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SAZETAK

U ovoj radnji analiziran je utjecaj razli¢itih kolimatora na kvalitetu slikovnih podataka
prilikom koristenja 121 u jednofotonskoj emisijskoj kompjutoriziranoj tomografiji (SPECT-u).
lako se za *2°[ naj¢esée koristi kolimator za snimanje fotona niske energije i visoke razlu¢ivosti
(LEHR), takav kolimator nije optimalan za energijski spektar *2’I, ve¢ za nize energijske
spektre. To otvara mogucnost istraZivanja utjecaja kolimatora s niskim prodiranjem i visokom
razlucivosti (LPHR) te kolimatora za snimanje fotona srednje energije (ME) na kvalitetu

slikovnih podataka.

Monte Carlo simulacije, provedene u programu SIMIND, koriStene su za izra¢un
slikovnih podataka dobivenih pomoc¢u razli¢ith vrsta kolimatora (LEHR, LPHR, ME). Slikovni
podaci dobiveni ovim simulacijama analizirani su pomoc¢u softvera Image] kako bi se
procijenili neki od sljede¢ih parametara: planarna i prostorna razluéivost, osjetljivost, Sum i
kontrast. Rezultati su pokazali da detektor s LPHR kolimatorom pruza najbolju planarnu
razlucivost i najveci kontrast, a detektor s ME kolimatorom najvecu osjetljivost i najmanji Sum.

Takoder, uoceno je da detekor s LEHR kolimatorom proizvodi najizrazeniji zvjezdasti artefakt.

U radnji su objasnjeni fizicki procesi na kojima se temelji detekcija gama zraCenja,
opisani su postupci simulacije, analiza rezultata 1 zakljucci koji naglasavaju vaznost odabira

odgovarajuceg kolimatora za optimizaciju kvalitete slikovnih podataka.

Kljuéne rije¢i: Monte Carlo simulacije, SPECT, kolimator, scintilacijski detektor, SIMIND,

123] planarna razlu¢ivost, prostorna razlucivost, osjetljivost, sum, kontrast



ABSTRACT

This master thesis analyzes the influence of different collimators on the quality of image
data when using 121 in single-photon emission computed tomography (SPECT). Although a
low energy high resolution (LEHR) collimator is most used for 12%I, such a collimator is not
optimal for the 1231 energy spectrum' but for lower energy spectra. This opens the possibility of
investigating the impact of a low penetration high resolution (LPHR) collimator and a medium

energy (ME) collimator on image data quality.

Monte Carlo simulations were performed using the SIMIND program to calculate image
data obtained with different collimators (LEHR, LPHR, ME). The image data obtained from
these simulations were analyzed using ImageJ software to assess parameters including planar
and spatial resolution, sensitivity, noise and contrast. The results showed that the detector with
the LPHR collimator provided the best planar and spatial resolution and highest contrast, while
the detector with the ME collimator offered the highest sensitivity and lowest noise. Also, the

detector with the LEHR collimator was observed to produce the most visible star artifact.

This master thesis explores the fundamental physical processes underlying gamma
radiation detection, detailing simulation methodologies, result analysis and conclusions that

underscore the critical role of selecting an optimal collimator to enhance image data quality.

Keywords: Monte Carlo simulations, SPECT, collimator, scintillation detector, SIMIND, 23|,

planar resolution, spatial resolution, sensitivity, noise, contrast
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1. UVOD

U dijagnostickoj nuklearnoj medicini oslikava se prostorna i vremenska raspodjela
radioaktivnosti u ljudskom tijelu, omogucujuéi uvid u razli¢ite funkcije organa i tkiva. Za tu
svrhu koriste se detektori sa scintilacijskim kristalima i fotomultiplikatorskim cijevima ili
poluvodicki detektori, koji detektiraju zracenje koje emitiraju radionuklidi unutar tijela. S
obzirom na vrstu radionuklida koji se koriste, u nuklearnoj medicini razlikujemo jednofotonsku
emisijsku kompjuteriziranu tomografiju (engl. Single — photon emission computed tomography,
SPECT) i pozitronsku emisijsku tomografiju (engl. Positron emission tomography, PET). U
SPECT-u se primjenjuju y — emitirajuéi radionuklidi kao $to su ®MTc, 21, ’Ga i In, dok

PET Koristi 87— emitirajuée radionuklide poput }*C, N, %0, 18F, 8Ga i 82Rb [1].

U ovoj radnji analiziran je utjecaj razli¢itih kolimatora na kvalitetu slikovnih podataka
prilikom koristenja 2%l u SPECT-u. Pri snimanju 12| obi¢no se koristi kolimator za snimanje
fotona niske energije i visoke razlucivosti (engl. Low Energy High Resolution, LEHR), no takav
kolimator nije prikladan za energijski spektar 12I. Zbog toga se postavlja pitanje kako bi
upotreba kolimatora niskog prodiranja i visoke razlucivosti (engl. Low Penetration High
Resolution, LPHR) i kolimatora za snimanje fotona srednje energije (engl. Medium Energy,

ME) mogla utjecati na kvalitetu slikovnih podataka.

Kako bi se istrazio utjecaj kolimatora na kvalitetu slikovnih podataka, koristit ¢e se
Monte Carlo (MC) simulacije. MC algoritmi su skup naprednih algoritama razvijenih kako bi
se simulirao transport ioniziraju¢eg zracenja kroz materiju. Primjene ukljuuju optimizaciju
instrumentacije, definiranje klinickih protokola, unapredenje tehnika korekcije slika i preciznu
dozimetriju specificnu za pacijenta. KoriStenjem MC simulacija omogucuje se istraZivanje
utjecaja razli¢itih parametara na u¢inkovitost sustava na nacin koji bi inace bio zahtjevan ili ¢ak
nemoguc¢ za izmjeriti. Postoji niz razli¢itih MC simulacijskih programa, uklju¢uju¢i SIMIND
(Michael Ljungberg, Lund, Svedska), SIMSET (Robert Harrison, Sveu¢iliste Washington) i
GATE (OpenGATE) [2].

U ovoj radnji koristen je program SIMIND za simulaciju transporta ¢estica emitiranih
prilikom raspada 23| u SPECT-u. Planarna i prostorna razluc¢ivost, osjetljivost, sum i kontrast
analizirani su za svaki od kolimatora te je istrazeno kako koristenje razli¢itih kolimatora utjece

na kvalitetu slike i koji je od njih optimalan za klini¢ku upotrebu.



Ova radnja podijeljena je u Sest poglavlja. Drugo poglavlje opisuje medudjelovanje
ionizirajuéeg zracenja s materijom, s posebnim naglaskom na koherentno rasprSenje,
fotoelektri¢ni ucinak i Comptonovo rasprsenje. U tre¢em poglavlju objasnjen je nacin rada
scintilacijskog detektora te su detaljno opisane njegove glavne komponente — kolimator,
scintilator i fotomultipliktorska cijev. Cetvrto poglavlje bavi se mehanizmom nastanka slike i
procesom rekonstrukcije slikovnih podataka. Peto poglavlje sadrzi eksperimentalni dio rada,
uklju¢ujuéi motivaciju i teorijski uvod, objas$njenje Monte Carlo simulacija i programa
SIMIND, u kojem su provedene simulacije, objasnjenje fantoma te opis koriStenih materijala i
metoda. Konac¢no, u zadnjem poglavlju prikazani su rezultati istraZivanja i provedena rasprava

0 njima.



2. MEPUDJELOVANJE IONIZIRAJUCEG ZRACENJA S
MATERIJOM

U dijagnosti¢koj nuklearnoj medicini prvenstveno se koriste radionuklidi koji emitiraju
gama zradenje, kao §to su ®MTc, 1231, 7Ga, 13! i "7Lu. Elektricki nabijene estice, poput alfa i
beta Cestica, medudjeluju s materijom drugacije nego fotoni. Zbog jakog Coulombovog
medudjelovanja izmedu elektricki nabijene Cestice i atoma apsorbera, materija ih moze
relativno lako zaustaviti. Stoga, u usporedbi s fotonima, one prenose vecu energiju na manjim
udaljenostima i brze se zaustavljaju. To implicira da ne mogu putovati kroz tijelo do vanjskih
detektora bez znacajnog prigusenja. Primjerice, srednji put elektrona energije 100 keV je manji
od 0,14 um u mekom tkivu ¢ovjeka, Sto ga ¢ini neprikladnim za potrebe snimanja [3]. Unato¢
tome, u posljednjih se nekoliko godina eksperimentira s koristenjem zako¢nog zracenja (engl.
bremsstrahlung), koje se emitira prilikom usporavanja elektrona zbog medudjelovanja s
ljudskim tkivom [4]. S druge strane, fotoni mogu prodrijeti kroz tijelo i dose¢i vanjske detektore
bez znacajnog priguSenja te ¢e zbog toga naglasak ove radnje biti na fotonskom zracenju i

medudjelovanju fotona s materijom.

Prolaze¢i kroz materiju, fotoni medudjeluju s atomima na razli¢ite nacine, pri cemu vrsta
medudjelovanja ovisi o energiji fotona i atomskom broju (Z) elementa od kojeg je materija
sastavljena. Postoje Cetiri glavna nacina medudjelovanja fotona s materijom: koherentno
(Rayleighovo) rasprSenje, fotoelektri¢ni ucinak, Comptonovo rasprSenje i tvorba para. U
nuklearnoj medicini koristi se gama zracenje s energijama izmedu 50 i 550 keV. Koherentno
(Rayleighovo) rasprSenje, koje s dogada samo pri niskim energijama (< 40 keV), ima
zanemariv utjecaj na stvaranje slike prilikom oslikavanja prostorne raspodjele *2I [1, 3].
Fotoelektri¢ni u¢inak prevladava u materijalima s ve¢im atomskim brojem, kao $to je olovo
(Z = 82), a Comptonovo rasprSenje dominantna je vrsta medudjelovanja u materijalima s
manjim atomskim brojem, poput ljudskog tkiva (Z.sf = 7,5). Cetvrta vrsta medudjelovanja
fotona s materijom, tvorba para, dogada se samo pri vrlo visokim energijama fotona (> 1022
keV) te stoga nije znagajna pri stvaranju slike prilikom oslikavanja prostorne raspodjele 21 [3].
Slika 2.1. prikazuje dominantne vrste medudjelovanja fotona s materijom u odnosu na energiju

fotona i atomski broj apsorbera (Z) [5].
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Slika 2.1. Relativna prevlast odredene vrste medudjelovanja fotona s materijom [5].

U nastavku ovog poglavlja objasnit ¢e se koeficijent priguSenja te opisati koherentno
rasprsenje, fotoelektricni u¢inak i Comptonovo rasprSenje, koji su simulirani u programu
SIMIND. Tvorba para nije simulirana jer su koristeni fotoni nizih energija, zbog Cega je

vjerojatnost za tvorbu para zanemariva, a time i utjecaj tog procesa na sliku.

2.1. Koeficijent priguSenja

Linearni koeficijent priguSenja u ovisi o energiji fotona hf i atomskom broju Z
apsorbera te se mozZe definirati kao vjerojatnost da ¢e foton medudjelovati s apsorberom po
jedinici duljine puta. Linearni koeficijent prigusenja u odreduje se eksperimentalno
usmjeravanjem usko kolimiranog monoenergetskog snopa fotona energije hf na odgovarajuci

detektor zraCenja, uz postavljanje apsorbera razli¢ite debljine (X) izmedu izvora i detektora [6].

Ako snop fotona pocetnog intenziteta I, prolazi kroz apsorber debljine x, tada je

intenzitet transmitiranog snopa fotona I; opisan relacijom [1]

I, = Ije~H* (1)

gdje negativni predznak oznafava smanjenje intenziteta transmitiranog snopa fotona I;

povecanjem debljine apsorbera x [7].



Za zadanu energiju fotona hf i apsorber atomskog broja Z, koeficijent prigusenja dan je

zbrojem koeficijenata za pojedinaéna medudjelovanja fotona S materijom

U=T+0OR+0c+kK 2

gdje je T koeficijent prigusenja za fotoelektri¢ni ucinak, o koeficijent prigusenja za koherentno
rasprsenje, oc koeficijent prigusenja za Comptonovno rasprsenje, a k koeficijent priguSenja za

tvorbu para [8].

Osim linearnog koeficijenta prigusenja, razlikujemo maseni koeficijent prigusenja p,,,
atomski koeficijent priguSenja u, te elektronski koeficijent prigusenja u.. Odnos koeficijenata

prigusenja dan je sljedecom jednadzbom

_ _ PN _ pNaZ 3)
nLl pl’lm A /Ja A Me

gdje je p gustoca apsorbera, A nukleonski broj apsorbera, a Ny Avogadrova konstanta [6, 8].

U dozimetriji zraenja definirana su dodatna dva koeficijenta priguSenja: koeficijent
prijenosa energije u koji racuna srednju energiju prenesenu od fotona do elektric¢ki nabijenih
Cestica (elektrona i pozitrona) E.,, te koeficijent apsorpcije energije u,, koji uzima u obzir
srednju energiju apsorbiranu u mediju E,,,. Odnosi koeficijenta prijenosa energije i koeficijenta

apsorpcije energije s linearnim koeficijentom prigusenja dani su sljede¢im izrazima [8]

E

Per = u—ht; (4)
Ey

Hap = H ﬁ ®)

2.2. Koherentno rasprsenje

Koherentno ili Rayleighovo rasprsenje je pojava u kojoj foton energije hf medudjeluje
s vezanim orbitalnim elektronom. U takvom je procesu energija upadnog fotona hf usporediva
s energijom vezanja elektrona E5 (hf ~Eg) [6]. Buduci da ne dolazi do gubitka energije i da se
foton rasprSuje pod malim kutom, pojavu opisujemo kao elastiCan sudar [1]. Kako nema
prijenosa energije od fotona do elektricki nabijenih Cestica, Rayleighovo rasprsenje ne utjece

na koeficijent prijenosa energije, ali doprinosi koeficijentu prigusenja [6].



nf ~E

hf '=hf

Slika 2.2. Koherentno rasprsenje [9].

Atomski koeficijent priguSenja za koherentno rasprienje razmjeran je (Z/hf)?, a maseni

koeficijent prigusenja razmjeran je Z/(hf)? [8].

2.3. Fotoelektri¢ni ucinak

Prilikom fotoelektri¢nog uc¢inka, upadni foton prenosi svu svoju energiju na orbitalni
elektron atoma apsorbera [1]. Kao rezultat, dolazi do izbacivanja orbitalnog elektrona iz atoma,
a takav se elektron onda naziva fotoelektron [7]. Kineti¢ka energija fotoelektrona jednaka je

EK = hf - EB (6)

Fotoelektroni ne mogu biti izbaceni iz elektronske ljuske osim ako energija upadnog fotona nije
veca od energije vezanja elektrona (Eg < hf). Fotoelektri¢nim u¢inkom stvara se Supljina u
orbitalnoj elektronskoj ljusci, Sto dovodi do emisije karakteristi¢nog rendgenskog zracenja ili

Augerovog elektrona [1, 5].
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Slika 2.3. Fotoelektri¢ni u¢inak [9].

Atomski koeficijent prigusenja za fotoelektriéni u¢inak razmjeran je Z*/(hf)3, a maseni
koeficijent prigusenja (Z/hf)3 [8].

2.4. Comptonovo rasprsenje

Prilikom Comptonovog rasprSenja, upadni foton prenosi dio svoje energije na vanjski
elektron, izbacuju¢i ga iz atoma [3]. Budu¢i je energija upadnog fotona hf puno veca od
energije vezanja Eg elektrona u atomu (Eg < hf), medudjelovanje se moze razmatrati kao
sudar izmedu fotona i "slobodnog" elektrona [5]. Nakon izbacivanja, elektron se naziva
Comptonovim elektronom [3]. Foton gubi dio svoje energije i rasprSuje se kao foton energije
hf' pod kutem rasprienja 6, kako je prikazano naslici 2.4. gdje se elektron, na koji upada foton,
nalazi se u ishodi§tu Kartezijevog koordinatnog sustava, a upadni foton je orijentiran u
pozitivnom smjeru x osi. Kut rasprsenja 6 je kut izmedu smjera rasprSenog fotona energije hf’
i pozitivnog smjera x osi, dok je kut otkona ¢ kut izmedu smjera gibanja Comptonovog

elektrona i pozitivnog smjera x osi [6].
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Slika 2.4. Comptonovo rasprsenje [6].

Primjenom zakona oCuvanja energije, zakona o¢uvanja koli¢ine gibanja u smjeru X 0Si
i zakona oCuvanja koli¢ine gibanja u smjeru y 0si dobivamo sljedeée tri jednadZzbe za

Comptonovo rasprsenje

Mec? 7
hf + mec? = hf' + — 0
1-Y
S c?
! mev
pr = Tc059+—v2cosqb (8)
-z
! e,U

> sin¢ )
=

gdje je m.c? energija mirovanja elektrona (0,511 MeV), v brzina Comptonovog elektrona, a c

brzina svjetlosti u vakuumu.

Iz jednadzbi koje opisuje o¢uvanje energije (7) te zakon oc¢uvanja koli¢ine gibanja (8) i

(9) moze se izvesti osnovna Comptonova jednadzba i izraziti na sljedeci nacin



N —2A=A= (1 —cos ) = A.(1 — cos ) (10)

e

gdje je A valna duljina upadnog fotona, A" valna duljina rasprSenog fotona, AA promjena valne

duljine fotona tijekom Comptonovog rasprsenja, a A. Comptonova valna duljina elektrona [6].

Atomski koeficijent prigusenja za Comptonovo rasprsenje linearno ovisi o atomskom broju

apsorbera Z, dok je maseni koeficijent neovisan o Z [8].



3. DETEKCIJA GAMA ZRACENJA

Kada zracenje medudjeluje s materijom, dolazi do ionizacije ili pobudenja atoma i
molekula. Energija oslobodena tijekom rekombinacije ili relaksacije uglavnom se oslobada u
obliku toplinske energije. Medutim, u nekim materijalima dio te energije oslobada se u obliku
vidljive svjetlosti. Takvi se materijali nazivaju scintilatori, a detektori zracenja izradeni od njih
poznati su kao scintilacijski detektori [5]. Scintilacijski detektori klju¢ni su za detekciju gama
zrac¢enja zbog njihove sposobnosti pretvaranja ioniziraju¢eg zracenja u vidljivu svjetlost, koja

se zatim mozZe elektroni¢ki detektirati i analizirati.

Glavni dijelovi scintilacijskog detektora prikazanog na slici 3.1. su: kolimator, koji
propusta pod odredenim kutevima upadno zracenje prema scintilatoru, scintilator koji pretvara
upadno zracenje u vidljivu svjetlost i fotomultiplikatorske cijevi koje pretvaraju vidiljivu
svjetlost u elektricne imuplse te ih pojac¢avaju [10]. U nastavku ¢e se detaljno opisati najvazniji

dijelovi tipi¢nog scintilacijskog detektora.

XERR o

Kolimator

T e

Oblikovanje i
pozicioniranje

Korzkeije { kadriranjs

Slika 3.1. Shematski prikaz tipi¢nog scintilacijskog detektora [6].
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3.1. Kolimator

Kolimator je klju¢an dio sustava scintilacijskih detektora te je njegova funkcija
definiranje linije odgovora (engl. Line of response, LOR) — zamisljene linije izmedu izvora i
detektora kroz koju prolazi foton. Njegova uloga je prikazana na slici 3.2. Kolimator sprjecava
y — zraCenje izvan vidnog polja da dopre do detektora, apsorbirajuci ga [1, 3, 6]. Lijeva slika
prikazuje sliku dva toCkasta izvora koja bi nastala bez kolimatora. Dobivena slika pruza vrlo
malo informacija o podrijetlu fotona i stoga ne sadrzi informaciju o raspodjeli aktivnosti. Desna
slika prikazuje ulogu kolimatora i kako on definira linije odgovora. Toc¢ke u ravnini slike

jedinstveno se identificiraju s linijom u prostoru [6].

/ \ / g N\
// 5 \
/ \
- Ravnina slike
T g T T £
N~ RN CAi~d /< X\ LF /7 Kolimator
N \ ~ \A1] /
\\ \\ || / 5N/
2 Y Tockasti izvori

Slika 3.2. Funkcija kolimatora [6].

U nastavku ovog potpoglavlja razmotrit ¢e se vrste kolimatora s obzirom na nacin
fokusiranja, opisat ¢e se paralelni kolimator koji se najéesce koristi u nuklearnoj medicini te

dati pregled osnovnih svojstva kolimatora.

3.1.1. Vrste kolimatora i opis paralelnog kolimatora

Ovisno o nacinu fokusiranja, razlikujemo 4 vrste kolimatora: paralelni kolimator,

kolimator s otvorom (engl. pinhole), konvergentni i divergentni kolimator (slika 3.3.).
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Slika 3.3. Glavne vrste kolimatora ovisno o na¢inu fokusiranja [1].

U nuklearnoj medicini najcesce se koriste paralelni kolimatori — kolimatori s paralelno
izbuSenim ili lijevanim rupama na nekoliko centimetara debeloj plo¢i (npr. olovnoj). Na slici
3.4. prikazan je tipi¢an paralelni kolimator duljine rupe t, promjera rupe d, debljine septe
(pregrade izmedu rupa) a i udaljenosti izvora od kolimatora b. Kolimator je priévr§éen na

detektor ¢ija je srednja ravnina udaljena c od straznje povrsine kolimatora.

Detektor
I P

S Fm—oo-- ]

1
1
1
. t

Kolimator —» ‘;
L
n

— — 1

a d

Slika 3.4. Paralelni kolimator [1].

Budu¢i da se za snimanje koriste radionuklidi s energijama u §irokom rasponu, dostupni

su paralelni kolimatori koji su prikladni za nekoliko raspona energije. Kolimatori za snimanje
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fotona niske energije dizajnirani su za izotope koji emitiraju fotone s energijama nizima od
priblizno 160 keV, kolimatori za snimanje fotona srednje energije za fotone energije do
priblizno 250 keV, a kolimatori za snimanje fotona vise energije za fotone energija visih od 250
keV. Treba napomenuti da je pri odabiru odgovarajuc¢eg kolimatora vazno uzeti u obzir ne samo
energije fotona ukljucene u sliku, ve¢ i fotone viSih energija koji mozda nisu ukljuceni u sliku.
Na primjer, pri raspadu 21 postoji niz visokoenergetskih fotona niske zastupljenosti koji mogu
prodrijeti kroz septe ili se rasprsiti u njima i narusiti kvalitetu slikovnih podataka. Kao rezultat
toga, ponekad se koriste kolimatori za snimanje fotona srednje energije, unato¢ glavnom

spektralnom maksimumu na 159 keV [1].

3.1.2. Osnovna svojstva kolimatora

Kolimator se sastoji od niza rupa u materijalu visoke gustoce i visokog atomskog broja
(obic¢no olova). Rupe kolimatora paralelne su s linijama odgovora, a idealno bi svaka toc¢ka u
objektu doprinijela samo jednoj liniji odgovora. To zahtijeva koriStenje rupa koje su vrlo
dugacke i uske, medutim, takve rupe dopustaju prolazak i detekciju vrlo malog broja fotona.
Suprotno tome, povecanje promjera ili smanjenje duljine rupa omogucuje prolazak veceg broja
fotona. Promjena promjera rupe kolimatora ima direktan utjecaj na razlucivost slike, kao i na
broj fotona koji prolaze kroz kolimator. Smanjenje promjera rupe uzrokuje povecanje
razlu€ivosti, smanjenje broja detektiranih fotona (time i osjetljivosti) i povecanje Suma na

slikovnim podacima.

Sum na planarnim ili SPECT slikovnim podacima nastaje zbog statisti¢kih varijacija u
broju fotona izbrojanih u odredenom vremenskom intervalu, §to je posljedica nasumicne
prirode raspada radionuklida i medudjelovanja zracenja S materijom i detektorom. Ove
varijacije opisane su Poissonovom statistikom, gdje je koeficijent varijacije (engl. coefficient of

variation, CV) obrnuto proporcionalan kvadratnom korijenu broja dogadaja (N)

1
- (11)
CV x 7R

Stoga povecanje broja dogadaja rezultira slikama s manje Suma. Kao rezultat toga,

postoji obrnuto proporcionalni odnos izmedu Suma i prostorne razlu€ivosti za kolimatore Ry!

poboljsanje razlucivosti rezultira ve¢im Sumom slike i obrnuto.
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R (12)

e Xy

Druga vazna karakteristika kolimatora je neprozirnost septe za zracenje koje ne upada
pod odredenim kutem. U idealnom kolimatoru, septa bi propustila upadno zracenje pod samo
odredenim Kkutevima, dok bi zracenje koje dolazi pod ostalim kutevima trebala zaustaviti.
Medutim, u realnim kolimatorima moze do¢i do prodiranja septe, odnosno prolaska dijela
zracenja kroz septu ili do njegovog rasprSenja. Prodiranje septe i rasprSenje ovise o energiji

upadnog fotona, debljini i sastavu septe te omjeru Sirine i visine rupe kolimatora [6].

Takoder, bitna karakteristika kolimatora koja ima znacajan utjecaj na osjetljivost
scintilacijskog detektora je geometrijska ucinkovitost. U¢inkovitost kolimatora ili geometrijska
ucinkovitost (E) definirana je kao broj fotona koji prolaze kroz rupe kolimatora po jedinici
aktivnosti prisutnoj u izvoru. Za paralelne kolimatore dana je izrazom

4
E gz & (13)
g t2(d + a)?
gdje je konstanta K koja je funkcija oblika i rasporeda rupa u kolimatoru i varira izmedu 0,24

(za okrugle rupe u Sesterokutnom nizu) i 0,28 (za kvadratne rupe u kvadratnom nizu), a ¢,

efektivna duljina rupe kolimatora [1].
Efektivna duljina rupe kolimatora t, empirijski je dana izrazom

te =t—2u"1 (14)

gdje je u linearni koeficijent prigusenja fotona u materijalu kolimatora, a t duljina rupe

kolimatora kao §to je prikazano na slici 3.4. [1].

3.2. Scintilator

Uobicajeno je razlikovati nekoliko procesa koji mogu dovesti do emisije vidljive
svjetlosti. Fluorescencija je emisija vidljivog zracenja koja se pojavljuje za vrijeme trajanja
pobude ili najvise 1078 s nakon pobude. Nasuprot tome, fosforescencija je emisija svjetlosti
veée valne duljine od fluorescencije, koja se opaza nakon $to pobuda prestane [11, 12].
Odgodena fluorescencija rezultira istim spektrom emisije kao brza fluorescencija, ali s puno

duljim vremenom emisije nakon pobudivanja. Za dobar scintilator, materijal bi trebao pretvoriti
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Sto veci dio energije upadnog zracenja u brzu fluorescenciju, istovremeno minimizirajuci

opcenito nepozeljne doprinose fosforescencije i odgodene fluorescencije [11].

Scintilacijski materijali koji se koriste u detektorima nuklearne medicine dijele se u
dvije glavne kategorije: anorganske tvari u obliku ¢vrstih kristala i organske tvari otopljene u
tekuc¢im otopinama [5]. U ovoj radnji naglasak je na anorganskim ionskim kristalima jer se oni

koriste za detekciju fotona, ukljucujuci rendgensko i gama zracenje [6].

Mehanizam scintilacije u anorganskim materijalima ovisi o0 energijskim stanjima
odredenima kristalnom resetkom materijala. U izolatorima, poluvodi¢ima i metalima, elektroni
se mogu nalaziti samo u diskretnim energijskim vrpcama (slika 3.5.). Valentna vrpca
predstavlja elektrone vezane za kristalnu reSetku, dok vodljiva vrpca predstavlja one elektrone
koji imaju dovoljno energije da se mogu slobodno kretati kroz kristal. Izmedu vodljive 1
valentne vrpce nalazi se tzv. zabranjena vrpca, podrucje energije u kojem elektroni ne mogu
postojati u ¢istom kristalu. Kod metala, valentna i vodljiva vrpca se preklapaju, omogucéavajuéi

slobodno kretanje elektrona [11].

Vodljiva vrpea
E- ( —— Pobudena stanja
™ p—— _an
2 Scintilacijski{ 0 oLAtOra
El foton Osnovno stanje
= aktivatora
& :

Valentna vrpea

Slika 3.5. Struktura energijskih vrpci scintilatorskog kristala [11].

Cisti anorganski kristali emitiraju zratenje visoke energije (ultraljubicasto zratenje)
tijekom relaksacije, koje fotomultiplikatorske cijevi ne mogu ucinkovito detektirati. Kako bi se
povecala vjerojatnost emisije fotona u vidljivom dijelu spektra, anorganskim scintilatorima
dodaju se male koli¢ine (0,01 do 0,1 molarnog postotka) necistoca, poznate kao aktivatori.
Dodavanjem aktivatora uvode se nova energijska stanja unutar zabranjene vrpce, nazvana
luminiscentni centri, koja omogucuju relaksaciju elektrona i emisiju fotona u vidljivom dijelu

spektra, kao $to je prikazano na slici 3.5. [11]. Primjerice, ¢isti kristali Nal su scintilatori samo
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na temperaturama tekuceg dusika, a postaju uc¢inkoviti na sobnim temperaturama tek uz dodatak

male koli¢ine (0,1 — 0,4 molarnog postotka) talija [5].

Elektricki nabijena Cestica koja prolazi kroz medij detekcije formirat ¢e veliki broj
parova elektron-gupljina pobudenjem elektrona iz valentne u vodljivu vrpcu. Supljina moze
ionizirati aktivator, a elektron se slobodno krece kroz kristal dok ne naide na ionizirani
aktivator. Tada se elektron veze za aktivator, stvaraju¢i neutralnu konfiguraciju koja moze imati
vlastita pobudena stanja. Ako je formirano aktivatorsko stanje pobudena konfiguracija s
dopustenim prijelazom u osnovno stanje, do¢i ¢e do brze relaksacije i emisije odgovarajuceg
fotona. Ako je aktivator pravilno odabran, ovaj prijelaz moze biti u vidljivom dijelu spektra

[11].

Nal(TI) kristali uobicajeni su scintilatori koji se koriste pri detekciji gama zracenja.
Odabir kristala Nal(Tl) za detekciju y-zraka prvenstveno je posljedica visoke gustoce
(3,67 g/cm3) kristala i visokog atomskog broja joda (Z = 53), u usporedbi s organskim
scintilatorima. Debljina kristala moze varirati od 0,63 do 1,84 cm, a tanji kristali (0,6 — 1,25
cm) dovoljni su za radionuklide niske energije kao $to su 21T, ®MTc i 123 [1, 5]. Nal(TI)
kristali su higroskopni, odnosno upijaju i zadrzavaju vodu iz svoje okoline, pa apsorbirana voda
uzrokuje promjene boje koje smanjuju prijenos svjetlosti do fotomultipikatora [1, 13]. Zbog
toga su ovi kristali hermeticki zatvoreni u aluminijskim posudama. Takoder, ulaz i stranice
kristala obloZeni su reflektiraju¢om tvari (npr. magnezijev oksid) tako da se fotoni odbijaju
prema fotokatodi fotomultiplikatorske cijevi. Povecanje debljine Kristala povecava vjerojatnost
potpune apsorpcije y-zraka, a time 1 osjetljivost detektora. Medutim, vjerojatnost visestrukog
Comptonovog rasprSenja takoder se povecava u debljim kristalima, pa stoga X, Y koordinate
tocke medudjelovanja fotona mogu biti pogresno postavljene. To rezultira loSom razlucivosti

slike podruéja interesa [1].

3.3. Fotomultiplikatorska cijev

Fotomultiplikatorske cijevi su elektronicke cijevi koje proizvode impuls elektricne
struje kada su stimulirane vidljivim fotonima niskog intenziteta. One su vakuumske cijevi
zatvorene u staklu, a unutarnja prednja povrSina staklenog ulaznog prozora presvucena je
fotoemisijskom tvari, obic¢no cezijevim antimonom (CsSb) ili drugim bialkalijskim spojevima

— spojevima saéinjenin od dva alkalna metala [5, 11, 14]. Fotoemisijska povrSina, poznata kao

16



fotokatoda, izbacuje elektrone (tzv. fotoelektrone) kada je izloZena svjetlosti. Kvantna
ucinkovitost fotokatode, koja predstavlja omjer izmedu broja izbaCenih elektrona i broja
upadnih fotona, obi¢no iznosi izmedu 10% i1 30%, odnosno 1 do 3 fotoelektrona na svakih 10
fotona vidljive svjetlosti koji pogode fotokatodu. Ovisnost kvantne u¢inkovitosti 0 valnoj
duljini svjetlosti za konvencionalnu bialkalnu fotokatodu prikazana je na slici 3.6. Maksimum
kvantne ucinkovitosti javlja se na priblizno 400 nm, §to je dobro uskladeno s valnom duljinom

emisije mnogih scintilatora [5].

-
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Slika 3.6. Kvantna ué¢inkovitost kao funkcija valne duljine za tipi¢nu bialkalnu fotokatodu [5].

Na maloj udaljenosti od fotokatode nalazi se metalna ploca koja se naziva dinoda.
Razlika potencijala dinode i fotokatode je pozitivna i obi¢no izmedu 200 — 400 V, zbog cega
dinoda privlaci izbacene fotoelektrone. Resetka za fokusiranje usmjerava fotoelektrone prema
dinodi, koja je obloZena materijalom s visokim karakteristikama sekundarne emisije, kao §to su
CsSb i ostali bialkalni spojevi. Kada fotoelektron velike brzine udari u povrSinu dinode,
izbacuje nekoliko sekundarnih elektrona. Faktor umnazanja elektrona ovisi o energiji
fotoelektrona, koja je odredena razlikom napona izmedu dinode i fotokatode. Sekundarni
elektroni izbaceni iz prve dinode privlace se prema drugoj dinodi, koja je na viSem potencijalu
od prve obi¢no za 50 — 150 V, i proces umnazanja elektrona se ponavlja. Taj se proces nastavlja
kroz niz dodatnih dinoda, obi¢no ukupno izmedu 9 1 12, sve dok se na kraju ne skupi velika

koli¢ina elektrona na anodi. Ovaj mehanizam omogucava zna¢ajno pojacanje pocetnog signala,
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Sto Cini fotomultiplikatorsku cijev izuzetno osjetljivim instrumentom za detekciju niskih

intenziteta svjetlosti [5]. Na slici 3.7. prikazana je fotomultiplikatorska cijev i njezini dijelovi

Fotokatoda Fotoelektron Vakuum
o \ i Reietka za Dinode Stakleni omotaé
Ulazni {
| fc&n:urunle AN /
prozor \ | ,' N
/ |'{~ / <€ Anoda
| \ e R o f—\ -
bl “”T_
.- s
Foton \ {sale | <X .;lq 2 Iz.luIni
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III" Ll 'm‘w “'l'ﬁ' ““'f 'm'n mu rm"f I"m"f I'ﬂ'f'f e jh =-'
Izvor visokog
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Slika 3.7. Fotomultiplikatorska cijev [5].

Izlaz svake fotomultiplikatorske cijevi koristi se za definiranje X, Y koordinata tocke

medudjelovanja y-zraka u detektoru koriStenjem kruga za X-, Y-pozicioniranje, a takoder se

sazima pomocu kruga zbrajanja za formiranje impulsa poznatog kao Z-vrijednost. Z-vrijednost

se prihvaca ako je njena vrijednost u intervalu odabranih energija [1]

3.4. Parametri rada scintilacijskog detektora

Na kvalitetu slikovnih podataka dobivenim detektorom utje¢e nekoliko parametara
vezanih uz rad samog uredaja. Neki od parametara su prostorna razluc¢ivost, osjetljivost, Sum i

kontrast [1]. U nastavku ovog potpoglavlja dan je saZet opis navedenih parametara

3.4.1. Prostorna razlucivost

Prostorna razluc¢ivost je mjera koja opisuje minimalnu udaljenost na kojoj moraju biti

dva objekta kako bi ih uredaj razlucio kao zasebne objekte ili uopce mogao detektirati. Ukupna
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prostorna razlucivost Rq sastoji se od tri komponente: intrinzi¢ne razlucivosti R;, razlucivosti

kolimatora R, i razlu¢ivosti rasprSenja Rg te je dana izrazom

Ro= |R?+R3 +R2 (15)

Intrinzi¢na razlucivost R; je komponenta prostorne razlucivosti koju vezemo uz
detektor i povezanu elektroniku, a definira se kao mjera koja ukazuje koliko dobro uredaj moze
lokalizirati dogadaj na slici. Ona je prvenstveno vezana uz statisticke fluktuacije u formiranju
impulsa. Intrinzi¢na razlucivost vecéa je za y-zrake visih energija, a manja za y-zrake nizih

energija jer se vece statisticke fluktuacije pojavljuju u stvaranju y-zraka nizih energija.

Razlu¢ivost kolimatora ili geometrijska razlucivost R Cini glavni dio ukupne prostorne

razluCivosti i proizlazi prvenstveno iz dizajna kolimatora. Prostorna razlucivost paralelnog

kolimatora dana je geometrijskom razlucivosti Rg

_d(te+b+c)

. > (16)

gdje je d promjer rupe kolimatora, b udaljenost izmedu prednje strane kolimatora i izvora
zracenja, ¢ udaljenost izmedu straznje strane kolimatora i srediSnje ravnine detektora, a t,

efektivna duljina rupe kolimatora.

Kao $to se vidi iz jednadzbi (14) i (16) razlucivost kolimatora poboljSava Se povecanjem
duljine rupe kolimatora t ili smanjenjem promjera rupe kolimatora d. Stoga, duge uske rupe
daju bolju prostornu razlucivost. Takoder, razlu¢ivost kolimatora se smanjuje povecanjem
udaljenosti od izvora do kolimatora b. 1z tog razloga, u dijagnosti¢kim procedurama u kojima
se koriste SPECT uredaji, pacijente treba smjestiti Sto blize kolimatoru kako bi se osigurala

najbolja razlucivost.

Prilikom medudjelovanja zracenja s tkivom i detektorom dolazi do rasprSenja. Moguce
je da se zracenje rasprsi bez velikog gubitka energije i bez znacajne promjene smjera gibanja te
bude detektirano, sto rezultira impulsima prihvatljive amplitude unutar prostora postavljenog
analizatorom visine impulsa (engl. pulse-height analyzer, PHA). Time dolazi do smanjenja
ukupne prostorne razlucivosti. Ta se komponenta razlucivosti naziva razlucivost rasprsenja R |

ovisi o sastavu medija rasprsenja, konfiguraciji izvora i postavkama PHA.

Ocekuje se da bi detektor trebao dati ujednac¢en odgovor u cijelom vidnom polju.

Medutim, ¢ak i ispravno postavljeni detektori proizvode nejednolike slike s varijacijama
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gustoce broja dogadaja (engl. counts) od ¢ak 5%. Takva neujednacenost doprinosi Smanjenju

prostorne razlucivosti [1].

3.4.2. Osjetljivost

Osjetljivost se definira kao broj dogadaja detektiranih u jedinici vremena po jedinici
aktivnosti (cps/uCi ili cps/MBq). Ona ovisi o ucinkovitosti kolimatora, intrinzi¢noj
ucinkovitosti detektora, postavkama PHA diskriminatora i mrtvom vremenu sustava (engl.

dead time).

Intrinziéna ucinkovitost detektora smanjuje se s povecanjem energije fotona i
udaljenosti od izvora do detektora te se povecava s debljinom detektora. Postavka uskog
prozora na PHA smanjuje broj detektiranih dogadaja, ¢ime se smanjuje uc¢inkovitost detekcije.
Pri brojanju visokoaktivnog uzorka pomocu uredaja s dugim mrtvim vremenom, dogadaji se

,,gube®, §to dodatno smanjuje u¢inkovitost detekcije [1].

U tablici 1 dan je pregled razlic¢itih paralelnih kolimatora te njihove znacajke i svojstva.

Tablica 1 Razni paralelni kolimatori i njihove znacajke i svojstva [1].

Vrsta

kolimatora

Promjer
rupe

(mm)

Duljina
rupe

(mm)

Debljina
septe

(mm)

Geometrijska
razlucivost

(mm)

Osijetljivost
(cps/uCi)

Optimalna
energija
(keV)

Kolimator za
snimanje fotona
niske energije i
za sve namjene

(LEAP)

1,43

23,6

0,2

91

360

~140

Kolimator za
snimanje fotona
niske energije i

visoke
razlucivosti

(LEHR)

1,11

23,6

0,3

7,5

230

~140

Kolimator za

snimanje fotona

3,02

40,6

1,1-14

121

288

~280
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srednje energije
(ME)

Kolimator za

snimanje fotona

) B 4,32 62,8 1,3-3,0 13,8 176 ~360

visoke energije
(HE)

Kolimator za

snimanje fotona
) 3,4 75,0 3,0-4,0 10,4 60 ~511
ultra — visoke

energije (UHE)

Iz tablice 1 moze se primjetiti kako je predvidena najveca osjetljivost za kolimator za
snimanje fotona niske energije i za sve namjene (LEAP), a najmanja za kolimator za snimanje
fotona ultra-visoke energije (UHE). Nadalje, najveca geometrijska razlu¢ivost predvidena je za
kolimator za snimanje fotona niske energije i visoke razlucivosti (LEHR), a najmanja za

kolimator za snimanje fotona visoke energije (HE).

3.4.3. Sum

Sum se definira kao koeficijent varijacije broja dogadaja po pikselu koji je element
uniformnog podruc¢ja od interesa (engl. region of interest, ROI) te se javlja u dva oblika:
sistematskom i slu¢ajnom. Sistematski Sum moze biti uzrokovan sustavnim artefaktima ili moze
nastati zbog raspodjele radioaktivnosti u razli¢itim organima koji se preklapaju. Takoder,
neuniformnosti detektora i tomografska rekonstrukcija slikovnih podataka doprinose veéim

Sumom.
Slu¢ajni Sum definira se kao
Noise = VB a7

gdje je B broj detektiranih pozadinskih dogadaja, odnosno srednja vrijednost piksela unutar

odredenog uniformnog podrucja od interesa.

Sum predstavlja veéi izazov u SPECT snimanju nego u planarnom snimanju. U SPECT-

u, broj dogadaja po pikselu je obi¢no manji nego u planarnom snimanju, $to doprinosi vecoj
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varijabilnosti podataka i ve¢em Sumu. Takoder, rekonstrukcija u SPECT-u €esto povecava Sum

zbog sloZenijih matematickih procesa koji se koriste za formiranje trodimenzionalne slike [1].

3.4.4. Kontrast

Kontrast je relativna razlika u gusto¢i dogadaja izmedu susjednih podrucja na slici te
odgovara raspodijeli aktivnosti u objektu. Kontrast C, daje mjeru detektabilnosti podrucja, npr.
podrucja od interesa iznad hladnog/vru¢eg podruéja ROI, u odnosu na ROIg podruéje od
interesa iznad uniformnog podrucja u neposrednoj blizini ROI, i izrazava se kao

[ Y
ROIg
Nekoliko ¢imbenika utjeCe na kontrast slike, ukljucujuéi gustocu dogadaja, Sum slike zbog

pozadinske aktivnosti, veli¢inu lezije i kretanje pacijenta [1].

Osim toga, ucinak djelomi¢nog obujma (engl. partial volume effect, PVE) znacajno
utjeCe na kontrast slike. SPECT sustav ima karakteristiCan "obujam razluc¢ivosti" koji je
odreden kombinacijom njegove razlucivosti u ravnini (X-y) i aksijalne razlucivosti (z). Za
sustave koji proizvode niz susjednih 2D slikovnih podataka, ovaj obujam ima priblizno
cilindri¢ni oblik s visinom jednakom 2 - FWHM aksijalne razlucivosti i promjerom jednakim
2 - FWHM razluéivosti u ravnini, gdje je FWHM oznaka za punu $irinu na polovici maksimuma
(engl. full width at half maximum). Dogadaji se mogu ,,prelijevati* izvan objekta ili u objekt
zbog odnosa izmedu dimenzija objekta kojeg se oslikava i prostorne razlu€ivosti SPECT

sustava.

Konacni rezultat u¢inka djelomi¢nog obujma u svim je slucajevima smanjenje kontrasta
izmedu podrudja visokog unosa i podru¢ja s niskim unosom radioaktivnosti $to dovodi do
podcjenjivanja ili precjenjivanja koncentracija radioaktivnosti. Ovaj u¢inak moze biti znacajan
izvor pogreske u kvantitativnim SPECT studijama malih struktura i stoga ga je potrebno
pazljivo razmotriti kada se usporeduju slike objekata razli€itih veli€ina ili sekvencijalne slike

objekata koji mijenjaju veli¢inu (npr. smanjenje tumora uzrokovano terapijom) [5].
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4. STVARANJE DIGITALNE SLIKE PROSTORNE
RASPODJELE RADIOAKTIVNOSTI

Konvencionalne metode snimanja pomoc¢u gama zra¢enja u nuklearnoj medicini pruzaju
dvodimenzionalne planarne slike trodimenzionalnih objekata. lako snimanje objekta u
razli¢itim projekcijama - straznjoj, prednjoj, bo¢noj i kosoj daje odredene podatke o dubini
strukture, preciznu procjenu dubine strukture u objektu moze se dobiti pomoc¢u tomografskog

oslikavanja [1].

Jednofotonska emisijska kompjutorizirana tomografija je slikovna dijagnosticka metoda
koja se temelji na metodama konvencionalne detekcije raspodjele radioaktivnih izotopa koji
emitiraju gama zraCenje i tomografske rekonstrukcije. Za razliku od rendgenske
kompjutorizirane tomografije (engl. Computed Tomography, CT), prilikom SPECT snimanja
izvor zracenja nalazi se unutar pacijenta. Cilj SPECT snimanja je precizno odrediti
trodimenzionalnu raspodjelu radioaktivnosti koja proizlazi iz unosa radiofarmaka, koji sadrzi
kemijski spoj, obi¢no neki koji sudjeluje u metabolickim procesima ljudskog organizma, a koji

je oznacen radioizotopom [15, 16].

Najjednostavniji dizajn SPECT uredaja slican je dizajnu uredaja za planarno snimanje,
ali s dvije dodatne znacajke. Prvo, SPECT uredaj je konstruiran tako da se detektori mogu
okretati oko pacijenta u malim koracima (od 1° do 10°), prikupljaju¢i podatke iz razli¢itih
kutova kako bi se dobilo vise projekcijskih slikovnih podataka. Drugo, prikupljeni slikovni
podaci moraju se rekonstruirati kako bi se dobile 3D matrice, koje na svojim 2D podmatricama

prikazuju presjeke raspodjele radioaktivnosti u odredenoj ravnini [1, 3].

U ovome poglavlju razmotrit ¢e se mehanizam nastanka slike, postupak rekonstrukcije

slikovnih podataka te fizicki i instrumentalni ¢imbenici koji utje¢u na SPECT slikovne podatke.

4.1. Mehanizam nastanka slike

Slika se moze definirati kao funkcija dvije varijable, f(x,y), gdje su x i y prostorne
koordinate, a amplituda f za par koordinata (x, y) predstavlja intenzitet u toj tocki. Kada su x,
y 1 vrijednosti intenziteta f konacne i diskretne veliCine, sliku nazivamo digitalnom slikom.

Digitalna slika sastoji se od matrice ograni¢enog broja elemenata, od kojih svaki ima odredeno
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mjesto i vrijednost. Ti elementi nazivaju se slikovni elementi ili pikseli (slika 4.1.) [17].
Digitalnu sliku karakteriziraju veli¢ina matrice i dubina piksela. Veli¢ina matrice odnosi se na
broj diskretnih elemenata slike u matrici, te time utjeCe na stupanj prostornih detalja koji se
mogu prikazati, pri ¢emu vece matrice opcenito daju viSe detalja. Veli¢ine matrica koje se
koriste za slike u nuklearnoj medicini obi¢no variraju od 64 x 64 do 512 x 512 piksela. Dubina
piksela odnosi se na najveci broj dogadaja koji se mogu zabiljeziti po pikselu, a veéina sustava
ima dubinu piksela u rasponu od 8 do 16 bita. Na slici 4.1. prikazana je struktura digitalne slike
koja se sastoji od matrice piksela, svaki veli¢ine L X L. Svaki piksel odreden je koordinatama X

i y te vrijednosc¢u piksela f(x, y) [5].

pix, ¥)

L |

Slika 4.1. Digitalna slika [5].

U kontekstu SPECT snimanja s paralelnim kolimatorom, slika predstavlja matricu gdje
brojevi unutar matrice koreliraju s aktivno$c¢u, odnosno brojem emitiranih fotona koji su upali
okomito na detektor i koji su detektirani. Podaci se prikupljaju rotiranjem detektora oko osi duz
pacijenta, pokrivajuc¢i luk od 180° ili 360°. Takvi sekvencijalni planarni prikazi dobiveni
tijekom tomografskog snimanja nazivaju se projekcijama. Za vecinu organa redovito se koristi
luk rotacije detektora od 360°. Uobicajeno se za puni luk od 360° prikupi 64 ili 128
tomografskih projekcija, dok se za luk od 180° prikupi upola manji broj projekcija. [3].

Slikovna matrica se radi lakse vizualne analize prikazuje obi¢no u nijansama sive (engl.
gray level) ili drugim bojama vidljivog spektra. Nijanse sive su postavljene tako da su pikseli s

najmanjom vrijedno$¢u prikazani crnom bojom, a pikseli s najve¢om vrijednos¢u bijelom
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bojom. Ostali pikseli su prikazani nijansama sive boje, pri ¢emu je nijansa svjetlija Sto je
vrijednost piksela bliza maksimumu. Ovisno o slu¢aju, ova shema bojanja piksela moze se
invertirati ili se pikseli mogu oznacavati drugim nijansama ili kombinacijama kromatskih boja

unutar vidljivog spektra.

4.2. Rekonstrukcija slikovnih podataka

Cilj rekonstrukcije SPECT slikovnih podataka je odredivanje trodimenzionalne
raspodjele primijenjenog radiofarmaka u pacijentu. Dvije uobi¢ajene metode rekonstrukcije
slikovnih podataka su metoda filtrirane povratne projekcije (engl. Filtered Backprojection,
FBP) i iterativna metoda rekonstrukcije [15]. U ovoj radnji provedena je iterativna

rekonstrukcija u programu Castor [18].

4.2.1. Metoda filtrirane povratne projekcije (FBP)

Pretpostavimo idealnu situaciju u kojoj nema rasprsenja i prigusenja emisijskih fotona
u ljudskom tijelu, a scintilacijski detektor ima savrSenu prostornu razluéivost bez u¢inaka
zamuéenja u izmjerenim slikovnim podacima. Jednostavan pristup rekonstrukciji je
razmatranje projekcija p(t,0) prostorne raspodjele aktivnosti kao jednostavne Radonove

transformacije, koja je za trodimenzionalnu raspodjelu f(x,y) danas

p(e0)=c [ " G y)ds (19)

gdje je t polozaj u ravnini projiciranja, ¢ je odredeni kut projekcije, a ¢ koeficijent koji prevodi
koncentraciju radioaktivnosti u detektirane signale. Problem koji se javlja u SPECT
rekonstrukciji razlikuje se od klasicnog problema rekonstrukcije slikovnih podataka iz
projekcija snimljenih transmisijskim tomografskim modalitetom (CT) jer je veliki broj fotona

(otprilike 98 — 99 %) prigusSen i rasprSen materijalom izmedu njegovog izvora i detektora.

Kada se priguSenje uzme u obzir, dvodimenzionalna priguSena Radonova

transformacija moze se napisati kao
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+00 +00 ’
p(t,0) = c f £Cx,y) e Vo amast 4 (20)

gdje je a(u,v) dvodimenzionalna raspodjela koeficijenta prigusenja i f(:;a(u, v)ds’ faktor

prigusenja za fotone koji potjecu iz (X, y), putuju u smjeru okomitom na niz detektora i koji

zatim budu detektirani.

Medutim, u realnim situacijama, projekcijski podaci u SPECT-u ¢esto se mjere u dvije
dimenzije 1 na njih utjecu trodimenzionalni ucinci prigusenja i rasprSenja fotona u tijelu
pacijenta i trodimenzionalni odziv prostorne razlucivosti detektora. Kada se trodimenzionalni
ucinci uzmu u obzir, izmjereni podaci projekcije dani su prigusenom Radonovom

transformacijom

too +00 ,
p(t,0) =c fh(S; w; T)f f(r) e U a@dsT 4sdq (1)
QO —0o0

gdjeje t = (x,y) tockana dvodimenzionalnoj projekcijskoj slici p(t,8) pod kutom gledanja
0,te f(r)i a(u) trodimenzionalna radioaktivnost i raspodjela prigusenja u pacijentu. U svakoj
tocki na projekciji detektiraju se nepriguseni i rasprSeni fotoni koji padnu unutar vidnog polja
detektora. Unutarnji integral jednadzbe (21) ukljucuje prigusenje fotona s trodimenzionalnom
raspodjelom prigusenja a(u). Kombinirani geometrijski odziv detektora s kolimatorom i odziv
rasprSenja predstavljeni su trodimenzionalnom funkcijom odgovora, h(s,w; r), koja je
funkcija polozaja r na kojem foton nastaje u pacijentu i njegove udaljenosti od detektora.

Funkecija je razlicita od nule unutar prostornog kuta definiranog s €.

Problem rekonstrukcije SPECT slikovnih podataka bez prigusenja izrazen u jednadzbi
(19) procjenjuje f(x,y) koristenjem konvencionalnih tehnika za rekonstrukciju slika iz
projekcija. Najcesce koristene tehnike temelje se na Fourierovom projekcijskom teoremu. Ove
tehnike primjenjuju filter u obliku rampe na Fourierovu transformaciju projekcija iz jednadzbe
(21), a zatim projiciraju inverznu transformaciju [15]. Filter najvise propusta u podrucju
visokih frekvencija, sve do Nyquistove frekvencije koja je dana relacijom

1 22)

Fn =
NT9.Dp

gdje je D veli¢ina piksela [19].
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Takve metode su opcenito poznate kao filtrirana povratna projekcija. Oblik filtra ovisi 0

zeljenoj razini smanjenja Suma [15].

4.2.2. Iterativha metoda rekonstrukcije

Osnovno nacelo metode iterativne rekonstrukcije ukljucuje usporedbu izmedu
snimljenje slike f(x,y) i procijenjene slike f*(x,y) koja se ponavlja dok se ne postigne
zadovoljavajuce slaganje [1, 5]. Po¢etna procjena je uglavnom jednostavna, odnosno prazna ili
uniformna slika. Sljede¢i korak je izraCunavanje projekcija koje bi bile snimljene za
procijenjenu sliku, koristenjem procesa koji se naziva ,,projekcija naprijed” (engl. forward
projection). Ovaj se proces izvodi zbrajanjem intenziteta duz potencijalnih putanja zraka za sve
projekcije procijenjene slike. Proizvedeni skupovi projekcija procijenjene slike usporeduju se
sa stvarnim snimljenim projekcijama te se postupak ponavlja sve dok se ne postigne
zadovoljavajuce slaganje izmedu procijenjenih i stvarnih slika. Najpoznatiji algoritmi koji se
koriste u ovoj metodi rekonstrukcije su maksimizacija o¢ekivanja vjerojatnosti (engl. Maximum
Likelihood — Expectation Maximization, MLEM) i maksimizacija ocekivanja uredenih

podskupova (engl. Ordered Subset Expectation Maximization, OSEM).

Algoritam maksimiziranja o¢ekivanja (engl. Expectation-Maximization, EM) ukljucuje
statisti¢ki izracun najvjerojatnije izvorne raspodjele (engl. Maximum-likelihood, ML) koja bi,
prilikom oslikavanja, uzrokovala onakve projekcije kakve su snimljene. U EM algoritmu,

proces rekonstrukcije dan je na sljede¢i nacin
p;j =ZMi,jfi (23)
i

gdje je f; intenzitet (ili aktivnost) u i-tom pikselu, p; izmjereni intenzitet u j-tom elementu
projekcije i M; ; vjerojatnost da ¢e zracenje emitirano iz i-tog piksela biti detektirano u j-tom

elementu projekcije.

Nakon §to se odredi matrica M 1 zabiljeze profili projekcije, jednadZba za izraCunavanje
procijenjene vrijednosti intenziteta f i-tog piksela u (k + 1)-toj iteraciji EM algoritma je

sljedeca
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f‘k+ 1_ (24)

k .

; —f‘ xZMi,j—p] =

XM ; M)
gdje je k broj iteracija. Dio izraza iz jednadzbe (24) (X; M, £) je zbroj vrijednosti (intenziteta)
po svim pikselima slike. U teoriji, sa savrSeno izmjerenim podacima bez Suma i to¢no
odredenom matricom M, algoritam bi konvergirao, odnosno procijenjeni podaci Y, M, ; f¥ tada
bi bili jednaki izmjerenim podacima projekcije p; za svaki profil. U tom trenutku nema daljnjih
promjena u procijenjenoj slici i procijenjena slika aktivnosti identi¢na je stvarnoj raspodjeli
aktivnosti. U praksi se to ne moze dogoditi zbog neto¢nosti ili pojednostavljenja matrice M i

statistiCkog Suma. Stoga se mora postaviti neka prakti¢na granica za prihvatljivu razliku koja

¢e se koristiti za prekid procesa rekonstrukcije [5].

Kako bi se smanjilo vrijeme obrade, projekcije se ras¢lanjuju na podskupove i obraduju
na razini podskupova, odnosno provodi se maksimizacija o¢ekivanja uredenih podskupova
(OSEM). Primjerice, ako se dobije 128 projekcija, one se mogu podijeliti u 8 podskupova, a
svaki podskup sadrzi 16 projekcija. Svaki procijenjeni podskup se zatim usporeduje sa svojim
izmjerenim podskupom te se iz pogresaka izracunaju projekcije novog procijenjenog podskupa.
Svaki podskup prolazi kroz vise iteracija, a obi¢no se ne provodi vise od 10 ponavljanja sa

svakim podskupom [19].

4.3. Fizicki i instrumentalni ¢imbenici koji utjeu na SPECT slikovne
podatke

Zanimanje za metode obrade digitalne slike dolazi iz dva glavna razloga: prvo,
poboljsanje kvalitete s ciljem olaks$anja i unaprijedenja analize i interpretacije i drugo, obrada
slikovnih podataka za potrebe kao §to su pohrana, prijenos i izdvajanje informacija iz slika,
primjerice u radiomici'. SPECT proces snimanja nameée jedinstvene poteskoée i izazove u
obradi slike. Primjerice, prije izlaska iz pacijenta, mnogi fotoni medudjeluju putem
fotoelektricnog ucinka Sto uzrokuje apsorpciju fotona, dok drugi medudjeluju putem

Comptonovog rasprsenja, koje mijenja smjer i energiju upadnih fotona.

'Radiomika je podrué¢je medicinskog istrazivanja koje ukljuéuje izdvajanje kvantitativnih podataka iz
medicinskih slika pomo¢u matematickih algoritama. Ona moze poboljsati dijagnosticku tocnost medicinskog
snimanja, osobito u onkologiji, pruzajuci detaljnije i specifi¢ne informacije o tumoru i njegovim
karakteristikama. [20]
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Prigu$enje zbog fotoelektri¢nog ucinka i Comptonovog rasprSenja glavni je ¢imbenik
koji utjece na kvantitativnu to¢nost i kvalitetu SPECT slikovnih podataka. Stupanj prigusenja
odreden je duljinom puta izmedu izvora i ruba priguSujuceg medija te linearnim koeficijentom
prigusenja, koji je funkcija energije fotona te koli¢ine i vrste materijala sadrzanih u
prigusuju¢em mediju. Na uc¢inak prigusenja dodatno utjeCe Cinjenica da razliciti dijelovi tijela
imaju razlicite koeficijente prigusenja. Konkretno, nejednolika raspodjela koeficijenata
prigusenja u prsnom kosu te u masnom tkivu iznad srca (primjerice, kod pretilih pacijenata

ili u dojkama) glavni je problem u analizi SPECT slikovnih podataka miokarda.

Fotoni koji su rasprseni prije dolaska do detektora pruzaju neto¢ne prostorne informacije
o lokaciji radioaktivnog izvora. U SPECT slikovnim podacima znacajan dio detektiranih fotona
je rasprSen: omjer rasprSenih prema nerasprSenim fotonima iznosi oko 20 — 30 % u SPECT
studijama mozga te oko 30 — 40 % u studijama srca i tijela za fotone energije od 140 keV.
Sveukupno, razlucivost suvremenih SPECT sustava iznosi oko 7 mm. Budu¢i je ova razlucivost
sli¢na debljini mnogih dijelova organa (poput mozga, dojki, bubrega ili kostiju), rezultirajuce
slike su zna€ajno zamucene. Ova relativno niska razlucivost negativno utjece na kvalitetu slike
i kvantitativnu to¢nost [15]. Zbog toga, SPECT se nikada ne koristi za proucavanje morfologije

organa i tkiva, ali se pokazao izuzetno korisnim u prouc¢avanju njihove funkcije.
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5. EKSPERIMENTALNI DIO

U ovom poglavlju najprije ¢e biti predstavljene motivacija i teorijska pozadina
eksperimentalnog dijela radnje. Zatim ¢e se detaljno opisati Monte Carlo simulacije i program
SIMIND, u kojem su provedene simulacije. Nakon toga, bit ¢e predstavljen Jaszczakov fantom

koji je koristen u simulacijama te pregled koristenih materijala i metoda.

5.1. Motivacija i teorijski uvod

Radioizotop 2%l se elektronskim uhvatom raspada u '*Te, emitirajuéi gama zracenje s
preteznom energijom od 159 keV kao S$to je prikazano na slici 5.1. Nakon raspada, visak
energije jezgre 12Te emitira se u obliku gama zradenja (82,25 %) ili se prenosi na elektrone
kroz proces poznat kao unutarnja pretvorba (engl. Internal Conversion, IC) (13,72%). lako se
za snimanje 2% najéesée koristi kolimator za snimanje fotona niske energije i visoke
razlu¢ivosti (LEHR), takav kolimator nije optimalan za energijski spektar %I, ve¢ za nize
energijske spektre. 1231 prilikom raspada emitira mali postotak visokoenergetskih fotona koji
uzrokuju znacajan proboj septi LEHR kolimatora, §to dovodi do zvjezdastih artefakata,

smanjenja razlucivosti i kontrasta slike [1].

123
s3 170 (132h)

196 ps

¥158.99 keV

31.82 keV
0

123 .
5o e gy (12x1012y)

Slika 5.1. Shema radioaktivnog raspada 2%l [25].
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S druge strane, kolimator niskog prodiranja i visoke razlu¢ivosti (LPHR) i kolimator za
snimanje fotona srednje energije (ME) dizajnirani su s debljim stijenkama septi, Sto smanjuje
proboj visokoenergetskih fotona. Medutim, deblje stijenke septi smanjuju osjetljivost

kolimatora, Sto zahtijeva dulje vrijeme snimanja kako bi se dobila slika odgovarajucée kvalitete.

Kako bi se odgovorilo na pitanje koji je kolimator najoptimalniji pri upotrebi 23,
provedene su Monte Carlo simulacije transporta ¢estica emitiranih prilikom njegova raspada u

programu SIMIND.

5.2.  Monte Carlo simulacije

Monte Carlo (MC) metode obuhvacaju Sirok spektar statisti¢kih tehnika primijenjenih
putem racunalnih algoritama koji se oslanjaju na ponovljeno slu¢ajno uzorkovanje. Ove metode
se koriste za izvodenje simulacija s ciljem dobivanja numerickih rjeSenja problema, posebno
onih koji nemaju analiti¢ko rjesenje ili ¢ije je analiti¢ko ili numericko rjeSenje tesko izracunati.
MC simulacije imaju vaznu ulogu u nuklearnoj medicini te su postale nezaobilazna metoda za
optimizaciju instrumentacije, definiranje klinickih protokola, unapredenje tehnika korekcije
slika 1 dozimetrije specifi¢ne za pacijenta te za dizajn novih uredaja. Postoji niz razli¢itih MC
simulacijskih programa, ukljuéujué¢i SIMIND (Michael Ljungberg, Lund, Svedska), SimSET
(Robert Harrison, Sveuc¢iliste Washington) i GATE (OpenGATE) [2].

Temeljni dio svakog Monte Carlo izracuna je generator slu¢ajnih brojeva (engl. Random
Number Generator, RNG), tj. dio koda koji pruza niz nekoreliranih slu¢ajnih brojeva, kako bi
se oponaSala stohasticka priroda procesa koji se simulira. Vazno je naglasiti da je pravo
generiranje potpuno sluc¢ajnih brojeva nemoguce, jer oni po definiciji moraju biti nasumicno
rasporedeni 1 nepredvidivi. Kodovi za generiranje sluc¢ajnih brojeva oslanjaju se na
deterministicke i ponovljive algoritme, pa zapravo radimo s "pseudo-sluc¢ajnim® brojevima. Ovi
brojevi izgledaju nasumic¢no zbog uniformne raspodijele, ali u stvarnosti slijede specific¢an,

ponovljiv obrazac [21, 22].

Primjer jednostavnog generatora slucajnih brojeva je linearni kongruentalni algoritam Koji

racuna niz sluéajnih brojeva I,, iz pocetne vrijednosti I, prema jednadzbi

I+1 = (al,, + b)mod(m) (25)
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gdje je a multiplikator, b inkrement, a m modulo generatora.

U svim Monte Carlo izra¢unima, potrebne su a priori informacije o procesu koji se
simulira. Te se informacije obi¢no izrazavaju kao funkcije raspodjele vjerojatnosti (engl.
Probability Distribution Function, PDF). Na primjer, kada se simuliraju medudjelovanja
fotona, podaci o udarnom presjeku predstavljaju takve informacije te se koriste za

izracunavanje duljine puta i vrste medudjelovanja.

Za dobivanje stohasticke varijable koja slijedi odredenu funkciju raspodjele
vjerojatnosti, mogu se koristiti dvije razliCite metode: metoda funkcije raspodjele (engl.

Distribution Function Method) i metoda ,,odbacivanja“ (engl. ,, Rejection* Method).

U metodi funkcije raspodjele, kumulativna funkcija raspodjele CDF(x) dobiva se

integriranjem PDF(x) preko intervala [a, x]

CDF(x) = f xPDF(x’)dx’ (26)

a

Slucajni uzorak x zatim se dobiva zamjenom CDF(x) u jednadzbi (26) s uniformno

raspodijeljenim slucajnim brojem u rasponu od [0,1] i rjeSavanjem oblika X.

U nekim situacijama, koriStenje metode funkcije raspodjele je otezano zbog
matematickih poteSkoca u izraéunu inverzne vrijednosti kumulativne funkcije raspodjele te se
tada koristi metoda ,,odbacivanja“ koja se u osnovi moze napisati u 3 koraka. U prvom koraku,
pretpostavi se da je funkcija raspodjela vjerojatnosti PDF(x) ograni¢ena u rasponu [a, b] te se

PDF(x) normalizira tako da je najveca vrijednost PDF(x) jednaka jedinici

PDF(x) (27)

PDE"(x) = max [PDF(x)]

U drugom koraku, uzorkuje se uniformno raspodijeljena vrijednost x unutar raspona
[a, b] koriste¢i relaciju
x=a+Ri(b—a) (28)
gdje je R, slucajni broj. U tre¢em koraku, odlucuje se moze li se X prihvatiti izraCunavanjem

vrijednosti funkcije PDF*(x) iz wuzorkovane vrijednost x i provjeravanjem je i

R, < PDF(x), gdje je R, drugi slucajni broj iz uniformne raspodjele u rasponu [0, 1]. Ako je
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ovaj uvjet ispunjen, x se prihvac¢a kao ispravno raspodijeljena stohasti¢ka vrijednost. U

suprotnom, ponavlja se uzorkovanje nove vrijednosti x kao u drugom koraku.

Postoji 1 kombinirana metoda koja se moze Kkoristiti za prevladavanje potencijalnih
problema u razvoju algoritama temeljenih samo na jednoj od dvije metode. U ovom pristupu,
PDF(x) je produkt dviju funkcija raspodjele vjerojatnosti PDF, (x) i PDF,(x) [23].

5.3. SIMIND

U ovoj radnji koristen je program SIMIND (Michael Ljungberg, Lund, Svedska) za
izvodenje Monte Carlo simulacija. SIMIND simulira medudjelovanje fotona s razli¢itim
materijalima i moze se lako prilagoditi za gotovo bilo koji izracun ili mjerenje u SPECT
snimanju. Kod je napisan u programskom jeziku FORTRAN i dostupan je u verzijama za Linux
(x86), macOS 1 Windows (x86) sustave. Struktura glavnog koda uglavnom je sli¢na za sve

operativne sustave, no postoje specificne prilagodbe za pojedine sustave.

Sustav SIMIND sastoji se od dva glavna programa: CHANGE i SIMIND. Program
CHANGE omogucuje definiranje simulacijskog sustava i pohranu podataka u vanjske
podatkovne datoteke. Program SIMIND provodi stvarnu Monte Carlo simulaciju, citajuci
ulazne datoteke stvorene pomocu programa CHANGE te prikazuje rezultate na ekranu ili ih
pohranjuje u razli¢ite podatkovne datoteke [24]. Sucelje programa CHANGE prikazano je na
slici 5.2.

- Comment sentence

- Change general data

- Change simulation flags
- SMC file export

- SMC file import

- Transfer changes to SMC files..:
- Phantom soft tissue

- Phantom bone tissue

- Cover material

- Crystal material

- Image file - phantom

- Image file - source

- Backscatter material

- Energy-resolution file

4
5
6
7
8
9
(2}
1
2
3

1
1
1
1
1

B

Option number

Slika 5.2. Su¢elje programa CHANGE.
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Odabirom opcije ,,Change general data® korisnik moze pregledati izbornik i mijenjati

pojedinacne parametre, kao §to su energija fotona, dimenzije izvora, scintilacijskog kristala i

slicno. Na slici 5.3. prikazana je prva stranica izbornika dobivena odabirom opcije ,,Change

general data® u sucelju programa CHANGE.

- Source:
- Source:
- Source:

w N

4
5
6
7
8
9

- Phantom:
- Phantom:
- Phantom:
- Crystal:
- Crystal:
- Crystal:
- Backscattering material: thickness

- Photon energy

half-

half-wi

half-

half-

half-wi

half-

half-length/Radius
thickness
half-width..[@=circular]

- Height to detector surface

- Cover:

thickness

- Phantom type

- Source

Slika 5.3 Prva stranica izbornika odabirom ,,Change general data“ u su¢elju programa CHANGE.

5.4. Fantomi

type

Fantomi se koriste u svim podru¢jima medicinske fizike, za dozimetriju 1 mjerenje

parametara kvalitete slike. Fizicki fantom predstavlja objekt koji ukljucuje jedan ili viSe

nadomjestaka tkiva, a u simulacijskim kodovima to su matematicki modeli koji simuliraju lezije

i njihovu pozadinu. Razlikujemo geometrijske (npr. Jaszczakov fantom, NEMA IEC fantom,

bar-fantom), semi-antropomorfne (npr. fantom S§titnjace) i antropomorfne (npr. DSA toraks

fantom, Kyoto toraks fantom i sl.) fantome.

Jaszczakov fantom, koji je simuliran u ovoj radnji, sastoji se od Supljeg valjka- ili

spremnika izradenog od pleksiglasa sa Sest razli¢itih sfera i Sest grupa cjevcica (slika 5.4.). Sfere

se koriste za mjerenje kontrasta 1 Suma slike, dok se cjevcice koriste za ispitivanje razlu¢ivosti

slike u SPECT sustavima [6].
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Slika 5.4. Jaszczakov fantom [6].

5.5. Materijali i metode

U ovoj radnji koristen je program SIMIND za provodenje devet razli¢itih simulacija.
Simuliran je scintilacijski detektor s Nal(TI) kristalom debljine 0,952 cm i konvencionalnim
paralelnim kolimatorima (LEHR, LPHR i ME). Dvije varijable koriStene u simulacijama bile

su vrsta kolimatora i geometrija izvora (tablica 2).

Tablica 2 Varijable koriStene u simulacijama.

Geometrija izvora Vrsta kolimatora
Tockasti izvor LEHR kolimator
Valjak LPHR kolimator
Jaszczakov fantom ME kolimator

Provedene su simulacije s tockastim izvorom dimenzija 0,2 X 0,2 X 0,2 cm, aktivnosti
1 MBq, koji je od detektora bio udaljen 12,083 cm. Ostale simulacije ukljucivale su izvor u
obliku valjka i Jaszczakov fantom. Izvor u obliku valjka bio je visine 1 cm i promjera 10 cm te

12,083 cm udaljen od detektora. Jaszczakov fantom sastojao se od Sest grupa cjevc¢ica promjera:
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4,8 mm, 6,4 mm, 7,9 mm, 9,5 mm, 11,1 mm te 12,7 mm i Sest sfera promjera: 9,5 mm, 12,7

mm, 15,9 mm, 19,1 mm, 25,4 mm te 31,8 mm.

U sljedecoj tablici dan je pregled kolimatora koriStenih u simulacijama te njihovi

parametri.
Tablica 3 Parametri kolimatora u simulacijama.
LEHR LPHR ME
Parametri
kolimator kolimator kolimator

Oblik rupe Heksagonalni | Heksagonalni | Heksagonalni
Promjer rupe u x smjeru (mm) 0,111 0,150 0,294
Promjer rupe u 'y smjeru (mm) 0,128 0,173 0,339
Duljina rupe (mm) 2,405 3,500 4,064
Udaljenost izmedu rupa u X smjeru (mm) 0,016 0,020 0,114
Udaljenost izmedu rupa u 'y smjeru (mm) 0,092 0,104 0,268

U simulacijama je koriStena energija fotona 159 keV, s emisijom od 0,8325 fotona po
bekerelu. U svakoj projekciji emitirano je 10° fotona, pri ¢emu je detektor imao energetsku
razluéivost od 10%. Duljina kristala bila je 20 cm, $irina 27 cm i debljina 0,952 cm. Sirina
energetskog prozora bila je 20% energije fotona. Slike su snimljene u matrici veliine

256 X 256 s veli¢inom piksela 0,239 cm.

Analiza slikovnih podataka provedena je koriStenjem softvera Imagel, koji omogucuje
detaljnu obradu i kvantitativnu analizu medicinskih slika. Slikovni podaci toc¢kastih izvora
koristeni su za mjerenje FWHM kao mjere planarne razlucivosti uredaja. Gaussova prilagodba
koriStena je za modeliranje raspodjele intenziteta tockastog izvora, a FWHM je odreden

pomocu standardne devijacije o iz Gaussove funkcije prema relaciji

FWHM = 2VIn20 =~ 2,3550 (29)

Nadalje, simulacijom izvora u obliku valjka mjerena je osjetljivost detektora. Za
odredivanje osjetljivosti koriSteno je podrucje od interesa postavljeno preko cijele povrsine

baze valjka. Osjetljivost je izraCunata pomocu jednadzbe
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N (30)

S=—

t-A

gdje je N broj detektiranih dogadaja, t vrijeme i A aktivnost izvora. Aktivnost izvora bila je

1 MBq, vrijeme 1 s te je u softveru ImageJ odreden broj detektiranih dogadaja pomocu sirove
integrirane gustoce intenziteta piksela (engl. Raw integrated density, RawIntDen).

Projekcijski podaci dobiveni simulacijom Jaszczakovog fantoma rekonstruirani su u
Castor programu koriste¢ci OSEM algoritam. Slikovni podaci podijeljeni su u osam
podpodskupova, a rekonstrukcija je provedena kroz Sest iteracija. Koristenjem Jaszczakovog
fantoma, odredena je prostorna razlu¢ivost, Sum i kontrast. Prostorna razluéivost vizualno je
odredena pregledom rekonstruiranih slojeva koji sadrze grupe vruéih cjevcica. Najmanja

udaljenost na kojoj su cjevcice jasno razlucive koristi se kao mjera prostorne razlucivosti.

Sum se obiéno analizira u sredini uniformnog dijela Jaszczakovog fantoma kada je
fantom ispunjen smjesom vode i radioaktivnosti, dok su sfere i cjev¢ice hladni. Medutim, u
ovoj radnji koriSten je fantom u kojem su sfere i cjevcice ispunjene aktivnoscu, dok je sam
fantom bio hladan. Zbog toga je odlueno da se Sum analizira za najvece sfere kako bi se
smanjio u¢inak djelomi¢nog obujma. Analiza Suma provedena je odabirom podruéja od interesa
koje obuhvacéa povrsine tri najvece sfere, koriste¢i omjer standardne devijacije i prosjecne
vrijednosti intenziteta unutar tih podrucja. Ovaj omjer, poznat kao koeficijent varijacije, pruza

uvid u relativnu razinu Suma na slici i omogucava procjenu kvalitete slike.

Kontrast je odreden na nacin da je prvo identificiran sloj na kojem je promjer sfera
najvedi. Za svaku sferu odabrano je podrucje od interesa kako bi se obuhvatila cijela povrSina
svake sfere, bez zahvacanja pozadinskih dogadaja. Nakon toga, izraCunata je srednja vrijednost
broja dogadaja za svaku sferu i srednja vrijednost broja dogadaja podrucja od interesa u srediStu
fantoma na istom sloju, koji predstavlja pozadinske dogadaje. Konacno, kontrast je izraCunat
kao omjer srednje vrijednosti broja dogadaja za svaku sferu i srednje vrijednosti broja dogadaja

odabranog podruc¢ja od interesa u sredistu fantoma za svaki od analiziranih kolimatora.
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6. REZULTATI | RASPRAVA

U ovom poglavlju dan je pregled rezultata i rasprava za svaki od kolimatora (LEHR,
LPHR i ME) pri upotrebi radioizotopa %I. PriloZene su slike i usporedba zvjezdastih artefakata
nastalih prodiranjem septe kolimatora. Nadalje, prostorna razlucivost, osjetljivost, Sum i

kontrast analizirani su za svaki od kolimatora koriste¢i metode opisane u prethodnom poglavlju.

6.1. Zvjezdasti artefakt

Na slici 6.1. prikazana je usporedba slika simuliranog to¢kastog izvora s obzirom na
najmanju debljinu septe. S druge strane, ME kolimator koji ima najveéu debljinu septe ne
pokazuje zvjezdasti artefakt. Artefakt je u obliku zvijezde sa Sest krakova jer su rupe kolimatora

Sesterokutnog oblika, a proboj fotona dogada se najc¢esce tamo gdje je debljina septe najmanja.

Slika 6.1. Zvjezdasti artefakt za detektor s a) LEHR kolimatorom, b) LPHR kolimatorom i ¢) ME kolimatorom.

6.2. Planarna i prostorna razlucivost

Rezultati Gaussove prilagodbe za slike dobivene simulacijom tockastog izvora

prikazani su na slici 6.2.
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Slika 6.2. Gaussova prilagodba za detektor s a) LEHR kolimatorom, b) LPHR kolimatorom, ¢) ME
kolimatorom.

Standardna devijacija d u slu¢aju detektora s LEHR kolimatorom iznosi 1,491 pix, za detektor

s LPHR kolimatorom iznosi 1,462 pix te za detektor s ME kolimatorom 2,317 pix.

Rezultati planarne razlucivosti (FWHM) za slike dobivene simulacijom tockastog izvora

prikazani su na slici 6.3.
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Slika 6.3. Rezultati planarne razlu¢ivosti za to¢kasti izvor.

Kao $to je prikazano na slici 6.3., uocena je jasna razlika izmedu planarne razlucivosti
detektora s LPHR (FWHM = 8,213 mm) i detektora s ME kolimatorom (FWHM =
13,011 mm). Geometrijska svojstva kolimatora (tablica 3) znacajno utjeCu na razlucivost
detektora. LEHR kolimator ima najmanji promjer rupa u x smjeru (0,111 mm), promjer rupa u
y smjeru (0,128 mm) i duljinu rupa (2,405 mm) te FWHM iznosi 8,372 mm. LPHR kolimator,
s ve¢om duljinom rupa (3,500 mm) i ve¢im promjerom rupa U X i y smjeru (0,150 i 0,173 mm),
ima ve¢i FWHM (8,213 mm), §to zna¢i manju planarnu razlu¢ivost. ME kolimator, s najveéim
promjerom rupa u X i y smjeru (0,294 i 0,339 mm) i najve¢om duljinom rupa (4,064 mm)
pokazuje najmanju planarnu razluc¢ivost (FWHM = 13,011 mm). Ipak, ME kolimator moze
biti koristan u specifi¢nim situacijama gdje su vazniji drugi ¢imbenici, poput osjetljivosti ili

kontrasta. Rezultati su u skladu s teorijskim predvidanjima (jednadzbe (14) i (16)).

Nadalje, rezultati prostorne razlucivosti za slike dobivene simulacijom Jaszczakovog

fantoma prikazani su na slici 6.4.
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Slika 6.4. Rezultati prostorne razluéivost za Jaszczakov fantom.

Analiza rezultata pokazuje da detekor s ME kolimatorom ima najmanju prostornu razlu¢ivost
(udaljenost = 12,700 mm), dok detektori s LEHR i LPHR kolimatorima imaju podjednaku

prostornu razlucivost (udaljenost = 9,500 mm).

6.3. Osjetljivost

Rezultati osjetljivosti prikazani na slici 6.5. dobiveni su analizom simulirane slike kojoj

je izvor u obliku valjka.
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Slika 6.5. Rezultati osjetljivosti za izvor u obliku valjka.

Analiza rezultata pokazuje da je osjetljivost detektora s ME kolimatorom najveca
(112,641 cps/MBq), dok detektor s LPHR kolimatorom pokazuje najmanju osjetljivost
(59,349 cps/MBq). Detektor s LEHR kolimatorom ima osjetljivost od 67,505 cps/MBq,
zahvaljuju¢i manjem promjeru rupa u X i y smjeru (0,111 i 0,128 mm), §to smanjuje broj fotona
koji prolaze kroz kolimator, ali manja duljina rupa (2,405 mm) omogucuje relativno dobru
osjetljivost. LPHR kolimator s promjerom rupa u x smjeru od 0,150 mm i promjerom rupa u'y
smjeru od 0,173 mm pokazuje najmanju osjetljivost (59,349 cps/MBq) zbog vecée duljine rupa
kolimatora (3,500 mm). lako detektor s ME kolimatorom ima najvecu duljinu rupa (4,064 mm),
on pokazuje najvecu osjetljivost (112,641 cps/MBq). To se moze pripisati ve¢em promjeru
rupa u x (0,294 mm) i y smjeru (0,339 mm) u odnosu na preostala dva kolimatora. Analiza
osjetljivosti jasno pokazuje prednost detektora s ME kolimatorom u postizanju najvece

osjetljivosti. Ovi rezultati su u skladu s teorijskim predvidanjima (jednadzbe (13) i (14)).
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6.4. Sum

Rezultati za Sum prikazani na slici 6.6. dobiveni su analizom rekonstruiranih slikovnih

podataka Jaszczakovog fantoma.
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Slika 6.6. Rezultati za $um za Jaszczakov fantom.

Analizom rezultata moze se zakljuciti da detektor s ME kolimatorom pokazuje najmanji Sum.
Sum koji pokazuju detektori s LEHR i LPHR kolimatorom je veéi jer je
njihova prostorna razluc¢ivost veca. Detektor s ME kolimatorom, ¢ija je prostorna razlucivost
najmanja, daje i najmanji Sum, $to ga ¢ini pogodnim za specifi¢ne situacije gdje je smanjena
razina Suma vaznija od vece razlucivosti. Ovi rezultati ukazuju na obrnuto proporcionalan

odnos izmedu razlucivosti 1 Suma (relacija (12)).
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6.5. Kontrast

Rezultati kontrasta s obzirom na promjere sfera Jaszczakovog fantoma prikazani su na
slici 6.7.

80

60

LEHR
-& LPHR

Kontrast
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95 12,7 15,9 19,1 25,4 31,8
Promjer sfere (mm)

Slika 6.7. Rezultati kontrasta za Jaszczakov fantom.

Analiza rezultata prostorne razlucivosti (slika 6.4.) pokazala je da detektor s ME
kolimatorom ima manju prostornu razlucivost u usporedbi s detektorima s LPHR i LEHR
kolimatorima. Zbog ucinka djelomi¢nog obujma, koji uzrokuje smanjenje kontrasta, o¢ekuje se
da ¢e kontrast za manje sfere biti manji za detektor s ME kolimatorom. S druge strane, ocekuje
se da ¢e detektor s ME kolimatorom imati veci kontrast za velike strukture (dvije najvece sfere)

jer je manji proboj septi u sluéaju 121 i veca osjetljivost.

LPHR kolimator ima manji proboj septi i jednaku prostornu razlucivost kao LEHR
kolimator. Stoga se o¢ekuje da ¢e detektor s LPHR kolimatorom pruziti nesto veci kontrast za
sve sfere, §to je u skladu s rezultatima. Takoder, usporedba rezultata detektora s LPHR i ME
kolimatorima pokazuje da detektor s LPHR kolimatorom pruZa ve¢i kontrast za sve sfere, Sto
se moZe objasniti veCom prostornom razlucivosti. S obzirom na dobivene rezultate, moZe se

zakljuciti da detektor s LPHR kolimatorom pruza najveci kontrast.
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7. ZAKLJUCAK

Dijagnosticka nuklearna medicina omogucava vizualizaciju prostorne i vremenske
raspodjele radioaktivnosti unutar ljudskog tijela, Sto je klju¢no za dijagnostiku raznih
medicinskih stanja. Pritom se koriste scintilacijski ili poluvodicki detektori. Glavni dijelovi
scintilacijskih detektora ukljucuju kolimator, scintilacijski kristal (naj¢esc¢e Nal(TIl)) 1
fotomultiplikatorske cijevi. Kolimator propusta fotone na temelju njihovog upadnog kuta, dok
scintilacijski kristal, nakon medudjelovanja s propustenim fotonima, emitira fotone vidljive
svjetlosti. Fotomultiplikatorska cijev potom pretvara fotone vidljive svjetlosti u elektrone,
omogucujudi stvaranje elektricnih signala koji se analiziraju kako bi se dobila slika prostorne

raspodjele radioaktivnog izvora.

Iako 2D slika pruza korisne informacije, problemi kao §to su prigusenje 1 potreba za
odredivanjem dubine izvora zahtijevaju tomografski pristup. Kako bi se dobila prostorna
raspodjela radioaktivnosti, potrebno je prikupiti vise 2D projekcija koje se zatim obraduju
matemati¢kim algoritmima, kao Sto su filtrirana povratna projekcija i iterativna rekonstrukcija.

Koristenjem ovih algoritama moguce je generirati 3D raspodjelu radioaktivnosti.

Geometrijski parametri kolimatora te udarni presjek karakteristican za materijal od
kojeg je kolimator izraden znacajno utjecu na kvalitetu SPECT slikovnih podataka. U ovoj
radnji istrazena je primjena razli¢itih paralelnih kolimatora (LEHR, LPHR i ME) u SPECT
snimanju s radioizotopom !2%I, koriste¢i Monte Carlo simulacije provedene u programu
SIMIND i analizu slikovnih podataka pomocu softvera ImagelJ. Analizirani parametri ukljucuju

planarnu i prostornu razlucivost, osjetljivost, Sum te kontrast za svaki od kolimatora.

Detektor s LPHR kolimatorom pokazao je najbolju planarnu razlu¢ivost, §to ukazuje na
njegovu sposobnost preciznog odredivanja lokacije radioaktivnog izvora unutar tijela. Takoder,
najveci kontrast, bitan za jasno razlucivanje granica izmedu tkiva, postignut je detektorom s
LPHR kolimatorom. Detektor s ME kolimatorom pokazao je najvecu osjetljivost i najmanji
Sum, $to ga Cini prikladnim u situacijama koje zahtjevaju brzo prikupljanje podataka ili u
situacijama gdje je poZeljno smanjiti aktivnost koja se aplicira pacijentu. Takoder, uo€eno je da
detektor s LEHR kolimatorom pokazuje najizrazeniji zvjezdasti artefakt, zbog najmanje
debljine septi.

Stoga, pri odabiru kolimatora bitno je uzeti u obzir specifi¢ne zahtjeve dijagnosticke

procedure pri snimanju *2%l. U nekim slu¢ajevima, kao $to su postupci koji zahtijevaju brzo
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prikupljanje podataka, prioritet je na osjetljivosti kolimatora radi efikasnog koristenja dostupnih
radioizotopa, pa je ME kolimator najbolji odabir. S druge strane, u situacijama gdje je potrebna

visoka razlucivost i kontrast za preciznu dijagnostiku, preferira se LPHR kolimator.
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