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Streszczenie

Wychodzac naprzeciw wyzwaniu by jednoczes$nie i w oparciu o ten sam uktad detekcyjny
moc uzyskac¢ obraz dwiema obecnie istniejacymi metodami tréjwymiarowego obrazowania
tomograficznego, to jest tomografia pozytonowo emisyjna — PET jak i1 tomografia
rentgenowska - CT, zostaly podjg¢te prace w ramach Europejskiego projektu badawczo
rozwojowego BIOCARE - Molecular Imaging for Biologically Optimized Cancer Therapy,
realizowanego wspdlnie ze srodowiskiem medycznym z Karolinska Institute w Sztokholmie.
Jednym z gléwnych celow projektu BioCare byto opracowanie wspolnego detektora dla
tomografii rentgenowskiej (CT) 1 pozytonowej (PET). Opracowanie odpowiednich
detektorow a nastepnie budowa systemu diagnostycznego, realizujacego wizualizacje dwiema
komplementarnymi metodami o takiej samej geometrii detektordw, stanowilby znaczacy
postep w technikach diagnostycznych w medycynie. Zatozony w projekcie cel stanowit
powazne wyzwanie do zrealizowania ze wzgledu na sprzeczne wymagania stawiane
detektorom do tomografii pozytonowo emisyjnej oraz tomografii rentgenowskie;j.

Odpowiedni wybdr wspdlnego detektora do tomografii PET/CT zaktada scharakteryzowanie
krysztaldow scyntylacyjnych oraz fotodetektoréw takich jak fotopowielacze czy fotodiody
lawinowe. W pierwszym etapie badania eksperymentalne objety pordwnanie wilasciwosci
krysztaldow scyntylacyjnych w celu wytypowania kandydatow jednoczesnie speiajacych
warunki stawiane, scyntylatorom do badan PET jak i scyntylatorom do badan CT. W
kolejnym etapie przeprowadzono systematyczne badania fotodiod lawinowych w detekcji
scyntylacyjnej oraz detekcji promieniowania X oraz badania majace na celu lepsze
zrozumienie proceséw odpowiedzialnych w detektorze scyntylacyjnym za energetycznag
zdolno$é rozdzielcza. Przeprowadzone testy proponowanej metody, z silnym zrodlem **'Am,
w trybie detekcji CT, oraz z kwantami anihilacyjnymi ze zrédta **Na, potwierdzily skuteczna
prace detektora w duzym zakresie dynamicznym rejestrowanej wiazki promieniowania X oraz
w trybie detekcji PET.

Na podstawie przeprowadzonych przez Autora badan, zaproponowano metode jednoczesnego
pomiaru strumienia promieni X, w dwoch trybach pracy detektora, zliczeniowym i pradowym
oraz jednoczesny pomiar kwantéw anihilacyjnych o energii 511 keV w tomografii PET.
Mozliwe jest, zatem, w oparciu o wybrany krysztat scyntylacyjny Lu,SiOs:Ce (LSO) oraz o
matryce fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550, wzbogacenie obrazu uzyskanego w
badaniu PET o informacj¢ uzyskana metoda obrazowania CT. Rozwiagzanie to ma realne
szanse na zastosowanie najpierw w komercyjnych tomografach zwierzecych (animal PET), a
nastgpniec w klinicznych tomografach do trdjwymiarowego obrazowania cztowieka.
Opracowana metoda pozwala jednoczesnie zmniejszy¢ dawke promieniowania, jaka
naswietlany jest pacjent o trzy rzedy wielkosci. A ponadto umozliwia budowg kompaktowego
urzadzenia do pomiarow nie tylko medycznych, ale i spektroskopowych, ktorego
niewatpliwymi zaletami beda wysoka wydajnos¢ detekcji, znakomite czasowe i przestrzenne
zdolnosci rozdzielcze, niewielkie rozmiary, odpornos$¢ na uszkodzenia radiacyjne oraz niskie
napigcia zasilania. Dodatkowo niewatpliwa poprawe jakosci i kontrastu obrazu mozna
osiagnac poprzez wprowadzenie do tomografii informacji o czasie przelotu kwantéw gamma
wewnatrz pierscienia tomografu.
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1. Wstep

1.1. Cel i uklad pracy

Burzliwy rozwdj nowych technologii u schytku XX wieku odzwierciedlit si¢ w szybkim
rozwoju  technik detekcji promieniowania jadrowego, elektroniki oraz technik
informatycznych. Przelozylo si¢ to bezposrednio na rozwdj trdjwymiarowych technik
obrazowania stuzacych do diagnostyki medycznej. Opracowano i wdrozono do powszechnej
diagnostyki dwie gléwne metody tomograficznego obrazowania pacjenta: transmisyjng
tomografi¢ komputerowa (ang. Computed Tomography - CT) i tomografi¢ pozytonowo
emisyjng (PET). Tomografia komputerowa polega na przeswietlaniu pacjenta
promieniowaniem rentgenowskim, natomiast tomografia pozytonowo emisyjna zwigzana jest
z wprowadzeniem radioaktywnego znacznika do organizmu, a nast¢pnie z detekcja bedacych
ze soba w koincydencji kwantéw anihilacji o energii 511 keV.

Obie metody diagnostyczne oparte sa o rézne zasady pracy, co powoduje, ze wyniki
obrazowania daja lekarzom uzupelniajace informacje. Spowodowato to, ze w najbardziej
zaawansowanych systemach PET, oferowanych komercyjnie, dodatkowo stosuje sig¢
niezalezny system diagnostyki CT. Fakt, ze proces diagnostyczny prowadzony jest
sekwencyjnie, powoduje jednak, Zze natozone na siebie obrazy CT i PET zawierajg
niescistosci i mogg prowadzi¢ do fatszywej diagnozy.

Celem prezentowanej rozprawy doktorskiej bylo opracowanie wspolnego detektora dla
obu typéw tomografii (detektora PET/CT) umozliwiajgcego uzyskanie pelnej zgodno$ci
geometrycznej obrazu CT i PET i w efekcie potencjalne zwigkszenie dokladnoSci
procesu diagnostycznego.

Powyzszy problem zostat nakreslony przez srodowisko medyczne z Karolinska Institute, w
Sztokholmie, i realizowany w ramach Europejskiego projektu BioCare (Molecular Imaging
for Biologically Optimized Cancer Therapy). Zalozony w projekcie cel stanowil powazne
wyzwanie do zrealizowania ze wzgledu na sprzeczne wymagania stawiane detektorom do
tomografii pozytonowo emisyjnej oraz tomografii rentgenowskiej. Detektory w tomografie
PET pracuja w modzie impulsowym, tzn. liczone sg poszczegdlne kwanty gammy 511 keV, a
w tomografie CT detektory pracuja w modzie pradowym, gdzie lampa rentgenowska generuje
strumien promieni X, a detektor mierzy dawke promieniowania.
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Rozprawa doktorska zaczyna si¢ ogdlnym wstgpem do zagadnien tomografii, zaréwno
pozytonowo emisyjnej jak i rentgenowskiej. W kolejnych rozdziatach przyblizone zostang
krysztaty scyntylacyjne stuzace konwersji kwantdow gamma na rejestrowalne swiatto a dalej
omowione begda fotodetektory, wykorzystywane w spektroskopii gamma oraz medycynie
nuklearnej. Nastepnie przedstawione zostanag metody pomiarowe oraz wyniki badan
prowadzonych w Instytucie Probleméw Jadrowych w Zaktadzie Detektorow i Elektroniki
Jadrowej pod kierunkiem Profesora Marka Moszynskiego. W pierwszej czg¢sci badania objety
porownanie wiasnosci licznych scyntylatoréw proponowanych do zastosowan w tomografii
PET i CT, natomiast w drugiej czesci przedstawiono proponowany nowy wspolny detektor
PET/CT i wyniki szczegétowych badan.

Rozprawa doktorska w gltéwnej mierze opiera si¢ na trzech pracach autora opublikowanych w
IEEE Transactions on Nuclear Science:

L. Comparative Study of Scintillators for PET/CT Detectors
A. Nassalski, M. Kapusta, T. Batsch, D. Wolski, D. Mockel, W. Enghardt, M.
Moszynski
IEEE Trans. Nucl. Sci., vol. 54, no 1, pp. 3-10, Feb. 2007.

II. The Road to the Common PET/CT Detector
A. Nassalski, M. Moszynski, T. Szczes$niak, D. Wolski, T. Batsch
IEEE Trans. Nucl. Sci., vol 54, no 5, pp. 1459-1463, Oct. 2007.

III.  Application of Hamamatsu S8550 APD array to the Common PET/CT Detector
A. Nassalski, M. Moszynski, A. Syntfeld-Kazuch, L. Swiderski, T. Szczegsniak, D.
Wolski, T. Batsch
IEEFE Trans. Nucl. Sci., vol 55, no 5, pp. 2460-2464, Oct. 2008.

Wykorzystane rowniez beda dane z prac:

IV. Non-proportionality of organic scintillators and BGO |
A. Nassalski, M. Moszynski, A. Syntfeld-Kazuch, L. Swiderski, T. Szczegsniak,
IEEE Trans. Nucl. Sci., vol. 55, no. 3, pp. 1069-1072, June 2008.

V. Energy Resolution of LGSO Scintillators
M. Moszynski, A. Nassalski, W. Czarnacki, A. Syntfeld-Kazuch, D. Wolski, T.
Batsch, T. Usui, S. Shimizu, N. Shimura, K. Kurashige, K. Kurata, H. Ishibashi,
IEEE Trans. Nucl. Sci., vol. 54, no 3, pp. 725-731, June 2007.

VI.  Temperature dependences of LaBr;(Ce), LaCls(Ce) and Nal(T1) scintillators,
M. Moszynski, A. Nassalski, A. Syntfeld-Kazuch, T. Szczesniak, W. Czarnacki,
D. Wolski, G. Pausch, J. Stein,
Nucl. Instr. Meth., vol. A568, pp. 739, 2006.

Prace konczy interpretacja i podsumowanie uzyskanych wynikow.
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1.2. Prezentacja problemu

Pierwsze proby opracowania tomografow PET/CT, opartych o wspolne detektory, wykonano
dla matych urzadzen stosowanych do badan zwierzat [7]-[11]. W tym celu autorzy
zrezygnowali z pradowego trybu pracy detektorow CT, zastgpujac go trybem impulsowym.
Pozwolito to na zastosowanie scyntylator6w powszechnie stosowanych w tomografii PET,
dzigki uniknigciu wptywu fosforescencji (afterglow) takich krysztaldw na wynik pomiaru.
Wada rozwiazania jest znacznie mniejszy zakres dynamiczny rejestrowane]j intensywnosci
wiazki kwantéw X, z uwagi na czasy martwe eclektroniki, a gltéwnie czas wySwiecania
impulsow w scyntylatorze oraz dluzszy czas petnego skaningu.

W typowym tomografie CT zakres dynamiczny rejestrowanego strumienia X siega 2 x 10'°
zliczen/s. W trybie impulsowym maksymalne tempo zliczen w pojedynczym pikselu nie
przekracza 2 x 10° zliczen/s. W tym wypadku konstruktor staje przed problemem czy
zaakceptowa¢ maty zakres dynamiczny, czy dlugi czas skaningu. Problem jest nieco
fagodniejszy w tomografach do badan zwierzat, z uwagi na znacznie mniejsza liczbe pikseli w
pierscieniu detektorow niz liczba pikseli w tomografie klinicznym.

Alternatywa do metody zliczeniowej byloby znalezienie scyntylatora spetniajacego
jednoczesnie wymagania stawiane detektorom PET i CT.

Poszukiwane nowe materialy scyntylacyjne powinny charakteryzowaé si¢ wysoka
wydajnoscia detekcji promieniowania gamma, okreslong przez liczb¢ atomowa pierwiastkow
oraz gestos¢ krysztatow, duza intensywnoscia §wiecenia oraz szybkim impulsem $wietlnym
okreslonym z kolei przez czas zaniku fluorescencji w materiale scyntylacyjnym. Obok tych
wlasnosci, okreslonych przez podstawowe wlasnosci scyntylatoréw, istotne znaczenie ma
energetyczna zdolnos¢ rozdzielcza. Zastosowanie scyntylatora w tomografii CT stawia dalsze
wymaganie scyntylatorom dotyczacych sktadowej fosforescencji w swieceniu krysztatu, ktéra
zakloca doktadno$¢ pomiaru dla stabych dawek promieniowania X w detektorze (silna
absorpcja w pacjencie).

Stad w pierwszym etapie badan przeprowadzone zostalo poréwnanie wlasnosci szeregu
scyntylatorow obejmujace charakterystyki niezb¢dne dla detektoréw PET, jak rowniez pomiar
sktadowych fosforescencji okreslajacy mozliwos¢ zastosowania krysztatu w detektorze CT.
Wyniki badan podsumowano w pracy [I], “Comparative Study of Scintillators for PET CT
Detectors”.

Badania potwierdzity brak dobrych scyntylatoréw spetniajacych wymagania detektorow PET
i CT. Ewentualna mozliwos$¢ zastosowania scyntylatorow GSO lub LaBr; wiazata si¢ z
komplikacjami technicznymi wynikajacymi np. z zbyt niskiej wydajnosci $wiecenia GSO, lub
wysokiej ceny i mniejszej wydajnosci detekcji LaBrs.

Jednym z problemoéw dyskutowanych wsrdd konstruktorow tomograféow CT i lekarzy jest
zmniejszenie dawki promieniowania X otrzymywanej przez pacjenta w procesie diagnozy.
Wsréd proponowanych rozwiazan, na uwage zashuguje wykorzystanie trybu zliczeniowego
dla matych dawek promieniowania X i pradowego dla duzych dawek [12]. W naszej grupie
uznalismy, ze takie rozwiazanie detekcji w tomografii CT moze by¢ polaczone z detekcjg w
tomografii PET.
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W efekcie, w kolejnym etapie pracy przeprowadzono badania wspdlnego detektora PET/CT
opartego o piksele krysztaldéw LSO, LYSO i LaBr; z odczytem $wiatta przez fotodiode
lawinowa. W trybie CT, dla matych dawek promieniowania X, z fotodiody zbierany byt
sygnatl impulsowy, a dla duzych dawek pradowy. Dla prostoty badan zasady pracy detektora,
wybrano pojedyncza fotodiod¢ o rozmiarach 5 x 5 mm? oraz piksele o rozmiarach 4 x 4 x 20
mm’. Wyniki badan zostaly zebrane w pracy [II], ,,The Road to the Common PET/CT
Detector™.

Przeprowadzone testy proponowanej metody, z silnym zrédtem **' Am, w trybie detekeji CT,
oraz z kwantami anihilacyjnymi ze zrédta **Na, potwierdzity skuteczna prace detektora w
duzym zakresie dynamicznym rejestrowanej wiazki promieniowania X oraz w trybie detekcji
PET.

Sukces testow pojedynczego detektora stat si¢ podstawa kolejnego etapu pracy, ktérego celem
bylo zastosowanie matrycy fotodiod lawinowych do odczytu §wiatta z pikseli krysztalow LSO
w przyszlym wspdlnym detektorze PET/CT. W tym celu wykorzystano matryce fotodiod
firmy Hamamatsu, typ S8550 oraz piksele krysztatow LSO o wymiarach 2 x 2 x 15 mm.
Zastosowanie matrycy fotodiod wymagalo opracowania nowego rozwiazania elektroniki
odczytu zbierajacej sygnat impulsowy i pradowy ze wspolnej elektrody fotodiody lawinowe;.
Badania zostaty podsumowane w pracy [III], “Application of Hamamatsu S8550 APD array
to the Common PET/CT Detector”.

1.3. Metodyka badan

Odpowiedni wybdr wspdlnego detektora do tomografii PET/CT zaktada scharakteryzowanie
krysztatdéw scyntylacyjnych oraz fotodetektoréw takich jak fotopowielacze czy fotodiody
lawinowe. W pierwszym etapie badania eksperymentalne objety pordwnanie wihasciwosci
krysztaldow scyntylacyjnych w celu wytypowania kandydatow jednoczesnie spehniajacych
warunki stawiane, scyntylatorom do badan PET jak i scyntylatorom do badan CT [I]. W
kolejnym etapie przeprowadzono systematyczne badania fotodiod lawinowych w detekcji
scyntylacyjnej oraz detekcji promieniowania X [II]-[III],[13]-[16], oraz badania majace na
celu lepsze zrozumienie procesow odpowiedzialnych w detektorze scyntylacyjnym za
energetyczng zdolno$¢ rozdzielcza [V],[VI],[17]-[21]. Pozwolito to zaproponowaé autorska
metode jednoczesnego pomiaru liczby kwantéw gamma ze zrédta sodu **Na o energii 511
keV, oraz strumienia promieni X [IT][III].

Warunki, jakie powinien spetnia¢ poszukiwany detektor zaréwno z punktu widzenia na
wymogi tomografii pozytonowo emisyjnej jak i tomografii rentgenowskiej mozna
scharakteryzowaé nastgpujaco:

szybki impuls $wietlny,

wysoka ilosci emitowanego $wiatla,

wysoka liczba atomowa oraz ggstosc,

wysoka wydajnoscig detekcji zarowno na kwanty gamma o energii 511 keV jak i
promieniowanie X,

e niska fosforescencja wiasna.
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Metodyka eksperymentalna proponowanych prac obejmuje:
e testy detektorow w obydwu trybach pracy: pradowym (CT) i impulsowym (PET),

e scharakteryzowanie detektora w impulsowym trybie CT, poprzez wyznaczenie
zaleznosci liczby zliczen w stosunku do Sredniego pradu na wyjsciu fotodiody, w
detekcji promieniowania X.

Ponadto przeprowadzono standardowe pomiary spektrometryczne:

e ilosci $wiatta emitowanej z krysztalu w wyniku oddziatywania kwantow
promieniowania gamma o réznych energiach wewnatrz krysztahu,

e cnergetycznej, wewnetrznej i czasowej zdolnosci rozdzielczej badanych krysztalow,

e nieproporcjonalnej odpowiedzi krysztatu na skutek oddziatywania kwantow
promieniowania gamma o roznych energiach,

e czasu zaniku impulsow §wietlnych emitowanych z krysztatow,

o skladowej fosforescencji czyli afterglow krysztalow.

Przeprowadzone badania oraz uzyskane wyniki zostana szczegdtowo przedstawione w
kolejnych rozdziatach.

Prowadzone prace realizowane byly w Scistej wspotpracy z szeregiem osrodkow naukowych
na $wiecie oraz z czolowymi firmami w dziedzinie technik scyntylacyjnych. Mozna tu
wymieni¢ Karolinska Intitute oraz Royal Institute of Technology w Sztokholmie, FZD
Dresden-Rossendorf, w Niemczech, oraz takie firmy jak Hamamatsu w Japonii, Photonis we
Francji, Scionix w Holandii, czy Saint Gobain w USA.

1.4. Wymierny efekt podjetego problemu

Podsumowaniem proponowanych badan jest rozprawa doktorska oraz publikacje w
migdzynarodowych periodykach, jak Nuclear Instruments and Methods, czy IEEE
Transaction on Nuclear Sciences. Ponadto wyniki prac prezentowane byty na najwazniejszych
konferencjach migdzynarodowych, jak np. IEEE Nucear Science Symposium and Medical
Imaging Conference w USA oraz International Conference on Inorganic Scintillators and their
Applications.

Na podstawie przeprowadzonych przez doktoranta Antonigo Nassalskiego badan,
zaproponowano metod¢ jednoczesnego pomiaru liczby kwantdw anihilacyjnych o energii 511
keV, oraz strumienia promieni X. Mozliwe jest zatem, w oparciu o wybrany krysztat
scyntylacyjny Lu,SiOs:Ce (LSO) oraz o matryce fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550,
wzbogacenie obrazu uzyskanego w badaniu PET o informacj¢ uzyskana metoda obrazowania
CT.
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Ponadto badania realizowane w grupie Profesora Moszynskiego przyniosly nowe obserwacje
w dziedzinie energetycznej zdolnosci rozdzielczej detektorow scyntylacyjnych [16]-[20],
pozwalajace oczekiwaé glgbszego zrozumienia procesow fizycznych ograniczajacych
zdolno$¢ rozdzielcza, a nawet, by¢ moze, nowych metod modyfikacji scyntylatorow, dla
uzyskania podwyzszonej zdolnosci rozdzielcze;.

W najbardziej optymistycznym scenariuszu uzyskane wyniki pozwolg zaproponowaé nowe
metody budowy komercyjnych urzadzen do tomograficznego obrazowania pacjenta
obydwiema wspodlczesnie istniejacymi metodami. Realizowane przez Autora prace
dodatkowo promuja nasz zespot na swiatowych rynkach naukowych umozliwiajac dalsze
wazne kontrakty z r6znymi osrodkami naukowymi i przemystem w Europie i na swiecie.

Przeprowadzone badania i uzyskane wyniki potwierdzaja mozliwo$¢ budowy dziatajacego
systemu do tomografii PET/CT oraz w decydujacy sposéb przyczynily si¢ do zlozenia w
Komisji Europejskiej dwoch wnioskow o kolejne granty badawczo rozwojowe, bedace
naturalng kontynuacjg grantu BIOCARE, o nazwie DOSINOWA (Dose and treatment
efectiveness imagimg for advanced quality control treatment monitoring and adaptive ion
therapy optimization) na kwote 6.000.000 € oraz o nazwie AMPHORA (Advanced MRI-
compatible PET detector with High modularity and Optimized Resolution for clinical and
preclinical Applications) na kwotg 12.000.000 €.
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2. Tomografia

Wspotczesna medycyna w badaniach diagnostycznych wykorzystuje dwie metody
tomograficznego obrazowania pacjenta: transmisyjng tomografi¢ komputerowa (ang.
Computed Tomography - CT) i tomografi¢ pozytonowo emisyjng (PET). Te dnie metody sa
wzajemnie uzupelniajace, a sama idea ich dziatania jest zupelnie odmienna. Rdznig sie
rodzajem promieniowania i stosowanymi technikami detekcji. Tomografia komputerowa
polega na rentgenowskim przeswietlaniu pacjenta, natomiast tomografia pozytonowo
emisyjna zwigzana jest z wprowadzeniem znacznika do organizmu, a nastepnie z detekcja
kwantéw anihilacji o energii 511 keV, ktére emitowane sq z miejsc o przyspieszonym
spalaniu cukru, w ktérych to odktada si¢ 6w znacznik. Najlepsza jako$¢ obrazu z
przeswietlenia pacjenta uzyskuje si¢ dzigki naktadaniu na siebie obrazéw otrzymanych
obydwiema metodami, tudziez poprzez jednoczesne otrzymanie obrazu w technice tzw.
PET/CT. Nalezy podkresli¢, ze obie metody obrazowania sg komplementarne, jednakze
istnieje silne zapotrzebowanie by uzyskany obraz byl wynikiem jednoczesnego pomiaru
opartego o ten sam detektor i t¢ samg aparatur¢ elektroniczna.

2.1. Tomografia rentgenowska — CT

Tomografia komputerowa jest rodzajem tomografii transmisyjnej polegajacej na
przeswietlaniu badanego obiektu promieniowaniem rentgenowskim. Pierwszy tomograf,
zbudowany zostat w 1968 roku przez sir Godfreya Hounsfielda, z firmy EMI Ltd, z Wielkiej
Brytanii, za co w 1979 roku, wraz z Allanem Cormackiem, otrzymali Nagrod¢ Nobla.
Pierwszy tomograf zainstalowano w latach 70’tych w szpitalu Atkinson Morley Hospital, w
Wimbledonie, w Wielkiej Brytanii. Kosztowat w przyblizeniu 400 000 USD a przeznaczony
byl wylacznie do przeswietlen mozgu. Glowe pacjenta otaczata woda, w celu ograniczenia
ilosci promieniowania docierajacego do detektoréw. Urzadzenie sktadalo si¢ z obrotowego
statywu utrzymujacego lampe rentgenowska po jednej stronie, a po przeciwnej, dwoch
detektorow. Lampa obracata siec wraz z detektorami dookota glowy pacjenta w zakresie od 0°
do 179°, co jeden stopien. Typowe badanie trwato ok. 25 minut, a sama rekonstrukcja obrazu
okoto 2.5 godziny. Wspolczesne tomografy CT dzialaja w oparciu o pierscien 2 do 5 tysigcy
detektorow, oraz ruchomag w zakresie 360° lampe rentgenowska. Rysunek 1 przedstawia idee
dziatania tomografu rentgenowskiego.
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Rysunek 1. Idea dzialania tomografu rentgenowskiego.

W tomografii wykorzystywanej w medycynie, promienie X przechodzac przez cialo pacjenta
ulegaja ostabieniu, ktérego stopien zalezy od ggstosci elektronowej tkanki napotykanej na
swojej drodze. Przechodzac przez tkanki o wigkszej gestosci np. kosci, promieniowanie ulega
silnemu ostabieniu, natomiast przejscie przez powietrze nie ostabia go prawie wecale.
Obserwuje si¢ roznicg w gestosci tkanek a ztozenie projekceji obiektu wykonanych z réznych
kierunkow umozliwia tworzenie obrazow przekrojowych (2D) i przestrzennych (3D). Kazdy
element zrekonstruowanego obrazu reprezentuje S$redni wspdlczynnik  ostabienia
promieniowania w elemencie objetosci tkanki lezacym w obrazowanej warstwie. Definiuje si¢
przy tym wspotczynnik ostabienia promieniowania X, w umownych jednostkach Hounsfielda
[HU]. Dla zobrazowania tych wielkosci wykorzystuje si¢ skale odcieni szarosci, kolor czarny
dla niskich wartosci HU, natomiast kolor biaty dla wartosci wysokich. Poniewaz oko ludzkie
nie jest w stanie rozrozni¢ az 4095 odcieni szarosci, w praktyce stosuje si¢ skale 256 odcieni
szarosci pokrywajacych pewien wybrany zakres wartosci HU. Rysunek 2 przedstawia
wspotczynniki Hounsfielda przypisane wybranym organom i tkankom.
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Rysunek 2. Wspolczynniki Hounsfielda przypisane wybranym organom i tkankom.
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Rentgenowska tomografia komputerowa, z definicji, wykorzystuje promieniowanie X do
wykonywania przekrojowych zdje¢ obiektéw. Promieniowanie X jest promieniowaniem
jonizujacym, co wiaze si¢ z potencjalnym zagrozeniem dla zycia i zdrowia organizmow
zywych w wypadku nadmiernej ekspozycji. Jest to prawdopodobnie jedyna wada tej metody
diagnostycznej. Obecnie, pod presja ochrony radiologicznej pacjentéw, prowadzi si¢ liczne
badania majace na celu obnizenie dawek promieniowania, nie tracac na jakosci i kontrascie
uzyskiwanych obrazow. Podczas badania pacjent narazony jest na naswietlenie dawka od 0,15
do 60 mSv, uzywanie dozylnych substancji poprawiajacych kontrast obrazu podwaja te
dawke. W celu tatwiejszego ilosciowego przyblizenia dawki promieniowania przyjetej w
trakcie badania wprowadza si¢ jednostki BERT — Background Equivalent Radiation Time —
czas odpowiadajacy promieniowaniu otoczenia. Wyraza on efektywna dawke promieniowania
pochodzacego od tla przyjetego jako 3 mSv/rok. Tabela 1 przedstawia przyktadowe dawki
promieniowanie przyjete podczas naswietlania wybranych czgsci ciata [22].

TABELA 1. DAWKI PROMIENIOWANIA DLA WYBRANYCH CZESCI CIALA

Dawka Efektywna dawka  BERT
powierzchniowa
Zdjecie klatki piersiowej 0.15 mSv 0.02 mSv 2 dni
Zdjecie gtowy 2.5 mSv 0.04 mSv 5 dni
Zdjecie brzucha 4 mSv 0.5 mSv 2 miesiace
Skan CT gltowy 60 mSv 1.5 mGy 6 miesigcy
Skan CT calego pacjenta 30 mSv 15 mSv 5 lat

Warto wspomnieé, ze powszechnie panujace przekonanie, iz w trakcie lotu samolotem,
pasazer poddawany jest dziataniu ogromnych dawek promieniowania, jest niezgodne z
prawda. Lecac z Los Angeles do Londynu otrzymana dawka jest pordwnywalna z dawka
otrzymana w trakcie robienia pojedynczego zdjgcia rentgenowskiego gtowy, to jest 0.05 mSv
co odpowiada szesciu dniom promieniowania tta (BERT).

2.1.1. AKtualny stan rozwoju tomografii komputerowej

Ostatnia dekada przyniosta niezmiernie szybki rozwdj diagnostyki medycznej w dziedzinie
tomografii komputerowej [23]. W gltownej mierze jest to zasluga wprowadzania coraz to
nowszych i bardziej udoskonalonych technologicznie generacji tomografow. W uproszczeniu
generacje te roznig si¢ gldwnie geometrig uktadu lampa rentgenowska a uktad detekcyjny.
Ponadto wprowadzono nowe rozwigzania, jak uktady wielo przekrojowe, umozliwiajace
jednoczesne zbieranie i obrabianie sygnatu z wielu przekrojow detekcyjnych. W roku 1998
dostepne byty tomografy o 4 pierscieniach detektorow — tzw. przekrojach, w 2001 roku juz o
16 a od 2004 roku o 64 przekrojach. Dodatkowo pracowano nad ciagtym przyspieszaniem
predkosci obrotowej gtowicy rentgenowskiej z 1.5 obrotu na sekunde w 1998 az do 3 peilnych
obrotéw na sekundg juz w 2004 roku. W konsekwencji doprowadzito to do poprawy jakosci
uzyskiwanych obrazéw, w do tej pory stosowanych badaniach oraz otworzylo nowe drogi
rozwoju 1 diagnostyki w zupelnie nieoczekiwanych dziedzinach jak np. kardiologii,
angiografii czy tez badan narzaddw migckkich w obrebie jamy brzusznej, jak nerki czy
watroba. Réwnolegle z rozwojem samej aparatury diagnostycznej prowadzone byly liczne
prace nad ulepszaniem 1 wprowadzaniem nowych kontrastow i farmaceutykéw w
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zastosowaniu do angiografii — badania przeptywu krwi, shuzace zobrazowaniu naczyn
krwionosnych czy tez koronarografii — badania tetnic wiencowych.

Obecnie najbardziej nowoczesne tomografy charakteryzujg si¢ tym, ze jednoczesnie zbierane
si¢ tym, ze jednoczesnie zbierane sg 64 przekroje w czasie 0.35 s potrzebnym do wykonania
petnego obrotu glowicy lampy rentgenowskiej. Ponadto jednorazowo skanuje si¢ obszar do
30 cm a czas obrdbki uzyskanych wynikdw, o rozdzielczosci 0.5 mm na przekroj, trwa 3 s.
Wspotczesne tomografy maja ponadto zdolnos¢ wykonywania obrazéw trojwymiarowych o
jednakowej rozdzielczosci przestrzennej oraz sa w stanie wykonac skan serca, o przyzwoitej
rozdzielczosci, w trakcie 8 uderzen serca, a skan najwyzszej jakosci w czasie 20-tu uderzen
serca. Ponadto urzadzenia te staja si¢ aparatura wczesnej diagnostyki. Juz na sali przyjec np.
w przypadku bélu w klatce piersiowej lekarz przyjmujacy jest w stanie w ciagu kilku sekund
postawi¢ wlasciwa diagnozg i odpowiednio skierowac¢ pacjenta do dalszego leczenia.

Od poczatku lat 70-tych az do dzisiaj powstato pig¢ generacji tomograféow rentgenowskich.
Rysunek 3 przedstawia postgp budowy tomograféw rentgenowskich. W tomografach
pierwszej generacji po zeskanowaniu danej linii, nastgpowat obrét urzadzenia o 1 stopien. W
trakcie skanowania jednej ze 180 linii wykonywanych bylo 160 pomiarow, dlatego tez
kompletne badanie trwajace okoto 5 min. Kolejnym krokiem w ewolucji skaneréw byto
wyeliminowanie ruchu matrycy detektoréw oraz stopniowe zwigkszanie ich liczby az do
budowy pelnego pierscienia, wewnatrz ktdrego obraca si¢ lampa rentgenowska.

pencil beam (1970) partial fan beam (1972)
1.translation "\ 1. translation

1" generation: translation / rotation 2’ generation: translation / rotation
fan beam (1976) fan beam (1978)

rotating detector arc

st 5 - -
3 generation: continous rotation 4 generation: continous rotation

Rysunek 3. Postep budowy tomograféow rentgenowskich.
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Gloéwne parametry przyktadowego skanera CT III generacji, przedstawia Tabela 2. Typowy
skaner tej generacji pracuje w zakresie energii 120-140 keV i przy poborze mocy rzedu 100
kW. Pojedynczy detektor rejestruje az do 300 tysigcy fotondw X na krysztal o czgstosci
3000Hz. Przy tak duzym strumieniu promieni X detektor nie moze pracowaé w trybie
impulsowym, w zwiazku z tym wiekszo$¢ komercyjnych skanerow CT pracuje w trybie
pradowym.

TABELA 2. GLOWNE PARAMETRY PRZYKEADOWEGO SKANERA CT III GENERACJI [23]

Parametr Typ OVY?
wartosc
Energia X, keV 120-140
Moc lampy, kW 100
Pole widzenia, cm 30
Rozdzielczos¢ przestrzenna, mm 0.5
Szerokos¢ plamki fokalizujacej, mm 0.7
Liczba kanatéw na przekrdj 700-1000
Liczba przekrojow 64
Powierzchnia detektora Ix1
Odlegtos¢ lampy od plamki 1
fokalizujacej, m
Czas petnego obrotu, s 0.3-0.4
Transfer danych, GBit/s 3
Temperatura dziatania 15-45°C
Liczba fotonéw X na krysztat 300000
Czgstos¢ probkowania 3000

Obecnie najszybsze skanery CT osiagaja 2.5 do 3 obrotdw na sekundg. Jednakze wydaje si¢
to by¢ wartoscia graniczng ze wzgledu na niekorzystny wptyw dzialania sity odsrodkowej na
zardbwno lampe rentgenowska jak i na elektronikg. Poza tym wigksza szybkos$¢é obrotu
wymaga wprowadzenia lamp o wigkszej mocy oraz bardziej wydajnego sposobu
odprowadzania powstatej energii termiczne;j.

Prawdziwa zmian¢ w technologii budowy tomografow CT przyniosta dopiero piata generacja
tychze urzadzen. Polegata ona na uzyciu dziata elektronowego bombardujacego specjalne
pierscienie wolframowe utozone wokot pacjenta, wytwarzajace promieniowanie X. W tym
przypadku ruch organdéw ciala jest praktycznie wyeliminowany, gdyz czas skanowania jest
rzgdu 50 ms. Schemat dziatania tomografow rentgenowskich piatej generacji przedstawia
Rysunek 4.

Ten niesamowity i szybki postgp w rozwoju metody obrazowania CT, w glownej mierze
thumaczy si¢ rozwojem tzw. systemu pomiaru danych (data measurement system - DMS).
DMS jest sercem kazdego tomografu, poniewaz jako$¢ uzyskiwanych obrazéw oraz czas
skanowania silnie zaleza od optymalnego dobrania parametréw techniczno fizycznych, jak
odpowiednie scyntylatory, fotodetektory oraz szybka i o mozliwie najnizszych szumach
elektronika.
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Rysunek 4. Schemat dzialania tomograféw rentgenowskich piatej generacji.

2.1.2. System pomiaru danych

Systemem pomiaru danych (DMS) przyjmuje si¢ nazywac caly uklad sktadajacy si¢ z
detektorow scyntylacyjnych, zamieniajacych energie kwantéw promieniowania X na prad
elektryczny, wraz z tzw. systemem akwizycji i obrobki sygnatu (data acquisition systems -
DAS). Uktad DAS zbiera wzmacnia i filtruje mierzony sygnat z kazdego detektora z osobna,
a nastgpnie przekazuje dalej do obrobki cyfrowej. Wymagania stawiane scyntylatorom w
systemie DMS zaktadaja ich wysoka wydajnos¢ detekcji oraz wysoka wyjsciowa ilos¢ swiatla
wzbudzanego w krysztatach poprzez absorpcj¢ promieniowania X.

DMS we wspotczesnych tomografach rentgenowskich sktadaja si¢ z wielu rzedow detektorow
od 4 az do 320. W najlepszych z nich obszar widzenia jest rzedu 50 cm, co pozwala na
zobrazowanie w trakcie pojedynczego pomiaru, catego serca dorostego czlowieka, w
znakomitej rozdzielczosci 0.5 mm. Ponadto kazdy z przekroi w pierscieniu tomografu
zbudowany jest z okoto 1000 krysztatow scyntylacyjnych co w sumie daje okoto 300 tysigcy
krysztaldw, w granicznym przypadku. Rysunek 5 przedstawia schemat pojedynczej komorki
systemu pomiaru danych, DMS, sktadajacej si¢ z uktadu scyntylator — fotodioda P-I-N oraz
uktad elektronicznej obrobki sygnatu.
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Rysunek 5. Schemat komorki systemu pomiaru danych (Data measurement system - DMS).
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W wigkszos¢ wspodlczesnie uzywanych tomografow komputerowych, detektorami
promieniowania X sg krysztaty scyntylacyjne potaczone z matrycami fotodiod P-I-N. Dlatego
tez wlasciwosci i mozliwosci catego tomografu sa w gtdéwnej mierze ograniczone wlasciwym
wyborem tychze krysztalow.

2.1.3. Warunki stawiane krysztalom stosowanym w tomografii
rentgenowskiej

Scyntylatory stosowane w tomografii CT musza spetniaé nastgpujace parametry:
o Wysoka wydajnos¢ detekcji na promienie X, w zakresie energii do 140 keV,

e  Wysoka gestos¢ krysztatu tak by wspotczynnik absorpcji krysztatu byt bliski 100%,
przy mozliwie jak najmniejszej grubosci krysztahu,

e  Wysoka wydajnosc¢ scyntylacji, tak by zapewni¢ wysoka wyjsciowq ilos¢ swiatla
wzbudzanego poprzez absorpcje promieniowania X. Wysoka ilos¢ swiatla zwigksza
stosunek sygnatu do szumu. Wymagana jest ilos¢ swiatla powyzej 20000
photonéw/MeV,

e Pik emisji krysztatu dostosowany do spektralnej czutosci fotodiody krzemowej,

e Luminescencja krysztatow w zakresie do 10 ps,

e Niski poziom fosforescencji wlasnej (afterglow),

e Odpornos¢ na uszkodzenia radiacyjne i mechaniczne,

e Niski poziom czulo$ci odpowiedzi krysztatu na zmiang jego temperatury. ~0. 1%/°C,

e Latwos¢ obrobki mechanicznej, w przypadku krysztaldw o grubosci ponizej 1 mm,

e Niska cena.

2.1.4. Detektory w tomografii komputerowej

W przesztosci detektorem w tomografii byly komory jonizacyjne wypetnione ksylenem.
Takie rozwigzanie zapewniato absorpcj¢ 30-40% wchodzacych fotonéw X i umozliwiato
generacje do 6000 elektronéw na foton o energii 100 keV. Obecnie komory ksylenowe
zastapiono uktadem, ktérego sercem sa krysztaly scyntylacyjne potaczone z fotodiodg P-I-N.
Stosowane krysztalty musza by¢ wystarczajaco grube by absorbowaé¢ nieomalze 100%
wchodzacych fotonow X, jednoczesnie zmniejszajac dawke promieniowania, na jaka
narazony jest pacjent w trakcie obrazowania. Zwykle grubos¢ krysztatdéw wynosi miedzy 0.5
a 6 mm. Tabela 3 przedstawia wlasciwosci krysztatdow scyntylacyjnych stosowanych w
tomografii komputerowej. W ostatniej dekadzie obserwuje si¢ wyrazny trend w stosowaniu i
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testowaniu krysztalow ceramicznych, jak tlenki gadolinu (Gd,Os3:Eu™). Najczesciej
stosowanymi krysztatami ceramicznymi, ze wzglgdu na generacje 20 elektrondw na 1 keV
absorbowanej energii promieniowania X, sg YGO [24] i GOS [25]-[27]. Mimo iz scyntylatory
ceramiczne dowodza swojej wyzszosci nad scyntylatorami krystalicznymi, jak wolframian
kadmu CWO (CdWOy) czy germanian bizmutu BGO (Bi4Ge;0y3), ich niska przezroczystos¢
wymusza stosowanie cienkich krysztatow o wydajnos¢ detekcji znaczaco nizszej niz jest
oczekiwana. Dlatego tez w zastosowaniu w komercyjnych tomografach najlepiej sprawdzity
si¢ przezroczyste scyntylatory krystaliczne, jak CWO, BGO, czy tez dawniej stosowane
fluorki wapnia, CaF, oraz jodki cezu domieszkowane talem, CsI(TI). Krysztaty CWO i BGO
charakteryzuja si¢ wysoka wydajnoscia detekcji promieniowania X, jak i niska fosforescencja
wewngtrzna, tzw. afterglowem, zwiazanym z wyswiecaniem z krysztatu §wiatla po przestaniu
jego naswietlania. Cecha ta umozliwia ich stosowanie w silnych polach promieniowania X. W
przeciwnym razie przeswietlony krysztat fatszuje rejestrowang informacj¢ uniemozliwiajac
prawidtowa detekcje.

TABELA 3. WLASCIWOSCI KRYSZTALOW SCYNTYLACYJNYCH STOSOWANYCH W TOMOGRAFII
KOMPUTEROWEJ [23].

. . Czas

Gestosé Grubosc.:.a) Tlosé $wiatta” Plk. .. zaniku Afterglow
Scyntylator 3 atenuacji . emisji, . (% po 3

(g/em’) (jedn. wzgl.) impulsu

(mm) (nm) (us) ms)

BisGe;0; 7.13 0.3 480 0.3 <0.1
CaF, 3.19 0.9 435 0.9
CsI(T1) 4.51 2.4 540 0.7& 3.3
CdWO, 7.9 2.6 1 495 2&15 <0.1
Gd,05:Eu” 7.55 2.6 - 610 - -
(Y,Gd),0s:Eu 5.9 6.1 1.52 610 1000 5
Gd,0,S:Pr,Ce,F 7.34 2.9 1.8 520 2.4 <0.1
Gd,0,S:Tb(Ce) 7.34 2.9 1.8 550 600 0.6
La,HfO7:Ti 7.9 2.8 0.45 475 10 -
Gd3Gas0:Cr,Ce  7.09 4.5 1.38 730 150 <0.1

a) Grubos¢ atenuacji 99% fotonéw X generowanych przez wolframowa anod¢ lampy rentgenowskiej dla 140
keV,

b) Ilo§¢ $wiatla, znormalizowana do CWO, mierzona krzemowa fotodioda dla fotonow generowanych przez
wolframowa anod¢ lampy rentgenowskiej o energii do 140 keV.

2.1.5. Fotodetektory do tomografii komputerowej

Do konwersji $wiatla scyntylacyjnego na sygnatl elektryczny, w tomografii rentgenowskiej,
wykorzystywane sa krzemowe fotodiody P-I-N.

Z punktu widzenia wymagan CT fotodioda musi spetnia¢ nastgpujace parametry:

e  Wysoka wydajnos¢ kwantowa,
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e Niska pojemnos¢ elektryczna, co zmniejsza szumy uktadu detektor — elektronika
wejsciowa,

e Mozliwos¢ tworzenia duzych powierzchni, matryc wielo pikselowych.

2.1.6. Planowane kierunki rozwoju tomografii komputerowej

Niewatpliwie dalsza optymalizacja systeméw pomiaru danych pociagnie za soba rozwoj
skanerow CT 1 ich zastosowan w diagnostyce medycznej. Badania kardiologicznie
niewatpliwie wymagaja rozwiazan, ktoére pozwola zobrazowac serce w trakcie jednego jego
skurczu. Niektorzy prognozuja, ze jest to mozliwe dzigki zastosowaniu tomografu CT z
wieloma lampami rentgenowskimi, dziatajacymi jednoczesnie. Wydaje si¢ niepraktyczne
zwigkszanie predkosci obrotowej samej lampy, powyzej 3 obrotdw na sekundg, z przyczyn
mechanicznych oraz ze wzglgdu na potrzebg stosowania lamp o wigkszej mocy. Towarzyszy¢
temu bedzie niekorzystny wzrost temperatury wewnatrz pierscienia tomografu. Dalsza
ewolucja skanerow CT nie powinna, zatem wykracza¢ poza obecnie przyjeta linie rozwoju,
bez rewolucyjnie nowych rozwiazan technologicznych.

W ramach wytyczania nowych kierunkdw rozwoju tomografii komputerowej, poprzez
zastosowanie nizszych dawek promieniowania X oraz impulsowego trybu pracy detektorow,
probuje si¢ przyblizy¢ dostgpnosc tejze metody diagnostycznej w przesiewowych badaniach
masowych.

Wspolczesne badania R&D sygnalizuja, ze informacja o patologii danej tkanki zawarta jest
nie tylko w informacji odno$nie atenuacji catos$ci promieniowania X w tkance. Zauwazono
rowniez, ze zachodzi selektywne absorbowanie réznych komponentow widma
energetycznego wiazki promieniowania X. Obserwacja ta otwiera nowe mozliwosci w
diagnostyce patologii tkanek dzigki szczegélowemu badaniu widma absorpcji. Proponuje sig,
zatem stosowanie dwu energetycznych wigzek promieniowania X.

Kolejnym znacznie bardziej radykalnym pomyslem na ulepszenie tomografii CT jest
zastosowanie detektorow podlprzewodnikowych o wysokiej gestosci, dziatajacych w
temperaturze pokojowej. Jednakze istotne problemy techniczne uniemozliwiaja szybkie
wprowadzone tychze detektorow do uzytku w komercyjnych tomografach CT.

Tomografia rentgenowska jest chetnie stosowang metoda obrazowania ze wzgledu na wysoka
jakos¢ uzyskiwanych obrazow, dzigki wysokiej przestrzennej zdolnosci rozdzielczej i duzemu
kontrastowi. Nie bez znaczenia jest rowniez bardzo krétki czas pomiaru oraz stosunkowo
niewielkie napromieniowanie pacjenta. W badaniu wykrywana jest nawet jedno procentowa,
w skali Hounsfielda (-1024 — 3071) zmiana ggstosci tkanki.

2.2. Tomografia pozytonowo emisyjna — PET

Tomografia pozytonowo emisyjna (ang. Positron emission tomography, PET) jest technikg
obrazowania, w ktorej zamiast zewnetrznego zrodla promieniowania rentgenowskiego lub
radioaktywnego, rejestruje si¢ promieniowanie powstajace podczas anihilacji pozytonow,
ktorych zrodtem jest podana pacjentowi substancja promieniotworcza, ulegajaca rozpadowi
beta plus. Substancja ta zawiera krotko-zyciowe izotopy promieniotworcze, dzigki czemu
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wigkszo$¢ promieniowania powstaje w trakcie badania, co ogranicza powstawanie uszkodzen
tkanek wywotanych nadmierng dawka promieniowania.

Podczas rozpadu pierwiastka promieniotwdrczego z emisjg pozytonu, w jadrze tego
pierwiastka, proton przeksztalca si¢ w neutron, czemu towarzyszy emisja pozytonu i neutrina
elektronowego. Nastgpnie, zaleznie od swojej energii, pozyton przebywa w tkankach
migkkich zbudowanych gléwnie z wody pewna droge swobodng rzedu 2 mm. Po spotkaniu
elektronu powstaje para elektron-pozyton, ktéra ulega anihilacji. Emitowane sa woéwczas w
koincydencji dwa kwanty gamma o energiach 511 keV, ktoére poruszajq si¢ wzgledem siebie
w przeciwnych kierunkach pod katem 180° z odchyleniem opisanym przez rozktad Gaussa o
szerokosci potéwkowej FWHM= 0.5°. Fotony anihilacji rejestrowane sa nastepnie w
pierscieniu detektorowym w wyniku, czego, mozna doktadnie okresli¢ miejsce ich anihilacji.

Pierwszy radioizotop trafit do medycyny juz w roku 1915, kiedy to rad (***Ra) zaczeto
stosowac¢ jako lek wzmacniajacy, a takze jako srodek odmtadzajacy skorg, w postaci kremdw.
Dopiero po kilkunastu latach zorientowano si¢, ze radioizotop ten moze wywotywac
nowotwory 1 wycofano si¢ z tych praktyk. Aby radioizotop znalazt zastosowanie w
diagnostyce i ogolnie w medycynie nuklearnej musi charakteryzowaé si¢ nastepujacymi
cechami:

e powinien by¢ sztuczny — naturalne wystgpowanie izotopu w organizmie pacjenta
mogloby dawac zakldcenia w obserwowanym sygnale,

e powinien naturalnie wykazywac niski poziom toksycznosci i mie¢ krotki czas
polowicznego zaniku tak, aby pacjent mogt opusci¢ szpital niedlugo po
przeprowadzeniu badan,

e nie powinien wykazywa¢ emisji czastek natadowanych.

W roku 1931 tworca pierwszego cyklotronu Ernest Lawrence wraz ze swoim bratem Johnem
jako pierwsi zaczgli uzywaé wyprodukowanych w cyklotronie izotopow jako znacznikow
fosforanowych, przechodzac tym samym do historii jako ojcowie medycyny nuklearnej. W
badaniu PET wykorzystuje si¢ fakt, ze okreslonym zmianom chorobowym towarzyszy
podwyzszony metabolizm niektérych zwiazkéw chemicznych, np. glukozy. Komérki
nowotworowe maja wyzszy wskaznik aktywno$ci metabolicznej niz te zdrowe, zatem
uwidaczniajg si¢ jako gesciejsze obszary na obrazie tomograficznym. Poniewaz energia w
organizmie uzyskiwana jest gldwnie poprzez spalanie cukrow, dlatego kolosalne znaczenie
dla badan PET mialo wprowadzenie w roku 1976 znacznika fluoro duoxy glukozy
znakowanej fluorem F-18 (FDG). Obecnie zaleznie od rodzaju techniki obrazowanie czy tez
badanego schorzenia istnieje mozliwos¢ doboru odpowiedniego znacznika. W Tabeli 4
zgromadzono listg izotopow wykorzystywanych w tomografii pozytonowej [28].

TABELA 4. PODSTAWOWE ZNACZNIKI IZOTOPOWE UZYWANE W TOMOGRAFII PET [28].

Izotop Halflife Energia pozytonu Max. zasigg w powietrzu Max. zasigg w tkance

[min] [keV] [cm] [mm]
"c 205 960 311.7 4.03
BN 9.97 1198 409.1 5.29
50 2 1732 628.0 8.12
BE 1097 634 177.9 2.3
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Jak wida¢ wszystkie wymienione izotopy maja stosunkowo krotki czas potowicznego
rozpadu. Dlatego tez produkowane musza by¢ w cyklotronach lub generatorach,
umiejscowionych w poblizu lub w placowkach, w ktorych wykonuje si¢ skanowanie PET.

Emitowane ze znacznika promieniowanie gamma rejestrowane jest w tomografie PET przez
uktad krysztat scyntylacyjny i fotodetektor, fotopowielacz lub fotodiode lawinowa. Kwanty
promieniowania gamma oddzialywaja z krysztalem scyntylacyjnym, gdzie w procesie
fotoelektrycznym zamieniane sg na $wiatto, ktore to w fotodetektorze konwertowane jest na
sygnat elektryczny. Proces rekonstrukcji obrazu odbywa si¢ poprzez analiz¢ obszaru
przecigcia si¢ linii taczacych detektory, ktore jednoczesnie zarejestrowaty fotony z tego
samego procesu anihilacji. Rysunek 6 przedstawia ideowy schemat przebiegu badania w
tomografii pozytonowe;.

Detekeja koincydencji

Obrébka
sygnalu

Anihilacja Rekonstukeja obrazu

Rysunek 6. Schemat przebiegu badania w tomografii pozytonowe;j.

2.2.1. WarunKi, jakie powinien spelnia¢ detektor do tomografii
PET

Charakteryzujac idealny krysztal na potrzeby detekcji w tomografii pozytonowo emisyjne;j,
zdefiniowa¢ nalezy ogdélne wymagania stawiane wobec krysztalow do detekcji
spektrometrycznej a nastgpnie doda¢ wymagania dedykowane jedynie dla PET. Warunki, te
zostaty zdefiniowane w pracach [29][30] przez W. Mosesa i S. Derenzo. Modut detekcyjny
tomografu, aby poprawnie identyfikowal fotony anihilacji o energii 511 keV, powinien
spetnia¢ nastepujace wymagania:
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Ogolne wymagania stawiane wobec krysztaloéw w detekcji scyntylacyjnej:

Wysoka wydajnos¢ scyntylacji,

Liniowos¢ konwersji energii promieniowania gamma na fotony,

Przezroczystos¢ dla $wiatta,

Krotki czas wyswiecania, oraz zaniku impulsu $wietlnego,

Wspodtezynnik zalamania swiatta scyntylatora, w celu wydajnego jego zbierania,
powinien by¢ zblizony do wspdtczynnika zatamania swiatta okna fotodetektora,

6. Latwos¢ produkcji, niezaleznie od ksztattow i niska cena.

Nk wh =

Dodatkowo wymagania dedykowane dla PET:

1. Wysoka wydajno$¢ detekcji promieniowania jonizujacego o energii 511 keV
(>85%),

2. Wysoka gesto$¢ materiatlu, zwigzana z efektywna liczba atomowa, co

bezposrednio przektada si¢ na mozliwos¢ zastosowania cienszych krysztatow,

Wysoka rozdzielczo$¢ przestrzenna, < 4mm FWHM,

Wysoka czasowa zdolnos¢ rozdzielcza < 5 ns

Wysoka energetyczna zdolnos¢ rozdzielcza, < 20% FWHM dla energii 511 keV,

Krotki czas martwy,

Zakres emisji fotonow 380-500 nm,

Niehygroskopijnos¢,

Odpornos¢ na uszkodzenia radlacy]ne

O Koszt produkcji <40 $ za cm’.

SO RN LW

2.2.2. Scyntylatory w skanerach PET

[lo$¢ swiatta emitowana przez scyntylator w odpowiedzi na rejestrowany kwant gamma ma
podstawowe znaczenie ze wzgledu na jakos$¢ uzyskanego obrazu tomograficznego. Czasowa,
przestrzenna i energetyczna zdolnosci rozdzielcze sa bezposrednio efektem ilosci $swiatla,
ktora powstaje w procesie scyntylacji w danym krysztale scyntylacyjnym.

Nie sposob nie wspomnie¢ o trzech przetomowych krysztatach scyntylacyjnych, ktorych
wprowadzenie do tomografii za kazdym razem skutkowato niezwyklym postgpem
technologicznym w rozwoju diagnostyki medycznej. Pierwszym z nich jest jodek sodu
Nal(T1) [31], kolejnym BGO (BisGes01,) [32] 1 ostatecznie LSO (Lu,SiOs:Ce) [33].

Jodek sodu domieszkowany talem Nal(Tl), zostat odkryty w 1948 roku przez R. Hofstaedtera
[31]. Ze wzgledu na swoja wysoka wydajnos¢ swiecenia szybko zdominowat rynek detekc;ji
scyntylacyjnej. W latach 1952 — 1958 Hal Anger zbudowat kamere scyntylacyjna znana jako
kamera Anger [34], w ktorej uktad detekcyjny sktadat sie z fotopowielaczy z przyklejonymi
scyntylatorami Nal(Tl). Urzadzenie to pomimo uptywy 50 lat od jego wynalezienia, pozostaje
najczesciej stosowanym urzadzeniem diagnostycznym w medycynie nuklearnej. Mimo wielu
zalet, w postaci niskiej ceny, dostepnosci i wysokiej wydajnosci §wiecenia, gldwna wada tego
krysztatu jest jego niska wydajnos¢ detekcji fotonow gamma o energii powyzej 200 keV,
zwiazana z malg gestoscia i niska wartoscig liczby atomowej. W zastosowaniach do PET jest
to warunek konieczny, dlatego tez w latach 70-tych zostat zastapiony przez scyntylator BGO
o wysokiej gestosci i liczbie atomowej [32]. Krysztal ten charakteryzuje si¢ niska
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wydajnoscia $wietlna, jedynie 15% wydajnosci Nal(TI), pomimo to, jego wysoka wydajnos¢
detekcji zapewnita mu prymat w dziedzinie detekcji promieniowania gamma powyzej 200
keV. Srednia droga swobodna fotonéw o energii 511 keV dla tego krysztatu wynosi 1.1 cm,
przy fotofrakcji 43% dla objetosci 1 cm’. Oznacza to, ze w krysztale o grubosci 30 mm
oddziatywuje az 90% fotondéw anihilacji. Rysunek 7 przedstawia schemat budowy detektora
blokowego sktadajacego si¢ z czterech fotopowielaczy rejestrujacych sygnat z matrycy
identycznych krysztatdéw scyntylacyjnych, obecnie najcze$ciej BGO lub LSO. Okreslenie
pozycji oddzialywania promieniowania w krysztale odbywa si¢ poprzez obliczenie stosunku
amplitud sygnatow z czterech fotopowielaczy, a energia rejestrowanego promieniowania jest
suma tych sygnalow. Przestrzenna zdolnos¢ rozdzielcza limitowana jest tu rozmiarem piksela
stanowiacego pojedynczy element matrycy krysztatow.

4 PMT
(5x5 mm)

Rysunek 7. Schemat budowy detektora blokowego skladajacego si¢ z matrycy scyntylatoréow i ukladu
czterech fotopowielaczy.

Wprowadzenie przez Chucka Melchera z firmy CTI, USA, krysztatu LSO [33] [I], mimo jego
wysokiej ceny, do dzi$ zmonopolizowalo rynek detektorow stosowanych w tomografii PET.
Krysztat ten laczy w sobie zalety historycznie stawnych krysztatow Nal(Tl) oraz BGO,
mianowicie wysoka wydajnos$¢ swietlna potaczona z wysoka wydajnoscia detekc;ji.

Badania nowych scyntylatoréw na potrzeby tomografii, prowadzone przez ostatnie lata,
zaowocowaly odkryciem kilku nowych scyntylatoréw, miedzy innymi wymieniony juz LSO i
dalej LYSO, GSO, LGSO, YAP czy tez LaBr3[I]. GSO firmy Hitachi i LYSO firmy Saint
Gobin znalazty zastosowanie w tomografach firmy Philips. LSO firmy CTI stosowane w
tomografach firmy Siemens zdominowato rynek, jednakze ze wzgledu na swoja wysoka ceneg,
stymuluje konkurencje do dalszych badan i poszukiwan jego zamiennika. Krysztal YAP
znajduje zastosowanie w detektorach wykorzystujacych efekt Comptona w eksperymentach
na zwierzgtach. Natomiast LaBr; firmy Saint Gobin jest nowym scyntylatorem o
wysmienitych wiasciwosciach, dwukrotnie wyzszej ilosci swiatta niz LSO i trzykrotnie
lepszej energetycznej zdolnosci rozdzielczej. Niestety zaporowa cena i duzy popyt, zwlaszcza
ze strony astronomii i badan w kosmosie, skutecznie blokuja jego naturalne zastosowanie w
tomografach pozytonowych. Produkowane komercyjnie tomografy pozytonowe w wigkszosci
przypadkéw zbudowane sa w oparciu o detektory blokowe. W najnowoczes$niejszych z nich
montowane jest 20 tysiecy krysztalow scyntylacyjnych i od 200 do 400 fotopowiclaczy.
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Rysunek 8 przedstawia komercyjnie dziatajace tomografy firm GE, Philips, Siemens oraz
Hitachi, w ktérych wykorzystywane sg krysztaty: BGO, LYSO, GSO i LSO.

BGO, LYSO - GSO, LYSO
6 x 6 x 30 mm? / 4x 6 x 30 mm?
2D/3D (septa) { T~ o 3D only (no septa)
8, 16, 64 slice CT 6, 10, 16 slice CT
70 cm port 70 cm port
dual-position bed 6 ns coincidence
bed supported

LSO

6 x 6 x 25 mm?
3D only; rotating
4 slice CT

LSO

4 x 4 x 20 mm?
3D only (no septa)
8, 16, 64 slice CT

70 cm port 70 /60 cm port

4.5 ns coincidence 4.5 ns coincidence

bed on rails bed on rails
biograph 6, 16, 64 SceptreP3

Rysunek 8. Komercyjnie dzialajace tomografy firm GE, Philips, Siemens oraz Hitachi, w ktorych
wykorzystywane sa krysztaly: BGO, LYSO, GSO i LSO.

Hamamatsu
APDs (S8550)
4 x 8 array

1.6 x1.6 mm?
active pixel are

LSO array
2x2 x5 mm?
crystals

Constructed
Tomograph
Ring

Rysunek 9. Schemat budowy detektora skladajacego si¢ z bloku scyntylatoréw i matrycy fotodiod
lawinowych w zastosowaniu jako skaner glowy myszy [35].

Poprzez zastosowanie odczytu z matrycy krysztaldw matryca fotodiod lawinowych, sygnat z
pojedynczego piksela krysztatu rejestrowany jest pojedynczym pikselem fotodetektora. Takie
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rozwigzanie zwigksza rejestrowang ilos¢ $wiatta 1 ze wzgledu, na co najmniej dwu krotnie
wyzsza wydajnosé detekcji fotodioda lawinowa w pordwnaniu do fotopowielacza, poprawia
zdolno$¢ rozdzielcza ukladu. Testowane sa rowniez fotopowielacze pozycyjnie czule o
foliowanej strukturze dynodowej, blok detektory oparte o monolityczny krysztat potaczony z
pozycyjnie czulym fotodetektorem oraz matryce fotodiod lawinowych. Rysunek 9
przedstawia schemat budowy detektora sktadajacego si¢ z bloku scyntylatoréw i matrycy
fotodiod lawinowych w zastosowaniu jako skaner glowy myszy [35].

2.2.3. Systemy PET dla zwierzat

Zastosowanie w tomografii pozytonowej blok detektora z krysztaltdow BGO wptyngto na
znaczaca popraw¢ przestrzennej zdolnosci rozdzielczej, do ponizej 5 mm. Zaowocowato to
rowniez budowa tak zwanych ,,animal PET”, matych tomograféw opartych o dotychczas
stosowane fotodetektory do badan na zwierzetach [36][37]. Wprowadzenie do organizmu
myszy, ktorej genotyp w 95% pokrywa si¢ z genotypem czlowieka, zmodyfikowanych
komorek chorobowych pozwala na tworzenie modeli chorobowych do pomiaréw ,,na zywo”.
Rysunek 10 przedstawia schemat budowy komercyjnego skanera animal PET [38].

Rysunek 10. Schemat budowy komercyjnego skanera animal PET [38].

2.2.4. Detekcja koincydencyjna

Pozytonowa tomografia oparta jest na koincydencyjnej detekcji kwantéw anihilacyjnych i
polega na jednoczesnym rejestrowaniu emisji dwoch kwantdw promieniowania gamma
pochodzacych z tego samego procesu anihilacji. Wigkszo$¢ fotondw anihilacji jest
absorbowana w tkankach lub ulega rozproszeniu Comptonowskiemu. Dlatego kluczowa jest
wlasciwa identyfikacja rejestrowanych zdarzen, ktére sa suma zdarzen prawdziwych,
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przypadkowych i tych wynikajacych z rozproszen. Rysunek 11 przedstawia mozliwe rodzaje
zdarzen zachodzacych w pomiarze koincydencyjnym.

7 = /
YAV \Cm('

~ ’ © =" scatter /
Zdarzenie Zdarzenie nie Zdarzenie po Zdarzenie

przawdziwe zarejestrowane roZproszeniu przypadkowe
Rysunek 11. Mozliwe rodzaje zdarzen zachodzacych w pomiarze koincydencyjnym.

Gtowng przyczyna rejestrowania zdarzen rozproszonych jest skonczona energetyczna
zdolnos¢ rozdzielcza uzywanego detektora. W wyniku rozproszenia Comptonowskiego
fotony moga by¢ zarejestrowane jako zdarzenia prawdziwe, mimo iz nie pochodza z tego
samego procesu anihilacji. W przypadku rozproszen o matym kacie, zmiana energii jest na
tyle mala, ze miesci si¢ w granicach energetycznej zdolnosci rozdzielczej detektora. Blad
pomiaru wynikajacy z rejestrowania zdarzen z koincydencji przypadkowej wynika gldwnie z
przyjetego okna czasowego, w ktorym zdarzenie uwaza si¢ za bedace w koincydencji.
Zwigkszaja one stosunek szumu do rejestrowanego sygnatu, fatszujac wynik pomiaru. W celu
ich zmniejszenia zatozony czas koincydencji powinien by¢ mozliwie jak najmniejszy.
Stosunek zdarzen prawdziwych do zdarzen przypadkowych wynika réwniez z przyjetej
szerokosci przedziatu energetycznego, w ktorym zdarzenie jest rejestrowane. Poprzez
detekcje fotondw o energii wynoszacej doktadnie 511 keV, mozna zmniejszy¢ udziat zdarzen
przypadkowych.

Kolejnym waznym parametrem charakteryzujacym detektor w detekcji koincydencyjnej jest
jego czas martwy. To od niego zalezy jak szybko po rejestracji jednego zdarzenia i po jego
przetworzeniu, detektor bedzie w stanie zarejestrowac nastgpne zdarzenie. Gtowny wktad do
czasu martwego calego ukladu detekcyjnego ma uzywana elektronika, o skoniczonych czasach
formowania impulséw. Czas martwy catego detektora PET wraz z elektronika jest rzedu
mikrosekund. Poboczny wktad niesie rowniez sam krysztat scyntylacyjny o skoficzonym
czasie zaniku impulsu. Czas ten wynosi dla typowych scyntylatoréw miedzy 20 a 300 ns.

2.2.5. Detekcja czasu przelotu (time of flight - TOF)

Istotng informacja ze wzgledu na jakos¢ uzyskiwanych obrazéw tomograficznych jest
informacja o czasie przelotu kwantow gamma (time of flight - TOF) od momentu ich emis;ji
do zarejestrowania przez detektory. Zastosowanie w tomografii pozytonowej informacji o
czasie przelotu badane byto zaproponowane juz w latach 80-tych, przy uzyciu krysztatéw CsF
i BaF, [39]-[41]. Prawdziwy rozwdj i ponowne zainteresowanie ta tematyka nastapito wraz z
wynalezieniem i wprowadzeniem do tomografii nowych, szybkich i wydajnych krysztatow
scyntylacyjnych jak LSO i LaBrs.
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Poszukiwany obszar emisji kwantdw gamma opisany jest poprzez zaleznosc:

Ad =cxAt/?2

gdzie:
Ad — obszar emisji kwantow gamma,
¢ — predkos¢ swiatla,
At — czasowa zdolnos¢ rozdzielcza detektora.
Nie majac informacji o TOF wiemy jedynie, ze emisja kwantow gamma nastapita gdzies na

linii taczacej dwa jednoczesnie uaktywnione detektory. Rysunek 12 przedstawia ide¢ pomiaru
czasu przelotu kwantéw gamma.

Obszar emisji dwoch
kwantow gamma

Czasowa zdolno§é
rozdzielcza

Anthilacja pary
elektron-pozyton

Rysunek 12. Idea pomiaru czasu przelotu kwantow gamma.

W 1999 roku, W. Moses oraz S. Derenzo zaprezentowali wyniki pomiaréw czasu przelotu
(TOF) z krysztatem LSO [42]. Zmierzona przez nich czasowa zdolno$¢ rozdzielcza detektora
rzgdu 500 ns, oznacza, ze obszar, w ktorym mogta zaj$¢ anihilacja zostal ograniczony do kuli
o $rednicy 7.5 cm. Uwzglednienie informacji o czasie przelotu (TOF) zaweza badany rejon,
obniza zatem liczbg fatlszywych zdarzen, poprawiajac stosunek sygnatu do szumu co z kolei
powoduje poprawienie ostrosci rekonstruowanego obrazu. W badaniach klinicznych
bezposrednio przektada sie to na skrocenie czasu badania pacjenta, co umozliwia zwigkszenie
liczby przeprowadzanych badan. Rysunek 13. ilustruje poprawe ostrosci obrazu (TOF), w
stosunku do obrazu nie uwzgledniajacego informacji o czasie przelotu kwantéw gamma [43].
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non-TOF

Rysunek 13. Poprawa ostrosci obrazu (TOF), w stosunku do obrazu nieuwzgledniajacego informacji o
czasie przelotu kwantow gamma (non-TOF) [43].

2.2.6. Glebokos$é interakceji (depth of interaction -DOT)

W celu dalszego ulepszania jakosci uzyskiwanych wynikow nalezy réwniez uwzglednié
poprawke na miejsce oddziatywania kwantow gamma wewnatrz krysztalu. Foton uderzajacy
w krysztal w pierscieniu detektorow, moze przejs¢ do sasiedniego krysztatu, co prowadzi do
mylnego wyznaczenia linii miedzy detektorami, ktore zarejestrowaty zdarzenie, a tym samym
do blednego wyznaczenia miejsca emisji kwantdéw gamma. Sposobem na ograniczenie tego
zjawiska jest pomiar glgbokosci interakcji, w ktorym miato miejsce oddziatywanie kwantow
gamma z krysztatem. Majac taka informacj¢, zdarzeniu moze by¢ przypisana linia taczaca nie
krysztat, ktory zarejestrowal zdarzenie, lecz dokladnie miejsce interakcji. Rysunek 14
przedstawia mylnie zinterpretowane miejsce zdarzenia.

Mylnie
zinterpretowane
miejsce zadrzenia

Rysunek 14. Mylnie zinterpretowane miejsce zdarzenia.
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2.2.77. Zastosowanie badan PET

Pozytronowa emisyjna tomografia komputerowa jest dzi$ jedna z najbardziej nowoczesnych i
najbardziej doktadnych metod w rozpoznawaniu i diagnostyce standw nowotworowych,
badaniach mézgu, serca i stanow zapalnych niejasnego pochodzenia. Diagnostyka PET
wykazuje najwigksze prawdopodobienstwo rozpoznania nowotworéw siggajace nawet 90%.
Takiego wyniku nie daje si¢ osiagnaé¢ przy pomocy zadnej innej techniki obrazowania.
Pozwala to na zdiagnozowanie wielu chorob juz w ich wezesnych stadiach, co w przypadku
nowotworow umozliwia podjecie skutecznej walki z chorobg. Tomografia PET daje takze
mozliwo$¢ kontroli efektow terapeutycznych w trakcie procesu leczenia, a co zatem idzie
efektywne kierowanie leczeniem w trakcie terapii (Biologically Adaptive Therapy).
Technologia PET umozliwia wczesng diagnostyke, ktéora pozwoli na uniknigcie
niepotrzebnego, inwazyjnego leczenia obnizajac koszty i umozliwiajac jednoczesnie bardziej
przyjazna terapi¢. Jej gldwnymi zaletami s nie tylko szybkos$¢ wykonania badania, ale przede
wszystkim jego precyzyjnos¢ w lokalizacji nowotworu czy tez uszkodzenia tkanek
spowodowanego przez rozne choroby.

Procz zalet w diagnostyce medycznej chordb, PET jest takze metoda badawcza, ktora
umozliwia naukowcom i lekarzom zrozumienie biologii wielu chordb. W neurologii, zdolnos¢
metody PET do pomiaru metabolizmu ma zastosowanie w diagnostyce choroby Alzheimera,
Parkinsona i epilepsji, poniewaz moze ,,na zywo” ilustrowac obszary, w ktorych aktywnos¢
mozgu odbiega od normy. Do wad tomografii nalezy przede wszystkim utrudniona,
powszechna dostgpnos¢ tych badan, ze wzgledu na ich wysoka ceng. W Polsce, co roku na
raka umiera ponad 70 tys. osdb. Wykrycie wczesnego stadium rozwoju choroby mogloby
uratowac co najmniej potowe z nich. Na §wiecie istnieje ponad 600 osrodkéw dysponujacych
skanerami PET. W krajach zachodnich standardem jest jeden tomograf PET na milion
mieszkancéw. Amerykanie maja ponad 200 skaneréw, Niemcy 80, Francuzi 70. W Polsce
potrzebnych bedzie 30 skaneréw. Pomimo wysokich kosztow, stosowanie takich urzadzen na
calym $wiecie oznacza oszczednosci dla stuzby zdrowia. Sprzgt wykorzystywany w
Bydgoszczy kosztowat 20 mln zi, za ustuge trzeba zaptaci¢ od 5 tys. zt (badanie serca czy
mozgu) do 8 tys. zt (skanowanie catego ciata). Jednak z badan przeprowadzonych przez prof.
Petera Valka [44], jednego z pionierow powszechnego stosowania PET w onkologii, wynika,
ze stosowanie tomografii pozytonowo emisyjnej jako metody wczesno diagnostycznej,
przynosi dwukrotny zwrot poniesionych kosztow w stosunku do alternatywnie
zainwestowanych srodkéw w przypadku leczenia bez zastosowania badan tomograficznych.
Poza tym u wielu pacjentéw dopiero badanie tomografem pozytonowym pokazuje, ze proces
nowotworowy jest tak rozlegly, ze operacja wycigcia guza nie bedzie skuteczna. W takiej
sytuacji zamiast obcigza¢ organizm pacjenta niepotrzebnym zabiegiem, mozna sprobowaé
innej metody leczenia albo skupi¢ si¢ na opiece paliatywne;.

2.3. Tomografia pozytonowo rentgenowska - PET/CT

Jednym z najnowszych osiagni¢¢ w dziedzinie obrazowania diagnostycznego jest polaczenie
pozytonowej tomografii emisyjnej z rentgenowska tomografia komputerowa zwane PET/CT.
Zastosowanie PET/CT znaczaco pomaga w interpretacji danych otrzymywanych za pomoca
PET, w przypadku, gdy anatomiczna struktura nie jest wystarczajaco jasna. Rysunek 15
przedstawia schemat tomografu, ktory w jednym urzadzeniu umozliwia przeprowadzenie
badania obydwiema metodami obrazowania: CT 1 PET, sekwencyjnie. Obecnie w naszym
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kraju pracuje dziewigé tego typu urzadzen, 3 w Warszawie, 2 w Poznaniu, i po jednym w
Bydgoszczy, Gliwicach, Wroctawiu i Kielcach.

CcT PET

Rysunek 15. Schemat tomografu, ktory w jednym urzadzeniu umozliwia przeprowadzenie badania
sbydwiema metodami obrazowania: CT i PET, sekwencyjnie.

Srodowisko medyczne z Karolinska Instytut w Sztokholmie, jak réwniez z wielu innych
osrodkow medyczno naukowych, jak Departament Radiologii i Psychiatrii, Uniwersytetu
Medycznego w Pittsburgu w Pensylwanii [45], zgodnie podkreslaja, ze poprawa jakosci
uzyskiwanych obrazéw w skanerach PET i CT jest konieczna, a ponadto przyczyni si¢ do
poprawy jakosci obrazéw uzyskiwanych kazda z tych metod z osobna w obrebie jednego
urzadzenia (PET/CT). Ograniczenia, jakie ptyng z koniecznosci re-pozycjonowania pacjenta
pomiedzy przerwami w naswietlaniu catkowicie uniemozliwiaja nalozenie osobno
uzyskanych tomogramow, przy zachowaniu koniecznej w diagnostyce medycznej precyzji w
okresleniu miejsca i rozmiaru komoérek nowotworowych. Rysunek 16 przedstawia przyktad
niezaleznie uzyskanych obrazow, tomogramu CT i tomogramu PET w poréwnaniu z obrazem
uzyskanym poprzez natozenie na siebie obydwu obrazdw [46].

Tomogram CT Tomogram PET Tomogram PET/CT

Rysunek 16. Niezaleznie uzyskany tomogram CT i tomogram PET w poréwnaniu z obrazem uzyskanym
poprzez naloZenie na siebie obydwu obrazow [46].
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Skanowanie CT trwa okoto 10 do 30 sekund, natomiast skanowanie PET od 7 do 40 minut, w
zaleznos$ci jak duza czeg$¢ ciala ma by¢ obrazowana. Dla uzyskania jak najlepszego efektu
obrazowania konieczne jest ograniczenie poruszania si¢ pacjenta do minimum. Niestety nie
wszystkie ruchy da si¢ wyeliminowac, np. oddychanie, pracg serca, ruchy gastralne, przeptyw
krwi. Dlatego tez tym bardziej uzasadniona jest konieczno§¢ budowy urzadzenia, ktoére w
krétkim czasie, nie sekwencyjnie, lecz jednoczesnie bylo by w stanie przeprowadzic
skanowanie pacjenta obydwiema istniejacymi metodami obrazowania w oparciu o ten sam
detektor i t¢ samg aparature elektroniczna.

W prezentowanej rozprawie doktorskiej zaproponowano autorskag metoda jednoczesnego
pomiaru liczby kwantéw gamma ze zrédta sodu *Na o energii 511 keV, oraz strumienia
promieni X. Poszukiwane jest kompromisowe rozwiazanie pozwalajace jednoczesnie
polaczy¢ =zalety obydwu metod obrazowania nie tracac na jakosci uzyskiwanych
tomograméw. Zadanie to jest trudne do wykonania gdyz tomograf PET pracuje w modzie
impulsowym, tzn. liczone sg poszczegolne kwanty gammy 511 keV, a tomograf CT pracuje w
modzie pradowym gdzie lampa rentgenowska generuje strumien promieni X, ktory
przeswietla pacjenta oraz uktad detekcyjny.

Podobne prace od nicomalze 10 lat prowadzi grupa Rogera Lecomta na Uniwersytecie w
Sherbruku w Kanadzie [7]-[10]. Koncentrujg si¢ one na rozwoju i zastosowaniu klasycznego
sposobu liczenia kwantow promieniowania gamma z systeméw PET, w zastosowaniu do
przeswietlania promieniami X, w oparciu o dedykowana elektronike. W odniesieniu do
tomografow zwierzgcych skutecznos¢ proponowanej metody zostala potwierdzona.
Urzadzenie o nazwie LabPet Scanenr umozliwia w oparciu o wspdlny detektor, liczenie
kwantéw promieniowania X w badaniu PET. Proponowana metoda zmniejsza dawke
przyjetego przez pacjenta promieniowania o 5 rzedéw wielkosci, ale dysponowany zakres
dynamiczny jest rzedu 2x10°, zamiast klasycznie uzyskiwanych 2x10'® zliczen na sekunde, co
znaczaco ogranicza jakos¢ diagnozy. Jednym z kluczowych osiagnig¢é tej grupy jest to, ze na
podstawie badan na myszach stwierdzono, ze mate dawki promieniowania, rzedu 10 mSy,
niszcza komorki nowotworowe, natomiast wigksze dawki rzgdu 50 mSv powodujg
uodpornienie si¢ organizmu na kolejno przyjmowane dawki promieniowania [9].

Trudnosci w zastosowaniu takiej metody polegaja na tym, ze w celu ograniczenia dawek
promieniowania, na jaka narazony jest pacjent, Swiadomie rezygnuje si¢ wysokiego kontrastu,
jaki daje obraz uzyskany w klasyczny sposob, to jest poprzez przeswietlenie pacjenta lampa
rentgenowska. Poszukiwane rozwigzanie jest, zatem kompromisem pomigdzy doborem
zakresu dynamicznego a jakos$cia i kontrastem uzyskiwanych tomograméow.
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3. Krysztaly scyntylacyjne

W tym rozdziale zostana opisane podstawowe wlasciwosci krysztalow scyntylacyjnych oraz
zdefiniowane charakteryzujace je wielkosci.

Przyjmuje si¢ definiowa¢ scyntylator jako substancje, ktora pochtania energi¢
promieniowania jonizujacego np. alfa, beta, gamma, promieniowanie X oraz promieniowanie
neutronowe, a nastgpnie emituje $wiatto, fotony fluorescencji, o okreslonej dtugosci fali. To
$wiecenie jest luminescencja, to znaczy fluorescencja lub fosforescencja. Fluorescencjg
nazywamy tzw. szybka luminescencjg¢, zwiazana z bezposrednim przejsciem promienistym ze
stanu wzbudzonego do nizszego stanu energetycznego, natomiast fosforescencja nazywamy
op6zniong luminescencj¢ zwiazang z przejsciem przez posredni stan metastabilny. Czas
konwersji promieniowania jonizujacego na Swiatlo jest w zakresie od nanosekund do
mikrosekund.  Rysunek 17  przedstawia  przykladowy  wyglad  scyntylatorow
niehigroskopijnych [47].

Rysunek 17. Przykladowy wyglad scyntylatoréw niehigroskopijnych stosowanych w aparaturze
medycznej [47].
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Jednym z gltownych kryteriow podziatu scyntylatorow jest podzial na scyntylatory
nieorganiczne, jak np. halogenki metali alkalicznych, organiczne typu weglowodordéw, a
ponadto na ciekle i state. Ciekly scyntylator powstaje poprzez rozpuszczenie substancji
fluoryzujacej w rozpuszczalniku organicznym, takim jak ksylen czy tez etanol, poniewaz tego
rodzaju rozpuszczalniki sg catkowicie przezroczyste dla promieniowania emitowanego przez
scyntylator, to znaczy nie pochlaniaja go. Podstawowe wlasciwosci scyntylatorow
nieorganicznych ilustruje Tabela 5 [48] natomiast wlasciwosci scyntylatorow organicznych
przedstawione sq w Tabeli 6 [IV]. Scyntylatory organiczne i ciekle najczesciej uzywane sg do
detekcji czastek lub neutrondéw, natomiast scyntylatory nieorganiczne ze wzgledu na ich
wyzsza gestosé, do detekeji promieniowania X oraz gamma.

TABELA 6. WEASCIWOSCI SCYNTYLATOROW ORGANICZNYCH, GDZIE BC408 — PLASTIK, BC501A — CIEKLY
SCYNTYLATOR [IV].

Scintillator BC408 BC501A Anthracene
Light output 64% 78% 100%
Peak emission [nm] 425 425 447
Decay time [ns] 2.1 32 30
Refr. Index 1.58 1.505 1.62
Density [g/cm’] 1.032 0.874 1.25
Size [mm] 40x50 D51x51 B50x25
Manufacturer St-Gobain St-Gobain Unknown

3.1. Mechanizm luminescencji w scyntylatorach

Mechanizm Iuminescencji w krysztatach nieorganicznych, wykorzystywanych w tomografii,
wynika z obecnosci stosowanych domieszek, czego przyktadem sa krysztaly halogenkow
metali alkalicznych aktywowane np. talem, jak Nal:Tl. Model dyskretnych stanow
energetycznych w krysztale zdefiniowany przez Srodingera zaklada wzbroniong przerwe
energetyczng pomigdzy pasmem przewodzenia a pasmem walencyjnym. W teoretycznie
idealnym, niedomieszkowanym Kkrysztale, elektrony z powloki walencyjnej moga by¢
wzbudzone do pasma przewodzenia poprzez absorpcj¢ fotonu, po ktérym w pasmie
walencyjnym zostanie ,,dziura”. Para elektron dziura ulega nastgpnie rekombinacji. Rysunek
18 a) przedstawia schemat przerwy energetycznej w idealnym krysztale, natomiast Rysunek
18 b) przedstawia przypadek rzeczywisty krysztalu zawierajacego domieszki i
zanieczyszczenia bedace zrodtem ekscytacji, luminescencji i putapkowania we wzbronionej
przerwie energetycznej. Wlasnie te zaburzenia sieci krystalicznej sa zrodtem lokalnych
dyskretnych poziomdw energetycznych we wzbronionej przerwie energetycznej. Gdy stany te
nie sa obsadzone ekscytacja tych standéw zwanych centrami luminescencji wymaga
przechwycenia elektronu z pasma przewodnictwa, dziur z pasma walencyjnego, badz tez
rekombinacji pary elektron-dziura w danym centrze. Zjawiskom tym towarzyszy emisja
fotonu i przejscie uktadu do stanu podstawowego.
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Rysunek 18, a) schemat przerwy energetycznej w idealnym krysztale, b) przypadek rzeczywisty krysztalu
zawierajacego domieszki i zanieczyszczenia bedace Zrédlem ekscytacje, luminescencje i pulapkowania we
wzbronionej przewie energetycznej.

Rysunek 19 przedstawia warunki przy ktérych zachodzi emisja i absorpcja w centrach
luminescencji. Absorpcji fotonu towarzyszy przejscie uktadu ze stanu podstawowego do stanu
wzbudzonego, a nastepnie luminescencyjng emisj¢ fotonu i powrdt uktadu do stanu
podstawowego o najnizszym potencjale energii.
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Rysunek 19. Warunki przy ktérych zachodzi emisja i absorpcja w centrach luminescencji, aAa’
reprezentuje stan podstawowy natomiast bBb’ stan wzbudzony.

Historycznie, detektory scyntylacyjne byly jednymi z pierwszych zastosowanych do detekcji
promieniowania. Detektor scyntylacyjny w uproszczeniu sktada si¢ ze scyntylatora, uktadu
rejestrujgcego 1 wzmacniajacego emitowane Swiatto, najczesciej fotopowielacza badz
fotodiody lawinowej. Taki uktad moze wykry¢ nawet pojedyncze fotony 1 pozwala
rejestrowaé szybkie zmiany strumienia czgstek w funkcji czasu. Inne detektory czesto
pozwalaja jedynie zarejestrowaé sumaryczng liczbe czastek, ale nie potrafia okresli¢, jak
zmieniata si¢ ta liczba w czasie. Dobdr scyntylatora do detekcji promieniowania jadrowego
zalezy od wielu czynnikéw. Glownymi sa: rodzaj promieniowania, jakie ma rejestrowac,
wydajnos¢ detekcji promieniowania, gesto$¢ krysztatu, ilos¢ $wiatla, jaka emituje,
energetyczna i czasowa zdolnos¢ rozdzielcza, jaka mozna przy jego uzyciu uzyskaé oraz czas
zaniku fluorescencji, po jakim krysztal sic wygasi. Ponizej scharakteryzowane zostang
podstawowe wymagania 1 wlasciwosci krysztaldw scyntylacyjnych natomiast metody
pomiaru tych wartosci przedstawi¢ w Rozdziale 5. Metody Pomiarowe, str. 60.
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3.2. Co warto wiedzie¢ o scyntylatorach.

Kazdy krysztal ma swoje specyficzne i dedykowane =zastosowanie. W przypadku
spektroskopii gamma, gdzie istotnym parametrem jest wysoka energetyczna zdolnosé
rozdzielcza, stosowane sa scyntylatory np. LaBrs;, Nal(Tl), albo CsI(Na). Na potrzeby fizyki
wysokich energii stosuje si¢ germanian bizmutu BisGe;O;, (BGO) o wysokiej gestosci, a
obecnie coraz czgs$ciej] PbWO4 (PWO), do detekcji czastek beta stosuje si¢ np. fluorek wapnia
CaF,(Eu) zamiast scyntylatorow organicznych o niskiej gestosci. W przypadku detekeji
neutronowej, wiemy, ze neutrony bezposrednio nie powoduja jonizacji w krysztale
scyntylacyjnym, ale moga by¢ wykryte poprzez oddziatywanie z innymi pierwiastkami w
krysztale. Na przyktad w krysztale jodku litu °Lil(Eu) neutrony oddziatywaja na °Li tak, ze
emitowana jest czastka alfa i tryt, ktore to sg zrédlem rejestrowanej scyntylacji.
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Rysunek 20. Przykladowe widma emisyjne dla krysztaléw Nal(Tl), BGO i CdWO,, w poréwnaniu z
widmem wydajnosci kwantowej fotopowielacza [49].

Scyntylatory wykorzystywane sq w roznych warunkach eksperymentalnych gdzie np
wymagana jest odpornos$¢ na uszkodzenia radiacyjne, definiowane jako uszkodzenia struktury
krysztalu danej substancji. Uszkodzenia te powoduja pogorszenie optycznych wilasciwosci
krysztalu powodujace zmniejszenie amplitudy sygnatu, i pogorszenie energetycznej zdolnosci
rozdzielczej detektora.

Rézne materiaty scyntylacyjne posiadaja swoje charakterystyki widma emisyjnego, ktérego
ksztalt ma zasadnicze znaczenie w doborze optymalnego fotodetektora do odczytu i zbierania
emitowanego $wiatla np. fotopowielacza, fotodiody lawinowej czy innych detektorow
krzemowych. Rysunek 20 przedstawia przyktadowe widma emisyjne wybranych krysztalow
[49], natomiast Tabela 7 przeglad wlasciwosci 1 zastosowan najczesciej uzywanych
scyntylatorow [49]. Wybdr odpowiedniego do danego zastosowanie i eksperymentu
scyntylatora musi by¢ oparty o wczesniejsze zdefiniowane potrzeby, jak np., jaki bedzie
mierzony zakres energii, jaka ma by¢ wydajno$¢ detekcji, jakiej energetycznej i czasowej
zdolnosci rozdzielczej si¢ spodziewad, jaki powinien by¢ jego czas zaniku.
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TABELA 7. WEASCIWOSCI I ZASTOSOWAN NAJCZESCIEJ UZYWANYCH SCYNTYLATOROW [49].

Materiat Wtasciwosci Zastosowania
Higroskopijny, wysoka ilos¢ Detektory promieniowania, uzywany
Nal(Tl) $wiatla, dobra energetyczna w fizyce, fizyce medycznej, ochronie
zdolnos¢ rozdzielcza srodowiska

Powierzchnia chropowata, widmo Fizyka czastek i wysokich energil,

CsI(T]) emisyjne dla wysokich dhugosci fal detektory promieniowania, detektory
warstwowe
Duza ilo$¢ swiatla, powierzchnia |Geofizyka, detektory
CsI(Na) 7 .
chropowata promieniowania
Csl Szybki, odporny na radiacje, Fizyka, kalorymetry

umiarkowana ilos¢ swiatla

Detekcja B, detektory

CaF,(Eu) Niskie Z, duza ilos¢ swiatta
warstwowe o, 3

6r - Wysoka wydajnos¢ detekcji Detekcja neutrondw termicznych i
Lil(Eu) , A .
neutronow, duza ilos¢ swiatta spektroskopia
SLi - glaz Wysoka’wydgjngsc detek.(.:J ! Detekcja neutrondw termicznych
neutronow, niehigroskopijny
Bardzo szybki - ns, widmo Badania czasdéw zycia pozytonow,
Ban . . .
emisyjne w UV fizyka, szybkie pomiary czasowe
Y AP(Ce) Duza ilos$¢ swiatta, niskie Z, MHz spektroskopia promieniowania
szybki X, fizyka synchrotronowa

Wysoka gestos¢ oraz Z, szybki,
GSO(Ce) odporny na uszkodzenia
radiacyjne

Fizyka, fizyka medyczna, tomografia
PET

Fizyka czastek, geofizyka, PET,

BGO Wysoka gestosc oraz Z anty-Compton spektrometry

Bardzo wysoka gestos¢, niski Pomiary DC promieniowania X
CdWO, afterglow, odporny na uszkodzenia (wysokie intensywnosci), tomografia
radiacyjne CT
Szybki, niska gestos¢ 1 Z, duza

Plastik Jodé Swiatta Detekcja czastek, detekcja B

3.3. Hlos¢ swiatla emitowana ze scyntylatora

Wysoka wydajnos¢ detekcji promieniowania gamma zapewnia duza gestos¢ krysztalu oraz
wysoka liczba atomowa gtownego pierwiastka. W przypadku scyntylatoréw nieorganicznych
gestosé jest rzedu 3 do 9 g/em’. Poniewaz statystyka fotoelektronéw odgrywa kluczows role
W wyznaczeniu energii promieniowania w zastosowaniach scyntylacyjnych pozadane jest
uzycie materialu o wysokiej iloSci emitowanego s$wiatta. Jednoczesnie, dlugos¢ fali
emitowanego z krysztalu $wiatla powinna by¢ dobrana do charakterystyki wydajnosci
kwantowej fotodetektora. Istnieja rozne metody pomiaru ilosci $wiatla scyntylatorow od
metody pojedynczego fotoelektronu po metode porownawcza i impulsowa [S0][51].
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Przyjmuje si¢ okresla¢ ilos¢ $wiatta scyntylatora jako liczbe fotoelektrondw (Nphe) badz par
elektron-dziura (N..,) dla danej wydajnosci fotodetektora. Takie przedstawienie ilosci swiatta
jest powtarzalne i powszechnie stosowane w literaturze. Liczbg fotoelektrondw wyznacza si¢
poprzez poroéwnanie pozycji piku pelnej energii — fotopiku z pozycja piku pojedynczego
fotoelektronu. Czgsto podaje si¢ ja znormalizowang do danej energii kwantu promieniowania
gamma.

Li

kS e
N ./ MeV = x P~/ E.
k

spe 1
gdzie:
Nphe — liczba fotoelektronow,
L; — potozenie fotopiku,
Lspe — potozenie pojedynczego fotoelektronu,
Kspe — wzmocnienie dla pojedynczego fotoelektronu,
k; — wzmocnienie ustawione do odczytu widma,
E; — energia kwantéw gamma, najczg¢sciej podawana dla energii 0.662 MeV

oraz 0.511 MeV dla odpowiednio zrédet *’Cs oraz **Na.

Dla pelnego poréwnania scyntylatoréw, niezaleznego od detektora stosuje si¢ jednostke
liczby fotoné6w na MeV (N,/MeV), ktora oblicza si¢ ze wzoru:

N ../ MeV
QOF

N,/ MeV =

gdzie:
Nph — liczba fotonow,
Nphe — liczba fotoelektronow,
QE — wydajnos¢ kwantowa fotodetektora.

Natomiast a przypadku diod APD, liczb¢ par elektron-dziura wyznacza si¢ poprzez
porownanie pozycji piku swiatla w jednostkach energii do potozenia piku promieniowania X
0 znanej energii rejestrowanej bezposrednio przez fotodiodg. Dzigki takiej kalibracji mozliwe
jest obliczenie ilosci par elektron-dziura generowanych w diodzie przez promieniowania y o
znanej energii, zgodnie z zaleznoscia:

L E k
N pen =X e x ]:Q/Ei

Fe e—h i

gdzie:

Ne-h/ch — liczba par elektron-dziura generowanych przez promieniowania y o
znanej energii,
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L — potozenie $rodka pik pelnej energii dla danego zrddta,

Lge — potozenie srodka pik pelnej energii dla zrodla Fe rejestrowane]
bezposrednio przez fotodiode,

Ere — energia kwantow promieniowania X ze zrodta “Fe 5.9 keV,

Een — energia wigzania pary elektron-dziura 3.62 eV,

Kre — wzmocnienie ustawione do odczytu widma ze zrodta >Fe 5.9 keV,

ki — wzmocnienie ustawione do odczytu widma,

Ei — energia badanych kwantéw gamma.

Nalezy jednak pamigtac, ze zmierzone wartosci ilosci $wiatla $cisle zaleza od wzajemnych
zaleznos$ci pomigdzy liczba emitowanych przez scyntylator fotonéw, wydajnoscig ich
konwersji na fotoelektrony na fotokatodzie fotopowielacza (PMT). Chcialoby si¢ by jak
najwigksza liczba emitowanych fotonéw byta zbierana przez fotokatode. Czyli catkowita
zebrana ilo$¢ $wiatta, fotoelektrondw Ny, z anody fotopowielacza jest proporcjonalna do
catkowitej ilosci fotondw Ny, W sposdb nastepujacy:

N e (E) € N, (E)x 17, x QE(A) x &

gdzie:
Nphe(E)  —liczba fotoelektronéw na jednostke energii,
Npn(E) - liczba fotonow na jednostke energii,
no — wydajnos¢ zbierania §wiatla,
QE(}A) —wydajnos$¢ kwantowa fotodetektora.
€ — wydajnos¢ zbierania fotoelektronow,

Wydajnos¢ kwantowa fotopowielaczy dla réznych krysztaldw scyntylacyjnych jest rzedu 15-
35% natomiast w przypadku fotodiod lawinowych jest rzedu 80% [51]. Natomiast wydajnosé
zbierania $wiatla zalezny od rozmiardw i ksztattu krysztalu, struktury jego powierzchni,
wspotczynnika zatamania $wiata, od samo absorpcji wewnatrz krysztalu oraz uzywanego
reflektora. Z kolei od wydajnosci zbierania $wiatlta ze scyntylatora w duzej mierze zalezy
energetyczna zdolnos¢ rozdzielcza krysztatu, dlatego tak wazny jest wlasciwy dobor tych
wszystkich paramentow przed przystapieniem do pomiardw ilosci $wiatta z krysztalow
scyntylacyjnych.

Dla niskich energii kwantéw gamma liczba fotonéw na jednostke energii, powstatych w
scyntylatorze na skutek oddzialywania kwantéw gamma zalezy od ich energii i jej wartos¢
jest nizsza dla energii ponizej 100 keV. Zjawisko to nosi nazwe nieproporcjonalnosci swiatta i
obecnie jest przedmiotem intensywnych badan wielu osrodkéw naukowych [52][53].

3.4. Energetyczna i wewnetrzna zdolnos¢ rozdzielcza

Energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza jest jedng z najwazniejszych cech scyntylatora, ktora
pozwala okresli¢ jego jakos¢ i przydatnos¢ do zastosowania w konkretnych urzadzeniach. W
uproszczeniu jest miarg jak doktadnie mozna rozrézniaé, obserwowaé jako odrgbne, linie
widma energetycznego lezace blisko siebie. Energetyczng zdolnos$¢ rozdzielcza piku petnej
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energii AE/E, zmierzona scyntylatorem potaczonym z fotodetektorem — fotopowielaczem lub
fotodiodg lawinowa mozna przedstawi¢ jako [20]:

(AE/EY =(5,F +(8, 0 +(6, ) +(5,)

gdzie:
Ogc — wewngtrzna zdolnos$ci rozdzielcza krysztahu,
Ost — wktad statystyczny fotodetektora,
Sp — wktad przekazu energii,
On — wkiad pradu ciemnego.

Wewngetrzna zdolno$¢ rozdzielcza (intrinsic resolution) jest zwigzana z procesami
zachodzacymi w samym krysztale, jak np.:

- nieproporcjonalnos¢ odpowiedzi scyntylatora na skutek oddziatywania kwantow gamma.

- niejednorodnos$¢ krysztatu powodujaca lokalne zmiany ilosci wyjsciowego $wiatla,

- niejednorodno$¢ odbicia od reflektora, zwlaszcza na krawedziach scyntylatora,
Zagadnienia zwigzane z wewngtrzng zdolnoscia rozdzielcza krysztalu sa intensywnie badane
zardbwno przez producentow samych krysztatéw i detektorow, jaki i przez liczne osrodki
naukowe [16],[17],[20],[55]-[60].

Wkiad statystyczny sygnatu z fotopowielacza wynosi:

5, =235x1/N"x(1+¢&)"

gdzie:

N — liczba fotoelektronow,
€ — wariancja wzmocnienia fotopowielacza.

Dla fotopowielaczy spektrometrycznych & wynosi okoto 0,1. Wktad samego fotopowielacza
moze by¢ wyznaczony eksperymentalnie na podstawie zmierzonej liczby fotoelektronow i
zalezy od ilosci $wiatta emitowanego z krysztatu, wydajnosci kwantowej fotokatody oraz
wydajnosci zbierania fotoelektronow na pierwszej dynodzie. W przypadku fotodiody
lawinowej wktad statystyczny wynosi:

AN /N =2.355x(F/N)"
gdzie:

N — liczba par elektron-dziura,
F — wspolezynnik fluktuacji wzmocnienia diody APD.

Wspotczynnik fluktuacji wzmocnienia diody jest miara szumow zwigzanych z procesem
wzmocnienia diody.
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Natomiast wktad przekazu energii jest miara prawdopodobienstwa, ze foton ze scyntylatora
wygeneruje fotoelektron na pierwszej dynodzie, ktdry nastgpnie zostanie zwielokrotniony
przez fotopowielacz. Sktadowa przekazu energii silnie zalezy od jakosci kontaktu optycznego
pomigdzy krysztatem a fotodetektorem, jednorodnosci wydajnosci kwantowej fotokatody oraz
wydajnos$ci zbierania fotoelektronéw na pierwszej dynodzie. We wspotczesnych detektorach
scyntylacyjnych skladowa przekazu energii jest zaniedbywalna w poréwnaniu z pozostatymi
sktadowymi energetycznej zdolnosci rozdzielcze;.

W przepadku diod APD, energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza jest dodatkowo obcigzona
niekorzystnym wplywem szuméw ciemnych diody i przedwzmacniacza [55], poprzez:

5=, /Ny

n noise
gdzie:

Anoise — szum ciemny wyrazony w liczbie par elektron-dziura.
N — liczba par elektron-dziura,

W naszej praktyce, zebrane widmo energetyczne analizowane jest przy pomocy programu
TUKAN 8K [62] i jego narzedzi do fitowania. Przy pomocy funkcji Gaussa liczona jest
szerokos¢ potdéwkowa widma (FWHM) z uwzglednieniem, w razie potrzeby, separacji na dwa
piki Gaussa. Wyznaczane jest roOwniez potozenie srodka piku pelnej energii. Na podstawie
tych danych liczona jest energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza, zgodnie ze wzorem:

AE/E = FWHM/ L x100

gdzie:

FWHM - szerokos¢ potowkowa widma,
L — potozenia $rodka piku pelnej energii.

W przypadku matych scyntylatoréw nieorganicznych typu LSO (LuySiOs:Ce), GSO
(Gd,Si0s5:Ce), LaBr; (LaBr;:Ce), BGO (BisGes;01,:Ce) oraz CWO (CdWO,4) obserwowane
widmo energetyczne powstaje gltéwnie dzieki zjawisku absorpcji fotoelektrycznej. Kwant
promieniowania gamma przekazuje cala swoja energie fotoelektronowi o energii kwantu
gamma pomniejszonej o warto$¢ energii progowej potrzebnej do wybicia z konkretnej
powloki — praca wyjscia.

E=hv-E,
gdzie:

hv — energia fotoelektronu,
E, — praca wyjscia.

Foton wybijajacy elektron z danej powloki pozostawia po sobie ,,dziurg”, ktorg w wyniku

rekombinacji zapetni inny elektron, w wyniku czego, zostanie wyemitowany nadmiar energii
W postaci promieniowania X. Odpowiadajacy temu pik w widmie energetycznym nazywany
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jest fotopikiem. Trzeba jednak pamigtac, ze poza zjawiskiem fotoelektrycznym swoj wktad do
widma energetycznego wnosza roéwniez inne zjawiska jak rozpraszanie Comptonowskie,
tworzenie par elektron-pozyton, rozpraszanie wsteczne czy tez piki ucieczki. Dlatego fotopik
wlasciwiej jest nazywac pikiem petnej energii, poniewaz uwzglgdnia to, ze energia kwantow
gamma jest w caloSci przemieniana na energi¢ kinetyczng elektronu. Zjawisku
fotoelektrycznemu czgsto towarzysza piki ucieczki zwiazane z deponowaniem w detektorze
energii pomniejszonej o energie promieniowania X. Ponadto w widmie energetycznym
promieniowania gamma w przedziale energii 200 — 250 keV czesto wystgpuje pik zwany
rozpraszaniem wstecznym. Jest on spowodowany przez kwanty gamma z uzywanego zrodta,
ktore wezesniej ulegly rozproszeniu Comptonowskiemu na zewnatrz krysztatu a nastepnie do
niego powrdcity poprzez odbicie od np. obudowy zrédetka badz elementdéw otaczajacych
detektor. Rysunek 21 przedstawia wpltyw otoczenia detektora na widmo energetyczne
zmierzone w ukladzie scyntylator fotopowielacz [48].
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Rysunek 21. Wplyw otoczenia detektora na widmo energetyczne zmierzone w ukladzie scyntylator
fotopowielacz [48].

3.5. Czasowa zdolnosc¢ rozdzielcza

W celu sprawdzenia czy detektor wraz ze scyntylatorem spetnia wymagania tomografii
pozytonowo emisyjnej, waznym jest zmierzenie jego czasowej zdolnosci rozdzielczej, ktéra
definiujemy, jako rozrzut w czasie zdarzen begdacych ze soba w koincydencji. Im mniejsza
jest jej warto$¢ tym mniej bedzie rejestrowanych koincydencji przypadkowych. Widmem
czasowym nazywamy amplitudowe widmo bedace rozktadem interwatéw czasowych
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pomiedzy sygnatem ,,startu” a sygnatem ,,stopu”. Szerokos¢ potdwkowa widma czasowego
nazywamy czasowa zdolnos$cia rozdzielcza. Ogolnie mierzona czasowa zdolnos$¢ rozdzielcza
odpowiada rozdzielczosci czasowej catego uktadu pomiarowego i jest suma dwdch wielkosci:

évrzmierzanuz = 6712 + 67'22
gdzie:
OT smicrzona — Szerokos¢ potéwkowa (FWHM) mierzonego widma,
oT; — FWHM detektora referencyjnego,
oT> — FWHM badanego detektora.

Stad tatwo wyznaczy¢ czasowa zdolnos¢ rozdzielcza badanego detektora:

2 2
57—'2 = \/&;mierznna - 57—1
Czasowa zdolno$¢ rozdzielcza tomografu zalezy od czasu zaniku impulsu $wietlnego
scyntylatora, od ilo$ci $wiatla przez niego emitowanego oraz rozrzutow czasowych
fotodetektora.

3.6. Czas zaniku impulsu Swietlnego

Dla scyntylatorow poprzez zjawisko fluorescencji obserwowane jest swiatlo emitowane z
krysztalu. Impuls §wietlny ze scyntylatora opisany jest przez przyrost intensywnosci sygnatu
w czasie (czas narastania), ktdremu towarzyszy ekspotencjalny zanik tegoz impulsu. Czas
zaniku impulsu $wietlnego definiowany jest jako czas, po ktoérym intensywno$¢ impulsu
spadnie do 1/e swojej maksymalnej wartosci. W niektorych przypadkach obserwowane sg
dhugie sktadowe zaniku odpowiadajace opodznionej fluorescencji. Model sygnatu zaniku
czasowego mozna przedstawi¢ jako sume¢ dwoch eksponencjalnych zanikow zwanych
,Szybka”, rzgdu nanosekund i ,,wolng”, do mikrosekund, sktadowa scyntylacji. Wigkszos$¢
$wiatla ze scyntylacji jest wyswiecane w ramach szybkiej sktadowej. Uwaza sig, ze dokladne
zbieranie dlugich sktadowych sygnatu moze poprawi¢ wewnetrzng zdolnos¢ rozdzielcza
badanych krysztatow [V]. Czas zaniku impulsu §wietlnego w scyntylatorze ma bezposredni
wplyw na czasowa zdolnos¢ rozdzielcza oraz czas martwy uktadu detekcyjnego.

3.7. Fosforescencja — afterglow

O ile fluorescencja dotyczy statych zaniku sig¢gajacych mikrosekund o tyle w przypadku
stalych zaniku rz¢du nawet godzin méwimy o fosforescencji, inaczej afterglow. Afterglow
definiowany jest jako czg$¢é $wiatla scyntylacyjnego, ktore pozostaje po 3 milisekundach od
przerwania naswietlania promieniowaniem X. W badaniach prezentowanych ponize;j,
warunek ten nie byl spetiony, z uwagi na brak odpowiednio szybkiego kluczowania wiazki
promieniowania X. Jednakze przeprowadzone testy w skali sekund, daty wyobrazenie jak
wyglada afterglow dla badanych krysztaldéw po 3 sekundach od przerwania naswietlania
promieniowaniem X i pozwolity na wstgpne porownanie jakosci krysztatow.
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4. Fotodetektory

W tym rozdziale przyblizone zostana fotodetektory stosowane w medycynie nuklearnej do
detekcji Swiatla emitowanego z krysztatdow scyntylacyjnych, to jest fotopowielacze oraz
fotodiody lawinowe.

4.1. Fotopowielacze

Od ponad szesc¢dziesigciu lat fotopowielaczy uzywa sie do detekcji fotondow z zakresu fal od
podczerwieni poprzez zakres widzialny az po nadfiolet widma promieniowania
elektromagnetycznego. Fotopowielacz jest urzadzeniem, ktére zamienia strumien fotonéw na
impulsy elektryczne. Detektory te zdobyly popularnos¢ 1 sa szeroko stosowane w
spektroskopii gamma, poniewaz pozwalajg na detekcje¢ i badanie $wiatla o bardzo stabym
natgzeniu. Rejestrowany sygnat zostaje wzmocniony juz wewnatrz samego fotopowielacza w
procesie wtornej emisji elektrondw, a ponadto sygnal wyjsciowy jest liniowo proporcjonalny
do natgzenia padajacego na fotokatode swiatta. Ich dominacja w dziedzinie fotodetektoréw
wynika gléwnie z ich wlasciwosci: szerokie spektrum detekcji, szybki czas detekcji rzedu 20-
50 nanosekund, a ponadto wysokie wzmocnienia przy pomijalnych szumach. Schemat
dziatania fotopowielacza przedstawia Rysunek 22.
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Rysunek 22. Schemat dzialania fotopowielacza.
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Fotopowielacz zbudowany jest z katody oraz uktadu elektrod, dynod i anody zamknigtych w
prézniowej bance tak by elektrony o niskich energiach byly wydajnie przyspieszane przez
wewngtrzne pole elektryczne. Fotokatoda przewaznie jest potprzezroczysta i sklada si¢ z
napylonej na szklana badz kwarcows szybke, warstwy atoméw cezu (Cs), antymonu (Sb) albo
potasu (K). Zasada dziatania fotopowielacza opiera si¢ na zjawisku fotoelektrycznym. Kwant
badanego promieniowania elektromagnetycznego padajac na fotokatode fotopowielacza
wybija z niej elektrony, ktdre nastepnie przyspieszane sa w polu elektrycznym i przy pomocy
specjalnych elektrod skupiajacych kierowane sa na pierwsza dynodg¢. Dynody wykonane sg z
materiatu o duzym wspotczynniku wtornej emisji elektronowej N (> 1) tak, ze elektrony,
uderzajace w powierzchnie dynod, wybijaja z nich pewna liczbe elektronéw wtornych,
zalezng od przylozonego napigcia i materiatu, z ktorego zostaly wykonane. Ten proces
wtornej emisji elektrondw powtarza si¢ na kolejnych dynodach. Do ostatniej elektrody, anody
dociera miedzy 10°- 10® razy wiecej elektronéw niz byto emitowanych z katody. Sygnat
wyjsciowy z fotopowielacza zalezy nie tylko od liczby fotonéw padajacych na fotokatodg.
Fotony o roznych dlugos$ciach fali niosa ze sobg rézng energi¢ a czutos$¢ fotokatody zalezy od
energii padajacego fotonu. W rezultacie czutos¢ fotopowielacza zalezy od ditugosci fali
promieniowania padajacego na fotokatode. Dlatego istotnym jest taki dobdr fotopowielacza
by jednoczesnie pokrywaly si¢ maksima widma emisyjnego krysztatu i widma wydajnosci
kwantowej fotokatody, co w konsekwencji ma decydujacy wplyw na mierzone wartosci jak
energetyczna czy tez czasowa zdolno$¢ rozdzielcza. Przyktadowa zaleznos¢ wydajnosci
kwantowej fotopowielacza w funkcji dlugosci fali jest pokazana na Rysunku 23 [49].
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Rysunek 23. Przykladowa zalezno$¢ wydajnosci kwantowej fotopowielacza w funkcji dlugosci fali [49].

Oprocz rzeczywistego sygnalu w fotopowielaczu generowane sa réwniez szumy.
Podstawowym szumem jest tzw. prad ciemny, ktory to generowany jest przez elektrony
emitowane z dynod i fotokatody w wyniku efektu termoelektrycznego.

W celu ujednolicenia opisu wlasciwosci i parametrow fotopowielaczy réznych producentow,
wprowadza si¢ parametr kwantowej wydajnosci fotokatody, podawany niekiedy jako czutos¢
fotokatody. Wydajnos¢ kwantowa fotopowielacza (QE) definiowana jest jako
prawdopodobienstwo, Zze jeden foton padajacy na fotokatode wyprodukuje jeden fotoelektron.
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W rzeczywistosci jest to stosunek emitowanych z fotokatody fotoelektronéw do catkowitej
liczby fotondéw na nig padajacych. Pojecie niebieskiej czutosci fotokatody zostato
wprowadzone przez przemyst w oparciu o pordwnawczy pomiar ilosci $wiatta wyrazonej w
lumenach ze zrodta wolframu. Niebieska czutos¢ fotokatody, definiowana jest jako stosunek
pradu anodowego do strumienia §wiatta o wartosci jednego lumena ze zrddta wolframu w
temperaturze 2856 K, wyrazana w jednostkach pA/ImF, gdzie F jest filtrem symulujacym
widmo emisyjne krysztalu jodku sodu Nal(Tl), zgodnie z definicjg iz w optyce filtrem

nazywamy material przepuszczajacy jedynie wybrany zakres czgstotliwosci fali
elektromagnetycznej [61].

Czutos$¢ fotopowielacza limitowana jest pradem ciemnym, a wzmocnienie silnie zalezy od
napigcia, co pozwala na prostg i wygodng metode jego regulacji poprzez zmiang¢ napigcia
zasilajacego. Powaznym wyzwaniem technologicznym jest zapewnienie jednolitej wydajnosci
kwantowej fotokatody oraz jak najlepszego zbierania fotoelektronow na pierwszej dynodzie.
Do wad fotopowielaczy nalezy przede wszystkim koniecznos$¢ stosowania wysokich napigc
zasilajacych - jedna dynoda potrzebuje okoto 100 V, co oznacza, ze caly fotopowielacz
pracuje z napigciami rzedu 1000 — 2000 V. Urzadzenia te sg czule na dziatanie pola
magnetycznego, dlatego zalecane jest uzywanie oston z p-metalu, ktére zapewniaja ochrone
przed stabym naturalnym polem magnetycznym. Do zastosowan w wysokich polach
magnetycznych dostepne sg specjalne fotopowielacze, jednak w takich warunkach bardziej
naturalne jest uzywanie fotodiod lawinowych. Wzmocnienie fotopowielacza jest niestety
funkcja temperatury, dlatego w urzadzeniach komercyjnie stosowanych np. przez celnikow do
identyfikacji materiatow radioaktywnych przewozonych przez granice niezbedne jest
uwzglednienie zmiany wzmocnienia fotopowielacza w funkcji temperatury. Wpltyw
temperatury na potozenie rejestrowanego widma ilustruje Rysunek 24 [VI].
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Rysunek 24. Wplyw temperatury na polozenie rejestrowanego widma “’Cs dla krysztalu LaBr; w
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4.2. Fotodiody lawinowe APD (avalanche photodiode)

Oprocz powszechnie stosowanych fotopowielaczy, do pomiaréw ilosci emitowanego $wiatla
scyntylacyjnego wykorzystuje si¢ krzemowe fotodiody lawinowe. Sa to najbardziej czule
polprzewodnikowe detektory $wiatla, charakteryzujace si¢ tym, ze posiadaja wewnetrzne
wzmocnienie. W procesie absorpcji optycznej w detektorze strumien swiatla zamieniany jest
na prad elektryczny. Jezeli energia padajacego fotonu przekracza szerokos¢ przerwy
energetycznej materiatu, to w procesie absorpcji fotonu generowana jest para elektron dziura.
Po spolaryzowaniu pétprzewodnika napigciem zewngtrznym na wygenerowane nosniki dziata
pole elektryczne powodujac przeptyw pradu. Nad rozwojem fotodiod lawinowy pracowano
od lat 60-tych [64]-[66], jednak istotny ich rozwoj nastapit w latach 90-tych, kiedy to Roger
Lecomte zaproponowat ich uzycie w detektorze PET [67][68]. Na poczatku XXI wieku
poszukiwanie nowych detektorow na potrzeby fizyki medycznej, na Politechnice
Monachijskiej oraz fizyki wysokich energii, dla eksperymentu CMS w CERN, zaowocowato
wspotpraca o$rodkéw naukowych z przemystem, glownie z firma Hamamatsu. Wynikiem
wspotpracy jest opracowanie nowych fotodiod i matryc fotodiod lawinowych o coraz to
wiekszym wzmocnieniu, mniejszych pojemnosciach elektrycznych i1 bardziej odpornych na
zniszczenia mechaniczne, elektryczne 1 radiacyjne [69][70]. Rysunek 25 przedstawia
przyktady komercyjnie dostgpnych fotodiod lawinowych firmy Hamamatsu [70].

S8890 series
9 Q<

S8550

-

[ ] I i
Rysunek 25. Komercyjnie dostepne fotodiody lawinowe firmy Hamamatsu [70].

Fotodetektory te wykorzystuja generacj¢ nosnikow w spolaryzowanym zaporowo ztaczu kilku
potprzewodnikdéw niesamoistnych o roznych typach przewodnictwa: p-n. Schemat dziatania
fotodiody o tzw. strukturze ,reach-through” jako pierwszy opisal Maclntyre w [66].
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Wspdtczesne diody Hamamatsu zbudowane sg w oparciu o ten model, badz o model
odwrocony tzw. ,reverse reach-through”. Rysunek 26 przedstawia schemat dziatania
fotodiody lawinowej oraz jej rozktad pola.
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Rysunek 26. Schemat dzialania fotodiody lawinowej oraz jej rozklad pola.

W obszarze powielania, w warstwie p, fotoelektrony sa przyspieszane przez silne pole
elektryczne. Elektrony i1 dziury moga tu osiagnaé energi¢ kinetyczna wystarczajaca do
generacji wtdrnych par elektron-dziura. Pociaga to za sobg dalsze elektrony, ktore z kolei
pociagaja nastgpne. Jest to tak zwany efekt lawinowy. Sygnat wzmacniany jest wewnetrznie
nawet do 1000 razy. Detektor ten jest wykonany przy uzyciu standardowych technik
implementacji i dyfuzji jonow fosforu. Materiatem wyjsciowym do budowy tego typu diody
jest warstwa krzemu o grubosci 120-150 um i opornosci 2-6 kQ /cm. Pojemnos$¢ elektryczna
rzedu 10-100 pF/cm® jest glownie odpowiedzialna za szumy, ktére maja decydujacy wptyw
na wartosci uzyskiwanej energetycznej zdolnosci rozdzielczej detektora. Jednoczesnie prad
ciemny diody, rzedu 1-3 nA/cm® wnosi swoj wklad do szuméw diody, zwhaszcza przy
dtuzszych czasach formowania impulsu. Rosnie on zaréwno ze wzrostem powierzchni
czynnej fotodiody jak i z temperatura. Z powodu stabego sygnatu generowanego przez diode
koniecznie jest stosowanie przedwzmacniaczy wysokiej jakosci tak by wprowadzany poziom
szumow byt mozliwie jak najnizszy. Dzigki zastosowaniu ostony anty-odbiciowej wydajnos¢
kwantowa fotodiody lawinowych jest rzedu 80% dla 500-600nm, jednak stosunkowo szybko
spada ponizej 500nm. Rysunek 27 przedstawia przyktadowe widmo wydajnosci kwantowej
fotodiody lawinowej wraz z widmami emisyjnymi wybranych krysztaléw scyntylacyjnych
[49].
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Rysunek 27. Widmo wydajnosci kwantowej fotodiody lawinowej wraz z widmami emisyjnymi wybranych
krysztaléw scyntylacyjnych [49].

Wplyw pradow ciemnych dla fotodiod lawinowych zalezy od wzmocnienia diody jak i od
doboru czasu formowania impulsu we wzmacniaczu spektrometrycznym. Wysokie
wzmocnienie diody pozwala na redukcje szumoéw z przedwzmacniacza, natomiast prad
ciemny diody mozna zredukowaé poprzez uzycie krdtkiego czasu formowania impulsu.
Ustawienie wlasciwych warunkéw pracy diody jest zatem poszukiwaniem kompromisu
pomigdzy udziatem szumow diody i przedwzmacniacza. Wraz ze wzrostem wzmocnienia
diody wzrasta wspolczynnik fluktuacji wzmocnienia zwigkszajac blad statystyczny.
Natomiast krotszy czas formowania impulsu skraca czas jego catkowania, czyli ogranicza
ilo$¢ nosnikdéw bioracych udzial w powstawianiu piku petnej energii. W efekcie zwigksza si¢
btad wynikajacy ze statystyki, ale zmniejsza si¢ stosunek sygnalu do szumu. Znajomos¢
charakterystyki wzmocnienia jest niezbedna do okreslenia ilosci par e-h przy detekcji Swiatla
scyntylacyjnego. Rysunek 28 przedstawia typowga charakterystyke wzmocnienia oraz jej prad
cierrzmy w funkcji napigcia zasilania, diody S8664-55 Hamamatsu o powierzchni czynnej 5x5
mm’.
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Rysunek 28. Charakterystyka wzmocnienia oraz prad ciemny w funkcji napigcia zasilania, diody S8664-
55 Hamamatsu o powierzchni czynnej 5x5 mm’.
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W przeciwienstwie do fotopowielaczy, fotodiody lawinowe nie wymagaja duzego napigcia
zasilania. Sg cienkie, niewielkich rozmiaréw, odporne na uszkodzenia mechaniczne a przede
wszystkim nie sg czule na dziatanie pola elektromagnetycznego. Sygnal wyjsciowy fotodiody
jest szybki, co korzystnie wplywa na czasowa zdolnos¢ rozdzielcza detektora oraz stabilny,
gdy zapewniona jest stabilizacja napigcia 1 temperatury. Kolejng zaleta fotodiod jest
mozliwo$¢ ich pracy w trybie zliczeniowym jak i w trybie pradowym. Tryb zliczeniowy
wykorzystuje si¢ np. w tomografii pozytonowo emisyjnej, ktéra polega na detekcji
poszczegolnych kwantow gamma o energii 511 keV. Natomiast tryb pradowy
wykorzystywany jest do pomiaréw w silnych polach radiacyjnych np. w tomografii
rentgenowskiej, gdzie obserwowana jest zalezno$¢ pomigdzy strumieniem promieni X a
pradem na fotodiodzie. Do wad zalicza si¢ stosunkowo matg powierzchnie czynna, podatnos¢
na uszkodzenia radiacyjne oraz zalezne od temperatury szumy, ktére uniemozliwiajq detekcje
linii gamma w pomiarach scyntylacyjnych ponizej kilkudziesigciu keV.

Nalezy nadmieni¢ ze grupa Profesora Marka Moszynskiego, przez szereg lat, aktywnie
prowadzila badania nad rozwojem 1 udoskonalaniem fotodetektoréw. Wspodlpraca z
amerykanska firma Advanced Photonix nad badaniem fotodiod lawinowych w detekcji
scyntylacyjnej oraz detekcji promieniowania X w temperaturze cieklego azotu zaowocowata
publikacja ponad 20 prac w migdzynarodowych czasopismach IEEE Transaction on Nuclear
Science oraz Nuclear Instrumentation Methods [13]-[16],[19],[20],[71]-[76]. Kolejne 10 prac
wyniknelo ze wspotpracy z francuskim producentem fotopowielaczy, firma Photonis [77]-
[81]. Efektem tychze wspolpracy sa nowe obserwacje w dziedzinie energetycznej zdolnosci
rozdzielczej detektoréw scyntylacyjnych, pozwalajace oczekiwaé glebszego zrozumienia
procesow fizycznych ograniczajacych zdolno$¢ rozdzielcza, a nawet, byé moze, nowych
metod modyfikacji scyntylatorow, dla uzyskania podwyzszonej zdolnosci rozdzielczej. W
szczegdlnosci, po raz pierwszy zaobserwowano, ze nie-proporcjonalno$¢ wydajnosci
swietlnej pewnych scyntylatoréw zalezy od czystosci krysztatdéw, czy tez warunkéw
pomiarowych, co bezposrednio wptywala na mierzona energetyczng zdolno$¢ rozdzielcza
badanego scyntylatora.
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5. Metody pomiarowe

Rozdzial ten poswiecony bedzie przyblizeniu metod pomiarowych w zastosowaniu do
detekcji promieniowania gamma przy uzyciu technik scyntylacyjnych, w oparciu o klasyczne
fotodetektory. Przedstawione zostana metody detekcji promieniowaniu luminescencyjnego w
osrodkach zjonizowanych poprzez ekscytacj¢ promieniowaniem gamma.

5.1. Detekcja iloSci Swiatla emitowanego z krysztalow
oraz energetycznej i wewnetrznej zdolnosci rozdzielczej

W detekeji emitowanego z krysztaldw scyntylacyjnych $wiatla, kluczowe jest by zbieraé¢ jak
najwigksza jego czgs¢, jak réwniez by umie¢ okresli¢ ilo§¢ wyemitowanego $wiatla. W
krysztalach scyntylacyjnych obserwowane sa dwa efekty, ktére prowadza do zmniejszenia
wydajnosci zbierania emitowanego S$wiatla: samo absorpcja w krysztale i straty na
powierzchni krysztatu. Z tego powodu w prowadzanych pomiarach ktadziony jest nacisk by
jakos$¢ 1 jednolitos¢ krysztatdéw byta mozliwie jak najlepsza oraz by zapewniony byt wiasciwy
kontakt optyczny krysztatu z fotodetektorem. Poniewaz §wiatto scyntylacyjne jest emitowane
we wszystkich kierunkach, jedynie ograniczona jego czg$¢ jest rejestrowana przez okno
detektora. Zatem w celu lepszego zbierania i ponownego wprowadzenia uciekajacego ze
scyntylatora $wiatla, stosuje si¢ zewnetrzne reflektory, typu tasmy teflonowej. Kolejnym
mozliwym powodem pogorszenia wydajnosci zbierania $wiatlta jest samo pulapkowanie
swiatla wewnatrz krysztalu. W scyntylatorze moga zachodzi¢ procesy wielokrotnego
wewnetrznego odbicia, w przypadku, gdy kat padania swiatla jest wigkszy niz kat Brewstera.
O ile catkowite wewnetrzne odbicie od $cian pokrytych reflektorem jest pozadane o tyle w
celu uniknigcia samo pulapkowania $wiatta wewnatrz krysztalu, konieczne jest stosowanie
przezroczystego medium o wspdtczynniku zalamania powierzchni mozliwie zblizonym do
wspotczynnika zatamania powierzchni scyntylatora. Dlatego powszechnie stosuje si¢ olej
silikonowy o wysokiej lepkosci, jako rodzaj kleju taczacy krysztat z fotodetektorem i
utatwiajacy swiathu przej$cie z jednego osrodka do drugiego. Caty uktad do detekcji ilosci
$wiatla musi by¢ szczelnie odizolowany od otaczajacego $wiatla, a niektore krysztaty
higroskopijne dodatkowo szczelnie opakowane, w np. aluminiowg puszk¢ z kwarcowym
oknem od frontu. Schemat uktadu pomiarowego do spektroskopii gamma ilustruje Rysunek
29.
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Rysunek 29. Schemat ukladu pomiarowego do spektroskopii gamma.

Kwanty gamma trafiaja ze zrodta do scyntylatora gdzie w wyniku oddziatywania wewnatrz
krysztalu powstaja fotony, ktdre nastgpnie padaja na fotokatodg fotopowielacza generujac
kaskade fotoelektronéw. Pierwszym elementem elektronicznej obrobki sygnatu jest
przedwzmacniacz, nastgpnie sygnal trafia do wzmacniacza 1 analizatora wielokanalowego
TUKAN 8K [62] — produkowanego w IPJ, potaczonego z komputerem PC.

Istnieja rozne metody pomiaru ilo$ci emitowanego ze scyntylatora Swiatla od metody
pojedynczego fotoelektronu po metod¢ poréwnawcza i impulsowa [50][51]. Najczesciej
liczbe fotoelektronow wyznacza si¢ poprzez pordwnanie pozycji piku pelnej energii —
fotopiku z pozycja piku pojedynczego fotoelektronu, zwane metoda Bertolacciniego [82].
Czgsto podaje si¢ ja znormalizowang do danej energii kwantu promieniowania gamma.
Zebrane widmo energetyczne jest analizowane przy pomocy programu TUKAN 8K [62] i
jego narzedzi do fitowania. Wyznaczane jest polozenie srodka piku pelnej energii, a przy
pomocy funkcji Gaussa liczona jest szerokos¢ potowkowa widma (FWHM) =z
uwzglednieniem, w razie potrzeby, separacji na dwa piki Gaussa. Na podstawie tych danych
jednoczesnie odbywa si¢ pomiar ilo$ci emitowanego przez krysztal §wiatla oraz liczona jest
energetyczna i wewngtrzna zdolnos¢ rozdzielcza. Rysunek 30 przedstawia przykladowe
widmo energetyczne pojedynczego fotoelektronu wraz z widmem promieniowania y o energii
662 keV rejestrowane przez fotopowielacz XP20Y0 QDA firmy Photonis, France.
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Rysunek 30. Widmo pojedynczego fotoelektronu wraz z widmem promieniowaniay dla zrédla B37Cs,
zmierzone dla krysztalu LaBr; fotopowielaczem XP20Y0 QDA firmy Photonis, France. Widmo
pojedynczego fotonu jest wzmocnione 400 razy, w stosunku do widma gamma z scyntylatora.

W przypadku diod APD, liczbg par elektron-dziura wyznacza si¢ poprzez pordéwnanie pozycji
piku $wiatta w jednostkach energii do potozenia piku promieniowania X o znanej energii
rejestrowanej bezposrednio przez fotodiode. Dzigki takiej kalibracji mozliwe jest obliczenie
ilosci par elektron-dziura generowanych w diodzie przez promieniowania y o znanej energii.
W pomiarze kalibracyjnym powierzchni¢ detektora oswietla si¢ jednoczesnie Swiatlem z
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diody LED pracujacej impulsowo oraz promieniowaniem X ze zrodta *°Fe. Rysunek 31
przedstawia przykladowe widmo energetyczne promieniowania X o energii 5.9 keV
rejestrowane przez diod¢ APD firmy Advanced Photonis USA, wraz z pikami z generatora
impulsow 1 generatora $wiatta. Szerokos¢ potéwkowa piku z generatora impulséw okresla
poziom szumdw uktadu detekcyjnego [16].
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Rysunek 31. Widmo energetyczne promieniowania X o energii 5.9 keV ze zrédla **Fe razem z pikami
Swiatla oraz generatora impulséw, prezentowane dla dwoch diod APD réznych firm [16].

Dla fotodiod lawinowych obserwowany jest efekt spadku wydajnosci, zwigzany z budowa
samej diody. Otdz wewngtrzne wzmocnienie s$wiatla ze scyntylatora jest inne niz
wzmocnienie dla promieniowania X rejestrowanego bezposrednio w diodzie. Znajac stosunek
potozenia promieniowania X i $wiatla w funkcji wzmocnienia diody mozna przyja¢ poprawke
na obserwowany spadek wydajnosci. Rysunek 32 przedstawia stosunek potozenia piku
mierzonego dla §wiatta i promieniowania X w funkcji wzmocnienia diody, dla fotodiod APD
roznych producentow: Advanced Photonis, Hamamatsu i Institute of Elektron Technology
[16].
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Rysunek 32. Stosunek polozenia piku mierzonego dla §wiatla i promieniowania X w funkcji wzmocnienia
diody, dla fotodiod APD réznych producentéw: Advanced Photonis, Hamamatsu i Institute of Elektron
Technology [16].
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Majac wyznaczong warto$¢ ilosci $wiatta emitowanego z krysztalu dla danej energii
promieniowania gamma przyjmuje si¢ przedstawia¢ wynik w postaci wykresu tzw.
nieproporcjonalnosci swiatla. Czyli stosunek liczby fotoelektronow dla fotopiku danej energii
do ilodci $wiatta zmierzonej dla zrodta *'Cs (662 keV), w funkcji energii czastek gamma
[51]. Rysunek 33 przedstawia zjawisko nieproporcjonalnosci §wiatta na przyktadzie krysztatu
BGO [1V].
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Rysunek 33. Zjawisko nieproporcjonalnosci $wiatla dla krysztalu BGO [IV].

Wysoka statystyka zbieranego widma zapewnia wysoka doktadnos¢ uzyskanych wynikow.
Jednak w celu zminimalizowania bledéow 1 uniknigcia przypadkowych pomytek, serie
pomiarowe sa powtarzane, co najmniej trzy razy a prezentowany wynik jest ich srednig. W
pomiarach energetycznej zdolnosci rozdzielczej przyjmowany jest wzgledny blad pomiaru
rzedu 2 %. W tym zawarty jest btad pomiaru liczby fotoelektrondw, btad statystyczny pozycji
piku petnej energii oraz blad powtarzalnosci. Przyjmuje si¢, ze odpowiedz fotopowielacza jest
liniowa tzn, ze amplituda sygnalu anodowego fotopowielacza jest liniowo proporcjonalna do
liczby fotoelektrondw generowanych w fotokatodzie przez s$wiatlo emitowane ze
scyntylatora. Btad kalibracji wzmacniacza jest zaniedbywany. Natomiast w przypadkéw
pomiardéw catkowitej iloSci swiatta scyntylatoréw (Nyn/MeV) przyjmowany jest btad pomiaru
rzgdu >5 % ze wzgledu na sume¢ kwadratu biedu pomiaru liczby fotoelektronow i blad
wydajnosci kwantowej. Wszystkie uzywane w pomiarach zrodta promieniotworcze, wraz z
odpowiadajaca im energia kwantu gamma oraz krawedzi Comptona przedstawia Tabela 8.
Warto zwroci¢ uwage na imponujaca kolekcje zrodetl promieniotworczych, jaka dysponuje
Zaktad Detektoréw i1 Elektroniki Jadrowej Profesora Marka Moszynskiego, pokrywajacy
zakres energii od kilku keV az do energii 4.44 MeV ze zrédta neutronowego Pu-Be (*C).

W przypadku scyntylatorow nieorganicznych (LSO, GSO, BGO) w calym zakresie
dostepnych energii czastek gamma obserwowane sg piki pelnej energii. Zebrane widmo
energetyczne jest analizowane, wyznaczana jest liczba fotoelektrondw oraz energetyczna i
wewnetrzna zdolnos$¢ rozdzielcza. Rysunek 34 przedstawia klasyczne widmo energetyczne
zmierzone dioda APD firmy Hamamatsu S8550 dla zrédet **' Am, **Na, '*’Cs nieorganicznym
scyntylatorem LSO [III].
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TABELA 8. iR()DLA PROMIENIOTWORCZE I ENERGIE KWANTU GAMMA

Source  Energy of y-rays (keV)  Compton-edge Selected
*Fe 5.9 (K X-rays) full energy peak
Mo 16.6 (K X-rays) full energy peak
¢dq 22.1 (K X-rays) full energy peak
*Ba 30.9 (K X-rays) full energy peak
¥Cs 32.1 (K X-rays) full energy peak
"“Pm 37.2 (K X-rays) full energy peak
*Am 59.5 full energy peak
Ba 81.0 full energy peak
cd 88.0 full energy peak
TCo 122.1 full energy peak
MCr 320.1 178.0 Compton-edge
“Na 511.0 340.7 Compton-edge
*7Bj 569.7 3933 Compton-edge
BCs 661.6 4773 Compton-edge
“Mn 834.9 639.2 Compton-edge
“Bi 1063.7 857.6 Compton-edge
“Na 1274.5 1061.7 Compton-edge
*7Bi 1770.2 1547.0 Compton-edge
Pu-Be 4438.0 4196.4 Compton-edge
Pu-Be 4438.0 3416.0 Double escape
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Rysunek 34. Widmo energetyczne zmierzone dioda APD firmy Hamamatsu S8550 dla zrédet **'Am, **Na,
s, nieorganicznym scyntylatorem LSO [III].

W przypadku scyntylatoréw organicznych typu antracen [83], plastik BC408 czy ciekly
scyntylator BC501A [IV], dla kazdego piku pelnej energii kwantu gamma, mierzono
polozenie srodka piku petnej energii oraz jego szerokos¢ potowkowa (FWHM), natomiast w
przypadku krawedzi Comptona, dla kwantéw gamma energii powyzej 122 keV, obliczano
jedynie potozenie krawedzi Comptona [84]. Przyktad widm pikow pelnej energii,
zmierzonych dla zrodet '°Cd, **' Am i >’Co z organicznym krysztalem antracenu przedstawia
Rysunek 35[1V].
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Rysunek 35. Widmo energetyczne dla zrédel 'Cd, **'Am i *'Co, zmierzone z organicznym krysztalem
antracenu [IV].

Przyktad widm krawedzi Comptona dla wyzszych energii, zmierzonych dla zrodet **Na, *'Cs
z organicznym krysztalem antracenu przedstawia Rysunek 36 [[V].
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Rysunek 36. Widmo energetyczne dla zrédel *Na i '*’Cs zmierzone organicznym krysztalem antracenu.

Potozenie krawedzi Comptona zostato wyznaczone zgodnie z metodq zaproponowang przez
Dietze 1 Klein [84], ktorzy to na podstawie symulacji Monte Carlo wyznaczyli zaleznosc¢
pomigdzy prawdziwym potozeniem krawedzi Comptona (Lc) a obserwowanym potozeniem
maksimum amplitudy widma (Ly.x). Rysunek 37 przedstawia klasyczne widmo krawedzi
comptoma, gdzie: L. - potozenie maksimum piku, L, - prawdziwe potozenie krawedzi
Comptona, L,/ - potozenie polowy wysokosci rejestrowanego widma. Przy 3416 keV widaé
pik podwojnej ucieczki powstaly w procesie tworzenia par elektron pozyton w efekcie
absorpcji kwantow gamma o wysokich energiach [IV].
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Rysunek 37. Widmo energetyczne dla zZrédia Pu-Be 4438 keV, zmierzone z plastikiem BC408 [IV].

W badaniach energetycznej zdolnosci rozdzielczej detektoréw scyntylacyjnych, wazne jest
okreslenie zaleznos$ci zdolnosci rozdzielczej od energii kwantéw gamma. Rysunek 38
przedstawia przykladowa zaleznos¢ energetycznej zdolnosci rozdzielczej w funkcji energii
kwantéw gamma, mierzone dla krysztatow LGSO o roznej koncentracji ceru (Ce) [V].
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Rysunek 38. Widmo energetycznej zdolnosci rozdzielczej w funkcji energii kwantéw gamma, mierzone dla
krysztaléw LGSO o réznej koncentracji ceru [V]
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Jednak w celu glebszego zrozumienia proceséw i zjawisk zachodzacych w samym krysztale
w spektroskopii gamma przyjmuje¢ si¢ przedstawia¢ zalezno$¢ wewnetrznej zdolnosci
rozdzielczej krysztalu w funkcji energii kwantow promieniowania gamma, co ilustruje

Rysunek 39[V].

100 .. 2
S
=
£ s g
: = =
F L
gi 10 ? 8 .
2 " 1.0% Ce T .
E ° 1.3%Ce IR B34
o 1.5% Ce * s
£ v 1.7% Ce
£ + 2.0%Ce
- 1 1l 1l

10 100 1000

Energy [keV]

Rysunek 39. Zalezno$¢ wewnetrznej zdolnosci rozdzielczej krysztaléw LGSO o réznej koncentracji ceru
(Ce), w funkcji energii kwantéw promieniowania gamma [V].

5.2. Czasowa zdolnosé rozdzielcza

Rysunek 40 przedstawia schemat uktadu pomiarowego czasowej zdolnosci rozdzielcze;j.
Pomiary prowadzane sa w ukladzie koincydencji dwdch fotodetektorow, dla kwantéw
anihilacyjnych o energii 511 keV, ze zrodta sodu **Na.
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Rysunek 40. Schemat ukladu pomiarowego czasowej zdolno$ci rozdzielczej.
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Zgodnie z przedstawionym schematem, uklad pomiarowy sktada si¢ z np. dwoch
fotopowielaczy: referencyjnego, z szybkim scyntylatorem (np. BaF,), oraz detektora, ktory
chcemy scharakteryzowaé. (np. krysztal LSO — Lu,SiOs:Ce). Pomigdzy detektorami
umieszczone jest zrodlo promieniowania gamma — ’Na. Izotop ten w trakcie rozpadu B
polegajacym na przemianie neutronu w proton poprzez emisj¢ bozonu posredniczacego W
przez jeden z kwarkéw dolnych neutronu. W rozpada si¢ nastgpnie na elektron i antyneutrino
elektronowe wedhug schematu:

n—pt+e +v,

Nastgpnie wyemitowany pozyton anihiluje z elektronem, w wyniku, czego emitowane sa dwa
kwanty promieniowania gamma, o energiach 511 keV, rozchodzace si¢ pod kontem 180°
stopni wzgledem siebie. Wielkoscia, ktora chcemy zmierzy¢ jest roznica czasu pomiedzy
odpowiedzia obu detektorow.

Pojedyncze zdarzenie przebiega w sposob nastepujacy:

1. Proces rozpadu w zrodle sodu “*Na powoduje emisje w koincydencji oraz w
przeciwnych kierunkach, dwoch kwantow promieniowania gamma, o energiach
511 keV.

2. Pierwszy kwant promieniowania gamma dociera do referencyjnego scyntylatora
BaF,, w tym samym czasie drugi kwant gamma dociera do badanego scyntylatora.

3. W wyniku oddziatywania kwantow gamma ze scyntylatorem, wewnatrz obydwu
krysztalow emitowane sg fotony.

4. Fotony ze scyntylatora wybijaja z katody fotopowielacza fotoelektrony, w wyniku,
czego powstaje pradowy sygnat o amplitudzie proporcjonalnej do energii kwantow
gamma.

5. Z fotopowielacza pobierane sa dwa sygnaty: sygnal anodowy i sygnatl z ostatniej
dynody.

Warto podkreslié, ze detektor referencyjny powinien charakteryzowaé si¢ mniejszym
wktadem w czasowg zdolno$¢ rozdzielcza niz badamy detektor. Dlatego, jako referencji
uzywa si¢ szybkich fotopowielaczy z krysztalem BaF,, ktorego czas zaniku jest rzedu 0.7 ns.
Dla pojedynczego zdarzenia wyjsciowy sygnal anodowy z detektora referencyjnego (T1),
pojawi si¢ wczesniej niz odpowiadajacy mu sygnal z drugiego detektora (T2). Wielkoscia,
ktora chcemy mierzy¢ jest rozktad czasowy réznicy T2-T1. Dla latwiejszego zrozumienia
Rysunku 40, czerwonym kolorem oznaczono tzw. ,,szybka cze$¢ uktadu” odpowiedzialng za
roznicg czasowa odpowiedzi obydwu detektorow. Kolorem niebieskim oznaczono tzw.
,»wolng czes¢ uktadu” odpowiedzialng za dobranie bramki energetyczne;.

»SZybka cz¢s¢ ukladu” oznaczona czerwonym kolorem:

6. Anodowy sygnal z fotopowielacza wystany jest do dyskryminatora stato
frakcyjnego (Constant Fraction Discriminator — CFD, Ortec 935),

7. Sygnat wyjsciowy z CFD referencyjnego fotopowielacza wysylany jest jako
sygnat START do konwertera czas amplituda (Time to Amplitude Converter —
TAC, Ortec 456),

8. Sygnat wyjsciowy CFD badanego fotopowielacza wysytany jest jako sygnat STOP
do konwertera czas amplituda (Time to Amplitude Converter — TAC),
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9.

10.

Sygnatl wyjsciowy z TAC jest sygnatem o amplitudzie proporcjonalnej do réznicy
czasowe]j pomigdzy sygnatem START a STOP,
Sygnat wyjsciowy z TAC wysylany jest do komputera z analizatorem

wielokanatowym TUKAM 8K [62].

Energetyczne widmo sodu **Na rejestrowane poprzez uktad fotopowielacza ze scyntylatorem
nie jest widmem gdzie obserwowalny jest jedynie pik pelnej energii 511 keV. Widoczny jest
rowniez pik pelnej energii 1275 keV oraz widma Comptona obydwu kwantow gamma.
Dlatego konieczny jest wybor zdarzen o energii okoto 511 keV. W tym celu wykorzystywana
jest tzw. ,,wolna czes$¢ uktadu” oznaczona kolorem niebieskim:

11.

12.

13.

14.

Sygnat dynodowy z obydwu fotopowielaczy wysytany jest do przedwzmacniacza
(PreAmp, Canberra 2005) a nastgpnie do szybkiego wzmacniacza
spektrometrycznego (Amp, TC 245),

Sygnal wyjsciowy z Amp daje sygnal o amplitudzie odpowiadajacej wszystkim
energiom ze zrédta sodu “*Na. Analizator jednokanatowy (Single Channel
Analyzer — SCA, Ortec 551) pozwala wybra¢ amplitud¢ odpowiadajacq konkretnej
energii, w tym przypadku okoto 511 keV,

Bramka koincydencyjna (Universal Coincidence — UC, Polon 1402) pozwala
ustawi¢ koincydencj¢ pomigdzy dwoma sygnatami wyzwolonymi przez
odpowiadajace im kwanty gamma 511 keV,

Generator bramki (Logic shaper and generator — LSD, Polon 1401) generuje
bramke wysytang do analizatora wielokanatlowego (TUKAN 8K [62]).

Dla tatwiejszego zrozumienia, Rysunek 41 przedstawia ide¢ dzialania analizatora
jednokanatowego, ktéry to z widma energetycznego sodu **Na pozwala wybra¢ amplitude
odpowiadajaca konkretnej energii, w tym przypadku okoto 511 keV.
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Rysunek 41. Ustawienie progéw analizatora jednokanalowego, dla wybrania z widma energetycznego
sodu ??Na zdarzen odpowiadajacych energii okolo 511 keV.

Ostatecznie rejestrujemy widmo czasowe bramkowane wybranymi oknami energetycznymi
odpowiadajace rozktadowi czasowej réznicy mierzy T1 —T2. Majac widmo czasowe oblicza
si¢ jego szerokos¢ potowkowa. Rysunek 42 przedstawia przyktadowe widmo rozktadu
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czasowego dla krysztatu LSO, zmierzone fotopowielaczem XP2020, firmy Photonis, Francja
[63].
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Rysunek 42. Przyklad widma rozkladu czasowego dla krysztalu LSO, zmierzone fotopowielaczem
XP2020, firmy Photonis, Francja [63].

5.3. Czas zaniku impulsu Swietlnego

Rysunek 43 przedstawia schemat ukladu pomiarowego czasu zaniku impulsu swietlnego.
Kwanty promieniowania gamma trafiaja ze zrédla do scyntylatora gdzie w wyniku
oddziatywania wewnatrz krysztalu powstaja fotony, ktére nastgpnie padajg na fotokatode
fotopowielacza generujac kaskade¢ fotoelektronéw. Sygnat anodowy z fotopowielacza
rejestrowany jest na oscyloskopie. Rysunek 44 prezentuje przykladowe widma czasu zaniku
impulsu dla scyntylatora Nal(Tl), mierzone w réznych temperaturach.

source | |[scintillator] PMT SCOPE
Anode

Rysunek 43. Schemat ukladu pomiarowego czasu zaniku impulsu.

Widma czasu zaniku impulsow §wietlnych dopasowuje si¢ zaleznie od wystgpowania jednej
badz wielu sktadowych zaniku, funkcja eksponencjalnego zaniku wyrazonej wzorem:

vy = A, xexp(—x/t,) + A, xexp(—x/t,) + A, x exp(—x/t;) + ...+ ¥, ,

gdzie:
4 - amplituda pierwszej sktadowej sygnatu,
t, - czas zaniku pierwszej sktadowej sygnatu,
Yo - tlo zdarzen przypadkowych.
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W  pomiarach stalej czasu zaniku impulséow $wietlnych stosowano bardzo

szybki

fotopowielacz firmy Hamamatsu, typ R5320, charakteryzujacy si¢ czasem narastania impulsu

rownym ... 1 szeroko$cig impulsu od pojedynczych fotoelektrondw réwna 750 ns.

Amplitude [V]

Amplitude [V]

Rysunek 44. Widma czasu zaniku impulsu Nal(Tl) dla wysokich (a) i niskich (b) temperatur [VI].
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Afterglow jest definiowany jako cze$¢ s$wiatta scyntylacyjnego, ktére pozostaje po 3
milisekundach od przerwania naswietlania promieniowaniem X. Przeprowadzony pomiar nie
spetnial tego warunku, jednakze daje wyobrazenie jak wyglada afterglow dla badanych
krysztatbw po 3 sekundach od przerwania naswietlania promieniowaniem X. Uktad
fotopowielacza wraz z krysztalem scyntylacyjnym oswietlany byl promieniowaniem X z
silnego zrédta ' Am (13.9 GBq), po zastonigciu ofowiang przestona zrodta rejestrowany byt
odczyt z cyfrowego woltomierza w funkcji czasu. Przestona miala grubos¢ 10 mm i
polaczona byla z elektromagnetycznym przesuwakiem, recznie sterowanym, z doktadnoscia

71



pomiaru rzgdu 2 sekund. Rysunek 45 przedstawia schemat uktadu pomiarowego, ktérym
mierzono afterglow a przyktadowe wyniki ilustruje Rysunek 46 [V].

~ Tested
13.9 GBq Crystal . .
’ Multimeter
l _ A 2000 Keithley
241, PMT i
Am XP20Y0 QDA :
XP20x0 QD MO I 0.1 pF
T C
Electromagnetic Pe
Shutter
Rysunek 45. Schemat ukladu pomiarowego afterglow [V].
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Rysunek 46. Widma afterglow zmierzone po czasie naswietlania 120 sekund scyntylatorow LGSO
(LuyGd,; §Si05:Ce) o réznej molowej koncentracji ceru (Ce) [V].

5.5. Zliczeniowy tryb pracy tomografu
rentgenowskiego, uklad z pojedyncza fotodiodg lawinowa

Rysunek 47 przedstawia schemat uktadu pomiarowego, ktory umozliwia pomiar zarowno w
pradowym jak i w zliczeniowym trybie pracy tomografu PET/CT oraz pomiar liczby zliczen
sygnaldw z fotodiody lawinowej Hamamatsu APD S8664 — 55 i jej wyjsciowy prad anodowy.
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Rysunek 47. Schemat ukladu pomiarowego, ktory umozliwia pomiar zaréwno w pradowym jak i w
zliczeniowym trybie pracy tomografu PET/CT oraz pomiar liczby zliczen sygnaléw z fotodiody lawinowej
Hamamatsu APD S8664 — 55 i jej wyjSciowy prad anodowy.

W pomiarach uzyto silnego zrédta ameryku **'Am (13.9 GBq) o energii 59.6 keV, nastepnie
kwanty promieniowania X trafiaja ze zrodta do scyntylatora gdzie w wyniku oddziatywania
wewnatrz krysztalu powstaja fotony, ktore nastgpnie padaja na fotodiode lawinowa
Hamamatsu APD S8664 — 55 o powierzchni czynnej 5x5 mm®. Wzmocnienie diody APD
rowne 200, optymalnie dobrano do pracy w trybie CT. Przedwzmacniacz (Preamp - charge
and time sensitive amplifier Catsa 82 GSI) posiadal dwa wyjscia: czasowe i energetyczne.
Sygnal czasowy wysytano do dyskryminatora stalo frakcyjnego (Constant Fraction
Discriminator — CFD, Ortec 935) by w zliczeniowym trybie CT wyzwoli¢ przelicznik (Ortec
Digital Counter/Timer 994) albo do konwertera czas amplituda (Time to Amplitude Converter
— TAC, Ortec 456) w trybie zliczeniowym PET. Dyskryminator stato frakcyjny CFD
ustawiono w trybie wyzwalania progowego (leading-edge), poprzez zwarcie wejscia i wyjscia
uktadu do ksztattowania i opdzniania sygnatu (shaping delay). Ponadto prég wyzwalania
ustawiono tak by akceptowal sygnaly ponizej 60 keV. Sygnal energetyczny zastosowano do
klasycznych pomiaréw spektrometrycznych zgodnie z metoda opisana w Rozdziale 5.1, str.
60. Prad anodowy z fotodiody rejestrowany byl przez pikoamperomierz Keithley 480 w
funkcji liczby zliczen rejestrowanych przez licznik (Ortec Digital Counter/Timer 994).

5.6. Zliczeniowy tryb pracy tomografu rentgenowskiego
uklad z matrycq fotodiod lawinowych

Rysunek 48 Przedstawia schemat uktadu pomiarowego, ktéry umozliwia pomiar zaréwno w
pradowym jak i w zliczeniowym trybie pracy tomografu PET/CT oraz pomiar liczby zliczen
sygnatow z matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu APD S8550 i jej wyjsciowy prad
anodowy.
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Rysunek 48. Schemat ukladu pomiarowego, ktéory umozliwia pomiar zaréwno w pradowym jak i w
zliczeniowym trybie pracy tomografu PET/CT oraz pomiar czestoSci zliczen sygnalow z matrycy fotodiod
APD i jej wyjSciowy prad anodowy.

Schemat uktadu przedstawiony na Rysunku 48 rézni si¢ do prezentowanego wczesniej na
Rysunku 47 glownie tym, Zze uzyta poprzednio pojedyncza fotodioda posiadata dwa
niezalezne wyj$cia, anod¢ oraz katod¢. Umozliwialo to jednoczesne zbieranie sygnatu z
obydwu elektrod. W przypadku zastosowania matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu
APD S8550 o 32 pikselach i powierzchni czynnej kazdego z nich 1.6x1.6 mm’, sama
konstrukcja fotodiody wymusza zasilanie uktadu poprzez pojedyncza katode¢ a zbieranie
sygnatu z uktadu 32 niezaleznych anod. Ponadto na wyjsciu z anody zastosowano oporniki 1
MQ by zniwelowaé spadki napigcia przy wysokich strumieniach promieniowania X. Sygnat
wyjsciowy odbierany byt z poszczegoélnych anod i kierowany do wyprodukowanego w IPJ
przedwzmacniacza (PreAmp — charge and time sensitive amplifier) [13], oraz do konwertera
pradowo napieciowego (IVC — current-voltage converter). W dalszej czg$ci schemat z
Rysunku 48 jest analogiczny do tego przedstawionego na Rysunku 47.
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6. Wyniki pomiarow

W rozdziale tym zostang przedstawione i zinterpretowane wyniki pomiaré6w przeprowadzone
w Zakladzie Detektorow i1 Elektroniki Jadrowej w Instytucie Probleméw Jadrowych w
Swierku pod kierunkiem Profesora Marka Moszynskiego. Wyniki te zostaly opublikowane w
trzech pracach w IEEE Transactions on Nuclear Science [, II, III].

6.1. Porownanie krysztalow scyntylacyjnych do
detektorow PET/CT

Szybki rozwoj tomografii zaréwno pozytonowej jak i rentgenowskiej zaowocowat
zainteresowaniem naukowcéw by blizej przyjrze¢ si¢ zwlaszcza nowo dostgpnym
scyntylatorom z punktu widzenia ich zastosowania w tomografii PET/CT. Wiadomo, zZe
wymagania stawiane krysztalom w zastosowaniu do techniki obrazowania pozytonowego czy
tez rentgenowskiego sa rézne, dlatego tez w pracy ,,Porownanie krysztalow scyntylacyjnych
do detektorow PET/CT” (Comparative Study of Scintillators for PET/CT Detectors)[I]
gldwny nacisk zostat potozony na scharakteryzowanie wlasciwosci wybranych krysztalow,
jak réwniez na zdefiniowanie wymagan, jakie powinien spelia¢ wybrany krysztal tak by
jednoczenie nadawat si¢ do zastosowania w obydwu typach tomografii.

Oczekuje sig¢, ze mozliwe jest wzbogacenie obrazu funkcjonalnego uzyskanego w badaniu
PET o informacj¢ anatomiczng uzyskang metodaq obrazowania CT. Stanowi to nie lada
wyzwanie by w oparciu o ten sam uktad detekcyjny i t¢ samg elektronike moc rejestrowac
fotony zaréwno w trybie pradowym badania rentgenowskiego jak i w trybie zliczeniowym
badania pozytonowo emisyjnego.

Przywotujac z Rozdzialu 2.2.1, str. 30 warunki, jakie powinien spelnia¢ detektor zaréwno z
punktu widzenia na wymogi tomografii pozytonowo emisyjnej jak 1 tomografii
rentgenowskiej poszukiwany krysztat scyntylacyjny powinien charakteryzowaé si¢: szybkim
impulsem $wietlnym, wysoka iloScia emitowanego $wiatta, wysoka liczbg atomowa i
gestoscig oraz wysokg wydajnoscia detekcji zard6wno na gammy o energii 511 keV jak i
promieniowanie X jak réwniez niska fosforescencja wiasna.
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Badania obejmowaly pomiary:

1. ilosci $wiatla emitowanej z krysztalu w wyniku oddzialywania kwantéw
promieniowania gamma o réznych energiach wewnatrz krysztatu,

2. energetycznej, wewngtrznej 1 czasowej zdolnosci rozdzielczej badanych krysztatow,

3. nieproporcjonalnej odpowiedzi krysztalu na skutek oddzialywania kwantow
promieniowania gamma o réznych energiach,

4. czasu zaniku impulséw §wietlnych emitowanych z krysztatow,
5. fosforescencji czyli afterglow krysztatow,

W badaniach przeprowadzonych w tych samych warunkach eksperymentalnych zmierzono i
scharakteryzowano  wtlasciwosci  nastgpujacych  krysztalow  scyntylacyjnych: LSO
(Lu,Si0s:Ce), LYSO (LugeY14S10¢5:Ce), MLS (mieszanka krzemowo lutetowa), GSO
(Gd;Si0s5:Ce), GSO:Ce,Zr (Gd,Si0s:Ce,Zr), LGSO (Luy2Gd; §Si0s:Ce), LaCl; (LaCls:Ce),
LaBr; (LaBr;:Ce), BGO (BisGes01,). Krysztal LSO traktowano jako referencyjnego dla
detektorow PET, natomiast krysztat CWO dla detektoréw CT. Glowne wlasciwosci
wymienionych krysztatow przedstawia Tabela 9.

TABELA 9. GLOWNE WLASCIWOSCI BADANYCH KRYSZTALOW.

LSO LYSO MLS GSO  GSO:CeZr LGSO  LaCls LaBr, BGO CWO
Ilos$¢ swiatta ~ 76% of ~ 120 % of =~ 76% of
[o/MeV] 31000 32000 LSO 7600 5o LSO 49000 65000 8500 27300
Pik emisji [nm] 420 420 420 430 1430 425 335 360 480 475
Czas[nZ:‘]mku 40 - 47 41 36-39 30-60 ~50  36-41,65 25 15 300 14.5 s
Refr. Indeks 1.82 1.81 1.8-1.83 1.85 1.81 ]f;; 1.9 1.9 2.15 2223
Gestos¢ 74 7.1 73 6.71 6.7 6.5 3.86 529 7.13 79
[g/cm]
Rfriﬁlql]ar 10x10%5  10x10x5  10x10x5  10x10x5 10x10%5 20x6x4  F10x10  10x10x5  10x10x5 10x10x3
Glenfield
Producent CTI St-Gobain  Partners Hitachi Hitachi Hitachi  St-Gobain St-Gobain St-Gobain  Scionix
Ltd
Ref. [33][85] [86] [87] [88] [89] [6,10] [91][92] [93][94] [96] [971[98]

Pierwsze trzy krysztaly z Tabeli 9 reprezentuja grupe krysztaléw LSO i jego pochodne,
roznych producentéw [33][86]. Kolejna grupa to GSO i jego modyfikacje, rozwijane przez
firmg Hitachi [87][89][90]. Z kolei firma Saint Gobain proponuje stosowanie w spektroskopii
gamma krysztatow chlorku i bromku lantanu LaCls, LaBr; ze wzgledu na ich wysmienita
energetyczng zdolnos$¢ rozdzielcza, wysoka ilo$¢ emitowanego $wiatta jak i szybki czas
zaniku impulsu $wietlnego [91][92][94]. Krysztal bromku lantanu zostal dodatkowo zbadany
z punktu widzenia na zastosowanie do detektora mierzacego czas przelotu (Time-of-Flight)
(Rozdziat 2.2.5, str. 35) [99]. Krysztat BGO w przesztosci wykorzystywany byl zardéwno w
tomografach PET jak i CT [96], obecnie jednak zostal wyparty przez nowe scyntylatory
emitujace wigcej swiatta. Ostatni w Tabeli 9 scyntylator CWO do dzi§ wykorzystywany jest
w tomografach rentgenowskich [97][98].
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6.1.1. Wyniki pomiaréw spektroskopowych

Zgodnie z metoda pomiarowa przedstawiona w Rozdziale 5. str. 60, przeprowadzono pomiary
w oparciu o fotopowielacz XP 20YO firmy Photonis o czulosci fotokatody réwnej 9.3
pnA/ImF. Sygnat anodowy z fotopowielacza poprzez przedwzmacniacz firmy Canberra 2005E
1 wzmacniacz spektrometryczny Tennelec TC245, w wigkszosci pomiarow pracujacy ze stalg
ksztattowania impulsu 3 ps, oraz analizator wielokanatowy Tukan 8K rejestrowany byt na
komputerze.

6.1.1.1. Ilos¢ emitowanego z krysztalow Swiatla

[lo§¢ emitowanego ze scyntylatora $wiatta, wyrazona w liczbie fotoelektronow na MeV
zmierzono porownujac polozenie piku pojedynczego fotoelektronu z potozeniem piku petnej
energii dla zrodta *’Cs o energii 662 keV, zgodnie z metoda Bertolacciniego [82] [Rozdziat
5.1, str. 60]. Rysunek 49 przedstawia widmo gamma dla zroédla *’Cs zmierzone dla krysztatu
LSO, wraz z pikiem pojedynczego fotoelektronu zmierzone fotopowielaczem XP 20Y0 bez
przyklejonego scyntylatora. Wyniki pomiardw, analizowane zgodnie ze wzorami
przedstawionymi w Rozdziale 3, str. 47, zebrano i przedstawiono w Tabeli 10. Uzyskane
wyniki potwierdzaja wysoka ilos¢ $wiatla emitowang z krysztalu LSO i okoto 10% mniej
emitowanego $wiatta z konkurencyjnych dla LSO krysztatéw — LYSO i MLS. Natomiast ilo$¢
$wiatla emitowanego z krysztalow GSO i BGO odpowiada jedynie 36% i 16% ilosci Swiatla
emitowanego z krysztalu LSO. Warto zauwazy¢, ze dzigki domieszkowaniu cyrkonem (Zr)
poprawia sie ilo$¢ Swiatla emitowana z krysztatow GSO [17][88][89].

10’

— LSO
—— 1 fotoelektron

- -
(=) (=)
c) ©

-_—
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Number of counts

LI
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Channel number [ch]

Rysunek 49. Widmo energetyczne dla zroédla Cs zmierzone dla krysztalu LSO, wraz z pikiem
pojedynczego fotoelektronu zmierzone fotopowielaczem XP 20Y0 bez przyklejonego scyntylatora.
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TABELA 10. WYNIKI POMIAROW LICZBY FOTOELEKTRONOW ZMIERZONE FOTOPOWIELACZEM XP 20Y0 DLA
ENERGII 662 KEV ZE ZRODEA ¥'Cs.

Krysztat Rozmiar [mm?] Npue?
LSO 10x10%5 (nowy) 53504270
LSO 10x10%5 (stary) 54504270
LYSO 10x10x5 4910+250
MLS 10x10x5 5000+£250
GSO:Ce 10x10x5 1930+100
GSO:Ce,Zr 10x10x5 2000£100
LGSO 20x6x4 3130+150
LaCls 10x10x5 5930+£300
LaBr; 10x10x5 12000+400
BGO 10x10x5 880+40
CWwo" 10x10%3 2740+140

9 Liczba fotoelektronéw, phe/MeV , ¥'Cs (661.7keV),
b Czas ksztattowania impulsu 12ps.

6.1.1.2. Nieproporcjonalnos¢ emitowanego z krysztalow Swiatla

W pomiarach uzywano zrodet promieniotwérczych o energiach w zakresie od 16.6 keV, ze
zrodta molibdenu (**Mo) az do energii 1770.2 keV, ze zrédla bizmutu (*°’Bi). Zbierane
widma energetyczne postuzyly do przedstawienia wykresu tzw. nieproporcjonalnosci $wiatta
w funkcji energii kwantow gamma [Rozdziat 5.1, str. 63]. Rysunek 50 przedstawia widma
nieproporcjonalnosci emitowanego z krysztaldow <$wiatta zmierzone fotopowielaczem
XP20Y0. Wykres zostat podzielony na trzy sekcje. Pierwsza z nich przedstawia krzywe
nieproporcjonalnosci dla rodziny krysztatow zawierajacych lutet, srodkowa czg¢s¢ przedstawia
rodzing GSO podobnych, a dolna rodzing lantanowcow. Osie wykresu zostaty jednakowo
dobrane w celu klarownego przedstawienia réznic wystegpujacych w tych trzech grupach
krysztatdéw. Wida¢, ze grupa LSO jak i GSO maja podobny charakter zachowania krzywych
nieproporcjonalnosci. Krysztaly MLS i LYSO niemal doktadnie odtwarzaja przebieg krzywej
nieproporcjonalnosci krysztatu LSO, z charakterystycznym dla tej grupy silnym spadkiem
ilosci emitowanego $wiatta dla niskich energii z zakresu ponizej 100 keV. Grupa krysztatow
GSO utrzymuje podobny charakter przebiegu krzywych nieproporcjonalnosci, jednakze z
mniejszym spadkiem ilosci swiatta w zakresie ponizej 100 keV. Natomiast krysztaty bromku i
chlorku lantanu prezentuja nieomalze proporcjonalny charakter odpowiedzi emitowanego z
krysztalu swiatta niezaleznie od energii kwantéw gamma t¢ emisj¢ wywotujacych. Potwierdza
to ich cenne wlasciwosci w zastosowaniu do spektrometrycznych detektorow promieniowania
gamma.

6.1.1.3. Energetyczna i wewnetrzna zdolnos¢ rozdzielcza krysztalow

Widma energetycznej zdolnosci rozdzielczej w funkcji energii kwantow gamma, zmierzone
fotopowielaczem XP 20YO0 dla wybranych krysztalow, zgromadzono na Rysunku 51.
Charakter prezentowanych krzywych w podwdjnie logarytmicznej skali jest liniowy.
Najgorsze wyniki energetycznej zdolnosci rozdzielczej w catym zakresie badanych energii
zaobserwowano dla krysztatu BGO, co jest niewatpliwie zwigzane z najmniejsza iloscig
emitowanego przez ten krysztat swiatta. Wyrdzniajace natomiast sg wyniki uzyskane dla
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krysztalu LaBrs;, co zapewnia mu jego wysoka ilo$¢ emitowanego $wiatla i nieomalze
proporcjonalny charakter odpowiedzi emitowanego z krysztatu $wiatla w funkcji energii
czastek te emisj¢ wywolujacych.
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Rysunek 50. Nieproporcjonalno$¢ emitowanego z krysztalow $wiatla dla trzech grup krysztalow: LSO
podobnych, GSO podobnych i lantanowcéw, zmierzone fotopowielaczem XP 20Y0.
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Rysunku 51. Energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza w funkcji

fotopowielaczem XP 20Y0.

energii kwantéw gamma zmierzona

Zalezno$¢ wewngtrznej energetycznej zdolno$ci rozdzielczej od energii kwantow gamma
ilustruje Rysunek 52. Sposrdd krysztaldéw rozwazanych w uzyciu jako wspdlny detektor do
tomografii PET/CT, ponownie krysztat bromku lantanu, LaBrs;, prezentuje najlepsze wyniki.
Zaskakujaco krysztat LSO, w tej ocenie wypada najgorzej, jest to spowodowane jego
Warto zauwazyd,
trzykrotnie nizszej ilosci emitowanego przez krysztat GSO swiatla jego wewngtrzna zdolnos¢
rozdzielcza jest o0 30-40% lepsze niz ta uzyskana dla krysztatu LSO.
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Rysunku 52. Wewnetrzna
fotopowielaczem XP 20Y0.

zdolno$¢ rozdzielcza w funkcji energii kwantéow

gamma,

1Z mimo
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Zgodnie ze wzorami i teorig przyblizong w Rozdziale 3.4, str. 48, w Tabeli 11 zgromadzono
wyniki energetycznej i wewnetrznej zdolnosci rozdzielczej, zmierzone fotopowielaczem XP
20Y0 dla badanych krysztatow. Widaé, ze energetyczna zdolno$¢ rozdzielacza wigkszosci
krysztalow jest rzedu 7-9% szeroko$ci poldwkowej dla piku pelnej energii dla zrodta *’Cs o
energii 662 keV. Energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza dla krysztalu BGO, powyzej 11%
zwigzana jest z niewielka emitowana z krysztatu iloscig swiatta. Warto zauwazy¢, ze krysztat
GSO ma porownywalng energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza z krysztatem LSO, mimo iz
emitowana przezen ilos¢ swiatta jest trzykrotnie nizsza. Natomiast zgodnie z wynikami
prezentowanymi w literaturze [91]-[94] najlepsza energetyczng zdolnos¢ rozdzielcza maja
krysztaty chlorku i bromku lantanu LaCl; i LaBr;.

TABELA 11. WYNIKI ENERGETYCZNEJ I WEWNETRZNEJ ZDOLNOSCI ROZDZIELCZYCH OBLICZONE DLA PIKU
PELNEJ ENERGII ZE ZRODLA '¥'CS 0 ENERGII 662 KEV, ZMIERZONE FOTOPOWIELACZEM XP 20Y0.

Krysztat Rozmiar [mm?] AE/E? 5 Npue®

LSO 10x10x5 nowy  9.0£0.4  8.040.5 5350+270
LSO 10x10x5 stary ~ 8.8+0.4  7.8+0.5 54504270
LYSO 10x10x5 8.940.4  7.840.5 4910+£250
MLS 10x10%5 84403 7.3+0.4 5000+250
GSO:Ce 10x10%5 8.9+0.4  5.6:0.4 1930+100
GSO:Ce,Zr  10x10%5 83403  4.8403 2000+100
LGSO 20%x6x4 7.8+0.3  5.6£0.4 3130+150
LaCl, 10x10%5 50402  3.1+0.2 5930+300
LaBr; 10x10%5 3.6402 22402  12000+400
BGO 10x10x5 11.740.5 5.8+0.4 880+40

cwo? 10x10%3 7.3+0.3  4.5+0.3 2740+140

% Energetyczna zdolnosé rozdzielcza, %, *’Cs (661.7keV),
 Wewnetrzna zdolno$é rozdzielcza, %, "*'Cs (661.7keV),
© Liczba fotoelektrondw, phe/MeV , 7Cs (661.7keV),

9 Czas ksztaltowania impulsu 12ps.

6.1.2. Ksztalt i czas zaniku impulsow $wietlnych z krysztaléw

Ksztalt i czas zaniku impulsu $wietlnego zmierzono zgodnie z metoda przedstawiona w
Rozdziale 5.3, str. 70 w oparciu o oscyloskop Tektronix typ TDS5104B 1 szybki
fotopowielacz firmy Hamamatsu R5320, charakteryzujacy sie szerokoscia potéwkowa
mierzonego pojedynczego fotoelektronu rzedu 750 ps. Detektor oswietlany byt
promieniowaniem gamma o energii 662 keV ze zrodta cezu >’Cs. Poréwnanie widm ksztattu
zaniku impulsow $wietlnych dla krysztaléw LSO, LaBr;, GSO i LGSO, zmierzone
fotopowielaczem Hamamatsu R5320, przedstawia Rysunek 53. Zauwazalny jest bardzo
szybki zanik impulsu dla krysztalu LaBr3, co potwierdza wyniki prezentowane przez grupg z
Delft, Holandia [93]. Warto tez zwroci¢ uwage na krotszy czas narastania impulsu dla
krysztalu LGSO w poréwnaniu do GSO, mimo jego dluzszego czasu zaniku. W celu
porownania wartosci czasu zaniku, badane krzywe, z uwzglgdnieniem liniowego tta, zostaty
dopasowane funkcja eksponencjalnego zaniku i zgromadzone w Tabeli 12. Grupy krysztatow
LSO i LaBr; charakteryzuja si¢ pojedynczym ekspotencjalnym zanikiem impulsu swietlnego,
natomiast dla pozostatych krysztatow dopasowywano funkcje podwdjnego eksponencjalnego
zaniku, ktorego procentowy wktad zostal przedstawiony w kolumnie trzeciej Tabeli 12.
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Rysunek 53. Widma ksztaltu zaniku impulséw $wietlnych dla krysztaléow LSO, LaBr;, GSO i LGSO,
zmierzone fotopowielaczem Hamamatsu R5320.

TABELA 12. WARTOSCI CZASU ZANIKU IMPULSOW SWIETLNYCH BADANYCH KRYSZTALOW, ZMIERZONE
FOTOPOWIELACZEM HAMAMATSU R5320.

Krysztal t[ns] I [%]
LSO 44.8+1.6 100
LYSO 48.5+1.7 100
MLS 47.8+1.7 100
GSO:Ce 65.2+2.3 86
605.8+21.2 14
GSO:Ce,Zr  39.7+1.4 89
436.6+15.3 11
LGSO 78.6+£2.8 59
209.4+7.3 41
LaBr; 18.4+0.6 97
248.6+8.7 3
LaCls 20.4+0.7 76
138.3+4.8 24

6.1.3. Czasowa zdolno$¢ rozdzielcza krysztaléw scyntylacyjnych

Pomiary czasowej zdolnosci rozdzielczej krysztatow scyntylacyjnych zostaly przeprowadzone
zgodnie z metoda przedstawiong w Rozdziale 5.2, str. 67. Badane krysztaly przyklejone byty
do fotopowielacza XP 2020Q firmy Photonis. Jako detektora referencyjnego uzyto krysztat
fluorku baru (BaF,), w ksztalcie stozka ze $cigtym wierzcholkiem, o wymiarach 25 mm
$rednicy 1 15 mm wysokosci. Krysztat ten przyklejony byt do fotopowielacza XP20Y0 QDA
o czasowej zdolnosci rozdzielczej wynoszacej 128 + 4 ps. Wybrane widma czasowej
zdolnosci rozdzielczej, zmierzone fotopowielaczem XP 2020 przedstawione zostaly na
Rysunku 54, a uzyskane wyniki zgromadzone w Tabeli 13.
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Rysunek 54. Wybrane widma czasowej zdolnosci rozdzielczej, zmierzone fotopowielaczem XP 2020Q.

TABELA 13. WYNIKI CZASOWEJ ZDOLNOSCI ROZDZIELCZEJ, ZMIERZONE FOTOPOWIELACZEM XP 2020.

Czasowa zdolnos¢ rozdzielcza,

5 [ps] Liczba ) StVN
Krysztat . Samego fotoelektronow [pS\/%)he]

Zmierzone detektora® [phe/MeV] x 10
LSO 267+13 234+15 3040+150 12.9+0.5
LYSO 298+15 269+17 2630+130 13.8+0.5
MLS 271+14 239+16 2730+140 12.5+0.5
GSO:Ce 964+48 955449 1220460 33.4+1.5
GSO:Ce,Zr 833+42 823+42 1190+60 28.4%1.5
LGSO 410421 390+22 1600+80 15.5+0.6
LaBr; 193+10 145+13 6100+300 11.3+0.4

% Czasowa zdolnosé rozdzielcza skorygowana o wplyw referencyjnego detektora fluorku baru BaF, (128 ps),
® Liczba fotoelektronéw, phe/MeV , “*Na (511 keV).

Zmierzong czasowg zdolnos¢ rozdzielcza, przedstawiong w drugiej kolumnie Tabeli 13,
skorygowano o wplyw referencyjnego detektora (128 ps) i przedstawiono w kolumnie
trzeciej. W czwartej kolumnie zgromadzono liczbg fotoelektrondw zmierzong dla kwantow
anihilacyjnych o energii 511 keV. Ostatnia kolumna przedstawia czasowg zdolno$é¢
rozdzielcza znormalizowana do liczby fotoelektronow.
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Przeprowadzone pomiary potwierdzity bardzo dobre wyniki czasowej zdolno$ci rozdzielczej
uzyskane dla krysztatu LSO [63][78] i jego modyfikacji, krysztatow MLS i LYSO. Ten
ostatni charakteryzuje si¢ czasowa zdolnoscia rozdzielcza o 15% wigksza od krysztatu LSO,
co jest bezposrednio skutkiem mniejszego strumienia emitowanego S$wiatla, jak réwniez
dtuzszym czasem zaniku impulsu $wietlnego, patrz Tabela 12. Dodatkowo potwierdza to
wyzsza warto$¢ znormalizowanej do liczby fotoelektrondw czasowej zdolnosci rozdzielcze;,
przedstawiona w ostatniej kolumnie Tabeli 13. Dla krysztalow z grupy GSO, w poréwnaniu
do grupy LSO uzyskane wyniki czasowej zdolnosci rozdzielczej sa dwu-trzykrotnie gorsze.
Jest to spowodowane zaréowno przez niska ilo§¢ emitowanego $wiatta oraz wolniejszy czas
narastania jak i zaniku impulsu. O 15% lepsza czasowa zdolnos¢ rozdzielcza uzyskano dzigki
domieszkowaniu krysztaldéw GSO cyrkonem (Zr), w stosunku do czystego krysztatu GSO,
zgodnie z 40% krétszym czasem zaniku jego impulsu $wietlnego, patrz Tabela 12.
Niewatpliwie najlepszy wynik z tej grupy krysztatlow odnotowano dla krysztatu LGSO, co
jest ewidentnie zastuga jego 50% wickszej ilosci $wiatta jak i szybkiego narastania impulsu,
mimo jego wolnego czasu zaniku. Najlepsza zarejestrowang sposrdd wszystkich badanych
krysztatéw czasowa zdolnos¢ rozdzielcza zmierzono dla krysztatu LaBr; (10x10x5 mm®),
nawet lepsza niz podawana w literaturze dla krysztatu LaBr; (¢p17x1”) [77], potaczonego ze
specjalnie dobranym do pomiaréow rozdzielczosci czasowych fotopowielaczem XP20DO0 z
siatka ekranujaca na anodzie i charakteryzujacego si¢ wysoka wydajnosciag kwantowa. Moze
to sugerowac, ze badana probka bromku lantanu moze migé wigksze domieszkowanie ceru
(Ce), co poprawia czas narastania impulsu a tym samym czasowa zdolnos¢ rozdzielcza [100].

6.1.4. Fosforescencja - afterglow krysztalow scyntylacyjnych

Poréwnanie fosforescencji, czyli afterglow krysztatow, w stosunku do referencyjnego
krysztalu BGO przeprowadzono w zakresie sekundowym. Pomimo ze zakres ten jest
znaczaco dluzszy niz definiowany w tomografii rentgenowskiej, dawal wyobrazenie jak
wyglada afterglow badanych krysztaldw po 3 sekundach od przerwania naswietlania
promieniowaniem X. Pomiary afterglow przeprowadzono zgodnie z metoda przedstawiong w
Rozdziale 5.4, str. 71. Krysztaty nas§wietlono przy pomocy silnego zrdédta promieniowania
gamma, ameryku (**'Am), (13.9 GBq), a samo naswietlanie kazdego krysztalu z osobna,
trwato 300 sekund. Przyktadowe krzywe zaniku, prezentujace wyniki pomiaréw afterglow dla
wybranych krysztalow, zostaly zebrane i przedstawione na Rysunku 55. Poziom napigcia w
trakcie naswietlania krysztaldéw znormalizowano do wartosci 1 V. Umozliwito to
uniezaleznienie si¢ od réznej emitowanej z krysztaldw ilosci $wiatta oraz roznej przyjetej
dawki promieniowania, zaleznie od dokladnosci potozenia krysztatdéw wzgledem zrdédia
ameryku. Od widma afterglow zostal odjety wpltyw tla, ktore to odpowiada napigciu na
anodzie fotopowielacza, zmierzonemu przed naswietleniem krysztatu i spowodowane przez
prady ciemne detektora. Krysztaly zostaly przyklejone do fotopowielacza na 24 godziny
przed pomiarem tak by ich fosforescencja wywotana §wiatlem dziennym, podczas mocowania
krysztalu z fotopowielaczem, zostata wygaszona.
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Rysunku 55. Widma pomiaréw afterglow dla wybranych krysztalow, naswietlanych przez 300 sekund
przy pomocy silnego Zrédla promieniowania X, ameryku (24'Am), (13.9 GBg).

Najnizszy obserwowalny poziom afterglow zaobserwowano dla krysztatu BGO, ktérego w
dalszym etapie poréwnania krysztatdéw uzyto jako krysztahu referencyjnego. Dla krysztatow
CWO (nieumieszczonego na Rysunku 55), GSO:Ce oraz LaBr; o wymiarach ¢25x25 mm’
uzyskano porownywalne wyniki pomiaréw. Ten ostatni krysztat zostat dodatkowo dodany do
listy badanych krysztatéw ze wzgledu na niespodziewanie wysoki wynik pomiaru afterglow
zmierzony dla krysztalu LaBr; o rozmiarach 10x10x5 mm’. W wyniku tego poréwnania
zaobserwowano ponad siedmiokrotnie nizszy poziom afterglow dla krysztatu o wigkszych
rozmiarach $25x25 mm’, w stosunku do mniejszego krysztatu o rozmiarach 10x10x5 mm’.
Grupa krysztatow LSO charakteryzuje si¢ podobnymi warto$ciami afterglow ponad, 50 razy
wyzszym niz w przypadku krysztatu BGO. Najwyzszy poziom fosforescencji zaobserwowano
dla krysztalu LGSO jak i krysztatu GSO:Ce,Zr, ponad 100 krotnie wyzszy niz dla BGO.

Wyjatkowo wysoki poziom afterglow krysztatow LGSO 1 GSO:Ce,Zr firmy Hitachi, nowo
wprowadzonych do komercyjnej sprzedazy, sugeruje, ze producent powinien dotozy¢
dodatkowych staran w celu poprawy ich jakosci. W przeciwnym razie ten niezwykle istoty
parametr z punktu widzenia zastosowania tychze krysztalow w tomografii opartej o wspolny
detektor do tomografii pozytonowo rentgenowskiej, catkowicie eliminuje mozliwos¢ ich
zastosowania. Konkluzja ta w réwnej mierze dotyczy krysztatow LaBr; firmy Saint-Gobain,
dla ktorych to, dla dwoch zmierzonych krysztatow zaobserwowano roznice w poziomie
intensywnosci afterglow o prawie rzad wielkosci. Przyszta poprawa jakosci tych krysztatow
wydaje si¢ szczegoOlnie wazna, poniewaz, krysztal LaBr; wydaje si¢ by¢ najlepszym
kandydatem do zastosowania jako wspolny detektor do tomografii PET/CT.

Wyniki pomiardéw afterglow, uzyskane po 3 sekundach od zaprzestania naswietlania zostaty
zebrane w Tabeli 14. Nalezy ponownie podkresli¢, ze wyniki te uzyskane sg po czasie 1000
krotnie dtuzszym niz wymagany jest dla detektoréw CT, gdzie, afterglow definiowany jest
jako czes¢ Swiatta scyntylacyjnego, ktore pozostaje po 3 milisekundach od przerwania
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naswietlania promieniowaniem X. Przeprowadzony pomiar nie spetnial tego warunku,
jednakze umozliwia w pomiarze przeprowadzonym w takich samych warunkach i przy
zachowaniu tych samych czaséw naswietlania i wyswiecania, pordwnanie wlasciwosci
krysztatdéw z punktu widzenia ich fosforescencji.

TABELA 14. WYNIKI POMIAROW AFTERGLOW, UZYSKANE PO 3 SEKUNDACH OD ZAPRZESTANIA

NASWIETLANIA.

Krysztat Vo V po 3s Afterglow [%]
LSO 9.99E-01 5.85E-03 0.59+0.12
LYSO 9.99E-01 5.19E-03 0.52+0.12
MLS 9.99E-01 7.46E-03 0.75+0.15
GSO:Ce 9.99E-01 3.44E-04 0.03+0.01
GSO:Ce,Zr 1.00E+00 1.59E-02 1.59+0.32
LGSO 9.99E-01 5.64E-02 5.64+1.13
LaBr; 10x10x5 mm’ 9.99E-01 4.64E-03 0.46+0.09
LaBr; ¢25x25 mm® 9.97E-01 6.40E-04 0.06+0.02
BGO 9.99E-01 1.13E-04 0.010+0.003
CWO 1.00E+00 3.83E-04 0.04+0.01

Na podstawie uzyskanych wynikow mozna wstepnie wyrozni¢ krysztaly GSO:Ce i LaBr; i
zaproponowac je jako mozliwych kandydatow do tomografii pozytonowo rentgenowskiej
opartej o wspolny detektor. Jednak do ostatecznego rozstrzygnigcia i wskazania wlasciwego
krysztalu scyntylacyjnego potrzebne jest przeprowadzenie pomiarow afterglow zgodnego z
definicjq pojecia. Jak na razie jedynie krysztat BGO wykazuje racjonalny kompromis
pomiedzy wymaganiami tomografii pozytonowo emisyjnej a tomografia rentgenowska.

6.1.5. Wnioski z pracy Porownanie krysztaléw scyntylacyjnych do
detektorow PET/CT

Przeprowadzone poréwnanie krysztaldow scyntylacyjnych potwierdzilo wlasciwosci, ktore
kwalifikuja wigkszo$¢ zbadanych scyntylatoréw jako detektory do tomografii pozytonowe;.
Krysztaty LSO podobne, czyli LSO, MLS i LYSO wydaja si¢ w tym zastosowaniu
najlepszym rozwiazaniem, dzigki ich wysokiej wydajnosci detekcji zwiazanej z duza
gestoscia, krotkim czasom zaniku impulséw $wietlnych jak i wysokiej emitowanej ilosci
swiatta. W zastosowaniu do tomografii rentgenowskie krysztaly te nie spelniaja
podstawowego warunku o niskim poziomie afterglow, co wyklucza ich uzycie w pradowym
trybie pracy tomografu CT.

Wyniki uzyskane dla krysztatow z grupy GSO to jest GSO:Ce, GSO:Ce,Zr i LGSO wykazujq
mozliwo$¢ uzycia tych scyntylatoréw w tomografii PET, mino mniejszej ilosci emitowanego
swiatla, w poréwnaniu do grupy krysztaléw LSO. Analogicznie jednak, z wylaczeniem
GSO0:Ce, wysoki afterglow uniemozliwia ich zastosowanie w tomografii rentgenowskiej.

Podsumowujac przeprowadzone badania, w oparciu o referencyjny krysztat BGO, jedynie
krysztaty GSO:Ce a zwlaszcza LaBr; spelniajq warunki obydwu rodzajéw tomografii i tym
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samym mozna rozwaza¢ ich zastosowanie jako wspolnego detektora do tomografii PET/CT.
Glowng zaleta GSO:Ce jest jego niski afterglow, jedynie 3 razy wyzszy niz dla BGO i
porownywalny z CWO, patrz Tabela 14. Najbardziej obiecujacym krysztalem jest LaBrs,
pomimo iz jego intensywnos¢ fosforescencji jest kila razy wyzsza od tej obserwowanej dla
BGO. Ponadto obserwowana jest rozna jej wartos¢ w zaleznosci od rozmiaréw badanej
probki. Sugeruje to, iz technologia produkcji tychze krysztatu jest wciaz w fazie rozwoju i
wymaga dalszego udoskonalania, tak by produkowane krysztaly cechowata wysoka i
powtarzalna jakos¢. Najwigksza zaleta krysztatu bromku lantanu jest niezwykle wysoka
emitowana ilo$¢ swiatta, nieomalze proporcjonalny charakter odpowiedzi emitowanego z
krysztalu $wiatla niezaleznie od energii czastek gamma te emisj¢ wywotujacych oraz
wys$mienita energetyczna zdolnos¢ rozdzielcza. Wiasciwosci te w naturalny sposob sugeruja
zastosowanie fotodiod lawinowych do odczytu emitowanego z tych krysztaléw $wiatla.
Mozna sobie wyobrazi¢, ze przyszty PET/CT detektor bedzie oparty o uktad pikselowych
scyntylatorow bezposrednio przyklejonych do odpowiadajacych im rozmiarem fotodiod
lawinowych, co niewatpliwie wymagato bedzie technologicznego wysitku gléwnie ze strony
producenta, ze wzglgdu na silna higroskopijno$¢ bromku lantanu, LaBr;.
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6.2. W poszukiwaniu wspolnego detektora do
tomografii PET/CT

Pomimo Ze standardowe tomografy rentgenowskie pracuja w trybie pradowym, prowadzone
sg prace, ktore poprzez zastosowanie trybu zliczeniowego, majga na calu potaczenie obydwu
istniejacych metod tomograficznego obrazowania, to jest pozytonowo emisyjnego z
rentgenowskim [7][8]. Podstawowym ograniczeniem w tym podejsciu jest ograniczony zakres
dynamiczny mierzonego sygnatu. Realistycznie by moc wydajnie rejestrowac strumien
promieni X =z lampy rentgenowskiej potrzebny jest zakres dynamiczny liczenia
poszczegblnych pojedynczych fotoelektronéw na poziomie 107/10° zliczen na sekunde [8].
Jednakze ten ostatni jest mato realny ze wzgledu na stosunkowo dtugi czas zaniku impulséw
swietlnych ze scyntylatordw, typowo 20-40 ns.

Kolejne podejscie do zagadnienia taczenia trybdw pracy w tomografii rentgenowskiej, ma na
celu znaczne ograniczenie dawki promieniowania, na jaka narazony jest pacjent [12].
Przedstawiony pomyst zaktada zastosowanie, trybu zliczeniowego w przypadku niskich
dawek promieniowania X, natomiast dla wyzszych dawek proponuje si¢ zastosowanie
klasycznego trybu pradowego. Takie podejscie wydaje si¢ idealnie pasowa¢ w zastosowaniu
do wspolnego detektora PET/CT. Dlatego tez w Zaktadzie Detektorow i Elektroniki Jadrowe;,
Instytutu Probleméw Jadrowych w Swierku, zostaly podjety prace majace na celu
zbudowanie i przetestowanie uktadu pomiarowego, dzigki ktéremu mozna by jednoczesnie w
dwoch trybach pracy, pradowym i zliczeniowym, rejestrowaé promieniowanie X.

Przeprowadzone porownanie krysztatow scyntylacyjnych do detektoréw PET/CT
zaowocowalo zastosowaniem ukladu scyntylatorow bezposrednio przyklejonych do
odpowiadajacych im rozmiarem fotodiod lawinowych. W pracy ,,W poszukiwaniu wspdlnego
detektora do tomografii PET/CT” [II], w badaniach przeprowadzonych w tych samych
warunkach eksperymentalnych zmierzono i scharakteryzowano witasciwosci uktadu fotodiody
lawinowej S8664 — 55 APD firmy Hamamatsu o powierzchni czynnej 5x5 mm?® potaczonej z
krysztatami: LaBr; (LaBrs;:Ce) o rozmiarze 4x4x30 mm® oraz LSO (Lu,SiOs:Ce) i LYSO
(LuosY14Si005:Ce) o rozmiarach 4x4x20 mm’. Tabela 15 przedstawia gtéwne whasciwosci
badanych krysztalow, a parametry fotodiody lawinowej Hamamatsu S8664 — 55 APD zebrano
w Tabeli 16.

TABELA 15. GLOWNE WLASCIWOSCI BADANYCH KRYSZTALOW.

LSO LYSO LaBr;
Ilos¢ swiatta [ph/MeV] 31000 32000 65000
Pik emisji [nm] 420 420 360
Czas zaniku [ns] 40— 47 41 15
Wsp. zatamania 1.82 1.81 1.9
Gestosé [g/em’] 7.4 7.1 5.29
Rozmiar [mm)] 4x4x20 4x4x20 4x4x30
Producent CTI St-Gobain St-Gobain
Ref. [33][85] [101] [94][95]
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TABELA 16. PARAMETRY FOTODIODY LAWINOWEJ HAMAMATSU S8664 — 55 APD.

Producent Hamamatsu
Typ S8664 - 55
Powierzchnia czynna 5x5 mm®

Okno zywica
Wydajnos¢ kwantowa  70% dla 420 nm
Wzmocnienie 100 dla376.6 V
Prad ciemny 10 nA
Pojemnos¢ 80 pF

Badania obejmowaty:
o testy detektordow w obydwu trybach pracy: pradowym (CT) i impulsowym (PET),

o scharakteryzowanie detektora w impulsowym trybie CT, poprzez wyznaczenie
zaleznosci liczby zliczen w stosunku do Sredniego pradu na wyjsciu fotodiody, w
detekcji promieniowania X,

Ponadto standardowe pomiary spektrometryczne:

o ilosci $wiatla emitowanej z krysztalu w wyniku oddziatywania kwantow
promieniowania gamma o réznych energiach wewnatrz krysztatu,

o energetycznej, wewngtrznej 1 czasowej zdolnosci rozdzielczej badanych krysztatow,

o nieproporcjonalnej odpowiedzi krysztalu na skutek oddziatywania kwantow
promieniowania gamma o roznych energiach,

o czasu zaniku impulsow swietlnych emitowanych z krysztatow,

Krysztaty LSO 1 LYSO owinigto tasma teflonowa, natomiast higroskopijny krysztat LaBr;,
producent dostarczyt w szczelnym aluminiowym opakowaniu z kwarcowym oknem z frontu.

6.2.1. Pomiary spektroskopowe

Zgodnie z metoda pomiarowa przedstawiona w Rozdziale 5.1, str. 60, w pomiarach
spektrometrycznych sygnal z fotodiody lawinowej zbierany byt przez przedwzmacniacz czuty
na ladunek, typu Catsa, a nastgpnie wzmacniany przez wzmacniacz spektrometryczny
ORTEC 672 pracujacy ze stala ksztaltowania impulsu 3 ups. Widma energetyczne
promieniowania gamma byly rejestrowane w wielokanalowym analizatorze amplitudy Tukan
8K oraz zbierane w pamigci komputera PC.

Pomiary przeprowadzono przy wzmocnieniu diody réwnym 100, optymalnie dobranym na
potrzeby spektroskopii gamma. Przykladowe widma energetyczne uzyskane fotodioda
lawinowa Hamamatsu S8664 — 55 APD dla zrodta sodu **Na, dla krysztatow LaBrs;, LSO i
LYSO przedstawiono na Rysunku 56.
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Rysunki 56. Widma energetyczne uzyskane fotodioda lawinowa Hamamatsu S8664 — 55 APD dla zZrédla
sodu **Na, dla krysztaléw LaBrs;, LSO i LYSO.

6.2.1.1. Liczba par electron-dziura rejestrowane fotodioda APD

Liczbe par electron-dziura zmierzono poprzez poréwnanie polozenia scyntylacyjnego piku
petnej energii z pikiem pochodzacym ze zrodta promieniowania X z zelaza Fe o energii 5.9
keV, zmierzonym bezposrednio na diodzie APD. Rysunek 57 przedstawia przyktadowe
widmo energetyczne piku promieniowania X o energii 5.9 keV ze zrédia zelaza >’Fe
zmierzone fotodioda Hamamatsu S8664 — 55. Wplyw ciemnych szumoéw uktadu
przedwzmacniacz — fotodioda, zmierzony zostal generatorem Ortec 419 (Precision Pulse
Generator), metodg scharakteryzowang blizej w Rozdziale 4.2, str. 56, i wynidst 99 rms (root
mean square) par elektron-dziura przy wzmocnieniu fotodiody rownym 200.
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Rysunek 57. Widmo energetyczne piku promieniowania X o energii 5.9 keV ze zrédla zelaza **Fe wraz z
pikiem pochodzacym z pulsara LED o dlugosci fali 560nm, zmierzone fotodioda Hamamatsu S8664 — 55.

Znajomos$¢ charakterystyki wzmocnienia jest niezbedna do okreslenia liczby par elektron-
dziura przy detekcji $wiatla scyntylacyjnego. Rysunek 58 przedstawia typowa
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charakterystyk¢ wzmocnienia oraz jej prad ciemny w funkcji napigcia zasilania diody
Hamamatsu S8664-55, o powierzchni czynnej 5x5 mm”.
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Rysunek 58. Charakterystyka wzmocnienia oraz prad ciemny w funkcji napigcia zasilania diody
Hamamatsu S8664-55, o powierzchni czynnej 5x5 mm®.

W celu uzyskania prawdziwej liczby par elektron-dziura, zmierzong wartos$¢ nalezy poprawic
o zmniejszone wzmocnienie diody APD dla promieniowania X w stosunku do wzmocnienia
diody rejestrowanego dla impulsow Swietlnych. Odpowiadajaca temu zjawisku
charakterystyke fotodiody Hamamatsu S8664 — 55 przedstawia Rysunek 59. Dla
wzmocnienia diody 100 stosunek wzmocnienia promieni X do wzmocnienia impulséw
swietlnych, zgodnie z Ref. [71] wynosi 70%.
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Rysunek 59. Stosunek wzmocnienia fotodiody Hamamatsu S8664 — 55 dla promieniowania X w
poréwnaniu do wzmocnienia rejestrowanego dla impulséw $wietlnych.

91



Wyniki pomiaréw, obliczone zgodnie ze wzorami przedstawionymi w Rozdziale 3.3, str. 46,
podsumowujace mozliwosci detektorow w spektrometrii gamma zebrano i przedstawiono w
Tabeli 17.

TABELA 17. WYNIKI POMIAROW SPEKTROMETRII GAMMA UZYSKANE Z FOTODIODA LAWINOWA HAMAMATSU

S8664 — 55.
Krysztat Rozmiar [mm®]  Ne;”
LSO 4x4x20 15400+800
LYSO 4x4x20 13600+£700
LaBr; 4x4x30 11200+600

? Liczba par elektron-dziura, e-h/MeV, *Na (51 1keV).

W trzeciej kolumnie Tabeli 17 podano liczb¢ par elektron-dziura zmierzona dla badanych
krysztaldow. Warto zwrdci¢ uwage na nizsza wzgledem krysztatow LSO 1 LYSO liczbe par
elektron-dziura uzyskang dla krysztatu LaBrs;, mimo jego znacznie wyzszej emitowanej ilosci
swiatla, patrz Tabela 15. Wynik ten potwierdza zaobserwowana wczesniej zmniejszong
wydajnos¢ kwantowa fotodiod lawinowych firmy Hamamatsu dla krotszych dlugosci fali,
rzedu 360nm [71]. W celu potwierdzenia tej obserwacji przeprowadzono analogiczne pomiary
spektrometryczne w oparciu o fotopowielacz XP2020 firmy Photonis o czulo$ci fotokatody
10.1 pA/ImF [61]. Sygnat anodowy z fotopowielacza poprzez przedwzmacniacz firmy Ortec
113 i wzmacniacz spektrometryczny Tennelec TC244, pracujacy ze stala ksztaltowania
impulsu 3 ps, oraz analizator wielokanatowy Tukan 8K rejestrowany byt na komputerze.
Tabela 18 podsumowuje wyniki uzyskane za pomoca fotopowielacza XP2020 dla zrédta sodu
**Na o energii 511 keV.

TABELA 18.WYNIKI POMIAROW SPEKTROMETRII GAMMA UZYSKANE Z FOTOPOWIELACZEM XP2020"

Krysztat Rozmiar [mm?] Npheb)

LSO 4x4x20 4080+200
LYSO 4x4%20 4160+200
LaBr; 4x4%30 8400+400

a) Czulos¢ fotokatody (blue sensitivity) 10.1 pA/ImF,
b) Liczba par elektron-dziura, e-h/MeV, *Na (511keV).

Zgodnie z oczekiwaniami i1 z podang w Tabeli 15 iloscig emitowanego z krysztatlow swiatla,
otrzymane w pomiarach z fotopowielaczem wyniki wskazuja, ze liczba fotoelektronow dla
krysztatu LaBr; jest dwukrotnie wyzsza niz dla krysztatow LSO i LYSO. Potwierdza to, ze
liczba par elektron-dziura zmierzona z fotodioda lawinowa dla krysztalu LaBr; powinna by¢
znaczaco wyzsza gdyby nie ograniczona wydajnos¢ kwantowa detektora [71].

6.2.1.2. Nieproporcjonalnos¢ emitowanego z krysztalow swiatla.

W pomiarach uzywano zrédet promieniotwdrczych o energii z zakresu od 16.6 keV, ze zrodta
molibdenu (*Mo) az do energii 1770.2 keV, ze zrodta bizmutu (**’Bi). Zbierane widma
energetyczne postuzyly do przedstawienia wykresu tzw. nieproporcjonalnosci swiatta w
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funkcji energii kwantow gamma [Rozdziat 3.3, str. 48 oraz Rozdzial 5.1, str. 63]. Rysunek 60
przedstawia widma nieproporcjonalnosci emitowanego z krysztatow $wiatta, zmierzone
fotodioda lawinowa Hamamatsu S8664 — 55.
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Rysunek 60. Widma nieproporcjonalnosci emitowanego z Kkrysztalow $wiatla, zmierzone fotodioda
lawinowa Hamamatsu S8664 — 55.

Jak zaobserwowano w pracy ,,Porownanie krysztaldow scyntylacyjnych do detektorow
PET/CT” [1], krysztaty LSO i LYSO prezentuja podobny charakter zachowania krzywych
nieproporcjonalnosci, z silnym spadkiem ilosci emitowanego $wiatta dla niskich energii z
zakresu ponizej 100 keV. Natomiast krysztaly bromku lantanu prezentuja nicomalze
proporcjonalny charakter odpowiedzi emitowanego z krysztalu §wiatla niezaleznie od energii
czastek gamma t¢ emisje¢ wywotujacych. Potwierdza to ich cenne wlasciwosci w
zastosowaniu do spektrometrycznych detektorow promieniowania gamma.

6.2.1.3. Energetyczna i wewnetrzna zdolnos¢ rozdzielcza krysztalow

Zalezno$¢ energetycznej zdolnosci rozdzielczej w funkcji energii kwantow gamma,
zmierzone fotodioda lawinowa Hamamatsu S8664 — 55, zgromadzono na Rysunku 61.
Charakter prezentowanych krzywych w podwdjnie logarytmicznej skali jest liniowy. Zgodnie
z oczekiwaniami najlepsze wyniki odnotowano dla krysztatu LaBr;, co zapewnia mu jego
wysoka ilo$¢ emitowanego s$wiatta i nieomalze proporcjonalny charakter odpowiedzi
emitowanego z krysztalu §wiatta w funkcji energii czastek t¢ emisj¢ wywotujacych. Krysztaty
LSO i LYSO prezentujg w granicach btedu ten sam charakter 1 wynik energetycznej zdolnosci
rozdzielczej. Ponadto odnotowano, Zze energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza, dla piku 511 keV,
zmierzona fotodiodg lawinowa APD przy wzmocnieniu 200, wybranym do pracy w trybie
CT, byta porownywalna a nawet lepsza niz ta zmierzona przy wzmocnieniu 100.
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Rysunek 61. Widma energetycznej zdolnoSci rozdzielczej w funkcji energii kwantow gamma, zmierzone
fotodioda lawinowa Hamamatsu S8664 — 55.

Zalezno$¢ wewnetrznej zdolnos$ci rozdzielczej krysztatdow, zmierzonej fotodioda lawinowa
Hamamatsu S8664 — 55, ilustruje Rysunek 62. Sposrod krysztatdéw rozwazanych w uzyciu
jako wspolny detektor do tomografii PET/CT, ponownie krysztal bromku lantanu, LaBr;,
prezentuje najlepsze wyniki.
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Rysunek 62. Widma wewnetrznej zdolnosci rozdzielczej w funkcji energii kwantéw gamma, zmierzone
fotodioda lawinowa Hamamatsu S8664 — 55.
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Zgodnie ze wzorami i teorig przyblizong w Rozdziale 3.4, str. 48, w Tabeli 19 zgromadzono
wyniki energetycznej i wewngtrznej zdolnosci rozdzielczej, zmierzone fotodioda lawinowa
Hamamatsu S8664 — 55 dla zrédta sodu **Na o energii 511 keV, natomiast w Tabeli 20
zgromadzono analogiczne wyniki zmierzone fotopowielaczem XP 2020.

TABELA 19. WYNIKI ENERGETYCZNEJ I WEWNETRZNEJ ZDOLNOSCI ROZDZIELCZEJ, ZMIERZONE FOTODIODA
LAWINOWA HAMAMATSU S8664 — 55.

Krysztat ~ Rozmiar [mm?] AE/E” 8 Ne”

LSO 4x4%20 11.9+0.5 10,9+1 7900+400
LYSO 4x4%20 13.240.5 12,1£1 7000700
LaBr; 4x4%30 7.8+0.3 5.0£0.5 5700600

* Energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza, %, **Na (511keV),
o Wewngetrzna zdolnos¢ rozdzielcza, %, 2Na (511keV),
© Liczba par elektron-dziura dla **Na (511keV).

TABELA 20. WYNIKI ENERGETYCZNEJ I WEWNETRZNEJ ZDOLNOSCI ROZDZIELCZEJ, ZMIERZONE
FOTOPOWIELACZEM XP2020"

Krysztat ~ Rozmiar [mm?] AE/E® s © Nphed)

LSO 4x4%20 9.5+0.4 7.8+£0.6 4080+200
LYSO 4x4%20 9.8 +0.4 82+0.6  4160+200
LaBr; 4x4x30 4.4+0.2 2.340.1 8400+400

¥ Czutos¢ fotokatody (blue sensitivity) 10.1 pA/ImF,

® Energetyczna zdolnos¢ rozdzielcza, %, **Na (511keV),
) Wewnetrzna zdolno$é rozdzielcza, %, **Na (511keV),
9 Liczba fotoelektronéw dla **Na (511keV).

Jak wida¢ zaréwno energetyczna jak i wewnetrzna zdolnos¢ rozdzielacza zmierzona przy
pomocy fotopowielacza jest miedzy 30 a 50% lepsza w poréwnaniu z analogicznie zmierzona
przy pomocy fotodiody lawinowej. Wyjatek stanowi dwu krotnie lepszy wynik wewngtrzne;j
zdolnosci rozdzielczej zmierzony dla krysztatu bromku lantanu. Potwierdza to obserwacje
prezentowane w pracy [102], ktérej konkluzja jest, ze gldowny wplyw na energetyczna
zdolno$¢ rozdzielcza ma wpltyw tzw. wkladu statystycznego fotodetektora jak i jego szumy
reprezentowane przez prad ciemny. Ilustracj¢ wpltywu fotodetektora na energetyczna zdolnosé
rozdzielcza przedstawia Rysunek 63 [102]. Wynika z niego, ze dla niskich energii
bezkonkurencyjny jest fotopowielacz ze wzgledu na fakt, iz wktad fotodetektora opisany jest
tu jedynie przez wkilad statystyczny fotopowielacza. Porownujac fotodetektory krzemowe dla
niskich energii, ze wzglad na niski wktad szuméw oraz wysoka liczbe generowanych par
elektron-dziura fotodiody lawinowe prezentuja si¢ lepiej niz krzemowe detektory dryftowe
(SDD). Dla wyzszych energii dzigki mniejszemu wktadowi statystycznemu lepiej wypada
SDD. Natomiast w przypadku fotodiody S3590-18 (PD) wktad pradow ciemnych jest
dominujacy 1 dlatego ten fotodetektor w testach porownawczych wypada najgorze;j.
Przeprowadzone poréwnanie fotodetektorow dowodzi, ze wtasciwe zdefiniowanie potrzeb i
warunkow pracy detektora jest kluczowe w celu dobrania optymalnie najlepszego z nich.
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XP5212 — fotopowielacz firmy Photonis,

LAAPD - fotodioda lawinowa firmy Advanced Photonis,
SDD - krzemowy detektor dryfowy (silicon drift detector),
S3590-18 — fotodioda firmy Hamamatsu (PD).

Rysunek 63. Wplyw fotodetektora na energetyczna zdolno$¢ rozdzieleza [102].

W celu uzyskania mozliwie jak najlepszej energetycznej zdolnosci rozdzielczej, nalezy
szczegdlnie uwzglednic:

o wydajno$¢ kwantowg fotodetektora, w celu zredukowania wktadu statystycznego do
energetycznej zdolnosci rozdzielczej. Pod tym wzgledem bezkonkurencyjne sg
fotodiody krzemowe.

o dokladnos¢ statystyczng fotodetektora krzemowego. W celu uniknigcia
niekorzystnego wplywu fluktuacji wzmocnienia, powinien by¢ zastosowany detektor o
niskim wzmocnieniu. W tym przypadku preferowane jest zastosowanie SDD lub
fotodiody PD.

o niski szum ciemny fotodetektora krzemowego, ktdry zmniejsza si¢ wraz ze wzrostem
wzmocnienia i1 ze spadkiem pojemnosci elektrycznej. Jedynie fotopowielacz nie jest
obcigzony wptywem szumow ciemnych.

6.2.2. Ksztalt i czas zaniku impulsow $wietlnych z krysztalow

Pomiary czasu i ksztaltu zaniku impulséw $wietlnych przeprowadzono zgodnie z metoda
przedstawiona w Rozdziale 5.3, str. 70 oraz analogicznie do pomiaréw prezentowanych w
Rozdziale 6.1.2, str. 81. Uklad pomiarowy sktadat si¢ z oscyloskopu Tektronix typ
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TDS5104B oraz szybkiego fotopowielacza firmy Hamamatsu R5320, charakteryzujacego si¢
szerokoscig potdéwkowa mierzonego pojedynczego fotoelektronu rzedy 750 ps. Detektor
o$wietlany byl promieniowaniem gamma o energii 662 keV ze zrédta cezu '*’Cs. Pordwnanie
przyktadowych widm ksztattu zaniku impulséw swietlnych dla pikselowych krysztaléw LSO
oraz LY SO zmierzone fotopowielaczem Hamamatsu R5320, przedstawia Rysunek 64.

= LSO
- LYSO

Amplitude [V]

100 200 300 400 500 600

Time [ns]

Rysunek 64. Widma ksztaltu zaniku impulsow Swietlnych dla pikselowych krysztaléw LSO i LYSO
zmierzone fotopowielaczem Hamamatsu R5320.

W celu porownania wartosci czasu zaniku, badane krzywe, z uwzglednieniem liniowego tla,
zostaly dopasowane funkcja podwojnego eksponencjalnego zaniku i zgromadzone w Tabeli
21. Uzyskane wartosci w pelni potwierdzajq wyniki otrzymane w Rozdziale 6.1.2, str. 81.

TABELA 21. WARTOSCI CZASU ZANIKU IMPULSOW SWIETLNYCH PIKSELOWYCH KRYSZTALOW, ZMIERZONE
FOTOPOWIELACZEM HAMAMATSU R5320.

o e
LSO 32:2;:3 ?; 7900£400
LYSO éf:?f;; ig 7000700
LaBr; 3(3)'91‘2477 25 5700600

? Liczba par elektron-dziura dla **Na (511keV).
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6.2.3. Zliczeniowy i pradowy tryb pracy tomografu
rentgenowskiego

Najwazniejsze ze wzgledu na sprawdzenie dziatania proponowanej metody byly testy
detektoréw w zliczeniowym i pradowym trybie pracy tomografu rentgenowskiego. Pomiary
przeprowadzono zgodnie z metoda przedstawiong w Rozdziale 5.5, str. 72. Wzmocnienie
diody APD réwne 200, optymalnie dobrano do pracy w trybie CT, a sygnal czasowy z
przedwzmacniacza i dyskryminatora stato frakcyjnego ustawiono tak by wydajnos¢ detekcji
gamm o energii 59.6 keV, z mozliwie najmniejszym czasem martwym, byta jak najwigksza.
Rysunek 65 ilustruje sygnatl czasowy rejestrowany na oscyloskopie w wyniku oddzialywania
detektora z silnym zrédtem **' Am (59.6 keV). Gorny przebieg przedstawia wejsciowy sygnat
z przedwzmacniacza Catsa, natomiast dolny, odpowiedz dyskryminatora stalo frakcyjnego
CFD, przy zakresie rzgdu 3x10° zliczeh na sekunde, zmierzong dla krysztalu LSO z fotodioda
Hamamatsu S8664 — 55. W gdérnym widmie zauwazalne sa poszczegélne impulsy, rowniez
szumowe, dolne natomiast ilustruja odpowiedz dyskryminatora na te sygnaty, ktore
przekroczyly ustawiony prog minimalny. Szeroko$¢ potéwkowa piku odpowiedzi z CDF jest
ponizej 40 ns. Zauwazalne sa rowniez obszary, w ktorych detektor pozostaje przez kolejne 40
ns nieczuly, sugeruje to, ze czas martwy urzadzenia nalezy znaczaco ograniczy¢.
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Rysunek 65. Sygnal czasowy rejestrowany na oscyloskopie w wyniku oddzialywania detektora z silnym
Zrédlem **'Am (59.6 keV). Gérny przebieg przedstawia wejsciowy sygnal z przedwzmacniacza Catsa,
natomiast dolny, odpowiedz dyskryminatora stalo frakcyjnego CFD, przy zakresie rzedu 3x10° zliczen na
sekunde, zmierzony dla krysztalu LSO z fotodioda Hamamatsu S8664 — 55.

Rysunek 66 przedstawia zaleznos¢ liczby zliczen w funkcji $redniego pradu diody
Hamamatsu S8664 — 55 dla badanych krysztaléw. Na podstawie otrzymanych wynikow
widaé, ze w trybie zliczeniowym detektor pracuje wydajnie w zakresie do okoto 4x10° z/s w
przypadku krysztatlu LaBrs oraz do 2x10° z/s, dla krysztatu LSO, co jest spowodowane
dwukrotnie dhuzszy czas zaniku impulsu $wietlnego tego drugiego. Dla wyzszych zakreséw
zliczen czas martwy stosowanej elektroniki ogranicza proporcjonalnos¢ zakresu
dynamicznego w funkcji sredniego pradu diody, w rzeczywistosci odpowiadajacemu
natgzeniu rejestrowanej dawki promieniowania X. Niezalezne pomiary $redniego pradu diody
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wykazaly, ze zakres dynamiczny dawki promieniowania X rejestrowanej w krysztale LSO,
mozna zwigkszy¢ 20 kronie, zaleznie od mocy stosowanego zrodta. Wnioski te mozna
rowniez potwierdzic w oparciu o Rysunek 66, szacujac warto$¢ liczby zliczen przy
maksymalnym pradzie diody, jaka teoretycznie mozna by osiagnaé gdyby nie ograniczony
zakres liniowosci stosowanej elektroniki.
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Rysunek 66. Zaleznos¢ liczby zliczen w funkcji Sredniego pradu diody Hamamatsu S8664 — 55 dla
badanych krysztalow.

Nizszy zakres dynamiczny obserwowany dla krysztalu LaBr; wynika z gorszej geometrii
pomiedzy zrodtem promieniowania X a higroskopijnym krysztatem. Producent, firma Saint-
Gobain dostarczyla krysztal w aluminiowym opakowaniu z kwarcowym oknem z frontu,
uniemozliwilo to, analogiczne jak w przypadku krysztaldw LSO i1 LYSO, maksymalne
zblizenie pomigdzy zrodtem a krysztalem. Pordwnujac krysztaly LSO 1 LYSO zauwazalny
jest nizszy zakres dynamiczny dla tego drugiego. Wynika to z mniejszej gestosci a zetem
mniejszej wydajnosci detekcji krysztatu LYSO. Ponadto krysztat ten generuje okoto 10%
mniej par elektron-dziura. W dolnym panelu Rysunku 66, w celu bardziej klarownej
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wizualizacji, przedstawiono wyniki w skali logarytmicznej. Widaé, ze detektor ten, dla
niskich dawek promieniowania w trybie zliczeniowym moze wydajnie pracowac.
Jednoczesnie wiadomo, ze w tym samym zakresie prad diody w trakcie detekcji
promieniowania X jest falszowany poprzez prad ciemny tejze diody.

6.2.4. Czasowa zdolno$¢ rozdzielcza krysztaléw scyntylacyjnych

W celu sprawdzenia przydatnosci zaproponowanego ukladu pikselowego krysztalu w
potaczeniu z fotodioda lawinowa w zastosowaniu do tomografii pozytonowo rentgenowskiej
zmierzono czasowa zdolnos¢ rozdzielcza badanych detektorow. Pomiary zostaty
przeprowadzone zgodnie z metoda przedstawiona w Rozdziale 5.2, str. 67. Badane krysztaty
przyklejone byly do fotodiody lawinowej Hamamatsu S8664 — 55, a jako detektora
referencyjnego uzyto krysztat fluorku baru (BaF,), w ksztalcie stozka ze S$cigtym
wierzchotkiem, o wymiarach 25 mm S$rednicy 1 15 mm wysokosci. Krysztat ten przyklejony
byl do fotopowielacza XP20Y0 QDA z siatka ekranujaca na anodzie i czasowej zdolnosci
rozdzielczej wynoszacej 128 + 4 ps [77].
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Rysunek 67. Widma czasowej zdolnoSci rozdzielczej, zmierzone fotodioda lawinowa Hamamatsu S8664 —
55.
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W ukladzie pomiarowym zastosowano dyskryminator stalo frakcyjny (Constant Fraction
Discriminator — CFD, Ortec 935) pracujacy w trybie wyzwalania progowego (leading-edge),
poprzez zwarcie wejscia i wyjscia uktadu do ksztattowania i opdzniania sygnatu (shaping
delay). Ponadto prog wyzwalania ustawiono ponizej 60 keV tak by sprosta¢ wymaganiom
pomiaréw w trybie CT. Widma czasowej zdolnosci rozdzielczej, zmierzone fotodioda
lawinowa Hamamatsu S8664 — 55 zostaly przedstawione na Rysunku 67, a uzyskane wyniki
zgromadzone w Tabeli 22.

TABELA 22. WYNIKI CZASOWEJ ZDOLNOSCI ROZDZIELCZEJ, ZMIERZONE FOTODIODA LAWINOWA
HAMAMATSU S8664 — 55.

Krysztat  8t” [ps] Ne © [e-h/MeV]
LSO 830142 7900+400
LYSO 935+47 7000+700
LaBr; 724436 5700600

% Czasowa zdolno$é rozdzielcza [ps],
® Liczba par elektron-dziura dla **Na (511keV).

Czasowa zdolnos$¢ rozdzielcza krysztatu LSO potaczonego z fotodioda lawinowa APD jest
trzy razy gorsza niz ta zmierzona fotopowielaczem XP2020Q [I]. Rozdzielczos¢ czasowa
uktadu fotopowielacz-scyntylator obcigzona jest glownie iloscia emitowanego z krysztalu
$wiatla, czasem zaniku jego impulsu $wietlnego oraz rozrzutem czasu zbierania na pierwszej
dynodzie elektronéow generowanych przez fotokatode (PMT time jitter) [88]. W przypadku
fotodiod lawinowych APD dochodza dodatkowe czynniki, mianowicie wspdtczynnik
fluktuacji wzmocnienia diody, powstaly w procesie wzmocnienia lawinowego 1 szumy
ciemne uktadu fotodioda — przedwzmacniacz [72]. Jeszcze gorsza warto$¢ czasowej zdolnosci
rozdzielczej odnotowano dla krysztalu LYSO, moze to by¢ spowodowane jego mniejsza
liczbg generowanych par elektron-dziura. Ponadto badania wykazaly, iz mino mniejszej
rejestrowanej liczby par elektron-dziura, sposrod danych krysztatow pikselowych, krysztat
LaBr; prezentuje najlepszy wynik czasowej zdolnosci rozdzielczej. Jest to zashugg jego
szybkiego czasu zaniku, co z kolei przektada si¢ na krétki czas narastania impulsu na diodzie
[73]. Przeprowadzone pomiary czasowej zdolnosci rozdzielczej w warunkach dostosowanych
do zlieczeniowego trybu pracy tomografu CT potwierdzaja mozliwos¢ zastosowania
proponowanych krysztatbw w tomografii zaréwno pozytonowo emisyjnej jak i
rentgenowskiej, w obydwu trybach pracy, to jest zliczeniowych i pradowym.

6.2.5. Whnioski z pracy W poszukiwaniu wspélnego detektora do
tomografii PET/CT

Juz wstepne wyniki dowiodly, ze jest mozliwe wykonanie dwu zakresowego detektora
PET/CT w oparciu o pomiary dawki promieniowania X w obydwu trybach pracy tomografu.
Mozliwe jest przezwyciezenie niekorzystnego wplywu fosforescencji dla niskich dawek
promieniowania poprzez zastosowanie trybu zliczeniowego oraz zwigkszenie zakresu
dynamicznego dla wyzszych dawek promieniowania poprzez zastosowanie trybu pradowego.
Ponadto przeprowadzone pomiary czasowej 1 energetycznej zdolnosci rozdzielczej] w
warunkach dostosowanych do trybu pracy tomografu CT, to jest wysokie wzmocnienie diody,
niski prog wyzwalania oraz szybki czas ksztattowania i op6zniania sygnalu, potwierdzaja
znakomite mozliwosci proponowanych krysztalow w tomografii pozytonowo emisyjne;j.
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Odnotowano réwniez szereg problemdow technicznych, z ktorymi w przypadku dalszego
udoskonalania metody pomiaru w oparciu o wspdlny detektor do tomografii PET/CT, bedzie
trzeba si¢ zmierzy¢. W celu uzyskania jak najlepszej przestrzennej zdolnosci rozdzielczej w
trybie CT, konieczne bedzie zastosowanie matrycy fotodiod lawinowych potaczonych z
blokiem krysztaléw o przekroju najlepiej 1 x 1 mm®. Prowadzié to bedzie do spadku ilo$ci
$wiatla, emitowanego z mniejszych krysztatoéw. Jednakze spodziewac si¢ mozne czesciowej
kompensacji tego zjawiska poprzez mniejszg pojemnosc¢ elektryczng pikseli w matrycy APD.
Wreszcie stabilizacja wzmocnienia dla poszczegodlnych pikseli w matrycy APD oraz
kompensacja spadkow napigcia na oporze pracy diody podczas detekcji silnych strumieni
promieniowania X, w celu utrzymania stalego wzmocnienia, bgda niezbedne.
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6.3. Zastosowanie matrycy fotodiod APD do wspolnego
detektora PET/CT

W kolejnym etapie prac nad rozwojem wspolnego detektora do tomografii PET/CT
rozwinigto wczesniejsze badania prowadzone w pracy ,,W poszukiwaniu wspdlnego detektora
do tomografii PET/CT” [II]. Sama koncepcja dalszych badan polegata na zastosowanie
zamiast pojedynczej fotodiody lawinowej Hamamatsu S8664 — 55 APD, matrycy fotodiod
lawinowych Hamamatsu S8550 (APD array) o wysokim wzmocnieniu, w polaczeniu z
krysztatami LSO o przekroju 2 x 2 mm®. Zatem wszystkie przeprowadzone dalej pomiary
wykonane sa analogiczne do tych przedstawionych w Rozdziale 6.2, str. 88. Ponadto podobne
badania zostaty juz wczesniej przeprowadzone przez dr Macka Kapuste w ramach wspotpracy
grupy Prof. Marka Moszynskiego z grupa Prof. Wolfganga Engharta z Rossendorfu w
Niemczech [13]-[15]. W prowadzonych wowczas badaniach uzyto matrycy fotodiod o
wzmocnieniu znacznie nizszym niz 200, w zastosowaniu jako detektor wylacznie do
tomografow pozytonowo emisyjnych. Prezentowane ponizej wyniki beda zatem referowac do
tych uzyskanych z pojedyncza dioda APD w pracy ,,W poszukiwaniu wspdlnego detektora do
tomografii PET/CT” [II] oraz tych uzyskanych przez dr Macka Kapuste w pracy ,,Matryca
fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550 do odczytu z krysztatow scyntylacyjnych o wysokiej
rozdzielczosci” [13].

Sama matryca fotodioda lawinowa Hamamatsu S8550 posrednio zawdzigcza swoje powstanie
fizyce wysokich energii. Na potrzeby eksperymentu CMS w CERN, w Szwajcarii firma
Hamamatsu opracowala nowe pojedyncze fotodiody lawinowe do odczytu $wiatla z
pikselowych krysztaléw wolframianu otowiu, PbWO, w detektorze kalorymetrycznym.
Specyfika warunkéw pracy tego detektora wymagata budowy diody o matych rozmiarach,
odpornej na uszkodzenia termiczne i radiacyjne. Dopiero pdzniej prace prowadzone przez dr
S. Ziegler na Politechnice Monachijskiej we wspolpracy z firma Hamamatsu doprowadzity do
powstania uktadu pojedynczych fotodiod lawinowych potaczonych w jeden uktad
elektroniczny, do odczytu $wiatla w tomografie PET, do badania malych zwierzat o nazwie
MEDPET [69][70]. Rysunek 68 przedstawia matryc¢ fotodiod lawinowych Hamamatsu
S8550 oraz uktad przyklejonych do diody krysztatow.

Rysunek 68. Matryca fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550 oraz uklad przyklejonych do diody
krysztatow.
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Fotodioda Hamamatsu S8550 jest monolityczng matrycag 4 na 8 elementowych pikseli,
sktadajaca si¢ z dwdch niezaleznych struktur krzemowych, 2x8 pikseli, w jednej obudowie.
Frontowa warstwa krzemu jest pokryta warstwa zywicy epoksydowej w celu utwardzenia
konstrukcji i zabezpieczenia przed uszkodzeniami mechanicznymi. Obie struktury maja
wspolne zasilanie oraz katode. Wyjscia 32 anod, odpowiadajace poszczegdlnym elementom
matrycy, wyprowadzone sa poza obudowe przy pomocy ztacza PGA na spodniej stronie
obudowy. Tabela 23 przedstawia specyfikacje¢ dwoch matryc fotodiod lawinowych
Hamamatsu S8550 o réznym wzmocnieniu i pojedynczej fotodiody Hamamatsu S8664 — 55
APD, natomiast Tabela 24 przedstawia gtdéwne wlasciwosci badanych krysztatéw LSO.

TABELA 23. WEASCIWOSCI FOTODIOD LAWINIWYCH FIRMY HAMAMATSU

Type S8550 - nowa S8550 - stara 58664 — 55
Liczba pikseli 32 32 1

Rozmiar piksela 1.6x1.6 mm* 1.6x1.6 mm® 5%5 mm?®
Powierzchnia aktywna ~ 81.92 mm® 81.92 mm* 25 mm?®
Wydajnos¢ kwantowa  70% (dla 420 nm)  60% (dla 420 nm)  70% (dla 420 nm)
Wzmocnienie 200 (dla462.8 V) 74 (dla~375V) 100 (dla 376.6 V)
Prad ciemny 10-50nA 10-50 nA 5-50 nA
Pojemnos¢ elek. piksela 10 pF 15 pF 80 pF

Rozmiar diody 112x195mm>  11.2x195mm*> 9 x 10.6 mm’
Okno Zywica Zywica Zywica
Referencja [13] [1I]

Warto zauwazy¢ znacznie mniejsza pojemnos¢ elektryczng pikseli

1.6x1.6 mm®> w

porownaniu z pojedyncza dioda S8664 — 55 oraz ponad 2 krotnie wyzsze wzmocnienie nowej
matrycy diod APD w poréwnaniu z ta uzywana poprzednio.

TABELA 24. GLOWNE WLASCIWOSCI BADANYCH KRYSZTALOW LSO.

Badania obejmowaty:

[lo$¢ $§wiatta [ph/MeV] 31000

Pik emisji [nm] 420

Czas zaniku [ns] 40— 47

Wsp. zatamania 1.82

Gestosé [g/cm3] 7.4

Rozmiar [mm)] 2x2x15

Producent Siemens (dawny CTI)
Referencja [33],[85]

o testy detektora w obydwu trybach pracy: pradowym (CT) i impulsowym (PET),

o scharakteryzowanie detektora w pradowym i impulsowym trybie pracy tomografu CT,

o testy detektora zoptymalizowanego do pomiardw spektrometrycznych.
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6.3.1. Pomiary spektroskopowe

Zgodnie z metoda pomiarowg przedstawionag w Rozdziale 5.6, str. 73, przeprowadzono
pomiary w oparciu o matryc¢ fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550, Japonia. By zapewni¢
optymalne wzmocnienie diody na poziomie 200 [71], do wspdlnej katody przytozone byto
napi¢cie rzedu 462.8 V. Energetyczny sygnal wyjsciowy odbierany byt z poszczegdlnych
anod i kierowany do przedwzmacniacza, dalej wzmacniacza spektrometrycznego Tennelec
TC 244, analizatora wielokanalowego Tukan 8K by ostatecznie zosta¢ zarejestrowanym na
komputerze. Przyktadowe widma energetyczne uzyskane matryca fotodiod lawinowych
Hamamatsu S8550 dla zrédet ameryku **' Am, sodu **Na oraz cezu °’Cs, dla krysztatu LSO
przedstawiono na Rysunku 69.
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Rysunku 69. Przykladowe widma energetyczne uzyskane matryca fotodiod lawinowych Hamamatsu
$8550 dla zrédet ameryku *' Am, sodu **Na oraz cezu '*'Cs, dla krysztalu LSO.

6.3.1.1. Liczba par elektron-dziura rejestrowana matryca fotodiod
APD

Liczbg par electron-dziura, analogicznie jak w Rozdziale 6.2.2 str. 90, zmierzono poprzez
poréwnanie potozenia scyntylacyjnego piku petnej energii z pikiem pochodzacym ze zrédta
promieniowania X z zelaza “Fe o energii 5.9 keV, zmierzonym bezposrednio na diodzie
APD. Rysunek 70 przedstawia przykladowe widmo energetyczne piku promieniowania X o
energii 5.9 keV ze zrodla zelaza “Fe wraz z pikiem pochodzacym z generatora impulsow
swietlnych opartego o diode LED emitujacego swiatto o dlugosci fali 560 nm, zmierzone
matrycg fotodiod Hamamatsu S8550. Wplyw szumow ciemnych uktadu przedwzmacniacz —
fotodioda, zmierzony generatorem impulsow Ortec 419, Precision Pulse Generator,
scharakteryzowany blizej w Rozdziale 4.2, str. 56, wyniost 187 rms (root mean square) par
elektron-dziura przy wzmocnieniu 200.
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Rysunek 70. Widmo energetyczne piku promieniowania X o energii 5.9 keV ze zrédla zelaza **Fe wraz z
pikiem pochodzacym z pulsara LED o dlugosci fali 560 nm, zmierzone matryca fotodiod Hamamatsu

S8550.

Znajomos$¢ charakterystyki wzmocnienia jest niezbedna do okreslenia liczby par elekton-
dziura przy detekcji $Swiatla scyntylacyjnego. Rysunek 71 przedstawia charakterystyke
wzmocnienia oraz prad ciemny w funkcji napigcia zasilania, matrycy fotodiod Hamamatsu

S&8550.
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Rysunek 71. Charakterystyka wzmocnienia oraz prad ciemny w funkcji napigcia zasilania, matrycy

fotodiod Hamamatsu S8550.
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W celu uzyskania prawdziwej liczby par elektron-dziura, zmierzong warto$¢ nalezy poprawié
0 zmniejszone wzmocnienie diody APD dla promieniowania X w stosunku do wzmocnienia
diody rejestrowanego dla impulsow Swietlnych. Odpowiadajaca temu zjawisku
charakterystyke matrycy fotodiod Hamamatsu S8550, przedstawia Rysunek 72. Przy
wzmocnieniu diody 200 stosunek wzmocnienia promieni X do wzmocnienia impulsow
swietlnych, zgodnie z Ref. [71], i [1II] wynosi 57.8%.
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Rysunek 72. Stosunek wzmocnienia matrycy fotodiod Hamamatsu S8550 dla promieniowania X w
poréwnaniu do wzmocnienia rejestrowanego dla impulséw $wietlnych.

Wyniki pomiaréw, obliczone zgodnie ze wzorami przedstawionymi w Rozdziale 3, str. 47,
podsumowujace mozliwosci detektorow w spektrometrii gamma zebrano i przedstawiono w
Tabeli 25.

TABELA 25. WYNIKI POMIAROW SPEKTROMETRII GAMMA UZYSKANE Z ROZNYMI FOTODIODAMI
LAWINOWYMI FIRMY HAMAMATSU DLA KRYSZTALOW LSO.

APD Rozmiar [mm3] Ne_ha) Referencja
S8550 —nowa  2x2x15 6220310

S8550 —stara  2x2x10 48304240 [13]
S8664-55 4x4x20 7870+390 (1]

? Liczba par elektron-dziura dla **Na (511keV).

W trzeciej kolumnie Tabeli 25 podano liczbg par elektron-dziura zmierzong dla zrédta sodu
**Na o energii 511 keV, réznymi fotodiodami lawinowymi firmy Hamamatsu, dla krysztatow
LSO o réznych rozmiarach. Warto zwréci¢c uwage na prawie 30% wyzsza, liczbg par
elektron-dziura uzyskang z nowa matryca fotodiod, w pordwnaniu do starej, o mniejszym
wzmocnieniu 1 wigkszej pojemnosci elektrycznej. Jednoczesnie liczba kreowanych par
elektron-dziura jest o 20% nizsza w poréwnaniu do wynikéw uzyskanych z pojedyncza
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fotodioda i krysztatem o 4 krotnie wigkszej powierzchni przekroju. Potwierdza to wysoka
wydajnos¢ kwantowa nowej matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550 oraz wydajne
zbieranie $wiatla, matych pikseli diody (o powierzchni 1.6x1.6 mm?).

6.3.1.2. Nieproporcjonalnos¢ emitowanego z krysztalow Swiatla

W pomiarach uzywano zrodet promieniotwérczych o energii w zakresie od 16.6 keV, ze
zrédta molibdenu (*>Mo), az do energii 1274.5 keV, ze zrédta sodu (**Na). Zbierane widma
energetyczne postuzyly do przedstawienia wykresu tzw. nieproporcjonalnos$ci swiatla w
funkcji energii kwantow gamma [Rozdziat 5.1, str. 63]. Rysunek 73 przedstawia zaleznos$ci
nieproporcjonalnosci emitowanego z krysztatdéw LSO swiatta, zmierzone dla 4 niezaleznych
pikseli matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550. W prezentowanym zakresie energii,
charakter nieproporcjonalnosci emitowanego z krysztalu LSO $wiatta, dla wszystkich
niezaleznych pikseli matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550, pozostaje zgodny z
poprzednio zaobserwowanym w Rozdziale 6.1.1.2, str. 78[I], oraz Rozdziale 6.2.1.2, str.
92[11].
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Rysunek 73. Widma nieproporcjonalnosci emitowanego z krysztaléw LSO $wiatla, zmierzone dla 4
niezaleznych pikseli matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550.

6.3.1.3. Energetyczna i wewnetrzna zdolnos¢ rozdzielcza krysztalow

Zaleznos$ci energetycznej zdolnosci rozdzielczej w funkcji energii kwantéw gamma, dla
krysztaldéw LSO, zmierzone dla 4 niezaleznych pikseli matrycy fotodiod lawinowych
Hamamatsu S8550, zgromadzono na Rysunku 74. Charakter prezentowanych krzywych w
podwojnie logarytmicznej skali jest liniowy, zgodnie z poprzednio zaobserwowanym w
Rozdziale 6.1.1.3, str. 78 [I] oraz Rozdziale 6.2.1.3, str. 93 [II].
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Rysunek 74. Widma energetycznej zdolno$ci rozdzielczej w funkcji energii kwantéow gamma, dla
krysztaléw LSO, zmierzone dla 4 niezaleznych pikseli matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550.

Z kolei, zaleznosci wewngtrznej zdolnosci rozdzielczej krysztaldw, zmierzone dla 4
niezaleznych pikseli matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550, ilustruje Rysunek 75.
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Rysunek 75. Widma wewnetrznej zdolnosci rozdzielczej w funkcji energii kwantow gamma, zmierzone dla
4 niezaleznych pikseli matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550.
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Zgodnie ze wzorami i teorig przyblizona w Rozdziale 3.4, str. 48, w Tabeli 26 zgromadzono
wyniki energetycznej i wewngtrznej zdolnosci rozdzielczej, zmierzone dla 4 niezaleznych
pikseli matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550 dla zrédta sodu **Na o energii 511
keV. Dla piku o energii 511 keV, odnotowano wynik energetycznej zdolnosci rozdzielczej,
zmierzony dla matego krysztatu 2x2x15 mm’, rzedu 12.8%. Jest on o 15% lepszy od tego
otrzymanego dla krysztatu o rozmiarach 2x2x10 mm’ w pracy [13] i jedynie 7% gorszy niz
otrzymany dla pojedynczej fotodiody z krysztatem o rozmiarach 4x4x20 mm® [I1].

TABELA 26. WYNIKI ENERGETYCZNEJ I WEWNETRZNEJ ZDOLNOSCI ROZDZIELCZEJ, ZMIERZONE DLA 4
NIEZALEZNYCH PIKSELI MATRYCY FOTODIOD LAWINOWYCH HAMAMATSU S8550.

APD Rozmiar [mm’] AE/EY &g Nea” Referencja
S8550 —nowa  2x2x15 12.84£0.6 12.3+0.6  6220+310

S8550 —stara  2x2x10 14.6£0.6 - 4830+£240 [13]
S8664-55 4x4x20 11.9+0.6 11.7£0.6  7870+£390 [II]

? Energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza, %, **Na (511keV),
R Wewnetrzna zdolnosé rozdzielcza, %, **Na (511keV),
© Liczba par elektron-dziura dla??Na (511keV).

6.3.2. Zliczeniowy tryb pracy tomografu rentgenowskiego

Podobnie jak w poprzedniej pracy, ,,W poszukiwaniu wspolnego detektora do tomografii
PET/CT” [II], najwazniejsze ze wzgledu na sprawdzenie dzialania proponowanej metody byty
testy detektoréw w zliczeniowym trybie pracy tomografu rentgenowskiego. Pomiary
przeprowadzono zgodnie z metoda przedstawiong w Rozdziale 5.6, str. 73. Sygnat czasowy z
przedwzmacniacza i dyskryminatora stato frakcyjnego ustawiono tak by wydajnos¢ detekcji
kwantéw gamma o energii 59.6 keV, z mozliwie najmniejszym czasem martwym, byta jak
najwigksza. Rysunek 76 ilustruje sygnal czasowy rejestrowany na oscyloskopie w wyniku
oddziatywania detektora z silnym zrédtem **'Am (59.6 keV). Gorny przebieg przedstawia
wejsciowy sygnat z przedwzmacniacza [13], natomiast dolny, odpowiedz dyskryminatora
stato frakcyjnego CFD, przy zakresie rzedu 3x10° zliczen na sekunde (z/s), zmierzony dla
krysztalu LSO matryca fotodiod Hamamatsu S8550. W gérmmym widmie zauwazalne sa
poszczegdlne impulsy, réwniez szumowe, dolne natomiast ilustruja odpowiedz
dyskryminatora na te sygnaty, ktére przekroczyly ustawiony prog minimalny. Szerokos¢
poléwkowa piku odpowiedzi z CDF jest ponizej 100 ns.

By lepiej zilustrowaé ksztalt impulsu czasowego z przedwzmacniacza [13], na Rysunku 77
przedstawiono odpowiedz ukladu przedwzmacniacz — dyskryminator stato frakcyjny na
gammy o energii 662 keV ze zrédta cezu ("*'Cs). Szerokosé potéwkowa piku odpowiedzi z
CDF jest rzedu 70 ns. Warto zauwazy¢ mniejszy wkiad ciemnych szumdéw, odzwierciedlony
w stabilniejszej linii bazy, w porownaniu z pomiarem z pojedyncza fotodioda prezentowanym
na Rysunku 65. Najpewniej wynika to z separacji pikoamperomierza cyfrowego od elektrody
APD przez stopien konwertera pradowo napig¢ciowego.
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Rysunek 76. Sygnal czasowy rejestrowany na oscyloskopie w wyniku oddzialywania detektora z silnym
zrédlem *'Am (59.6 keV). Goérny przebieg przedstawia wejsciowy sygnal z przedwzmacniacza [13],
natomiast dolny, odpowiedz dyskryminatora stalo frakcyjnego CFD, przy zakresie rzedu 3x10° zliczen na
sekunde, zmierzony dla krysztalu LSO matryca fotodiod Hamamatsu S8550.

Rysunek 77. Analogicznie do Rysunku 76, jedynie promieniowanie wywolujace oddzialywanie pochodzi ze
zrédia cezu ("*'Cs) o energii 662 keV.
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Rysunek 78 przedstawia zaleznos¢ liczby zliczen w funkcji $redniego pradu matrycy fotodiod
Hamamatsu S8550 dla krysztatéw LSO. Na podstawie otrzymanych wynikow widaé, ze w
trybie zliczeniowym detektor pracuje wydajnie w zakresie do okoto 1x10° z/s, co mimo 4
krotnie mniejszego przekroju krysztatu pozostaje w zgodzie z wynikami prezentowanymi w
pracy [II]. Dla wyzszych czestotliwosci zliczen, czas martwy stosowanej elektroniki oraz czas
zaniku impulsu $wietlnego z scyntylatora LSO ograniczaja proporcjonalno$¢ zakresu
dynamicznego w funkcji $redniego pradu diody, w rzeczywistosci odpowiadajacemu
natgzeniu rejestrowanej dawki promieniowania X.
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Rysunek 78. Zaleznos$¢ liczby zliczen w funkeji Sredniego pradu matrycy fotodiod Hamamatsu S8550 dla
krysztalow LSO.

W dolnym panelu Rysunku 78, w celu bardziej klarownej wizualizacji, przedstawiono wyniki
w skali logarytmicznej. Wida¢, ze detektor ten, dla niskich dawek promieniowania w trybie
zliczeniowym moze pracowac¢ wydajnie. Jest to szczegodlnie wazne ze wzgledu na konicznosc¢
ograniczenia dawek promieniowania, na jakie narazony jest pacjent w trakcie przebiegu
badania. Jednoczesnie wiadomo, ze dla niskich dawek, prad diody w trakcie detekcji
promieniowania X jest falszowany przez prad ciemnym tejze diody.

Dalsze ulepszanie ukladu pomiarowego i stosowanej elektroniki wymagaé bedzie
rozszerzenia zakresu pomiaru pradu fotodiody, powyzej 500 nA oraz stabilizacj¢ napigcia a
tym samym wzmocnienia poszczegdlnych pikseli w matrycy APD, ze wzgledu na
wystgpowanie spadkow napiecia na oporze zabezpieczajacym diodg.
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6.3.3. Czasowa zdolno$¢ rozdzielcza detektora opartego o matryce
APD

W celu sprawdzenia przydatnosci zaproponowanego ukladu pikselowych krysztaldow w
polaczeniu z matryca fotodiod lawinowych w zastosowaniu do tomografii pozytonowo
rentgenowskiej zmierzono czasowa zdolno$¢ rozdzielcza badanych detektoréw. Pomiary
zostaly przeprowadzone zgodnie z metoda przedstawiona w Rozdziale 5.2, str. 67 i
analogicznie do tych prezentowanych w Rozdziale 6.2.4, str. 100. Badane krysztaty
przyklejone byty do matrycy fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550, a jako detektora
referencyjnego uzyto krysztat fluorku baru (BaF;). Widma czasowej zdolnosci rozdzielcze;,
zmierzone matrycg fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550 zostaly przedstawione na
Rysunku 79, a uzyskane wyniki zgromadzone w Tabeli 27.
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Rysunek 79. Widma czasowej zdolnoSci rozdzielczej, zmierzone matryca fotodiod lawinowych
Hamamatsu S8550.

TABELA 27. WYNIKI CZASOWEJ ZDOLNOSCI ROZDZIELCZEJ, ZMIERZONE MATRYCA FOTODIOD LAWINOWYCH
HAMAMATSU S8550.

Ne-h >

[e-h/MeV]
S8550 —nowa  2150+110 6220+310
S8550 —stara  3000+200 4830+240 [13]

S8664-55 830+42 7870+£390  [II]

APD 5t [ps] Referencja
p )

% Czasowa zdolno$é rozdzielcza [ps],
% iczba par elektron-dziura, [e-h/MeV], *Na (511keV).

Czasowa zdolno$¢ rozdzielcza krysztalu LSO potaczonego z matryca fotodiod lawinowych
jest trzy razy gorsza niz ta zmierzona fotopowielaczem XP2020Q [I]. Przeprowadzone z
wykorzystaniem matrycy fotodiod lawinowych nie doréwnuja tym uzyskanym dla
pojedynczej fotodiody Hamamatsu S8644-55 [II]. Gorszy wynik czasowej zdolnosci
rozdzielczej rzedu 2.15 ns spowodowany jest zastosowaniem  wolniejszego
przedwzmacniacza, co roéwniez potwierdza dwukrotnie szerszy sygnat odpowiedzi
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przedwzmacniacza prezentowany na Rysunku 77 w poréwnaniu do Rysunku 65 [II].
Natomiast poréwnujac wyniki czasowej zdolnosci rozdzielczej uzyskane dla matryc fotodiod
lawinowych Hamamatsu 8550, zauwazalny jest prawie 40% lepszy wynik uzyskany w
oparciu o nowa matryce fotodiod, o wigkszym wzmocnieniu [13]. Jest to niewatpliwie
zashuga wigkszej liczby rejestrowanych par elektron-dziura oraz lepszemu stosunkowi
sygnatu do szumu diody, uzyskanemu dzigki wigkszemu wzmocnieniu tejze diody.

6.3.4. Whnioski z pracy ,,W poszukiwaniu wspélnego detektora do
tomografii PET/CT”

Przeprowadzone pomiary, w oparciu o nowa matrycg fotodiod lawinowych Hamamatsu 8550,
o wysokim wzmocnieniu rzedu 200, potwierdzaja mozliwos¢ zastosowania tychze matryc w
medycynie nuklearnej, w szczegdlnosci w tomografii pozytonowo rentgenowskiej.
Zastosowanie uktadu matrycy fotodiod wraz z ukladem pikselowych krysztatow jest
ciekawym 1 praktycznym rozwiazaniem na maty, kompaktowy detektor o wys$mienitych
wlasnosciach, takich jak: wysoka wydajnos¢ zbierania §wiatta, dobra czasowa i energetyczna
zdolno$¢ rozdzielcza oraz korzystny stosunek sygnalu do szumu diody w liczeniu
poszczegolnych kwantéw promieniowania X. Dlatego tez, coraz bardziej realne staj¢ sie
wykonanie dwu zakresowego detektora PET/CT w oparciu o pomiary dawki promieniowania
X w obydwu trybach pracy tomografu. Mozliwe jest przezwycig¢zenie niekorzystnego wptywu
fosforescencji dla niskich dawek promieniowania X poprzez zastosowanie trybu
zliczeniowego oraz zwigkszenie zakresu dynamicznego dla wyzszych dawek promieniowania
poprzez zastosowanie trybu pradowego.
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7. WniosKki i uwagi koncowe

Ostatnie polwiecze przyniosto rewolucyjny rozwdj medycyny nuklearnej, do ktorego w duzej
mierze przyczynil si¢ postep w technikach detekcji promieniowania jadrowego, polaczony z
rozwojem elektroniki i technik informatycznych. Srodowisko fizykéw i naukowcoéw z catego
$wiata, w tym naukowcy z Instytutu Probleméw Jadrowych w Swierku, aktywnie
odpowiedzieli na zapotrzebowanie budowy nowych, coraz to lepszych i dokltadniejszych
urzadzen do obrazowania radiologicznego, w tym tomograficznego. Grupa Profesora
Moszynskiego z Zakladu Detektoréw 1 Elektroniki Jadrowej, Instytutu Problemow
Jadrowych, w ramach udziatu w Europejskim programie badawczym BIOCARE, wykonata
szereg prac wytyczajacych drogi przyszlego postepu w medycynie nuklearne;.

Jednym z glownych celow projektu BioCare byto opracowanie wspolnego detektora dla
tomografii rentgenowskiej (CT) 1 pozytonowej (PET). Opracowanie odpowiednich
detektoréw a nastgpnie budowa systemu diagnostycznego, realizujacego wizualizacje dwiema
komplementarnymi metodami o takiej samej geometrii detektoréw, stanowitby znaczacy
postegp w technikach diagnostycznych w medycynie. Zalozony w projekcie cel stanowit
powazne wyzwanie do zrealizowania ze wzglgdu na sprzeczne wymagania stawiane
detektorom do tomografii pozytonowo emisyjnej oraz tomografii rentgenowskie;.

Whniosek ten potwierdzity szczegdétowe badania poréwnawcze licznych scyntylatorow
stosowanych w medycynie nuklearnej. Mierzone wielkosci, jak ilo$¢ emitowanego Swiatla,
czy na koniec pomiar poswiaty (afterglow) wywotanej sktadowymi fosforescencji w
scyntylatorach, pozwolil wybra¢ tylko dwa krysztaly dajace szans¢ realizacji detektora
pracujacego impulsowo w detekcji PET i pradowo w detektorach dla tomografii
rentgenowskiej (CT). Niestety nawet te scyntylatory, a mianowicie LaBrs i GSO, wnosity
powazne ograniczenia. Wydajnos$¢ detekcji kwantow anihilacyjnych w krysztale LaBr; jest
nizsza niz w powszechnie obecnie stosowanych scyntylatorach LSO, lub LYSO, z uwagi na
mniejsza gestos¢ oraz liczbg atomowa. Ponadto bardzo wysoka cena krysztatow LaBr;
istotnie wplynglaby na ceng skaneréw PET/CT. Z kolei GSO charakteryzuje si¢ znacznie
mniejsza wydajnosciag $wiecenia, co stawialoby pod znakiem zapytania poprawng prace
detektora PET opartego o odczyt swiatla przez fotodiody lawinowe.

Brak odpowiedniego scyntylatora dla prawidtowej pracy przysztego detektora w trybie PET i
CT wymusit nowe podejsScie do rozwiazania problemu. Pomiar pradowy dawki
promieniowania X w tomografii rentgenowskiej jest zakldcany przez intensywng poswiate
fosforescencyjng, gléwnie w obszarze matych dawek. Dla duzych dawek wktad poswiaty
staje si¢ pomijalny. W zwiazku z tym, w prezentowanej pracy zaproponowano pomiar niskich
dawek w trybie zliczeniowym, ktdéry jest niezalezny od poswiaty. Prég dyskryminatora
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wyzwalanego impulsami od rejestrownych kwantow X (okoto 20 keV) jest znakomicie
Wwyzszy niz poziom poswiaty. Natomiast duze dawki promieniowania X mierzone bylby w
trybie pradowym, co znakomicie rozszerza zakres dynamiczny mierzonych dawek.
Proponowane przez inne grupy wykorzystanie tylko trybu zliczeniowego silnie ogranicza
zakres dynamiczny rejestrowanych kwantow X, a zatem jako$¢ obrazu tomograficznego.

Na podstawie przeprowadzonych przez Autora badan, zaproponowano metode¢ jednoczesnego
pomiaru strumienia promieni X, w dwoch trybach pracy detektora, zliczeniowym i pradowym
oraz jednoczesny pomiar kwantéw anihilacyjnych o energii 511 keV w tomografii PET.
Mozliwe jest, zatem, w oparciu o wybrany krysztat scyntylacyjny Lu,SiOs:Ce (LSO) oraz o
matryc¢ fotodiod lawinowych Hamamatsu S8550, wzbogacenie obrazu uzyskanego w
badaniu PET o informacj¢ uzyskana metoda obrazowania CT. Rozwiazanie to ma realne
szanse na zastosowanie najpierw w komercyjnych tomografach zwierzgcych (animal PET), a
nastgpnie w Kklinicznych tomografach do trdjwymiarowego obrazowania cztowieka.
Opracowana metoda pozwala jednoczesnie zmniejszy¢ dawke¢ promieniowania, jaka
naswietlany jest pacjent o trzy rzedy wielkosci. A ponadto umozliwia budowe¢ kompaktowego
urzadzenia do pomiarow nie tylko medycznych, ale i spektroskopowych, ktdérego
niewatpliwymi zaletami beda wysoka wydajnos¢ detekcji, znakomite czasowe i przestrzenne
zdolnosci rozdzielcze, niewielkie rozmiary, odporno$¢ na uszkodzenia radiacyjne oraz niskie
napigcia zasilania. Dodatkowo niewatpliwa poprawe jakosci i kontrastu obrazu mozna
osiagnac poprzez wprowadzenie do tomografii informacji o czasie przelotu kwantéw gamma
wewnatrz pierscienia tomografu.

Przeprowadzone testy proponowanej metody, z silnym zrédtem **' Am, w trybie detekeji CT,
oraz z kwantami anihilacyjnymi ze zrédta *Na, potwierdzity skuteczna prace detektora w
duzym zakresie dynamicznym rejestrowanej wiazki promieniowania X oraz w trybie detekcji
PET. Dlatego tez, coraz bardziej realne staje si¢ wykonanie dwu zakresowego detektora
PET/CT w oparciu o pomiary dawki promieniowania X w obydwu trybach pracy tomografu.
Mozliwe jest przezwycigzenie niekorzystnego wpltywu fosforescencji dla niskich dawek
promieniowania X poprzez zastosowanie trybu zliczeniowego oraz zwigkszenie zakresu
dynamicznego dla wyzszych dawek promieniowania poprzez zastosowanie trybu pradowego.

Odpowiedni wybdr wspdlnego detektora do tomografii PET/CT zaklada scharakteryzowanie
krysztaldow scyntylacyjnych oraz fotodetektoréw takich jak fotopowielacze czy fotodiody
lawinowe. W pierwszym etapie badania eksperymentalne objely porownanie wlasciwosci
krysztaldow scyntylacyjnych w celu wytypowania kandydatow jednoczesnie speiniajacych
warunki stawiane, scyntylatorom do badan PET jak i scyntylatorom do badan CT [I]. W
kolejnym etapie przeprowadzono systematyczne badania fotodiod lawinowych w detekcji
scyntylacyjnej oraz detekcji promieniowania X [II-[III], [13]-[16], oraz badania majace na
celu lepsze zrozumienie procesow odpowiedzialnych w detektorze scyntylacyjnym za
energetyczng zdolno$¢ rozdzielcza [V],[VI],[17]-[21]. Pozwolito to zaproponowaé autorska
metodg jednoczesnego pomiaru liczby kwantéw gamma ze zrédla sodu *Na o energii 511
keV, oraz strumienia promieni X [II],[II1].

Przeprowadzone poréwnanie krysztatdéw scyntylacyjnych potwierdzito, ze jedynie krysztaty
LSO i LaBr; maja odpowiednie wtasnosci pozwalajace na zastosowanie obydwu krysztatow
we wspolnym detektorze PET/CT. Krysztat LSO wydaje si¢ w tym zastosowaniu sensownym
rozwigzaniem, dzigki jego wysokiej wydajnosci detekcji zwiazanej z duzg gestoscia, krotkim
czasom zaniku impulséw $wietlnych jak i1 wysokiej emitowanej ilosci $wiatta. Jeszcze
bardziej obiecujacym, mimo nizszej gestosci a zatem nizszej wydajnosci detekcji wydaje si¢
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by¢ krysztat bromku lantanu LaBrs. Jego intensywno$¢ fosforescencji, prawie
dziesigciokrotnie nizsza od tej zmierzonej dla krysztalu LSO jest mimo wszystko
szesciokrotnie wyzsza od tej obserwowanej dla BGO natomiast najwigksza jego zaleta jest
niezwykle wysoka emitowana ilos¢ $wiatla, nieomalze proporcjonalny charakter odpowiedzi
emitowanego z krysztalu $wiatla niezaleznie od energii czastek gamma t¢ emisje
wywolujacych oraz wysmienita energetyczna zdolnos¢ rozdzielcza.

Podsumowujac przeprowadzone badania, w oparciu o referencyjny krysztat BGO, jedynie
krysztaly LSO a zwlaszcza LaBr; dzigki wysokiej wydajnosci detekcji potaczonej z wysoka
wydajnoscia swietlna, spetniaja warunki obydwu rodzajéw tomografii i tym samym mozna
rozwazac ich zastosowanie, jako wspolnego detektora do tomografii PET/CT. W Tabeli 28, w
poréwnaniu do krysztatu BGO stosowanego w obydwu rodzajach tomografii, zebrano i
przedstawiono wlasciwosci fizyczne wybranych krysztatow.

TABELA 28. PODSTAWOWE WLASNOSCI FIZYCZNE KRYSZTALOW SCYNTYLACYJNYCH WYBRANYCH JAKO
MOZLIWE DO ZASTOSOWANIA WE WSPOLNYM DETEKTORZE PET/CT.

Ilos¢ Pik Czas
Krysztat  §wiatta  emisji  zaniku
[ph/MeV] [nm] [ns]

Wsp. Gestosc

a)b) a)c) a) d)
zalamania  [g/cm’] Nohe AE/E ot Ref.

LSO 31000 420 40 1.82 74 55004300 8.840.4 234+15 [33][85]
LaBr; 65000 360 18 1.9 5.29 12000400 3.6£0.2 145413 [93]-[95]
BGO 8500 480 300 2.15 7.13 88040 11.740.5 [96]

2 Wyniki uzyskane dla krysztatéw o rozmiarze 10x10x5 [mm?],
® Liczba fotoelektrondw, [phe/MeV], dla ¥7Cs (661.7keV),

o Energetyczna zdolno$¢ rozdzielcza, [%], dla 1¥7Cs (661.7keV),
9 Czasowa zdolno$é rozdzielcza, [ps], dla 2Na (511keV).

Wtasciwosci te pozwalaja sadzi¢, ze zastosowanie tych krysztalow w systemach PET w
znaczacy sposob podniesie jakos¢ uzyskiwanych obrazéw, w odniesieniu do dotychczas
uzywanych krysztaltow BGO. Ponadto stosowanie trybu zliczeniowego promieniowania X
pozwoli wzbogaci¢ informacje uzyskiwang metoda PET o obraz CT, obnizajac jednoczesnie
dawke promieniowania, jaka naswietlany jest pacjent.

Obok prac zwigzanych bezposrednio z tematyka prezentowanej rozprawy doktorskiej, Autor
bral udziat w licznych pracach grupy zwiazanych z badaniami nowych scyntylatoréw,
technikami pomiaru czasu przelotu w detektorach PET, czy innymi zagadnieniami technik
scyntylacyjnych. W efekcie dorobek naukowy Autora obejmuje 28 publikacji
opublikowanych, w druku, lub ztozonych do druku w IEEE Transaction on Nuclear Science i
Nuclear Instrumentation Methods.

Ponadto badania realizowane w grupie Profesora Moszynskiego przynioslty nowe obserwacje
w dziedzinie energetycznej zdolnosci rozdzielczej detektorow scyntylacyjnych [16]-[20],
pozwalajace oczekiwa¢ glebszego zrozumienia proceséw fizycznych ograniczajacych
zdolno$¢ rozdzielcza, a nawet, by¢ moze, nowych metod modyfikacji scyntylatorow, dla
uzyskania podwyzszonej zdolnosci rozdzielcze;j.

Przeprowadzone badania i uzyskane wyniki potwierdzaja mozliwos¢ budowy dziatajacego

systemu do tomografii PET/CT oraz w decydujacy sposdb przyczynily si¢ do zlozenia w
Komisji Europejskiej dwoch wnioskéw o kolejne granty badawczo rozwojowe, bedace
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naturalng kontynuacjg grantu BIOCARE, o nazwie DOSINOWA (Dose and treatment
efectiveness imagimg for advanced quality control treatment monitoring and adaptive ion
therapy optimization) na kwotg 6.000.000 € oraz o nazwie AMPHORA (Advanced MRI-
compatible PET detector with High modularity and Optimized Resolution for clinical and
preclinical Applications) na kwote 12.000.000 €.

W najbardziej optymistycznym scenariuszu uzyskane wyniki pozwolg zaproponowaé nowe
metody budowy komercyjnych urzadzen do tomograficznego obrazowania pacjenta
obydwiema wspodlczesnie istniejacymi metodami. Realizowane przez Autora prace
dodatkowo promuja nasz zespot na swiatowych rynkach naukowych umozliwiajac dalsze
wazne kontrakty z r6znymi osrodkami naukowymi i przemystem w Europie i na swiecie.
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