajadrski prikaz).

Primenom zakona odrZanja energije i &oke kretanja dobijaju se slede
relacije:

hv' = hv (2.11)




hv

(1-cosb)

CZ
hyv
m.c?

e

T=hv-hy'=hy| %
1+

(2)12

(L-cosb)

hv
m.c?

e

ctgg = L+ )tgg

(2.13)
gde suhv - energija upadnog fotondjv' -energija sekundarnog fotona;- kineticka

energija elektrona nakon sudanay- masa elektronag — brzina svetlosti;f- ugao
izmedu pravca kretanja upadnog i rasejanog fotaha;ugao izméu kretanja upadnog

fotona i elektrona nakon rasejanja. Verovam&omptonovog efekta srazmernaZje
[2].

Kada je energija fotona ¥a od dvostruke vrednosti energije mirovanja elaidro
(1.022 MeV), u polju jezgra moze @dado stvaranja para elektron — pozitron. Ukoliko
foton ima véu energiju od ove, viSak energije se raspodelprgiu dvecestice u vidu
kineticke energije. Elektron i pozitron se usporavaju adsn kroz koju prolaze.
Pozitron ima mali domet reda mm, tj. sudarima satebnima gubi energiju sve dok mu
ona ne opadne na ~511 keV-a kad dolazi do konkteefekon&nog efekta), nastajanja
dva fotona sa energijama 511 keV koja se rasejg@juwpruzenim uglom (slika 2.3):

e te — yty (2.14)
gde swe’ -pozitron,e - elektron, y - foton.

Generalno, anihilacija u fizici predstavlja proee&ojem se&estica interaguje sa
svojom anitesticom. Zakoni odrZzanja energije i impilsa mordgauvaze, uz odrZzanje
nultog zbira kvantnih brojeva. Nastghfotoni nemaju masu mirovanja, Sto Znda
dolazi do dezintegracije materije (na latinskomazmanihilacija zné ,nestajanje”).
Pozitron neposredno pre interakcije préakdi ne izgubi potpuno energiju do 511 keV-a,
pa par elektron-pozitron ima izvesni linearni motr#rogéega se fotoni ne rasejavanju
pod opruzenim uglom, ¥epostoji izvesna nelinearnost, zbog rezidualnog e
pozitrona u trenutku anihilacije (do 8,B]). Verovatn@a za pojavu ovog efekta je
srazmern@*InE [2].

Pored primene u PET medicinskoj dijagnostici (garfegoni dobijeni u

anihilacionom procesu su inicijalna pobuda odgguéila PET detektoragcije se
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karakteristike ispituju u ovom radu), pozitron-dlek anihilacioni proces nalazi
primenu i u PET spektroskopiji, kao 1 za merenjanfiggve povrSine i provodne
strukture u metalima.

Slika 2.3 Anihilacija para pozitron-elektron, kazultat3+ raspada. Sa ¢e ozn&en
pozitron, éje elektrony je neutrino, & su ozn&eni rasejani fotoni energije 511 keV-a

(autorski prikaz).

Razmatrajai dominantnost efekata u zavisnosti od energijenajici u vidu
efikasne preseke/verovati®y zakljuwuje se da je Komptonov efekat prisutan u celom
energetskom intervalu energija koje se koriste klearno-medicinskim primenama
jonizujuteg zrd&enja, da je fotoefekat dominantan na nizim enempjaa da kreacija
parova elektron — pozitron postaje dominantan @owe energijama iznad 1022 keV
(slika 2.4).

Umesto emitovanja gama fotona, pdbno jezgro mozZe svoju energiju
pobuiivanja predati elektronu iz K ljuske, kdje biti izba&en sa kinetikom energijom
jednakoj razlici energije ekscitacije i energijegelektrona u atomu. Nastala vakancija
u K ljusci se popunjava elektronima sa viSih enskgh nivoa, uz emitovanje

karakteristtnog X-zr&enja. Proces se naziva unutrasnja konverzija.

2.3 Primena scintilacionih detektora u nuklearnoj nedicini.
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Jonizujiée zr&enje razlgitim mehanizmima interaguje sa efikasnom (osetijiyo
zapreminom detektora kao Sto su jonizacija, seicifs, termoluminiscencija... Posle
prolaska zréenja kroz krittnu zapreminu detektora dolazi do promena u tojisred
koja moze biti u gasnom, @eom ili ¢vrstom agregatnom stanju. Takve promene daju

rezultat detekcije zt@nja.

120

80

Dominantan efekat
proizvodnje parova

Dominantan
fotoefekat

Atomski broj apsorbera Z

40 Dominantan
Komptonov
efekat
0 | | | ;
0,01 0,1 1 10 100

Energija fotona (MeV

Slika 2.4 Zavisnost tipa interakciyezratenja od atomskog broja materijala i

energije fotona [2]

Za detekciju jonizujéeg zr&enja ne postoji idealni detektor &v@ptimalni, za
odrelene tipove zr@enja i odgovarajie opsege energija. Detektori mogu biti
elektricnog ili vizuelnog tipa, u zavisnosti od toga kojori&ni efekti sluze kao
indikacija prolaska zkgenja. Kod vizuelnih detektora, informacije o &naju se dobijaju
preko hemijskih, toplotnih ili svetlosnih promerneazvanih zréenjem. Tu ubrajamo
maglenu komoru, mehurastu komoru, vanoi komoru, fotografske emulzije. Za
razliku od njih, elektdnim tipom detektora informacije o Zfenju dobijaju se u vidu
kontinualne struje ili niza elektmih impulsa. Ovoj grupi pripadaju: jonizaciona

komora, proporcionalni braja GM broja&, poluprovodniki, scintilacioni i
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Cerenkovljevi detektori. Detektori koji daju pojedime informacije o prolasku
jonizujuteg zr&enja kroz efikasnu zapreminu detektora nazivajlgasi. Brojaci
direktno broje dog#aje interakcija u detektorskoj sredini bez obzisanjihovu prirodu

i energiju. Detektori koji pored toga Sto broje digje mogu da odrede i energiju
incidentnog zré&enja nazivaju se spektrometri. Ovde spadaju gasopgocionalni
brojaci, scintilacioni detektori, poluprovodtki (silicijumski i germanijumski)
detektori. Urdaji za procenu doza idme doza zréenja nazivaju se dozimetri (film
dozimetar, termoluminiscentni (TLD), ogki stimulisani luminiscentni (OSL),
elektronski (poluprovodgki) dozimetri).

Predmet ovog rada su karakteristike scintilaciatgtektora koji se koriste u PET
dijagnostici. Sustina rada scintilatora je pojawaorfoscencije — emisije svetlosnih
kvanata pri deeksitaciji poldanih stanja molekula, nastalih interakcijom sazapiim
zraenjem. Postoje i drugi procesi, pored fluoroscenckojima se u scintilatoru
proizvodi vidljiva svetlost (fosforescencija ili lmkena fosforescencija, a predstavljaju
nezeljene efekte koje treba minimizovati). Primen&tomultiplikatorskih cevi, ili
putem novih poluprovoddkih reSenja, emitovana svetlost se prevodi u ataktr
signal. Spektralna osetljivost fotomultiplikatoreeia da bude prilagena opsegu
talasnih duzina svetlosti koja nastaje u scintdaom materijalu.

Scintilacioni detektori dele se na neorganske gkigrakteriSe visok prinos,
dobra linearnost, relativnho spor odziv, a koristeza detekcijly zratenja) i organske
(te¢nosti i plastike; koji imaju brzi odziv, ali su g svetlosnog prinosa; a koriste se
za detekcijys zratenja i brzih neutrona). Tipan neorganski scintilacioni detektor je
proziran monokristal kod koga su valentna i provdona odvojene energetskim
procepom od 5 eV ili vam, Sto se n&eXe obezbéuje dopiranjem kristala
aktivacionim jonima. Najpoznatiji predstavnik oveuge je natrijum jodid aktiviran
talijumom (Nal:Tl). Glavni kvaliteti su mu odlan svetlosni prinos i linearni odziv
na elektrone iy zrake u Sirokom opsegu energija. Sa druge straheg male
efikasnosti detektora iznad 200 keV-a (kao rezuiteske osetljivosti i relativno
malog atomskog broja), zatim dugog vremena gaSewj@tlosnog impulsa u
scintilacionom kristalu, duge radijacione duZzinelikog Molijerovog radijusa, kao i
izrazene higroskopnosti, lomljivosti i podloznosgirmickim oSte&enjima, ovaj tip

detektora se ne koristi u pozitronskoj emisionanografiji. Za energijeyzratenja u
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konvencionalnoj nuklearnoj medicini (gde se &edje koristi *°™Tc sa

monoenergetskimy zraenjem energije 140 keV), efikasnost ovog detektmra
odlicna, pa se zbog izvanrednog svetlosnog prinosa ativab niske cene
upotrebljava decenijama. Za potrebe PET dijagnestidkom 30 godina razvoja
koristile su se mnoge vrste scintilatora od kojihrajvazniji¢ist neorganski kristal
bizmut-orto-germanat (BGO) i cezijumski dopiranadglinijum silikat (GSO:Ce), a
u novije vreme aktuelno je ispitivanje primene tijigm oksi-orto-silikata (LSO:Ce),
lutecijum itrijum oksi-orto-silikata (LYSO:Ce), latijum-aluminijum perovkita
(LUAP,Ce) i lantan bromida (LaBr.Ce).

2.4 Dozimetrijske veltine u medicinskoj fizici

Fundamentalna dozimetrijska J@fia je apsorbovana doza. Ona predstavlja
srednju energijudE) po elementu zapremine koje jonizéguzra&enje jonizacijama i
ekscitacijama deponuje u jedinici madel neke materije:

p- &E
dmr (2.15)
Radi se o univerzalnoj vélni, jer se odnosi na sve vrste &aja i sve vrste materijala.
Jedinica je Grej: 1Gy=1J/1kg.

Ja&ina apsorbovane doze definiSe se kao apsorbovaraaw@edinici vremena, a

izrazava se u Gy/s:
o =dP
dt (2.16)

Sa aspekta zaStite od &aja neophodno je kvantifikovati bioloski efekt &aja
u tkivu. Pored apsorbovane doze, na bioloSke prerdetuju i drugi faktori od kojih su
najzn&ajniji vrsta zr&enja i radioosetljivost oztenog tkiva. Ekvivalentna doza
uratunava i bioloSki efekat vrste zinja preko tzv. radijacionog tezinskog faktora
Takowg za X,y zrake i elektrone iznosi 1, za protone 2gz®stice i fisione fragmente
je 20, a za neutrone je kontinualna funkcija u zawsti od energije neutrorg, pri

¢emu postoje tri klase (u zavisnosti od toga da Ej <1MeV, 1MeV < E, <50MeV,
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odnosno E, >50MeV) [4]. Odgovarajda veza izméu apsorbovane i ekvivalentne

dozeH je:

H: (S = ZWRDT,R
R (2.17)

gde sWiH; - srednja apsorbovana doza u tkiw, - radijacioni tezinski faktor, @ .-

apsorbovana doza u tkivu. Jedinica za ekvivaledtnu je Sivert (Sv).
Efektivna doza uzima u obzir da efekti &gnja zavise i od radiosenzitivnosti
ozraenog tkiva/organa. DefiniSe se kao zbir ekvivalémtdoza u svim tkivima i

organima pomnozenim odgovaré&jm tkivnim tezinskim faktorima:

E=> WHg,
T (218)

Koliki je znaaj ukljucivanje tkivnih tezinskih faktora moze se zakKlju iz
¢injenice da su, po aktuelnim procenama, kostna debelo crevo, plta, Zeludac
Zlezde, a u odnosu na Stitnu Zlezdu i jetru triap[#]. Na osnovu efektivne doze
procenjuje se verovatta ponecijalnog bioloSkog efekta jonizé@g zré&enja. Jedinica
je takaie Sivert (Sv).

Ja&ina efektivhe doze predstavlja efektivnu dozu uneivremena. Izrazava se u
Sv/s. Zavisi od aktivnosti radioaktivnog izvora,st& zré&enja, pozicije izvora i
rasporeda neradioaktivnih materijala koji se nalaresiu izvora i mesta gde secjaa
efektivhe doze procenjuje.

Efektivha doza nije merljiva veéina. Za procenu izlozenosti jonizégim zra&enju
koncipirane su operacione dozimetrijske &eak. One povezuju nivo spoljasSnjeg
ozr&ivanja sa vrednd$l efektivnhe doze, odnosno ekvivalentne doze u Kodicnom
saivu. Definicije operacionih vetina baziraju se na vrednosti doznog ekvivalenta u
odreienoj ta&ki unutar geometrijskog fantoma, ICRU (“Interna@rCommission on
Radiation Units and Measurements”) sfere ¢plo cilindara), ispunjene tkivnim
ekvivalentom gustine 1g/cinsastava 76.2 % O, 11.1 % C, 10.1 % H, 2,6 % Ng ko
adekvatno aproksimira rasejanje i atenuacijdeang u ljudskom telu.

Ambijentalni dozni ekvivalentH*(d), u taki realnog polja zréenja, je dozni
ekvivalent koji bi bio proizveden odgovarépn “upravijenim* i “Sirokim®

radijacionim poljem u ICRU sferi na dubidi na radijus vektoru suprotnom pravcu
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upadnog zréenja. Kao rezultat imaginarnog usmeravanja i peoga radijacionog
polja, ambijentalni dozni ekvivalent postaje nesam od ugaone raspodele¢amja u
stvarnom polju, i obezldeje konzervativhu procenu efektivhe doze. Zatciitavanje
dozimetra treba da bude izotropno. U praidim smislu se koristi*(10), za prodorno
zraenje, iH*(0.07) za procenu povrsinskog izlaganja (koza).

Li¢ni dozni ekvivalenHp(d) (gde jed :{ 1Q0.07,3}) predstavlja dozni ekvivalent
u mekom tkivu, na dubird ispod odrdene t&ke na ljudskom telu (10 mm za celo telo,
0.07 mm za povrSinsko izlaganje 3 mm za procenoz&losti 6nog sa@iva).

Ambijentalni dozni ekvivalent predstavlja precizrpodatak, jer direktno meri
dozu/j&inu doze na odreenom rastojanju od izvora, ali treba da bude pazmegme
izlaganja. U nuklearnoj medicini, porédp(10), obavezan je monitoring ekstremiteta
profesionalno izlozenih licalp(0.07), zbog manipulacije sa radioaktivnorniestima,
a na mestima sa procenjencive izlaganjem koriste se i elektronski dozimetri.

Danasnji PET uiji su najeXe u sprezi sa kompjuterizovanom tomografijom
(CT), gde se koriste spedifie dozimetrijske valine — CT dozni indeks - CTDI
(Computed Tomography Dose Injle®LP (Dose Lenght Produg{5]. Sa druge strane,
kod PET/CT studija uticaj CT komponente u dozinjgtom smislu je zanemarljiv sa
aspekta zastite profesionalno izlozenih lica, & rdpminantan ni kod izlozenosti
pacijenta, obzirom da se CT upotrebljava timeslu¢ajeva samo za izradu topograma,

ili se radi takozvano niskodozno (ethgw dosg(LD) ) CT snimanje.

2.5 Nuklearna medicina

Nuklearna medicina je grana medicine koja u prakgistira viSe od sedamdeset
godina, kao interdisciplinarna Kklitka grana i predstavlja primer integracije
medicinskih i drugih nainih disciplina (elektrotehnike, fizike, faramacijaemije).
Moze arbitrarno da se podeli na funkcionalnu digsiiku (in vivo: informacije o
funkciji organa odnosno tkiva u cilju uttivanja eventualne promene u funkciji; in
vitro: razna ispitivanja koja se obavljaju van klidg tela — ng@e&e na uzorcima krvi,

u cilju odretivanja nivoa hormona, vitamina ili lekova) i terapsku

(radioimunoterapija) - za dopunski tretman tumaxkam primene hirurskih intervencija
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i/ili hemioterapije [6]). Imajdi u vidu ima jedinstvene mognosti u smislu
molekularne dijagnostike, u poslednjoj deceniji mgklearna medicina intenzivno
razvija, sa spregom tehnoloskog napretka i razwoyah radiofarmaka.

Radioizotopi se injektuju u organizam, u obliku gpdno sintetisanog
radiofarmaka, oldno aplikacijom radioaktivnhe supstance intravenoziinesena
radioaktivna supstanca se u atbeom vremenskom intervalu distribuira putem krvi po
celom organizmu, ali se u zavisnosti od afinitedtevat i organa prema odienim
radiotraserima, tj. obeleziviena, u pojedinim organima se duZe zadrzava ili p§au
te se na taj ran vrSi detekcija distribucije radiofarmaka, kojee@stavlja osnovu za
formiranje medicinske slike u nuklearnoj medicitevor zra&enja je do iniciranja
radioaktivna ténost, a nakon aplikacije postajevek — pacijent. Detekcija Ztanja se
vrSi pogodnim scintilacionim detektorom koji odgoaatipu i energiji zréenja
primenjenog radioizotopa. Detektuju se pojedmafotoni iz svakog raspada ili
simutano dva fotona koja nastalju pozitron-elekt@arhilacijom, na&emu je utemeljena
PET dijagnostika. Hibridni sistemi kombinuju nuklea-medicinske tehnologije
standardno sa CT skenerom (er@omputerized Tomograplijygde se primenjuje

transmisija X-zraka kroz tkiva i organe.
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3. Savremene medicinsko-dijagnostke discipline

3.1. Pozitronska emisiona tomografija

Pozitronska emisiona tomografija (PET) je nukleammedicinska tehnika
slikanja. Reéi u nazivu ukazuju na sleée 1) pozitronska — kor&nje radioaktivnog
(pozitronskog) obeleziva; 2) emisiona — emisija fotona; 3) tomografijarformacije
su tomografski preseci, tzv. slojevi.

PET omogudava vizuelni prikaz i semikvantitativnu procenu disdribucije
pozitronskih radionuklida u organizmu. Time se o#ya jedinstvene i izuzetne
moguenosti u funkcionalnoj dijagnostici prvenstveno olugkih, ali i neuroloskih,
kardioloskih, infektivnih i inflamatornih oboljenjau smislu da se pomio do sada
najefikasnije i najpouzdanije metode dolazi do infacije o biohemijskoj aktivnosti,
¢elijskom metabolizmu i eventualnim patofizioloSkprocesima u telu (slika 3.1).

Slika 3.1 Demonstracija PET tehnike: reljefom selmlizuje funkcionalna

dijagnostika. Pronalazenje ciljane funkcionalneinfacije se postiZze kotiénjem
adekvatnog radiotrasera (primer autora).
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Radioizotopi koji se u ovoj dijagnokioj metodi koriste su kratkoZzive f°
emiteri, koji postizu stabilnost kroz nuklearnungenutaciju protona u neutron. Radi se
0 izotopima elemenata od kojih suc¢isgena bioloSka jedinjenja, kojéine osnovu
fizioloSkih procesa u organizmu. PET radiotrasesji ksu se dosad Koristili imaju
inicijalne energije u rasponu 0.63 MeV®R) — 1.72 MeV {°0) (zavisi od vrste
pozitronskog emitera, Tabela 3.1). Interakcijamalsalinim tkivom energija pozitrona
opada na 511 keV-a, kada interaguju sa elektroninm@ehanizmom pozitronsko-
elektronske anihilacije dobijeni parovi gama fot@®arasejavaju pod uglom od ~£80
(180° +0.3), kao posledica toga $to pozitroni anihiliraju mego $to potpuno izgube
svoju kinetéku energiju, tj. poseduju neki impuls u trenutkuh@acije, pa saglasno
zakonu odrzanja impulsa proizvedeni fotontediti emitovani duz jednog pravca).

Parovi gama fotona se detektuju u koincidentnormerau u naspramnim detektorima.

Tabela 3.1 Fizike karakteristike dominantnih PET radioizotopa

) ~ | Vreme poluraspadal Maksimalna (i srednja | Maksimalni pozitronski
Radionuklid . _ _
T12(S) energija) pozitrona (keV) domet u vodi (mm)
F 109.8 635 (250) 0.5
He 20.4 970 (390) 1.1
0 2.07 1720 (740) 2.5
N 9.96 1190 (490) 1.3

PET sistemi koriste sustinski istu tehnologijueteije kao konvencionalne gama
kamere. Dakle, detektuju se i broje fotoni kojiipotod ciljanog organa i mapiraju se
individualni scintilacioni dogdaji u prostornoj konfiguraciji koja kreira sliku gana.
Medutim, PET tehnika ima nekoliko z&anih razlika u poréenju sa tzv.
konvencionalnom nuklearnom medicinom.

Prvo, koriste se radiofarmaci na bazi biogenihtdpa ¢ime je omogdeno
pracenje fizioloskih, patofizioloskih i funkcionalnirgmena u organizmu.

Drugo, standardni zahtevi za kolimacijom su redwakn. Sve gama kamere
koriste olovne kolimatore radi dobijanja ispravné&rmacije o poziciji radiotrasera, ali
se time dosta fotona odbacKod PET-a, kolimacija se postize prihvatanjem
koincidentnih dogdaja, postavljanjem koincidentnog prozora, pa jeziroon da se

kolimacija ostvaruje elektronski, osetljivost Zapo vea.
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Trece, zbog razlika u energijamazraka koje se koriste kod PET-a, u odnosu na
konvencionalnu nuklearnu medicinu (511 keV nasuf#ft keV, za ngpse korigeni
9mre) potrebni su specifini detektori sa véom efikasnodu na tim energijama i raznim
drugim zahtevnim osobenostima, i Sto sé& tsamih kristala i u pogledu prége
elektronike.

Cetvrto, zbog kori&nja kratkoZivéih radionuklida, povéane efikasnosti
detekcije i zn&ajno manje atenuacije (samoapsorpcije) gama fatom@anizmu (zbog
nize vrednosti koeficijenta atenuacije na energgama PET-i u odnosu ha
konvencionalnu nuklearnu medicinu) manja je efeldivloza, a time i bioloski efekat
jonizujwéih zratenja.

Hemijsko-bioloSki princip dobijanja dijagno&ite informacije kori8enjem trasera
je u tome Sto trasirani molekul ima blokiran ili np@ dinaméan metabotki put. U
slutaju nage&e kori&enog radiofarmaka, 2-deoksi-ZK) fluoro-D-glukoze (FDG-a),
dolazi do prekida procesa glikolize, tj. dok secahi Séer razgrduje do krajnjih
produkata — ugljen-dioksida i vode, fosforilisalD& ostaje metabalki zarobljen.
Ostali bioloski mehanizmi od zéaja za PET su metabolizam amino kiselina (npr. kod
1C-metionina), metabolizam nukleinskih kiselina (npfF-tirimidin), mehanizam
protoka (kod">0-H,0 radiofarmaka). PET sistemi sa najzastupljenijmiafarmakom
FDG se najviSe koriste u onkologiji - preko 90%\Jino snimanja se vrSi sa njim.
Tumorske celije su metabodki aktivnije i na osnovu standardizovanog merila
regionalne koncentracije radiotrasera (SUV eb@ndard Uptake Valyeodreiuje se
stepen maligniteta. Odgovarégu porg@ienje PET slika raalitih pacijenata vrsi se
kalibracijom PET podataka prema koncentraciji aktsti i zatim normalizaciji radi
analize u pogledu injektovane aktivnosti i maseijpata. SUV faktor se definiSe na
sledei natin:

_ koncentraia aktivnostiu tkivu [Bg/g]
admistrira\aaktivnost[Bq]/masatela{g] '

Suv (3.1)

lako je koncept saSUV faktorom jednostavan, zbog individualne nespé&uifsti

metabolékih problema i neukljcivanja svih funkcionalnih varijabli, zahteva razne

vidove korekcija i ogradava uspeh u smislu apsolutne validnosti rezultata.
Radiofarmak sa pozitronskim emiterom, koji se aménozno injektuje, nakon

odraienog vremena (z&F oko 1 h) se inkorporira u bioloski aktivne molikioji se
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ukljuéuju u metabotike procese, koncentrdju se u regionima gde je poviSen
metaboléki nivo. Nakon emisije, pozitroni gube energiju idacijom unutar tela
pacijenta. Kad im energija sa inicijalne, koji wd vrste radionuklida (Tabela 3.1),
opadne na ~511 keV-a dolazi do anihilacione ikigja. Treba naglasiti da dobijena
slika nije slika raspodele radionuklida, ¢veaspodele pozicija gde su se anihilacije
dogodile. Samim tim postoji izvesno zaéeuje slike kao posledicgnjenice kon&nog
dometa pozitrona u tkivu, ali ono nije izrazitoogbkontinualne energetske raspodele
f* cestica. Tokom dijagnostikovanja pacijent je pozigian na pacijent stolu, koji se
impulsno pomera za odtene duzine, tzvbed pozicije, pa se u zadatom vremenskom
intervalu prikupljaju informacije, iz regije od eresa ROI, eng.Region of Intere$t
koja je u ,vidnom polju” detektoraFQOV, eng.Field of View.

Aktuelni PET detektorski sistemi su konceptualnastavijeni od 140-300
blokovskih celina, sa i preko trideset hiljada indualnih scintilacionih kristala, u
prstenastom ,gentriju“. Koincidentna detekcjjaotona, u ogratenom vremenskom
.prozoru” koji se ostvaruje koincidentnim AND kolgnoamoguéavajii da se odvoje
impulsi koji potEu od istog anihilacionog dodaja. Sa viSe stotina miliona béaih
podataka rekonstruiSe se distribucija radioakivnd3menuto je da postoji izvesna
nekolinearnost anihilacionif fotona. Jasno je da Sto su dimenzije, odnosnojaaga
izmedu detektora vée, to¢e zamienje iz ovog razloga biti izrazenije.

Pored pravih koincidentnih dodma dolazi i do nezZeljenih dodma: rasejanja
(kada se jedan ili oba anihiliranaotona raseju pre nego Sto se detekuju) égghih
koincidentnih detekcija (kada se dva fotona od dwaicita dogaaja, detektuju u
koincidentnom vremenu reSavanja), Sto je predsmgljna slici 3.2. Rasejanje se ne
moze meriti direktno, Wese procenjuje iz dobijenih podataka. &lme koincidencije su
proporcionalne proizvodu vremenske rezolucije idtaga broja pravih koincidentnih
dogaiaja, odakle se zakiuje da rastu sa pot@njem aplikovane aktivnostcifne
maskiraju prave koincidencije), a opadaju sa snmgeje vremenske rezolucije. Treba
zapaziti, na slici 3.2, da dosjgesliajnog y-zraka ne mora da bude EOV-a, v&
rasejani fotoni mogu da da iz bilo kog pravca. Dva koincidentna detekcioongataja
povezuje tzv. linija anihilacij&.OR (eng.Line of responge Kada foton interaguje sa
scintilacionim detektorom, prelazi izvesnu distaqee konvertovanja u svetlost. Ako

dolazi iz centraFOV-a, LOR ¢e najverovatnije biti korektno lokalizovana; Sto se
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anihilacija desila dalje od centra FOV-a manja g¢eovatnéa dace LOR biti ispravno
izracunata, tj. postoji mogunost da se foton raseje na kristalu pod nekim ugjmnda
nastavi put ka drugom kristalu pre produkcije sy&ibg impulsa.

Sofisticirani korekcioni modeli zasnovani na vrersldm i energetskim
prozorima su razvijeni da se eliminiSe uniformnasistematska devijacija rasejanih i
slicajnih y-fotona. Na makro nivou, mehanizmi rekonstrukcijeb&r da smanje
posledice nesavrSenosti samih detektora i njih@gergptrije, kao i pomeranja pacijenta

tokom snimanja.

Slika 3.2 Koincidentni i nezeljeni dod@iji: pravac A predstavljaORprave
koincidencije; sltaj B prikazuje situaciju u kojoj se fotdnrasejao; mesta dodgja od

kojih su nastalt i ¢ fotoni su neodrgena (primer autora).

Akvizicijom i integraljenjem duz viSe stotina nj@rdi linija anihilacije dobijaju se
tzv. sinogrami - matrice gde svaki red predstap§ealelnu projekcijy(s,p) distribucije
aktivnosti u tkivu pri specifinom uglu ) i aksijalnoj poziciji ¢, u skladu sa
modifikovanom eksponencijalnom Radonovom transfa@ijom [7], ukljucujuéi
korekciju na atenuaciju - filtrirani algoritam pesjtovanja unazad. Sinogramski slojevi,
naslagani paz osi daju tréu dimenziju (slika 3.3), pa se primenjuje odgovatiaj

rekonstruktivni algoritam, da povrati osnovnu imf@ciju o distribuciji radioaktivnosti
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dobijenu preko ovako indirektno mapiranog funkcioog procesa, stvorenog

distribucijom radioaktivnosti.

Slika 3.3 a) Formiranje sinograma; b) rekonstuksiiige (primer autora).

PET sistemi koriste principijalno istu tehnologgetekcije kao standardne gama
kamere. Detektorski ansamtiahe scintilacioni kristali, svetlovodi i fotomultijgatorske
cevi. Kristal i svetlovod od kvarca su premazafielgorom svetlosti. Prvi sloj premaza
je od MgO, dok je drugi sloj od T¥OFotomultiplikator je postavljen iza svetlovodeaa N
mestima kontakata pojedinih sklopova ansambla jstavje optéki cement radi
prilagaienja indeksa prelamanja. Sistem je tako konstruidanbude apsolutno
nepropustan za prodor svetlosti unutar njega.

Nakon prolaska kroz detekorski sistem elekiri signal sa anode
fotomultiplikatora ide n&ip koja sadrzi:

1) predpojéava, gde se pored pajanja vrSi i integraljenje u cilju obeztiganja
informacije o energiji (napon na izlazu iz predg@aj)eca je srazmeran sa ukupnom
kolicinom naelektrisanja nakupljenoj na anodi);

2)dva ivina (eng. ,Leading Edge®) diskiminatora, tj. diskimatora sa
karakteristikom da se na ulazu pojavljuje impul§ ktandardno kasni za ulaznim
impulsom, a kasnjenje se meri od trenutka kada dad@ca impulsa prée prag

diskriminacije, ¢cime je odrden koincidentni prozor (Sto je uzi, t@ biti tatniji
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odabir pravih koincidencija; sa druge strane, smjanjse broj registrovanih
dogatiaja);
3) dodatno kolo kojim je odten skup adresa parova kristala.

Mrtvo vreme je jedan od osnovnih ogréanajwtih parametara sa vremenskog
aspekta detekcije signala. Ono ne predstavlja saerme za koje se primi adresa dva
kristala u kojima se odigrala koincidencija,cveem vremenu treba dodati i periode
potrebne da se pramanaju koordinate koje odgovaraju geometriji sistepracita broj
iz memorije sa pomenute adrese koja ih povezukeementira taj broj ukoliko se radi o
prihvatenoj koincidenciji i broj ponovo zapiSe u memoriju.

U hardverskom smislu, na makro planu, osnovne korapte PET uiaja su
gentri, pacijent sto i kompjuterski sistem. Gentri u enststoj geometriji ukljuje
detektorske sklopove (sa koincidentnim kolima iofatltiplikatorima), pratéu
elektroniku za podeSavanje koncidentnih prozoraplimadskih analizatora i kola za
kasnjenje, akvizicioni kontolni sistem, lasere zaipionisanje pacijenta, ventilatore za
hladenje sistema. Pomeranje pacijent stola je na el@ktgnetnom principu i vrsi se ili
preko upravljgke konzole ili manuelno, tasterima na gentriju. R®Mpjuterski sistem
sastoji se od upravilie konzole, r&unara za akviziciju sinogramaramara za obradu
podataka, dijagnoske radne stanice, odgovar&ju monitora i printera. Akvizicioni
procesor kontroliSe akviziciju podataka u realnamnvenu. Podaci se slazu u matri
format na koje se zatim primenjuje odgovaéajtekonstruktivni mehanizam. Sirovi
podaci se korigujuju smanjuwju uticaj slwajnih koincidencija, mrtvog vremena i
atenuacije pre formiranja zavrSne slike. Poprasdgjaadnos signal-Sum. Koriste se razni
softverski alati da bi se dijagnasta informacija predstavila i kvantifikovala na Sto
bolji natin. Korekcija na slabljenje je ztana odlika PET skenera zato Sto atenuacioni
artefakti degradiraju kvalitet slike. Ranije se aloru tom smislu raditi skeniranje
pacijenta pre aplikovanja radiofarmaka, dok se dgl@naostvaruje efikasno dodatnom
tehnologijom u sklopu hibridnog sistema (PET/CTPET/MR).

Na kvalitet PET medicinske slike &fi apsolutna prostorna rezolucija, Gazi
mehanizam analize parametara i algoritam rekonajeuk

Prostorna rezolucija u PET tomografiji se standardefiniSe izrazom [8]:

2
M= 125\/(%j +(0.0022D) +r2 +b? 3.2)
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gde jel rezolucija slike u mm FWHM (eng. ,full width at anaximum”)-ad, D, rib

su duzina detektorske jedinice, fmé detektorske jedinice, efektivni pozitronski deim

i faktor dekodiranja bloka, respektivno.¢i@ledno je da su dakle fundamentalni limiti
opseg emitovanih pozitrona u materiji pre anihj@cinepotpuna kolinearnost
anihiliranih fotona, vetiina kristala i mrtvo vreme detektora. Sa druge nglya
koeficijent 1.25 je posledica starog BP (eng. “bgmiojection”) rekonstruktivhog
algoritma i unapréenjem rekonstruktivnin tehnika se moze poboljSgti,smanijiti.
Koeficijent 0.0022 je “prava” konstanta, posledjeanelinearnosti rasejanja, zaokruzena
vrednost0,5[ tg(0.5°/2) , nacetvrtu decimalu.

NECR (eng. ,Noise equivalent count rate”)IN (eng. ,Image noise“) su dva
povezana parametra preko kojih se moze predvidateniti kvalitet medicinske slike
[9]:

(P-R?**(1-S)*
T+S+R

gde suP, R i S redom ukupne, stajne i rasejane koincidentne frakcije

NECR= (3.3)

(P =T(true) + R(random) + S(scatter); S =S/(S+T) ), a R i S' su korigovane
ucestanosti od stiajnih/rasejanih koincidencija koje uk§uju samo one projekcije koje

prolaze kroz telo pacijenta®?, R i S se odrduju iz sirovih podatakaT kao
(P— R)* (1-S), aR'i S'iz multipliciranih random i scatteréastanostilN je odreiena

kao standardna devijacija detektovanih impulsa,odreienog broja nesusednih,
slucajno odabranih voksela ROI, kao posledica redukcije korelacija izinesusednih
voksela u procesu rekonstrukcije slike.

3D OSEM (eng. .rhree Dimenzional-Ordered-Subseqtdexation-
Maximization”) algoritam je trenutni rekonstruktivstandard u PET 3D slikanju, u
kome su inkorporirani multiplikativni, aditivni i epmetrijski elementi, s&etiri
varijacije: LOR-3D-OSEM, PSF (eng. ,Point Spreadné&tion”)-3D-OSEM, i dve
subvarijacije na ova dva modelovanja - sa TOF imgletacijom. Od izuzetnog z¥ega
su i softveri za korekciju pokreta, kao i dodatrpostprocessing” interpolativni
mehanizmi pri naknadnoj obradi podataka (eng. Jjpostssing“) za unapienje
spektralne rezolucije i odnosa signal-Sum.

Uobicajeni artefakti kod PET-a su:
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1) vee nakupljanje u migima usled mototkih funkcija tokom akumulacije
radiofarmaka;

2) veéte nakupljanje usled upalnih procesa u pojedinirodeia tela (uklj@ujuci i
mesta povreda, hirurskih procedura);

3) lazno nakupljanje u sriem masnom tkivu (utopljavanjem se efekat smanjuje);

4) zamuenost slike usled pomeranja pacijenta tokom sniajanj

5) zamuenost slike usled nedovoljno dobre korekcije nanwdeiju u

rekonstruktivnhom procesu.

3.1.1 PET radiofarmaci: Primena i proizvodnja

PET se najviSe koristi u onkologiji. S obzirom da metabotiki procesi u
tumorskom tkivu ubrzani i po¢ani, kori&enjem odgovarajih radiofarmaka dobija se
jasan vizuelni prikaz funkcionalnog (vijabilnog) niorskog tkiva, Sto ing nije
mogutno drugim dijagnostkim tehnikama, kao Sto su kompjuterizovana tomajgraf
(CT) i magnetna rezonanca (MRI). Zahvalgijuome, PET omogtava preciznu
dijagnostiku malignog procesa, procenu osetljiviistiora na hemioterapijska sredstva,
egzaktno ututivanje efekata terapije i precizno planiranje réeliapije. Takde,
zahvaljuju@i moguenosti ,merenja“ inteziteta speaifiih procesa u tumorskom tkivu,
PET-om moZe da se proceni i maligni potencijal ttamd®ored*®F-deoksiglukoze
(FDG-a), za PET dijagnostiku odienih vrsta tumora primenjuju seC-metionin,*'C-
tirozin, 'C-acetat, *'C(**F)-holin, *F-FET ¢®F-fluoroetil-tirozin), **F-FMISO 8-
fluoromizonidazol)®F-FLT (**F-deoksi-timidin) i drugi.

U neurologiji, ova dijagnostika ztano doprinosi dijagnozi razitih tipova
demencija, (npr. otkrivanju amiloidnih naslaga uzgw kod Alchajmerove demencije),
ranoj dijagnozi parkinsonizma, kao i utiwanju lokalizacije epileptkih ZariSta u cilju
njihovog hirurskog uklanjanja. Od radiofarmaka siengnjuju FDG, zatimNHs, kao i
neuroreceptorski radiofarmaci kao $to 3G-WIN 35.428,'®F-altanserin i**F-dopa,
radiofarmaci za otkrivanje amiloidnih naslagd€—PIB i*®F-FDDNP itd.

U kardiovaskularnim dijagnogkim procedurama PET omo¢ava preciznu
procenu vijabilnosti $ianog mista, odréivanje apsolutnog protoka krvi krozcani

miSi¢ 1 koronarne krvne sudove kod pacijenata sa korwmar bolegu i njihovu
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selekciju za primenu odgovargjh interventninh kardioloSkin metoda, “bypass”
operacija koronarnih krvnih sudova i transplantacgrca. Od radiofarmaka se
primenjuju: FDG **NHs, *'C-palmitat,*'C-acetat'C-piruvat,**C-laktat.

Koncept proizvodnog sistema za proizvodnju radioika se moze razloziti na
cetiri celine:

1) proizvodnja radionuklida iz ciklotrona (slia4);

2) sinteza radiofarmaka;

3) razblazivanje i doziranje radiofarmaka i

4) kontrola kvaliteta finalnog proizvoda.

Proizvodno postrojenje se moze opremiti, pored traksionih linijja sa
odgovarajdim metama za ultrakratkoZige radionuklide’®F, **C, *N i 'O, i stanicom
za ozrgivanje ¢vrstih meta, pomé@ koje se mogu proizvesti dugozévepozitronski
emiteri, poput®Cu, Y, '#, ali i neki gama emiteri pogodni za konvencionaln
nuklearnu medicinu (npr?3). Proizvedena aktivnost treba da odgovara prhim
potrebama. U tom smislu, im&uosnovne parametre u vidu: Zeljeni broj réigln
radionuklida (postoje i ciklotroni sa kontinuiranippdeSavanjem energij€ime je
omoguena i eventualna proizvodnja novih radioizotoplegpacitet proizvodnje, koji je
direktno proporcionalan protonskoj energiji, IAEAInternational Atomic Energy
Agency”) je klasifikovala ciklotrone u 7 grupa [10]reba obezbediti visoku efikasnost
protonskih snopova, rezervno napajanje (eng. ,émioptible Power Supply®,
skrateno UPS), interni rashladni sistem ciklotronéilér”) sa dejonizatorom vode i
sistemom za komprimovani vazduh. Sa aspekta zaitifjenizujih zratenja i dobre
proizvadacke prakse (eng. skianica GMP, od ,Good Manufacturing Practice®),
standardi ISO 14152 [11], ISO 15080 [12] i ISO 13d13] definiSu njegov nan
projektovanja i izradu. Imlementacija navedenihndtada u praksi podrazumeva
slede€e procedure i protokole. Otvaranje vrata prostauijgojoj je ciklotron smesSten
treba da se vrSi ponio automatskih mehanizama kojima se dozvoljava séamo ako
je nivo radioaktivnosti prihvatljiv (na spoljasnjipovrSinama bunkeradama efektivne
doze mora da bude manja od 25v/h, na rastojanju 1 m manja od 2Bv/h, a izvan
postrojenja manja od 2,/Sv/h [10]) i da sve povrSine moraju da budu iZgre od
materijala lakog za skidanje praSine i dekontamjunad\eophodno je da bude

27



omoguen daljinski pristup proizu@acu ciklotrona, kako bi mogla da se vrsSi kontrola i

blagovremeno dobiju uputstva za prevazilazenje texadmh problema na postrojenju.

Slika 3.4 Savremeni ciklotron za medicinsku priméautorska fotografija).

Pored ciklotrona odgovardijihn performansi, neophodna préaevisokotehnoloska
oprema obuhvata: laboratoriju za sintezu radiof&ar(@oduli za sintezu, vée ¢elije),
pripremnu i laboratoriju za kontrolu kvaliteta, ptor za otpad, sistem za grejanje,
ventilaciju i kondicioniranje vazduha (HVAC), mooiing zastite od ztnja i drugu
specifénu opremu [14].

Potrebno je odabrati mete za proizvodnju radiodakl obliku pogodnom za
sintezu odgovarafih radiofarmaka. ,Vrde“ celije, specijalno dizajnirane za PET
tehnologiju, treba da budu sa adekvatnom zastitdrpazitronskih emitera (slika 3.5).
Kao i za prostoriju sa ciklotronom,¢jaa ekvivalentne doze na povrsini mora da bude
manja od 25uSv/h, a na 1 m manja od 2(6v/h. Takade, ,vruce” ¢elije treba da
zadovoljavaju GMP kriterijume, da budu kompletnaespljene sopstvenim sistemom
za ventilaciju i filtriranje, monitorima z&anja za unutraSnji i otpadni vazduh,
manometrima za merenje podpritiska i da budu Stojimali dovoljnih dimenzija za
pravilan smesStaj modula za sintezu radiofarmakamifs&a sinteza radiofarmaka treba

se se obavlja u potpuno automatizovanim modulimg@asizdanda® od minimum 95%.
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Moduli treba da budu kompaktni i sa Sto boljim rggea sa aspekta praktiosti i
jednostavnosti primene, uz magwst neprekidnog merenja radnih parametara sinteze.
Kontrolom kvaliteta obezldeje se i kontroliSe radionuklidna i radiohemijska
Cistoca, hemijska cistoéa, sterilnost, apirogenost, odgovatau koncentracija
radioaktivnosti, odrduje se specifina aktivnost, ph vrednost rastvora. U skladu sa
navedenim parametrima, obavezna je sladgrema: radio hromatografski skener - za
odredivanje radiohemijskeistoce i speciféne aktivnosti; gasni hromatografski sistem -
za odrdivanje sadrZaja organskih digtoca; analittki HPLC (eng. “High Performance
Liquid Chromatography”) sistem - za odieanje radiohemijske i hemijské&istoce
(slika 3.5); multikanalniy analizator - za indentifikaciju radionuklida i edivanje
radionuklidne ¢istote radiofarmaka; PSA LAL (eng. ,PoliSialic Acid Lirtus
Amebocyte Lysate“fitac za testiranje apirogenosti na principu Elisa testdomatski
osmometar - za odi&vanje izotonénosti radiofarmaka; dvokanalni bréjg&estica u
vazduhu; kalibrator doza - za kontrolu aktivhostidiofarmaka; pH metar - za
odredivanje pH vrednosti rastvora. U pripremnoj laborgitge obavezna radiohemijska
laminarna komora, standardni laboratorijski pribelektronska vaga (za merenje mase
do 150 g sa rezolucijom od 0,01 mg) i demineratizabde (sa rezervoarom cca 30 I).
Sistem HVAC (eng. ,Heating, Ventilation and Air @titioning System*) treba
da bude zatvorenog tipa. Protok vazduha treba da bhameren ,od spolja ka unutra“
(najvei pritisak napolju, manji u delu za pripremu i kit kvaliteta, joS manji u
LVruc¢oj* laboratoriji i najmanji u ciklotronskom kavezu)emperatura treba da bude u
opsegu (21 £ 3)°C, s tim da nemaeg odstupanja od 2°C u toku jednog sata. U
sistemima za htkenje ne sme da se kondenzuje voda, odnosno viaiaashe da pde
65 % — nominalno 40-50 % (ISO standard 14644 [1&pruituje se 30 % svezZeg
vazduha na 10 jednakih izmena vazduha na sat. Nidkaranja (HEPA, eng. ,High-
efficiency Particulate Air“)filterima) otpadni gasovi treba da se, kroz zbaimnjak,
uz adekvatnu kontrolu protoka vazduha i radioakistn ispuste u okruzenje u skladu
sa strogim pravilima definisanim odgovar@m Studijom o proceni uticaja na Zivotnu
sredinu [16,17,18], u koju svakako treba da budlge obzerviran kontrolni i
sigurnosni sistem (sistem kanog otvaranja/zatvaranja, obedéea linija za daljinski

pristup, inteligentni protivpozarni sistem, potpuaudio-video nadzor, monitoring
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jonizujuéeg zr&enja, monitoring otpadnog vazduha, UPS sistem zszhlmivanje
najmanje dvéasovnog rada u siaju nestanka struje).

Slika 3.5 Proizvodnja i kontrola kvaliteta PET rmafdirmaka: a) ,vrae” ¢elije u kojima

su smeSteni odgovargju moduli za sintezu; b) HPLC sistem, za ativanje

radiohemijske i hemijské&istoce (autorske fotografije).

Dok GMP smernice obezihgu osnovu za proizvodnju radiofarmaka, kvalitet
finalnog proizvoda i integracija u interna pravilarocedure u okviru radne organizacije
se definiSu i sprovode sistemom za upraviljanje itatain (QMS - ,Quality
Management System*). Jasno definisan QMS ne samebla da osigura maksimalnu
pouzdanost kvaliteta proizvoda, u skladu sa natiama i/ili internacionalnim
specifikacijama vezanim zaistocu, efikasnost i bezbednost radiofarmakag¢ ve
kontinuirano unapienje kvaliteta svih proizvodnih segmenata. QM$e QC (eng.
»=Quality Control®) — merenja, analize i evaluacijezultata sa cillem da se obezbedi
proizvod u skladu sa odgovaréim standardima i QA (eng. ,Quality Assurance®) —
koncept koji pokriva sve aspekte individualnog ilgkbivnog uticaja na kvalitet
proizvoda. U okviru QC se primenjuju testovi i amalsvih produkata; usvajanje ili
odbijanje sirovog materijala, kontejnera, zate¢ara finalnog proizvoda; odobravanje
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specifikacija za sve produkte; odobravanje svihcedoira (u skladu sa njihovom
specifcno&u, kao i potrebnom pouzdaro$ tatnoXu i precizno8u); razmatranje
izveStaja, obezld@vanje usaglaSenosti sa pisanim procedurama (ucajsiu
neusaglasenosti ili greSke sistematski se ispiblipinosti i uzroci njihovog nastanka,
pre odobravanja ili odbijanja proizvoda); validaciproizvoda i monitoring radnih
uslova. Aktivnosti koje spadaju u QA su: dizajnazvoj proizvoda i odgovarajin

procedura (u skladu sa proizvodnim kapacitetima €);Qkontrola celokupne
dokumentacije (specifikacije i test procedure zafaze produkcije, izvestaji, revizije);
izdavanje i kontrola oznaka proizvoda; vrednovanjapnitoring i eventalna
modifikacija procesa (u skladu sa principom kont@oiog napretka); razmatranje i
odobravanje validnosti procedura i studija o stadsti proizvoda; koordinacija revizije

kontrole kvaliteta i organizovanje i spraignje treninga osoblja.

3.2 Kompjuterizovana tomografija (CT)

Kompjuterizovana tomografija (CT) daje superiornmorfoloSku sliku
posmatranog regiona (nenadmasan kontrast uz raxgeagtruktura koje se preklapaju,
Sto je ograrienje konvencionalne radiologije), u pdemju sa svim ostalim
tomografskim tehnikama. Kruna je medicinsko-dijagfitée projekcione vizuelizacije
na bazi X-zraka, koja je od petka svoje primene dozivela pet generacija [19juaki
princip snimanja je spiralna tehnika pri kojoj segled se vrSi tako Sto se pacijent kroz
CT ,gentri“ krece uniformnom brzinom, dok sistem rendgenska cegkdeti zra&enja
rotira kontinualno, Sto upareno predstavlja heliladno kretanje.

X-zraci nastaju dejstvom brzih elektrona na nekitenjal (dolazi do konverzije
kineticke energije elektona u elektromagnetnu u delu spdktji pripada X zré&enju) u
sistemu pod vakuumom koji se zove rendgenska déka (8.6 a). Katoda je izvor
elektrona, a anoda ,meta”, rastojanje koje elektfpelaze je oko 2 cm. Oslobeni
elektroni se ubrzavaju pod dejstvom potencijalnglika (reda 100 kV) izmdu
elektroda. Zré&enje je polihromatsko. Energija X-zraka zavisi @pona izméu katode
i anode. Ukoliko energija ne prelazi neku Kriti vrednost (u zavisnosti od materijala
od koga je napravljena anoda, kod CT-a poslednjemgeije anoda je troslojna: prvi

sloj od volframa sa 10 % renijuma, zatim molibdengla grafitni sloj) radi se o
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zakanom (uobtajeno u terminologiji nem. ,bremsstrahlung”), a wofvnom o
karakteristthom zr&enju. Prvi tip ima kontinualni, drugi linijski sp&lt. Broj
emitovanih elektrona srazmeran je struji katodeods t&nije njena mala povrSina
koja se zove fokalnadka treba da bude Sto manja sa aspekta oStrindupg#el slike, a
opet dovoljno velika da disipacija bude dovoljndka$na, jer, usled interakcije brzih
elektrona sa anodom javlja se nepozeljna topl@&49e toplota, a samo 1 % je korisna
elektromagnetna energija; stalnoddaje se vrsi tako Sto anoda rotira, toplota stvaren
zagreva vakuumsko kiste koje se stoga okruzuje specijalnim uljem étnb&u
(obezbduju¢i cirkulaciju kroz izmenjivéa toplote, tako da je temperatura izvan cevi
manja od 88C), koja ograniava stvaranje ztanja u jedinici vremena, kao i vreme
trajanja rendgenske cevi. Prakib reSenje je razdvajanje elekirog i opttkog fokusa
(slika 3.6 b) . Malom inklinacijom dobija se majpta@ki fokus. Energetska distribucija
kao rezultat Hilovog efekta zahtevacdwveotklon. Savremene CT X-cevi imaju dva
fokusa: maniji, za bolju rezoluciju visokog kontasteeci, za bolju rezoluciju niskog
kontrasta.

CT kao digitalni sistem ima izuzetnu rezolucijuskokontrastnih detalja,
zanovanu na linearnom atenuacionom koeficijenturaka (slabljenje je rezultat
apsorpcije, a ne ogkih osobina sredine) i Hounsfield-ovoj formuli [20]

HU — qu - luvode * 1000
:uvode - :uvazduha (34)

gde SUuy, tvodel tvazduhat€dom linearni atenuacioni koeficijenti odeme sredine, vode i
vazduha, aHU je Hounsfield, merna jedinica (nije deo Sl sisteme se radi o
~prakticnoj* jedinici) dobijena po slavhom n&uku Godfrey Hounsfield-u koji je
pokrenuo razvoj CT tomografije 1973. godine. Zaksvpojedina&ni CT skener
referentne atenuacione vrednosti za vodu i vazdinbioju se merenjem u fantomu za
sve debljine preseka i sve napone cevi i rutingkipsoveravaju u okviru kontrole
kvaliteta. Treba imati u vidu da atenuacija zawvisienergijey fotona i da je eksplictitan
fizicki pokazatelj slabljenja u vokselu oblasti od ieta odréen CT brojem [21], ali
obzirom da i medicinski monitori najnovije genejadmaju kontrast sive skale reda
nekoliko stotina, a da i vrhunsko ,profesionalnqudsko oko mozZe razlikovati
maksimalno stotinjak, najverovatnije se princip eddranja kontrasta preko ove

formule zadugo n& menjati.
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Ruotirajuca
anoda Nleta

Katoda

Elektroni

Z-zracenje

“Anodna
/ povrsina
/
/
{

/
/Elektri¢na fokalna tacka
/

.

Opticka fokalna tacka § alem

Elektronski snop

b)

Slika 3.6 a) Elementi rendgenske cevi — katod@ajata anoda (meta), visoki napon
izmedu elektroda, proizvodnja i emisija X Zemja; b) razdvajanje elektne i opttke

fokalne t&ke (autorski prikaz).

Elementi CT sistema su generator, pacijent stenty’ i radna konzola (slika
3.7). Generator obezthgie visoki napon i napaja sve radne jedinice. Batigto se
pravi od karbona kako ne bi uticao na snop Xenga. Pomeranje pacijent stola se vrsi
elektromagnetnim trakama. Srce gentrija je pomerartdgenska cev-detektori sistem
koji se moZe naginjati za odieni ugao (maksimalno kod jednog proidata za
+30%u odnosu na osu rotacijejime je ostvareno da se moze pomerathdapo
anatomiji, presecima od interesa, izbegadiapri tom artefakte u slici, ubrzavaju

snimanje i smanjuji pacijentnu dozu. Trenutno aktuelni detektori sintlacioni
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kristali gadolinijum oksi-sulfida ili proizwdecki ,patentno zaséen tip“ scintilatora. Tu
se nalaze i pofavai signala, sistemi hardverske i elekronske filigch/D konvertori,

procesor, kao i sistemi za dnje. Pre nego Sto se dobije medicinska slikagpaty je

da se vokseli transformiSu u piksele, dodatno kguigartefakti i podaci vrate u
analognu formu (D/A konverzija), Sto se vrStuaarskom obradom. Ualadjene 2D

matrice su i za najnovije utaje 512x512, a displej monitori 5 Mpix.

Od svih tipova interakcijg zra’enja sa materijom samo dva su zastupljena u
energetskom opsegu koji je zastupljen kod CT-&gsH.5) - fotoefekat i Komptonov
efekat. Fotoni koji interaguju fotoefektom se patpuapsorbuju. Oni koji se rasejavaju
kao posledica Komptonovog efekta se moraju elirainiger ne predstavljaju korisnu
informaciju. Njihovo uklj¢ivanje u akviziciji bi zamutilo sliku i to se re&av
kolimacijom. Kolimacija je ,trostepena” prvo kolewgija X zr&enja na izlazu
rendgenske cevi, zatim postoji set kolimatora kagimerava X-zrake (tzv. Buki-
Poterove reSetke, na ovajcmase odrduje i nominalna debljina preseka (slika 3.8 a) ) i
na kraju kolimacija ispred detektorskog seta. Pamdalajnog uticaja na dijagnosku
informaciju, kolimacijom se smanjuje pacijentna a@dzrasejano ze@nje. Drugi tip
hardverske filtracije odnosi se na eliminaciju wekergetskih fotondime se dobija
efekat spektra X-zraka kao da je péae kVp, tj. priguSuje se ulevo, Sto se zove
otvrdnjavanje snopa. To se radi na samoj cevi, dmaam nekoliko mm Al.

-Gentri

-Generator == Gentri

-Pacijent sto =

-Konzola sa PC-em == —_

(radna stanica) = / = A
Generator r A

e
—_—
=

—

Slika 3.7 Funkcionalni elementi CT daga (autorski prikaz).
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Karateristike slabljenja svakog zraka se pfonavaju u skladu sa poloZajem. Sto
se viSe fotona prikupi, detektorski sigral biti jai i tacniji, Sto je svakako esencijalno
za rekonstrukciju slike. Detektrorski akvizicionstem (DAS) je lokalizovan ispod
detektorskog sistema. Pogvai se nalaze u sklopu samih detektora. Panjasignal se
sprovodi do kola za ,reSavanje” pa do A/D konvet@slika 3.8 b) ), nakotiega se
digitalni signali obrduju u procesoru koristefiltrirani algoritam projektovanja unazad
[7]. Elektronsku filtraciju mozemo grubo podelitarone koje imaju za cilj isticanje
ivica i one koje sluze za potiskivanje Suma. Filta isticanje ivica u osnovi su
visokofrekventni filtri (VF) i generalno po¢avaju prostornu rezoluciju rekonstruisane
slike, koja se kvantifikuje prostornomc¢estanou parova crno-belih linija po
centimetru (Lpcm). Tim filtriranjem se popravljauniformnost i ténost (danasnji CT
uredaji obezbduju tatnost i uniformnost ispod 2HU). Filtri za potiskiyjanSuma u
osnovi su niskofrekventni filtri (NF) i1 poboljSawgjrezoluciju niskog kontrasta
(mogwnost da se vizuelizuju male promene osetljivostiutan objekta) na
rekonstruisanoj slici.

Kod pregleda se prvo formira tzv. topograstduf scenogram — sinonimi kod
razli¢itih proizvadaca), pri ¢emu je cev u fiksnoj ugaonoj poziciji, a brzinaaaie i
vreme snimanja su male (pa samim tim i doza kajmigpacijent), koji se zatim koristi
za selektovanje regije od interesa. Na osnovu t@wog se bira i snimanja i zadaju
parametri snimanja, a to su: vreme jedne rotagi@zvod struje i vremena, vrSni napon
I pi¢ (eng.pitch). Vremena za koje se izvrSe jedna rotacija dastgi vrednosti ispod
0.3 ,sken” (engscan sekunde. Imajti u vidu da je centrifugalna sila pri tomec¢aeeod
10g, mehanike i elektronske razloge, nije verovatnodase u tom smislu CT utaji
dalje razvijati. Sa druge strane, jasno je da gpofrtanje svakako omogava da se
prikupi viSe projekcija, a i vek trajanja rendgeasievi, kao najskupljeg rezervnog dela,
se procenjuje brojem obrtaja. Proizvod katodnejestcevi izrazen u [mA] i vremena
ozr&ivanja izrazen u [s] je u korespodenciji sa &olom energije koja se koristi, da bi
se proizvelo odgovaraje X zra&enje. To je bazZno setovanje, jer se je ova vrednost
direktno proporcionalna pacijentnoj dozi. Sa disfitke strane, pri snimanju mekih
tkiva vazno je da odnos signal/Sum bude Sto bdgi,bi smo uspeli da prepoznamo
strukture sa minimalnim razlikama u osetljivostg pu nam potrebne viSe vrednosti
[MASs].
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Rendgenska cev .

Set kolimatora

Snop X zraka

B N T T T T T T 1)

[ LIUOG0I T

b)
Slika 3.8 a) Set kolimatora usmerava snop X zrallishajsnog CT-a; ispred

detektorskog sistema su taleokolimatori; b) nakon detekcije se strujni impulsi
pretvaraju u naponski signal, koji zatim ide nagratorski pojgava, pa nakon obrade

na A/D konvertor (autorski prikaz).

Za snimanje kostiju ili pléa, visSe vrednosti mAs-a apsolutno nisu opravdane.
VrSnim naponom se odteje sposobnost prodiranja X-zraka i spektarcemnga se
pomera udesno otvrdnjavanjem snopé&emu je bilo réi. Najveti broj emitovanih X-
zraka ima energije oko jedne diree maksimalne energijeRi¢ faktor je odrden
formulom:

. Ad
pic¢ =ﬁ (3.5)
pri ¢emu4d predstavlja pomeraj pacijent stola po horizontdlije broj preseka, &
debljinu preseka. Povanjempic faktora smanjuje se vreme snimanja, a time i duzin
trajanja ekspozicije, pa samim tim i pacijentnaajoga druge strane, mozecddo
artefakata i smanjenja rezolucije p@si (pomenimo na ovom mestu-interpolaciju,

kojom se radi u predobradi podataka (eng. ,premsiog”) kako bi se izbegli artefakti
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kretanja, a time omogii veci pi¢). Klinicki opsegpic-a je 0.5-2.0. Ostali parametri
koji uticu na kvalitet dijagnostke informacije, ukljdujuéi rezoluciju, generalni kvalitet
slike i vizuelizaciju su: debljina tomografskog pe&a, kontrast i inkrement. Sa debljim
slojevima postiZze se manje Suma, bolja rezolucijgkag kontrasta, ali loSije
izdefinisana iwna rezolucija, rezolucija visokog kontrasta, kadrazenije efekte
parcijalne zapremine. Tanji preseci podrazumevatu vzrazenost kvantnog Suma i
loSiju kontrasnu rezoluciju, ali imaju jasnije djove elemente na ivicama, bolju
rezoluciju visokog kontrasta i manje izraZzene pdiske polienergetskog snopa. Stoga je
imperativ odabrati ove parametre Sto prikladnijledbi se navedeni efekti izbalansirali.
Na kontrast prevashodno &di kolimatorska i elektronska filtracija, a zatirkandicije
(pojam koji objedinjava vrednosti [mAs] i [kVp])Inkrement (alternativni naziv
preklapanje - eng. ,overlap”) odieje stepen preklapanja izthe sukcesivnih slika:
maniji inkrementzn&i da se slike preseka viSe preklapajuc¢iMakrementje potreban
kada se trazi izuzetna oStrina detalja.

Sekvencijalni rezim rada (kod CT dega cetvrte generacije, i dalje prisutni tzv.
konvencionalni CT) podrazumeva da se za svakiepresadi akvizicija za oddeni
ugao (u zavisnosti od potrebnog broja informacig akviziciju, ukupno nekoliko
hiljada projekcija) da bi se dobile informacije mkonstrukciju jednog preseka, pa se
pacijent sto pomera za vrednost definisanu parametprotokola i postupak se
ponavlja. Ovakvo snimanje traje relativno dugo jerpotrebno odieno vreme za
zaustavljanje i ponovno pokretanje stola, genirijandgenske cevi (eng. “Inter Scan
Delay time”). Kod nekih pregleda se snimanje pr@azjer je potrebno da pacijent
zadrzi dah. Osim relativho dugog vremena snimatgang nedostatak sekvencijalnog
rezima rada je nedovoljni kvalitet 3D rekonstrusatike na osnovu ovako dobijenih
podataka. Sredinom 80-tih pojavljuje se tzv. spiraistem (sa kliznim prstenovima),
¢ime su reSeni problemi konvencionalnog CT-a u ami&E je skeniranje zavisno od
respiracije i da se slika ne moze rekonstruisatsvakom regionu. Tehnologija
podrazumeva konstantnu rotaciju cev/detektor siaterm kontinualno ozt@avanje,
akviziciju podataka, uvignje pacijent stola. Preciznije, snimanje se \wakbtSto se
pacijent kroz ,gentri“ krée uniformnom brzinom, dok sistem cev-detektori reoti
kontinualno. Rezultat je brzina snimanja koja s&enastvariti sa kratkim zadrzavanjem

daha i promena filozofije - dobijanja voksela umegteseka (kao posledica drést
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smanjenog efekta parcijalne zapremine, praznina valitetnog 3D-tuméenja).
Multislajsne skenere, uiaje sa viSe nizova detektora, smo dobili tek krajem
devedesetih, a danas se \standardno koriste detektorski prstenovi (nizb&+320
detektora pa osi). Dakle, pojavom multislajsnih CT-ova snimajgeu punom smislu
postala 3D tehnika. Vrlo kratko vreme snimanja ouodaga dinamike studije i
perfuziona snimanja uz smanjenje Kole kontrasnog medijuma, kao i naravno
smanjenje moginosti pojave artefakata usled pomeranja. Znatnpojana regija
koja se moze snimiti i vrlo uskom kolimacijom omégoa je rekonstrukcija slike u bilo
kojoj ravni sa rezolucijom slike boljom nego kodgnatne rezonance (poglavlje 3.4). U
Z pravcu je prostorna rezolucija loSija negr-yravni, odréena je debljinom preseka i
zato se ide na Sto ,multislajsnije” masine.

Bazini fizicki problemi sa X zréenjem ostaju. Snop je polihromatski i shodno
tome nizi deo energetskog spektra svakako viSerlapgati od x zréenja vée energije
(u kompjuterizovanoj tomografiji tzv. efekat paede zapremine). Nadalje, nemaégu
je ostvariti apsolutno idealnu geometriju snopadaasu na osu rotacije, imamo manje
ili viSe rasuto zréenje, gotovo nemodge otklonjive artefakte usled metalnih implanata.
Takade, ¢injenica da se rekonstrukcija radi parcijalno udmom formiranju slike uvek
unosi izvesnu divergenciju.

Sum u principu unose svi relevantni faktori: pag#tin snimanja, algoritam
rekonstrukcije, debljina slajsa, pacijent,¢ima snimanja, displej. Kod savremenih
sistema se u velikoj meri eliminiSu svi ovi uzr@to je sve izvedeno na odgovataju
odnosno optimalni r@n, osim statistike neizvesnosti izndg& merenih i izmerenih
vrednosti, Sto se naziva kvantni Sum. €mpiartefakti koji se mogu javiti su: efekat
zamuenja usled nedovoljno visokih kondicija prilikom is@anja; problem
sinhronizacije akvizicije sa otkucajima srca (téenf‘cardiac gating”-a i korekcionih
algoritama su se borile s tim, kod brzih multislajeiaja problem ne postoji); artefakti
usled nailaska snopa na metalne predmete ili inbplategeneriSe se cela slika - i@be
se mogu samo tako Sto se tiltom gentrija zéwbefekat razdeSenosti detektorskog
sistema: individualni detektorski elementi ne mordp produkuju isti signal od iste
vrste i kolgine zr&enja, Sto se kompenzuje kalibracijom.

Pacijentna doza zavisi od odabranog napona iesteyi (posebno postoji sistem,

povratna sprega, izrde kontrole struje i monitoringa doze, tzv. autorkat&ontrola
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ekspozicije), néna akvizicije (spiralna, sekvencijalna), wahie snimanog regiona,
debljine presekapic faktora. Duze i sporije snimanje generalnoznaecu pacijentnu
dozu. Sa druge strane, Sto je ekspozicija manja kvantni Sum vé, sledi smanjenje
rezolucije niskog kontrasta. Deblji preseci dovddepoveéanja pacijentne doze, ako se
zeli isti nivo Suma kao kod uzih preseka. Zato #tomo Sto uze, a da radioloSka
intepretacija bude valjana. Po proidedkim procenama, kvantni Sum je obrnuto
srazmeran kvadratnom korenu doze. Problem optingzge kod dijagnostikih
radioloskih pregleda u EU regulisan zakonskim naivama (IEC standard 60601-2-44
[23]). Cilj je da pacijentna doza bude smanjenda &valitet slike bude dovoljno dobar.
Na ovom polju ostvarena su ziagna tehnoloSka reSenja poslednjih godina.

Uz poboljSanja i u svim drugim segmentima, od tigéektora, néna filtracije,
brzine rekonstrukcije, poboljSanjactesti i uniformnosti, algoritama za stabilizaciju
snopa x zraka, tehnika za popravljanje odnosa kfyma, razvoja metoda za redukciju
artefakata, poboljSanja sistema automatske kontkpozicije, ndna hlaienja, do
unapréenja aplikativnin okruzenja, dijagnadte moguénosti CT-a se konstantno
poboljSavaju.

Trenutno napredak CT tehnologije ide u viSe pravac

2) obzirom da je smanjenje doze jedan od osnovnilrifeia, radi se na razvijanju
ubrzanih OS (eng. ,ordered subset®) statishi rekonstruktivnih algoritama,
kojima se poboljSava LD CT kvalitet;

3) razvoj same rengenske cevi — ostvareno je dupdirarmorkovanja (sa dve
fokalne t&ke, koje fluktuiraju na elektromagnetnom princip24], dobar prilaz
| sa aspekta doze, ali se snaga snopa oslabi;

4) reSenjem sa dve cevi pod pravim uglom i dvoenekgatdbimom (tipcno
kombinacija 80/140 kVp) koje vrSe simultanu akvizicreSen je problem
rezolucije kontakata kostiju i mekih tkiva [25]])i g pacijentna doza zbog dva
irridaciona izvora pouwsana a takée zasad postoje izvesni tetko-tehnoloski
problemi;

5) jednostavno pov&njem broja detektora poosi, ali pri tom postoji problem sa

izrazenim efektom distorzije zfanja;
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6) dalji razvoj AEC (eng. ,Automatic Exposure Contrplfhehanizamaza Sto
bolju optimizaciju pacijentne doze.

3.3 Magnetna rezonanca (MR)

Prednosti MRI sistema u odnosu na druge tomografskaike su: najbolja
vizuelizacija mekih tkiva, odsustvo artefakata ldmdikatnin koStanih struktura, analiza
Zellenog poprénog preseka bez obzira na orijentaciju, nepostejgonizujwteg
zraenja, bez zahtevne rotirggimehanike (koja je prisutna kod CT-e). Sa druganst
ne dobija se vijabilnost, tj. funcionalna dijagnkatza analizu metabgkih promena
kao kod PET-a. Savremeni PET sistemi su ic¢amo brzi (celo telo se moze
izanalizirati za 15-tak minuta), a snimanje je ud@za pacijenta. MR dijagnoskia
metoda je kontraindikovana kod pacijenata sa pgjjenom, metalnim implantima,
kao i u ranoj trudn@.

Da bi se predstavio princip rada magnetne rezahaeophodno je i u ovakvoj
formi izlaganja da se objasni ovaj fenomen na sanfiardkom nivou. MR slika je
rezultat spinske osetljivosti vodonikovih jezgarkoja se definiSe nuklearnim
magnetnim momentom. U slaju da nema spoljaSnjeg magnetnog polja, spinski
momenti imaju pseudosigjnu orijentaciju. Kada orgranizam, sastavljen 8@l { 65)%
vode, pa samim tim bogat vodonikom, izlozimo jaksmatckom magnetnom polju
deSava se slede [26]:

1) vecina nuklearnih magnetnih momend biti ili u smeru magnetnog polja ili
antiparalelno orijentisani;
2) vektori nuklearnih momenata se ne postavljaju prastpravcu polja ue

presesiraju oko tog pravca, i to rezonantnom,ltammorovom frekvencijom:
Qo = J'BO (3.6)

gde suBy spoljasSnje magnetno polje,jaje konstanta, Ziromagnetski odnos, koja za
protone iznosi 42,54 MHz/T,
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Saglasno Maksvel-Bolcmanovoj statistici, preduvila dve vrednosti -
E —lia) i E -_1h pri ¢emu ih je viSe nd&_ nivou, jer su usmereni u
"o B T oM L !

pravcu polja;

3) nuklearna magnetizacijaﬁdefiniée se kao suma nuklearnih magnetskih

momenata u posmatranom delu zapremine, i njenindanjem se iz mikro

prezentacije fenomena prelazi na makroskopsﬁ. predstavlja razliku
naseljenosti pomenuta dva energetska nivoa i njeli&@na je u direktnoj sprezi
sa j&inom stacionarnog spoljasnjeg magnetnog pBljaposto je nesto vise
.naseljen“E_ nivo smer vektora magnetizacije se poklapa sa@meolja;

4) nema emisije energije kada su momenti u ravnogEpsljasnjim magnetskim
poliem — rezultujda magnetizacija postoji samo z pravcu, no postoji
komponenta i -y ravni (slika 3.10 a), koja se vrti u smeru kazaljja satu;
.veliki“ magnet u svemu st ,malom®, vektor nuklearne magnetizacije vrsSi
precesiono kretanje, s tim da je sad Larmorovavéekija makroskopska
karakteristika.

Kada bi na pravac stékiog magnetnog polja delovali sa radiofrekventnim
pulsnim magnetnim poljem:Bnormalno na pravac polja ili za 180 pak za 270 (u
zavisnosti od odabrane sekvence snimanja)c¢satanosti koja odgovara Larmorovoj,
dolazi se do rezonantnog efekta: jezégaapsorbovati energiju i intenzivno prelaziti iz
nizeg u vise energetko stanjgme se makroskopski deluje na ukupnu magnetizaciju

potpuno je pomerafii za odabrani ugao. Neka se np—,ﬁ. »obara“ uxy ravan (RF puls
deluje normalno na pravac polja). Imamo principoprvedene tzv. spin-eho sekvence
(il Hanove, po natniku Erwin Hahnu koji ju je osmislio). J&na B; polja i potrebna
duZina trajanja RF impulsa,, potrebna da se ukupni vektor magnetizacije spusty

ravan povezani su jedéiaom:
BT =2
2 (3.7)
Nakon prestanka delovanja RF impulsa, t#zlispinovi razlcito refaziraju,
razlivaju se pxy ravni. Posle odienog vremendg, ako bi invertovali signal, spinovi
¢e paeti da se kréu u suprotnom smeru da bi nakon vremefa [@onovo bili fazno

koherentni, iz razloga Sto oni brzi sad moraju daiy duzi put onoliko koliko je bila
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njihova prednost pre vremeiig ¢ime se eliminiSe uticaj nehomogenosti polja. Tokom

izvodenja sekvence postupak invertovanja se ponavljipan broj puta.

a) b)
Slika 3.10 a) Vektor magnetizacije, sa komponentanmapravcu (pravcu i smeru
delovanja stacionarnog magnetnog pdg i u xy ravni, inicijalni RF impuls je
postavljen izy pravca; b) oblik indukovanog FID signala u prijespmavojnici (autroski

prikaz)

Iz ekscitovanog stanja se sisteméarar osnovno usled dva ftki razlicita tipa
relaksacije:
1) spin-strukturna (rezultat terghkiih interakcija — prostorno energetsko
usrednjavanje)
2) spin-spin relaksacija (posledica interakcija nuki@a tj. spinskihn momenata —
blizinski spinski efekti)
Relaksacije se karakteriSu relaksacionim vremenrlimal,, respektivnoT; je vreme za
koje ¢e se oporavitiﬁ (longitudinalni pravac), dok j&, vreme za koj&e se raspasti
komponenta uxy ravnu (transverzalna degradacija). MR signal s&emizraziti u
funkciji Ty 1 T,, a to su poznate vrednosti za atineu vrstu tkiva, Sto je predstavljeno u
Tabeli 3.2.
Iz Tabela 3.2 a) i b) se jasno vidi da je transfkra relaksacija za neka tkiva i 5-6 puta

brza od longitudinalne. DefiniSimdg kao vreme izmdu dva uzastopna pobiwanja

RF pulsom. MR signal, na odienoj lokaciji dFsignala, je povezan sa protonskom

gustinom p, relaksacionim konstantam® i T, i zadatim parametrimag i Tg

aproksimacionom formulom:
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Tr _Te
S(df) = kipl- e " )Oe ™ (3.8)
iz koje se vidi da je kod tz\; kontrasta potrebno uzeti dud@gi Tg, kod Ty kratko i Tgr
I Tg, dok se za tzv. protonsko, odnosno spinsko ogetlpintrast uzima dugdg i kratko
Te. Kod funkcionalne MR situacija se dodatno uslo¥ajf27]. Kao sredstvo za dodatno

poboljSanje kontrasta intravenozno se ubrizgavdGRA.

Tabela 3.2. Relaksaciona vremdnai T, za karakteristina tkiva

a8} relaksacija b) T, relaksacija
Tkivo T1 (Ms) Tkivo T, (Ms)
Mast 180 MiSici 40
Jetra 270 Jetra 50
Renalni korteks 360 Renalni korteks 70
Bela masa 390 Slezina 80
Slezina 480 Mast 90
Siva masa 520 Bela masa 90
Muskulatura 600 Siva masa 100
Renalna medula 680 Renalna medula 140
Krv 800 Krv 180
CSF 2000 CSF 300
Voda 2500 Voda 2500

PolaziSte za matemeéki model kako se magnetizacija menja u vremenu je
Blohova jednaina [27, 28]. Signal indukuje elektromotornu siluRF prijemniku i
nakon pojdanja se prostije fazno osetljivom detektoru [26, 28]. Podaciifotiz
ekscitovanoj oblasti pod uticajem rezonantnog efeknimanje se ne obavlja
odjednom, vé je potrebno je obezbediti sistematsku promenuéekije u zavisnosti
od poloZzaja poméu gradijentnih polja (slajs selektivni, frekventnoagnosno fazno
kodirani gradijent [26]). Podaci iz fazno osetljgvdetektora se nakon A/D konverzije
prosleiuju procesoru snimanja gde se @uja u Furijeovom tzv. k-prostoru. Operater

prvo uradi topogram/scout/scenogram u transfergadagitalnoj ili koranarnoj ravni na
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osnhovucega se preciznije definiSe regija koju treba snirRitimenom pogodne tehnike
(,spin-echo”, ,gradient-echo®, ,inversion recovery,echo planar imaging®, ,spiral

imaging®, tehnike suzbijanja masti, ,flow compensat.. [27, 28] ) wvrSi se

odgovarajde snimanje.

Jako statiko magnetno polje (u medicini (1 - 7) T, &&e 1,5 Ti 3 T) se
obezbéduje principom superprovodljivosti: materijal je d&xe legura NbTi koja ispod
9 K gubi otpornost, struja je nekoliko stotina amgp&oja, kad se jednom uspostavi,
traje ,neogranieno” dugo, uz uslov da temperatura ostane ispdidikei vrednosti (4.2
K), Sto se obezlieije t&nim helijumom. Polje mora da bude Sto homogenije,s&
postize preko seta otpornih spirala. GradijentiajppStijem smislu imaju zadatak da
obezbede prostorno i vremenski promenjivo magngtoije unutar objekta koji se
snima. Sistem se sastoji iz seta od 3 kalema ipamed linerane varijacije duz
odgovarajdih pravaca (ostvaruje se Maksvelovom spiralom dugra polja, odnosno
Golejevim namotajima duz druge dve ose), trebalbzloedi visoku efikasnost, nisku
induktivnost i nisku otpornost. Prema ulozi u regiakciji slike, razlikujemo slajs-
selektivni, frekventno-kodirafi i fazno-kodirajéi gradijent. lzbor odrduje ravan
skeniranja i u zavisnosti od anatomije i artefakataozemo menjati polozaje, radi
dobijanja slike u nekoj od osnovnih ravni ili kogwpjekciji. Obzirom da se uklfuje u
karakteristénim momentima pri snimanju, gradijentni sistem niskuje hlaenje. RF
predajnik aktivira jezgra rezonantnim efektom (Larova frekvencija). Polje je
linearno polarizovano (osciluje u pravewse). RF zavojnice su specifb dizajnirane
u odnosu na deo tela koji se snima [26].

Operaciju skeniranja kontroliSe centralni kompju@n odréuje oblik gradijenta
i radiofrekventnog oblika talasa, vreme kdje se koristiti i proskuje informaciju
generatoru oblika talasa koji signale dalje pragie da se amplifikuju i poSalju
spiralama. MR signal, kada ga detektuje fazno jpsetetektor, ide na mrezu za
prilagaienje €ime se dobija bazna informacija poznata kao FID (,Free Induction
Decay"”) , pa na niskoSumni predpéijac, pre nego Sto se signal digitalizuje. Nakon
A/D konverzije podaci se prosleju procesoru snimaka gde se smestaju u odgovaraju
poziciju u tzv. K* prostoru [26,28] i nakon Furijeove obrade preaparse u kontrast na
odgovarajdoj koordinati slike na monitoru. Sirovi podaci, @$mo signali pre

Furijeove transformacij€uvaju se da bi omogui primenu korekcija podataka u post-
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obradi. Kao i kod drugih tehnika, Sto jeéaerezolucija hie vei Sum, pa se pravi

kompromis.

Magnet

X grad.
pojadivac [
Y grad. |
pojacivac [~ Generator

Zgrad. | oblika

\/ pojacivac [~ talasa

RF. predaj. RE

Grad.spirale

pojacivac
RF. || A

elektron

ADC
CPU

Procesor slike [«

| I |
Kontrola ;
pokretnih Disk

delova Prikaz slike Kompjuter

L\

Slika 3.11 Elementi MR sistema (autorski prikaz)

Odnos signal/Sum je proporcionalan kvadratu &tafj magnetnog polja (zato se
ide na sve j&a i jata polja) i kvadratnom korenu ukupnog vremena aky&il,.q (duze
snimanje naravno doprinosi boljem kvalitetu MR skan

dimenzija voksel
dovimota a1V ke (3.9)
evijacija Suma

SNR=

Devijacija Suma je srazmerna DZonsonovom Sumu, taahes rezistivhe impedanse
prijemnog namotaja, pridodatom od strane tela. Ziéipala poj&anje osetljivosti
namotaja né uticati na kvalitet signala, tj. na njihov odnpsema standardnoj
devijaciji u Sumu, posto podjednakodgtii na signal i na Sum. Treba primetiti i da se
intezitet piksela na ekranu menja sa prostornoroluegom na tréi stepen, tj. ako se
npr. veltina voksela u svakoj dimenziji smanji na pd@&/Rée se smanijiti osam puta.
Postoje razdiita misljenja o efektima magnetnog polja na biok#kiva i mnoge
su studije urdene na tu temu, od epidemioloskih humanih studgaigiraZivanja

razvoja Zivotinjskih embriona u visokim poljima. ida eksplicitnih dokaza za povratne
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bioloSke efekte kao posledicu statbg magnetnog polja koje se koristi kod MR-e. Sa
druge strane, vremenski varijabilna polja, gradijenradiofrekventni talasi, mogu
uticati na subjekta (pacijenta) u MR dagu.

Brza promena gradijentnog polja, néto kod ,echo planar sekvence snimanja,
daje dva razloga za brigu o sigurnosti. Prvo, tunjggutnost indukovanja napona u
tkivu po Faradejevom zakonu. Struja indukovana tljipg&iva je zavisna od brzine

promena polja, konduktivnosti tkiva i ukrStanja lgetMensfildove i Morisove [29]

kalkulacije pokazuju da su Z%_?__zl.OTsl indukovane struje 1 mAcfa Cohen [30] je

prowavao subjekte koji su iskusili blagu neuroloSkimataciju na varijacijama

gradijenta polja od 61 Ts $to je vise od onih koji se upotrebljavaju. Dopgpda ako

se koriste velike brzine menjanja, da se subjgktizore na modgie efekte i da se prate
tokom snimanja.

Drugi sigurnosni problem sa gradijentima su nakusténe buke. Posto kroz Zice
teku jake struje u jakom magnetnom polj@ina napreze zice. Kada struje osciliraju na
audio frekvencijama, buka kao rezultat moze dos$tilO0 dB. Subjekti zato moraju
nositi odgovarajée Stitnike za usi tokom skeniranja, da bi smabjilku na prihvatljivi
nivo. Takate, problem je i toplota koju oslofbau radiofrekventna polja. Struje
indukovane u tkiva se od strane tih polja osti#pa kao toplota. lako vina tkiva ima
adekvatni krvni tok da moze da odnese toplotu, resl@omske regije kao Sto je oko
nemaju, pa se ograsiva srednja vrednost apsorpcije u celom telu nd\dkg a u bilo
kom tkivu na 4 W/kg [31].

Artefakti su vezani za efekat hemijskog pomerajappacivanja (kad je FOV manji od
dela tela koji se snima), ,cross talk” (ako su staj preblizu), matema&ki model
(rezultat upotrebe Furijeove transformacije), ofselnosmernog napona u prijemniku,
procesorsku obradu, eventualnu spoljnu RF inteterefizv. ,zipper* artefakt, ako
zasStita prostorije sa utajem nije odrdena kako treba) i naravno pomeranje pacijenta.
Fundamentalno novih pristupa na planu MR imidzingea. Koriste se svec¢ai ja&a
polja, i do 7 T, elektronika se unaguge (najviSe u smislu ubrzavanja formiranja i
smanjenja uticaja gradijentih polja na pacijent&kgo i daljeg kvalitativhog

unapreivanja postojéih sekvenci, tj. tehnika snimanja.
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3.4 Hibridni (fuzioni) medicinsko-dijagnosti¢ki sistemi: PET/CT i PET/MR

Fuzija u predmetnom smislu predstavlja integratipnezentaciju slika dobijenih
razlicitim vizuelizacionim tehnologijama, u cilju kombicige funkcionalne dijagnostike
sa primarno strukturalnim informacijama.

Jedan od osnovnih konstrukcionih i instalaciorahteva hibridnih sistema je da
komponente hibridnog sistema (PET, CT, MR) budur&mo uskldene u svim
dimenzijama. Druga vaznu stvar koju je potrebnazbbditi je stabilnost pacijent stola,
pod maksimalnom ekstenzijom i masenim og@igem: i minimalna fleksija,
pomeranje uzrokuje znajnu greSku kod fuzionisane slike [32]. Izazov g s kod
tehnika koje iziskuju relativno dugo vreme snimarfdR, PET) akvizicija vrSi
simultano. Razvijaju se i namenski dag za mozak i grudi [33, 34] i pri ortopedskim
aplikacijama (kolena, stopala) — sa manjim otvorgemtrija, preciziniji, namenski a
jeftiniji sistemi. Napravljen je i sistem sa podesi otvorom u skladu sa vélhom
objekta koji se snima [35].

Prvo su se pojavili PET/CT utaji i ta tehnologija se vrlo brzo standardizovala.
Lokalizacija funkcionalne promene koju daje PETp@stala sa CT-om vrlo precizna a
takade je ostvarena ¢aija, efikasnija i jednostavnija korekcija na sjahje (gubitak
pravih koincidencija zbog atenuacije u pacijentw jeasponu (50-95)% u zavisnosti od
debljine pacijenta, Sto se direktno odrazava na, &nefakte u slici, distorziju slike)
nego kod samostalnog PET daga gde se pre snimanja moralo raditi skeniranje sa
transmisionim radioaktivnim izvorom. Rezultat fezie dakle precizna dijagnostika i
samim tim adekvatniji medicinski tretman. Nakonaestrukcije uvek treba posmatrati
I sa&uvati nezavisno i samo PET sirove podatke jer raxtefakti mogu da prikriju
pravo stanje kada se uradi korekcija. Zato StoESE &kvizicija radi posle CT snimanja,
svaka promena u poziciji pacijenta dovodi do negp&hja PET i CT podataka i o tome
se maksimalno mora voditi fana (svakako se ne moze izbpomeranje dijafragme
usled disanja, ali savremeni korekcioni algoritajidfekat gotovo potpuno eliminise).

Prva hibridna kominacija, PET/CT, ima prednostworo trenutku iz barem 4
razloga: bolja prostorna rezolucija CT<me se ostvaruje i bolja mapa lokalizacije
radiotrejsera i niskoSumnija korekcija na slabke(korekcija na atenuaciju je mnogo

bolja ta&nija, efikasnija i jednostavnija varijanta nego kkdris&enja transmisionog
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skena kod samostalnog PET dam); kod MR-a postoji fenomenologijd; i T
tezinskih slika kao i kompeksnost usled upotrebdididih vrsta sekvenci, Sto se
odraZzava na estimaciju pri fuziji; mnogoc¢aebrzina snimanja CT-a u odnosu na MR.
Ovo je mogde u dobroj meri prevagi PET/MR sistemima gde se istovremeno vrSi
akvizicija, mada su PET/MR sistemi i dalje u fazinoloSkog razvoja i izuzetno skupi
(viSe od 3 puta su PET/MR sistemi skuplji, u odnonalkvalitetan PET/CT, &anato sa
svom pratéom opremom).

Slika 3.12 PET/MR hibridni udaj (autroska fotografija).

Sa druge strane, PET/MR kombinacija (jedan priraenickog reSenja dat na slici
3.12) ima potencijalno izvanredne ma@gasti u molekularnom imidzingu. Obezluge
potpuno dijagnostko-terapijsko préenje i podrzava razvoj lekova omdgwajlii
analizu razvoja i funkcionisanja tumora, kao i nmehama akcije kojicine lek
efikasnim [36]. Takde, obezbéuje se: bolja kontrasna rezolucija mekih tkiva ljKai
maligniteti, prostata, dojke, mozak,ékiena mozdina..); bolje planiranje terapije, u
smislu procene dodatnih biomarkera koji mogu utioat izbor tretmana, uklfiwjuci
perfuziju tumora i proliferacijéelija; dalji progres u neurologiji [37] i kardiolgg[38];
da nema X-zréenja, dakle manja doza za pacijenta (pogotové@éagna kad su deca i
trudnice u pitanju). Tehtki problemi nacijem prevazilaZzenju se intenzivno radi su:

eliminacija promena pofanja i prostorne distorzije unutar fotomultiplikegkih cevi,
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uzrokovano prisustvom jakog magnetnog polja; elanija artefakata u PET slici,
odnosno loSijeg odnosa signal-Sum, kao posledie&treimagnetske interferencije;
pove&anje otvora MR gentrija, kako bi unutar njega modacse stavi PET detektorski
sistem, a da naravno ostane dovoljno prostora eigepta; korisenje MR informacija

za kvalitetnu korekciju na atenuaciju PET slike][3iminacija artefakata sistema kao
posledica kardio i respiratornih problema, sagladagom vremenu trajanja snimanja.
Uprkos svemu navedenom, bidost PET/MR-a je sigurna i svetla, jer obehlije

nesagledive fizioloSke, metabike i molekularne dijagnogtte moguénosti.

3.5 Kontrola kvaliteta PET/CT uredaja

Standardi za utdivanje kvaliteta hibridnih visokotehnoloSkih sistemse
ustanovljavaju i unapdelju sinergijom preporuka tri institucije: NEMA (gAional
Electrical Manufacturers Association*), EANM (,Eyrean Association of Nuclear
Medicine”) i IAEA (,International Atomic Energy Agey”)

U globalnom smislu neophodno je u dijagndsti praksu ukljditi: periodicna
ispitivanja stalnosti (Sto podrazumeva ponavljamgeroducibilnih testova i podenje
izmerenih sa referentnim vrednostima); servis izadanje u rokovima Kkoje je
proizvadat propisao; vdenje i arhiviranje dokumentacije o prijemu radidakog
materijala, izveStajima o kontroli kvaliteta radiohaka, dozimetrijskim ispitivanjima,
dnevnim i periodinim kontrolama kvaliteta hibridnog w&a, kao i nepravilnostima u
radu i toku otklanjanja problema, u skladu sa IEX2Z3-1 [40] standardom; pisane
procedure za sve aspekte rada i zaStite od jodibupraienja; trening osoblja radi
odrzavanja i unapdenja sistema rada, uk§ujuci i kontinuiranu edukaciju.

Rutinski QC protokoli za PET/CT sisteme [41] imgadatak da indentifikuju
probleme koji mogu da wii na sledée performansne aspekte: kvalitet PET slike;
kvalitet i pacijentna doza kod CT-a;ctest CT korekcija na slabljenje; preciznost
usklatenosti PET-a i CT-a.

Svaki preporteni rutinski postupak ima odgovaréju frekvenciju vrSenja,
preporienu toleranciju i korektivne mere u skladu sa njéiaktori koj se ne menjaju
brzo, poput uniformnosti PET detektora, uniformnagima, artefakata kod CT-a, kao i
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PET/CT ofseta, se proveravaju meseili kvartalno i naravno nakon svake servisne
intervencije koja bi mogla na njih da ¢ei Ostale procedure treba obavljati dnevno.
Treba pazljivo pratiti preporuke proizdaa imajwi u vidu speciféne karakteristike

uredaja, kao Sto su vrsta detektora i geometrija sigtem

Slika 3.13 Izvestaj nakon izvrSene redovne dnewamgrkle kvaliteta PET detektora

®8Ge fantomom (autorski izvestaj).

Kalibraciona oprema obuhvata $86e fantoma i vodeni fantom za CT. Uniformni
cilindri¢ni valjkasti®®Ge fantom se koristi da dnevnu kontolu kvalitetaaliza se radi
po proizvaackom protokolu, kojom se vrSi inspekcija homogenoshiformnosti
detektora i meri procenat rasejanih fotona (drifg)icastim ®®*Ge fantomom se vrsi
provera uskldenosti osa PET-a i CT-a, mése. U ®®Ge setu, koji se, obzirom na

slabljenje radioaktivnog izvora tokom vremena, renp devet meseci se nalazi i
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tackasti °®Ge fantom, koji se koristi pri servisnim pode$aimnj PET-a. Dnevna
kalibracija CT-a vodenim fantomom prvo ima za d§ se proveri CT broj za vodu i

njegova standardna devijacija (ispitivanje stalpodgle od polistirena u fantomu,
precnika 0.35 mm, moraju biti vidljive.

Slika 3.14 a) Proren vertikalni, odnosno horizontalni trakasti arkéfa sinogramu:

najverovatnije se radi o problemima u konekcighb@ proveriti kablove, spojeve; b)

kosi trakasti artefakt: gotovo sigurno je neophodamena detektorskog bloka, osim

ako se ne radi o situaciji pomeranja detektoraage&e se nailazi na problem da je

potrebno ponovno podeSavanje gajda (detektor sleva) i normalnog histograma
(ostali) [42].
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Slika 3.15 Slika koja prikazuje deo mésge procedure provere svih relevantnih
parametara PET/CT sistema; lista je data sa lesaesekrana, konkretno je prikazano
uspesno testiranje pozicioniranja pacijent stoldqaki izvestaj).

Nakon zadavanja standardnih uslova snimanja (A8 ROO mAs), ako se ne
radi o automatskom rezimu, pregleda se ima li akegth, a zatim se odabere manja
oblast u centru cca 500 mMm jedna ista takva na periferiji: razlike u stardtam
devijacijama CT brojeva predstavljaju Sum, a razldcednjih vrednosti CT brojeva
odreiuju uniformnost i te vrednosti moraju da budu uiprodackim granicama.
Jednom mes®&o treba izvrSiti proveru CT brojeva za réigé (poznate) materijale i
zatim eventualno uradi prekorekcija u cilju lineagije atenuacionih koeficijenata.
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Postoje i specijalne verzije vodenih fantoma saudiegstima provera taosti debljine
preseka, detektabilnosti niskog kontrasta i sl.

| fizicki i fizioloSki faktori uticu na t&nost i reproduktivnosSUV faktora u
onkologiji FDG PET studija [43]. Varijacije u kaliciji, rekonstrukciji slike i u
podeSavanjima mogu imati npr. viSe od 50 % efektanerenjeSUVfaktora [44]. Stoga
su potrebne Sto egzaktnije, eksplicitnije metodijdog procedure u okviru kontrole
kvaliteta.

Kontrola kvaliteta radiofarmaka je gena propratnim dokumentom.

Za kalibrator doza potrebno je raditi dnevni teshzitivnosti/konzistentnosti sa
sertifikovanim kalibracionim izvorim&’Cs ili ®®*Ge. Tolerancija jet 5% na usrednjeno
na 10 ponovljenih titavanja.

Postoje i standardizovane “antropomorfne” fantoensfere koje simuliraju
tumore razliite velicine i na taj néin omoguavaju da se izvrSsUV verifikacija pod
Klini¢ki relevantnim uslovima [45] utdivanjem/proverom isparavnosti kalibracije
koris¢enjem nestandardnih fantoma i merenjem koeficijdwja karakteriSe oporavak
koncentracije kao funkcije veélne sfere (tumora).

Svi ureiaji koji su ukljueni u sistem, kao Sto su pomenuti kalibratori ddzi,
brojai, vage treba da budu odrzavani u dobrom stanjualibksani saglasno

regulatornim propisima.
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4. Karakteristike scintilatora za PET detekciju

Scintilacija je pojava kod nekih materijala (sdatbra) da, kada se izloze dejstvi
jonizujuéeg zr&enja, konvertuju frakciju apsorbovane energije wlljivi ili
ultraljubicasti deo spektra. Konverzionim procesom tzv. flgoemcijom, stvara se
kvant svetlosti, koji je proporcionalan energijipd@ovanoj u scintilatoru prilikom
interakcije s& odnosno X zracima.

JoS neki procesi, pored fluoroscencije, vrSe opiskonverziju energije [46].
Fosforescencija se odnosi na emisijéevéalasne duzine od vidljive svetlosti i nakon
mnogo duzeg vremena. Odlozena fluoroscencija podizisti emisioni spektar kao
fluoroscencija, ali sa mnogo & kasnjenjem za ekscitacijom. Scintilacioni krista
treba da konvertuje Sto je maguvei deo energije upadnog Zenja u promptnu
fluoroscentnu svetlost, a 3Sto manji u neZeljenufoi@scenciju ili odloZzenu
fluoroscenciju.

Scintilatori mogu biti teéni ili ¢vrsti, organski ili neorganski, kristalni ili
nekristalni. Organski, t&i i plastini se koriste za detekcijicestica i brzih neutrona.
Za detekcijuy zraka koriste se neorganski monokristali, prvesrstvzbog potrebne
velike osetljivosti i atomskog broj&, Sto vodi do potrebne visoke detekcione

efikasnosti.

4.1 Opis scintilacionog procesa u neorganskim kriatima

Kod tipicnog scintilacionog kristala su valentna i provodmana odvojeni
procepom 5 eV i v@m. U c¢istom kristalu, bez defekata ili &istoca, nema energetskih
nivoa izmeiu zona, tj. stanja u zabranjenoj zoni). Navedeagpe preveliki da bi da bi
kvant svetlosti, emitovan povratkom pdlemog elektrona u valentnu zonu, bio u
vidljivoj oblasti. Zato se u&na kristala dopira sa aktivatorskim jonom koji abeiuje

energetske nivoe u okviru tog procepa, (slika 4.1)
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Slika 4.1 Energetska struktura u neorganskomaitustia bi se emitovala svetlost,
potrebno je da postoje stanja u zabranjenoj zakion apsorpcije energijefotona,
frakcija energije se lokalizuje na aktivatorskomyorelaksacijom se postize emisija

scintilacionog fotona (autorski prikaz).

Kvant jonizujueg zr&enja, prolaskom kroz neorganski kristal, stvarakvéroj
parova elektron-Supljina. Pozitivha Supljina vrlozd stize do atoma aktivatora i
jonizuje ga, jer je energija jonizacije aktivatoreanja od energije jonizacije osnovnih
atoma reSetke. DosfEm elektrona u jonizovani aktivacioni centar nastainfiguracija
se iz pobdenog stanja deesitacijom ¢eau osnovno stanje, sa velikom verovébm
emisije fotona. Pogodnim izborom aktivatora, predazmbavlja samo u vidljivoj oblasti.
Kako je vreme migracije elektrona mnogo deasve pobdene konfiguracije nastaju
gotovo istovremeno i potom relaksiraju sa vremegasenjar .

Konfiguracija nastala dosgem elektrona u aktivator moze se&tina pobutenom
stanju iz kog je prelaz u osnovno stanje zabramane potrebna dodatna energija (npr.
termicka) da prevede konfiguraciju u viSe energetsko jstam kog je deeksitacija
moguwa. Spora komponenta svetlosnog ¢erga koji na ovakav @& nastaje
predstavlja fosforescenciju. Neki od prelazadmestanjima odvijaju se bez emisije
svetlosti. To su gubici u konverziji.

U cistom kristalu, energija potrebna za pdivanje elektrona u provodnu zonu
priblizno je jednaka energiji koja se osldbapri njegovoj rekombinaciji sa Supljinom.
Zato se emisioni i apsorpcioni spektar poklapagamoapsorpcija je veoma izrazena.
Emisija svetlosti u aktiviranom kristalu odvija ge@menom stanja aktivatorskog centra,

Ciji energetski prelazi su manji od visine zabraej@one. Emisioni spektar je pomeren
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ka viSim talasnim duzinama i ne preklapa se sarppgmom linijom, zahvaljéi ¢emu
je aktivirani kristal transparentan za scintilacigvetlost [46].
Prema [47] ukupna efikasnosgt ) konverzacionog procesa deponovane energije u
scintilacionom kristalu u svetlost moze da se agiraka kao proizvod 3 faktora:
n=pEN (4.1)
gde je B konverzaciona efikasnost energijefotona u parove elektron-Supljin&g
predstavlja efikasnost prenosa energije odrzanearovpna elektron-Supljina ka

aktivatorskim jonima ili drugim luminiscentnim ceima, a Q je kvantna efikasnost

samih luminiscentnih centara.

Konverziona efikasnost energiyefotona u parove elektron-Supljind se moze

izracunati imaju¢i u vidu fundamentalne fizke osobine scintilacionog kristala,
ukljucuju¢i  Sirinu  energetskog procepa, visokofrekventne atidte dielektréne
konstante, kao i optke longitudinalne energije fotona [48]. Za¢ireu scintilatora ovi
parametri se mogu dobro proceniti, pa se ovaj pat@nmmoze izréunati sa zn&jnim
stepenom pouzdanosti, mada kod nekih kristala post@‘ajnija varijacija broja
proizvedenih parova sa relativno malom promenoernggje.

Razni faktori mogu uticati da se energija ne psendo aktivacionog centra. Bez
obzira na ¢igledan zn#&aj S faktora, ni jedan dosadasnji model ne moze oréitigia
se ova vrednost odredi sa Zamim stepenom pouzdanosti i to bi trebalo da bude
primaran izazov u savremenom ispitivanju scintdacg procesa.

Kvantna efikasnost luminiscentnih centa@ se meri direktno polawjuci
luminiscentne centre UV svetlas energije koja odgovara realnim eksitacionim
energijama. Na taj k&, formiranje parova elektron-Supljina se preskakao i
odgovarajdi energetski transfer, pa se efikasnost samog ligoentnog centra

posmatra direktno [49].

4.2 Scintilacioni kristali koji se koriste u PET uredajima
U prvim godinama razvoja PET-a, detektori su bbnokristali Nal sa Tl kao
aktivatorom, inidividualno u sprezi sa fotomulthdiorskim cevima. Uwienjem

bizmunt germanatnog kristala (Bie;O1,, skra&eno BGO) postignut je veliki prodor

ove dijagnostike, jer ovaj materijal ima znatnaweefikasnost u detekcijy zraka u
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relevantnom delu spektra. Pojavom blok detektora pestigao kompaktniji i
ekonoméniji pristup u smislu da se sa 4 fotomultiplikakescevi pokriva 64 kristalnih
elemenata. Sa teznjom ka una@®u detekcionih karakteristika pojavili su se novi
kristali, od kojih izdvajamo najvaznije: lutecijuoksi-orto-silikat ((LySiOs):Ce, LSO),
lutecijum itrijum oksi-orto-silikat (LY 2xSi0s, LYSO), gadolinijum oksi-orto-
silikat (G&SiOs:Ce, GSO), lutecijum-aluminijum perovskit (LUARe) i lantan (lII)
bromid (LaBg :Ce).

4.3 Uticaj fizicko-hemijskih osobina scintilatora na detekciju gamazracenja

Pojedingni kristali nafe&e narastaju iz materijala u rastopljenom stanjukaa
topljenja osnovne supstance direktn@eitha cenu finalnog proizvoda. Esencijalno je
znati maksimalnu valinu do koje kristal moze da izraste. Tdkge potrebno ispitati
koliko je kristal meharki otporan (robusnost i otpornost na udarce), ewand
prisustvo neravnina, kakva mu je hemijska postgarkakve su mu tergke osobine
(sposobnost da se odupre promenama wkfioh obliku ili velicini sa porastom
temperature, kao i radni temperaturni opseg), kol varijacija izlazne svetlosti u
skladu sa temperaturnom varijacijom, da li je llistigroskopan (da li upija/zadrzava
vodu iz okoline) i koji je potreban radni opsegariasti vazduha, koji je radni opseg
pritiska, kakva mu je radijaciona otpornost i kalstei kog inteziteta promene u boji i

prozranosti s vr.emenom.

4.4 Atenuacijay zraka kroz scintilacione kristale

Atenuacioni koeficijent nekog materijala ili madija je kvantitativha velina
koja karakteriSe koliko lako mogu zraci, zvuk,cestice ili drugi vid energije da
penetriraju kroz njega. Dakle, u &ju da se radi o zracima, Sto je atenuacioni
koeficijent vei, odgovarajdi fotonski snop brze oslabi, odnosno mali atenuacio
koeficijent zn&i da je materijal, medijum, relativno transparentasdnosu na njega.

Jedinica za atenuacioni koeficijent je recipr@ duzina. Kada su scintilacioni

kristali u pitanju ohino je izraena u cth U jedndini (2.8) prestavljen je
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eksponencijalni zakon slabljenyazratenja monoenergetskog snopa, gdpredstavlja
atenuacioni koeficijent.

Vrednost linearnog atenuacionog koeficijenta zawis energije incidentnog
snopa (kod PET-a 511 keV-a) kao i atenuacionihktaretika absorbera. Penetracija je
statisttki odreiena verovatnébm po jedinici duzine za odteni fizicki proces. Pored
gustine (5to je @&, to je véi broj atoma, meta), verovatém fotoefekta je posebno
zavisna od atomskog broja(na stepen izndl 4 i 5) a Komptonov efekat je linearno
zavisan oZ. Veci efikasni presek za fotoelektni efekat sa pov@njemZ, omoguava
lakSu energetsku diskriminaciju rasejanih fotona.

Radijaciona duzina snopa je distanca potrebnan@aiiet snopa opadne za oko
63% (do vrednosti &manje od inicijalne).

Treba primetiti da Sto je ¢a debljina scintilacionog kristala t@ se viSe fotona
apsorbovati, a ona je zavisi od toga, kao 5Sto ¢er&&no, koliko kristal moze da izraste

u proizvodnom procesu.

4.5 Energetska rezolucija, svetlosni prinos, svojtna energetska rezolucija

scintilatora

ViSa energetska rezolucija Zmaafiniraniju diferencijaciju visina registrovani
impulsa, tj. bolju funkciju odziva detektora, naratknoj energiji zréenja. Sistem
moze bolje da diskriminiSe dae dogdaje u odnosu na rasejane, i da se postave uzi
energetski prozori, Sto rezultira sa manjim Sumorslid. Energetska rezolucija u
najve&oj meri zavisi od dva faktora: svetlosnog prinosaviojstvene energetske
rezolucije kristala.

Svetlosni prinos predstavlja efikasnost konvereijergije zréenja u svetlost. Sto
je vrednost ovog parametracee to je bolja energetska odemost (manja statiska
nesigurnost u oddévanju energije incidentnog PET fotona) merenogalg, kao i
potencijal u odbacivanju dodaja prouzrokovanih rasejanim fotonima. Bitno jeaa
bude stabilan u energetskom paguod interesa. Treba voditidana o ambijentalnoj
temperaturi jee njeno povéanje, u skladu sa opisanim procesom kretanja elektr

Supljina kroz kristal, smanijiti vrednost detektowgrsvetlosnog prinosa.
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Svojstvena energetska rezolucija je u direktngj ga dimenzijama kristala: kako
je detektor s&en i n&in implementacije véenja svetlosti izm#u svake detektorske
jedinice. Manji detektorski kristali omogavaju kori€enje vée akvizicione matrice i
samim tim bolju spektralnu rezoluciju (jedin@a 3.2). Sa druge strane, ako je detektor
suviSe mali, interkristalnim rasejanjem kaje smanijiti ténost odrdivanja pozicije
dogaiaja a takde moze db& i do efekta paralakse: foton koji se sawva sa
detektorskim elementom sa kosim uglom, moZe datpemé detektuje se u susednom
kristalu. Svojsvena energetska rezolucija zavasl prisustva nehomogenostidkaste,

linijske i zapreminske dislokacije) i &istoca.

4.6 Vreme gasenja svetlosnog impulsa u scintilaciom kristalu

U scintilacionom procesu kvant Zemja interaguje sa atomom materijala
detektora, koji pobien prelazi na visi energetski nivo. U procesucanga u osnovno
stanje, emituje vidljivu svetlost. Vreme gaSenjadsdiniSe kao vreme potrebno da
amlituda funkcije odziva padne na vrednostid bdnosu na inicijalnu. Jasno je da je Sto
krace trajanje strujnog impulsa pozeljno, jer omémpa kr&e koincidentno vreme tj.
dobru vremensku rezoluciju (ublazava se uticajghih dogdaja, Sto rezultira manjim
Sumom), kao i véu efikasnost detektora pri viSim pobudnim fotonskibestanostima.

Takade omogiava implementaciju TOF rezima rada.

4.7 Vreme preleta (TOF)

Poma@&u TOF metode, kao dodatak identifikacije koinciaemidogaaja, precizno
se meri razlika u vremenu prisigey fotona, ¢ime se dobija dodatna informacija o
polozaju anihilacionog dogaja duzLOR-a, preko udaljenosti koju je svaki foton
preSao od anihilacione lokacije u okvilkOV-a, i ta informacija se uklfiuje u
rekonstruktivni algoritam. Princip nije novijeg data, ali je postao aktuelan u PET
dijagnostici sa pojavom kristala sa brzim odzivoBmanjenjem merne nesigurnosti
moze se popraviti odnos signal/Sum; poboljSati temtt slike; doprineti brzoj

konvergenciji {ime se smanjuje vreme snimanja); u procesu optoi&azmeiu
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duzine trajanja snimanja i administrirane aktivhasdluciti se za manju potrebnu

inicijaciju radioaktivne supstance, koja se odrazas manju pacijentnu dozu.

4.8 Molijerov radijus scintilacionog detektora

Pri velikim fotonskim energijama javljaju se elekhagnetne kaskade pri
prolasku zréenja kroz materiju. Kao posledica toga centralnstriucija funkcije
odziva je Gausovog tipa ali postoje i dugi ,repo\ptiblizno eksponencijalnog oblika.
Molijerov radijus je poluprénik cilindra koji sadrzi u proseku najmanje 90%
elektromagnetske energetske depozicije. Linearzayean od talasne duzine &aja,
kao i od atomskog broja [50]. Manji Molijerov raa dovodi do manjeg preklapanja,

separacije i time bolje rezolucije.

4.9 Uticaj scintilacionog kristala na maksimalnu vééinu aksijalne komponente

oblasti koja se snima

Fizicka aksijalna vetina FOV (AFOV) odreiuje velinu snimanog segmenta tela
u jednom vremenskom prozoru. Sto je ta vredno&a,vedr@eni region za snimanje se
moze podeliti na maniji broj delova, pa ukupno vreme snimanja biti ke

Pravi se kompromis iznde i debljine kristala, kao i komercijalne cene. N®on
Karlo studijama [51] se utduje koji je najbolji odnos izmi te dve veliine, a da
NECRI kontrasna rezolucija budu Sto bolje.

Pri procesingu je potrebno odemo preklapanjebedova i u tom smislu se
definiSe i minimalno aksijalno preklaparfj®V-a sa narednorbed pozicijom. FizEki
AFOVminus preklapanje predstavlja efektivni aksij&@V.

4.10 PET blok detektori

Prvi blok detektori su razvijeni sredinom osamdbse’redhodni napori da se

popravi PET prostorna rezolucija kaghjem manijih scintilacionih detektora tako Sto je
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svaki bio u sprezi sa fotomultiplikatorskom cevipgestao komplikovano i izuzetno
skupo reSenje. Osim toga, zahtev da se ¢m\aksijalna pokrivenost inkorporiraju
viSestruke detektorske prstenove uzrokovalo jeratja kompleksnih i nezgodnih
kombinovanih Sema da bi se ,izvukao” scintilacisignal. Multiplicirajiti prvo 32, a
zatim 64 detektora, Casey and Nutt [10] su smanfbmpleksnost i cenu dizajna i do
danas je to ostalo prinicipijalno reSenje za jeshni blokovsku jedinicu (slika 4.2 a).
Scintilacioni blok je podeljen na 8x8 detektoraavpzan sa 4 fotomultiplikatora, po
pravougaonom obrascu. Koordinate detektora sad@jvverovatnéom interakcije su
date sa:
_ [(D+B)-(C+A]
A+B+C+ D (4.2)
_[(A+B)-(C+ D)]
A+B+C+ D

gde su A, B, C, D svetlosni signali sa fotomul#gliora, kao na slici, gledano u smeru

kazaljke na satu, od levog gornjeg ugla (slikal®).2

Detektorski modul

Fntolipllkatrske cevi

Slika 4.2 a) Detektorski blok, sa 64 kristalne eck i 4 fotomultiplikatorske cevi; b)
srediSnjih 16 scintilatora iz matrice 8x8; distgazije posledica samih kristala,
geometrije i relativne empirijske prostorno-linearraspodele (autorska fotografija i
prikaz).
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PovrSine svakog pojeditraog kristalnog elementa su prekrivene reflelduju
materijalom da bi se ogki izolovali detekcioni kristali i da bi se maksiftizmvala
efikasnost kolekcije svetlosti fotomultiplikatrimaDebljina unutar kristala nije
uniformna, vé se povéava od otprilike polovine debljine u centru do punaeivicama
scintilatora, Sto se odtaje empirijski da bi se dobila odgovarégurelativha prostorno
linearna raspodela svetlosti izdwetetiri fotomultiplikatorske cevi.

4.11 PET fotomultiplikatori

Klasican fotomultiplikator se sastoji od semitransparentriotokatode,
fotoelektronske kolektorske optike, niza dinodano@e na dnu. Navedeni elementi se
nalaze u vakuumiranoj staklenoj cevi i iztuaenjih je odréen napon. Princip je sle¢le
fotoni dospevaju na fotokatodu, gde dolazi do fletkicnog efekta i nastali elektroni
se preko fotoelektronskog ofkog sistema fokusiraju ka prvoj dinodi; dinode su
kaskadno raspodene, svaka sleda je na viSsem naponu; dinode imaju zadatak da
emisijom sekundarnih elektrona sukcesivno akcelgrisignal — za sistem od 10-14
dinoda signate biti pojasan 16-10° puta pre nego to dospe do anode (slika 4.3).

Kvantna efikasnost fotokatode se definiSe kaockdi broja u njoj oslobdenih
fotoelektrona i broja svetlosnih fotona koji do wjeiu. Potrebna je da bude Stocag
jer se time smanjuju stohaste fluktuacije, odnosno smanjuje energetska regaluc
Klasicnim fotomultiplikatorom je kvantna efikasnost ltmana na (20-30)%, varijacije
najvise zavise od materijala (za PET primenu iedijalkali), veléine povrSine i
uniformnosti debljine fotokatode.

Problem sa klagnim fotomultiplikatorima je kvantna efikasnost. dege radi na
iznalazenju novih reSenja. Drugidva da se detektuju fotoni je poro lavinske PIN
diode (p i n slojevi, izm#& osiromaSeni i-region), ski@no u literaturi APD (eng.
»-avalanche photodiode®): jedina sustinska razlikednosu na obnu diodu je Sto moZze
da radi u rezimu kada je suprotno polarisana, pmgonom 1810’ V. Kada APD
konvertuje fotone u elektmi signal energija incidentnog fotona mora dadpre
propusnu barijeru, koja iznosi (1 - 2) eV. Fotoaiada apsorbuju i elektron prelazi iz

valentne u provodnu zonu ostavljéjza sobom Supljinu.
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Naponski izvor
za ubrzavanjei | [zlazni napon|

Razdelnik napona R U

ANNNN
Ulazna
svetlost

Fotokatoda
olutransparentna

Slika 4.3 Sema fotomultiplikatorske cevi [46]

S obzirom na dopiranje i porast eleitiog polja doi ¢e do toga da elektron
driftuje don strane APD, a Supljina do strane, tj. do fotostruje na izlazu APD [53].
APD je osetljiva na elektronski Sum i uslove zatmpaveu kvantnu efikasnost u
odnosu na klagan fotomultiplikator pa su na njenoj bazi, sredin8@atih, napravljeni
prvi lavinski silikonski fotomultiplikatori, poselansa ciljem da se postigne, u skladu sa
tehnoloSkim potrebama, dobra senzitivhost za nrajifotona [54]. APD-i je pridodato
jako elektréno polje koje ubrzava elektron d&jumu dovoljno energije da jonizuje
drugi par elektron-Supljina u interakciji sa krisiam reSetkom. Oba mogu dalje da
stvaraju nove parove tj. pravi se lavinski efekane se obezlakije interno pojganje
od viSe stotina puta. Treba imati u vidu pojavu tiplikativhe greSke kao posledicu
toga da praktni broj stvorenih parova elektron-Supljina stoh#stivarira — Sto je
pojaanje veée, ovaj efekat je izrazeniji. Lavinski silikonslkotdmultiplikatori rade u
Gajgerovom rezimu: APD je obrnuto naponski polarana Sto implicira Siroku oblast
prostornog tovara i neprostenje dok cela ne postane provodnik i isprazni sevam
slicaju ne postoji multiplikativna greSka jer verovaiaaa se izazove efekat necati
na izlazni signal. Sa druge strane, postoji pojalmti problem sa verovatdom
detekcije fotona, koja je jednaka proizvodu kvargfikasnosti i verovatri@ lavinskog
efekta, kao i naravno moguost pojave struje mraka - kada se par elektroljs3ap
generiSu bez incidentnog fotona (zbog zagrevanja3eg kvaliteta materijala/izrade).

U izvesnoj meri ove statiske pojave se mogu kompenzovati [54]. Ostali problean
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¢ijem se reSavanju joS radi su preslusavanje dznfetomultiplikatora kao i zakasneli
impuls (posledica eventualnog zarobljenog nabdjanjeri). Matutim, razvoj lavinskih
silikonskih GM fotomultiplikatora je od neprocengiwaznosti za PET dijagnostiku
zbog toga Sto je sa njima postignuta kvantna efiasisvéa od 70 % (i ima potencijala
za daljim unapréenjem u tom smislu). Nadalje, APD-e su neosetljne magnetno
polie (kljucno za razvoj PET/MR sistema), znatno su manje odsickiih
fotomultiplikatora, pa se mogu gie&pakovati, Sto daje moguosti za dalja poboljSanja
prostorne rezolucije, a uz to i cena im je znatida.n

5 N Lo
1. siotpor | Al-provodnik

_ {1}
_____ it +—(Gajgerov region

& B it i
~ prsien:,
F'l

—

) | p [ E10'7 AJ |
- 4 = 1'{ s :-‘regiun drifta

/ podioga - | o 107

[ l 2 4 0

— X . pm

Slika 4.4 a) Topologija APD, b) signal od jednoksela sa APD u Gajgerovom modu
rada [53]

Refrakcioni indeks supstance (@gthg medijuma)n pokazuje kako se zrenje
propagira kroz taj medijum tj. predstavlja faktajikpokazuje koliko se talasna duzina
zratenja pri prostiranju redukuje (referentna vrednostvakuum je 1). Refrakcija u
kombinaciji sa apsorpcijom je povezana poznatim rieenbert-ovim zakonom i
Kramers-Heisenberg-ovom disperzionom formulom. &jtjoamestanja” transmisije od
kristala do fotomultiplikatora predmet je stalnilazmatranja u  Monte Karlo
eksperimentalnim stujama, ukdujuéi ne samo vrstu kristala e njegovu debljinu
[55, 56]. Takde, scintilacioni kristali treba da budu u Sto bplkmmpatibilnosti sa
fotomultiplikatorima sa aspekta ofitih parametara, tj. da bi se postiglo maksimalno
iskori&enje svetlosti proizvedene u scintilacionom mad&rjj emisioni spektar
scintilatora treba u Sto ¥e] meri da se preklapa sa oldasmaksimalne osetljivosti

fotokatode koja se koristi s njim.

64



5. Merne metode

5.1 Metod merenja energetske rezolucije

Energetski spektar se odtge integraljenjem svakog pojedimog svetlosnog
impulsa, obzirom da je integral proporcionalan gijerkoja je deponovana u
scintilacionom kristalu. Iz odgovardjeg histograma utduje se energetska rezolucija.

Gausova funkcija se fituje prema fotopiku eneigags spektra. Utvduju se
vrednosti amplitude i pozicija maksimuma rasi (na kojoj je energiji) i oddeije
standardna devijacija. Energetska rezolucija seedsy izrazava u procentima,
racunajuti po formuli:

R= ABrym M100% (5.1)

ax
gde je AEq,,, Sirina Gausove krive na polovini maksimuma (engull,®Vidth at Half

Maximum®) [57].

S obzirom da ne postoji radioaktivni izvor koji ke y zraenje energije od 511
keV, treba proveriti linearnost i standardnu dexjjaupotrebljenog izvora u odnosu na
tu realnu energiju fotona koji se rasejavaju natktima. Kod metodologije merenja sa
samo jednim kristalom nema presluSavanja Sto mdéeroblem kada se uzima ceo
detektor sa 8x8 kristala, Sto ¢est pristup. Uticaj prirodne radioaktivnosti lujeona
treba razmotriti tako Sto treba snimiti energetghkektar bez pobude, za scintilatore na

bazi tog elementa.

5.2 Metod merenja vremena gasenja svetlosnog impals

Metod se zasniva na principu koji su prezentojai Bollinger i Thomas [58]:
detektuju se scintilacioni svetlosni impulsi iz pedfotomultiplikatorske cevi i dolazak
pojedin&nih fotona (od odgovarajith svetlosih pobuda). Vreme dolaska fotona se

poredi sa vremenima detekcije scintilacionih impylslika 5.1). Unapri&enje u odnosu
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na originalnu metodologiju je smanjenje efikasn@stdukcija broja fotona koji dolaze
do druge fotomultiplikatorske cevi) na 0.5 po siéwiji, kako bi se gotovo u potpunosti
eliminisao nezeljeni prenapon. Oduge se funkcija broja impulsa od vremena gaSenja
svetlosnog impulsa u scintilacionom kristalu. Dolstaana ove metode je Sto se
procenjuje realni oblik svetlosnog impulsa, beztatidje signala prouzrokovane

prolaskom kroz fotomultiplikatorsku cev.

Fotomultiplikatorske cevi

200mm

Scintilator

%

Slika 5.1 Skica merne postavke za merenje gasSeafsnog impulsa u scintilacionom

kristalu. Levo je pobudna a desno merna fotomukpbrska cev [59].

5.3 Metod merenja svetlosnog prinosa

Svetlosni prinos, izrazen kao broj fotona po MeV sxakiy pik je u radu meren
Bertol&inijevom tehnikom [60] sa geometrijom uskog snaparatenom krajem 80-tih
godina [61], ali poréenjem pojedinénih fotoelektronskim maksimuma od fotokatode
(koji odreiuje poja&anje fotomultiplikatorske cevi) sa &edobijenim energetskim
maksimumom preko koncepta pojedindn impulsa. Scintilator je bio postavljen na
duplo duzoj distanci (2 cm) od izvora &eaja u odnosu na konceptualnu postavku. Po
ovoj metodologiji je preddieno da se merenja vrSe svaki put 15-tak minutaeposl
ukljucivanja visokog napona, voéile ratuna o0 potencijalnoj nestabilnosti

fotomultiplikatorske cevi. Potrebno je koristitiedgiroskopski pojévac sa vrlo malom
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vremenskom konstantom (+8), kao i uraditi dodatnu rekalibraciju skale @gajaja,

proveru linearnosti i odigvanje standardne devijacije.

5.4 Metodologija proratuna atenuacionih koeficijenata i radijacione duzineza

PET scintilatore

Pom@&u odgovarajteg softvera (XCOM [62]) se odrduju atenuacioni
koeficijenti za odréen tip materijala, obrju¢i efikasne preseke za nekoherentno i
koherentno rasejanje, fotoelektru apsorpciju i proizvodnju parova u polju atomskog
jezgra i u oblasti elektronskog om&sa Nakon toga se primenom Beer-Lambertove
formule (jednéina 2.8) r&una radijaciona duzina, imajuu vidu da je to distanca
potrebna da intezitet snopa fotona opadne do vegdike manje od inicijalne.

Efikasni preseci za proizvodnju parova [6B)bijeni na osnovu Bethe-Heitler
teorije u kombinaciji i sa drugim teoretskim madel uzimaju u obzir ekranizovanje
efekta, Kulonove i radijacione korekcije.

XCOM softver automatski tana efektivni atomski broj, za jedinjenja po forimul

Zoy =23 RZ) %+ LOZ)%+ £,02)°%+. (5.2)
gde suf, frakcije od ukupnog broja elektrona koja odgovarmagirelenom elementu, a

Z_ atomski broj tog elementa) i sastava scintilatér.[

5.5 Proraéun Molijerovog radijusa

Molijerov radijus, na osnovu radijacione duzinefektivhog atomskog broja,
ratuna se preko formule:

[ Qamla

610 MeV

R, = X, [E/ E.= Xt [ z+1,24)= 0.034751% 0 @ 1,24 (5.3)

gde E. predstavlja gradnu energiju kada su gubici usled jonizacije jedrgkibicima
usled usporavanja elektrona (bremsstrahlung) -dizeavrednosti radijacioni procesi

postaju dominantni:
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610 MeV

EC:

a Eg je energija koja izrazava 98%-tnu angularnu didpeelektromagnetnog talasa, tj.
radi se o konstantija je priblizna vrednost:
ar
E, =m¢,|— =21,2052 MeV
a (5.5)
odakle se dobija izvedeni izraz [65]

5.6 Metod merenja refrakcionog indeksa

Metodologija merenja principijalno je zasnovana ma&renju ugla skretanja
pomaiu V-prizme [66] imajdi u vidu da kod transparentnog ajbg medijuma
refrakcioni indeks iskljgivo zavisi od talasne duzine, odnosno frekvencpadnog
zra&enja [67], tj. nepoznati refrakcioni indeks dobimnpreko ugla skretanj& i

poznatog refrakcionog indeksa N V-prizme (slik2) fareko formule:

n:\/N2+sin9\/ N? —sin’ @ (5.6)

lzlazni
svetlosni

= Refrakcioni
—
=
Ulazni

svetlosni
zrak

Slika 5.2 Princip merenja refri@mkog indeksa preko V-prizme [66].
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6. Eksperimentalni postupci

U cilju odretivanja karakteristika PET scintilatora, u ekspentoesu korigeni:
1) BGO kristali: 10 kom., 5x5x20 mm i LYSO: 8 kom.,520 mm kristali;
2) Nal:Tl V-prizma,;
3) fotodetektori sa internim visokonaponskim kolom;
4) dve fotomultiplikatorske cevi;
5) dva podesiva napajanja od 0-15 V;
6) scintilacioni predpojévac;
7) spektroskopski pofavac;
8) multikanalni impulsni analizator;
9) A/D konvertor;
10) impulsni generator;
11) **'Cs radioaktivni izvor, aktivnosti cca 170 kBq;
12) ?*Na radioaktivni izvor, aktivnosti cca 40 kBq;
aluminijumska kutija 2mm debljine (crno obojena sautrasnje strane), ¢oa
dizalica, sporohodna busilica, olovne cigle, &gdi mast (refrakcioni indeks 1,465),

teflon traka.

Gama fotoni koji potiu od **’Cs imaju energiju od 662 keV-a, 5to nije ba$ u
direktnoj korelaciji sa 511 keV-afotonima kod PET-a, ali se ovaj radioaktivni izvor
standardno koristi pri ispitivanjima za PET aplif@g59, 68, 69]2°Na je f+ emiter, ali
emituje iy zrake energije 1275 keV-a. Koristio se za proverearnosti energetskog
spektra.

Analiza podataka za energetsku rezoluciju i vrgyagenja svetlosnog impulsa u
scintilacionom kristalu je vrSenadmarski preko ROOT platforme [70] da bi sékea
grafika odrdivale kori€enjem GNUPLOT-a [71] i fitovanjem. Za odieanje
atenuacionih koeficijenata koégn je pomenuti program XCOM [62].

Uticaj na zbirne rezultate merenja svakako imagjegina&ne razlike u kristalima
(velicina, samoapsorpcija) i varijacije u eksperimetajpagtavci, za svako pojeditreo

merenje, kao i broj fotona po inicijalnom svetlosnompulsu (kod merenja energetske
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rezolucije i vremena gasSenja svetlosnog impulsacmtigtoru), samoapsorpcija,
rastojanje kristala od izvora, stabilnost fotonplikatorske cevi (kod merenja
svetlosnog prinosa), refleksije i izolovanost sisde(moginosti dospevanja svetlosti iz

okruzenja).

6.1 Eksperimentalni postupak odrdivanja energetske rezolucije

Scintilatori su bili obmotani teflon trakom sa lsypet strana (osim one koja je
povezana sa fotodetektorom). Qtlvana je energetska rezolucija sistema u celird, be
estimovanja svojsvene energetske rezolucije.

Koris¢ena je jedna fotomultiplikatorska cev. Nakon deifjeksvetlosnih impulsa,
signal se integralio da bi se odredilo totalno oggEnje, obzirom da je ono
proporcionalno energiji deponovanoj u kristalu. Owdormacija se Kkoristila za
odreiivanje energetskog spektra.

Gausova funkcija se podeSavala u skladu sa faapgnergetskog spektra. Na taj
n&ain, dobijene su vrednosti amplitude signala, pizéna talasna duzina i standardna
devijacija, da bi se energetska rezolucija odradikladu sa jeddamom 5.1.

Ispitivana je linearnost energetskog spektra: adnos kanala i energije
odreienog pika odgovara odnosu kanala i energije refieogntj., u ovom sléaju treba
da bude:

K1 = K2 = K3
511keV 662 keV 1275 ke (6.1)

gde suKj, Kz i K3 brojevi kanala koji odgovaraju energetskim maksma na 662
keV-a, 511 keV-a odnosno 1275 keV-a.
Nakon linearnosti proverena je i standardna dejgaratunato je u procentima,
preko sledée formule:
KZ _ Kl
, _|662 keV 511ke
g =
K2
662 keV
gde sWK; i K, definisani kao i za jeddau (6.1).

[100% (6.2)
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Razmatran je i energetski spektar LYSO kristala Ibadioaktivhog izvora
(posledica prirodne radioaktivnosti lutecijuma), fijakcija svetlosnih impulsa koja

potice od svojstvene aktivnosti kristala.

6.2 Eksperimentalni postupak odrdivanja vremena gasenja svetlosnog impulsa

Dve FT koje su se koristile u eksperimentu, biuepsstavljene kao na slici 5.1.
Prvom fotomultiplikatorskom cevi se vrSilo trigeanje. Redukcija broja fotona
ostvarena je tako Sto je druga fotomultiplikatorska bila prekrivena aluminijimskom
foljom sa malom rupicom oko sredine reda milimet&etlosni impuls koji je bio
stvoren apsorpcijony fotona u scintilacionom kristalu detektovao se nicijalnoj
fotomultiplikatorskoj cevi. Detekciona fotomultightorska cev je registrovala samo par
fotona od svake scintilacije. U odnosu na prineipiji eksperimentalnu postavku [58]
efikasnost detekcije je bila smanjena tako da gsgan broj fotona po scintilaciji bio
manji od 0.5. To je moralo biti uteano jer je ovom metodom, u cilju odreanja
vremena gasenja svetlosnog impulsa u scintilaciokoistalu, potrebno detektovati
samo jedan foton po svetlosnom impulsu. Ako viSéorfa dospe do drugog
fotomultiplikatora, samo prvi se brojao, uz nezaljerenapon [72]. Vreme se merilo od
pocetka svetlosnog impulsa, na maksimumu signala i dogp€éu do drugog
fotomultiplikatora i na osnovu toga se pravio odgi@ti histogram. Eksponencijalnim

fitovanjem se ré&unalo trazeno vreme.

6.3 Eksperimentalni postupak odrdivanja svetlosnog prinosa

Za merenje svetlosnog prinosa je bila napravljeksperimetalna postavka u
skladu sa opisanom metodologijom (slika 6.1).

Kristal se viSestruko obmotavao aluminijumskomijéoh sa sve ostalé€etiri
strane (osim one okrenute izvoru i one nasuprot hjepticki povezane sa
fotomultiplikatorom sa izbuSenom aluminijumskomijfah izmeiu), a sa izvorom se

nalazio u aluminijumskoj kutiji.
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Impulsni generator se koristio za rekalibracijalskpoj&anja kao i za proveru

linearnosti i eliminisanje naponskog ofseta.

opticka
aluminijumska mast

foto -

137 . kristal '_l ~ folija sa .
Cs izvor » (na 2 cm od izvora) rupicom na » fdidlikrerska
—_ cev

sredini

scintilacioni
A/D pojacivaé predpojaéivag,

konvertor signala Dseflj‘iv na
prainjenje

Slika 6.1 Blok Sema eksperimentalne postavke za&mesvetlosnog prinosa (autorski
prikaz).

6.4 Eksperimentalni postupak odrdivanja refrakcionog indeksa

Incidentna svetlost se dobijala od radioaktiviogia'*'Cs koji je bio obezhien
olovnim ciglama debljina 60 mm pdemu je jedna bila izbuSena sporohodnom
busSilicom dijametra 2 mm. Paralelno sa tim pravceila je precizno postavljena
(utvrdena odlkna nivelacija stola) V-prizma tako da se ulaznkzweelama kao na slici
5.2. Izvor zrgenja se nalazio na petku dugékog stola, 150 mm od izvora nalazila se
V-prizma od Nal:Tl a nakon 3000 mm je bila pozmerana réna dizalica na koju je
bila postavljena PMT, koja se podizala u koracirope lpredstavljaju njen dijametar (51
mm), pa se nakon svakog pozicioniranja konstatogtalb se registruje svetlosni impuls
(slika 6.2).
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Slika 6.2 Eksperimentalni postupak merenja refi@kag indeksa. Debelim olovnim
blokom postize se i izvrsna kolimacija ulaznog sndpelativno veliko rastojanje
izmedu prizme i fotomultiplikatora ima za cilj da se djebvrlo precizno izmeren ugao

skretanja.
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7. Rezultati i diskusija

7.1 Energetska rezolucija

Merenja su rdena sa i bez ogte masti i usrednjena za sve upotrebljene kristale
odreienog tipa. Bez optkog vezivanja, energetska rezolucija BGO kristaleija u
opsegu (20-22)% sa srednjom vrednog21.2+0.6)%. U tabeli 7.1 su prikazane
usrednjene vrednosti za svaki od BGO kristala (nkud00 merenja (10x10)).
Odgovarajdi energetski spektrar je prikazan na slici 7.1. K&EO kristala energetska
rezolucija je bila u opsegu (13-13.7)% sa srednjoeainogu (13.4+ 0.1)%, tabela 7.2.
Sa dobrim optikim vezivanjem izmerena je z¢gno bolja energetska rezolucija: kod
BGO kristala (16,40,1)% (dva kristala, usrednjeno po 10 merenjagagho su
odabrani tréi i deseti, za tr@ je dobijena vrednost (1640,1)%, a za deseti
(16,3+0,1) %, a kod LYSO (odabran getvrti kristal po reducija je izmerena vrednost
ER bez optikog vezivanja jednaka usrednjenoj) izmerena je HR,4¢0,1)%,
usrednjeno za 10 merenja. Na slici 7.2 je prikeaaergetski spektar LYSO kristala sa i
bez opttkog vezivanja. Jasno je ustanovljeno da s€ana poboljSanja mogu ostvariti
sa usavrSavanjem u ofkom linkovanju. Sva merenja su bazirana na podasma
kanala koji odgovaraju energiji 662 keV?’Cs). Priméena je velika stinost u obliku
dva energetska spektra. Izmerena linearnost es&agespekira sa oba tipa kristala je
bila vrlo dobra. Standardna devijacijaduaata po jednani 6.2) je bila manja od 1% za
BGO, odnosno oko 2% za LYSO, za odgovaraejenergetske maksimume na 511 keV i
1275 keV, u odnosu na 662 ke¥?'Ce). Na slici 7.3 je prikazan energetski spektar
LYSO kristala bez radioaktivhog izvora. Brojevi ke su uporedivi, ali amplitude
nisu, i dugaak ,rep” je @&igledno (slika 7.2) u dobroj meri potisnut sa radvnim
137Cs izvorom. Treba zapaziti da bi i eksperimentorstigouta energetska rezolucija sa
anihilacionim fotonima bila neSto slabija, obzirata se ona smanjuje sa smanjenjem
energije incidentnih fotona [59, 68, 69].

Brzina dospéa incidentnihyfotona je trebalo da se odrzava konstantnom. $a&ko

vodilo raluna da se obezbedi Stotaekonstantnost, odtene oscilacije u tom smislu su
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svakako postojale. Ograsinja eksperimenta ogledala su se u idkaliopticke masti
pri povezivanju i ponovljivosti u obmotavanju tefltrake (koja treba da sgreda veta

frakcija svetlosti napusti kristal, a da ne budeki®vana).

Tabela 7.1 Energetska rezolucijaCBiGistala bez optkog vezivanja.

BGO BGO
redni broj ER (%) redni broj ER(%)

kristala kristala
1 21.5+0.1 6 21.3+0.1
2 21.8+0.1 7 22.1+0.1
3 21.7+0.1 8 21.1+0.1
4 20.9+0.1 9 21.0+0.1
5 20.1+0.1 10 20.4+0.1

Tabela 7.2 Energetska rezolucija LYSO kristaladygxkog vezivanja.

LYSO LYSO
redni broj ER (%) redni  broj| ER (%)
kristala kristala
1 13.2+0.1 6 13.3+0.1
2 15.0+0.1 7 12.8+0.1
3 15.3+0.1 8 13.2+0.1
4 12.9+0.1
5 13.1+0.1

Energetska rezolucijegER) odreiuje koliko dobro kristal moze da diskriminiSe
Sum i u tom smislu je pokazano da su LYSO kristalogo bolji, Sto se idekivalo [73-
76]. Sa dobrim optkim vezivanjem postignute su zZizgno bolje vrednosti, za obe
vrste kristala. Poslednji komercijalni PET dag sa BGO detektorima ima nominalnu
vrednostER od 10.2% Sto ukazuje da se uspelo napretkom wkapju da se razlika u
ER smanji. Ova vrednost iznetge, jer je bolja nego u eksperimentu. U radu [77]
pokazan trud u cilju optimizacije, ali ipak nedgeal za toliku razliku. Jedino logna

pretpostavka je da je unages bazini proces proizvodnje rasta kristala.

75



Eksperimentom je takie pokazana neznatno ¢éee varijacija ER kod LYSO
kristala, Sto je posledica ofiiog transporta [78]. Svojstvena rezolucija nijeabil

razmatrana - to bi zahtevalo da se precizno odnegly fotona po jedinici energije.
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Slika 7.3 Energetski spektar LYSO kristala bezaakiivnog izvora (posledica
prirodne radioaktivnosti lutecijuma). Dugi ,rep” l@snoj strani se potpuno potiskuje

dejstvom spoljnog izvora.

7.2 Vremena gasenja svetlosnog impulsa

Usrednjena vrednost vremena gaSenja svetlosnoglsmma BGO kristale je
(301+ 3) ns, dobijena na osnovu rezultata 100 merenjal(p@a svaki scintilator).
Usrednjene vrednosti su prikazane u tabeli 7.3.pé&hencijalno fitovane krive
prikazane su na slikama 7.4 1 7.5.¢Bfma pozicija je setovana na 100 ns zbog
bieksponencijalne prirode vremena gaSenja BGO dtaist(tj. postojanja brze
komponente sa vremenom gasSenja od oko 60 ns¢kojako 10 % od ukupne kdline
svetlosti). Brza komponenta se nakon 100 ns redu&lj® puta (oko 19 %) tako da
njen uticaj postaje zanemarljiv.

Za vreme gaSenja svetlosnog impulsa, usrednjen® 4SO kristala — po 10
merenja za svaki, izmereno je (48.0.2) ns (tabela 7.4, slika 7.6) sa standardnom
devijacijom od 0.22 ns (vrednost dobijena na osnssadnje standardne devijacije i
formule 6.2). Za peetak je uzeta vrednost sa ndwe brojem detektovanih impulsa.
Obzirom da LYSO kristali imaju samo jednu komponegéSenja, tana startna pozicija

nije od zndaja. Za krajnju vrednost za eksponencijalno fitggarzeto je 160 ns.
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Crna kutija nije u potpunosti eliminisala uticgo§ne svetlosti Sto je eksplicitno
uoceno u vidu povremene slajne distribucije na osnovnoj liniji histogramaenrena
gaSenja svetlosnog impulsa. Ogeamija u ponovljivosti koliine opttke masti i teflon
trake takde su uticala na rezultate. RazmiSljalo se o komonviSe trake uzrokuje
manje gubitke fotona, odnosno bolju energetskuluega, ali sa druge strane javlja se

viSe refleksija, fotoni putuju duze, Sto uzrokugéer vreme gasenja.

Tabela 7.3 Vreme gasSenja svetlosnog impulsa BGSalkai. Raunata su sa 600 ns, kao

krajnje ta&ke za eksponencijalno fitovanje (grafik 7.4).4€al broj 8 je imao najve

devijaciju (oko 6 %).

BGO Vreme gasenja (ns) BGO Vreme gaSenja (ns)
1 303+3 6 301+3

2 3073 7 29813

3 303+3 318+3

4 300+3 309+3

5 301+3 10 311+3
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Slika 7.4 Linearni prikaz krive raspada svetlosimogulsa u BGO kristalu.
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Slika 7.5 Logaritamski prikaz krive raspadattasnog impulsa u BGO kristalu.

Tabela 7.4 Vremena gaSenja svetlosnog impulsantilacionom LY SO kristalu

LYSO | Vreme gaSenja (ns) LYSO Vreme gasenja (n$)
1 48.0+0.2 6 49.7+0.2
2 47.7+0.2 7 47.4+0.2
3 49.5+0.2 8 48.2+0.2
4 46.4+0.2
5 47.1+0.2

Svaki detektovani foton se vremenski markira. Pkaincidentni dogdaj, koji se
registruje i ulazi u bazu za rekonstrukciju, je &a@ par anihilacionih fotona detektuje
koincidentnim detektorima u koincidentnom vrememsk@rozoru, Sto predstavilja
vremensku rezoluciju: ako je loSa, to izaziv&ivaoj slwajnih detekcija i vée mrtvo
vreme. Sa druge strane, smanjivanjem koincidenprogora smanjujemo verovaiho
detekcije, pa je imperativ napraviti Sto bolju opizaciju. Kljutnu ulogu u ovom smislu
ima vreme gaSenja svetlosnog impulsa u kristalspElment je pokazao neuporedivo
vece vreme gaSenja svetlosnog impulsa za BGO scimilam kristal u odnosu na

lutecijumske varijante, Sto se tekivalo [8, 41, 67, 72]U postupku optimizacije se
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mogu koristiti informacije od rezidualnih scintilgg ¢ime se koincidentni prozor moze
desetak puta smanijiti [73], Sto je uticalo da sedidentni prozor moze postaviti na 9,6
ns, za sisteme sa BGO detektorima, a za brzi juteski kristal (LYSO) na 3,8 ns (za

opseg (425-650) keV, 3D rezim).
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Slika 7.6 GasSenje svetlosnog impulsa u LYSO seiaitinom kristalu.

Za kongan odnos signal-Sum i tranzitno vreme dzitera,jaasa vremena

gaSenja se moze predstaviti je¢cinam:

2
O 2
Uzvremgaé = ( =uma j + (UTVDZ)

dVv/dt (7.1)

gde je dV/dt nagib funkcije odziva a Uwozz je doprinos dzZitera - jasno je da se

signal treba pokupiti u pravom trenutku da bi s&simaalizovaodV / dt i minimizovao

dziter.

Vreme gaSenja svetlosnog impulsa u scintilaciokostalu taka@e odreuje da li
je moguka implementacija smanjenja merne nesigurnosti i irsantim bolje
detektabilnosti malih slabih lezija (koje bi bileotpncijalno maskirane Sumom)
koris¢enjem vremena preleta (TOF). Kratka konstanta desga eksperimentu (48

+0.2) ns, u literaturi [8, 41, 67, 72] predena oko 40 ns) obezige odlcan
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koincidentni tajming LYSO kristala za implementacifOF-a, skno je i za LSO
varijantu dok sa BGO kristalima to nije magu Kao Sto je weistaknuto, poméu TOF
metode, kao dodatak identifikacije koincidentnilgaiaja, precizno se meri vremenska
razlika pri detekciji koincidentnih gama fotona,ndse&i informacije o udaljenosti koju
je svaki foton preSao od anihilacione lokacije wink FOV-a, i ta informacija se
ukljucuje u rekonstruktivni algoritam. Princip nije neg datuma, ali je postao
aktuelan u PET dijagnostici sa pojavom kristalabsaim odzivom. Benefiti ove
tehnologije se u ogledaju u popravljanju odnosaai§um(1,1-2,1 puta, [79]), brzoj
konvergenciji [79, 80] <ime se smanjuje vreme snimanja, boljem kontrastanjop
potrebnoj administriranoj aktivnosti (za cca 20 84][ u principu se radi ¥vepomenuta
optimizacija izméu duzine trajanja snimanja i administrirane aktstn¢80]). Postoje
brojne studije koje ukazuju na korisnost TOF-agmimanju dinantkih procesa (koji
zahtevaju brze uzorkovanje), pri snimanju debljidcienata, radi brzih kontrolnih
snimaka, kao i mogunostima korigenja radiotrejsera male efikasnosti. Sa druge astran
studija [82] je pokazala da je realno poboljSangmtkasta u samo 12% ghjeva i
poboljSanje u rezoluciji pri wavanju sitnih defekata manje od 8% (Sto se ne moze
smatrati zn&jnim benefitom). JoS manje razlike u kontrastu,i 92z TOF-a, su
prisutne uz upotrebu dodatnih mehanizama za p@mpgSpektralne rezolucije i odnosa
signal-Sum [83]. Zanimljiva je i studija [84], g¢= pokazano da postoji izvesna razlika
SUV faktora za razéite regione u poienju sa slikom dobijenom bez implementacije

TOF rekonstrukcije.

7.3 Svetlosni prinos

Eksperimentalno je oddevan svetlosni prinos za BGO i LYSO PET scintil&tor
Sva merenja su izvrSena po 10 puta za svaki kridtdtle urdeno je 100 merenja
(10x10) za BGO odnosno 80 (8x10) za LYSO kristBlebijeni rezultati prikazani su u
tabelama 7.5 1 7.6, respektivno.

Pazljivo su bili odabrani uslovi eksperimenta jgeneralno, merenje apsolutne
vrednosti izlaza svetlosti iz scintilatora je vrklozeno. Fotoni koji su stvoreni

ozr&ivanjem scintilatora su pod uticajem viSe procesp kedukuju njihov broj pre
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nego Sto se konvertuju u fotoelektrone, odnosno amoye elektron-pozitron u

poluprovodnékim fotodiodama.

Tabela 7.5 Svetlosni prinos za pojedima BGO kristale.

BGO Svetlosni prinos BGO Svetlosni prinos
(fot./MeV) (fot./MeV)
1 9120+240 6 9000+180
2 88401200 7 8780+320
3 9610+180 8 9200+380
4 9190+210 9 8820+140
5 8880+300 10 8900+180
Tabela 7.6 Svetlosni prinos LYSO scintilatora.
VSO Svetlosni prinos LYSO Svetlosni prinos
(fot./MeV) (fot./MeV)
1 291001400 6 28800+1600
2 28500+1200 7 29200+1200
3 30200+1100 8 29000+800
4 29400+900
5 29900+£1000

U ovom smislu se mora razmotriti. w@ha scintilacionog kristala,
samoapsorpcija, kvalitet reflektdgg materijala, tip fotosenzora i slaganje
scintilacionog emisionog spektra sa osetljprodetektora, kvantna efikasnost detektora
I refleksija od njegovog ulaznog prozora, fotoetekska, odnosno efikasnost kolekcije
para elektron-pozitron. Ualajen pristup u literaturi je da se izlaz svetlost
scintilatora jednostavno poredi sa Na(Tl) kao mfiémim (pri cemu secesto i ne
razmatra dovoljno pomenute osobenosti vezane eeerghi kristal i uslova merenja ili

se uvode razlite pretpostavke za odgovarégukorekcione faktore) ili se koriste Monte
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Karlo metode za evaluaciju svetlosnog prinosa (tplede treba Sto pravilnije i
pazljivije izvrSiti Sto bolju procenu praté korekcionih faktora).

Osim tehnikih ograntenja (koltina opttke masti, usaglaSenost pozicije proreza
na aluminijumskoj foliji sa centrom fotomultiplikatske cevi, eliminisanje frakcije
zratenja koja prde kroz foliju) treba istd da svetlosni prinos pokazuje energetsku
neproporcionalnost [85], obzirom da je u eksperimekori&en**'Cs izvor (662 keV),
kao i cinjenicu da za LYSO kristale nije razmatrana sarsoggcija kao posledica
prirodne radioaktivnosti lutecijuma.

Naime, jedan od izotopa lutecijuma je prirodnoioativan ¢’®Lu (2,6%) a pri
raspadu se emituj’ i y zraci energija od 88 do 400 keV, pa se pretpgstald ova
osobina lutecijumskih kristala @& na brzinu nuklearnog brojanja prisutnu u mereajim
specifinih procedura kontrole kvaliteta, kada se koristée@8 fantomi aktivnosti reda 5
kBg. Bez obzira na nisku koncentraciju, im@ajw vidu izuzetno dugo vreme
poluraspada od (3.56+0.07)¥2@odina radioaktivnog izotop&Lu, nakon zamene
detektorskog bloka, odnosno prestanka eksploataoijgiaja sa lutecijumskim
kristalima, neophodno je izvrSiti odgovaréguodlaganje detektorskog sistema, kao

radioaktivnog otpada. Takav problem ne postoji B&D kristala.

7.4 Radijaciona duzina

Molekulske formule za PET scintilaciorkistale (bizmut-orto-germanat,
odnosno cezijumski dopirani lutecijum oksi-ortoigit (LSO:Ce) i lutecijum itrijum
oksi orto-silikat (LYSO:Ce), tip inerakcije (poaimn-elektron anihilacija) i energetski
opseg (za'®F: (662-511) keV) uneene su kao potrebni podanamenski XCOM
softver [62] za odrdivanje atenuacionih koeficijenata Nacionalnog tusd za
standarde i tehnologiju Sjedinjenih Amiih Drzava. Dobijene vrednosti atenuacionih
koeficijenata ubé&ne su u Beer-Lambertovu formulu (jedima 2.8), pa s obzirom da
je radijaciona duzina distanca potrebna da integitepa fotona smanjid.l odnosu na

inicijalnu vrednost, izréunato je:
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R (BGO=1,38 cm
R (LSQ =114 cm
R (LYSQ=1,16 cm 72)

7.5 Molijerov radijus PET kristala

Imajwéi u vidu efektivne atomske brojeve za BGO, LSO ahwlLYSO krisale,
koji iznose 74, 66, 65 (odiene preko formule 5.2), kao i izmerene vrednosti za

radijacionu duzinu, dobijaju se slégevrednosti za Molijerov radijus:

R, (BGO) = 223
R, (LSO = 205
Ry (LYSQ= 207 (7.3)

Gugi materijali imaju manji Molijerov radijus. Odde/anje Molijerovog radijusa
je od fundamentalnog zé&a za energetsku kalibraciju. &féMolijerov radijus izaziva
izrazeniju energetsku izotropnost pri viSestruki@sejanjima i vée jonizacione
fluktuacije [86] U tom smislu lutecijumski kristali su neSto bolgbor za PET

detektorski scintilator.

7.6 Refrakcioni indeks PET kristala

U toku eksperimenta utano je po 10 merenja za svaki od 10 BGO kristala,
odnosno 8 LYSO kristala. Usrednjene vrednosti mjarsa prikazane tabelarno (tabele
7.7 i 7.8). Primenjena formula data je jeéinam (5.6). Refrakcioni indeks Nal:Tl
scintilatora za fotone energije 511 keV-a izno8b187].

Eksperimentom dobijeni refrakcioni indeks za LY &(stale sléne je vrednosti
kao refrakcioni indeks Nal:Tl. Time je u odnosu B&O scintilatore u boljoj
kompatibilnosti i sa dalje aktuelnim b-alkali i 82D fotomultiplikatorima, pa je time

iskori&enje detektorske informacije bolje.
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Tabela 7.7 Odidvanje refrakcionog indeksa za BGO kristale

BGO Visina (mm) sirp N
1 2550 0,648 2,148
2 2550 0.648 2,148
3 2550 0,648 2,148
4 2601 0,655 2,153
5 2601 0,655 2,153
6 2550 0,648 2,148
7 2499 0,639 2,139
8 2550 0,648 2,148
9 2550 0,648 2,148
10 2601 0,655 2,153
Totalna usrednjena vrednost refrakcionog indeksa 1488

Tabela 7.8 Odidvanje refrakcionog indeksa za LYSO kristale

LYSO Visina (mm) sirp N
1 -204 -0,067 1,83
2 -204 -0,067 1,83
3 -204 -0,067 1,83
4 -204 -0,067 1,83
5 -204 -0,067 1,83
6 -204 -0,067 1,83
7 -204 -0,067 1,83
8 -204 -0,067 1,83
Totalna usrednjena vrednost refrakcionog indeksa 1,83




7.7 Tendencije u razvoju PET scintilatora

Sve studije ukazuju da BGO kristali imajutueefikasnost za fotone od 511 keV-a
u odnosu na lutecijumske (osim efikasnosti, urdiiéri prisutna i izrazena prednost je i
preko atenuacionih koeficijenata, odnosno slakdjei®, 47, 66, 67, 72, 73]. Bitno je
istati da efikasnost detektora nije samo funkcija osabmaterijala vé i Sirine
upotrebljenog kristala. U tom smislu BGO kristali $akSi za rast pri produkciji
(direktno zavisno od tke topljenja): tehnoloski su aktuelni BGO kristdgbljine 3
cm, odnosno 2 cm lutecijumski. Pri spewifdj aktivnosti koja oslikava vrednost
aktivnosti pozitronskih emitera u pacijentu nakdorizgavanja 37 MBq po 10 kg
telesne mase [44], da je efikasnost BGO detektaifatbne od 511 keV-a va od 38%

u odnosu na alternativne lutecijumske [45, 76, 88dalje, zbog weeg efektivhog
atomskog broja od 14 % [8, 66, 67, 72, 73, 89]vwopiteraciji je totalna apsorpcija kao
posledica fotoelekttnog efekta na 511 keV BGO kristala skoro 60%ave odnosu na
LSO alternativu [76, 89].

U smislu interkristalnog rasejanja i efekta paiséga analize pokazuju loSije
karateristike lutenijumskih kristala [90]. Nadalg obzirom da je BGO scintilat@ist
neorganski kristal koji ne zahteva aktivator, jagnda po pitanju svojstvene energetske
rezolucije bolji od lutecijumskih kristala. Zatae ¢udi da BGO kristali pokazuju ¢e
napredak u pogledu poboljSanja energetske rezelodijlutecijumskih varijanti, gde se
ova ,svojstvena“ problematika teze prevazilazi.

PET fotodetektori koji se standardno koriste imagjbolju kvantnu efikasnost na
420 nm, Sto se odino poklapa sa fotopikovima LSO i LYSO lutecijumskitistala [8,
66, 67, 72, 73, 76], obezigué¢i time gotovo maksimalnu iskoristljivost detektoesk
informacije. Sa druge strane, silikonski fotomuikptori, koji se zasad gotovo
iskljucivo koriste u PET/MR sistemima (gde je to neophQd®ozasigurno za desetak
godina u potpunosti zameniti klase, zbog mnogo bolje i kvantne efikasnosti i
vremenske rezolucije sa otllim slaganjem za oba tipa scintilatora [91, 92].

AFOV lutecijumskih kristala obezlaje prednost u potrebnom procesionom
vremenu u odnosu na BGO [8, 68, 69, 74, 75, 78kemu je odnos efektivnih AFOV-
a nesto manji, 0.8, a ne 0.72 (prema t&kim specifikacijama), kao posledica

potrebnog manjeg aksijalnog preklapanja.
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Od take toplijenja bazne supstance direktno zavisi cenalnbg proizvoda
gotovo 1000C niza vrednost tke toplienja za BGO kristale uzrokuje njihovu zmatn
nizu cenu.

Mnogi eksperimentalni modaliteti su usmereni kéirojzaciji dimenzija kristala.
Vecdi kristal zn&i manji IN. Sa druge strane, potrebno je da svojstvena es&ege
rezolucija bude Sto bolja i uticaj efekta paralaksanji. Kristali treba da se seku tako da
se postigne manji popmei presek, a time bolja prostorna rezolucija, pevgem
akvizicione matrice.

Uvidom u aktuelne specifikacije vodl svetskih proizvdaca, kompletniji faktor
kvaliteta slike -NECR (jedn&ina 3.3) je kod lutecijumskih kristala, procenjereko
National Electrical Manufacturers Association st (NEMA) NU 2-2007[45],
barem 46 % bolji u odnosu na BGO varijantu, alimaksimum pri zn&jno Vve&oj
specifcnoj aktivnosti od one koja je posledica aplikovaadministrirane aktivnosti
(BGO:62,3 (9,8 kBg/ml); LSO:175 kcps (42 kBg/ml)Y80:110 kcps (16 kBg/ml),
saglasno vazem standardu i preporukama [93, 43], a pri kojinea specif¢na
koncentracija radioaktivnosti u telu pacijenta grygsocenjena na oko 5,3 kBg/ml [41],
svakako manja od 9 kBg/ml [79] (p¥emu svakako treba imati u vidu da su dne
inicirane, administrirane doze u stalnom smanjsajmapretkom tehnologije).

Lutecijum se nalazi u formi dva izotopa™Lu i *"°Lu. Ovaj drugi, zastupljen sa
oko 2,6 %, je radioaktivan, sa izuzetno dugim vrmeome poluraspadaT(, =
(3.56+0.07)x1&° godina [94]). Radi o raspadu pri kome se emifju y zraci od 88
keV do 400 keV (Sto ne predstavlja problem pri dadnim PET snimanjima, ali dé
na merenja sa niskomcestanodu (kakva je bila u eksperimentu), prisutha u
specifinim QC procedurama (za korekciju atenuacije), keelatandardno koristi Ge-
68 fantom aktivnosti reda 5 kBq). Osim toga, nakaamene detektorskog bloka,
odnosno prestanka eksploatacije daja sa lutecijumskim kristalima, potrebno je
izvrSiti adekvatno odlaganje detektorskog kristgleema propisima o odlaganju
raioaktivnog otpada.

Kontinuirano se radi na popravljanju kristathgtoce, usavrSavanju tima obrade
kristala, kristalnom poliranju i implementiranju espjalnih reflektujdin materijala

izmeadu kristalnih elemenata.
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U eksperimentalnoj fazi su i druge lutecijumskerijgaije (zasad najbolja
Luy g Gty SiG; :Ce (LGSO) [95], kao i kristali na bazi drugih mlenata (LUAP (0.4%
Ce), LaBg (5% Ce) [41, 96], Ce: GAI.Ga0:1(Ce:GAGG) [97]). Uporedo sa
razvojem geometrije detektorskih blokova (ukijju¢i i istrazivanja o kombinacijama
razlicitih kristala u blok detektoru (radi se npr. i narijanti GSO/LSO/BGO/CsI(TI) —
viSe slojeva scintilatora sa ragtim vremenima gasenja svetlosnog impulsa, kao i na
eliminaciji varijabilnosti kolekcije u blizini ivia detektora [98]), dizajna detektorskih
sistema (ukljduju¢i i nacine da se pov&a velina AFOV-a, a kako bi se ¥eROI u
jednom trenutku snimao), usavrSavanja APD, kao apugienjem koincidentnih
procesora, rekonstruktivnih algoritama, algoritazea korekciju usled respiratornog
pomeranja, prikaza 3D modela, TOF arhitekture Kautajboljem kvalitetu slike lezi i u

individualnom napretku svakog segmenta i u Stodpailparenosti.
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8. Zaklju cak

Energetska rezolucija LYSO kristala bolja je u @sknna BGO, bez i sa ofitbg
vezivanja, pricemu je, za oba tipa scintilatora, pokazano da sdokaim optékim
vezivanjem energetska rezolucija mozecajr@o popraviti. Utudena je dobra linearnost
energetskog spektra sa malom standardnom devijacij@d oba tipa scintilatora.
Eksperimentalno je utiieno da je vreme gaSenja svetlosnog impulsa kod LYSO
kristala viSe od 5 puta kta. Znatno loSija vremenska rezolucija BGO krisiata za
posledicu véi broj slwajnih detekcija i vée mrtvo vreme, kao i nemoguost
implementiranja TOF tehnologije. Nadalje, dobijgeoda je svetlosni prinos LYSO
kristala oko 3,3 puta ¥e Molijerov radijus lutecijumskih kristala je mampko 7 %.
Eksperimentalnim merenjem refrakcionog indeksa nestifeno je da lutecijumski
kristali i u ovom segmentu imaju prednost u smidalje kompatibilnosti sa
fotomultiplikatorima. Ta&nost rezultata je bila ogramna osetljivodu mernih
instrumenata, greSskom u integraljenju signala, ainem aproksimacijom,
nemoguénosti eksperimentalne konzistentnosti i potencgain,prodoru® spoljasnje
svetlosti.

Osetljivost detektora je glavni faktor za kvaliglike. U komercijalnoj varijanti je
dostignuta senzitivnost od 10 cps/kBg sa BGO Wity Sto je trenutni maksimum za
PET sisteme. Uz v@ verovatnou fotoelektrénog efekta u odnosu na lutecijumske
varijante, odknu fizicko-hemijsku i radijacionu stabilnost i naravno nistenu BGO
kristali ostaju za sada detektor izbora za PETisgastrane, prednosti lutecijumskih
kristala u kvalitetu medinske slike su u dobroj nmevelisane pri radu sa standardnim
radionukidima t°F, **C) sa snimanjem od 45 s pedpoziciji, OSEM rekonstruktivnim
mehanizmom i usavrSavanjem pkate,pametnih® softverskih reSenja za unaterje
kvaliteta slike. Da bi prednost u brzini koja je agacena primenom TOF tehnologije
imala prakténi benefit (u povéanju broja pregledanih pacijenata, a pod uslovorseda
ne ugrozi dijagnostka informacija), potrebno je da préséehardverska i softverska
tehnologija to podrzi, odnosno organizacija raddrastruktura nuklearno-medicinskog
centra to isprati (a u skladu sa svim QC/QA prekama). Administrirana aktivnost je

cesto definisana lokalnim pravilnicima, nezavisnaipd upotrebljenog detektora.
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Pored uvdenja novih kristala, ostali tehiki aspekti koje doprinose razvitku
PET-a su: optimizacija ve€lne i oblika detektorske jedinice; osmiSljavanjeviho
geometrija detektorskih blokova; unageaje optékog linkovanja izméu detekcionih
segmenata; razvoj koincidentnih procesora; uridgmje mehanizama za korekciju usled
respiratornog pomeranja; poboljSanje rekonskruktivadgoritama; usavrSavanje TOF
arhitekture;  poboljSanje vizuelnog prikaza; raaviga raznih aplikacionih
programa/platformi (ukljeuju¢i i mulimodalno slikanje; poboljSanja u kretnim
mehanizmima i druga hardverska poboljSanja).

Posebni izazov predstavlja prevazilazenje problearanih za razvitak hibridnih

PET/MR sistema koji predstavljaju ultimativnu dipaxgtiku 21. veka.
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Prilog 1. Numeri¢ki i realni eksperiment za procenu debljina
strukturalnih zastitnih barijera pri instalaciji P ET/CT uredaja

Odgovarajdu strukturnu zastitu od jonizujag zr&enja treba obezbediti za sve
povrSine prostorija u kojima se nalaze emiteri Zopiceg zr&enja. Dakle, za svaku
barijeru treba napraviti prafan koji treba da utvrdi da li i u kojoj meri treba se Stiti
prostor iza nje, a da bi se obezbedilo da radifecidoza koju primaju profesionalno
izloZena lica, kao i pacijenti, bude u skladu sgasérajiéim zakonskim regulativama
[99] i ALARA principom [100].

U radu [101] se izvrSila komparativha analiza dueetode za protan
strukturalnih barijera. Jedan prouam je napravljen od strane Instituta za nuklearne
nauke "Virta” po preporukama AAPM radne grupe 108 [102], agdprora&un je
izradio proizvaac PET/CT urdaja na osnovu DIN 6844-3 standarda [103].

Americka asocijacija fiziara u medicini (AAPM) objavila je 2005. godine rad
strukturalnoj zastiti za PET/CT postrojenja, podzimam “PET/CT Shielding
Requirements” [102]. Postulati u ovoj studiji seniaju u najvéem broju objavljenih
prakticnih reSenja, kao osnova za kalkulaciju strukturatadtite. Postoje odtena
odstupanja, i u teoriji, i u praknim pror&unima. Razmatrani su projekti deni za
Nacionalni PET centar, Klitkog centra Srbije. U skladu sa definisanom framgizo
radne procedure od strane korisnika ddreje prostorni raspored PET/CT postrojenja.
Kalkulacija barijera po preporukama AAPM radne grdj®8 [102] urdena je od strane
Instituta za nuklearne nauke "\&ia’ [104]. Sa druge strane, na osnovu DIN 6844-3
standarda [103] proizvac je prezentovao svoj radni list [105] kao pkana zasStite od
jonizujuéeg zr&enja za ovo postrojenje.

Koeficijent transmisije opisuje amplitudu, intetetj ili ukupnu snagu
transmisionog talasa u odnosu na incidentni taRezlicite oblasti imaju raztite
definicije ovog termina [106]. Transmisioni faktar oblasti dozimetrije i zaStite od
zraenja se definiSe sa:

B = D(d)/ D, (d) (P 11)

gde je D(d)doza u taki od interesa ukljéujuci zastitu, eD,(d) je doza u istoj ki

bez zastite.
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Imajwéi u vidu estimacije i prokune iz [102] transmisioni faktor se odtge

preko sledée formule:
B=Pd’/(F TNA} R) P 1.2)

gde su:l" efektivni dozni ekvivalentP nedeljni dozni limit za profesionalno izlozena
lica. d distanca od izvora do pozicije iza barijere gdevs& merenje,T faktor
zadrzavanja, N procenjen broj pacijenata nedelfapadministratrirana aktivnost,
vremenski interval (vreme aplikovanja, vreme snijapaR; faktor redukcije doze.
Najceke su zidovi izrdeni od kombinacije olova i betona, ali mogu i drugi
materijali da se koriste. Totalni transmisioni fakse réuna kao proizvod pojeditaih
transmisionih faktora, na osnovu debljina r&@tith materijala od kojih je barijera

sastavljena:

Bo =18 (P 1.3)

Na osnovu izr&unatogB faktora, po jednani P 1.2, vrSi se procena potrebne
debljine zastitne barijere. Postoje dve fundamentahzItite metode.

Procena strukturne zastite u skladu sa odgovanajlDIN standardom 6844
[103], ili pod NCRP (,Nacional Council of RadiatidProtection”) uslovima [107] vrSi
se na osnovu principa slabljenja snopa na desejggove poetne vrednosti (,Tenth
value layers®, u daljem tekstu TVL), dobijene meimma za Siroki snop. TVL
predstavlja odgovaraju debljinu materijala barijere za koju se inicijalbroj
incidentnih fotona X-zréenja se smanji 10 puta. Za olovo i energiju od k& TVL
iznosi 16,6 mm, a za beton gustine 2,35d/qumi istoj energiji, TVL iznosi 17,6 cm.

Po Monte Karlo metodi, za Siroki sndqmja se nalazi u osnovi pramna
AAPM Task grupe 108, za odgovaréegy karakteristine materijale, trazena debljina

racuna se po formuli:
X = (1/ay)|n|_(B_y+,8/a')/(1+,3/0')J (P1.4)

gde sua, B,y parametri dobijeni numeékom Monte Karlo simulacijom [108, 109].
Uporeiujuc¢i grafike zavisnosti koeficijenta transmisije odblime barijere, na
principu TVL, odnosno po Monte Karlo metodi vidi sla se, za olovo, do 10mm
debljine, gotovo potpuno identii [102, 103]. Sa pov@anjem debljine olova,
procenjena vrednost debljine olova na principu T8é&.sve viSe po¥ava u odnosu na

odgovarajdu debljinu odrdenu po Monte Karlo metodi. Kada je beton u pitanju,
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postoje zn&ajne razlike u graficima, pemu je za razmatranu energiju od 511keV
opet procenjena debljina po kriterijumu TVL&&eod one potrebne u skladu sa Monte
Karlo metodom. Bitno je jos jednom iétala su estimacije za betonieme za gustinu
2,35 g/cmi, o ¢emu posebno treba voditikana pri grdevinskim izvatenjima.

U skladu sa svim principima navedenim u [102] asfjen je odgovarajti
prora&tun od strane Instituta za nuklearne nauke ¢®fn[104]. Prema preporukama
AAPM radne grupe 108 uzeto je Za0.092uSvm2/MBgh kao vrednost za kalkulaciju
[102]. Nedeljni dozni limit, jedn@na (P 1.2), je uzet konzervativno (g28v, uzimajgi
granicu za stanovnistvo (1 mSv)). Uglavnom je k@msmaksimalni faktor zadrzavanja
(edn&ina P 1.2), koji iznosi 1. Za vreme od aplikovadf@ snimanjat(u jednini P
1.2) uzeto je 60 minuta (u skladu sa postoe procedurom u Nacionalnom PET
centru, to vreme iznosi prase oko 85 minuta, primedba autora). Za vreme snjaan
uzeto je 30 minuta (u praksi je prose 21-24 minuta (7-8 bedova), maksimalno 48
minuta (16 bedova), ne ukfujuéi ponovna snimanja, koja su retka i ciljana [101].
Prilikom ratunanja koeficijenta transmisije potrebno je tomnweau dodati vreme od
aplikovanja do snimanja, jer raspad traje, odebwog iniciranja. Faktor redukcije doze
se r&unao pomou formule:

R =D(t)/[D'(0)] = 1-e )/ it (P 15)
gde jel konstanta raspada (u ovomdsgju 0.693/110 min), avreme. Jedina zidajnija
razlika u odnosu na [102] je Sto je za adminigtiiraktivnost (videtidy, u jedn&ini
P1.2) uzeto 370 MBq, umesto 555 MBq, Sto se pd&agasolutno opravdano, im&ju
u vidu da je optimalizovana srednja vrednost u girakNacionalnom PET centru Srbije
ispod 300 MBq [101].

Rezultati dobijeni preko [103] odstupaju od ptor@a koju je uradio Institut za
nuklearne nauke ,Vika“ [104]. Na prvom mestu, razit je princip po kome se, nakon
procenjene vrednosti koeficijenta transmisije, ddje debljina odgovarafih barijera
[102, 103]. Administrirana, tj. procenjena vrednkesja se aplikuje je kao i kod [102],
tj. 555 MBq. Za granicu doze, za profesionalnoiehna lica, se uzelo 6mSv. Preporuka
AAPM Task Grupe 108 je 5 mSyv, a kalkulacija Ingat za nuklearne nauke ,\&Ga“
[104] uraiena je uzimajéi granicu za stanovnistvo (1 mSv)). Faktor redukdpze R;,

jedn&ina P 1.2) nije bio razmatran i ukfjen u kalkulaciju.
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Projekti radioloSke zastite [104, 105] sadrze @&kiopror&un zastitnih barijera za
X-zrake, od CT-e. U oba slaja, uprordivanjem projektnih zahteva zak§ak je da je
potrebna debljina barijera za zastitu od pozitrdngmitera deset puta & (pri cemu
treba imati u vidu da su energije od CT-e kod PHTA&Mudija su zn&jno niZze nego
kod dijagnostike CT-e, kao Sto je ¥aeceno u uvodnom delu), tako da po tom osnovu
nije potrebna dodatna zastita.

Primeri prakttnih razmoilazenja u kalkulacijama:

1) U kalkulaciji Instituta za nuklearne nauke “¥ai 19 mm olova ili 22 cm betona
je potrebno da bi se zastitio kéi zid izlaznecekaonice (slika P 1), dok iz prétaa
[105] zakljwtujemo da je dovoljno 10 mm olova, odnosno 17.1 etoia.
2) Za komandnu sobu (slika P 1) imamo dragmatirazliku: 19 mm olova, odnosno
22 cm betona prema [102], odnosno 4 mm olova ikkhObetona, shodno [103]. Glavni
razlog ovako velike disproporcije izie dve kalkulacije je razlika u doznim limitima.
Vec¢ina novijih primera iz prakse izvedena je strikjmm preporukama AAPM
radne grupe 108 [102], odnosno mnogo varijacija aelch studiji iz Argentine [110],
uotena su razlika u adminstriranoj aktivnosti u smidia se odbijala frakcija koju
pacijent izbaci pre snimanja, nafgu@ delom uriniranjem, Sto iznosi tio 0.15-0.2,
kao i kori€enje druge vrednosti z&, Sto je generalno ngg&a varijacija u literaturi
[111, 112].

Prema obe kalkulacije, viSe od deset puta su eld&laljijere potrebne za zastitu od
pozitronskih emitera u odnosu na zastitu potreln@CZ-u. Kalkulacija koja je udgna
u skladu sa DIN standardom 6844 nije u skladu $8AlAreporukama i znatnode se
primenjuje u novijoj praksi. Posebno treba naglasitdozni limit u kalkulaciji (6 mSv)
nije u skladu ogratenjem shodno nacionalnim regulatornim propisimanSv) i
odgovarajdim principima u implementaciji radioloSke zastitéStbiji, gde s&esto pri
proratunima strukturalne zastite od jonizégg zr&enja uzima granica doze za
stanovnistvo.

Ova numekika i tehnéko-tehnoloSka analiza napravljena je u cilju undenga i

optimizacije standarda zaStite od&maja u PET/CT medicinskim centrima.
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Prilog 2. Procena radijacionog rizika u dva postojéa PET centra u
Republici Srbiji

U Republici Srbiji postoje dva (identia) PET/CT uréaja, na kojima se ukupno
obavlja oko 2000 procedura godisnje, ggimu je za sad®’F-FDG jedini radiofarmak
koji se koristi.

lako se radi o relativno novoj dijagn@st] disciplini (u Republici Srbiji
prisutnoj manje od pet godina), mnoga istrazivainjam sveta su tkena sa ciljem da se
izvrSi procena izlaganja profesionalno izloZenitalizr&enju [113-129], jer se kod
PET-e radi sa otvorenim izvorima #Zemja zndajno veih energija, odnosno
prodornosti, nego Sto je to 8hj u konvencionalnoj nuklearnoj medicini.

Na osnovu dozimetrijskog uzorka u toku sedmoriresg perioda, izmiu 2011. i
2012., razmatralo se radijaciono izlaganje profesioo izlozenih lica i u Republici
Srbiji [130]. Analizirane su primljene efektivne,dmosno ekvivalentne doze za
ekstremitete, u dva, u tom smislu bitha momenta:

1) pre i posle implementacije automatska@peinziono-injektivnog sistema (Institut
za onkologiju Sremska Kamenica, u daljem tekstut&@&eh)

2) pre i posle optimizacije radnih proced(Macionalni PET centar, Klitki centar
Srbije, u daljem tekstu Centar B)

Individualni monitoring je izvrSen kokignjem termoluminiscentnih i
elektronskih dozimetara za celo telo i prstnih t@umuniscentnih dozimetara, tj.
utvrdivanjem liénih doznih ekvivalenata za celo tédip(10) i rukeHp(0.07).

Neke od studija ukazuju na visoke radijacione daodesionalno izlozenih lica, i
pri rukovanju sa radiofarmacima, i usled interakcga pacijentom nakon aplikacije
[115, 116, 124]. Izmerene vrednostkijee doza u raznim fazama manipulacije sa
radionuklidima tokom PET snimanja mogu biti u rasp@500 - 800) uSv/h [118, 125].
Takaie su i izmerene doze za celo telo relativno vis(&ke 21.6) uSv po proceduri,
saglasno [126]), uklgujuci sve korake rukovanja sa radiofarmacima i radivakn
pacijentima. Manipulacija sa otvorenim izvorima wklearnoj medicini, posebno onih
koji emituju B cestice, podrazumeva velike doze na koZi gornjihtezkgeta tokom

pripreme i administriranja radiofarmaka. Mnoge gaigokazuju da se moze premasiti
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godisnji limit od 500 mSv usrednjeno po 1%ft27-129], pa je zato posebna paZnja
posve&ena utvdivanju licnih doznih ekvivalenata za ruke u PET/CT praksil[1123].

Internacionalni bazni standardi zastite profesionalno izlozenih licegoriuju
koris¢enje doznih ekvivalenatbllp(0.07) (ekstremiteti)Hp(3) (a¢no s&ivo), odnosno
Hp(10) (celo telo), kao relevantne za procenu imhliginog irridacionog izlaganja.
Cesto se desava da u PET centru postoje samo deoziaetelo telo, no mnoge studije
[120, 124, 128, 129] pokazuju da je neophodan iitnong zra&enja za ekstremitete.
Sa druge strane, u skladu sainam izlaganja ne pretpostavlja se da je potrebno
merenje doza za¢no s@ivo 0 ¢emu je mnogo diskutovano u kontekstu interventnih
procedura u radiologiji [131]. Take je indikovano i kori&nje elektronskih
dozimetara, u skladu sa potencijalnoginam doze i zakonskom obavezom [103].

U oba Centra u Republici Srbiji se rutinski vrSiomtoring kori€enjem
termoluminiscnentnih dozimetara (TLD) za celo telelektronskih dozimetara (ED),
dok se u Nacionalnom PET centru koriste i prstniDTidozimetri. Kalibracija
dozimetara u pogledu odgovaréjudoznih ekvivalenata;ip(10)i Hp(0.07) vrSe se u
dozimetriskoj Laboratoriji u Institutu za nuklearnauke “Virta”, koja je sekundarnog
standardizacionog nivoa, akreditivana po EN ISO/IEfD25. @itavanja se vrSe na
mese&nom nivou, koridenjem ,Harshaw 6600 Plus“ aparata. Rezultati segkpr na
prirodni fon.

Izlaganja jonizujdim zraenjima u okviru PET/CT dijagnogke procedure je
viSestruko. Nakon prijema radiofarmaka u transpmrtrkontejneru, sleda (nazovimo
je druga) faza zavisi od &iaa separacije, odnosno aplikovanja.

U Centru B, gde postoji poluautomatski separgbooigvaiaca LYNAX, model
PT317R2), radiofarmak se oldtge u ,vrucoj* laboratoriji, Sto uklj@uje merenje
primljene aktivnosti i specidne aktivnosti, zatim kalkulaciju aktivnosti kojueba
aplikovati u obliku pojedingnih doza, dispenziju doza u Spriceve, proveru svake
pojedin&ne doze u kalibratoru doza,¢no pakovanje Sprica u zastitnik za Spriceve,
odnosno u zastitni kontejner, sprdemje kontejnera sa dozom na kolicima do
odgovarajdeg boksa (ukupno 6, svaki pacijent ima zasebanssvyod audio-video
nadzorom) i rano aplikovanje [132]. Kao zasStitna stredstva seskerolovne cigle
debljine 10 cm, namenski olovni zastitnici za 3 ské, odnosno 5 ml-ske Spriceve,

olovni transportni kontejneri i 30 cm duge hvatalga manipulaciju sa radiofarmakom.
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U Centru A koristi se automatski separator/injektproizvaiata MEDRAD,
model IntegoTM PET, kojim se u jednom sve aktithe®zane za manipulaciju
radiofarmakom integriSu. Osoblje se tokom aplilk@aialazi iza 10 cm debelog olovnog
paravana. Direktan kontakt tokom te druge fazegeaga jonizujdéem zr&enju je samo
sa radioaktivnim pacijentom, 3-5 sekundi, kolikotghntaru potrebno da pacijenta
skine sa infuzionog sistema i da ga usmeri u zaj&dn/ruéu pacijentnutekaonicu. U
trecu fazu treba ukljgiti sve vidove interakcija aplikovanih pacijenataasobljem:

1) u toku akumulacije radiofarmaka u organizmu - a&oijentu pozli;
2) tokom sprovdenja pacijenata do sobe za snimanje;
3) pri pozicioniranju pacijenta na steru;
4) pri sprovaienju pacijenta u izlazndekaonicu (Centar B) ili odmah iz
nuklearno-medicinske ustanove (Centar A).
Ova faza dosta zavisi od dizajna Centra (slika P tjl)od rasporeda prostorija,
strukturalne zastite [101)u skladu sa tim kretanja pacijenata i osobljareafransize).

U okviru Centra A, dva doktora rade sa pacijentip@ jedan nedeljno. Ostatak
tima se sastoji od jednog tebaia i radiohentdiara. Pre nego Sto je uveden automatski
sistem za dispenziju i injektovanje radiohe&ami je bio odgovoran za radiohemijsku
dispenziju a tehgar za aplikovanje i sprodenje pacijenata. U tom periodu, doktori su
bili prisutni blizu mesta injektovanja, nadgledajeelu proceduru. Kada je nabavljen
automatski sistem, doktori su se ravnopravno dlljw sve aktivnosti vezane za
upravljanje navedenim utejem, dodatno radijaciono optéemje za tehrtara je ostalo
u smislu obaveze oko skidanja sistema i spitew@. Za jedan dan se obradi desetak
pacijenata u proseku. Osoblje je drugim radnim manukljuteno u druge nuklearno-
medicinske modalitete i CT snimanja.

Praksa u Centru B je drtifa. Sest tehfara su iskljdivo uklju¢ena u PET/CT
radijacione aktivnosti. Uspostavljena je potpurenapravna podela posla, u smislu da
jedan tehrdar vodi r&una o jednom pacijentu svo vreme, obavljajsve navedene
korake, saglasno pismenoj proceduri. PET/CT snimnaejobavljaju 3 puta nedeljno, sa
oko 12-13 pacijenata dnevno. Prérs® na jednog tehéara idu 2 pacijenta po danu,
odnosno 6 pacijenata nedeljno. Lekari nisu weju u rutinske aktivnosti koje mogu da

rezultiraju izlaganjem zeznju i kontaminaciji.
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S obzirom da je pokazano da su zastitne barijerelpoe za PET snimanje visSe od 10
puta deblje od potrebne zasStite za CT [10l]jda je u tom smislu sprovedena
strukturalna zastita u oba centra, i da se CT gmenprocesuira kada je osoblje izvan

sobe za snimanje, mozemodirala je doprinos CT komponente izlaganju osoblja

zanemarljiv.
27 | !
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|:|: 20 16 :
| 1
E 17 :
. : ! 39
! |
i 19 [ . .
5 | |
! | |
! L 37 i
: | |
| 25 27 | 28 30 3 33 I | 41
| |
i |

Slika P 1 Tlocrt ,vrde* zone Nacionalnog PET centra. Radioaktivni mgtkeulazi u
prostoriju ozn&enu sa ,41“ i tu se radi primopredaja i otpakivamjeostor ozng&n sa
.37 se Koristi za separaciju pojediimah doza. Nakon toga se pojedina doze
sprovode (,19“ je hodnik) do boksova (,25% ,27°28" ,30% ,31% ,33%), izmedu
kojih su tolaeti za pacijente. Komandna soba jeatema sa ,37“. Prostorija 21 je

izlaznacekaonica. Isprekidanom linijom su oZeae zastitne barijere.

Podaci korigeni za ovu studiju su preuzeti iz administrativio&kuinentacije obe
institucije. Bazéne informacije o ova dva Centra, sa predmetnogkéspsumirani su
Tabelom P 1. Dozimetri TLD-100H (LiF: Mg, Cu, P)Mirion DMC 2000XB su
koris¢eni u Centru A dok su TLD-100 (LiF: Mg, Ti) peletavliion DMC
2000XB/2000X E-dozimetri koréeni u Centru B za merenjgp(10), kao i DXT-100
(LiF: Mg, Ti) u cilju merenja knih doznih ekvivalenata za rulk¢p(0.07) (TL peleta je
ubaena u plastini prstenasti drzg pravilno noSenje je na kaZziprstu ,nedominantne”
ruke, sa peletom okrenutom ka unutrasnjoj straamal.

U centru A, oktobra 2011., pusSten je u rad autskiaeparator. Pre toga se radilo
manuelno. U centru B poluautomatski sistem radasganovljen od samog {etka.

Medutim, prema internom bolékom izveStaju, treninzi (sa fizioloSkim rastvorokoji
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su vrSeni po nalogu i uz nadzor autora ovog radeeldsu do efikasnijeg rada teliara

pri manipulaciji sa FDG-om (pogotovo u inicijalnfagi: odvajanju pojedinaih doza u

Spriceve, provere aktivnosti u kalibratoru dozastpweljanju odgovarajieg olovnog

zastitnika i ubacivanjem u prenosni kontejner —tyqos u rukovaniju su postali sigurni,

automatizovani,

a vreme vrSenja znatno ¢&rapostignut je efekat pozitivhog

nadmetanja nd& njima u smislu preciznijeg i brzeg rada.

Tabela P 1 Osnovne informacije o nuklearno-medkimsentrima

Naziv institucije

Institut za onkologiju

Sremska Kamenica

Nacionalni PET centar,
Klini ¢ki centar Srbije

Centar A

Centar B

PET/CT urdaj
(proizvaiac/model)

Siemens Biograph True point
40/64

Siemens Biograph True
point 40/64

PET/CT oprema za rad
sa radioaktivhom

suspstancom

Automatski sistem za
dispenziju i aplikaciju,
proizvaiaca MEDRAD, model
IntegoTM PET

Poluautomatski sistem za
dispenziju, proizvdata
LYNAX, model PT317R2

Radiofarmak

F-FDG

“F-FDG

Li¢ni dozimetri za celo

telo

Harshaw TLD-100H

Harshaw TLD-100

Li¢ni dozimetri za

ekstremitete

Harshaw DXT-RAD

Elektronski dozimetri

Mirion DMC 2000XB

Mirion DMC2000X,
DMC2000XG

U studiji [132] odl¢eno je da se analiziraju dva r&ih perioda:

1) period I: pre trenaznog perioda u Centru B, dokugeentru A joS radilo

manuelno (mart-septembar 2011.) i

2) period Il: nakon Sto su se tebari u Centru B uvezbali, dok se u Centru A

koristio automatski dispenziono-injektivni sistematt-septembar 2012.)

Za 10 direktno profesionalno izloZenih lica: 2 dwkt tehniar i radiohemiar u Centru

A, odnosno 6 tehnara u Centru B, su prikupljeni relevantni podaai:i
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1) broj procedura mesggro, iz Centara A i B, za period 1 i Il

2) administrirana aktivnost po proceduri, iz CentaraBA za period | i 11,
3) Hp(10), dnevna®tavanja ED, iz Centara A i B, za period | i Il;

4) Hp(0.07), meséne TLD izmerene vrednosti, iz Centra B, za peribidé
5) Hp(10), meseéna TLD citavanja, iz Centara A i B, za period | i II.

Treba imati u vidu da je osoblje iz Centra A téd&oukljuceno i nuklearno-
medicinske poslove u konvencionalnoj nuklearnoj iciedi u CT imidZingu. 1z tog
razloga, TLD d@itavanja njihovih dozimetara ne reprezentuju sammlgne doze
tokom PET/CT dijagnosike prakse.

Broj analiziranih procedura u Centru A je bio 3&ikom perioda |, odnosno 270,
tokom perioda Il. U Centru B, u periodu | izvrSej@o611 dijagnostkih studija za
period I, odnosno 740 za period Il. Rezultati skgrani tabelarno (tabele P2 — P4), a u
studiji [132] su predstavljeni i grafici normalizamih vrednosti primljenih doza po

jedinici aktivnosti.

Tabela P2Kumulativhe doze i totalne vrednosti aktivhosti ientu A tokom
sedmomesmih perioda | i Il
Hp(10)-TLD[MSv] Hp(10)-ED[mSv] A[GB(q]

Period | Il I Il (|

Doktor 1 1.46 1.28 0.17 0.029 86 66
Doktor 2 1.37 1.17 0.083 0.029 86 ©66
Tehniar 2.01 1.89 0.63 0.24 86 66

Radiohemtar  1.37 1.15 0.099 0.029 86 66

Tabela P3 Kumulativhe doze i totalne vrednostiivakisti u Centru B tokom

sedmomesmih perioda | i Il

Hp(10)-TLD[mSv] Hp(10)-ED [mSv] Hp(0.07) [mSv] A[GB(]

Period I Il I [l I [l I I
Tehniar 1 0.76 0.66 0.13 0.085 15 19 23 28
Tehniar 2 0.97 0.70 0.13 0.11 36 7.4 23 34
Tehniar 3 1.2 0.64 0.11 0.1 14 5.7 26 30
Tehniar 4 0.86 0.62 0.083 0.055 11 11 26 24
Tehniar 5 1.1 0.67 0.10 0.081 62 5.1 25 27
Tehniar 6 0.89 0.68 0.068 0.11 18 5.1 24 30
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Tabela P4 Estimovane srednje (maksimalne) dozemja

Centar A [mSv] Centar B [mSv]
Period I Il I Il
Hp(10)-TLD 2.66 (3.44) 2.35(3.24) 1.65(1.99) 1.13 (1.2)
Hp(10)-ED 0.43(1.09) 0.14 (0.42) 0.17(0.2) 0.15 (0.18)
Hp(0.07) - - 45 (106) 15 (33)

Kod pozitronske emisione tomografije profesionainozena lica primaju e
doze nego u konvencionalnoj nuklearnoj medicinb]1Rezultati dobijeni u Republici
Srbiji ukazuju da na radijacionu dozu najviSeceitifaza aplikacije koja se u
Nacionalnom PET centru obavlja manuelno. Ako s& ne moze nabaviti automatski
dispenziono-injektivni sistem, i adaptirani pokietmastitni paravan (sa olovnim
staklom) [133] bi znéajno pomogao u redukciji primljenih doza tetara u Centru B.
Drugi kritican aspekt je faza pripreme pojedinih doza, koja se u Nacionalnom PET
centru obavlja na poluautomatski ¢mg kao i postavljanje/otvaranje &ioe sa
radiofarmakom za oba modaliteta (automatski i patioimatski). Trée, pravilno
pozicioniranje pacijenta na stexu PET/CT uréaja. Cetvrto, tokom skidanja
infuzionog sistema. U svakom segmentu, pa i dgetre (koji je najviSe zavistan od
samog pacijenta) uvezbavanjem se moze gastividan nivo efikasnosti, i u smislu
sigurnosti i sa aspekta brzine. U oba Centra osabffi distancu kada asistencija nije
neophodna. Detaljna obaveStenja se daju pacijentimaaplikovanja radiofarmaka.
Interakcija sa pacijentima se svodi na najmanjuuiegneru, pa na taj da primljena
doza ima mnogo manji efekat nego Sto jéemo u predhodnim studijama [134]. Do
malih akcidenata n&&e dolazi kod manuelne aplikacije, ako se radioaktit&nost
delom prospe tako Sto se iglom probusi guma sist€éna Sto s€eke deSava, a ui
na povéano ozraivanje (posebno ruku) su mali tebkii problemi tokom punjenja
Sprica, spadanje olovne zastite na Spricu, progedeae injektovanja zbog blokiranja
Sprica [135]. Razlike u podenju primljenih doza profesionalno izlozenih lioglexaju
se u varijacijama PET/CT infrastrukturne organiggcistrukuralne zastite, radnih
protokola, broju pacijenata, aktivnostima koje sdlikaju, zaStitnim sredstvima,
vremenu snimanja. Trajanje svake od faza zaviseimdividualaca koji ih izvode, kao i
od stanja pacijenata. Zato bi prikladniji parameta komparaciju bile usrednjene

normalizovane vrednosti doze po jedinici injektowaaktivnosti (uSv/GBq), Sto je
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prezentovano odgovardjm grafikonima. Srednje vrednosti doza po jedimikiivnosti
uporeiene su sa rezultatima ucslim studijama i prezentovane u tabeli P 5.

DozeHp(10) za profesionalno izloZena lica u Centru Botokperioda | i 1l su bile
daleko od zakonskog doznog limita od 20 mSyv. Rrjere maksimalne vrednosti, za
Centar A su bile 3.4 mSv (period 1), odnosno 3.2/r{f&riod Il), dok su za Centar B te
vrednosti 2.0 mSv (period 1) tj. 1.2 mSv (peridd Redukcija srednje vrednosip(10)

u Centru B je bila 32%. U drugim studijama su ptjgne sltne ili vise vrednosti [117,

120, 134, 135] (opseg 2-3 mSv — 12mSv). U smigltinuzacije prakse izdvaja se
studija [136], gde je pokazana skoro dupla redakezinerene doze zrenja za celo telo

-sa 9.5 mSv na 4.8 mSv.

Izmerene vrednostip(0.07), usrednjeno po svim radnim proceduramamanje
ili komparabilne u odnosu na objavljene podatkestiatip medicinsko-dijagnostke
prakse. Vée Hp(0.07) doze u aprilu i martu su posledica (lakenteminacije.
Usednjena kvantitativha procena vrednéii{0.07) na godiSnjem nivou je bila 45 mSv
pre, odnosno 15 mSv posle treninga, tj. dostignedakcija doze optimizacijom rada je
67%. Pravilna pozicija prstnog dozimetra je osnk&diprsta hedominantne ruke pri
cemu je termoluminiscentni detektor okrenut premand! Sa druge strane, prema
ORAMED studiji [126, 128] to nije pozicija sa makslnom dozom, \ese ta vrednost
uzima sa korekcionim faktorom 6, Sto smo koristilinasoj estimaciji.

Interesantno je pomenuti studiju [133] koja ukazug redukciju doze za celo telo
od 20 %, odnosno za ekstremiteteca#t 97 %, kori8enjem automatskog dispenziono-
injektivnog sistema.

Kolektivne doze po jedinici administrirane aktiwtio tokom perioda | i 1l su bile
72/83¢ovekSv/IGBq (Centar A), odnosno 39/a%ekSv/GBq (Centar B): organizacija i
utreniranost unutar nuklearno-medicinskog centr@doRela je do drasthog smanjenja
od 43% po ovom principu. Vrednosti doza na osnoditawanja putem elektronskih
dozimetara su bile u opsegu 0.2-L3v (period 1) , odnosno 0.1-0\&v (period Il), za
Centar A, odnosno 0.7-1,iBv (period 1) / 0.5-0.8Sv (period II).

Relativho niske doze su posledica toga Sto ragrter@éenje u Republici Srbiji
nije veliko. Meiutim, zn&ajno povéanje broja pacijenata seakuje, obzirom na
planiranu instalaciju medicinskog ciklotrona, poktge bi trebalo da se radi oko 3500

pacijenata godiSnje, na svakom oddaije.
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Tabela P5 Komparacija rezultata iz ove studije esaultatima iz stinih studija, sa
aspekta doza za celo telo po proceduri i normasinevdoze za celo telo i ekstremitete

po jedinici administrirane aktivnosti.

Errt))(cleociuri > HP(LO)A ~ Hp(0.07)A Adui;c;))t:;?jl;a Alijr:?erzgrskl Reference
[USV/IGBq] [MSV/GB(]
[uSV]
- 1.3-13 407-419 Ne Ne [113]
- . 100-4430 Ne A [123,124]
- 14-25 - Ne Ne [117]
5.9 12 - Ne Ne [138]
6.5 17 - Ne Ne [139]
4.6 892  340-450 Polu-~ Ne [120]
automatski
8.9 17 - 2 2 [140]
3.1 899  750-1200 Polu- Da [114]
automatski
17 46 - Nepoznato Nepoznato [141]
4-5 - 1800-3000 Ne Ne [115]
- 1.6-9.1 . 4 Ne [126]
0.6-2.1 1.9-6.8 . 4 2 [142]
0.9-3.2 - - 2 Ne [136]
4.2-7 17-19 - automatski D&’ [130]
5-6 21-26  170-680 Polu- D& [130]
automatski

' Mali broj razmatranih centara je imao automatskéktor, ali njihovi rezultati nisu
uticali na konane

% Nije bilo razmatrano

®Nije sve NM osoblje vrsilo injektovanje, pa su zatske vrednosti po proceduri
“Nije bilo informacija da |i se radi sa autodispemim sistemom

A Centar A

B Centar B

Sa izmerenim progaim dozama za celo telo od 7 uSv, odnosno 6 p%onto
perioda II, godisnji limit od 20 mSv se moze désha 2860 pacijenata u Centru A,
odnosno 3330 pacijenata u Centru B, ¢ega proiziliazi da je neophodna dalja
optimizacija.

Ovo je bila prva studija u Republici Srbiji koja jpruzila dozimetrijske
informacije o profesionalnom izlaganju Zemju u oblasti PET/CT dijagnostike i dala
pregled radne prakse. Dalja istrazivanja treba dla u pravcu odrdvanja uticaja

pojedin&nih faza PET/CT dijagnostike na izlaganjecergu profesionalnih lica.
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