VIIl. OD DETEKTORA SCYNTYLACYJNEGO DO GAMMA KAMERY

Majgc detektor scyntylacyjny mozemy zmierzy¢ natezenie promieniowania
wychodzgcego z jakiegos narzadu, a jesli wybierzemy odpowiednie okno amplitud, to
rejestrowaC natezenie o z goéry =zadanej energii, charakterystycznej dla
promieniowania danego nuklidu. Na rys. 8.1 pokazujemy przyktad tego typu badania
promieniowania z tarczycy. Rowniez w sytuacjach, w ktérych chcemy dowiedzie¢ sie
o zawartosci danego nuklidu promieniotworczego w organizmie wystarczy zmierzy¢

przy pomocy tzw. licznika catego ciata widmo promieniowania wychodzgcego

z badanego cztowieka.

Rys. 8.1 Badanie promieniowania z tarczycy w Narodowym Centrum Badan

Jadrowych w Swierku

Mimo, ze koncepcja pomiaru jest wzglednie prosta, nie oznacza to, ze taki pomiar

mozna wykona¢ sensownie bez przygotowania, gdyz zarébwno geometria pomiaru,



jak i kalibracja przyrzgdu sg sprawami pierwszoplanowymi. Takg kalibracje mozna
przeprowadzi¢ na odpowiednio przygotowanym fantomie, np. takim jaki zastosowano
w pracy T.Pliszczynskiego i in.!, przedstawionym na rys. 8.2 za zgodg autoréw.
Geometria pomiaru kalibracyjnego, w ktérym symuluje sie rézne potozenia gruczotow

tarczycowych (dwa wateczki w przedniej czesci rysunku (b)) wzgledem detektora,

pokazujemy na rys. 8.3.

Rys. 8.2 (a) Pomiar na fantomie, (b) fantom tarczycy w stanie roztozonym

Scyntylator Nal(Tl) 2 x 2’ Omax = 51Mm
z berylowym okienkiem 9. =23 mm ;

Ostona otowiana /

Rys. 8.3 Geometria pomiaru przy kalibrowaniu przyrzadu

Zbadanie widma promieniowania w funkcji potozenia ,gruczotéw tarczycy” pozwala
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na poézniejsze wyznaczenie aktywnosci izotopu bez wzgledu na gtebokosc

potozenia gruczotdw w rzeczywistym pacjencie.

! T.Pliszczynski, J.Osko, B.Filipiak, N.Golnik, Z.Haratym, Pomiary aktywnosci **'I zdeponowanego
w tarczycy pacjentéw w czasie badan diagnostycznych, Wspoétczesna Onkologia 6 (2002) 530-533



Gdy chcemy obrazowac narzgdy wewnetrzne, technika pomiarowa musi by¢ bardziej
wyrafinowana. Promieniowanie wydobywa sie wprawdzie z narzadu, do ktérego
dotart radiofarmaceutyk, niemniej jednak wychodzi ono we wszystkich kierunkach
i w zwigzku z tym konieczne jest zainstalowanie przed detektorem kolimatora, ktory
zdefiniuje nam kierunek wigzki wychodzacej z badanego miejsca wewnatrz
zadanego kolimatorem kata brytowego. Obrazowanie narzgdow wewnetrznych byto
przez wiele lat wykonywane przy uzyciu skannera prostoliniowego, ktory przesuwat
sie nad pacjentem ruchem meandrujgcym. Obecnie urzadzenia te zostaty wyparte
przez gamma kamery, ktére obserwujg obiekt w podobny sposéb, jak to czyni aparat
fotograficzny. Podstawowg skladowg gamma kamery jest gtowica, ktorg lokuje sie

w poblizu pacjenta. Jej schemat ideowy pokazuje rys. 8.4.
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Rys. 8.4 Schemat podstawowych elementéw gamma-kamery

Kolimator stuzy do projekcji obrazu zréodta gamma na krysztat scyntylatora w taki
sposbb, aby kazdy punkt na scyntylatorze odwzorowywat jednoznacznie konkretny
punkt w zrédle. Kolejne sktadowe omawialiSmy w poprzednim rozdziale. Scyntylator
dokonuje konwersji energii gamma na obraz sSwietiny. Ten zamieniany jest
w zestawie fotopowielaczy na impulsy elektryczne, ktére sg stopniowo wzmacniane
wewnagtrz kazdego fotopowielacza. Impulsy elektryczne z matrycy fotopowielaczy
wysytane sg do obwodu elektrycznego, ktéry formuje trzy sygnaty:

e Sygnat, ktérego amplituda odpowiada, jak wiemy, energii rejestrowanych

fotondw, i ktéry dalej przechodzi przez okno jednokanatowego analizatora



amplitudy i dalej do uktadu wizualizujgcego obraz, w ktorym zaznacza sie
kropkag swietlng na ekranie;

e Dwa sygnaty odpowiadajgce miejscu rejestracji fotonu wewnatrz obrazu:
wysokos¢ jednego z nich odpowiada potozeniu wzdiuz osi poziomej X,
wysokos¢ drugiego — potozeniu wzdtuz osi pionowej Y. Potozenie XY

wspomnianej wyzej kropki swietlnej jest ustalone wiasnie przez te sygnaty.

Otrzymany ostatecznie obraz odpowiada rozktadowi kwantéw gamma emitowanych

ze zrodta, w tym wypadku badanego narzagdu wewnetrznego pacjenta.

Wiekszos¢ dawniejszych kamer ma przynajmniej dwa ekrany, na ktérych pojawiajg
sie obrazy: jeden stuzy oglgdaniu obrazu, drugi — jego sfotografowaniu. Obecnie
dokonuje sie z reguty cyfrowej rejestracji obrazu, a dane sg przechowywane
w pamieci komputera celem ich dalszej obrébki, przejrzeniu i archiwizacji. Na rys. 8.5
powtdrzone sg zasadnicze elementy konstrukcji gamma-kamery i pokazana jest

typowa geometria pomiaru.

8.1 Charakterystyki kamery

Aby korzysta¢ w optymalny sposéb z kamery nalezy znac jej podstawowe parametry,
jako ze te mozemy zmienia¢ stosownie do potrzeb prowadzonych badan. Takimi
parametrami sg:

e Czutos¢ (wydajnosc) kamery

e Pole widzenia

e Jako$c¢ obrazu

e Rodzaj kolimatora

e Rodzaj scyntylatora i fotopowielacza

e Przestrzenna zdolnosc rozdzielcza

Oméwimy je po kolei.
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Rys. 8.5 Gamma kamera: jej sktadowe. Linia przerywana oznacza ostone
otowiang wokét krysztatu i kolimatora, potagczonych podczas pracy kamery

Czuftosc¢ (wydajnosé) kamery

Czutos¢ kamery mozemy okreslic jako stosunek liczby fotondéw rejestrowanych
w obrazie (tzw. obszar zainteresowania, oznaczany w skrécie ROl od ang. region of
interest) do liczby rozpadéw w zrédle. Czuto$¢ bedziemy wiec wyrazali w liczbie
impulséw na kBq (lub na pCi albo inng jednostke aktywnosci). Czuto$¢ te mozna
wyznaczy¢ stawiajgc przed kamerg probke o znanej aktywnosci np. 1 MBq. W istocie
rzeczy, dzisiaj, przy szybkiej elektronice iduzych wydajnosciach detektoréw,
mierzenie czutosci kamery polega raczej na poréwnaniu na danym przyrzadzie np.
probki moczu do aktywnosci pewnego standardu. W obu wypadkach czutosc
detektora jest taka sama i staje sie szczegdlnie istotna, gdy wykonujemy tzw. wymaz

w celu sprawdzenia istnienia ewentualnych skazen promieniotworczych w samym



przyrzadzie. Te nie powinny przekraczaé np. 1 nCi/lcm? (37 Bg/cm?). Mierzona w tym
kontekscie czutos¢ jest czutoscig ogding, gdyz dla konkretnego przyrzadu istotng jest
takze czuto$¢é geometryczna, o ktorej powiemy kilka stow nieco dalej. Kladgc zrodto
bezposrednio na powierzchni detektora eliminujemy zaleznosci geometryczne

i mozemy wyznaczy¢ wydajnosé, ktéra jest cechg samego detektora.

Na czutos¢ kamery ma wptyw kilka czynnikow:

e konstrukcja kolimatora: w wigkszosci kamer mamy wymienialne kolimatory,
ktérymi mozemy regulowaé czutos¢. Tu jednak nalezy liczyC sie z faktem, ze
kolimator zapewniajgcy najwiekszg czutos¢ bedzie takze wprowadzat
najwieksze rozmycie obrazu, jako Zze podwyZzszenie czutosci wigze sie ze
zmniejszeniem grubosci septy (zdefiniujemy to pojecie nieco dalej), a to
oznacza gorszg definicje katowg wigzki przechodzgcej przez kolimator;

e grubos¢ krysztatu scyntylatora: im grubszy krysztat, tym zarejestruje sie
wieksza liczba fotondw gamma, ale tez i rozmycie obrazu bedzie wieksze;

e nastawy analizatora amplitudy: jedynymi fotonami, ktére sg widoczne
w obrazie sg te, od ktorych sygnaty zostaty przepuszczone przez analizator
amplitudy. Zle nastawione okno analizatora moze w znaczacy sposob
pogorszy¢ czutos¢é kamery;

e czas martwy: przy wysokich natezeniach fotonéw czas martwy powoduje
zmniejszenie czufosci, a ponadto wystepuje tendencja do nakftadania sie

impulsow na siebie.

Typowe czutosci gamma kamer to 100 do 1000 impulséw/uCi. Poniewaz 1 uCi, to
37 000 fotondw na sekunde, oznacza to, ze dla utworzenia obrazu korzysta sie

zaledwie z 3% emitowanych fotonow.
Pole widzenia

To bardzo istotna cecha gamma kamery, gdyz mowi ona o tym, jak duzy obszar
pacjenta mozemy obejrze¢ jednoczesnie. Pole widzenia zalezy od rozmiaru krysztatu
scyntylatora, rodzaju kolimatora, a czasem takze od odlegtosci krysztatu od

obrazowanego obiektu.



Jakos¢ obrazu

Istotnymi parametrami jako$ciowymi obrazu sa:
e kontrast
e rozmycie przestrzenne (przestrzenna zdolno$c rozdzielcza)
e szum w obrazie
e jednorodnos¢ obrazowania

e dystorsja obrazu

Omdéwimy teraz kolejno role kazdej ze sktadowych gamma kamery.

Kolimatory

Kolimator stanowi ukfad szczelin lub otworéw w metalowej konstrukcji, przy czym
metal ten z natury ma by¢ efektywnym absorbentem fotonéw, a wiec wykonywany
jest z ofowiu lub wolframu. Poniewaz kolimator przytyka do krysztatu scyntylatora,
kazdy punkt scyntylatora ,widzi” jeden punkt zZzrédta — obraz odwzorowuje wiec
zrédto. Uzywane w praktyce kolimatory (patrz rys. 8.6) majg setki otworéw bliskich
sobie, aby zobaczy¢ jak najwiecej punktdw lezgcych wewnatrz pola widzenia kamery.
Pewnym wyjatkiem jest kolimator ,pin-hole”, ktéry oméwimy oddzielnie. Dla lepszego
wypetnienia obszaru krysztatu scyntylatora zamiast otworow okrggtych mozna
wykorzysta¢ otwory o przekroju szesciokgtnym. Z tego samego wzgledu dobrze jest

moéc wykorzystywaé fotopowielacze o obudowie heksagonalne;.

""" ,

Kolimator prosty: obraz ma takie same rozmiary, jak oryginat, jednak obrazy
dwoch narzgddéw (np. serca i sledziony) mogg zachodzi¢ na siebie. Typowa czutosé
to 500 000 imp/min dla zrédta *™Tc o aktywno$ci 1 pCi. Zdolno$é rozdzielcza to ok.
1 cm gdy zrédto znajduje sie w odlegtosci 10 cm od kolimatora.
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Kolimator ze szczelinami ukosnymi: obraz serca i $ledziony widziany jest

oddzielnie

Kolimator rozbiezny: obraz narzgdu ulega powiekszeniu

Rys. 8.6 R6zne rodzaje kolimatoréw stuzacych do obrazowania narzadéw

wewnetrznych.

Réznice w konstrukcji kolimatoréw (nawet wymienialnych w jednej gamma kamerze)
dotyczg ich grubosci, liczby i rozmiaréw otwordw, ich rozmieszczeniu i orientaciji.
Wybor kolimatora zalezy w znaczgcym stopniu od energii rejestrowanych fotonéw: im

wyzsza energia, tym w kolimatorze potrzebna jest wieksza grubo$é materiatu

pochtaniajgcego.



Tzw. septa, a wiec scianka rozdzielajgca otwory, ma zapobiegac¢ przenikaniu
fotonébw z jednego otworu do drugiego. Dla fotonéw niskoenergetycznych, np.
zrozpadéw T, septa moze byé niewielka, natomiast dla fotonow
wysokoenergetycznych, jak z rozpadéw °’Ga (394, 300 i 185 keV), ' (376 keV),
czy In (245 keV), septa musi byé¢ odpowiednio grubsza. Septa o wigkszej grubosci
musi by¢ stosowana w badaniach, w ktérych stosujemy emitery pozytondéw, gdyz

kwanty anihilacyjne majg energie 511 keV.

Uzycie kolimatora stosownego dla niskich energii do obserwacji fotonéw o wysokiej
energii  skutkuje rozmyciem obrazu. Z kolei uzycie kolimatora dla
wysokoenergetycznych fotonéw do obserwaciji fotondw niskoenergetycznych daje
wprawdzie obraz wtasciwej jakosci, ale kosztem zmniejszonej czutosci kamery. Jest
rzeczg zrozumiatg, ze im grubsza septa, tym relatywnie mniejsze otwory kolimatora,
a wiec tym bardziej obnizona czuto$¢. Taki kolimator pozwala jednak na osiggniecie
lepszej przestrzennej zdolnosci rozdzielczej - mozna uzyskac jej warto$¢ nominalng
0,65 cm przy liczbie zliczen okoto 185 000/min. Polepszenie zdolnosci rozdzielczej

mozna takze uzyskaé wydtuzajgc dtugos¢ kanatéw kolimatora.

Oprocz gruboéci septy, kolimatory réznig sie orientacjami otworéw. Otwory te mogag
by¢ bowiem wydrgzone rownolegle (kolimatory réwnolegte) i woéwczas rozmiar
obrazu bedzie pokrywat sie z obrazem zrédta bez wzgledu na odlegtos¢ kamery od
zrodta. Wobec ostrej kolimacji zaleznos¢ natezenia od kwadratu odlegtosci nie
bedzie tu obowigzywata. Nalezy jednak zwréciC uwage, ze wraz ze wzrostem
gtebokosci, na ktorej potozone jest zrédto zwieksza sie pole widzenia i przestrzenna
zdolnos¢ rozdzielcza pogarsza sie. Ma to istotne znaczenie, gdy chcemy Sscisle
wyznaczy¢ natezenie promieniowania, jak np. w technice SPECT (Single Photon

Emission Computed Tomography).

Oddzielnym problemem jest rejestracja fotondw pochodzgcych z rozproszen np.
komptonowskich, ktore majg swoje zrédio w innym miejscu niz obserwowane.
W zaleznosci od kata rozproszenia wpadajgcy przez kolimator rozproszony kwant
gamma lub X ma inng energie niz kwant biegngcy prosto ze zZrodta. Pozwala to na
jego odrzucenie dzieki analizie amplitudowej, a efektywnos¢ tego procesu zalezy od

energetycznej zdolnosci rozdzielczej detektora. Detektor Ge(Li) moze pozwoli¢ na



niemal catkowite odrzucenie efektéw zwigzanych z rozpraszaniem komptonowskim,
podczas gdy w detektorze Nal(Tl) jest to mozliwe tylko czesciowo. Tu mozemy
jedynie regulowac szerokosc¢ okna w jednokanatowym analizatorze amplitudy. Im jest
ono wezsze, tym Scislej zbieramy informacje z obszaru fotopiku, jednak tracimy przy
tym natezenie. Z tego wzgledu postugujemy sie czasem innymi metodami. W jednej
z nich mierzymy jednoczesnie natezenie w dwoch oknach analizatora: w pierwszym
mamy rejestrowany gtownie fotopik, w drugim — inne procesy, a nastepnie
odejmujemy natezenie (cate lub jego czes¢) w tym oknie od natezenia w oknie
fotopiku. W innej metodzie obserwujemy jednoczesnie natezenia w dwoch oknach
wokét  fotopiku i odejmujemy warto$¢ Srednig tych natezen od natezenia
rejestrowanego dla fotopiku. Obie metody majg te zalete, ze nie prowadzg do
redukcji natezenia, niemniej jednak trzeba mie¢ s$wiadomo$é, ze obie metody nie
dajg tak doktadnego wyciecia niepotrzebnych sygnatéw, jak to jest mozliwe dla
detektorow Ge(Li).

Otwory mogg by¢ takze wydrgzone pod katem i rozbiegac¢ sie od strony krysztatu do
zrédta (do pacjenta). Mowimy wtedy o kolimatorach rozbieznych. W takiej geometrii
kamera moze obrazowacC zrodio wieksze niz rozmiar krysztatu. Pole widzenia
wzrasta wowczas w miare powiekszania odlegtosci od przedniej Scianki kolimatora.
Dla typowych kolimatoréw tego rodzaju pole widzenia w odlegtosci 15 cm wynosi ok.
1,6 razy pole widzenia powierzchni kolimatora od strony krysztatu. Obserwowany
obraz jest mniejszy niz rzeczywisty rozmiar zrodta, co moze powodowac¢ pewne jego
znieksztatcenia, gdyz obiekty blizsze kamery sg zmniejszane w mniejszym stopniu
niz obiekty od tej kamery dalsze. Dzieki temu dwa identyczne obiekty mogg wydawac
sie réznych rozmiarow, gdy sg ulokowane w réznych odlegtosciach od kamery.
Czutos¢ kamery z takim kolimatorem zmniejsza sie ze wzrostem odlegtosci zrodta od
kamery, gdyz odsuwajgce sie zrédto jest widziane przez mniejszg liczbe otworow,

a wiec mniej tez bedzie fotonéw docierajgcych przez otwory do kamery.

Kolimator zbiezny (ogniskujgcy) ma otwory wydrgzone w taki sposob, aby zbiegaty
sie one do pacjenta; rys. 8.6. Jest to wiec przeciwienstwo kolimatora rozbieznego.
Oczywiscie przy odpowiedniej konstrukcji obudowy kolimatora mozna go uzywac raz
jako zbieznego, a raz jako rozbieznego. Tu pole widzenia zmniejsza sie ze wzrostem

odlegtosci zrodta od kamery, a kolimator powoduje powiekszenie obrazu zrédta.
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Wzrost odlegtosci powoduje tez wzrost czutosci kamery - w przyblizeniu
proporcjonalny do kwadratu odlegtosci zrodta od kolimatora. Z tego wzgledu
kolimator ogniskujgcy jest wykorzystywany szczegolnie do badania narzgddéw
0 matych rozmiarach, jak np. gruczotéow tarczycowych, nerek i serca. Kolimatory te

powodujg na ogot lekkie dystorsje obrazéw na ich krawedziach.

Kolimator z uko$nymi szczelinami (ang. slant-hole collimator), jest uzywany gdy
chcemy rozdzieli¢ obrazy dwoch narzgdow zachodzgcych na siebie przy uzyciu

kolimatora prostego. Rys. 8.6 wyjasnia istote funkcjonowania takiego kolimatora.

Kolimator z wachlarzowatymi szczelinami (ang. fan-beam collimator) jest pewnym
skrzyzowaniem kolimatora prostego i zbieznego. Tego typu kolimatory stosuje sie
w kamerach o prostokgtnych gtowicach. Gdy na taki kolimator popatrzeé¢ wzdtuz
krotszego boku prostokgta, szczeliny kolimatora sg rownolegte. Patrzagc wzdtuz
dtuzszego boku otwory zbiegajg sie. Rozwigzanie takie nadaje sie szczegdlnie do

obrazowania niewielkich narzgdow, jak serce lub mézg.

Kolimator ,pin-hole” r6zni sie od omawianych wyzej przede wszystkim tym, ze miast
wielu otworéw ma on tylko jeden, ale o tak niewielkich rozmiarach, ze gamma
kamera pracuje wtedy tak jak historyczna camera obscura. Powstajgcy obraz jest
odwréconym obrazem rzeczywistego obiektu (zrodta), pole widzenia staje sie silnie
zalezne od odlegtosci i w zaleznosci od niej obraz jest albo powiekszony albo
zmniejszony. Czutos¢ kamery wyposazonej w tego typu kolimator jest z natury rzeczy
mniejsza niz w poprzednio omawianych przypadkach i maleje ze wzrostem
odlegtosci zrédta od otworu. Srednica otworu jest niewielka. Jej powiekszenie

podwyzsza czutos¢ kamery, ale kosztem wprowadzania rozmycia obrazu.

Krysztaf scyntylatora

Typowe krysztaly wykorzystywane w gamma kamerach majg postaé dyskéw
o srednicy 40 — 50 cm. Zaréwno $rednica, jak i grubos¢ krysztatu wptywajg na
charakterystyke gamma kamery. Srednica krysztatu determinuje w zasadzie pole

widzenia kamery. Pole to jest nastepnie modyfikowane przez kolimatory i odlegtosé
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kamery od zrédta, natomiast grubos¢ krysztatu ma wptyw na czutos¢ kamery
i rozmycie obrazu. Im grubszy krysztat, tym czutoS¢ kamery jest wieksza, ale tez
i rozmycie obrazu wieksze. Rozsgdny kompromis pomiedzy tymi efektami
zapewniajg krysztaty o typowych grubosciach pomiedzy 6 a 13 mm. Krysztaty
0 matych grubosciach uzywane sg szczegolnie do pracy z zakresu kardiologii.
W standardowych gamma kamerach korzysta sie ze Srednic 40 cm. Duze Srednice
potrzebne sg nam do obrazowania duzych narzgdow, np. ptuc. W niektorych
kamerach, dla powiekszenia pola obrazu uzywa sie takze krysztatow

o kwadratowych powierzchniach.
Matryca fotopowielaczy

Fotopowielacze utozone sg zazwyczaj w matrycy heksagonalnej, a zapetnienie przez
nie catkowitej powierzchni zalezy od $rednicy tej powierzchni i $rednic
fotopowielaczy. Mozna pokazaé, ze jednorodne wypetnienie powierzchni kota da sie
wykonac tylko przy uzyciu 7, 19, 37, 61, 91 itd. fotopowielaczy. W trakcie rozwoju
techniki gamma kamer powiekszaty sie zaréwno rozmiar matryc, jak i liczba

fotopowielaczy.

&l&

A B C <+— Fotopowielacze

Swiattowdd

A o

|
Y Scyntylator

Rys. 8.7 Schemat wytwarzania sygnatéw ze scyntylatora w gamma

kamerze
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Rys. 8.7 ilustruje sposob tworzenia impulsu pokazujgcego miejsce oddziatywania
fotonu. Ze wskazanego na rysunku miejsca zaabsorbowania fotonu Swiatto bedzie
rozchodzito sie w krysztale i dotrze sSwiattowodem do kilku fotopowielaczy.
Intensywnosc¢ sSwiecenia docierajgcego do kolejnych fotopowielaczy bedzie rozna
w zaleznosci od odlegtosci punktu $wiecenia od fotopowielacza. Na rysunku,
fotopowielacz B jest najblizszy punktowi Swiecenia i zarejestruje on najsilniejszy
impuls. Fotopowielacz C otrzyma mniej swiatta i jego impuls bedzie stabszy, a impuls
z fotopowielacza A bedzie najstabszy. Wzgledne natezenia impulséw
z fotopowielaczy, zalezne od kata brytowego, w ktérym widziany jest fotopowielacz
z punktu swiecenia, bedg wiec nam charakteryzowaty potozenie miejsca scyntylacji.

Odpowiedni uktad elektroniczny zbierajgcy wszystkie impulsy formuje dwa impulsy,
ktérych amplitudy informujg o potozeniu (X,Y) miejsca $wiecenia. Ten sam ukfad
zbiera impulsy ze wszystkich fotopowielaczy w jeden impuls (tzw. impuls Z), ktérego
amplituda informuje o energii promieniowania. Oczywiscie wysokos¢ impulsu Z nie
powinna zaleze¢ od pofozenia punktu Swiecenia w krysztale. Dlatego tez wazng
czescig ukfadu elektronicznego jest obwdd pozycjonujgcy, ktérego zadaniem jest
wazenie (przy wykorzystaniu dzielnika napiecia) wzajemnych relacji miedzy
sygnatami wychodzgcymi z réznych fotopowielaczy. Najprostszym dzielnikiem
napiecia jest rodzaj typowej zwojnicy szkolnej, ktérej suwak wyznacza rdéznice
potencjatbw pomiedzy obydwoma koncami zwojnicy. W istocie rzeczy, kazdy
przedwzmacniacz jest podigczony do czterech stykow, ktore oznaczamy X', X, Y*
iY. Wysokos$¢ impulsu prgdowego dochodzgcego do kazdego z tych czterech
stykéw zalezy od bliskosci odpowiedniego fotopowielacza do tego styku. Np. przy
potgczeniu pieciu fotopowielaczy ze stykiem X', napiecie z najblizszego mu
fotopowielacza jest zbierane w cato$ci, z nastepnego zbiera sie tylko 75% jego
sygnatu, z nastepnego 50%, z kolejnego 25%, a sygnat z ostatniego, piatego
fotopowielacza jest ignorowany. Odejmujgc sume sygnatéw X* (po zwazeniu ich jak
wyzej) od sumy zwazonych sygnatow X otrzymujemy ostateczny sygnat X, ktory
pomnozony przez potowe szerokosci matrycy fotopowielaczy daje odlegtos¢ do styku

X*. Podobnie postepuje sie z sygnatami typu Y.

W koncowym etapie nastepuje odwzorowanie obrazu zrédta na ekranie komputera.
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Przestrzenna zdolnosé¢ rozdzielcza gamma kamery jest ztozong funkcjg grubosci
krysztatu, liczby, typu i ksztattu fotopowielaczy oraz grubosci Swiattowodu (jesli
uzywany). Zmniejszenie grubosci krysztatu scyntylatora polepsza zdolnos¢

rozdzielczg, ale kosztem zmniejszenia czutosci kamery.

W nowoczesnych kamerach mozemy wybra¢ do jednoczesnej rejestracji dwie lub
trzy energie promieniowania gamma. Oznacza to wykorzystanie dwoch lub trzech
jednokanatowych analizatorow amplitudy. Ma to te zalete, ze mozemy obrazowac
rozktad radionuklidow, ktore emitujg kwanty gamma o dwdch lub wiecej energiach,

a ponadto pozwala na odrzucenie przyczynku od promieniowania rozproszonego.

Uktad elektroniczny kamery pozwala na prowadzenie obserwacji badz przy
ustalonym czasie pomiaru, bgdz przy ustalonej catkowitej liczbie zliczen. Mozna tez
zatrzymywaé pomiar i wykonaé obrazowania w wybranych wczesniej interwatach
czasowych lub wartosciach natezen. Mozna tez sterowa¢ pomiarem i zatrzymac go,
gdy gesto$¢ informacji w danym wybranym polu obrazu osiggnie potrzebng nam

wielkosé.

8.2 Podsumowanie 1: istotne informacje dla kamery scyntylacyjnej

1. Na jakos¢ danych zbieranych in vivo wplywa kolimacja, pochtanianie
i rozpraszanie komptonowskie. Kamera musi by¢ ustawiona zawsze w taki sposéb,
aby zbierata jak najwiecej szczegodtowych informacji o rozkfadzie natezenia
promieniowania wychodzgcego z konkretnego obszaru.

2. W powyzszym kontekscie kolimacja jest niezbedna, aby wykluczy¢ detekcje
promieniowania spoza pola naszego zainteresowania. Pole to zwigzane jest ze
zdolnoscig rozdzielczg i czutoscig kamery. Kolimatory wykonuje sie zasadniczo
z ofowiu — materiatu taniego i stanowigcego dobrg ostone przed promieniowaniem
gamma. W zaleznosci od grubosci septy kolimatory stuzg obrazowaniu fotonéw nisko
lub wysokoenergetycznych.

3. Efekt rozpraszania Comptona, ktére powoduje wchodzenie do kolimatora
promieniowania spoza pola naszego zainteresowania, mozna stara¢ sie czesciowo

zredukowaC przez wiasciwe dobranie okna amplitudowego zbieranego sygnatu.
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Mozna tez wykorzystaC jednoczesnie dwa lub trzy jednokanatowe analizatory
amplitudy i zastosowac odejmowanie, o ktérym mowilismy.
4. Pochfanianie promieniowania w tkance powyzej zrédta jest gtobwnym zrédtem

btedu w kwantyfikowaniu aktywnosci, ale efekt ten daje sie ocenic.

8.3 Obraz catkowy na filmie rentgenowskim

Przelatujgca na ekranie lampy katodowej (w komputerze starszego typu) plamka nie
stanowi jeszcze obrazu. Ten jest tworzony przez catkowanie informaciji, punkt po
punkcie, w pamieci komputera i na filmie rentgenowskim. W niniejszym paragrafie,
pomimo pewnej ahistorycznosci rejestracji rentgenowskiej, chcemy podac kilka
informacji na ten temat, gdyz technika zachowywania obrazu na kliszach

rentgenowskich jest popularna takze w innych gateziach medycyny.

Czarny

Stopnie szarosci lub
gestos¢ optyczna

Mgla

1 2 3 4 5 6
Logarytm naswietlenia (jednostki wzgledne)

Rys. 8.8 Typowe krzywe wzglednej czutosci filmu rentgenowskiego od

natezenia promieniowania. Skala pionowa pokazuje gestos¢ optyczng od
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sytuacji obrazu zamglonego ze wzgledu na zby stabg ekspozycje do obrazu

zaczernionego, a wiec nieuzytecznego.

Zaczernienie filmu jest mierzone jakos$ciowo przez parametr znany jako gestosé
optyczna. Z definicji jest to logarytm dziesietny stosunku natezenia padajgcego na
film sSwiatta do natezenia przechodzgcego przez ten film. Oznacza to, ze film
o gestoéci optycznej 2 bedzie transmitowat zaledwie 1% padajgcego
promieniowania. Gestos¢ zero oznacza natomiast stuprocentowg przezroczystosc.
Obszary te bedg wiec sie nam jawity odpowiednio jako czarne i biate. Dla typowego
filmu rentgenowskiego zaleznos$¢ gestosci optycznej od ekspozycji pokazuje rys. 8.8.
Krzywa ciggta pokazuje film wysokokontrastowy, podczas gdy krzywa przerywana
charakteryzuje film o matym kontrascie. Jak wynika z rysunku, duza warto$¢

kontrastu oznacza zmniejszong mozliwos¢ obejrzenia zakresu ekspozycji.

W zasadzie gestos¢ zalezna od ekspozycji bedzie widoczna tylko w obszarze
pomiedzy punktami A i B zaznaczonymi na rysunku. W praktyce chcemy tak dobrac
film, aby obszar ten znalazt sie w najbardziej interesujgcym nas zakresie zliczen.
Dlatego tez obszar maksymalnego natezenia (tzw. punkt gorgcy) powinien
odpowiadac¢ punktowi B, zerowe za$ zliczenia — punktowi A. Dla poszczegdlnych
pacjentow wartos¢ maksymalnego natezenia jest rézna, gdyz zalezy od dawki,
rozktadu radiofarmaceutyku w badanym narzadzie, od rozmiaru i ksztattu tego
narzadu itp. Dlatego tez przyjecie w badaniach statych zliczeh, a nie czasu
ekspozycji moze byC¢ korzystne. Wtasciwe naswietlenie filmu jest odwrotnie

proporcjonalne do zbieranej liczby zliczen.

W medycynie nuklearnej korzysta sie rutynowo z rejestracji wielu obrazéw o formacie
8x10 lub 11x14 cali na jednym filmie. Tak wiec jeden film moze zawiera¢ od jednego
do nawet 64 obrazéw. Obecnie rejestracja na filmie jest wypierana przez tworzenie

obrazéw cyfrowych bezposrednio w pamieci komputera.
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8.4 Podsumowanie 2: Istotne informacje o gamma kamerach

a. Kamera scyntylacyjna pozwala na obrazowanie rozktadu radionuklidu
w dobrym tempie okoto 20 impulsow na sekunde. Kamery wyposazane sg
w jedng, dwie lub trzy gtowice, o czym powiemy wiecej w nastepnym
rozdziale.

b. Kamera ztozona jest z kilku podstawowych elementow. Pierwszym jest ramie
obrotowe, na ktorym umieszczone sg gtowice. Kazda z nich sktada sie
z kolimatora, krysztatu  scyntylatora  Nal(Tl), banku fotopowielaczy
| stowarzyszonej z nimi elektroniki, ktérej sygnaly sa wysytane do uktadu
wyswietlajgcego obraz. Ten ostatni uktad moze skfadaé sie z oscyloskopu
(lampy katodowej) oraz aparatu fotograficznego, jednak czesciej jest to po
prostu ekran i pamie¢ komputera. Na wyjsciu z zespotu fotopowielaczy
rejestrujemy trzy impulsy: X, Y i Z, z ktérych pierwsze dwa dajg potozenie
scyntylacji, trzeci za$, wykorzystywany dla fotopiku, jest proporcjonalny do
energii kwantu y. Sygnaty potozeniowe powodujg odchylenie plamki na
oscyloskopie proporcjonalnie do odlegtosci miejsca scyntylacji od zrodta.

c. Kolimator jest istotng sktadowg kamery. W uzyciu jest pie¢ typédw kolimatoréw:
z kanatami réwnolegtymi lub biegngcymi ukosnie (kolimatory zbiezne
| rozbiezne), kolimator z nachylonymi szczelinami oraz kolimator typu pin-hole.
Najczesciej uzywany jest kolimator prosty z kanatami rownolegtymi.

d. Rozmiar krysztatu scyntylatora zalezy od przeznaczenia kamery. Do badan
czynnosci serca wystarczajg kamery o matych polach widzenia (25 cm), do
badan catego ciata muszg by¢ one wieksze. Grubos¢ krysztatu wynosi na ogot
ok. 13 mm. Do badan czynnosci serca uzywa sie cienszych krysztatow.
Grubos¢ krysztatu jest odwrotnie proporcjonalna do wewnetrznej zdolnosci

rozdzielczej kamery scyntylacyjne;.

8.5 Obrazowanie przy pomocy gamma kamery

Otrzymaniu obrazu z kamery scyntylacyjnej towarzyszg nastepujgce kroki:
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1. wybor badanego narzgdu, radiofarmaceutyka i dawki dostarczanej
pacjentowi. Poza przypadkami koniecznosci przeprowadzenia badan
dynamicznych, z reguty radiofarmaceutyk podaje sie poza kamera,
a badanie rozpoczyna sie po czasie niezbednym dla wchtoniecia
radiofarmaceutyka do narzadu, ktory chce sie zbada¢. W badaniach
dynamicznych radiofarmaceutyk mozna podaé bezposrednio po
potozeniu pacjenta pod kamera.

2. wybdr parametrow analizatora amplitudy (prég dyskryminacji i szerokosc
okna)

3. wybdér wiasciwego kolimatora, dobranego do energii promieniowania

| potrzebnej zdolnosci rozdzielcze;j

wybdr sposobu zbierania danych: na czas lub dla ustalonej liczbie zliczen

wybor wiasciwej jasnosci Swiecenia lampy katodowej

utozenie pacjenta na stole pod kamerg

rozpoczecie i zakonczenie ekspozycji

© N o o A

wywotanie filmu w trakcie lub po zakonczeniu badan (jesli na jednym

filmie rejestrujemy kilka obrazéw)

8.5.1. Otrzymywanie obrazéw w postaci cyfrowej

W dzisiejszym obrazowaniu nagminnie korzystamy z zapisu cyfrowego, tj. takiego,
ktéry przestrzen obrazu dzieli na kwadraciki (pixele), do ktérych przypisujemy
zbierane w nich natezenie promieniowania. Aby otrzymaé obrazy w postaci cyfrowej,
sygnaty analogowe muszg zosta¢ przetworzone na binarng forme cyfrowg. Czynnos¢
te wykonuje przetwornik ADC (analog-to-digital). Dang wielko$¢ sygnatu dzieli sie na
2N czesci, gdzie N oznacza liczbe bitéw. Tak wiec przetwornik 3-bitowy bedzie dzielit
sygnat na 2° = 8 réwnych czesci. Im liczba N jest wieksza, tym obraz jest
doktadniejszy, jednak czas przetwarzania dtuzszy, wiec zawsze musimy iS¢ na jakis
kompromis. W gamma kamerach korzystamy z reguty z przetwornikéw 7 lub 8-
bitowych, co oznacza, ze interesujgcy nas obszar badan (X,Y) jest podzielony na 27 x
2" =128 x 128 lub 2% x 2% = 256 x 256 pixeli. Dla scyntylatora o $rednicy 28 cm

oznacza to ograniczenie przestrzennej zdolnosci rozdzielczej do ok. 2 mm.
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W ogolnosci, decydujgc sie na wybor liczby pixeli decydujemy sie na wybor

najmniejszej odlegtosci miedzy szczegdtami rozréznialnymi na obrazie.

Obrazowanie moze by¢ zaroéwno statyczne, jak dynamiczne. W pierwszym wypadku
wykonuje sie zdjecia roznych fragmentéw ciata, oglagdanych pod réznym kgtem. Na
przyktad, podczas badania koséca wykonuje sie standardowo 12 zdjec: gtowy
z trzech stron, ramiona lewe i prawe, klatka piersiowa z przodu i z tytu itd., lub tez
zdejmuje sie obraz przesuwajgc w sposob ciggly ramie kamery wzdtuz pacjenta.
Watrobe i $ledzione fotografujemy na ogdét pod szesScioma katami obserwacii,
tarczyce pod trzema lub czterem kgtami itp. Tutaj cyfrowe przetwarzanie obrazu nie

jest konieczne — jest ono raczej wygodng formg archiwizacji wynikéw.

Obrazowanie dynamiczne jest waznym badaniem wtedy, gdy rozktad radionuklidu
w organizmie szybko sie zmienia, a wasnie te zmiany (np. przeptyw
radiofarmaceutyka przez nerki) stanowig przedmiot naszego zainteresowania.
W tego typu badaniu wykonujemy serie zdje¢ co np. 1 s. W takim wypadku jednak
cyfrowe przetwarzanie obrazu jest nieocenione, gdy zalezy nam na zdejmowaniu
obrazu np. co 0,5 s przez np. 100 s lub wiecej. Do specyficznych zastosowan
cyfrowej techniki zbierania obrazéw nalezy obrazowanie bramkowane, znane pod
skréotem MUGA (multiple gated acquisition) — technika potrzebna do zbierania
obrazow z narzgdow poruszajgcych sie, jak serce. W tym wypadku chodzi
o otrzymywanie serii obrazéw (ramek — frames) odpowiadajgcych kolejnym fazom
ruchu, patrz rys. 8.9. Np. typowy okres bicia serca, 1s, dzielony jest w taki sposdb,
aby w rownych odstepach czasu otrzymac¢ 8,16 lub 32 obrazy. Dla najczestszego
wyboru16 obrazéw oznacza to, ze przedziat czasowy, w ktérym zbieramy dane to
62,5 ms. Poczgtkowy sygnat otwarcia pierwszej bramki czasowej powstaje, gdy
w elektrokardiogramie otrzymamy charakterystyczny pik tzw. fali R. Po 62,5 ms
zaczyna sie zbieranie danych w drugiej ramce itd. Przy nastepnym piku R uktad
znow zaczyna zbieraC dane poczgwszy od pierwszej ramki. Poniewaz uderzenia
serca nastepujg w czasach nieco réznych (na ogoét mniejszych) od 1 s, szerokosé

czasowa odpowiadajgca ramce jest odpowiednio mniejsza, na ogot 30-70 ms.

Liczba zliczen rejestrowana w badaniach serca w czasie tych przyktadowych 62,5 ms

jest z reguly niezbyt wielka nawet przy podaniu aktywno$ci 20 mCi ®™Tc. Dlatego tez
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nalezy zebra¢ wyniki z wielu uderzen serca, aby w kazdej fazie ruchu serca zebrac
liczbe impulsow rzedu 200 000 — 1 000 000. Jak widac, istotnym zatozeniem w tych
badaniach jest statos¢ odstepow czasowych pomiedzy impulsami R. W istocie rzeczy
sg one state w granicach ok. 10%. Zebrane obrazy (kadry) mozna nastepnie oglgdac
jeden po drugim lub jak na filmie. Mozna je dodawaé, odejmowacé, dzieli¢ przez siebie
— w zalezno$ci od potrzeb. Mozna takze zakre$li¢ sobie obszar szczegodlnie
interesujgcy i zobaczyc¢ jak w tym obszarze zmienia sie natezenie w funkcji czasu, co
np. w wypadku serca moze pokazac¢ réznice objetosci komory podczas skurczu

i rozkurczu.

Re—— 1so0r1000ms —————————™R

Rys. 8.9 Rysunek pogladowy uderzen serca widocznych w elektrokardiogramie
i powigzanie go z podzialem na segmenty czasowe, w ktérych wykonywane jest

obrazowanie (poszczegdlne kadry) — technika MUGA

8.6 Kontrola jakosci kamery scyntylacyjnej

Oproécz przestrzennej zdolnosci rozdzielczej i czutosci, waznymi parametrami kamery
scyntylacyjnej sg jednorodnos¢ i szybkos¢ zbierania danych. Oméwimy teraz
sposoby ilosciowej oceny tych parametrow. Pominiemy tu kwestie szybkosci
zbierania danych, wigzgce sie z problemem czasu martwego i wtasciwego wyboru

progu dyskryminacji oraz okna amplitudowego, o ktdrym juz mowilismy.
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Przestrzenna zdolnos¢ rozdzielcza jest scharakteryzowana szerokoscig
potowkowa w potowie wysokosci (FWHM) funkcji punktowego rozmycia (point-spread
function) oraz tzw. funkcjg modulacji. FWHM funkcji punktowego rozmycia mowi
nam, ile milimetrow (lub centymetrow) zajmie obraz punktu, przy czym przestrzenny
rozktad natezenia wokot niego jest krzywg dzwonowg (z dobrym przyblizeniem -
gaussowskg). Parametr rozmycia dla obiektow o réznym kontrascie moze by¢ rozny,
majagc wiec dwie kamery o takim samym stopniu rozmycia, w konkretnym badaniu

jedna moze by¢ bardziej przydatna niz druga.
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T zakres czestosci, wybralibysmy zestaw C.

Funkcja modulacji MTF (modulation transfer function) daje stosunkowo
najpetniejszg charakterystyke przestrzennej zdolnosci rozdzielczej. Jej definicje
przedstawiliSmy z lewej strony rys. 8.10. Istotng sprawg dla zrozumienia istoty tej
funkcji jest stwierdzenie, ze kazdy rozkiad przestrzenny mozna przedstawié¢ jako

wynik natozenia sie na siebie sygnatdw o okreslonym okresie przestrzennym.
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Otrzymanie tych sygnatow i ich wzajemnej relacji natezeniowej stanowi istote analizy
fourierowskiej obrazéw. Wykonujgc takg analize zaktadamy po cichu, ze nasz ukfad

detekcyjny jest liniowy, co nie zawsze jest prawda.

Chociaz charakterystyka przestrzennej zdolnosci rozdzielczej przy pomocy funkcji
modulacji jest petniejsza, jej sens nie zawsze jest czytelny, wtasnie dlatgo, ze
postuguje sie ona transformatg fourierowskg. Obserwacja wptywu poszczegdinych

sygnatéw na koncowy obraz daje petng informacje o jako$ci obrazu kamery.

Modulacje M sygnatu o czestosci przestrzennej v definiujemy jako stosunek
amplitudy sygnatu wyjsciowego z kamery do sygnatu wejsciowego - doprecyzowuje
to wzor (8.3). MTF jest wiec niczym innym niz funkcjg M(v). M = 1 dla danej czestosci
oznacza brak degradacji tej skladowej obrazu, M =0 oznacza maksymalng
degradacje. W goérnej prawej czesci rys. 8.10 pokazane sg trzy ukfady obrazujgce:
niewatpliwie uktad A jest najlepszy z nich wszystkich, gdyz ma warto$ci MTF wieksze
w catym obszarze czestosci. Natomiast wybor pomiedzy uktadem B i C jest juz
trudniejszy, gdyz musi zaleze¢ od rodzaju obiektu, ktéry chcemy obserwowac.
Ideatem jest uktad, ktéry przenosi dobrze sygnaty o niskich i o0 wysokich
czestosciach. W medycynie nuklearnej dla zobrazowania ostrych brzegdéw i drobnych
szczegotdw na obrazie potrzeba zapewni¢ dobre przenoszenie wysokich czestosci.
tatwo zobaczy¢, ze ukfad B wiasnie wycina efektywnie wysokie czestosci. Nie
zawsze jest to jednak cecha niepozgdana: jak mowilismy, decyzja zalezy od celu,

a wiec wyboru jakosci obrazu, jaki sobie postawiliSmy.

Bezposredni pomiar MTF nie jest tatwy i dokonujemy go mierzgc rozmycia réznych

linii, o0 czym powiemy dalej.
W wypadku kamery scyntylacyjnej zdolnos¢ rozdzielcza jest uwarunkowana
dziataniem krysztatu scyntylatora oraz kolimatora. Jesli przestrzenne rozmycia

(FWHM) zwigzane z kazdym z tych czynnikdw oznaczy¢ jako R; i Ry, to catkowita

zdolnos¢ rozdzielcza bedzie

R=,R?+R?%, (8.1)
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MTF=MTF1-MTF, (8.2)

Gdyby takich sktadowych byto wiecej, wowczas ich sktadanie odbywato by sie

wedtug podobnego schematu.

Na czutosé kamery, a wiec na zdolno$¢ uktadu obrazujgcego do wykorzystania jak
najwiekszej liczby fotonéw emitowanych z badanego obiektu w jednostce czasu,

skfadajg sie trzy czynniki: czuto$¢ punktowa, czuto$¢ liniowa i czuto$é planarna.

Czutos¢ punktowa S, zdefiniowana jest jako utamek fotonoéw rejestrowanych
w jednostce czasu ze zrodta punktowego. W kamerze scyntylacyjnej wielkos¢ S, jest

w zasadzie stata w polu widzenia kolimatora.

Czutosé liniowa S, zdefiniowana jest jako utamek fotonéw rejestrowanych
w jednostce czasu na jednostke dtugosci nieskonczenie diugiego zrédta liniowego
o jednorodnej aktywnosci. Mierzony rozktad bedzie charakteryzowat sie pewnym
rozmyciem przestrzennym. Nazywamy go funkcjg rozmycia liniowego LSF (ang. line-

spread function). Funkcji tej uzywamy do obliczenia funkcji modulacji:

+fLSF (x) cos(2mvx)dx
MTHv) ==

(8.3)

+00

j LSF(x)dx

Czufos¢ planarna S, zdefiniowana jest jako utamek fotonéw rejestrowanych
w jednostce czasu na jednostke powierzchni o jednorodnej aktywnosci. Parametr ten
jest czesto uzywany do porownywania jakosci dwoéch kamer, a jego najwiekszg
zaletg jest tatwosc¢ pomiaru tego parametru. Jesli ptaszczyzna zrodta jest wieksza niz
pole widzenia kolimatora dla danej odlegtosci, to czuto$¢ planarna nie zmienia sie

z odlegtoscig ptaszczyzny od kolimatora.
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8.7 Czynniki wptywajace na przestrzenng zdolnos¢ rozdzielcza i czutosé uktadu

obrazujacego

W dyskusiji istotnych parametrow bedziemy zaktadali nieprzenikalno$¢ septy oraz
brak rozproszen fotonow w kolimatorze. Na zdefiniowang wyzej zdolnosc¢ rozdzielczg
R1 kamery scyntylacyjnej ma wptyw grubosc¢ krysztatu Nal(Tl) oraz energia fotonow.

Ze wzrostem energii ta zdolnosc¢ rozdzielcza polepsza sie.

Sktadowa R; zalezy od parametréw kolimatora, jak jego dtugosé L i Srednicy otworow
d. Jesli odlegtosc Zrodta od ptaszczyzny wejsciowej kolimatora (zaktadamy kolimator
o rownolegtych otworach) wynosi F, a grubosé krysztatu scyntylatora wynosi 2c

(patrz rys. 8.11), to w przyblizeniu

g, = d(L+F+C) (8.4)
L
Krysztat scyntylatora
¢ 2c
I]]]]]]]] J |
d S I =

Ptaszczyzna zrédta

Rys. 8.11 Rysunek pomocniczy do obliczenia wktadu kolimatora do

przestrzennej zdolnosci rozdzielczej gamma kamery



Czutosé planarna zalezy od d i L, $rednicy krysztatu D, wydajnosci €, oraz grubosci

septy s:

' 3D’
. .6‘
64L% 4(d+5)® P

S, = (8.5)

Jak widaé, czutosc planarng mozemy zwiekszyc¢ albo przez zwiekszenie szerokosci d
albo skrocenie dtugoséci L, odwrotnie niz w wypadku poprawiania R,. Dla
optymalnego kolimatora Sa zmienia sie proporcjonalnie do R,?, a wiec dwukrotne
polepszenie przestrzennej zdolnosci rozdzielczej (t. dwukrotne zmniejszenie
wartosci R;) skutkuje czterokrotnym pogorszeniem czutosci planarnej. Czutosc te
znakomicie polepsza wieksza warto$¢ Srednicy D krysztatu scyntylatora, ten zysk
jednak odczuje sie tylko w obrazowaniu odpowiednio duzych narzgdéw. Zwiekszenie
grubosci krysztatu zwiekszy z kolei wartos¢ ¢, ale to z kolei spowoduje pogorszenie

zdolno$ci rozdzielczej R;.

W wypadku wysokoenergetycznego promieniowania vy, kiedy to energia E, jest
wieksza od ok. 150 keV, z reguly septa troche przepuszcza promieniowanie, co
skutkuje pogorszeniem przestrzennej zdolnosci rozdzielczej. Zmienia sie ona takze
z odlegtoscig zrodta od ptaszczyzny wejsciowej kolimatora. Najlepszg zdolnos¢

rozdzielczg uzyskuje sie wkasnie na tej ptaszczyznie wejsciowe;.

Jednorodnosé¢ obrazowania jest réwniez bardzo wazng cechg kamery. Cecha ta
nie zalezy od przestrzennej zdolnosci rozdzielczej, gdyz odzwieciedla ona zdolnosc¢
kamery do zreprodukowania przestrzennie jednorodnego rozktadu aktywnosci,
a wiec rozktadu bez zadnych zmian przestrzennych. W zasadzie wszystkie kamery
wykazujg niejednorodnosci rozktadoéw mierzonych natezen, siegajgce czasem 10%.
Takie nieskorygowane obrazy pokazujg miejsca ,gorgce”, o zwiekszonej wartosci
natezenia, jak i ,zimne”, w ktérych natezenie jest nizsze niz by¢ powinno. Moze to
by¢ wynikiem np. niejednorodnosci grubosci krysztatu scyntylatora, czy transmisiji
promieniowania przez kolimator, jednak dominujgcy przyczynek wnosi tu elektronika:
rézne reakcje fotopowielaczy i rézne transmisje Swiatta w zaleznosci od miejsca

powstania scyntylacji w krysztale. Te zroznicowane reakcje prowadzg do
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przesuniecia punktu rejestracji fotonu. Obraz liniowego zrédfa promieniotworczego
jawi sie np. jako tuk. Z tego wzgledu kamere nalezy wtasciwie ,zestroi¢”, co oznacza
konieczno$¢ skorygowania parametrow pracy poszczegolnych fotopowielaczy. Ze
wzgledu na mozliwy dryft w zwigzku z fluktuacjami napiecia zasilajgcego,

jednorodnosc¢ odpowiedzi uktadu nalezy rutynowo sprawdzac.

Szczegdlnym typem niejednorodnosci kamery jest efekt ,edge packing” objawiajgcy
sie powstawaniem jasnego pierscienia wokot krawedzi obrazu. Efekt ten zwigzany
jest z wewnetrznymi odbiciami sSwiatta od krawedzi krysztatu i umieszczeniem
fotopowielaczy tylko z jednej strony krysztatu. Obszar tego pierscienia nie jest
oczywiscie uzywany w praktyce medycyny nuklearnej i jest z reguty przestaniany
przez odpowiedni pierscien otowiany umieszczany przed kolimatorem. Inaczej
mowigc, uzyteczne pole widzenia jest zawsze nieco mniejsze niz rozmiar krysztatu.
We wspotczesnych kamerach wprowadza sie takze automatyczng poprawke na ten
efekt. Macierz poprawek jest bardzo starannie wyznaczana przez pomiary
nieliniowosci uktadu, a jednorodnos¢ w uzytecznym polu siega 2% lub nawet mnie;.
Mamy tez automatyczne systemy strojenia, co pozwala nam na zmniejszenie
czestotliwosci sprawdzania parametrow kamery. Niemniej jednak takie sprawdzenia
nalezy wykonywa¢ raz na miesigc lub kwartat. Podobnie nalezy sprawdzac

jednorodnosc¢ transmisji kolimatoréw.

Na koniec warto tez wspomniec, ze typowy czas martwy w kamerach scyntylacyjnych
moze dochodzi¢ do 10-15 us, w zwigzku z czym trzeba zachowac ostroznosc¢
w sytuacjach duzych natezen promieniowania, przy ktérych mogg wystgpi¢ efekty
naktadania sie impulsow (efektywnie zwiekszona amplituda, a wiec i zarejestrowanie

wiekszej energii niz rzeczywista) i zafatszowania informacji w obrazie.

8.8 Wykrywalnos¢ radiofarmaceutykow i kontrast obrazu
W medycynie nuklearnej kontrast w interesujgcym nas obrazie narzgdu tworzony jest

dzieki wprowadzeniu don radiofarmaceutyku, ktory selektywnie wchtania sie lub nie

w uszkodzonym narzgdzie. Im wiekszy kontrast, tym tatwiej stwierdzi¢ obecnosc¢
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uszkodzenia. Z tego wzgledu radiofarmaceutyki dajgce wiekszy kontrast sg tatwiej

wykrywane niz dajgce kontrast stabszy.

Dla celow ilosciowych mozemy zdefiniowaé kontrast Cy, jako

Co=—"—", (8.6)

gdzie Ca i Cn 0znaczajg koncentracje radiofarmaceutyka w tkankach odpowiednio
anormalnej i normalnej. Gdy Co, > 0 moéwimy o kontrascie dodatnim. Np.
radiofarmaceutyki uzywane w badaniach mézgu dajg kontrast dodatni o wartosci 15-
25. Kontrast ujemny, ktory z definicji nie moze przekroczy¢ wartosci —1, kiedy to po
prostu nie wida¢ promieniowania, wykorzystywany jest np. w skanowaniu watroby
przy uzyciu radiokoloidéw. Oczywiscie radiofarmaceutyki dajgce kontrast dodatni sg

potencjalnie tatwiej wykrywane.

MoéwilisSmy juz o trudnosciach zwigzanych z polepszaniem przestrzennej zdolnosci
rozdzielczej, za ktorg ptacimy zmniejszonym natezeniem i zwiekszong dawkg
obcigzajgcg pacjenta. Dla jakosci obrazowania nie bez znaczenia jest takze
catkowite natezenie rejestrowane w danych partiach obrazu. Oznacza to koniecznos¢
posiadania urzadzenia o odpowiedniej czutosci. Ta, niestety, jest odwrotnie

proporcjonalna do kwadratu przestrzennej zdolnosci rozdzielczej.

Wysoka wartos¢ kontrastu i dobra przestrzenna zdolnos¢ rozdzielcza nie wystarczajg
do dobrej percepcji obrazu. Ta zalezy tez od catkowitej liczby fotondw, tj. Swiatta
pozwalajgcego nam na obejrzenie przedmiotu. Duzy przedmiot w ciemnym pokoju
nie bedzie widoczny. Podobnie i tu: duze natezenie jest nam niezbedne. Pozwala
ono takze na zredukowanie szuméw statystycznych obrazu: przy matych natezeniach
widzialnos¢ przedmiotu jest uwarunkowana szumami, tj. wartosciami pierwiastka

z liczby zliczen, przy duzych natezeniach — przestrzenng zdolnos$cig rozdzielcza.

W medycynie nuklearnej szum statystyczny w obrazie zwigzany jest z gestoscia
informacji, zdefiniowang jako liczba fotondw rejestrowana na kazdy cm? badanego

obiektu. Wptyw szumu mozna redukowa¢ zatem zwigekszajgc gestos¢ informaciji (rys.
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8.12). W praktyce wymagana gesto$¢ informacji, to okoto 1000 imp/cm?.
W badaniach mézgu, ta gesto$¢ wzrasta do okoto 300 000. Zwiekszanie tych liczb
niewiele wnosi, gdyz wejdziemy w ograniczenia zwigzane ze zdolnoscig rozdzielcza,
sg to wiec wielkosci optymalne. Oczywiscie, gdyby powstaty kamery z lepszg
zdolnoscig rozdzielczg, ale bez utraty czutosci, uzyteczna gestosc informacji mogtaby

sie natychmiast takze zwiekszy¢.

} 3.0x 10s photons

1.2 x 10‘1 photons

£ 0.4 x 10% phetons

Rys. 8.12 Widocznos¢ szczego6téw obrazu jest zalezna od aktywnosci zrodta (tu
— liczby foton6éw) nawet przy bardzo dobrej przestrzennej zdolnosci

rozdzielczej kamery
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Ph:1 Fr:1 38K Osec Duration:15sec
128x128 Pix3.2mm

Ph:1 Fr:5 64K 60sec Duration:15sec
1283128 Pixx3.2mm

Ph:1 Fr:2 60K 15sec Duration:15sec
128:128 Pix:3.2mm

Ph:1 Fr:3 63K 30sec Duration:15sec
1283128 Pix3.2mm

Ph:1 Fr.4 64K 45sec Duration:15sec
128128 Pix3.2mm

(A

Ph:1 Fr:9 66K 120sec Duration:15sec

Phi1 Fr:6 65K 75sec Duration:15sec
128x128 Pix:3.2mm

-
-

Ph:1 Fr:7 65K 90sec Duration:15sec
128x128 Pixx3.2mm

Ph:1 Fr:8 66K 105sec Duration:15sec
128x128 Pix:3.2mm

F N

Ph:1 Fr:10 67K 135sec Duration:15sec

F N

Ph:1 Fr:11 67K 150sec Duration:15sec

F N

Ph:1 Fr:12 67K 165sec Duration:15sec

128x128 Pix:3.2mm 128x128 Pix:3.2mm 128x128 Pix.3.2mm 128x128 Pix:3.2mm

Rys. 8.13 Obrazowanie przeptywu radiofarmaceutyka w ukfadzie moczowym w
czasie do 15 s od chwili podania

(http://www.brighamandwomens.org/Departments and Services/radiology/ser

vices/nuclearmedicine/lmages/renal.jpg , marzec 2013)

Na rys. 8.13 pokazane sg zbierane co 1 s obrazy przeptywu radiofarmaceutyka przez
uktad moczowy. Cho¢ dynamika jego obsadzania sie w nerkach jest oczywista,

wyraznie widac potrzebe bardziej kontrastowej wizualizaciji.

Warto tez zauwazyé, ze gamma kamera w zasadzie dokonuje catkowania liczby
zliczen po gtebokosci narzgdu. Prowadzi to niewagtpliwie do obnizenia kontrastu

i pogorszenia wykrywalnosci uszkodzenia, co ilustruje rys. 8.14.

Za utrate czesci kontrastu odpowiedzialne jest rozpraszanie komptonowskie.
W wypadku detektoréw Nal(Tl) staba energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza nie pozwala
na catkowite wyeliminowanie tego efektu. Z kolei, ze wzgledu na absorpcje

promieniowania, tatwiej jest wykry¢ uszkodzenia na powierzchni narzadu niz w jego
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gtebi. Dodatkowym utrudnieniem zmniejszajgcym kontrast obrazu moze by¢ ruch
narzadu, w szczegdlnosci watroby, ptuca czy serca, kitore mogg przesuwac sie
w trakcie badania az o 2 cm. Odpowiedni program komputerowy moze tu troche
pomoc. Na koncu nalezy uwzgledni¢ doswiadczenie zawodowe lekarza, ktore moze

zasadniczo wptywacé na ocene obrazu.

Kontrast
(13-4)/4=2,25
Kontrast
(10-1)/1=9 1

Aktywnos¢ —* 10 1

| 10

Gtebokos¢

Rys. 8.13 Utrata kontrastu zwigzana z gtebokoscia potozenia uszkodzenia (np.
nowotworu). W pokazanym przyktadzie uszkodzenie o kontrascie Cy=9 jest
widoczne przy kontrascie zaledwie 2,25 (przyjeliSmy, ze kazdy element

objetosci wnosi taki sam wkitad)

Reasumujgc:
1. Wykrywalno$¢ uszkodzen jest ztozong funkcjg kilku parametréw, ktére mogg

zalezeC od pacjenta, kamery i techniki obrazowania.

2. Kontrast badanego obiektu zalezy od pacjenta, tj. rozktadu w nim
radiofarmaceutyka, rozproszen i pochfaniania promieniowania.

3. Przestrzenna zdolnos$¢ rozdzielcza i czutos¢ zalezy od uzywanej kamery
scyntylacyjnej.

4. Zaleznie od techniki zmienia sie liczba zliczen, a wiec i szum statystyczny.

Dotyczy to takze techniki samej wizualizacji (np. dobrania parametréw filmu

rentgenowskiego).
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