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Sazetak

Nuklearna medicina (NM) je medicinska disciplina koja primarno ukljucuje klinicke
postupke u kojima se male koli¢ine spojeva obiljezenih radionuklidima unose u tijelo
pacijenta kako bi se potom slikovnim postupcima dobila dijagnosticki vrijedna infor-
macija o razli¢itim poremecajima i bolestima. U nuklearno medicinskim slikovnim
tehnikama glavni slikovni uredaj je gama kamera. Monte Carlo (MC) simulacije
imaju vaznu ulogu u slikovnoj nuklearnoj medicini jer za razliku od mjerenja njima
mozemo ispitati utjecaj nekih parametara na kvalitetu slike i kvantitativnu to¢nost,
koje je eksperimentalno nemoguce ili je veoma tesko provesti. Primjeri primjene MC
simulacija su optimizacija postupaka korekcije rasprSenog zracenja u jednofotonskoj
racunalnoj emisijskoj tomografiji i upotreba u oblikovanju studija kvantitativhog os-
likavanja za potrebe dozimetrije radionuklidne radioterapije. U ovom radu je MC
programski paket SIMIND upotrijebljen za proucavanje znacajki energijskih spektara
izvora triju radionuklida tehnecija i joda, *™Tc, 1311 i 23T koji se intenzivno rabe u
brojnim slikovnim postupcima i radionuklidnoj terapiji. Simulirani energijski spektri
izvora su usporedeni s mjerenima, zabiljezenim gama kamerom Symbia T (Siemens,
Njemacka) s dvije glave, sa i bez kolimatora. Mjerenja su provedena u Klinici za on-
kologiju i nuklearnu medicinu, KBC Sestre milosrdnice u Zagrebu. Osim usporedbe
opcenitih znacajki spektara dobivenih simulacijama, odredene su pune Sirine na pola
maksimuma (engl. full width at half maximum) najznacajnijih vrhova u spektrima uz
razliCite pretpostavke o obliku funkcije koja opisuje ovisnost Sirine vrha o energiji fo-
tona. U radu je pokazano dobro slaganje vrijednosti punih Sirina na pola maksimuma
vrhova u mjerenim i simuliranim intrinsi¢nim energijskim spektrima do priblizno 160
keV za teorijski i prilagodeni model energijskog razluc¢ivanja. Teorijski model pret-
postavlja najveéi doprinos vrijednosti FWHM vrha u statistickoj varijaciji amplitude
izlaznog signala detektorskog sustava zbog broja fotoelektrona oslobodenih s foto-
katode fotomultiplikatora dok predlozeni prilagodeni model rabi izmijenjenu neli-
nearnu funkciju ovisnosti FWHM o energiji ulaznog fotona. Na visim energijama
fotovrhova, prilagodeni se model pokazao toc¢nijim od teorijskog. Tocno poznavanje
FWHM fotovrhova u energijskim spektrima znacajno utjeCe na poznavanje to¢nog
sadrzaja energijskog prozora iz kojeg se stvaraju NM slike, te na provedbu algori-

tama korekcije rasprSenog zraCenja kojima se postize veca tocnost slikovnih metoda



posebice vazna za individualiziranu dozimetriju ciljane radionuklidne radioterapije.

Kljucne rijec¢i: nuklearna medicina, Monte Carlo simulacije, gama kamera, radionuk-

lid, energijsko razlucivanje



Monte Carlo simulations of gamma camera
scintillation detectors in determining the photon
energy spectrum of nuclear medical
radionuclides

Abstract

Nuclear medicine (NM) is a medical discipline that primarily involves clinical pro-
cedures in which a small amount of a compound, labelled with a radionuclide is
administered to the patient’s body to obtain diagnostic information about various
disorders and diseases. The main imaging device in nuclear medicine imaging tech-
niques is a gamma camera. Monte Carlo (MC) simulations play an important role in
nuclear medicine because, unlike measurements, simulations can test the influence
of certain parameters on the image quality and quantitative accuracy which is expe-
rimentally impossible or significantly limited. Examples of the use of MC simulations
are the optimization of correction schemes for scattered radiation in single photon
computed emission tomography and its use in the design of quantitative imaging stu-
dies for radionuclide radiotherapy dosimetry. In this thesis, the MC program package
SIMIND was used to study the characteristics of the energy spectra of three sources of
radionuclides ™ Tc, 13T and 23, which are intensively used in imaging procedures
and radionuclide therapy. The simulated energy spectra of the sources were compa-
red to the measured ones, obtained with the dual-headed Symbia T gamma camera
(Siemens, Germany), with and without a collimator. The measurements were carried
out at the Department of Oncology and Nuclear Medicine, KBC Sestre milosrdnice in
Zagreb. In addition to comparing the general features of the spectra obtained by si-
mulations, the full widths at half maximum of the most significant photopeaks in the
spectra were determined with different assumptions about the shape of the function
that describes the dependence of the peak width on photon energy. The investigation
shows a good agreement between the values of the full widths at half maximum of the
peaks in the measured and simulated intrinsic energy spectra, up to approximately
160 keV, for the theoretical and the fitted energy resolution model. The theoretical
model assumes the largest contribution to the FWHM from the statistical variation

of the output pulse amplitude of the detector system, originating from the number



of photoelectrons released from the photomultiplier photocathode, while the propo-
sed fitted model uses a modified nonlinear function of the FWHM dependence on
the energy of the incident photon. At higher photopeak energies, the fitted model
proved to be more accurate than the theoretical one. Accurate knowledge of the full
width at half maximum of the photopeaks in energy spectra significantly affects the
knowledge of the exact content of the energy window from which NM images are
formed, and the implementation of algorithms for scattered radiation correction that
provides superior accuracy in imaging methods, especially important for individuali-
zed dosimetry of targeted radionuclide radiotherapy.

Keywords: nuclear medicine, Monte Carlo simulations, gamma camera, radionuclide,

energy resolution
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1 Uvod

Slikovne tehnike u nuklearnoj medicini (NM) primarno ukljucuju klinicke postupke
u kojima se male koli¢ine spojeva obiljezenih radionuklidima (radiofarmaci) unose
u tijelo pacijenta (ispitanika) kako bi se potom slikovnim postupcima dobila, putem
slike raspodjele nakupljenog radiofarmaka u tijelu ispitanika, dijagnosticki vrijedna
informacija o razli¢itim bolestima i stanjima organskih sustava, organa i tkiva. Od
zracenja koje dobivamo radioaktivnim raspadom, jedino je gama zracenje dovoljno
prodorno da stigne iz izvora u tijelu ispitanika do detektora u slikovhom uredaju.
Planarne ili ravninske slike koje se dobivaju radionuklidnim oslikavanjem su dvodi-
menzijski (2D) prikaz trodimenzijske (3D) raspodjele radioaktivnosti u tijelu. Glavni
slikovni uredaji u konvencionalnoj nuklearnoj medicini su gama kamere. Obic¢no
ih dijelimo na ravninske (planarne) i tomografske. Ravninska gama kamera ima u
pravilu jedan detektor koji u nepromjenjivom polozaju snima neki dio tijela. Tomo-
grafskim tehnikama se moze dobiti puna 3D informacija o raspodjeli radiofarmaka u
organu ili tkivu; gama kamera zabiljezi projekcijske podatke, a matematickim pos-
tupkom rekonstrukcije dobivaju se slojevite slike presjeka raspodjele radiofarmaka
u tijelu. U danasnje vrijeme cesto se tomografska kamera kombinira s racunalnom
tomografijom (engl. computed tomography, CT) u tzv. hibridni slikovni uredaj, SPECT-
CT. U ciljanoj radionuklidnoj terapiji to¢nost apsorbirane doze ovisi o vise faktora po-
put veli¢ine tumora i organa, no vaznije o biokinetici radiofarmaka u tijelu. Procjena
biokinetickih podataka, iako nije ograni¢ena samo na navedeno, ukljucuje slikovni
modalitet i kombinaciju radionuklida i kolimatora gama kamere. NajceS¢e se rabi
procjena aktivnosti iz planarnih statickih slika, oslikavanja cijelog tijela (engl. whole
body (WB) imaging) ili jednofotonske emisijske racunalne tomografije (engl. single
photon emission computed tomography, SPECT). Kvantitativni SPECT, kojim se nastoji
dobiti informacija o aktivnosti u nekom volumenu je usprkos prednosti poboljSanog
kontrasta rekonstruiranih slika i to¢nije prostorne lokalizacije nakupljanja radiofar-
maka, ogranicen zbog duljine trajanja prikupljanja podataka i ogranicenog vidnog
polja koje moze voditi do potrebe za visestrukim oslikavanjem po dijelovima tijela.
U jednom od pristupa se sugerira uzastopno planarno i/ili WB oslikavanje za dobi-
vanje niza tocaka krivulja vremenske aktivnosti podrucja interesa u tkivu ili organu

koje se potom normira na podatke o aktivnosti dobivene SPECT oslikavanjem prove-



denim samo jednom tijekom trajanja uzastopnog planarnog/WB oslikavanja. Drugi
vazni ¢cimbenik je kombinacija radionuklida i kolimatora gama kamere. Oslikavanje s
kolimatorom za velike energije je uspostavljeno kao standardni postupak, no dvojbe
postoje oko toga da li za ?*] rabiti kolimator za srednje energije ili niske energije fo-
tona. Bolju kvantitativhu to¢nost pruza kolimator za srednje energije (engl. medium
energy, ME) obzirom da se njime djelomi¢no umanjuje u¢inak rasprsenja od kolima-
torskih septi i prolazak fotona kroz njih. Kolimatori za niske energije fotona velikog
razluc¢ivanja (engl. low energy high resolution, LEHR) mogu dati slike boljeg pros-
tornog razluc¢ivanja, no samo ako se primjene odgovarajuce korekcije za rasprSeno
zraCenje i atenuaciju.

Monte Carlo (MC) tehnike imaju znacajnu ulogu u slikovnoj nuklearnoj medicini i ra-
dionuklidnoj terapiji i tijekom vremena su postale metoda izbora za optimizaciju sli-
kovnih uredaja (kolimatora i detektora) i klinickih protokola, poboljsanje korekcijske
tehnike SPECT oslikavanja i pomo¢ su u razvoju i izvedbi o pacijentu specificne dozi-
metrije u radionuklidnoj terapiji. Za razliku od mjerenja, MC simulacijama mozemo
ispitati utjecaj nekih parametara na kvalitetu slike i kvantitativhu to¢nost sto je eks-
perimentalno nemoguce postici ili je teSko provedivo. U ovom radu je MC programski
paket SIMIND (ver. 7.0) upotrijebljen za proucavanje znacajki energijskih spektara
zabiljezenih scintilacijskim NaI(Tl) detektorom komercijalne gama kamere, triju ra-
dionuklida *™T¢, 13'] i 23], u razli¢itim izvorima i razmjeStajima. Ti se radionuk-
lidi intenzivno rabe u brojnim slikovnim i radioterapijskim NM postupcima. Simuli-
rani energijski spektri tockastih i sloZenijih izvora usporedeni su s mjerenima, zabi-
ljezenim gama kamerom s dvije glave, sa i bez kolimatora. Energijsko razlucivanje
gama kamere koje je simulirano, temeljilo se u poboljSanom pristupu, na modelu
koji je prilagoden mjerenim podacima dobivenim gama kamerom bez kolimatora. U
radu se isti¢e znacaj tocnog modeliranja energijskog razlucivanja i znacajki gama ka-
mere u dobivanju $to to¢nijih sadrzaja energijskih prozora koji sluze kako tvorbi NM
slika tako i izboru i oblikovanju korekcijskih algoritama rasprSenog zracenja kojima
se postize veca kvantitativna toc¢nost slikovnih metoda, posebice vazna za individu-

aliziranu dozimetriju ciljane radionuklidne radioterapije.



2 Teorijski uvod

2.1 Medudjelovanje fotona s materijom

Opcenito, postoje dvije kategorije zracenja: ionizirajuce i neionizirajuce. Ionizirajuce
zraCenje ima dovoljno energije da ionizira tvari i dijelimo ga na direktno (nabijene
Cestice, npr. elektroni) i indirektno (neutralne Cestice, npr. fotoni). U ovom poglavlju
baviti ¢emo se indirektno ioniziraju¢im zracenjem tj., promatrat ¢emo kako fotoni
medudjeluju s materijom. Medudjelovanja fotona prilikom prolaska kroz materijal
su: fotoelektri¢ni u¢inak, Comptonovo (nekoherentno) rasprsenje, Rayleighovo (ko-
herentno) rasprSenje, tvorba parova, tvorba tripleta i fotonuklearne reakcije.

Nakon medudjelovanja s materijalom foton se:

a) u potpunosti apsorbira (fotoelektricni efekt, tvorba parova, tvorba tripleta, foto-
nuklearne reakcije)

b) promijeni smjer gibanja i nema promjene u energiji (Rayleighovo rasprsenje) ili

gubi dio energije (Comptonovo rasprsenje).

2.1.1 Atenuacija fotonskog snopa

Jedan od najvaznijih parametara pri opisivanju prodornosti x-zracenja i gama zracenja
jest linearni koeficijent atenuacije pu. Definira se kao vjerojatnost po jedinici du-
ljine puta da ¢e foton medudjelovati s materijalom (apsorberom). Linearni koefi-
cijent atenuacije ovisi o energiji fotona hv i o atomskom broju Z apsorbera. Zbog
medudjelovanja fotonskog snopa s materijalom, njegov intenzitet I se smanjuje s
dubinom materijala x kroz koji fotonski snop prolazi. Brzina promjene intenziteta
snopa %}f) transmitiranog kroz apsorber debljine x jednaka je umnosku koeficijenta
atenuacije i intenziteta snopa.

dl(x)
dx

= —p,](:):) (2.1)

Negativni predznak indicira da se intenzitet smanjuje kako debljina apsorbera raste.

Ako integriramo gornju jednadzbu dobije se:

I(z) = I(0)e (2.2)



gdje je I(x) intenzitet snopa na dubini x, I(0) pocetni intenzitet snopa pri ulasku
u materijal i x4 linearni koeficijent atenuacije. Ova relacija vrijedi za uske monoener-
gijske snopove gdje se podrazumijeva da se rasprSeni fotoni viSe ne mogu vratiti u
pocetni snop. Potrebno je definirati jos tri velicine koje se koriste za karakterizaciju
fotonskih snopova:
a) HVL (engl. half value layer tj. x,/,) - jest debljina apsorbera koja atenuira pocetni

intenzitet snopa na 50%, I(x1/2) = 0.51(0)

2
HVL — n2 (2.3)
u

b) Srednji slobodni put (engl. mean free path (MFP) tj. T) - jest debljina apsorbera

koja atenuira fotonski snop na 1/e (gdje je e baza prirodnog logaritma)

MFP = 1 (2.4)
L

¢) TVL (engl. tenth value layer tj. x1,10) — jest debljina apsorbera koja atenuira foton-
ski snop na 10% pocetnog

TVL = [n10 (2.5)

1

Uz linearni koeficijent atenuacije razlikujemo i maseni koeficijent atenuacije 1,
atomski koeficijent atenuacije 1, i elektronski koeficijent atenuacije .. Mozemo ih
sve povezati jednadzbom:

= Pl = Ntg = ZN}Le (2.6)

gdje je p gustoca apsorbera, n je broj atoma N, po jedinici volumena V" apsorbera i
7 atomski broj apsorbera, a Zn je broj elektrona po jedinici volumena apsorbera. Kod
dozimetrije se Cesto koriste i koeficijent prijenosa energije 1, i koeficijent apsorpcije
energije 1., (u literaturi se oznacava i s y.,). Koeficijent prijenosa energije definira

se kao:

Etr

_ 2.
ur = pio 2.7)

Gdje je E,, srednja energija koju fotoni predaju nabijenim Cesticama u medudjelovanju



1(0)

I(x)=—u 1(0)x + 1(0)

71(0) %\ ! I(x) = I(0)e ¥
51(0) F Ni : -
- :\\ : Area = I(O)Ie“”‘dx=1(0)?
w5/(0) ! '
1 1 1 1 1 L N - 1 ! h . " ,
Xpn X Xino

Absorber thickness x (arbitrary units)

Slika 2.1: Graf prikazuje ovisnost intenziteta o debljini apsorbera x za monoenergijski
fotonski snop; prikazane su velicine poput TVL, HVL i MFP. (Slika je preuzeta iz [1].)

s materijalom. Koeficijent apsorpcije energije definira se kao:

E,
Pab = fi ° (2.8)
1%

Gdje je E,, srednja energija koju nabijene Cestice predaju materijaluy, tj. srednja
energija koju materijal apsorbira. Koeficijent prijenosa energije i koeficijent apsorp-

cije energije medusobno su povezani g faktorom. Definira se kao:

(2.9)

tj. kao udio radijativnih procesa u ukupnom gubitku energije fotona i vrijedi da

je 0 < g < 1. Pomoc¢u gornjih jednadzbi moze se pokazati da vrijedi:

Hap = fr(1 — @) (2.10)



2.1.2 Fotoelektri¢ni efekt

Kod fotoelektricnog efekta, foton medudjeluje s jako vezanim elektronom nakon ¢ega
je foton apsorbiran, a elektron izbacen iz atoma kao tzv. fotoelektron ¢ija je kineticka
energija priblizno jednaka:

E,=hv — Ep (2.11)

gdje je Ep energija vezanja elektrona, a hv energija fotona. Da bi fotoefekt bio
moguc, energija fotona mora biti veca od energije vezanja elektrona. Takoder, sto je
energija fotona bliza vrijednosti energije vezanja elektrona to je vjerojatnost da Ce se
fotoefekt dogoditi biti ve¢a. Maseni koeficijent atenuacije ., priblizno je proporci-

4

onalan s (hZT)?, On je glavni doprinos ukupnom masenom koeficijentu atenuacije za

relativno niske energije fotona (manje od 0.1 MeV).

2.1.3 Rayleighovo (koherentno) rasprsenje

Kod Rayleighovog rasprsenja foton medudjeluje s jako vezanim elektronom nakon
cega se foton rasprsi pod malim kutom gotovo bez gubitka energije. Kako foton ne
predaje energiju nabijenoj Cestici, Rayleighovo rasprSenje ne doprinosi koeficijentu
prijenosa energije, ali doprinosi ukupnom masenom koeficijentu atenuacije. Maseni

koeficijent atenuacije kod Rayleighovog rasprsenja proporcionalan je s #

2.1.4 Comptonovo (nekoherentno) rasprsenje

Comptonovo rasprsenje mozemo opisati kao medudjelovanje fotona sa slabo vezanim
elektronom nakon cega foton preda dio energije elektronu i rasprsi se pod nekim
kutom u odnosu na upadni smjer fotona, a izbijeni elektron se takoder giba pod
nekim kutom u odnosu na smjer upadnog fotona s kinetickom energijom T.

Zakon ocuvanja energije u ovom slucaju jednak je:
hv+me® =hv +me®+T > hv=h/ +T (2.12)
Zakon ocuvanja koli¢ine gibanja u x i y smjeru redom glasi:

!

h
— = Tycosﬁ + pcoso (2.13)



cosO

D

Recoil
p.sing electron

Incident
photon

Scattered
photon

P, sin@

-

'
p,=—

o

Slika 2.2: Shematski prikaz Comptonovog efekta. (Slika je preuzeta iz [1].)

’

h
0= " sing + psing (2.149)
c
gdje je p kolic¢ina gibanja elektrona. Ako znamo da opcenito vrijedi:
pct = B — (mec®)? i E =T — mec? (2.15)
Koriste¢i gore navedene jednadzbe i zakone oCuvanja moze se izvesti jednadzba

za energiju rasprsenog fotona koja glasi:

’ hv
hy = 2.16
YT + (1 — cosb) (2.16)

Mec?

Ako znamo da je A\v = c i to uvrstimo u gornju jednadzbu dobije se Comptonova

jednadzba:
N—A=A\=

h (1 — cosf) = Ac(1 — cosb) (2.17)

mec
gdje je \" valna duljina rasprienog fotona, ) je valna duljina upadnog fotona i A\
je promjena valne duljine u Comptonovom rasprsenju. ¢ je konstanta definirana

kao \¢ = mic = 0.024A i zovemo ju Comptonova valna duljina elektrona. Maseni



koeficijent atenuacije za Comptonovo rasprsenje je prakticki neovisan o Z:

_ZNy
H/m ~ A

jer je Z/A (izuzevsi vodik) za veéinu elemenata u intervalu od 0.4 — 0.5.

2.1.5 Tvorba para elektron-pozitron

U ovom procesu foton se u potpunosti apsorbira kada medudjeluje s elektrostatskim
poljem atoma i pri tome nastaju par elektron-pozitron. Da bi reakcija uopce bila ener-
gijski moguca, energija ulaznog fotona mora biti vec¢a od 2m.c* = 1.022 MeV. Da bi
vrijedili svi zakoni ocuvanja potrebno je prisustvo jezgre ili slabo vezanog elektrona
koji ¢e preuzeti odredeni dio kolicine gibanja. Postoje dva tipa tvorbe para:

a) Tvorba para u polju jezgre - ako foton medudjeluje s jezgrom apsorbera i njegova
ulazna energija je vec¢a od 1.022 MeVa

b) Tvorba para/tvorba tripleta u polju elektrona — manje vjerojatna, ali moguca ako
je ulazna energija fotona vec¢a od 4m.c® = 2.044 MeV

Koeficijenti atenuacije za oba slucaja se zamjenjuju samo jednim koeficijentom ate-
nuacije za tvorbu para. Maseni koeficijent atenuacije za tvorbu para proporcionalan
je sa Z. Tvorba para nije moguca u podrucju energija fotona koji se upotrebljavaju u

slikovnim NM tehnikama.

2.1.6 Ukupni koeficijent atenuacije

Vidjeli smo da fotoni mogu na razli¢ite nacine medudjelovati s materijom. Fotoelek-
tricni ucinak prevladava za niske energije ulaznih fotona, Comptonovo rasprsenje za
interval izmedu niskih i visokih ulaznih energija fotona i tvorba para prevladava za
podrugje visokih energija ulaznih fotona. Na slici 2.3. je prikazan graf koji predstav-
lja relativni udio odredenog medudjelovanja fotona s materijom. Za danu energiju
fotona hr i atomski broj apsorbera Z, ukupni linearni koeficijent atenuacije u, ko-
eficijent prijenosa energije ., koeficijent apsorpcije 1, i ukupni maseni koeficijent

atenuacije u,, jednaki su zbroju koeficijenata za pojedinacne procese. Vrijedi:

= pre + pr+ po + prp (2.18)



1
Mo = % = ;(,UFE + pr + po + prp) (2.19)
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Slika 2.3: Prikaz tri glavna medudjelovanja fotona s materijom u ovisnosti o atom-
skom broju Z i energiji fotona hv. (Slika je preuzeta iz [1]).
Rayleighovo rasprSenje ne doprinosi prijenosu energije pa je ukupni koeficijent

prijenosa energije jednak:

Mtr = Pir FE + [tr,c + Hir TP (2.20)

2.2 Radionuklidi u nuklearnoj medicini

Radionuklidi tj. nestabilne, radioaktivne jezgre atoma koje se spontano raspadaju
i emitiraju gama zracCenje, se koriste u nuklearnoj medicini. Nuklearna medicina
je medicinska disciplina koja ukljucuje klinicke postupke u kojima se radiofarmaci
unose u tijelo pacijenta radi istrazivanja, dijagnostike ili lijecenja. Radioaktivni ras-
pad je statisticki proces pa ne mozemo sa sigurnosc¢u odrediti kada ¢e se neka jezgra
raspasti. Recimo da u nekom trenutku t imamo velik broj neraspadnutih jezgara
N(t). Svakom raspadu mozemo pripisati i jedinstvenu konstantu raspada A. Za neku

infinitezimalnu promjenu broja jezgara vrijedi:

dN(t)
—— L = AN() (2.21)



Minus ispred razlomka je posljedica toga da se broj jezgara smanjuje protokom vre-
mena pa je i sama promjena dN(t) negativna. Ako u gornjoj jednadzbi separiramo

varijable dobije se:

dN ()
—= = —)\dt 2.22
Sada tu jednadzbu mozemo integrirati:
—==— [ Adt (2.23)
/N(O) N(t) 0

Integracijom se dobije jednadzba radioaktivnog raspada:
N(t) = N(0)e™™ (2.24)
pri ¢emu je N(0) pocetni broj jezgara u trenutku ¢ = 0. Vrijeme poluraspada T, je

vrijeme nakon kojeg se raspala polovina pocetnog broja jezgara.

In2

Aktivnost A(t) se definira kao broj raspada u jedinici vremena:
A(t) = ———= = AN(t) (2.26)
Aktivnost se mjeri u becquerelima, 1 Bq = 1 s™!. Specifi¢na aktivnost a(t) je aktivnost

po jedinici mase uzorka:

A(t)  AN(t)  ANan(t) ANy
m m  nlt)A A (2.27)

gdje je A molarna masa radioaktivne jezgre, a N4 Avogadrova konstantna. Gore
izvedeni izraz radioaktivnog raspada primjenjiv je samo kada se radioaktivna jezgra
raspada u stabilnu jezgru. Kada to nije slucaj, raspad se nastavlja. Roditeljska jezgra
(P) se raspada u radioaktivnu kéer (D) koja se zatim raspada u unuku (G). Ako

pretpostavimo da je pocetni broj jezgara kéeri Np(0) = 0 onda vrijedi:

dNp ()
Np(t)

— ApNp(t) — ApNp(#) (2.28)
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Integracijom kao i kod zakona radioaktivnog raspada moze se pokazati da je broj

jezgara kceri jednak

Ap

Np(t) = NP(O)H

(e7*Pt — A0t (2.29)

Koristec¢i gornju jednadzbu, aktivnost jezgre kceri glasi:

Ap

Ap(t) = ApNp(t) = Ap(0) 3~

(e7*Pt — A1) (2.30)

4 KAF(()):/LJV,,(O)

3 ’_\ rl[j(’) = /IPNF’(r) = AF’NP(O) : (,)_/t["

Relativna aktivnost

0 1 2 3 4 5 6
Vrijeme t (proizvoljne jedinice)

Slika 2.4: Graf relativne aktivnosti u ovisnosti o vremenu gdje se vidi da su za t,,,,
aktivnost roditelja i kéeri jednake.
Ako aktivnost deriviramo po vremenu i prvu derivaciju izjednac¢imo s nulom, do-
bije se vrijeme kad je aktivnost uzorka maksimalna:
A
In(52)

tmar = ————— 2.31
P (2.31)

Razmotrit ¢emo poseban slucaj kada je A\p > Ap tj. kada jezgra kéeri zivi kra¢e od
roditeljske jezgre. Upravo to je slu¢aj kod raspada molibdena Mo u metastabilni
(kada se jezgra nakon raspada nalazi u pobudenom stanju duze vrijeme onda to
stanje nazivamo metastabilnim) tehnecij *™T'c koji je naj¢e$¢e koristeni radionuklid

u nuklearnoj medicini. Kada je ¢ >> ¢,,,, onda jednadzba (2.29) izgleda kao:

Ap(t) AD

= >1 2.32
Ap(t) /\D — )\p ( )

Postize se tranzijentna ravnoteza, tj. omjer aktivnosti jezgara kéeri i roditelja je stalan.

11



AD/APN]..OS
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Slika 2.5: Graf logaritamske ovisnosti aktivnosti o vremenu tj. prikaz tranzijentne
ravnoteze.

Postoje tri osnovna nacina proizvodnje radionuklida:
a) radionuklidni generatori
b) ciklotronski proizvedeni radionuklidi
¢) proizvodnja u nuklearnom reaktoru
Za potrebe ovog rada najbitniji je princip rada radionuklidnog generatora jer se
upravo na taj nacin proizvodi metastabilni tehnecij. Na jedan otvor generatora pos-
tavljena je fizioloska otopina (NaCl) koja je cjev¢icom povezana s jezgrom generatora
(molibdenskom kolonom). Aktivnost molibdena u formi iona molibdata, MoO,, ve-
zana je na stupac aluminijevog oksida. Radioaktivni tehnecij nije vezan za stupac
aluminija i ispire se (eluira) sa stupca s 5-25 mL fizioloske otopine (NaCl). Njime se
potom mogu obiljezavati razli¢iti spojevi (farmaci) kako bismo dobili radiofarmake

koji sluze u slikovnim tehnikama.

2.3 Rad scintilacijskih detektora

Tvari ili materijali koji emitiraju vidljivu svjetlost, prilikom apsorpcije energije ioni-
zirajuceg zracenja, koriste se za biljezenje fotona i za dobivanje slike raspodjele ra-

dionuklida. Takvi materijali se rabe u scintilacijskim detektorima koji su sastavni dio

12



gama kamere pomoc¢u koje ¢emo u ovom radu mjeriti energijske spektre nekoliko

radionuklida. Idealni scintilacijski materijal bi trebao imati sljedeca svojstva [2]:

1. Treba pretvarati kineticku energiju nabijenih cestica u vidljivu svjetlost s viso-

kom (scintilacijskom) efikasnoscu.

2. Pretvorba treba biti linearna, tj. svjetlosni doprinos treba biti proporcionalan

predanoj energiji (za Sto veci energijski raspon).
3. Materijal treba biti proziran za valnu duljinu vlastite emisije.

4. Vrijeme raspada inducirane luminiscencije treba biti kratko kako bi se stvorili

brzi signali kratkog trajanja.

5. Materijal treba biti dobre opticke kvalitete i treba se lako mo¢i proizvoditi veli-

kih dimenzija.

6. Indeks loma materijala treba biti priblizno jednak indeksu loma stakla (= 1.5)

kako bi se propustilo dovoljno svjetlosti na fotomultiplikator.

Niti jedan materijal ne posjeduje sva ova svojstva pa je izbor odredenog scintila-
tora uvijek kompromis izmedu nekih od svojstava. Opcenito scintilatore dijelimo na
organske i anorganske, no u ovom radu ¢emo se posvetiti anorganskim scintilatorima
jer je najcesce koristeni scintilator talijem aktivirani kristal natrijevog jodida NaI(Tl).
Sam mehanizam procesa scintilacije u anorganskim materijalima ovisi o energijskim
stanjima koja su odredena kristalnom reSetkom materijala. Kao $to je prikazano na
Slika 2.6, u izolatorima i poluvodi¢ima, elektroni se mogu nalaziti samo u diskretnim

energijskim vrpcama.

Vodljiva vrpca

—— Pobudena stanja

Zabranjeno
odruEJ'e Scintilacijski foton
P ) —— Osnhovno stanje

Valentna vrpca

Slika 2.6: Struktura energijskih vrpci u aktiviranom kristalnom scintilatoru
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U valentnoj vrpci (donja vrpca na slici 2.6.) se nalaze elektroni koji su vezani u
kristalnoj resSetci, tj. ne mogu se slobodno kretati. U vodljivoj vrpci (gornja vrpca
na slici 2.6.) nalaze se elektroni koji se mogu slobodno kretati kroz kristal. Izmedu
te dvije vrpce nalazi se zabranjeno podrucje u kojem nema elektrona u Cistom kris-
talu. Ako elektron apsorbira dovoljno energije, moze prije¢i iz valentne u vodljivu
vrpcu pri ¢emu u valentnoj vrpci ostaje Supljina. Prilikom vracanja elektrona u va-
lentnu vrpcu emitira se foton. No, u Cistim kristalima $irina zabranjenog podrudja je
takva da su emitirani fotoni prevelike energije da bi bili u vidljivom dijelu spektra.
Kako bi se povecala vjerojatnost emisije fotona iz vidljivog dijela spektra, dodaju se
male koli¢ine necisto¢a koje nazivamo aktivatorima. Aktivatori mijenjaju energijska
stanja reSetke u odnosu na Cisti kristal te tako u kristalu s aktivatorima postoje ener-
gijska stanja u zabranjenom podrucju. Kada se elektron deekscitira iz tih stanja u
valentnu vrpcu, emitira se vidljiva svjetlost (jer su ta energijska stanja niza u odnosu
na vodljivu vrpcu). Necistoce u kristalu zapravo sluze kao baza scintilacijskog pro-
cesa. Za potrebe ovog rada detaljnije ¢emo promotriti svojstva talijem aktiviranog
natrijevog jodida jer se upravo on koristi u gama kameri koristenoj za mjerenja i u
simulacijama. Cistom kristalu natrijevog jodida velikih dimenzija dodaje se otprilike
103 mola talija koji sluzi kao aktivator. Moze se proizvoditi u neobi¢nim oblicima
i velicinama. Natrijev jodid je higroskopan i propada ako je u doticaju sa zrakom
duze vrijeme. Stoga kristal mora biti spremljen u hermeti¢an spremnik za uporabu.
Efikasnost scintilacijskog procesa slijedi iz jednostavnog racuna energije. Za vec¢inu
materijala, u prosjeku je potrebna tri puta veca energija od energije procjepa da bi se
stvorio jedan par elektron-supljina. U natrijevom jodidu to znaci da oko 20 eV ener-
gije, koju ima nabijena Cestica, bude utroseno na stvaranje para elektron-supljina.
Za 1 MeV predane energije u scintilatoru, otprilike se stvori 5 - 10* parova elektron-
Supljina. Apsolutna efikasnost scintilacije talijem aktiviranog natrijevog jodida iznosi
12% [2]. Takoder, kristal natrijevog jodida ima izuzetno visok svjetlosni prinos u
usporedbi s organskim scintilatorima. Pokazuje malu neproporcionalnost u scintila-
cijskom odgovoru na predanu energiju. Ta neproporcionalnost je najizrazenija kod
niskih energija. Vrijeme raspada scintilacijskog signala je 230 ns (na sobnoj tem-
peraturi). Kod razli¢itih primjena, scintilator se koristi kod visih/nizih temperatura.
Na slici 2.7. je prikazana temperaturna ovisnost svjetlosnog prinosa (engl. light yi-

eld). Svjetlosni prinos smanjuje se s povecanjem temperature Sto rezultira loSijim
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energijskim razluc¢ivanjem.

Nal(T1)
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Slika 2.7: Ovisnost svjetlosnog prinosa o temperaturi za dva kristala natrijevog jodida
razli¢itih dimenzija. (Slika je preuzeta iz [2].)

Takoder, vrijeme raspada ovisi o temperaturi kao sto je prikazano na grafu na slici
2.8. MozZe se primijetiti da na viSim temperaturama imamo krace vrijeme iSCezanja

svjetlosti (engl. decay time).
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Slika 2.8: Temperaturna ovisnost vremena raspada scintilacijskog signala za talijem
aktivirani natrijev jodid. (Slika je preuzeta iz [2].)

U primjeni detektora, najcesce je cilj izmjeriti energijski spektar upadnog zracenja.

Zabiljezenu raspodjelu energije nazivamo funkcijom odziva detektora. U detektoru
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¢e se u svakoj tocki rasprSenja stvoriti fotoelektron, a suma odziva svakog poje-
dinac¢nog elektrona ¢e dati signal. Signal je proporcionalan ukupnoj energiji elek-
trona ako je odziv detektora linearan s obzirom na energiju elektrona. Ako pret-
postavimo da je detektor dovoljno velik tako da nista od zracenja (ukljucujudi i se-
kundarno zracenje) ne pobjegne s povrsine detektora, onda ¢e sva ulazna energija
fotona biti predana detektoru. U tom c¢e slucaju funkcija odziva imati samo jedan
ostar vrh (fotovrh). Da bi svi ovi uvjeti bili ostvareni, debljina detektora bi morala
biti i nekoliko desetaka centimetara Sto u praksi najcesc¢e nije ostvarivo. Energijski
spektri se sastoje od Comptonovog kontinuuma i fotovrha (za fotone niskih i srednjih
energija). Pri srednjim energijama se povecava vjerojatnost visestrukih Comptonskih
rasprSenja koja mogu djelomi¢no popuniti procjep izmedu fotovrha i Comptonskog
kontinuuma. Tada spektar izgleda kao na slici 2.9. Funkcija odziva ovisi o udaljenosti
izvora i detektora te o velicini, obliku i sastavu detektora. Oblici energijskih spektara
se znacajno razlikuju ovisno o veli¢ini (volumenu) kristala, a pregled op¢ih svojstava

se moZe naci u literaturi [2].

dN/dE
) Visestruko

Compt0n5k| rasprseni

kontinuum fotoni Vrh
potpune
predaje
energije

E E

Slika 2.9: Shematski prikaz energijskog spektra radionuklida s jednim fotovrhom

2.4 Nacelo rada gama kamere

Gama kamera je slikovni uredaj koji se koristi u nuklearnoj medicini za dobivanje
slike raspodjele radiofarmaka unesenog u tijelo pacijenta. Gama kamere, Ciji se she-
matski prikaz nalazi na Slika 2.10, sastoje se od kolimatora, NaI(T1) scintilacijskog

kristala velike povrSine koji sluzi kao detektor, opticke veze matrice fotomultiplika-
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tora (engl. photomultiplier, PMT) s kristalom, digitalne elektronike za odredivanje
polozaja scintilacijskih dogadaja u kristalu i analizatora spektra visina signala, od-
nosno energije upadnih fotona. Ove komponente su smjeStene u olovnom oklopu
dovoljne debljine kako bi se umanjio utjecaj pozadinskog zracCenja izvora koji se na-
laze izvan vidnog polja gama kamere. Dodatno, slikovni sustav gama kamere (Slika
2.11) cine lezaj za pacijenta, setovi kolimatora, oprema za umjeravanje i kontrolu

kvalitete, racunala za prihvat podataka s kamere, analizu, obradu i rekonstrukciju.

racunalo
XY koordinate, energija E D
raéun korekcija linearnosti i ¥
uniformnosti slika

A
pojacala/ADC
L mreza fotomultiplikatora
\/ \/ \U \ \/ } svjetlovod
<— Nal(TI) kristal
IR A AT et
\ ._ /

\L A
B
( [’ f'|/ \ ) pacijent
\ A | |
"\\ A ./ ‘/-"
\_‘_ ___/

Slika 2.10: Shematski prikaz gama kamere

2.4.1 Kolimator

Kolimator gama kamere sluzi za izbor fotona, izaslih iz dijela oslikavanog organa
ili tkiva pacijenta, koji imaju ispravni smjer upada na gama kameru. Kolimator je
napravljen od metala velikog atomskog broja (najces¢e olova) i sastoji se od veli-
kog broja sitnih rupica. Prema geometriji rupica, kolimatore mozemo podijeliti u
nekoliko glavnih skupina: paralelne, divergentne, konvergentne i stozaste (engl. pin-

hole collimator). Kolimatori s paralelnim rupicama su najcesce koristeni u nuklear-
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Slika 2.11: Hibridni SPECT-CT slikovni sustav Symbia T (Siemens, Njemacka) na
Klinici za onkologiju i nuklearnu medicinu, KBC Sestre milosrdnice

noj medicini pa su tako koristeni i u mjerenjima u bolnici koja ¢emo razmatrati u
ovom radu. Takav kolimator se sastoji od pravilne matrice rupica koje sve imaju isti
oblik i orijentaciju. Kolimatori koji su koriSteni u mjerenjima u bolnici su bili para-
lelni sa Sesterokutnim presjekom rupica. Septe (kolimatorske olovne pregrade) su
medusobno paralelne i orijentirane tako da su okomite na povrSinu kristala. Kod
kolimatora s paralelnim rupicama samo fotoni koji upadaju okomito ili pod veoma
malim kutom u odnosu na okomicu na povrsinu kolimatora, mogu doseci scintila-
cijski detektor. Uvijek postoji odredena vjerojatnost da ¢e i fotoni poput rasprSenih
fotona ili onih koji produ kroz materijal olovnih septi, ipak do¢i do kristala kamere.
Slika raspodjele koja se dobije kolimatorom s paralelnim rupicama uspravna je i jed-
nake je velicine kao i objekt.

Divergentni kolimatori imaju rupice koje divergiraju od povrsSine detektora. Time
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se dobije umanjena i uspravna slika raspodjele radionuklida. NajceS¢e se koriste
za dobivanje slike velikog predmeta na maloj kameri, no zbog losijeg prostornog
razluc¢ivanja ne koriste se Cesto.

Konvergentni kolimatori imaju rupice koje konvergiraju u tocku koja se nalazi ispred
kolimatora. Dobiva se uvecana i uspravna slika raspodjele radionuklida. Najvise se
koriste za oslikavanje manjih organa poput srca ili mozga.

Stozasti kolimatori imaju jedan otvor ¢iji je promjer nekoliko milimetara. Daju obr-
nutu sliku koja moze biti uvecana ili umanjena, ovisno o tome je li udaljenost od
tocke fokusa do detektora manja ili ve¢a od udaljenosti izmedu otvora kolimatora i
oslikavanog objekta. Najkorisniji su za oslikavanje malih organa, npr. Stitnjace.
Gama kamere se koriste za oslikavanje raznih radionuklida s velikim energijskim
rasponom pa se kolimatori dijele i prema energiji fotona oslikavane raspodjele radi-
onuklida na one za detekciju fotona male (ispod priblizno 160 keV), srednje (iznad
160 keV i do 250 keV) i velike energije (iznad 250 keV). U tablici 2.1. dani su podaci
o kolimatorima (duljina i promjer rupica, debljina septi i sl.) kao i za koji radionuk-
lid se koristi odredeni kolimator. Nazivi kolimatora su: LEHR (engl. low energy high

resolution) i HE (engl. high energy).

LEHR HE
Radionuklid 9me By
Oblik presjeka rupica Heksagonalan | Heksagonalan
Broj rupica (x1000) 148 8
Debljina septi (mm) 0.16 2.0
Duljina rupica (mm) 24.05 59.7
Promjer rupice (mm) 1.11 4.0
Osjetljivost @ 10 cm (cpm/;Ci) 202 135
Sistemsko razlucivanje @ 10 cm (mm) | 7.5 13.4
Masa (kg) 22.1 124.7

Tablica 2.1: Opcenita svojstva visokorazlucivog kolimatora za niske energije i koli-
matora za visoke energije fotona. (Vrijednosti su preuzete iz [3]).

2.4.2 Detektor i fotomultiplikatori gama kamere

Scintilacijski kristali NaI(Tl) u gama kamerama pretvaraju fotone gama zracenja u
velik broj fotona vidljive svjetlosti. U proslom potpoglavlju je detaljnije opisan rad
scintilacijskih detektora te se ovdje ne¢emo time baviti. Ovaj kristal emitira plavu

svjetlost s vrhom emisijske raspodjele na =~ 415 nm valne duljine. Vecina kristala
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u kamerama veli¢ine je pravokutnika povrSine ~40x50 cm?. Debljina kristala je
standardno 3/87(0.9525 cm) ili 5/8” Sto ovisi o upotrebi gama kamere. Slika 2.12
prikazuje shemu scintilacijskog detektora koji se sastoji od NaI(T1) kristala i fotomul-

tiplikatora.

scintilacijski fotoni
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Slika 2.12: Presjek scintilacijskog detektora

Kristal je hermeticki zatvoren aluminijskom ovojnicom kako bi se zastitio od
vlage, vanjske svjetlosti i oStecenja, i na jednom kraju je omeden prozirnim prozo-
rom kako bi fotoni iz kristala dosli do fotomultiplikatora. Fotomultiplikatori pretva-
raju svjetlost iz kristala u elektri¢ni signal. Fotokatoda fotomultiplikatora pretvara
fotone u elektrone koji se zatim ubrzavaju (u razlici potencijala izmedu dinoda) i
umnozavaju dinodama. Na zadnjoj dinodi se oblikuje elektri¢ni signal Cija je visina
proporcionalna ulaznoj energiji svjetlosnog fotona. U klinickim gama kamerama broj
fotomultiplikatora je izmedu 60 i 120. Najcesce su heksagonskog presjeka kako bi se
mogli gusce slagati po jedinici povrSine detektora. Signal koji se dobije fotomultipli-
katorom je vrlo slab pa ga je potrebno pojacati i oblikovati prije nego se iz njega da
zakljuditi nesto o energiji i polozaju medudjelovanja. Taj se signal nakon fotomulti-
plikatora odvodi na predpojacalo, zatim pojacalo i naposlijetku na analizator spektra

visina signala.

20



2.4.3 Stvaranje slike

Na slici 2.10. je shematski prikazan princip rada gama kamere. Foton izlazi iz paci-
jenta i prvo nailazi na kolimator. Ako uspije pro¢i kroz rupicu kolimatora, dolazi do
scintilacijskog detektora u kojem, prilikom predaje energije fotona detektoru, dolazi
do stvaranja scintilacija. Na detektor je naslonjena mreza fotomultiplikatorskih cijevi
(najCesc¢e heksagonalna), koja pretvara scintilacije u elektricne signale. Fotomulti-
plikatorska cijev koja se nalazi direktno iznad mjesta gdje su se dogodile scintilacije
¢e zabiljeziti i najvedi broj scintilacija, dok ¢e susjedne cijevi zabiljeziti manji broj.
Na temelju toga ce izlazni elektri¢ni signali biti vedi ili manji i nosit ¢e informaciju
o polozaju scintilacija. Signali iz fotomultiplikatora se sumiraju u z-signal koji je
proporcionalan broju scintilacija, tj. energiji fotona. Z-signal prolazi kroz provjeru
u analizatoru spektra visine signala, gdje se odbacuju energije koje ne spadaju u
odredeni energijski prozor radionuklida koji se oslikava. Moderne gama kamere su
digitalne, pa se elektri¢ni signali koji izlaze iz fotomultiplikatora odmah digitaliziraju
analogno-digitalnim pretvaracem. Prilikom odredivanja visine signala i koordinata
polozaja scintilacija x i y rabe se normirani polozajni signali /2 i y/z kako poloZzaj
ne bi bio ovisan o energiji fotona. Sam rac¢un polozaja i visine signala se vrsi pro-
gramskom podrskom.

Cetiri su najznadajnija dogadaja koji se mogu detektirati gama kamerom. Najpozeljniji
jest onaj u kojem foton dolazi do kolimatora gama kamere te kroz isti prolazi tako da
mu je putanja paralelna s rupicom kolimatora. Nakon $to prode kroz kolimator dolazi
do detektora u kojem u jednom koraku predaje svu svoju energiju detektoru. Mogu¢
je slucaj kada se foton, nakon prolaska kroz kolimator, ponovno rasprsi u detektoru
(nakon $to je ve¢ medudjelovao s detektorom npr. Comptonskim rasprSenjem) Sto re-
zultira pogresnom prostornom informacijom kao i manjom energijom koja je predana
detektoru. U tre¢em slucaju foton dolazi do kolimatora pod nekim kutem te postoji
vjerojatnost da ¢e foton proci kroz rupicu kolimatora, ali pritom ponovno dolazi do
detekcije pogresne prostorne informacije. U posljednjem slucaju foton se rasprsi prije
dolaska do detektora, ili u oslikavanom objektu ili u kolimatoru. Nakon rasprSenja
prolazi kroz kolimator i detektira se u detektoru. Detektirani dogadaj ponovno nosi
pogresnu prostornu informaciju. Nepovoljni dogadaji utjecu na kvalitetu slike koja
se dobije te je zbog toga vazno da gama kamera ima dobro energijsko razluc¢ivanje.

Energijsko razluc¢ivanje gama kamere (AF) jest veli¢ina kojom procijenjujemo koliko
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dobro ¢e detektor mo¢i razluditi bliske fotovrhove u energijskom spektru. Racuna se
formulom:
FWHM

AE =100 ———— 2.33
E, (2.33)

gdje je FWHM (engl. full width at half maximum) puna Sirina na pola maksimuma
vrha i E, energija teziSta fotovrha. Energijsko razlucivanje izrazava se u postocima.
FWHM je u ovom radu odredivana prilagodbom Gaussove funkcije raspodjele na
mjerene i simulirane podatke. FWHM je povezana sa standardnom devijacijom ras-

podjele jednadzbom:
FWHM = 2+/2In(2)o ~ 2.350 (2.34)

Glavni ¢imbenici koji utjecu na energijsko razlucivanje su promjene u:

a) broju svjetlosnih fotona stvorenih u kristalu nakon medudjelovanja fotona identi¢ne
energije

b) broju fotoelektrona koji se proizvedu u fotokatodi kao i faktor uviSestrucenja fo-
tomultiplikatora (obzirom da se zbog njih mijenja amplituda signala koju proizvede
fotomultiplikator)

U Nal(Tl) kristalu je potrebno oko 20 eV energije nabijene Cestice da bi se proizveo
par elektron-supljina. Za 1 MeV predane energije nabijenim Cesticama u kristalu,
stvori se oko 50000 parova elektron-Supljina. Uz ranije spemenutu efikasnost od ~ 12
% to daje 1.2-10° eV ukupne energije svjetlosnih fotona odnosno 4-10? fotona srednje
energije 3 eV. U svakom dogadaju u kojem Kkristal apsorbira istu energiju, rezultantni
signal fotomultiplikatora ¢e se mijenjati ovisno o broju oslobodenih fotoelektrona. Uz
pretpostavku Poissonove statistike, promjena se moze opisati standardnom devijaci-
jom v/N, gdje je N broj oslobodenih fotoelektrona u fotokatodi. Umjesto energijskog
spektra u kojem su fotoni iste energije predali svu energiju i tvore vrh u spektru po-
put delta funkcije, dobivamo odziv koji ima oblik Gaussove funkcije. Slikovni sustav
gama kamere sa scintilacijskim detektorom ¢e stoga moci razdvojiti dvije energije
fotona ako su one razmaknute barem za vrijednost pune Sirine na pola maksimuma,
Sto je Sirina raspodjele na pola maksimuma fotovrha. Obzirom da broj proizvedenih
fotoelektrona ovisi o apsorbiranoj energiji, E, mozemo pretpostaviti jednostavnu re-
laciju da je FWHM o 1/+/N. Zamijeéeno je da ova relacija ne opisuje potpuno to¢no
energijski odziv po ve¢em rasponu energija fotona; uz navedenu relaciju je FWHM

na vi$im energijama podcijenjen [4]. To je problem, stoga $to bilo kakvo odstupanje,
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podcjenjivanje i precjenjivanje energijskog razluc¢ivanja gama kamere moze utjecati
na toc¢nost simuliranih slika (broj fotona, odnosno dogadaja koji ¢e tvoriti sliku moze
biti precijenjen ili podcijenjen pa se primjerice korekcija rasprSenog zracenja u sli-
kama, koja se provodi temeljem sadrzaja energijskih prozora, ne provodi na totan
nacin, $to u kvantitativnoj slikovnoj studiji narusava to¢nost simuliranih slika koje
su vazne za studije dozimetrije interno deponiranih radionuklida) [5]. Predlozen je
izraz FWHM = a + bv/E + cE2, u kojem se uz poznavanje energija emisije radionuk-
lida i mjerenih FWHM mogu postupkom nelinearne prilagodbe dobiti parametri a, b

ic[4], [6].
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3 Materijali i metode

3.1 Uvod u Monte Carlo simulacije

Monte Carlo metode su statisticke metode kojima se opisuju slozeni fizikalni ili mate-
maticki sustavi upotrebom brojeva stvorenih na slucajni nacin (engl. random number
generating) i poznavanjem funkcija gustoce vjerojatnosti (engl. probability density
function, PDF) procesa od interesa. Zbog naglog napretka u razvoju racunala i pro-
gramske podrske, Monte Carlo metoda se sve vise Koristi u razli¢itim granama medi-
cinske fizike, pa tako i u nuklearnoj medicini. Uz pretpostavku da se ponasanje slikov-
nog sustava moze opisati funkcijama gustoce vjerojatnosti, MC simulacije se mogu
provoditi uzorkovanjem ovih funkcija Sto zahtijeva brz i u¢inkovit nacin stvaranja
slucajnih brojeva jednoliko raspodijeljenih u intervalu [0,1]. Fotoni emitirani unu-
tar nekog objekta (fantoma) se transportiraju uzorkovanjem PDF-a kroz rasprsujuce
sredstvo i detekcijski sustav sve dok nisu apsorbirani ili ne pobjegnu iz volumena od
interesa bez da upadnu na detektor slikovnog sustava. Ishodi ovih slucajnih uzor-
kovanja se moraju akumulirati na odgovaraju¢i nac¢in kako bi proizveli Zeljeni re-
zultat zadovoljavajucih svojstava. Svim problemima prijenosa (transporta) zracenja
zajednicko je da racunalni model sadrzi geometriju i specifikaciju materijala kroz
koji se prijenos odvija. Rac¢unalni programi moraju stoga sadrzavati podatke o udar-
nim presjecima koji odreduju vjerojatnost medudjelovanja Cestice sa sredstvom kroz
koje se ona giba. Udarni presjeci su karakteristi¢ni za vrstu i energiju ulazne Cestice
i za vrstu medudjelovanja koje Cestica moze dozivjeti. Ovi se djelomicni udarni
presjeci sumiraju kako bi tvorili ukupni udarni presjek. Omjer djelomi¢nog udar-
nog presjeka i ukupnog daje vjerojatnost dogadanja odredenog medudjelovanja. Za
svaki materijal u kome se transport odvija potrebno je poznavati udarne presjeke.
Model dodatno sadrzi algoritme za dobivanje rezultata medudjelovanja (promjene
u energiji Cestice, njezinom smjeru itd.) temeljem fizikalnih nacela koja opisuju
medudjelovanja zracenja s materijom i definirane udarne presjeke.

Kada foton prolazi kroz materiju, on medudjeluje nekim od procesa opisanih u dijelu
2.1. ovog rada. Vjerojatnost da ¢e foton energije dozivjeti apsorpciju ili rasprsenje
kada prolazi sloj materijala atomskog broja Z se moze izraziti kvantitativno preko li-
nearnog koeficijenta atenuacije (Odjeljak 2.1.1.) koji ovisi o gustoci sredstva. Mozemo

napisati ukupni koeficijent kao:
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foir = Wir FE T Mir,C 3.1)

Uz pretpostavku da foton moze dozivjeti koherentno, nekoherentno rasprsenje ili
fotoelektri¢ni ucinak. Ako se dogodi fotoelektri¢ni ucinak, foton u medudjelovanju
predaje energiju elektronu atoma apsorbera koji je izbacen iz elektronske orbitale.
Kod Comptonovog rasprSenja dio se energije fotona prenese atomskom elektronu.
Smjer rasprsenog fotona je promijenjen u odnosu na smjer upadnoga, a izraz za dife-
rencijalni udarni presjek po elektronu se upotrijebi za uzorkovanje energije i polarnog
kuta nekoherentno rasprSenog fotona. Koherentno rasprSenje dovodi do promjene
smjera fotona obzirom da se promjena impulsa prenosi cijelom atomu. Gubitak ki-
neticke energije je zanemariv. Racun udaljenosti izmedu pojedinih medudjelovanja
se provodi uzorkovanjem raspodjele eksponencijalne raspodjele (Dodatak C). Predlo-
zene su razlic¢ite tehnike za popravak brzine ra¢unanja kada se uzorkuju raspodjele
vjerojatnosti. Najces¢e metode uzorkovanja su: direktno uzorkovanje koje se rabi kad
se inverz kumulativne funkcije gustoce vjerojatnosti moze lako dobiti (Dodatak C).
Prakti¢ni primjer uporabe ove tehnike je racun udaljenosti do idu¢eg medudjelovanja.
U metodi odbacivanja (engl. rejection) se najprije definira normirana funkcija (nor-
miranje je na maksimalnu vrijednost funkcije), potom se stvore dva slucajna broja r4
i ry te se izraCuna x upotrebom jednadZzbe x = . + 71 (Tiaz — Tmin). Ako je o
manji ili jednak od normirane funkcije, x se prihvac¢a kao uzorkovana vrijednost, a u
suprotnom se uzorkuje druga vrijednost x. MijeSana metoda kombinira dvije gornje
metode ako se PDF moze fakorizirati na dio koji je invertibilan i dio koji sadrzi ve¢inu
matematicke slozenosti. Neke posebne metode poboljSanja uc¢inkovitosti transporta
fotona su prisilno medudjelovanje (engl. interaction forcing) i stratifikacija (engl.
stratification). U prisilnom medudjelovanju se foton prisiljava da medudjeluje tako
Sto se maksimalna udaljenost do koje on moze putovati bez medudjelovanja pos-
tavi na konac¢nu vrijednost koja je jednaka npr. debljini kristala gama kamere. To
mijenja kumulativnu funkciju gustoce vjerojatnosti, odnosno stvarno raspodijeljene
duljine staza fotona unutar debljine kristala, a zbog nje je potrebno i teZine fotona
mnoziti s istim faktorom za koji smo izmijenili raspodjelu duljina fotonskih staza.
Cilj stratifikacije u simulaciji transporta geometrijske komponente kolimatora je da

se simuliraju samo fotoni koji su emitirani u smjeru unutar prostornog kuta koji se
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mozZe izracunati iz maksimalnog prihvatnog prostornog kuta. I ovdje kao i u slucaju
prisilnog medudjelovanja, tezinu fotona moramo mnoziti s vjerojatnos¢u bijega bez
medudjelovanja u prostornom kutu odredenom dimenzijama fantoma s izvorom i

slikovnog sustava.

3.2 SIMIND

U ovom radu upotrijebljen je javno dostupni SIMIND MC kod, ¢iji je autor profesor
Michael Ljungberg (Lund University) [7]. Njime se moZe simulirati transport fotona
u razli¢itim razmjestajima izvora zraCenja i fantomima kao i stvaranje statickih slika
i projekcija pomocu standarne SPECT kamere te je omoguceno biljeZenje energijskih
spektara. Programski paket omoguc¢ava modifikacije za razlicita mjerenja korisna u
polju nuklearne medicine. SIMIND (verzija 7.0) je upotrijebljen za dobivanje gama
kamerom zabiljezenih energijskih spektara radionuklida koji se ¢esto rabe u nukle-
arno medicinskim slikovnim tehnikama. Programski kod je napisan u Fortranu 90
i dostupan je za Linux, Windows i MacOS racunalne operacijske sustave. Upute o

koristenju programa su takoder javno dostupne u formi priru¢nika [?]. Dva glavna

programa SIMIND-a su change i simind.

Slika 3.1: Sucelje change programa

Program change omogucuje definiranje slikovnog sustava koji zelimo simulirati.
Definira se geometrija kristala detektora, dimenzije i oblik izvora i fantoma, energija

fotona, udaljenost izvora od detektora gama kamere, debljina povratnog rasprsivaca,

26



vrsta kolimatora i mnostvo ostalih parametara. Sama simulacija se provodi simind
programom koji ¢ita ulaznu datoteku, stvorenu programom change, te daje izlaznu
datoteku i/ili ispisuje rezultat na ekran. Uz ova dva programa u ovom radu je upotri-
jebljen racunalni kod penetrate koji pruza moguénost razdvajanja komponenti slike
ili energijskog spektra. Moguce je pohraniti ukupno 18 razlicitih slika i isto toliko
spektara. Spektri se tako primjerice razdvajaju na nac¢in da prvi stupac podataka daje
spektar koji potjece od svih vrsta medudjelovanja. Potom se izdvajaju dvije grupe
spektara: prva ne ukljutuje doprinos zbog rasprSenja od povratnog rasprsivaca koji
se nalazi iza kristala gama kamere, a druga grupa ukljucuje doprinose od povratnog
rasprsivaca iza kristala. Daljnja podjela u prvoj grupi ukljucuje primjerice geome-
trijsku komponentu kolimiranih primarnih fotona koji su mogli biti atenuirani u fan-
tomu, zatim komponentu prodornog zracenja fotona koji su kao primarno zracenje
mogli biti atenuirani fantomom, istu takvu komponentu od kolimatora rasprSenog
zraCenja i kona¢no x zracenje iz kolimatora proizvedeno primarno atenuiranim foto-
nima iz fantoma. Sli¢na skupina se dobiva za rasprsene fotone iz fantoma. Ovakav
nacin dobivanja razdvojenih spektara i slika je iznimno vazan za ispitivanje razli¢itih
korekcijskih shema za rasprSeno zracenje u SPECT-u i posljedi¢no za dobivanje to¢nih
kvantitativnih informacija iz nuklearno medicinskih SPECT slika. Racunalni kod
scattwin omogucava simulacije uz uporabu viSestrukih energijskih prozora. Dato-
teke energijskih spektara koje nastanu uz ukljucivanje ovog programa, pruzaju uvid
u ukupni energijski spektar, primarni spektar fotona (nerasprSeni fotoni), spektar

rasprSenih fotona i spektre rasprsenih fotona, razdvojenih prema redu rasprsenja.

3.3 Mjerenja u bolnici

Mjerenja gama kamerom su izvedena u Klinici za onkologiju i nuklearnu medicinu,
KBC Sestre milosrdnice. U svim mjerenjima je upotrijebljena gama kamera kombi-
niranog SPECT-CT sustava Symbia T (Siemens, Njemacka). Gama kamera ima dvije
glave i nalazi se ispred otvora CT skenera. U tablici 3.1. se nalaze osnovni podatci o

gama kameri preuzeti od proizvodaca [8].

Sustav gama kamere je povezan s radnom stanicom koja ima ulogu prihvacanja i

biljezenja podataka s gama kamere i CT-a. U ovom radu je upotrijebljen dio radne sta-
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Model Siemens Symbia T
Dimenzije detektora Vidno polje 53.3x 38.7 cm
Dijagonalno vidno polje 65.9 cm
Kristal Dimenzije 59.1x44.5 cm
Debljina 9.5 mm (3/8”)
Duljina dijagonale 73.9 cm
Fotomultiplikator Ukupan broj 59
Promjer 53-7.6cmi6-5.1cm
Vrsta Bialkali
Presjek fotomultiplikatora | Heksagonalni
Intrinsi¢no prostorno | FWHM u CFOV < 3.8 mm (3/8”)
razlucivanje
FWHM u UFOV < 3.9 mm (3/8”)
Intrinsi¢na uniformnost po- | Diferencijalna u CFOV <2.5%(3/8”)
lja na 75 keps
Diferencijalna u UFOV <2.7% (3/8”)
Integralna u CFOV <2.9%(3/8”)
Integralna u UFOV <3.7% (3/8”)
Intrinsi¢no energijsko | FWHM u CFOV < 9.9 % (3/8”)
razlucivanje

Tablica 3.1: Osnovni podaci gama kamere Siemens Symbia T.

nice koji omogucava biljezenje energijskog spektra oslikavane raspodjele radionuk-
lida i izvoz podataka za kasniju obradu na drugom racunalu. Za odredivanje (in-
trinsi¢nog i ekstrinsi¢nog) energijskog spektra radionuklida, pripremljen je mali izvor
prema preporukama proizvodaca slikovnog sustava. Aktivnost izvora za odredivanje
je odredena mjerenjem u mjerilu aktivnosti uzorka (Slika 3.2.), kalibratoru doza
(engl. dose calibrator).

Aktivnost potrebna za mjerenje je pripremljena iz bocice s vecom aktivnoscu,
povlacenjem dijela volumena s radioaktivnosti u Strcaljku. Uz poznavanje volumena
i aktivnosti moguce je izdvojiti malu kap koja ¢e sadrzavati pribliznu aktivnost radi-
onuklida koja je potrebna za mjerenje. Uzorkovanje i mjerenje aktivnosti izvora se po
potrebi moZze ponoviti kako bi se dobila aktivnost sto bliza preporucenoj. Mjerena ak-
tivnost se istisne na malu kuglicu vate (=~ 2-3 mm dijametar) koja se potom stavi u ko-
nusno udubljenje plasti¢ne cilindri¢ne bocice (Slika 3.3). Ta bocCica se moze ucvrstiti
na plasti¢ni drzac, sastavni dio lezaja gama kamere Cija je namjena provodenje pos-
tupaka kontrole kvalitete-ispitivanje intrinsicne uniformnosti gama kamere.

Za mjerenja intrinsi¢nih energijskih spektara radionuklida (u ovome radu in-

trinsi¢no su mjereni spektri *"Tc, 23] i 31]), kolimatori su bili uklonjeni s glave
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Slika 3.2: Mjerilo aktivnosti radioaktivnog uzorka Capintec 15R. (Slika je preuzeta
iz [9].)

gama kamere preporucenim postupkom proizvodaca.

Izvor je postavljen izmedu dvije glave gama kamere, s kojih je bio uklonjen ko-
limator, na 30 cm udaljenosti od svake glave, i prema proizvodackom protokolu je
zapoceto biljeZzenje podataka. BiljeZenje energijskog spektra se automatski zaustavlja
kada broj signala u vrhu energijskog spektra s najve¢om amplitudom dosegne
30 000 signala. Gama kamera ima fiksno odredenu energiju po kanalu visekanalnog
analizatora spektra visina signala od 1.321 keV po kanalu. Zabiljezeni energijski
spektri su izvezeni s radne stanice, te su kasnije analizirani uz pomo¢ ImagelJ-a pro-
grama (ver. 1.53) i tablicnog kalkulatora. Nacinjene su prilagodbe zabiljezenih po-
dataka fotovrhova Gaussovom funkcijom uz linearnu funkciju pozadine te je za svaki
fotovrh odredena puna Sirina na pola maksimuma i nepouzdanosti parametara neli-
nearne prilagodbe. Mjerene vrijednosti intrinsi¢cne FWHM su prikazane kao funkcija
energije upadnog fotona koji predaje energiju detektoru te je napravljena prilagodba
funkcije FWHM = a + by/(E + cE?) na podatke prilagodbom dobivenih punih $irina

na pola maksimuma u ovisnosti o energiji fotona [4].
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Slika 3.3: Pripremljen radioaktivni uzorak kori$ten u mjerenjima

3.4 Simulacije
3.4.1 Uvodne simulacije

Svi parametri detektora gama kamere (npr. dimenzije kristala), koji su naznaceni u
Tablici 3.1., su koriSteni prilikom izvodenja simulacija. U dodatku A se nalaze tablice
svih radionuklida, koriStenih u mjerenjima i simulacijama, koje sadrze informacije o
energijama fotovrhova, relativnim intenzitetima pojedinih emisija (engl. abundance)
te energijama povratno rasprSenih fotona i Comptonskog ruba. U svim simulacijama
je debljina aluminijskog poklopca detektora (engl. aluminum cover) postavljena na
0.1 cm. SIMIND ne modelira fotomultiplikatore kao ni ostale elektronicke elemente
ali se umjesto toga modelira sloj povratnog rasprsivaca (engl. backscatter material).
Materijal kojim se simulira sloj povratnog rasprsivaca definiran je u SIMINDU [7];

gustoce je 1.47 g/cm? i sastoji se od bora (4.0%), aluminija (1.2%), silicija (37.7%),
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Slika 3.4: Kolica s kolimatorima

kisika (54.0%), natrija (2.8%) i kalija (0.3%). U uvodnom dijelu upoznavanja sa
SIMIND-om promatran je utjecaj razli¢itih parametara na izgled energijskog spektra
radionuklida ™ Tc:

a) Istrazen je utjecaj razliCite debljine sloja povratnog rasprsivaca (2, 5i 10 cm) koji
se nalazi iza Nal(Tl) detektora i efektivnho opisuje fotomultiplikatore, na svojstva i
oblik intrinsi¢nog energijskog spektra tockastog izvora u zraku na udaljenosti 30 cm
od detektora;

b) Promatran je utjecaj oblika izvora na svojstva i oblik energijskog spektra. Simuli-
rani su intrinsi¢ni energijski spektri izvora u zraku na udaljenosti 30 cm od detektora
ako je izvor: a) tockasti, b) cilindri¢ni (0.1 cm dijametra baze i 0.2 c¢cm visine) i ¢)
elipticni (dimenzija 5 cm x 2.5 cm x 2.5 cm). U ovom slucaju je debljina sloja povrat-
nog rasprsivaca bila 7.5 cm;

¢) Simulirani su intrinsi¢ni spektri cilindricnog izvora (0.1 cm dijametra baze i 0.2
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cm visine) u zraku i u vodenom cilindri¢cnom fantomu (19 cm dijametra baze i 21 cm
visine), pri cemu su u simulaciji osim ukupnog energijskog spektra bili zabiljezeni i
spektri razli¢itog reda rasprSenja fotona u fantomu na udaljenosti 30 cm od detek-
tora.

Izmedu ostalog, SIMIND nudi opciju (scattwin) razdvajanja fotona prema redovima
Comptonskog rasprsenja. Koriste¢i ovu funkciju SIMIND-a moze se u energijskom
prozoru od interesa odrediti omjer zabiljezenih dogadaja od fotona rasprsenih u fan-
tomu prema dogadajima od fotona koji su prosli kroz fantom bez medudjelovanja,
odnosno udio rasprsenih fotona u energijskom prozoru. Simuliran je intrinsi¢ni ener-
gijski spektar cilindri¢nog izvora “"Tc (0.1 cm dijametra baze i 0.2 cm visine) u
cilindri¢cnom vodenom fantomu (22.2 cm dijametra baze i 18.6 cm visine) na udalje-
nosti 15 cm od detektora. Broj ulaznih cestica bio je 10 milijuna. Maksimalni broj

redova rasprsenja je postavljen na 5.

3.4.2 Simulacije mjerenja intrinsi¢nih energijskih spektara

Simulacije su izvedene tako da su uvjeti simulacija bili $to viSe sli¢ni mjerenjima izve-
denima na gama kameri u KBC-u Sestre milosrdnice. Intrinsi¢no (bez kolimatora) su
mjereni energijski spektri radionuklida *™T'c, 1?3 i 131]. Simulacije su izvedene za
iste te radionuklide na udaljenosti 30 cm od detektora bez kolimatora. Simulirani su
tocCkasti izvori i cilindri¢ni izvori (0.1 cm dijametra baze i 0.2 cm visine) u vodenom
cilindri¢cnom fantomu (0.2 cm dijametra baze i 0.4 cm visine). Debljina sloja povrat-
nog rasprsivaca je postavljena na 7.5 cm za sve simulacije intrinsi¢nih mjerenja. Broj
ulaznih Cestica bio je 100 milijuna. Referentno energijsko razlucivanje je postavljeno
na 9.8% FWHM na energiji od 140.5 keV prema specifikaciji proizvodaca gama ka-
mere. Ono je modelirano u programu konvolucijom detektoru predane energije svake
fotonske povijesti uporabom energijski ovisne Gaussove funkcije koja se mijenja, u

skladu s teorijskim modelom gdje je FWHM ~ 1/VE.

3.4.3 Simulacije mjerenja ekstrinsi¢nih energijskih spektara

Provjera valjanosti prilagodenog modela energijskog razluc¢ivanja je nac¢injena mjere-
njima ekstrinsi¢nih energijskih spektara koji su zabiljezeni kamerom Symbia T i simu-

lirani programom SIMIND. Izvori su bili priblizne aktivnosti 37 MBq (1 mCi). Ekspe-
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rimentalno su mjereni ekstrinsi¢ni energijski spektri tehnecija ™7 'c, koriste¢i nisko-
energijski kolimator velikog razlucivanja (engl. low energy high resolution, LEHR) ko-
limator, i joda 311, koristeéi visokoenergijski kolimator (engl. high energy, HE). Koli-
matori istih svojstava su koristeni prilikom simuliranja energijskih spektara tehnecija
i joda. Oba kolimatora, ukljuc¢ujuéi i njihove specifikacije, su definirani u SIMINDU
i aktiviraju se izborom odgovaraju¢ih indeksa programa. Simulacije su napravljene
za izvore na udaljenosti od 30 cm od povrSine kolimatora kamere. Simulirani su
tocCkasti izvor i cilindri¢ni izvor (0.1 cm dijametra baze i 0.2 cm visine) u vodenom
cilindricnom fantomu (0.2 cm dijametra baze i 0.4 cm visine). Razmotreni su osnovni
teorijski model pune Sirine na pola maksimuma i prilagodeni model. Pune Sirine na
pola maksimuma glavnih fotovrhova su izracunate za ekstrinsicne energijske spektre
izvora u zraku. Svi ekstrinsicni energijski spektri su vizualno ocijenjeni i usporedeni s
mjerenim energijskim spektrima izvora u zraku. Debljina sloja povratnog rasprSivaca
je i u ovom slucaju 7.5 cm, te je energijsko razlucivanje 9.8%. Broj ulaznih cestica
je 100 milijuna. Intrinsi¢ni i ekstrinsi¢ni simulirani i mjereni energijski spektri su

graficki prikazani u poglavlju Rezultati i rasprava.
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4 Rezultati i rasprava

4.1 Uvodne simulacije

Kao sto je naglaseno u prethodnom poglavlju, u ovom dijelu rada kratko je istrazen
utjecaj na svojstva intrinsi¢nog energijskog spektra izvora *°™T'c:

a) povratnog rasprsenja straznjeg dijela gama kamere, debljine 2, 51 10 cm,

b) oblika i veli¢ine izvora, pocevsi od idealiziranog tockastog izvora, a potom cilin-
dricnog i elipti¢nog izvora konac¢nih dimenzija u zraku,

¢) izvora u cilindricnom vodenom fantomu

U simulacijama su upotrijebljene dimenzije gama kamere i izvora opisane u prethod-

nom odjeljku. Energijsko razlucivanje je postavljeno u skladu s teorijskim modelom.

10000 | ——Povratni rasprsivac debljine 2 cm p
---5¢cm
........ 10 cm
1000
a
=]
Q
E
— 100
o
el
10
1 I ! I L L 1 1 1
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180

energija / keV
Slika 4.1: Utjecaj debljine sloja povratnog rasprsivaca na izgled energijskog spektra

Energijski prozor, oznacen okomitim crtkanim linijama, je postavljen na 20% Sto
znaci da obuhvaca energijsko podruéje od 140 keV — (0.1 - 140 keV) = 126 keV do
140 keV + (0.1 - 140 keV) = 154 keV. Energijski prozor od 15 ili 20 % je uobicajen u
klini¢kim studijama u kojima se rabi radionuklid **™Tc. Vrh koji dolazi od potpune
predaje energije fotona detektoru oznacen je slovom P, slovom B je oznacen vrh od

povratnog rasprsenja ulaznih fotona i slovom C je ozna¢en Comptonski rub.
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Slika 4.2: Utjecaj oblika i veli¢ine izvora na izgled energijskog spektra izvora *™T'c

Slika 4.2 prikazuje energijske spektre to¢kastog izvora, malog cilindri¢nog izvora
i volumnog izvora oblika elipsoida, smjeStene u zraku na udaljenosti 30 cm od detek-
tora kamere. Razlike u energijskim spektrima tockastog i malog cilindri¢nog izvora
su neznatne dok se kod veceg izvora uocavaju promjene koje dolaze zbog dodatnog
Comptonskog rasprsenja (ve¢inom prvog i drugog reda) u samom izvoru. U slici 4.3.
je naglasena razlika u izgledu energijskih spektara tockastog izvora sa i bez uzimanja
u obzir transporta fotona u fantomu. Uocava se veliki doprinos u fantomu rasprsenih
fotona u podrudju ispod energije fotovrha.

Kao ilustraciju potrebe za to¢nim poznavanjem sadrzaja energijskog prozora na-
vodimo postupke istovremenog emisijskog SPECT oslikavanja s dva radionuklida ili
emisijskog i transmisijskog oslikavanja. U tim slucajevima dolazi do tzv. razgovora
energijskih prozora odnosno Comptonski rasprseni fotoni jednog radionuklida mogu
biti zabiljezeni u energijskom prozoru drugoga. Primjerice ako se transmisijsko osli-
kavanje vrsi izvorom '%3(Gd, a istovremeno je pacijentu iniciran ™7, biljeZenje slika
se odvija putem dva energijska prozora od 100 kev i 140 keV obi¢no s Sirinama ener-
gijskog prozora od 20%. Ako promotrimo graf na slici 4.1., u intervalu energija od

90-100 keV, moze se zakljuciti da povecanjem debljine sloja povratnog rasprSivaca
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Slika 4.3: Utjecaj fantoma na izgled energijskog spektra

raste i udio fotona u tom energijskom prozoru. Tocnije, broj signala je oko 7% vedi
ako je debljina sloja povratnog rasprsivaca 10 cm umjesto 5 cm i 42% veci u odnosu
na sloj povratnog rasprsSivaca debljine 2 cm. U samom fotovrhu nema razlike u broju
signala. MC simulacije mogu dati to¢nije informacije o sadrzajima energijskih pro-
zora u specificnim klinickim uvjetima, uz dodatne informacije o ishodistu i povijesti
fotona te redu rasprSenja. To moZe pomodi u oblikovanju algoritma za korekciju
rasprsenog zracenja.

Dodatno, SIMIND omogucava da se fotoni razdvajaju prema redovima Comptonskog
rasprSenja te se iz grafa na slici 4.4. moze vidjeti omjer povrSine fotovrha prema
Comptonskom kontinuumu.

Razdvajanje fotona prema redu rasprsSenja i njthovo odvojeno biljeZenje je veoma
znacajno za razumijevanje mehanizma koji dovodi do pogorsanja kvalitete slike u
planarnom oslikavanju, a posebno u emisijskoj tomografiji. Analizom zabiljeZenih
spektara se moze utvrditi da je udio u fantomu rasprSenih fotona za ispitanu ge-
ometriju, u energijskom prozoru (126-154 keV), jednak ~ 42%. U simetri¢noj ras-
podjeli rasprsujuceg sredstva, sa samo jednim centralno smjestenim izvorom bi udio

rasprsenih fotona u svakoj projekciji tomografske studije bio podjednak, no klinicke
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Slika 4.4: Ukupni intrinsi¢ni energijski spektar tehnecija i spektri razdvojeni prema
redovima Comptonskog rasprsenja

situacije znacajno odstupaju od ovog slucaja i zbog nestacionarnosti funkcije odziva
sustava na rasprseno zracenje te nehomogenih klini¢kih raspodjela, znatno otezavaju
korekcijske sheme za rasprseno zracenje koje se temelje na poznavanju sadrzaja ener-
gijskog prozora i postrani¢nih energijskih prozora iz kojih se u klinickim korekcijskim
shemama procjenjuje doprinos rasprsenog zracenja u fantomu zabiljezenim projekci-

jama tomografske studije.

4.2 Usporedba mjerenih i simuliranih intrinsicnih energijskih spek-

tara

Na slikama 4.5., 4.6. i 4.7. su prikazani mjereni i simulirani energijski spektri ra-
dionuklida tehnecija *™Tc i joda (*2*7 i '3']). Simulirani su izvori radionuklida,
dimenzija sli¢cnih onima koje su koristene prilikom mjerenja u bolnici (promjer ~
2 mm), na udaljenosti 30 cm od detektora s kojih je uklonjen kolimator. Model T
oznacava teorijski model energijskog razlucivanja, a model P oznacava prilagodeni

model energijskog razlucivanja. Svi energijski spektri (mjereni i simulirani) su, zbog
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Slika 4.5: Graf usporedbe mjerenog i simuliranog intrinsicnog energijskog spektra
tehnecija " T'c. U jednoj od simulacija je omoguéen transport i biljezenje Kx fotona
nastalih u detektoru.

usporedbe relativnog energijskog razluc¢ivanja, normirani na vrsnu vrijednost njiho-
vih glavnih emisijskih fotovrhova.

Za svaki fotovrh odredena je FWHM, prilagodbom Gaussove funkcije, kao i ne-
pouzdanost parametara funkcije koja je prilagodavana na podatke. Izracunate vri-
jednosti FWHM za mjerene i simulirane spektre svih radionuklida su prikazane u

tablicama 4.1. i 4.2.

Radionuklid | Energija fotovrha / keV Mjereno Teorijski model | A/%
FWHM / keV | FWHM / keV
Pmpe 140.5 14.1+0.1 13.8 2.1
157 159.0 14.6 14.7 -0.7
18ty 284.3 23.84+0.3 17.4 26.9
364.5 33.0+£0.1 19.8 40.0
636.9 43.3+0.5 26.6 38.6

Tablica 4.1: Vrijednosti FWHM za intrinsi¢na mjerenja i simulacije uporabom teorij-
skog modela energijskog razlucivanja. A je postotno relativho odstupanje mjerene
FWHM minus simulirane FWHM.

Nepouzdanosti prikazane u tablicama 4.1. i 4.2. su standardne devijacije sred-

njih vrijednosti FWHM dobivene prilagodbom Gaussove funkcije iz mjerenih ener-
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Slika 4.6: Graf usporedbe mjerenog i simuliranog intrinsicnog energijskog spektra
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Slika 4.7: Graf usporedbe mjerenog i simuliranog intrinsicnog energijskog spektra
joda 13
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Radionuklid | Energija fotovrha / keV Mjereno Prilagodeni model | A/%
FWHM / keV FWHM / keV
PmTe 140.5 14.1+£0.1 12.9 8.5
1237 159.0 14.6 15.0 -2.7
iy 284.3 23.8+0.3 26.7 -12.2
364.5 33.0£0.1 31.4 4.8
636.9 43.3 £0.5 46.1 -6.5

Tablica 4.2: Vrijednosti FWHM za intrinsicna mjerenja i simulacije uporabom
prilagodenog modela energijskog razlucivanja

gijskih spektara izvora joda i tehnecija zabiljezenih s dva detektora gama kamere u
dva razli¢ita dana. Spektar joda-123 je mjeren jednom, pa stoga nema podatka o
mjernoj nepouzdanosti. Vrijednosti FWHM vrhova u mjerenim energijskim spek-
trima sva tri radionuklida su graficki prikazane na slici 4.8. kao funkcija ener-
gije emisije fotona. TocCke prikazane na grafu su takoder u tablici 4.1. Usporedbe
radi, na grafu je prikazana i funkcija prilagodbe za energijsko razlucivanje oblika
FWHM = a + b\/(E + cE?) [4]. Vrijednosti parametara odredenih prilagodbom su:
a = —19.7879, b = 2.8573 i ¢ = —0.0004.
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Slika 4.8: Graficki prikaz FWHM kao funkcije energije

Zbog energije prekida ili praga koja je na otprilike 20 keVa za Siemens Symbia

gama kameru, postoje odstupanja izmedu mjerenih i simuliranih energijskih spek-
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tara u tom niskoenergijskom dijelu spektra. Energije fotona ispod 20 keVa nisu za-
biljezene u mjerenim energijskim spektrima. Male razlike u mjerenim i simuliranim
spektrima mogu se pripisati povratno rasprSenim fotonima koji dolaze od drugog de-
tektora (kojeg imamo u mjerenjima, no nije simulirano). Usporedujuéi energijske
spektre joda (*231 i '3'), na viSim energijama, vide se ve¢a odstupanja mjerenih i si-
muliranih spektara zbog nelinearnog energijskog odziva detektora, koji takoder nije

razmatran u simulacijama, na Comptonsko rasprsenje i fotoefekt.

4.3 Usporedba mjerenih i simuliranih ekstrinsi¢nih energijskih spek-

tara

Ekstrinsi¢ni energijski spektri tehnecija ™ T'c su mjereni koriste¢i LEHR kolimator i
joda 31, koriste¢i HE kolimator. Na slikama 4.9. i 4.10. su prikazani grafovi us-
poredbe mjerenih i simuliranih energijskih spektara za navedene radionuklide. Svi
energijski spektri su normirani na ranije opisani nac¢in. Za oba radionuklida simu-
lirani su tockasti izvori te mali cilindri¢ni izvori u horizontalnom cilindri¢cnom fan-
tomu (sa i bez mogucnosti da fotoni prolaze kroz kolimator i da se stvaraju fotoni
Kx zracenja), u svrhu dobivanja simuliranog energijskog spektra koji ¢e se biti Sto
realisti¢niji i ocekivano bolje se slagati s mjerenim energijskim spektrom.

Za mali cilindri¢ni izvor dimenzija navedenih u potpoglavlju 3.4.2., koji je sadrzavao
9mTc i nalazio se ispred kolimirane gama kamere (LEHR kolimator) na udaljenosti
od 10 cm, su analizom simuliranih energijskih spektara dobivene vrijednosti udjela
geometrijske komponente sustava (fotoni koji su prosli kolimatorsku rupicu i bili za-
biljezeni u energijskom prozoru Sirine 20 %) od 93.7%, prodorne komponente (fotoni
koji produ kroz septe kolimatora) 4.9% i komponente raspr§enog zracenja u kolima-
toru od 1.4%. Iste veli¢ine za ukupni spektar iznose: geometrijska komponenta,
87.5%, prodorna komponenta 6.2%, komponenta rasprsenja u kolimatoru 2.2% i
komponenta fotona karakteristi¢cnog rendgenskog zracenja iz kolimatora 4.1%.

Zbog preglednosti spektra ne prikazujemo fotovrh najviSe energije na slici 4.10.
Za svaki fotovrh odredena je FWHM, prilagodbom Gaussove funkcije s funkcijom
linearne pozadine, dok je nepouzdanost vrijednosti FWHM, tamo gdje je zabiljezeno
viSe mjerenja, odredena kao standardna devijacija srednje vrijednosti prilagodbom

dobivenih FWHM. Izracunate vrijednosti FWHM za mjerene i simulirane spektre svih
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Slika 4.9: Mjereni i simulirani ekstrinsi¢ni energijski spektri tehnecija " T'c
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Slika 4.10: Mjereni i simulirani ekstrinsi¢ni energijski spektri joda 311

radionuklida su prikazane u tablici 4.3.

Teorijski model postupno podcjenjuje vrijednosti FWHM kako se energija fotovrha
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Radionuklid | Energija fotovrha / keV Mjereno Simulirano | A/%
FWHM / keV | FWHM / keV

9mpe 140.5 12.8 12.4 3.1

181y 284.3 24.1 19.8 17.8

364.5 31.8 22.1 30.5

636.9 42.3 29.2 30.1

Tablica 4.3: Vrijednosti FWHM za ekstrinsi¢na mjerenja i simulacije

povecava iznad 160 keV uz najvec¢u razliku od 13.1 keV za 636 keV fotovrh 3'1. Ovo
podcjenjivanje moze voditi na neto¢nu kvantifikaciju kod simuliranja NM slika pri
upotrebi radionuklida s emisijama fotona velike energije kao i kod radionuklida s

viSestrukim znacajnim fotovrhovima (°"Ga, ' 1n).
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5 Zakljucak

Poznavanje znacajki energijskih spektara radionuklida primjenjivih u nuklearnoj me-
dicini je od velikog znacaja za dobivanje medicinskih slika dobre kvalitete koje mogu
dati to¢nu informaciju potrebnu za relativnhu kvantifikaciju (npr. omjer broja sig-
nala u podrucjima interesa) ili apsolutnu kvantifikaciju poput one koja sluzi u cilja-
noj unutarnjoj dozimetriji, dozimetriji interno deponiranih radionuklida (npr. vri-
jednost aktivnosti u odredenom volumenu). Analizirani su energijski spektri ma-
lih izvora radionuklida *°™7Tc, 23] i 3], dobiveni mjerenjima gama kamerom sa
i bez odgovarajuceg kolimatora i MC simulacijskim kodom SIMIND. Provedena us-
poredba vrijednosti pune Sirine na pola maksimuma fotovrhova u energijskim spek-
trima malih izvora navedenih radionuklida mjerenih gama kamerom Symbia T (Si-
emens, Njemacka) i spektara dobivenih MC simulacijama pokazala je dobro slaganje
za teorijski model energijskog razlucivanja i za model dobiven prilagodbom neline-
arne funkcije na podatke FWHM u ovisnosti o energiji, do energija fotona od 160
keV. Iznad te energije teorijski model podcjenjuje vrijednosti FWHM uz razlike koje
dosezu 16.7 keV (38.6 %) na energiji 636.9 keV. Vrijednosti mjerenih i simuliranih
intrinsi¢cnih FWHM fotovrhova su u dobrom slaganju na energijama fotona do 160
keV; razlikuju se za relativno male iznose od 0.3 keV i 0.1 keV uz uporabu teorijskog
modela i 1.2 keV i 0.4 keV uz uporabu prilagodenog modela za 140.5 keV izvora
9mTe i 159 keV izvora '?)]. Za energije iznad 160 keV, prilagodeni model poka-
zuje znatno bolje slaganje s mjerenim spektrima za intrinsi¢ne energijske spektre.
Odstupanja simuliranih intrinsi¢nih spektara od onih mjerenih su dijelom rezultat
izbora normiranja energijskih spektara na odgovarajuce glavne emisijske fotovrhove
zbog kasnije lakse usporedbe relativnih energijskih razlucivanja zabiljezenih spek-
tara. Vizualna usporedba mjerenog i simuliranih spektara je stoga donekle otezana.
Sli¢ni rezultati dobiveni su za ekstrinsi¢ne energijske spektre kao i za intrisni¢ne kada
je koristen teorijski model, teorijski model podcjenuje Sirine vrhova na pola maksi-
muma za energije vece od 160 keV te prilagodeni model daje bolje slaganje na visim
energijama. Najveca razlika izmedu mjerenih i simuliranih FWHM iznosi 13.1 keV
za fotovrh 636.9 keV kada se upotrebljava teorijski model energijskog razlucivanja.
Gama kamera Symbia ima prag biljeZenja fotonske energije ispod 20 keV i to utjece

na amplitude primjerice vrhova od 27.3 keV radionuklida '?3]. Mali pomaci izmedu
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teziSta mjerenih i simuliranih fotovrhova koji se mogu uo¢iti na viS§im energijama
se dogadaju zbog nelinearnog energijskog odziva realnog detektorskog sustava na
dogadaje fotoelektri¢ne apsorpcije i Comptonovog rasprsenja, koje MC simulacije ne
mogu uracunati. Dodatno, razlike u mjerenim i simuliranim spektrima postoje zbog
¢injenice da tocan razmjestaj izvora i okolnih objekata, sam izvor, oklop gama ka-
mere, glavu druge kamere i povratni rasprSiva¢ koji su postojali u mjerenju, nije
moguce u potpunosti reproducirati u simulacijama. Poboljsano suglasje mjerenih i
simuliranih spektara bilo bi moguce dobiti uz modeliranje nasuprotne gama kamere.
Za ocekivati je takoder da bi se neke od tih opazenih razlika umanjile kada bismo
razmatrali energijske spektre izvora uronjenih u fantome koji oponasaju tijelo paci-

jenta.
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Dodaci

Dodatak A Svojstva radionuklida

Tehnecij-99m (°*"Tc) je glavni radionuklid u konvencionalnim nuklearno medicin-
skim slikovnim tehnikama. Jednostavnost proizvodnje pomo¢u molibdenskog (%Mo)
generatora, odli¢na svojstva potrebna za detekciju scintilacijskim detektorom, kratko
vrijeme poluraspada, moguc¢nost obiljezavanja velikog broja farmaka i razmjeno mala
ocekivana efektivna doza nakon unosa radiofarmaka u tijelo ispitanika, ¢ini ga odli¢nim
radionuklidom. Tehnecij se rabi u planarnim (statickim i dinamickim) slikovnim teh-
nikama, oslikavanju cijeloga tijela i jednofotonskoj emisijskoj racunalnoj tomografiji.
U obliku pertehnetata (*™T'cO; ), rabi se u oslikavanju Stitnjace, slinovnica, sluznice
probavnog trakta, koroidnog mozdanog spleta i dinamickog odredivanja arterijskog
protoka. Obiljeze li se njime farmaci, oslikavati se mogu: jetra, slezena, kostana srz,
gastrointestinalno krvarenje (sumporni koloid), skelet (difosfonati), provoditi ventri-
kulografija i angiokardiografija (humani serumski albumin), oslikavati miokard (iz-
onitrili) i provoditi niz drugih slikovnih pretraga srca, bubrega i mozga [10]. Jod
(*311) je radionuklid izbora u lije¢enju bolesti $titnjace. Zbog ¢injenice da uz emi-
siju beta zracenja, srednje i maksimalne energije 192 keV i 606 keV, koje je glavno u
radioterapiji radionuklidima unesenim u ciljni volumen tijela pacijenta, glavne foton-
ske emisije radionuklida '3'7, energije 364.5 keV (81.2%), omogucavaju oslikavanje
u tkivu nakupljenog radionuklida. Jod se prirodno akumulira u Stitnjaci, a obiljezi
li se njime farmak, omogucava ciljano oslikavanje i radioterapiju. Jodom-131 obi-
ljeZzeni analog noradrenalina, meta-jodobenzilguanidin (MIBG), omogucava detek-
ciju i lijecenje neuroendokrinih tumora (NET). Prirodno se akumulira u plu¢ima,
jetri, bubrezima, slezeni, mjehuru, ko$tanoj srzi i slinovnicama. Jod-123 (*23]) je
Cisti fotonski emiter, glavne emisije fotona energije 159 keV i dodatne znacajne emi-
sije od 27.3 keV (70%). Navedena svojstva, uz vrijeme poluraspada od 13.2 h ¢ine
ga idealnim za slikovne nuklearno medicinske tehnike. Obzirom da je nakupljanje
12311 131 T u tijelu sli¢no, 231 se moZe upotrijebiti za oslikavanje u procesu planiranja
terapije s 13'7. Jod-123 predstavlja manje optereéenje u smislu apsorbirane doze u

usporedbi s 13! zbog kra¢eg vremena poluraspada i izostanka emisije beta zracenja.
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Dodatak B Relativni intenziteti za tri razlicita radionuk-

lida 99mTC, 123[ i 131]

Radionuklid | ®"Tc

Energija / keV | Relativni intenzitet
20.669 0.01120

140.511 0.88500

Tablica B.1: Relativni intenziteti fotonskih emisija za tehnecij *"Tc

Radionuklid | ¥'J

Energija / keV | Relativni intenzitet
29.459 0.01520

29.779 0.02810

80.185 0.02607

284.305 0.06140

364.489 0.81200

636.989 0.07120

722.911 0.01786

Tablica B.2: Relativni intenziteti fotonskoh emisija za jod 31

Radionuklid | %]

Energija / keV | Relativni intenzitet
27.202 0.24690

27.473 0.45980

31.1044 0.13160

31.762 0.02860

158.970 0.83250

528.960 0.01280

Tablica B.3: Relativni intenziteti fotonskih emisija za jod %3]

Dodatak C Metoda direktnog uzorkovanja

Slucajni brojevi (engl. random numbers) koji se generiraju u Monte Carlo simulaci-
jama oponasaju stohasticku prirodu medudjelovanja Cestica. Ti brojevi se povezuju
s fizickim varijablama pomocu funkcije gustoce vjerojatnosti (engl. probability dis-
tribution function, PDF). Objasniti ¢emo jednu od mogu¢ih metoda koje se koriste u

postupcima uzorkovanja, a to je direktna metoda.
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PDF(,) o]

a X X, b

Slika C.1: Primjer funkcije gustoce vjerojatnosti

Funkcija gustoce vjerojatnosti se definira u intervalu od [a,b], gdje ni a ni b nisu
nuzno konac¢ni brojevi. Funkcija gustole vjerojatnosti mora biti integrabilna i nene-
gativna.

Definiramo kumulativnu funkciju vjerojatnosti (engl. cumulative probability function,
CDF) kao:
r=CDF(z) = / ’ PDF(z') dx’ (C.1)

Pretpostavljamo da je kumulativna funkcija normirana, tj. da vrijedi CDF(b) = 1.
Primjer kumulativne funkcije prikazan je na slici C.2.

Po definiciji, kumulativnu funkciju mozemo prikazati na intervalu slucajnih varija-
bli, r, gdje je 0 < r < 1. Ako razmotrimo dva jednaka intervala dz; i dz, (diferencijali

u blizini x; i z5). MoZe se pokazati da vrijedi:

dr;,  PDF(z)
B il G C.2
drs  PDF(z2) (€2)

Gornju jednadzbu mozZemo tumaciti na nac¢in da ako odaberemo vise slucajnih vari-
jabli u intervalu od [0, 1], onda ¢e broj varijabli koje ¢e pasti unutar dr; podijeljen s

brojem varijabli koje ¢e pasti unutar dr; biti jednak omjeru funkcije gustoce vjerojat-
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dr, /

r,, /

a dx, dx, b
Slika C.2: Primjer kumulativne funkcije vjerojatnosti

nosti u x; i xs.

Jednadzbu (C.1) mozemo invertirati da bi dobili:
x=CDF '(r) (C.3)

Sve kumulativne funkcije koje se dobiju od ispravno definiranih funkcija gustoce vje-
rojatnosti su invertibilne. Naposlijetku, ako izaberemo bilo koji r slucajno i supstitu-
iramo ga u jednadzbu (C.3) dobiti ¢emo z. Primjer Cesto koriStene funkcije gustoce

vjerojatnosti prilikom odredivanja srednjeg slobodnog puta fotona = jest [11]:
PDF(z) =¢e " (C.4)
gdje je 0 < z < 0. Tada je odgovarajuc¢a kumulativna funkcija jednaka:
r=CDF(z)=1—¢€" (C.5)
Inverzijom kumulativne funkcije dobije se:

z = —log(l —r) (C.6)
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Ako je r ravnomjerno rasporeden u intervalu [0,1] onda je i 1 — r ravnomjerno

rasporeden u tom intervalu. Jednadzba (C.6) se moze zapisati kao:

z = —log(r) (C.7)
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