VIII. OD DETEKTORA SCYNTYLACYJNEGO DO GAMMA
KAMERY

Majac detektor scyntylacyjny mozemy zmierzy¢ nat¢zenie promieniowania wychodzacego
z jakiego$ narzadu, a jesli wybierzemy odpowiednie okno amplitud, to rejestrowac nat¢zenie
o z gory zadanej energii, charakterystycznej dla promieniowania danego nuklidu. Na rys. 8.1
pokazujemy przyktad tego typu badania promieniowania z tarczycy. RoOwniez w sytuacjach,
w ktorych chcemy dowiedzie¢ si¢ o zawartosci danego nuklidu promieniotworczego

w organizmie wystarczy zmierzy¢ przy pomocy tzw. licznika calego ciala widmo

promieniowania wychodzacego z badanego cztowieka.

Rys. 8.1 Badanie promieniowania z tarczycy w Instytucie Energii Atomowej w Swierku

Mimo, ze koncepcja pomiaru jest wzglednie prosta, nie oznacza to, ze taki pomiar mozna
wykona¢ sensownie bez przygotowania, gdyz zar6wno geometria pomiaru, jak i kalibracja
przyrzadu sa sprawami pierwszoplanowymi. Taka kalibracje mozna przeprowadzi¢ na

odpowiednio przygotowanym fantomie, np. takim jaki zastosowano Ww pracy



T.Pliszczyfiskiego i in."”, przedstawionym na rys. 8.2. Geometria pomiaru kalibracyjnego,

w ktorym symuluje si¢ rdézne potozenia gruczotow tarczycowych (dwa wateczki w czgsci (b)

rysunku) wzgledem detektora, pokazujemy na rys. 8.3.

Rys. 8.2 (a) Pomiar na fantomie, (b) fantom tarczycy w stanie rozlozonym
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Rys. 8.3 Geometria pomiaru przy kalibrowaniu przyrzadu

Zbadanie widma promieniowania w funkcji potozenia ,,gruczotéw tarczycy” pozwala na
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pozniejsze wyznaczenie aktywno$ci izotopu 1 bez wzgledu na glgbokos¢ potozenia

gruczolow w rzeczywistym pacjencie.

Gdy chcemy obrazowaé¢ narzady wewngtrzne, technika pomiarowa musi by¢ bardziej

wyrafinowana. Promieniowanie wydobywa si¢ wprawdzie z narzadu, do ktérego dotart

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



radiofarmaceutyk, niemniej jednak wychodzi ono we wszystkich kierunkach i w zwiazku
z tym przed detektorem promieniowania konieczne jest zainstalowanie kolimatora, ktory
zdefiniuje nam wiazke wychodzaca z badanego miejsca wewnatrz zadanego kolimatorem kata
brytowego. Obrazowanie narzadow wewngtrznych byto przez wiele lat wykonywane przy
uzyciu skannera prostoliniowego, ktory przesuwat si¢ nad pacjentem ruchem meandrujacym.
Obecnie urzadzenia te zostaly wyparte przez gamma kamery, ktore obserwuja obiekt
w podobny sposob, jak to czyni aparat fotograficzny. Podstawowa sktadowa gamma kamery

jest gtowica, ktora lokuje si¢ w poblizu pacjenta. Jej schemat ideowy pokazuje rys. 8.4.
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Rys. 8.4 Schemat podstawowych elementow gamma-kamery

Kolimator stuzy do projekcji obrazu zrodta gamma na krysztat scyntylatora tak aby kazdy
punkt na scyntylatorze odwzorowywat jednoznacznie konkretny punkt w zrodle. Kolejne
skladowe omawialiSmy w rozdziale VII. Scyntylator dokonuje konwersji energii gamma na
obraz $wietlny. Ten zamieniany jest w zestawie fotopowielaczy na impulsy elektryczne, ktore
sa stopniowo wzmacniane wewnatrz kazdego fotopowielacza. Impulsy elektryczne 7 matrycy
Jfotopowielaczy ida do obwodu elektrycznego, ktory wysyla trzy sygnaly:
e Sygnal, ktorego amplituda odpowiada, jak wiemy, energii rejestrowanych fotonow,
1 ktory dalej przechodzi przez okno jednokanatowego analizatora amplitudy i dalej do
uktadu wizualizujacego obraz, w ktorym zaznacza si¢ kropka $wietlna na ekranie;
e Dwa sygnaly odpowiadajace miejscu rejestracji fotonu wewnatrz obrazu: wysokos¢
jednego z nich odpowiada potozeniu wzdhuz osi poziomej X, wysoko$¢ drugiego —
potozeniu wzdtuz osi pionowej Y. Potozenie XY wspomnianej wyzej kropki swietlne;j

jest ustalone wilasnie przez te sygnaty.



Otrzymany ostatecznie obraz odpowiada rozkladowi kwantéw gamma emitowanych ze
zrodia, w tym wypadku badanego narzadu wewnetrznego pacjenta. Wigkszos¢ dawniejszych
kamer ma przynajmniej dwa ekrany, na ktérych pojawiaja si¢ obrazy: jeden stuzy ogladaniu
obrazu, drugi — jego sfotografowaniu. Obecnie dokonuje si¢ z reguly cyfrowej rejestracji
obrazu, a dane sa przechowywane w pamigci komputera celem ich dalszej obrobki,
przejrzeniu 1 archiwizacji. Na rys. 8.5 powtérzone sa zasadnicze elementy konstrukcji

gamma-kamery i pokazana jest typowa geometria pomiaru.
8.1 Charakterystyki kamery

Aby korzysta¢ w optymalny sposob z kamery nalezy zna¢ jej podstawowe charakterystyki.

Charakterystyki te mozemy bowiem zmienia¢ stosownie do potrzeb prowadzonych badan.
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Rys. 8.5 Gamma kamera: jej skladowe oraz schemat pracy



Czulosé kamery

Czulo$¢ kamery mozemy okresli¢ jako stosunek liczby fotondw rejestrowanych w obrazie
(tzw. obszar zainteresowania, oznaczany w skrocie ROI od ang. region of interest) do liczby
rozpadéw w zrédle. Czuto§¢ bedziemy wigc wyrazali w liczbie impulséw na kBq (lub nCi
albo inna jednostkg aktywnosci). Czuto$¢ t¢ mozna wyznaczy¢ stawiajac przed kamera
probke o znanej aktywnosci np. 1 MBq. W istocie rzeczy, dzisiaj, przy szybkiej elektronice
1 duzych wydajno$ciach detektorow mierzenie czuto$ci kamery polega raczej na porOwnaniu
na danym przyrzadzie np. probki moczu do aktywnosci pewnego standardu. W obu
wypadkach czulo$¢ detektora jest taka sama i nie jest istotna, jednak staje si¢ istotna, gdy
wykonujemy tzw. wymaz w celu sprawdzenia istnienia ewentualnych skazen
promieniotwérczych w przyrzadzie. Ta nie powinna przekraczaé np. 1 nCi/em? (37 Bg/cm?).
Mierzona w tym konteks$cie czuto$¢ jest czutoscia ogodlna, gdyz dla konkretnego przyrzadu
istotng jest takze czuto$¢ geometryczna, o ktérej powiemy kilka stow nieco dalej. Kladac
zrédto bezposrednio na powierzchni detektora eliminujemy zalezno$ci geometryczne

1 mozemy wyznaczy¢ wydajnos¢, ktoéra jest cecha samego detektora.

Na czuto$¢ kamery ma wptyw kilka czynnikow:

e konstrukcja kolimatora: w wigkszosci kamer mamy wymienialne kolimatory, ktérymi
mozemy regulowaé¢ czuto$¢. Tu jednak nalezy liczy¢ si¢ z faktem, ze kolimator
zapewniajacy najwigksza czulo§¢ bedzie takze wprowadzal najwigksze rozmycie
obrazu, jako ze podwyzszenie czuto$ci wiaze si¢ ze zmniejszeniem grubosci septy, a
to oznacza gorsza definicje katowa wiazki przechodzacej przez kolimator;

e grubo$¢ krysztalu scyntylatora: im grubszy krysztal, tym zarejestruje si¢ wigksza
liczba fotonéw gamma, ale tez i rozmycie obrazu bedzie wigksze;

e nastawy analizatora amplitudy: jedynymi fotonami, ktore sa widoczne w obrazie sa te,
od ktérych sygnaty zostaly przepuszczone przez analizator amplitudy. Zle nastawione
okno analizatora moze w znaczacy sposob pogorszy¢ czutos¢ kamery;

e czas martwy: przy wysokich natgezeniach fotonow czas martwy powoduje
zmniejszenie czutosci, a ponadto wystepuje tendencja do naktadania si¢ impulsow na

siebie.



Typowe czuto$ci gamma kamer to 100 do 1000 impulséw/uCi. Poniewaz 1 pCi, to 37 000
fotonow na sekundg, oznacza to, ze dla utworzenia obrazu korzysta si¢ zaledwie z 3%

emitowanych fotonow.

Pole widzenia

To bardzo istotna cecha gamma kamery, gdyz mowi ona o tym, jak duzy obszar pacjenta
mozemy obejrze¢ jednoczes$nie. Pole widzenia zalezy od rozmiaru krysztatu scyntylatora,

rodzaju kolimatora, a czasem takze od odlegtosci krysztatu od obrazowanego obiektu.

Jakosé obrazu

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

e dystorsja obrazu

Omoéwimy teraz kolejno rolg kazdej ze sktadowych gamma kamery.

Kolimatory

Kolimator stanowi uktad szczelin lub otworow w metalowej konstrukcji, przy czym metal ten
z natury ma by¢ efektywnym absorbentem fotondéw, a wigc wykonywany jest z otlowiu lub
wolframu. Poniewaz kolimator przytyka do krysztatu scyntylatora, kazdy punkt scyntylatora
,widzi” jeden punkt zrodta. Uzywane w praktyce kolimatory (patrz rys. 8.6) maja setki
otworow bliskich sobie, aby zobaczy¢ jak najwigcej punktow lezacych wewnatrz pola
widzenia kamery. Pewnym wyjatkiem jest kolimator ,,pin-hole”, ktory oméwimy oddzielnie.
Dla lepszego wypekienia obszaru krysztalu scyntylatora zamiast otworéw okragtych mozna
wykorzysta¢ otwory o przekroju szesciokatnym. Z tego samego wzgledu dobrze jest moc

wykorzystywaé fotopowielacze o obudowie heksagonalne;.



Kolimator prosty: obraz ma takie same rozmiary, jak oryginat, jednak obraz dwoch
narzadéw (np. serca 1 $ledziony) moga zachodzi¢ na siebie

Kolimator ze szczelinami uko$nymi: obraz serca i sledziony widziany jest oddzielnie

Kolimator rozbiezny: obraz narzadu ulega powigkszeniu

Rys. 8.6 Rozne rodzaje kolimatorow stuzacych do obrazowania narzadow

wewnetrznych.



Roéznice w konstrukcji kolimatorow (nawet wymienialnych w jednej gamma kamerze)
polegaja na grubosci, liczbie 1 rozmiarach otwordéw, ich rozmieszczeniu i1 orientacji. Wybor
kolimatora zalezy w znaczacym stopniu od energii rejestrowanych fotonow: im wyzsza
energia, tym w kolimatorze potrzebna jest wigksza grubo$¢ materiatu pochfaniajacego. Tzw.
septa, a wigc Scianka rozdzielajaca otwory, ma zapobiegaé przenikaniu fotonéw z jednego
otworu do drugiego. Dla fotonéw niskoenergetycznych, np. z rozpadow 2°'T1, septa moze byé
niewielka, natomiast dla fotonéw wysokoenergetycznych, jak z rozpadow ®'Ga (394, 300
i 185 keV), *'1 (376 keV), czy '''In (245 keV), septa musi by¢ odpowiednio grubsza. Septa o
wigkszej grubo$ci musi rowniez dotyczy¢ badan, w ktérych stosujemy emitery pozytondw,
gdyz kwanty anihilacyjne maja energi¢ 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 obserwacji fotonow niskoenergetycznych
daje wprawdzie obraz wilasciwej jakos$ci, ale kosztem zmniejszonej czuto$ci kamery. Jest
rzecza zrozumiala, ze im grubsza septa, tym relatywnie mniejsze otwory kolimatora, a wigc

tym bardziej obnizona czutos¢.

Oprocz grubosci septy, kolimatory roznia si¢ orientacjami otworow. Otwory te moga by¢
bowiem wydrazone rownolegle (kolimatory rownolegte) 1 wéwczas rozmiar obrazu bedzie
pokrywat si¢ z obrazem zrddta bez wzgledu na odlegtos¢ kamery od zroédta. Wobec ostrej
kolimacji zalezno$¢ natgzenia od kwadratu odlegtosci nie bedzie tu obowiazywala. Nalezy
jednak zwroci¢ uwage, ze wraz ze wzrostem glgbokosci, na ktorej polozone jest zrodto
zwigksza si¢ pole widzenia i przestrzenna zdolno$¢ rozdzielcza pogarsza si¢. Ma to istotne
znaczenie, gdy chcemy $ci§le wyznaczy¢ natezenie Swiecenia, jak np. w technice SPECT

(Single Photon Emission Computed Tomography).

Oddzielnym problemem jest rejestracja fotondéw pochodzacych z rozproszen np.
komptonowskich, ktore maja swoje zrodlo w innym miejscu niz obserwowane. W zaleznosci
od kata rozproszenia wpadajacy przez kolimator rozproszony kwant gamma lub X ma inna
energi¢ niz kwant biegnacy prosto ze zrddta. Pozwala to na jego odrzucenie dzigki analizie
amplitudowej, a efektywno$¢ tego procesu zalezy od energetycznej zdolnosci rozdzielczej
detektora. Detektor Ge(Li) moze pozwoli¢ na niemal catkowite odrzucenie efektow
zwiazanych z rozpraszaniem komptonowskim, podczas gdy w detektorze Nal(Tl) jest to
mozliwe tylko czg$ciowo. Tu mozemy jedynie regulowaé szerokos¢ okna w jednokanatlowym

analizatorze amplitudy. Im jest ono mniejsze, tym $cislej zbieramy informacj¢ z obszaru



fotopiku, jednak tracimy przy tym natgzenie. Z tego wzgledu postugujemy si¢ czasem innymi
metodami. W jednej z takich metod mierzymy jednocze$nie natgzenie w dwodch oknach
analizatora: w pierwszym mamy rejestrowany gléwnie fotopik, w drugim — inne procesy,
a nastgpnie odejmujemy natgzenie (cate lub jego czg¢$¢) w tym oknie od natezenia w oknie
fotopiku. W innej metodzie obserwujemy jednocze$nie natgzenia w dwoéch oknach wokot
fotopiku 1odejmujemy warto$¢ S$rednia tych natgezen od natezenia rejestrowanego dla
fotopiku. Obie metody maja t¢ zaletg, ze nie prowadza do redukcji nat¢zenia, niemniej jednak
trzeba mie¢ §wiadomos$¢, ze obie metody nie daja tak doktadnego wycigcia niepotrzebnych

sygnatoéw, jak to jest mozliwe dla detektoréw Ge(Li).

Otwory moga by¢ takze wydrazone pod katem i rozbiega¢ si¢ od strony krysztalu do Zrdédia
(do pacjenta). Mowimy wtedy o kolimatorach rozbieznych. W takiej geometrii kamera moze
obrazowa¢ zrodto wigksze niz rozmiar krysztalu. Pole widzenia wzrasta wowczas w miarg
powigkszania odleglosci od przedniej $cianki kolimatora. Dla typowych kolimatoréow tego
rodzaju pole widzenia w odleglosci 15 cm wynosi ok. 1,6 razy pole widzenia powierzchni
kolimatora od strony krysztatu. Obserwowany obraz jest mniejszy niz rzeczywisty rozmiar
zrodta, co moze powodowaé pewne jego dystorsje, gdyz obiekty blizsze kamery sa
zmniejszane w mniejszym stopniu niz obiekty od tej kamery dalsze. Dzigki temu dwa
identyczne obiekty moga wydawac si¢ rdznych rozmiarow, gdy sa ulokowane w roéznych
odlegtosciach od kamery. Czuto$¢ kamery z takim kolimatorem zmniejsza si¢ ze wzrostem
odlegtosci zrédta od kamery, gdyz odsuwajace si¢ zrodto jest widziane przez mniejsza liczbe

otwordéw, a wigc mniej tez bedzie fotondw docierajacych przez otwory do kamery.

Kolimator zbiezny (ogniskujqcy) ma otwory wydrazone w taki sposob, aby zbiegaty si¢ one
do punktu lezacego od przedniej strony $cianki kolimatora (do pacjenta; rys. 8.6). Jest to wigc
przeciwienstwo kolimatora rozbieznego. Oczywiscie przy odpowiedniej konstrukcji obudowy
kolimatora mozna go uzywac raz jako zbieznego, a raz jako rozbieznego. Tu pole widzenia
zmniejsza si¢ ze wzrostem odlegtosci zrodta od kamery, a kolimator powoduje powigkszenie
obrazu zrodta. Wzrost odlegto$ci powoduje tez wzrost czutosci kamery - w przyblizeniu
proporcjonalny do kwadratu odlegtosci zrédla od kolimatora. Z tego wzgledu kolimator
ogniskujacy jest wykorzystywany szczegodlnie do badania organéw o matych rozmiarach, jak
np. gruczotéw tarczycowych, nerek i serca. Kolimatory te powoduja na ogoét lekkie dystorsje

obrazow na ich krawedziach.



Kolimator z ukosnymi szczelinami, jest uzywany gdy chcemy rozseparowaé obrazy dwoéch
narzadow zachodzacych 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 si¢ w
kamerach o prostokatnych glowicach. Gdy na taki kolimator patrze¢ wzdtuz krétszego boku
prostokata, szczeliny kolimatora sa réwnolegle. Patrzac wzdhuz dluzszego boku otwory
zbiegaja si¢. Rozwiazanie takie nadaje si¢ szczegolnie do obrazowania niewielkich narzadéw,

jak serce lub mozg.

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

podwyzsza czuto$¢ kamery, ale kosztem wprowadzania rozmycia obrazu.

Krysztal scyntylatora

Typowe krysztaty wykorzystywane w gamma kamerach maja posta¢ dyskoéw o $rednicy 40 —
50 cm. Zaréwno $rednica, jak i1 grubo$¢ krysztalu wplywaja na charakterystyke gamma
kamery. Srednica krysztalu determinuje w zasadzie pole widzenia kamery. Pole to jest
nastgpnie modyfikowane przez kolimatory 1 odleglo$¢ kamery od zrodta, natomiast grubos¢
krysztalu ma wptyw na czulo$¢ kamery i rozmycie obrazu. Im grubszy krysztat, tym czutos¢
kamery jest wigksza, ale tez i rozmycie obrazu wigksze. Rozsadny kompromis pomigdzy tymi
efektami zapewniaja krysztaly o typowych grubosciach pomigdzy 6 a 13 mm. Krysztaly
o malych grubo$ciach uzywane sa szczegOlnie do pracy =z =zakresu kardiologii.
W standardowych gamma kamerach korzysta si¢ ze $rednic 40 cm. Duze $rednice potrzebne
sa nam do obrazowania duzych narzadéw, np. pluc. W niektorych kamerach, dla

powigkszenia pola obrazu uzywa si¢ takze krysztatow o powierzchniach kwadratowych.
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Matryca fotopowielaczy

Fotopowielacze ulozone sa zazwyczaj w matrycy heksagonalnej, a zapehlienie przez nie
catkowitej powierzchni zalezy od $rednicy tej powierzchni i $rednic fotopowielaczy. Mozna
pokazaé, ze jednorodne wypehienie powierzchni kota da si¢ wykona¢ tylko przy uzyciu 7,
19, 37, 61, 91 itd. fotopowielaczy. W trakcie rozwoju powigkszaly si¢ zardOwno rozmiar

matryc, jak i liczba fotopowielaczy.

Ponizszy rys. 8.7 ilustruje sposob tworzenia impulsu pokazujacego miejsce oddziatywania
fotonu. Ze wskazanego na rysunku miejsca zaabsorbowania fotonu §wiatlo bedzie rozchodzito
si¢ w krysztale i dotrze $wiattowodem do kilku fotopowielaczy. Intensywno$¢ $wiecenia
docierajacego do kolejnych fotopowielaczy bgdzie r6zna w zalezno$ci od odlegtosci punktu
Swiecenia od fotopowielacza. Na rysunku, fotopowielacz B jest najblizszy punktowi
Swiecenia 1 zarejestruje on najsilniejszy impuls. Fotopowielacz C otrzyma mniej $wiatta
1jego impuls bedzie stabszy, a impuls z fotopowielacza A bedzie najstabszy. Wzgledne
nat¢zenia impulséw z fotopowielaczy, zalezne od kata brytowego, w ktérym widziany jest
fotopowielacz z punktu $wiecenia, beda wigc nam charakteryzowaly potozenie miejsca

scyntylacji.

A B C <4— Fotopowielacze

Swiattowod

j——2 4

Y ¢ Scyntylator

Rys. 8.7 Schemat wytwarzania sygnalow ze scyntylatora w gamma kamerze
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Odpowiedni uktad elektroniczny zbierajacy wszystkie impulsy formuje dwa impulsy, ktorych
amplitudy informuja o potozeniu (X,Y) miejsca swiecenia. Ten sam uktad zbiera impulsy ze
wszystkich fotopowielaczy w jeden impuls (tzw. impuls Z), ktorego amplituda informuje
o energii promieniowania. Oczywiscie wysoko$¢ impulsu Z nie powinna zaleze¢ od potozenia
punktu §wiecenia w krysztale. Dlatego tez wazna cz¢$cia uktadu elekytronicznego jest obwod
pozycjonujacy, ktorego zadaniem jest wazenie (przy wykorzystaniu dzielnika napigcia)
wzajemnych relacji migdzy sygnalami wychodzacymi z réznych fotopowielaczy.
Najprostszym dzielnikiem napigcia jest rodzaj typowej zwojnicy szkolnej, ktorej suwak
wyznacza réznic¢ potencjatow pomigdzy obydwoma koncami zwojnicy. W istocie rzeczy,
kazdy przedwzmacniacz jest polaczony z czterema stykami, ktore oznaczamy X', X, Y i Y~
Wysoko$¢ impulsu pradowego dochodzacego do kazdego z tych czterech stykow zalezy od
bliskosci odpowiedniego fotopowielacza do tego styku. Np. przy polaczeniu pigciu
fotopowielaczy ze stykiem X', napiecie z najblizszego mu fotopowielacza jest zbierane
w catosci, z nastgpnego zbiera si¢ tylko 75% jego sygnatu, z nastgpnego 50%, z kolejnego
25%, a sygnal z ostatniego, piatego fotopowielacza jest ignorowany. Odejmujac sume
sygnatéow X (po zwazeniu ich jak wyzej) od sumy zwazonych sygnatéw X otrzymujemy
sygnat X, ktory pomnozony przez potowe szeroko$ci matrycy fotopowielaczy daje odleglosé

do styku X". Podobnie postepuje si¢ z sygnatami typu Y.

W etapie koncowym nastgpuje odwzorowanie obrazu zZrddla na ekranie komputera (lampy

katodowej).

Przestrzenna zdolnosé rozdzielcza gamma kamery jest ztozona funkcja grubosci krysztatu,
liczby, typu 1 ksztaltu fotopowielaczy oraz grubosci $wiattowodu (jesli uzywany).
Zmniejszenie grubosci krysztatu scyntylatora polepsza zdolno$¢ rozdzielcza, ale kosztem

zmniejszenia czuto$ci kamery.

W nowoczesnych kamerach mozemy wybra¢ do jednoczesnej rejestracji dwie lub trzy energie
promieniowania gamma. Oznacza to wykorzystanie dwoch lub trzech jednokanalowych
analizatoréw amplitudy. Ma to t¢ zaletg, ze mozemy obrazowac rozktad radionuklidow, ktére
emituja kwanty gamma o dwoch lub wigcej energiach, a ponadto pozwala na odrzucenie

przyczynku od promieniowania rozproszonego.
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Uktad elektroniczny kamery pozwala na prowadzenie obserwacji badz przy ustalonym czasie
pomiaru, badz przy ustalonej catkowitej liczbie zliczen. Mozna tez zatrzymywac pomiar
1 wykona¢ obrazowania w wybranych wcze$niej interwalach czasowych lub wartosciach
nat¢zen. Mozna tez sterowa¢ pomiarem i zatrzymac go, gdy gesto$¢ informacji w danym

wybranym polu obrazu osiagnie potrzebna nam wielkos¢.

8.2 Istotne informacje dla kamery scyntylacyjnej albo podsumowanie 1:

1. Na jako$¢ danych zbieranych in vivo wplywa kolimacja, pochtanianie i rozpraszanie
komptonowskie. Kamera musi by¢ ustawiona zawsze w taki sposob, aby zbierala jak
najwigcej szczegdtowych informacji o rozkladzie natgzenia promieniowania wychodzacego z
konkretnego obszaru.

2. W powyzszym kontekscie kolimacja jest niezbedna, aby wykluczy¢ detekcje
promieniowania spoza pola naszego zainteresowania. Pole to zwigzane jest ze zdolnoscia
rozdzielcza 1 czuto$cia kolimatora. Kolimatory wykonuje si¢ zasadniczo z otowiu — materiatu
taniego i1 stanowiacego dobra ostong przed promieniowaniem W zaleznosci od grubos$ci septy
kolimatory stuza obrazowaniu foton6w nisko lub wysokoenergetycznych.

3. Efekt rozpraszania Comptona, ktore powoduje wchodzenie do kolimatora
promieniowania spoza pola naszego zainteresowania, mozna stara¢ si¢ cz¢sciowo zredukowac
przez wilasciwe dobranie okna amplitudowego zbieranego sygnalu lub jednoczesne
wykorzystanie dwoch lub trzech jednokanatowych analizatorow amplitudy i odejmowanie
efektu w oknie gtownym.

4.  Pochlanianie promieniowania w tkance powyzej zrdodla jest gtbwnym zrédlem biedu w

kwantyfikowaniu aktywnosci, ale efekt ten daje si¢ ocenic.

8.3 Obraz calkowy na filmie rentgenowskim

Przelatujaca na ekranie lampy katodowej plamka nie stanowi jeszcze obrazu. Ten jest
tworzony przez catkowanie informacji, punkt po punkcie, w pamigci komputera i na filmie
rentgenowskim. W niniejszym paragrafie, pomimo pewnej ahistoryczno$ci rejestracji
rentgenowskiej, chcemy poda¢ kilka informacji na ten temat, gdyz technika zachowywania

obrazu na kliszach rentgenowskich jest popularna takze w innych gatg¢ziach medycyny.
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Zaczernienie filmu jest mierzone jako$ciowo przez parametr znany jako gestos¢ optyczna.
Z definicji jest to logarytm dziesigtny stosunku natg¢zenia padajacego na film $wiatla do
natezenia przechodzacego przez ten film. Oznacza to, ze film o ggstosci optycznej 2 bedzie
transmitowat zaledwie 1% padajacego promieniowania. Ggsto$¢ zero oznacza natomiast
stuprocentowa przezroczystos¢. Obszary te beda wiec si¢ nam jawily odpowiednio jako
czarne 1 biate. Dla typowego filmu rentgenowskiego zalezno$c ggstosci optycznej od
ekspozycji pokazuje rys. 8.8. Krzywa ciagla pokazuje film wysokokontrastowy, podczas gdy
krzywa przerywana charakteryzuje film o matym kontrascie. Jak wynika z rysunku, duza

warto$¢ kontrastu oznacza zmniejszona mozliwos¢ obejrzenia zakresu ekspozycji.
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Rys. 8.8 Typowe krzywe wzglednej czulosci filmu rentgenowskiego od natezenia
promieniowania. Skala pionowa pokazuje gestoS¢ optycznag od sytuacji obrazu
zamglonego ze wzgledu na zby slaba ekspozycj¢ do obrazu zaczernionego, a wigc

nieuzytecznego.

W zasadzie gesto$¢ zalezna od ekspozycji bedzie widoczna tylko w obszarze pomigdzy

punktami A i B zaznaczonymi na rysunku. W praktyce chcemy tak dobra¢ film, aby obszar
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ten znalazl si¢ w najbardziej interesujacym nas zakresie zliczen. Dlatego tez obszar
maksymalnego natgzenia (tzw. punkt gorqcy) powinien odpowiada¢ punktowi B, zerowe za$
zliczenia — punktowi A. Dla poszczeg6lnych pacjentow warto§¢ maksymalnego natgzenia jest
rézna, gdyz zalezy od dawki, rozktadu radiofarmaceutyku w badanym narzadzie, od rozmiaru
i ksztattu tego narzadu itp. Dlatego tez przyjecie w badaniach statych zliczen, a nie czasu
ekspozycji moze by¢ korzystne. Wtasciwe naswietlenie filmu jest odwrotnie proporcjonalne

do zbieranej liczby zliczen.

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

bezposrednio w pamigci komputera.

8.4 Istotne informacje albo podsumowanie 2:

a. Kamera scyntylacyjna pozwala na obrazowanie rozktadu radionuklidu w dobrym
tempie okoto 20 impulséw na sekundg. Kamery wyposazane sa w jedna, dwie lub trzy
glowice, o czym powiemy wigcej w nastgpnym rozdziale.

b. Kamera ztozona jest z kiliu podstawowych elementow: ramienia obrotowego, na
ktérym umieszczone sa glowice. Kazda z nich sklada si¢ z kolimatora, krysztalu
scyntylatora Nal(T1), banku fotopowielaczy i stowarzyszonej z nimi elektroniki, ktorej
sygnaly sa wysylane do ukladu wyswietlajacego obraz. Ten ostatni uklad moze
sktada¢ si¢ z oscyloskopu (lampy katodowej) oraz aparatu fotograficznego, jednak
czesciej teraz jest to po prostu ekran i pamig¢ komputera. Na wyjsciu z zespotu
fotopowielaczy rejestrujemy trzy impulsy: X, Y i Z, z ktoérych pierwsze dwa daja
polozenie scyntylacji, trzeci zas, wykorzystywany dla fotopiku, jest proporcjonalny do
energii kwantu y. Sygnaty potozeniowe powoduja odchylenie plamki na oscyloskopie
proporcjonalnie do odlegtosci miejsca scyntylacji od zrédta.

c. Kolimator jest istotna sktadowa kamery. W uzyciu jest pig¢ typow kolimatorow:
z kanalami réwnoleglymi lub biegnacymi ukos$nie (kolimatory zbiezne i rozbiezne),
kolimator z nachylonymi szczelinami oraz kolimator typu pin-hole. Najczgsciej

uzywany jest kolimator prosty z kanatami rownoleglymi.
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d. Rozmiar krysztatu scyntylatora zalezy od przeznaczenia kamery. Dla badan czynnosci

serca wystarczaja kamery o matych polach widzenia (25 cm), dla badan catego ciata

musza by¢ one wigksze. Grubo$¢ krysztatu wynosi na ogoét ok. 13 mm. Do badan

czynnoS$ci serca uzywa si¢ cienszych krysztatow. Grubos$¢ krysztatu jest odwrotnie

proporcjonalna do wewngetrznej zdolnos$ci rozdzielczej kamery scyntylacyjne;.

8.5 Obrazowanie przy pomocy gamma kamery

Otrzymaniu obrazu z kamery scyntylacyjnej towarzysza nastgpujace kroki:

(98]

e A

wybor badanego narzadu, radiofarmaceutyka i dawki dostarczanej pacjentowi.
Poza przypadkami konieczno$ci przeprowadzenia badan dynamicznych, z reguty
radiofarmaceutyk podaje si¢ z dala od kamery, a badanie rozpoczyna si¢ po
czasie niezbednym dla wchlonigcia radiofarmaceutyka do narzadu, ktéry chce si¢
zbada¢. W Dbadaniach dynamicznych radiofarmaceutyk mozna podaé
bezposrednio po potozeniu pacjenta pod kamera.

wybor parametrow analizatora amplitudy (prog dyskryminacji i szeroko$¢ okna)
wybor wlhasciwego kolimatora, dobranego do energii promieniowania
1 potrzebnej zdolnos$ci rozdzielczej

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

wybor wlasciwej jasno$ci S$wiecenia lampy katodowej

utozenie pacjenta na stole pod kamera

rozpoczecie 1 zakonczenie ekspozycji

wywolanie filmu w trakcie lub po zakonczeniu badan (jesli na jednym filmie

rejestrujemy kilka obrazow)

8.5.1. Otrzymywanie obrazow w postaci cyfrowej

W dzisiejszym obrazowaniu nagminnie korzystamy z zapisu cyfrowego, tj. takiego, ktory

przestrzen obrazu dzieli na kwadraciki (pixele), do ktorych przypisujemy zbierane w nich

natezenie promieniowania. Aby otrzymaé obrazy w postaci cyfrowej, sygnaty analogowe
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musza zosta¢ przetworzone na binarng forme¢ cyfrowa. Czynnos$¢ t¢ wykonuje przetwornik
ADC (analog-to-digital). Dana wielkos¢ sygnatu dzieli si¢ na 2" cze$ci, gdzie N oznacza
liczbe bitow. Tak wiec przetwornik 3-bitowy bedzie dzielit sygnat na 2° = 8 réwnych czesci.
Im liczba N jest wigksza, tym obraz jest doktadniejszy, jednak czas przetwarzania dtuzszy,
wigc zawsze musimy i§¢ na jaki§ kompromis. W gamma kamerach korzystamy z reguty
z przetwornikow 7 lub 8-bitowych, co oznacza, ze interesujacy nas obszar badan (X,Y) jest
podzielony na 27 x 27 =128 x 128 lub 2%x 2* =256 x 256 pixeli. Dla scyntylatora o $rednicy
28 cm oznacza to ograniczenie przestrzennej zdolno$ci rozdzielczej do ok. 2 mm.
W ogdlnosci, decydujac sig na wybdr liczby pixeli decydujemy si¢ na wybor najmniejszej

odlegtosci migdzy szczegdtami rozrdznialnymi na obrazie.

Obrazowanie moze by¢ zaréwno statyczne, jak dynamiczne. W pierwszym wypadku
wykonuje si¢ zdjgcia r6znych fragmentow ciala, ogladanych pod r6znym katem. Na przyktad,
podczas badania kos¢ca wykonuje si¢ standardowo 12 zdjeé: glowy z trzech stron, ramiona
lewe 1 prawe, klatka piersiowa z przodu i z tytu itd., lub tez zdejmuje si¢ obraz przesuwajac
w sposoOb ciagly rami¢ kamery wzdhuz pacjenta. Watrobg i §ledziong fotografujemy na ogot
pod szescioma katami obserwacji, tarczycg pod trzema lub czterem katami itp. Tutaj cyfrowe
przetwarzanie obrazu nie jest konieczne — jest ono raczej wygodna forma archiwizacji

wynikow.

Obrazowanie dynamiczne jest waznym badaniem wtedy, gdy rozktad radionuklidu
w organizmie szybko si¢ zmienia, a wlasnie te zmiany (np. przeptyw radiofarmaceutyka przez
nerki) stanowia przedmiot naszego zainteresowania. W tego typu badaniu wykonujemy serig
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 wigcej. Do
specyficznych zastosowan cyfrowej techniki zbierania obrazéw nalezy obrazowanie
bramkowane, znane pod skrotem MUGA (multiple gated acquisition) — technika potrzebna
do zbierania obrazéw z narzadéw poruszajacych sig, jak serce. W tym wypadku chodzi o
otrzymywanie serii obrazow (ramek — frames) odpowiadajacych kolejnym fazom ruchu, patrz
rys. 8.9. Np. typowy okres bicia serca ls dzielony jest w taki sposéb, aby w rownych
odstepach czasu otrzymac¢ 8,16 lub 32 obrazy. Dla najczgstszego wyborul6 obrazéw oznacza
to, ze przedziat czasowy, w ktérym zbieramy dane to 62,5 ms. Poczatkowy sygnat otwarcia
pierwszej bramki czasowej powstaje, gdy w elektrokardiogramie otrzymamy

charakterystyczny pik tzw. fali R. Po 62,5 ms zaczyna si¢ zbieranie danych w drugiej ramce
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itd. Przy nastgpnym piku R uktad znéw zaczyna zbiera¢ dane poczawszy od pierwszej ramki.
Poniewaz uderzenia serca nast¢puja w czasach nieco réznych (na ogdt mniejszych) od 1 s,

szeroko$¢ czasowa odpowiadajaca ramce jest odpowiednio mniejsza, na ogét 30-70 ms.

Liczba zliczen rejestrowana w badaniach serca w czasie tych przyktadowych 62,5 ms jest
z reguly niezbyt wielka nawet przy podaniu dawki 20 mCi *™Tc. Dlatego tez nalezy zebra¢
wyniki z wielu uderzen serca, tak, aby w kazdej fazie ruchu serca zebra¢ nat¢zenie rzedu
200 000 — 1 000 000. Jak wida¢, istotnym zatozeniem w tych badaniach jest stato$¢ odstepow
czasowych pomigdzy impulsami R. W istocie rzeczy sa one stale w granicach ok. 10%.
Zebrane obrazy (kadry) mozna nastgpnie oglada¢ jeden po drugim lub jak na filmie. Mozna je
dodawa¢, odejmowac, dzieli¢ przez siebie — w zaleznosci od potrzeb. Mozna takze zakresli¢
sobie obszar szczegdlnie interesujacy i zobaczy¢ jak w tym obszarze zmienia si¢ natezenie w
funkcji czasu, co np. w wypadku serca moze pokaza¢ rdéznice objgtosci komory podczas

skurczu 1 rozkurczu.

Re—— 1sor1000ms ————— ™R

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

obrazowanie (poszczegolne kadry) — technika MUGA
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8.6 Kontrola jakosci kamery scyntylacyjnej

Oproécz przestrzennej zdolnosci rozdzielczej i czulo$ci, waznymi parametrami kamery
scyntylacyjnej sa jednorodno$¢ i szybko$¢ zbierania danych. Omoéwimy teraz sposoby
ilosSciowej oceny tych parametrow. Pominiemy tu kwestie szybkos$ci zbierania danych,
wiazace si¢ z problemem czasu martwego 1 wlasciwego wyboru progu dyskryminacji oraz

okna amplitudowego, o ktorym juz mowiliSmy.

Przestrzenna zdolnosé rozdzielcza jest scharakteryzowana szerokoscia potdéwkowa w potowie
wysokosci (FWHM) funkcji punktowego rozmycia (point-spread function) oraz tzw. funkcja
modulacji. FWHM funkcji punktowego rozmycia moéwi nam, ile milimetréw (lub
centymetrow) zajmie obraz punktu, przy czym przestrzenny rozktad nat¢zenia wokodt niego
jest krzywa dzwonowa (z dobrym przyblizeniem - gaussowska). Parametr rozmycia dla
obiektéw o roznym kontrascie moze by¢ roézny, majac wigc dwie kamery o takim samym

stopniu rozmycia, w konkretnym badaniu jedna moze by¢ bardziej przydatna niz druga.
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Funkcja modulacji MTF (modulation transfer function) daje stosunkowo najpelniejsza
charakterystyke przestrzennej zdolnosci rozdzielczej. Jej definicj¢ przedstawilismy z lewe;j
strony rys. 8.10. Istotna sprawa dla zrozumienia istoty tej funkcji jest stwierdzenie, ze kazdy
rozklad przestrzenny mozna przedstawi¢ jako wynik nalozenia si¢ na siebie sygnalow
o okreslonym okresie przestrzennym. Otrzymanie tych sygnatow i ich wzajemnej relacji
natezenieowej stanowi istot¢ analizy fourierowskiej obrazow. Wykonujac taka analize

zaktadamy po cichu, ze nasz uktad detekcyjny jest liniowy, co nie zawsze jest prawda.

Chociaz charakterystyka przestrzennej zdolno$ci rozdzielczej przy pomocy funkcji modulacji
jest peliejsza, jej sens nie zawsze jest czytelny, wlasnie dlatgo, ze postuguje si¢ ona
transformata fourierowska. Obserwacja wplywu poszczegolnych sygnaldw na koncowy obraz

daje pelng informacjg o jako$ci obrazu kamery.

Modulacje M sygnalu o czgstosSci przestrzennej v definiujemy jako stosunek amplitudy
sygnatu wyjsciowego z kamery do sygnatu wejsciowego - doprecyzowuje to wzor (8.4). MTF
jest wigc niczym innym niz funkcja M(v). M = 1 dla danej czg¢stosci oznacza brak degradacji
tej sktadowej obrazu, M = 0 oznacza maksymalna degradacje. W gornej prawej czgsci rys.
8.10 pokazane sa trzy uklady obrazujace: niewatpliwie uktad A jest najlepszy z nich
wszystkich, gdyz ma warto§ci MTF wigksze w calym obszarze czgstosci. Natomiast wybor
pomigdzy uktadem B i C jest juz trudniejszy, gdyz musi zaleze¢ od rodzaju obiektu, ktory
chcemy obserwowaé. Ideatem jest uktad, ktéory przenosi dobrze sygnaly o niskich
10 wysokich czestosciach. W medycynie nuklearnej dla zobrazowania ostrych brzegow
1 drobnych szczegdéldw na obrazie potrzeba mie¢ dobre przenoszenie wysokich czgstosci.
Latwo zobaczy¢, ze uktad B wlasnie wycina efektywnie wysokie czgstosci. Nie zawsze jest to
jednak cecha niepozadana: jak mowiliSmy, decyzja zalezy od celu, a wigc wyboru jakosci

obrazu, jaki sobie postawilismy.

Bezposredni pomiar MTF nie jest latwy i dokonujemy go mierzac rozmycia réznych linii,

0 czym powiemy dale;j.
W wypadku kamery scyntylacyjnej zdolno$¢ rozdzielcza jest uwarunkowana dziataniem

krysztatu scyntylatora oraz kolimatora. Jesli przestrzenne rozmycia (FWHM) zwiazane

z kazdym z tych czynnikdéw oznaczy¢ jako R, i Ry, to catkowita zdolno$¢ rozdzielcza bedzie
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R=,R’+R? (8.1)

MTF=MTF,-MTF, (8.2)

Gdyby takich sktadowych byto wigcej, wowczas ich skladanie odbywato by si¢ wedlug

podobnego schematu.

Na czulos¢ kamery, a wigc na zdolno$¢ ukladu obrazujacego do wykorzystania jak
najwigkszej liczby fotonéw emitowanych z badanego obiektu w jednostce czasu, sktadaja si¢

trzy czynniki: czulo$¢ punktowa, czutos$¢ liniowa i czuto$¢ planarna.

Czulos¢ punktowa S, zdefiniowana jest jako utamek fotonow rejestrowanych w jednostce
czasu ze zrodila punktowego. W kamerze scyntylacyjnej wielkos¢ S, jest w zasadzie stata

w polu widzenia kolimatora.

Czulosé liniowa S, zdefiniowana jest jako ulamek fotonow rejestrowanych w jednostce czasu
na jednostke dlugosci nieskonczenie dlugiego zrdédla liniowego o jednorodnej aktywnosci.
Mierzony rozktad bedzie charakteryzowatl si¢ pewnym rozmyciem przestrzennym.
Nazywamy go funkcja rozmycia liniowego LSF (ang. line-spread function). Funkcji tej

uzywamy do obliczenia funkcji modulacji:

TLSF(X)COS(znVX)dX
MTE(v) ==

(8.3)

+00

j LSF(x)dx

Czulosé planarna S, zdefiniowana jest jako utamek fotondéw rejestrowanych w jednostce
czasu na jednostkg powierzchni o jednorodnej aktywnosci. Parametr ten jest czgsto uzywany
dla porownania jakosci dwoch kamer, a jego najwigksza zaleta jest tatwos$¢ pomiaru tego
parametru. Jesli plaszczyzna zrédla jest wigksza niz pole widzenia kolimatora dla danej

odlegtosci, to czuto$¢ planarna nie zmienia si¢ z odleglo$cia ptaszczyzny od kolimatora.
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8.7 Czynniki wplywajace na przestrzenng zdolno$¢ rozdzielczg i czulos¢

ukladu obrazujacego

W dyskusji istotnych parametrow bedziemy zaktadali nieprzenikalno$¢ septy oraz brak
rozproszen fotondw w kolimatorze. Na zdefiniowana wyzej zdolno$¢ rozdzielcza R, kamery
scyntylacyjnej ma wptyw grubo§¢ krysztalu Nal(Tl) oraz energia fotondw. Ze wzrostem

energii ta zdolno$¢ rozdzielcza polepsza sig.

Sktadowa R, zalezy z kolei od parametrow kolimatora, jak jego dtugo$¢ L czy Srednica
otworéow d. Jesli odleglos¢ zrédta od plaszczyzny wejsciowej kolimatora (zaktadamy
kolimator o rownoleglych otworach) wynosi F, a grubos$¢ krysztatu scyntylatora wynosi 2¢

(patrz rys. 8.11), to w przyblizeniu

- d(L+F+c¢)

R, L (8.4)
Krysztal scyntylatora
# 2¢
A
IA
v
A
d S F
\4

Plaszczyzna zrodla

Rys. 8.11 Rysunek pomocniczy do obliczenia wkladu kolimatora do przestrzenne;j

zdolnoSci rozdzielczej gamma kamery
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Czulosé planarna zalezy od d i L, Srednicy krysztatu D, wydajnosci g, oraz grubosci septy s:

nd* 3D?

S, = . ‘€
AT 64l 4d+s): P

(8.5)

Jak wida¢, czulo$¢ planarna mozemy zwigkszy¢ albo przez zwigkszenie szerokosci d albo
skrocenie dtugosci L, odwrotnie niz w wypadku poprawiania R,. Dla optymalnego kolimatora
Sa zmienia si¢ proporcjonalnie do R,%, a wiec dwukrotne polepszenie przestrzennej zdolnosci
rozdzielczej (tj. dwukrotne zmniejszenie wartosci R;) skutkuje czterokrotnym pogorszeniem
czutosci planarnej. Czutos$¢ t¢ znakomicie polepsza wigksza wartos¢ srednicy D krysztatu
scyntylatora, ten zysk jednak odczuje si¢ tylko w obrazowaniu odpowiednio duzych
narzadow. Zwigkszenie grubosci krysztalu zwigkszy z kolei wartos¢ g, ale to z kolei

spowoduje pogorszenie zdolno$ci rozdzielczej R;.

W wypadku wysokoenergetycznego promieniowania v, kiedy to energia E, jest wigksza od ok.
150 keV, z reguly septa troche przepuszcza promieniowanie, co skutkuje pogorszeniem
przestrzennej zdolnos$ci rozdzielczej. Zmienia si¢ ona takze z odlegloscia zrédta od
plaszczyzny wejsciowej kolimatora. Najlepsza zdolno$¢ rozdzielcza uzyskuje si¢ wtasnie na

tej plaszczyznie wejsSciowe;.

Jednorodnosé obrazowania jest rGwniez bardzo wazna cecha kamery. Cecha ta nie zalezy od
przestrzennej zdolno$ci rozdzielczej, gdyz odzwieciedla ona zdolno§¢ kamery do
zreprodukowania przestrzennie jednorodnego rozktadu aktywnosci, a wigc rozkladu bez
zadnych zmian przestrzennych. W zasadzie wszystkie kamery wykazuja niejednorodnosci
rozktadow mierzonych natgzen, siggajace czasem 10%. Takie nieskorygowane obrazy
pokazuja miejsca ,,gorace”, o zwigkszonej wartosci natg¢zenia, jak i ,,zimne”, w ktorych
natezenie jest nizsze niz by¢ powinno. Moze to by¢ wynikiem np. niejednorodnos$ci grubosci
krysztatu scyntylatora, czy transmisji promieniowania przez kolimator, jednak dominujacy
przyczynek wnosi tu elektronika: rozne reakcje fotopowielaczy i rdzne transmisje Swiatta w
zalezno$ci od miejsca powstania scyntylacji w krysztale. Te zréznicowane reakcje prowadza
do przesunigcia punktu rejestracji fotonu. I tak obraz liniowego zrodta promieniotwdrczego
jawi si¢ jako tuk. Z tego wzgledu kamer¢ nalezy wiasciwie ,,zestroi¢”, co oznacza

skorygowanie parametrow pracy poszczegélnych fotopowielaczy. Ze wzgledu na mozliwy
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dryf w zwiazku z fluktuacjami napigcia zasilajacego, jednorodno$¢ odpowiedzi uktadu nalezy

rutynowo sprawdzac.

Szczegolnym typem niejednorodnosci kamery jest efekt ,,edge packing” objawiajacy sig
powstawaniem jasnego pierscienia wokot krawedzi obrazu. Efekt ten zwiazany jest
z wewnetrznymi odbiciami $§wiatta od krawedzi krysztalu 1 umieszczeniem fotopowielaczy
tylko z jednej strony krysztalu. Obszar tego pierScienia nie jest oczywiscie uzywany
w praktyce medycyny nuklearnej i jest z reguly przeslaniany przez odpowiedni pier§cien
olowiany umieszczany przed kolimatorem. Inaczej mowiac, uzyteczne pole widzenia jest
zawsze nieco mniejsze niz rozmiar krysztalu. We wspoéiczesnych kamerach wprowadza sie
takze automatyczna poprawke¢ na ten efekt. Macierz poprawek jest bardzo starannie
wyznaczana przez pomiary nieliniowosci uktadu, a jednorodno$¢ w uzytecznym polu sigga
2% lub nawet mniej. Mamy tez automatyczne systemy strojenia, co pozwala nam na
zmniejszenie czgstotliwosci sprawdzania parametréw kamery. Niemniej jednak takie
sprawdzenia nalezy wykonywa¢ raz na miesiac lub kwartat. Podobnie nalezy sprawdzac

jednorodnos$¢ transmisji kolimatorow.

Na koniec warto tez wspomnie¢, ze typowy czas martwy w kamerach scyntylacyjnych moze
dochodzi¢ do 10-15 us, w zwiazku z czym trzeba zachowac¢ ostroznos¢ w sytuacjach duzych
natezen promieniowania, przy ktorych moga wystapi¢ efekty nakladania si¢ impulsow
(efektywnie zwigkszona amplituda, a wigc i1 zarejestrowanie wigkszej energii niz rzeczywista)

1 zafalszowania informacji w obrazie.

8.8 Wykrywalnos¢ radiofarmaceutykow i kontrast obrazu

W medycynie nuklearnej kontrast w interesujacym nas obrazie narzadu tworzony jest dzigki
wprowadzeniu don radiofarmaceutyku, ktory selektywnie wchtania si¢ lub nie
w uszkodzonym narzadzie. Im wigkszy kontrast, tym tatwiej stwierdzi¢ obecno$¢
uszkodzenia. Z tego wzgledu radiofarmaceutyki dajace wigkszy kontrast sa tatwiej

wykrywane niz dajace kontrast stabszy.

Dla celoéw ilosciowych mozemy zdefiniowaé kontrast Co, jako
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Cyp=——, (8.6)

gdzie C, 1 Cy oznaczaja koncentracj¢ radiofarmaceutyka w tkankach odpowiednio
anormalnej i normalnej. Gdy Cy>0 mowimy o kontrascie dodatnim. Np. radiofarmaceutyki
uzywane w badaniach mézgu daja 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 radiokoloidow. Oczywiscie

radiofarmaceutyki dajace kontrast dodatni sa potencjalnie tatwiej wykrywane.

3
3.0 x 10" photons 'T.Sx105 photons

1.2x l()4 photons

{ 9.3 x 10* photons 2.8 x 10" photons

Rys. 8.12 Widoczno$¢ szczegotow obrazu jest zalezna od aktywnosci Zrodla (tu — liczby

fotonow) nawet przy bardzo dobrej przestrzennej zdolnosci rozdzielczej kamery
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MowiliSmy juz o trudno$ciach zwiazanych z polepszaniem przestrzennej zdolnosci
rozdzielczej, za ktéra ptacimy zmniejszonym natgzeniem i1 zwigkszona dawka obciazajaca
pacjenta. Dla jako$ci obrazowania nie bez znaczenia jest takze calkowite natgzenie
rejestrowane w danych partiach obrazu. Oznacza to konieczno$¢ posiadania urzadzenia
o odpowiedniej czutosci.  Ta, niestety, jest odwrotnie proporcjonalna do kwadratu

przestrzennej zdolnos$ci rozdzielcze;.

Wysoka warto$¢ kontrastu i dobra przestrzenna zdolno$¢ rozdzielcza nie wystarczaja do
dobrej percepcji obrazu. Ta zalezy tez od catkowitej liczby fotondw, tj. $wiatta pozwalajacego
nam na obejrzenie przedmiotu. Duzy przedmiot w ciemnym pokoju nie bgdzie widoczny.
Podobnie 1 tu: duze natezenie jest nam niezbgdne. Pozwala ono takze na zredukowanie
szumOw statystycznych obrazu: przy matych natgzeniach widzialno§¢ przedmiotu jest
uwarunkowana szumami, tj. wartosciami pierwiastka z liczby zliczen, przy duzych

nat¢zeniach — przestrzenna zdolnos$cia rozdzielcza.

W medycynie nuklearnej szum statystyczny w obrazie zwiazany jest z gestosciq informacji,
zdefiniowana jako liczba fotonéw rejestrowana na kazdy cm” badanego obicktu. Wplyw
szumu mozna redukowac zatem zwigkszajac gesto$¢ informacji (rys. 8.12). W praktyce
wymagana gesto$¢ informacji, to okoto 1000 imp/cm”. W badaniach mozgu, ta gestos¢
wzrasta do okolo 300 000. Zwigkszanie tych liczb niewiele wnosi, gdyz wejdziemy
w ograniczenia zwigzane ze zdolno$cia rozdzielcza, sa to wigc wielkosci optymalne.
Oczywiscie, gdyby powstaty kamery z lepsza zdolnos$cia rozdzielcza, ale bez utraty czulosSci,

uzyteczna gesto$¢ informacji mogtaby si¢ natychmiast takze zwigkszyc¢.

Warto tez zauwazy¢, ze gamma kamera w zasadzie dokonuje catkowania liczby zliczen po
glebokosci narzadu. Prowadzi to niewatpliwie do obnizenia kontrastu i pogorszenia

wykrywalnosci uszkodzenia, co ilustruje rys. 8.13.

Za utrat¢ czesdci kontrastu odpowiedzialne jest rozpraszanie komptonowskie. W wypadku
detektorow Nal(Tl) staba energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza nie pozwala na calkowite
wyeliminowanie tego efektu. Z kolei, ze wzgledu na absorpcj¢ promieniowania, tatwiej jest
wykry¢ uszkodzenia na powierzchni organu niz w jego glebi. Dodatkowym utrudnieniem
zmniejszajacym kontrast obrazu moze by¢ ruch narzadu, w szczego6lnosci watroby, ptuca czy

serca, ktore moga przesuwaé si¢ w trakcie badania az o 2 cm. Odpowiedni program

26



komputerowy moze tu troch¢ pomdc. Na koncu nalezy uwzgledni¢ do§wiadczenie zawodowe

lekarza, ktore moze zasadniczo wptywac na oceng obrazu.

Rys.

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

Aktvwnosé —» 10 1

N 0 1l

Glebokosé

8.13 Utrata kontrastu zwigzana z glebokoscia polozenia uszkodzenia (np.

nowotworu). W pokazanym przykladzie uszkodzenie o kontrascie Cy=9 jest widoczne

przy kontrascie zaledwie 2,25 (przyjeliSmy, ze kazdy element objetosci wnosi taki sam

wklad)

Reasumujac:

1.

Wykrywalno$¢ uszkodzen jest ztozona funkcja kilku parametrow, ktore moga zaleze¢
od pacjenta, kamery i techniki obrazowania.

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

Przestrzenna zdolno$¢ rozdzielcza i1 czulo§¢ =zalezy od uzywanej kamery
scyntylacyjne;j.

Zaleznie od techniki zmienia si¢ liczba zliczen, a wigc 1 szum statystyczny. Dotyczy to

takze techniki samej wizualizacji (np. dobrania parametréw filmu rentgenowskiego).
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