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Enquadramento

Motivacao

A Medicina Nuclear tem vindo a tornar-se uma &area de bastante importancia, principalmente
devido ao desenvolvimento ou melhoria de ferramentas de diagndstico ou mesmo de trata-
mento disponiveis para a area da oncologia. Por este motivo, a investigacdo em torno da
tomografia por emissao de positroes (PET - do inglés positron emission tomography), técnica
de imagiologia usada geralmente para o diagnostico de doencas cancerigenas, tem aumentado
consideravelmente.

Aniquilacdo detectada

Aniguilagio detectada

Figura 0.1: Uma das vantagens da aplicagdo da tecnologia RPC a detectores PET é a possibili-
dade do aumento do AFOV do tomografo com impacto no aumento do angulo sélido do mesmo.
Com este aumento e como se pode ver pela imagem, eventos que nao sao detectados com um
AFOV de 15 cm (AFOV usado nos tomografos PET actuais), serdo detectados com um AFOV
de 2,4 m (AFOV pretendido para um tomografo de RPC-PET). Esta possibilidade aumenta a
sensibilidade do tomografo [Bla03] [Cou07h] [Cou07al

E neste contexto que o LIP—Coimbraﬂ tem vindo a trabalhar, em colaboracdo com a FMUC-

! Laboratério de Instrumentacio e Fisica Experimental de Particulas - Coimbra
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X Enquadramento

IBIL]E, com o CEIE e com a participacao de pessoal docente do Departamento de Fisica da
FCTUC H, da FMUC e do ISEC ﬁ, no desenvolvimento de um tomoégrafo PET humano de alta
sensibilidade e baixo custo, recorrendo a tecnologia de camaras de placas resistivas (RPCE).

Pretende-se que o tomografo tenha um campo de visdo axial(AFOVﬂ) de 2,4 m em contraste
com os AFOVs dos tomodgrafos actuais que apenas medem entre 15 a 18 cm. Com um AFOV
desta ordem de grandeza possibilitar-se-a4 que a realizagdo de um tnico scan ao paciente amos-
tre a biodistribuicdo da actividade administrada e aumentar-se-a significativamente o angulo
s6lido do detector proporciando uma maior sensibilidade e compensando a baixa eficiéncia na
detecgdo de coincidéncias dos detectores do tipo RPC [Couli7a] [Con(7bh] (figura [Il) . Uma
vez que a sensibilidade de um tomdgrafo PET é definida pelo niimero de eventos detectados por
unidade de concentracao de radiofarmaco injectado, um aumento deste valor tem um impacto
positivo na dose administrada ao paciente no sentido da sua reducao, no tempo de aquisi¢ao
também no sentido da sua reducao, proporcionando menos desconforto para o paciente, e no
ruido introduzido na imagem melhorando o contraste da mesma. Resultados experimentais
e simulagOes realizadas revelam que um tomoégrafo PET humano baseado em detectores do
tipo RPC permitira a detec¢ao de tumores primérios e/ou metastisados com uma sensibilidade
cerca de 20 vezes superior a dos tomografos PET actuais [Cou(i7a] (figura [L2).
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Figura 0.2: Sensibilidade em modo 3D em fungéo do campo de visdo axial [Cou07b]. A figura
mostra a evolucdo da sensibilidade para um tomégrafo RPC-PET de corpo inteiro em comparacio
com os resultados experimentais e de simula¢iao do tomografo GE Advance a funcionar em modo
3D e com um campo de visdo axial de 15 cm. A sensibilidade é dependente da eficiéncia dos
detectores para fotoes de 511 keV, que aumenta com o nimero de placas utilizadas nos detectores
RPC [Con07a] e que neste caso é simulada para RPCs de 60 e 120 placas com e=11.0% e e=19.4%
respectivamente. A sensibilidade é ainda dependente do campo de visdo axial e do angulo de

aceitagdo. A simulagdo contabiliza ainda o ganho em sensibilidade devido & implementacao de

TOF com RPCs [Coul7al.

A elevada resolucao temporal dos detectores do tipo RPC, recentemente medida em cerca de
90 ps o [Gan07] [Blai3] permite a utilizacdo da informaco do tempo de voo(TOHI) em rotinas

? Faculdade de Medicina de Coimbra - Instituto Biomédico de Investigacio da Luz e da Imagem
% Centro de Electrénica e Instrumentacio, Departamento de Fisica

* Faculdade de Ciéncias e Tecnologia
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% Do inglés Resistive Plate Chambers.

" Do inglés Azial Field of View.

! Do inglés Time Of Flight.



Objectivos xi

de reconstrucio possibilitando assim uma melhor resolucio espacial [Cre(7]. A semelhanca do
resultado de resolugao espacial medido experimentalmente para um RPC-PET animal, 0.5 mm
FWHME [Blali6al, prevé-se que também para o tomografo PET humano seja possivel melho-
rar este parametro. Isto devido a excelente resolucao espacial dos RPCs e a possibilidade de
determinar milimetricamente a profundidade de interacgao (DO]E) que elimina o erro de pa-
ralaxe [Bla03]. Por todos estes motivos, associando a facilidade de construcao e o baixo custo,
os detectores do tipo RPC séao fortes concorrentes dos detectores baseados em cintiladores.

Objectivos

No apoio ao desenvolvimento do tomografo PET humano com detectores do tipo RPC é ne-
cessario analisar sobre diversos pontos de vista a sua viabilidade, sendo que os desafios com-
prometidos com este objectivo pertencem em parte & area do software. Assim, pretende-se
simular a aquisicao de eventos tendo em vista o conhecimento antecipado da biodistribuicao de
tracadores radioactivos no corpo humano e do ruido introduzido na mesma devido a processos
fisicos, como por exemplo a dispersao de Compton.

E portanto necessario o desenvolvimento de uma rotina de simulacido (Geant 4) correspondente
ao escape e aniquiliacdo de fotdoes de um fantoma antropomorfico, com valores de actividade
realistas, previamente incorporado no cédigo e a andlise da biodistribuicao de marcadores PET
resultante. Paralelamente, para suportar a anélise da biodistribuicao pretende-se construir um
visualizador 4D da biodistribuicao da actividade do fantoma.

Organizagao da tese

Esta tese encontra-se organizada de forma a apresentar uma panoramica geral sobre a técnica
PET, passando para uma abordagem aos detectores de camras de placas resistivas e posteri-
ormente & descricao dos estudos de simulacao da biodistribuicao, da aniquilacdo e escape de
fotoes de marcadores PET no corpo humano desenvolvidos e suas conclusoes.

Assim, o Capitulo 1 - Principios Fisicos da Tomografia por Emissdo de Positroes faz uma
introducao a técnica PET e aos processos fisicos nela envolvidos. No Capitulo 2 - Introducao
aos Detectores RPC em Medicina Nuclear abordam-se as caracteristicas e o principio fisico dos
detectores RPC e posteriormente os motivos da sua potencial aplicacdo a Medicina Nuclear.
No Capitulo 38 - Fantoma Antropomdrfico Simulado é apresentado o fantoma de simulacao
utilizado e sua aplicacao ao pacote de simulagao em Geant 4, ao mesmo tempo que se descreve
ums interface de visualizacao de imagens criada no sentido de melhor analisar o fantoma e a
sua biodistribuicdo de actividade. No Capitulo 4 - Estudo do Escape de Fotoes e da Fracgao de
Dispersio relatam-se e analisam-se os resultados da simulagdo obtidos. Por fim, no Capitulo
5 - Conclusoes sao apresentadas as conclusdes do trabalho desenvolvido e perspectivas futuras
para o projecto.

* Do inglés Full Width at Half Mazimum.
3 Do inglés Depht Of Interaction.
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Capitulo 1

Principios Fisicos da Tomografia por Emissao
de Positroes

Neste capitulo foram usadas as referéncias [Bai0d], [Phe(6], [Sur05] e [Fer(2] para introduzir

os conceitos basicos que envolvem a técnica PET e a referéncia [Kra87] para introduzir os
principios fisicos da mesma e a interac¢ao da radiagdo v com a matéria.

1.1 Principio fisico

A tomografia por emissdo de positroes (PE'Iﬂ) é uma técnica funcional de imagiologia médica.
Um tragador radioactivo emissor de positroes, que estd comprometido com um processo fisiol6-
gico que se pretende analisar, é injectado no paciente. Este tracador migra para os érgaos onde
ocorre 0 mesmo processo, sendo que ao emitir positroes vai sendo detectada pelo tomdgrafo
PET a sua localizacdo. E por localizar a ocorréncia de um fenémeno fisiologico que a PET é
uma técnica funcional.

1.1.1 Decaimento beta

Nos casos em que o nucleo de um atomo se encontra com excesso de neutrdes ou protoes, este
pode ser corrigido através de decaimento beta, convertendo um protao num neutrdao, ou um
neutrdo num protdo. Assim, existem trés tipos de decaimento beta [KraS87|, cada um deles
envolvendo uma outra particula carregada para conservar a carga eléctrica do processo.

n — p+ e + 7, Decaimento 3~ (1.1)
p — n+ e’ + v, Decaimento 3 (1.2)
p+e~ — n+ v, Captura do electrdo (¢) (1.3)

No primeiro processo o 4tomo encontra-se com excesso de neutrdes transformando-os em pro-
toes e emitindo ao mesmo tempo um electrdo e um anti-neutrino electronico (equacao [LCTI).
Devido & criagdo de uma particula negativa este processo denomina-se decaimento S~ ou de-
caimento do negatrao. No segundo processo observa-se a transformacdo de um protdo num
neutrdo e a emissdo de um positrao e de um neutrino electronico (equagao Bl). Como se
forma uma particula positiva, este processo pode ser denominado de decaimento 371, ou de-
caimento do positrao. Por fim, o terceiro processo consiste na captacdo de um electrao que
se situe bastante préximo do niicleo atomico, transformando assim um protao num neutrao,
com emissao de um neutrino electronico (equagao [[3)). Como se pode verificar nos exemplos

! Do inglés positron emission tomography



2 Capitulo 1. Principios Fisicos da Tomografia por Emissao de Positroes

seguintes, no decaimento beta positivo e negativo, aparece uma particula, o positrao ou o elec-
trao respectivamente, que nao existia anteriormente no atomo.

53 Irs —54 Xerr +7 (67) (1.4)
13AL2 —75 Mgis + ve (67) (1.5)
géMngg —>g§ Crgo + Vg (8) (16)

1.1.2 Termalizacao do positrao

Os electroes interagem com outros electrdes e/ou com nicleos atémicos através de processos
de ionizacao, de excitacao e de dispersao. Ao interagir com essas particulas os electroes podem
ser absorvidos, atenuados, ou deflectidos perdendo energia ao longo da sua trajectoria.

Os processos que ocorrem com a interaccao de electroes com a matéria sdo os mesmos que
ocorrem com os positroes. No entanto, quando os positroes perdem muita energia no meio, ao
colidirem com um electrao podem formar um sistema metaestavel denominado por positrénio.
O tempo de vida deste sistema é muito curto e o sistema colapsa dando origem & aniquilagao,
a base de todo o principio inerente a4 tomografia por emissdo de positrdes.

Ao processo compreendido entre a emissao de um positrao através de decaimento ST até a sua
aniquilagao com um electrao atribui-se o nome de termalizacao do positrao, na medida em que
constitui o conjunto das interacgdes que levam & troca de energia entre o positrao e o meio,
levando o primeiro ao mais baixo nivel de energia. Este processo corresponde a um espaco da

ordem do milimetro na trajectoria do positrao para decaimentos com menor energia, como é o
caso do 18F.

1.1.3 Principio da tomografia por emissao de positroes

Entende-se por aniquilacao o processo resultante da colisdo de um positrao com um electrao
tendo como efeito a emissao de dois fotdes em sentidos opostos, cada um com uma energia de
511 keV. De acordo com o referido anteriormente, este é o processo fisico base da tomografia
por emissao de positroes. Em PET um tracador radioactivo emissor de positroes é injectado

Astirev

Aniquilagdo

MUcleo " -;,\
Termalizagdo do positrdo \X . //
: . =0
9 N =22
Positréo e
180° + 0.25
Positrao
(£} Electréo

¥si1kev

Figura 1.1: Principio da tomografia por emissdo de positroes.(Adaptado de [Sur(5])

no paciente. Posteriormente os positroes sdo emitidos em sentidos opostos, na mesma direc¢ao
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e detectados em coincidéncia pelo tomoégrafo. Esta detecgdo da origem a uma linha de resposta
(LOR - do inglés Line of Response) compreendida entre os dois detectores em coincidéncia e
que contém o ponto de aniquilacao.

O conjunto de LOR’s formadas dao origem a um esquema que representa as mesmas em fungao
da sua coordenada radial e do seu dngulo de projeccao, o sinograma. Por fim este é usado na
reconstrucgao da imagem resultante.

1.2 Interaccao da radiagao gama com a matéria

A radiagao v pode interagir com a matéria por cinco processos distintos. Sao eles a dispersao
Rayleigh, a absorcao fotonuclear, o efeito fotoeléctrico, a dispersao de Compton e a producao
de pares. Na figura observam-se as seccoes eficazes de alguns dos processos de interacgao
da radiagdo v com a matéria em func¢ado da energia dos fotoes.
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Figura 1.2: Seccoes eficazes para a interac¢ao de fotoes na dgua; no grafico incoherent refere-se
a dispersdo de Compton.(Adaptado de [Naf0g])

1.2.1 Dispersao de Rayleigh e absorgao fotonuclear

Na dispersao de Rayleigh o fotao é desviado da sua trajectéria inicial apds colisdo com um
atomo sem que este ultimo seja ionizado ou excitado. Este efeito apenas é significativo para
fotoes com energias inferiores a 100 keV.

A absorcao nuclear consiste na absorcdo de um fotdo por um niicleo atémico, normalmente
seguido da emissao de um neutrao. Este efeito apresenta uma secgao eficaz pouco significativa
em relacao aos outros quatro processos.

1.2.2 Efeito Fotoeléctrico

O efeito fotoeléctrico consiste na colisdo entre um fotdo e um atomo, que resulta na emissao
de um electrao, denominado de fotoelectrao. A energia do electrao emitido apds este efeito é
dada pela equacao [C7

T.=FE, - B, (1.7)

Sendo FE, a energia do fotao e B, a energia de ligacao do electrao. A probabilidade de ocorréncia
do efeito fotoeléctrico é maior para fotdes de baixa energia, sendo que com o aumento da energia
do fotao incidente esta probabilidade decresce bastante. Contudo, com o aumento do niimero
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atomico do atomo absorvente, a probabilidade aumenta também. Assim, a seccdo eficaz do
efeito fotoelétrico ¢ aproximadamente proporcional a Z4 e a E;?’. Importa ainda referir que
a seccao eficaz do efeito fotoeléctrico apresenta discontinuidades, uma vez que para valores de
energia correspondentes a energia de ligacao dos electroes de uma camada especifica existe um
maximo de seccao eficaz.

1.2.3 Dispersao de Compton

A dispersdo de Compton corresponde a interac¢ao entre um fotdo e um electrao livre, na qual
o fotdo é desviado da sua trajctoéria inicial perdendo energia e o electrao é também disperso
com a energia que o fotdo perde. Na figura esta representado esquematicamente o processo
de dispersao de Compton. Tendo em conta que a colisdo do fotdo se da com um electrao em

Fotao diperso

Electrdo alvo

O

Fotdo incidente
@

Electrdo disperso

Figura 1.3: Dispersido de Compton.(Adaptado de [Uni08|)

repouso e atendendo & conservacao do momento linear e da energia, é possivel descrever a
dispersdao de Compton através da equacao [CY

E! by

1T T (B /m@) (1 cosb) (1.8)

Onde E; e I, representam a energia do fotdo depois e antes da colisdo, respectivamente,
(E,/mc?) representa a energia do fotdo em unidades da energia do electrdo em repouso e
representa o angulo da trajectoria do fotdao apods a colisdo (ver figura [[3)). A probabilidade da
dispersdao de Compton é dada pela equagao de Klein-Nishina [L9. Esta fornece a secc¢ao eficaz
por electrao para um dado angulo 0, que corresponde ao angulo de dispersao do fotao:

1
Weompton _ 22\ P(B,,0) ~ P(E,,0)" s’ (6) + P(E,.6)" . (19)

com P(E,,0) = m, na qual a representa a energia do fotdo em unidades da energia
do electrao em repouso e r. = 2.818 fm o raio classico do electrao. Na figura [[4] mostra-se um
grafico da secc¢ao eficaz da dispersao de Compton.

1.2.4 Producao de pares

Na produgado de pares um fotdo desintegra-se devido a interaccdo com o campo de um ntcleo
atomico, ou de electrdes atémicos, dando origem a um par positrao-electrao. A energia incial
do fotao é distribuida de acordo com a equacao [CI0E

E, =T +mc® +T- +mc. (1.10)
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alfa=0
alfa=0.1
alfa=0.4

alfa=1
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180

Unit=10-2¢ cm2/e-

Figura 1.4: Seccao eficaz de Klein-Nishina em funcdo do angulo de dispersao e da energia do
fotdao [Nev(8].

Nesta equacao 7T e T_ correspondem a energia do positrao e do electrao respectivamente.

A producdo de pares apenas ocorre para fotoes de alta energia. Recorrendo a equacao [L10
conclui-se que para ocorrer este processo E, > 2moc?, logo a producédo de pares sé ocorre para
fotoes com energia superior a 1,022 MeV.

1.3 Tipos de eventos

Numa aniquilagdo por vezes os fotOes nao seguem as suas trajectorias de sentidos opostos
até serem detectados. Assim, devido a estas interacg¢oes, em PET distinguem-se quatro tipos
de coincidéncias: verdadeiras, dispersas, aleatérias e multiplas. Entre estes quatro tipos de

T T

eSS T
it TR

o o,

Figura 1.5: Tipos de eventos detectados pelos tomografos PET: coincidéncias verdadeiras(A),
coincidéncias dispersas(B), coincidéncias aleatorias(C), coincidéncias multiplas(D).(Adaptado
de [Sur03])
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eventos, apenas o primeiro d4 origem a um sinal correcto, sendo que os outros trés necessitam
de correccdo. Qualquer evento, antes de ser processado como uma coincidéncia verdadeira,
dispersa, aleatoria, ou multipla é denominado de prompt.

1.3.1 Coincidéncias verdadeiras

As coincidéncias verdadeirad] (figl[LHA) sdo produzidas por uma aniquila¢do cujos fotoes re-
sultantes seguem com trajectorias de sentidos opostos e colineares até serem detectados pelo
tomégrafo PET dentro da mesma janela de tempo. Para que estes eventos originem uma LOR
correcta implica que mais nenhum par de fotoes seja detectado pelo tomografo dentro da mesma
janela temporal.

1.3.2 Coincidéncias dispersas

As coincidéncias dispersasﬁ (fig[LOB) resultam de pares de fotdes nos quais pelo menos um dos
fotoes é disperso, uma ou mais vezes, através de dispersao de Compton. Aquando a interaccao, o
fotao é desviado da sua trajectoria inicial. Devido a este desvio a deteccao do evento da origem
a uma LOR na qual ndo se encontra o ponto de aniquilagdo, logo estes eventos contribuem
para o aumento de ruido na imagem, que tem como resultado uma imagem mais esborratad

e com menos contraste. A dispersao depende da geometria do tomoégrafo e das caracteristicas
do corpo em anélise.

1.3.3 Coincidéncias aleatoérias

As coincidéncias aleatoriad] (figl[OIC) sdo originadas pela detecgdo dentro da mesma janela
temporal de dois fotoes provenientes de eventos de aniquilagdo independentes. Estas coinci-
déncias sdo proporcionais & actividade existente no campo de visao do tomografo. Da mesma
forma que as coincidéncias dispersas ([32), as aleatorias contribuem para o ruido na imagem
provocando uma diminui¢do do contraste na imagem final. Por norma estas detecgOes sao cor-
rigidas estimando o ntimero de coincidéncias aleatérias e subtraindo-as a totalidade de eventos
que sao detectados pelo tomografo, os prompts.

1.3.4 Coincidéncias miiltiplas

As coincidéncias miltiplas (figlLaD) tém uma origem semelhante as aleatérias, uma vez que
resultam da formacdo de duas LORs entre fotdes provenientes de duas aniquilagdes diferen-
tes, mas que sao detectados dentro da mesma janela de tempo. Visto que estas coincidiicias
aumentam a ambiguidade da determinacao do ponto de aniquilacdao sao descartadas.

1.4 Parametros dos sistemas de tomografia por emissao de po-
sitroes

Um tomoégrafo PET dispoe de um conjunto de caracteristicas que podem ser alteradas e que
influenciam a qualidade das imagens obtidas com o mesmo. Assim desde o design dos seus
detectores, & geometria do préprio tomografo muitas sdo as varidveis envolvidas na técnica de

PET.

! Comummente denominadas pela palavra inglesa trues que significa verdadeiros(as).
2 Comummente denominadas pela palavra inglesa scatters que significa dispersos(as).
# Tradugdo do inglés blurring.

4 Comummente denominadas pela palavra inglesa random que significa aleatorios(as).
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1.4.1 Resolucao espacial

A resolucdo espacial é definida como a distancia minima entre dois pontos que o sistema
PET consegue distinguir. Esta varidvel depende de varios factores fisicos, como com factores
relacionados com a geometria do tomografo. Aquando o processo de termaliza¢do do positrao,
ap6s a sua emissao por decaimento 37 (ver seccao [CIZ), a resolugio espacial do tomodgrafo
encontra uma limitacdo denominada de alcance do positradl. Ao ser emitido, o positrao entra
em movimento interagindo com o meio até perder bastante energia e ser aniquilado, no entanto
este deslocamento corresponde a uma distancia da ordem do milimetro que vai prejudicar a
localizacao exacta do radiofarmaco injectado no paciente.O alcance do positrao depende da
energia com que o positrao é emitido pelo radionuclido. Estudos demosntraram a possibilidade
de se atenuar este efeito usando campos magnéticos elevados [Wird7| [BIa06bh]. Contudo, uma
vez que o alcance do positrido emitido pelo radioisétopo '®F, isétopo bastante usado como
marcador para a técnica PET, é submilimétrico [Par(6] e sendo que a resolugéo espacial para
um tomoégrafo PET humano é da ordem dos 4 mm, este fendémeno apresenta-se como uma
limitacao nao significativa para a resolucao espacial de um tomografo PET humano.

Por outro lado, a nao-colinearidade dos fotoes no processo de aniquilacdo introduz outra li-
mitacdo & resolucdo espacial. Este fenémeno resulta do facto de que ao aniquilar-se, o par
electrao-positrao nao se encontra em repouso, logo quando os fotdes resultantes da aniquilacao
sao emitidos, as suas trajectérias ndo sao colineares. Este efeito é independente da energia
do radioisétopo, visto que a aniquilagao pressupoe que o positrao ji perdeu quase toda a sua
energia. Atendendo & ndao-colinearidade o dngulo entre os dois fotdes emitidos aquando uma
aniquilacio ¢ de 180 + 0.25° (FWHMH).

As caracteristicas geométricas do tomdégrafo também influenciam a resolucao espacial. O di-
ametro do tomografo é um pardmetro que pode aumentar ou diminuir o impacto da nao-
colinearidade na resolucao espacial. Por outro lado, o angulo de aceitagdo dos detectores,
caracteristica da qual depende a resolugao, é dependente da organizagdo geométrica dos mes-
mos.

Os tomografos para PET humano actualmente comercializados atingem, para cristais de BGO,
uma resolugdo de 4 mm [Hum03], enquanto que nos tomografos de PET animal esta é de 1.5
mm.

1.4.2 Resolucao temporal

A resolugao temporal em coincidéncia dos detectores de um tomografo define-se pelo espaco de
tempo minimo entre a deteccao de duas coincidéncias, para o qual o sistema tem a capacidade
de diferenciar as duas detecgoes.

Este parametro é de extrema importancia inclusivamente para a melhoria de outros, como a
resolucgao espacial do tomografo. No caso da resolucdo temporal em coincidéncia, dos detec-
tores e da electronica de leitura, ser da ordem do nanosegundo ou inferior [Cre(7], entdo é
possivel utilizar a diferenca entre o momento de deteccao dos dois fotdes em coincidéncia para
determinar com maior precisao a posigao da aniquilagdo. Esta técnica denominada de TOF-
PETﬁ, permite reduzir a contribuicao dos eventos dispersos e aleatorios para a imagem e assim
aumentar a taxa sinal-ruido. Assim, sabendo que a resolugao em coincidéncia (FWHM) de um
sistema PET é de At a posi¢ao da aniquilagdo ao longo da LOR podera ser determinada com

! Traducdo do inglés positron range.
2 Do inglés Full Width at Half Maximum. A FWHM refere-se & largura a meia altura de uma curva gaussiana.
3 Do inglés Time-of-Flight, que significa tempo de voo.
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uma precisao (FWHM) de z, que é dada pela equagao [LTT1

r=c- At (1.11)
2
No caso dos detectores do tipo RPC, a resolucao de cada detector para um fotdo tnico de
511 keV foi medida experimentalmente em cerca de 90 ps o [Gou(7], o que corresponde a
uma resolucao em coincidéncia de 300 ps FWHM, logo é possivel usar a informagao TOF para
melhorar a resolugdo espacial na imagem reconstruida, podendo neste caso determinar-se o
ponto de aniqulagao com uma precisao de 45 mm.

Xx=cAt/2 At=300ps
At:o ps =45

Figura 1.6: Representagio do principio TOF. Nesta figura, adaptada de [Cre0], os valores apre-
sentados referem-se aos resultados experimentais atingidos para detectores do tipo RPC [Gou(7].

Na figura estd representado o principio da técnica TOF-PET.
1.4.3 Sensibilidade

A sensibilidade é um dos parametros mais importantes para a técnica PET, na medida em que
¢ determinante para a qualidade da imagem. Esta caracteristica é definida pela razao entre o
numero de contagens por segundo e a concentracao de actividade. As suas unidades S sao
ditadas pelas normas da NEMAE, sendo que segundo as de 1994 a sensibilidade era medida em
cps/Ci/ml. A sensibilidade depende da eficiéncia de detecgao e da eficiéncia geométrica.

A eficiéncia de deteccdo é definida pelo produto da probabilidade de deteccdo de um fotédo
emitido que chega ao detector e a fracgdo de fotdes que chegam ao detector, tendo em conta a
janela de energia do mesmo. A eficiéncia geométrica depende do angulo sélido do tomografo.

No caso dos RPC’s, de acordo com simulagoes realizadas segundo a norma NEMA NU-2 1994,
um sistema RPC-PET com um tomégrafo de 2 m possui 20 vezes mais sensibilidade do que os
actuais sistemas PET comercializados [Con(7h]. Apesar dos detectores do tipo RPC possuirem
uma baixa eficiéncia, de 11 % e 19.4 % em estudos de simulagao para detectores de 60 e 120
placas respectivamente [Con(7al e cerca de 2 % segundo estudos de hardware recentemente

! Sistema Internacional.
2 National Electrical Manufacturesrs Association.
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realizados para detectores com 4 gaps (350 um) e eléctrodos de vidro de 400 pm de espes-
sura [Nev(8] [Bla0]], o seu longo AFOV permite um aumento da cobertura do angulo solido e
assim, uma sensibilidade bastante elevada [Con()7al.

1.4.4 Taxa equivalente de ruido

A taxa equivalente de ruido (NECRE) ¢ uma medida da taxa de sinal-ruido do sistema PET.
Esta taxa mede a fraccao de coincidéncias verdadeiras relativamente aos prompts, ou de outra
forma, indica-nos o numero de coincidéncias verdadeiras que seriam necessarias para construir
uma mesma imagem na auséncia de ruido. Este parametro é definido pela equagao [LT2
T2
NECR= —————— (1.12)
T+S+2fR

Nesta equagao T refere-se & taxa de coincidéncias verdadeiras, S corresponde & taxa de coin-
cidéncias dispersas, R & taxa de coincidéncias aleatorias e f a razdo entre o diametro da fonte
radioactiva e o didmetro do tomoégrafo. O factor 2 provém da correcgdo de coincidéncias alea-
torias.

1.5 Erros do sistema de deteccao e sua correccao

Na técnica PET existem varios factores que deterioram a qualidade da imagem, uns podem ser
corrigidos através de altera¢oes do hardware, como o alcance do positrao (ver seccao [LAT]), ou-
tros apenas sao corrigidos aquando a implementacao de algoritmos de reconstrucao de imagem,
como é o caso das coincidéncias dispersas e aleatérias, ou da atenuacdo inerente & interacao
entre os fotdes emitidos e a matéria que os envolve. Para este trabalho interessa especificar os
processos de correccao da atenuacao e de correccao da fraccdo de dispersao.

1.5.1 Atenuacao

A atenuacgdo resulta da dispersdo e/ou da absor¢do pela matéria dos fotoes emitidos pelo
radiofarmaco, entre o ponto de emissdao e o detector. Este factor depende da densidade e
espessura do tecido que os fotoes tém de atravessar e da energia do fotao. Sendo bastante
significativa a percentagem de fotdes emitidos que sofrem atenuacao através dos processos
descritos na seccao [[2, é necessaria a sua correccao. A correccao de atenuagao nédo é praticada
apenas na técnica de PET, tanto na tomografia computorizada como na SPEC'IE também se
recorre a algoritmos de correcgdo de atenuagdo para obter uma image reconstruida com melhor
qualidade. Contudo existem diferencas, em PET é necessario um calculo rigoroso dos factores
de correccao na medida em que a localizacao da fonte radioactiva e o tecido com que os fotoes
interagem sdo desconhecidos tal como a acontece na técnica de SPECT.

A probabilidade de fotoes serem detectados passando por matéria é dada pela equacao
I' = exp (—px), (1.13)

na qual p representa o coeficiente de atenuacdo, enquanto que x representa a espessura da
matéria atenuante. Assim, o nimero de fotoes atenuados pode ser obtido com a equacgao [CT4t

d
N = Np - exp ( /0 (—p(e)dz)), (1.14)

! Do inglés Noise Equivalent Counting Rate.
% Do inglés Single Photon Emission Computed Tomography, que significa tomografia computorizada por emis-
sao de um fotdo tnico.
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representando Ny o nimero total de fotdes emitidos e N o numero de fotdes detectados. No
sentido de se corrigir a atenuacdo numa imagem PET é necessirio possuir uma distribuicao
da mesma. Esta distribuicdo, também denominada de mapa de atenuacdo, é especifica de
cada paciente, uma vez que depende das caracteristicas do corpo do mesmo e da patologia que
possui. Assim, por cada paciente examinado torna-se necessario obter um mapa de atenuacao.
Considerando um paciente com uma espessura transaxial de D, cujo coeficiente de atenuacao
¢ 1 e ao longo de uma LOR nesse corte ocorre a emissao de dois fotoes na posicao z. A
probabilidade de cada fotao ser detectado é de exp (—uz) para um e de exp (—u(D — x)) para
outro, logo para o par em coincidéncia ser detectado a probabilidade é dada pela multiplicagao
entre as duas probabilidades, ou seja exp (—uD). Isto significa que a posi¢ao da emissdo nao é
revelante e apenas a espessura de matéria interessa para o célculo da probabilidade de deteccao
de um par de fotées em coincidéncia.

O método que por norma se utiliza para obter o mapa de atenuagao recorre a dois scans prévios,
antes do paciente com a dose de tracador injectada ser examinado. Primeiro faz-se um scan
vazioﬂ e posteriormente faz-se um scan de transmissao ja com o corpo do paciente no interior
do tomodgrafo, mas com uma fonte externa movendo-se em torno do mesmo. A diferenca entre
estes dois scans permite determinar o mapa de atenuagao, uma vez que o scan de transmissao
fornece a atenuacao existente no corpo do paciente, dado que a probabilidade de atenuacdo nao
depende da posicao de emissdao, mas sim da espessura da matéria. Outro método que permite
obter o mapa de atenuacao é através da realizagao prévia de um scan de CT E

1.5.2 Fraccgao de dispersao

A fraccao de dispersﬁoﬁ é originada pela interaccao da radiagdo v com a matéria através do
efeito de Compton. Este factor introduz erro na imagem resultante da técnica PET na medida
em que contribui com contagens que nao representam coincidéncias verdadeiras e que por esse
motivo reduzem o contraste na imagem e a relagao sinal-ruido. A fraccao de dispersao depende
da densidade e das dimensdes do corpo em anélise, da geometria e da resolugdo de energia
do tomografo. A fraccdo de dispersao é definida como a razdo entre o numero de eventos
dispersos e o total dos eventos detectados a uma taxa de contagem baixa no sentido de atenuar
a contribuicao das coincidéncias aleatérias e do tempo morto do sistema. A fraccao de dispersao
encontra-se em cerca de 35 a 50% para tomografos sem septa e 15% para tomografos com septaﬂ.
Em estudos de simulagao realizados encontrou-se uma fraccdo de dispersao para tomografos
PET com tecnologia RPC semelhante & dos tomografos actualmente comercializados [Cou7h).

As caracteristicas inerentes ao processo de dispersao por efeito Compton permitem a previsao da
distribuicao e a correccao da mesma. Desde o facto de que pontos de actividade detectados fora
dos limites do corpo em andlise podem ser descartados, até & constatacao de que a maioria dos
eventos abaixo dos 511 keV podem ser considerados eventos dispersos, muitos sao os factores
que permitem estimar a fracgdo de dispersdo e corrigi-la. Assim é possivel vérios tipos de
algoritmos que tém por objectivo atenuar a contribuicdo da dispersao para a imagem, como

por exemplo o algoritmo Single Scatter Simulation.

No caso de um tomégrafo RPC-PET o algoritmo de correcgao da fraccao de dispersao mais

! Traducio do inglés Blanked Scan.

% Do inglés Computed Tomography.

3 Scatter fraction, expressio inglesa comummente utilizada.

* A existéncia ou a auséncia de septa de colimacio, que definem os planos de reconstrucio de imagem,
determina o modo de funcionamento do tomografo, 2D ou 3D, respectivamente. Em modo 2D ha menor

sensibilidade a eventos obliquos, enquanto que no modo 3D o angulo de aceitacdo do tomoégrafo é maior
tanto para coincidéncias verdadeiras como para coincidéncias dispersas.
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indicado é o Single Scatter Simulation, uma vez que os RPCs nao possuem resolugao de energia,
os tomografos com esta técnica ndo fornecem os dados necessérios para o uso de um algoritmo
de convolucao e nos estudos de simulacao realizados neste trabalho e apresentados no capitulo
Bl verificou-se que os tomografos com longo campo de visdo como se pretende que seja um
tomégrafo PET de corpo inteiro baseado na técnica RPC, possui uma fracgao de dispersao de
fotdo tnicdl] de cerca de 71.9%, bastante viavel para a técnica SSS sendo que este algoritmo é
vélido para fracgoes de dispersao de fotdo tinico entre 75% e 80% [Bai(s].

! Single Compton Fraction, expressio inglesa comummente utilizada.
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Capitulo 2

Introducao aos Detectores RPC em Medicina
Nuclear

As camaras de placas resistivas (RPCﬂ), sao detectores gasosos de placas paralelasﬁ. Nestes
detectores as placas sao dispostas em paralelo de forma a criar cAmaras entre elas nas quais é
depositado um gés apropriado e é aplicado um campo eléctrico elevado. Na aplicacao destes
detectores & medicina nuclear o processo de deteccao inicia-se com a interaccdo entre os fotoes
emitidos pelo corpo em anélise e os eléctrodos das RPCs. Por efeito foteléctrico, ou por
dispersao de Compton (ver secgao [[2), os fotoes podem ejectar electroes existentes nos mesmos
eléctrodos. Os electroes, no caso de alcangarem o interior das cAmaras gasosas dos detectores,
interagem com os atomos e moléculas do gis ai existente podendo perder energia através da
ionizacao, ou excitacao de outros &tomos ou moléculas do meio, ou através de bremsstmhlunﬁ.
Ao ionizarem atomos ou moléculas esse processo, no caso de ocorrer no espaco sensivel do
detector gasoso pode dar origem a avalanches de electroes que posteriormente chegam aos
eléctrodos criando um sinal (ver secgao EZT).

Se um electrao ao longo da sua trajectéria na camara interage com &tomos e/ou moléculas
ionizando-os, nas posi¢oes de colisdo vao-se libertando portadores de carga (electres e ides).
Visto que cada placa estd carregada no sentido de criar um campo eléctrico forte e uniforme
no interior da caAmara, o fenémeno de formacao de portadores de carga é amplificado através
da formagao de uma avalanche e a propagacdo das cargas induz um sinal nos eléctrodos de
leitura de sinal existentes nas placas. Dependendo do ganho em gés nas camaras dos RPCs,
estes detectores podem funcionar em modo streamer ou em modo avalanche, sendo que os
parametros do detector, como a taxa de contagem, num e noutro modo sao diferentes.

Atendendo & sua estrutura, existem deferentes tipos de RPCs, no entanto devido as suas
caracteristicas, os ttming RPCs s2o os que revelam maior aplicabilidade & medicina nuclear.

2.1 Camaras de placas resistivas

Como se pode observar na figura 1], os detectores baseados na tecnologia de cAmaras de placas
resistivas, sao constituidos por eléctrodos de um material com uma resistividade voltimica
elevada (por exemplo o vidro possui uma resistividade voliimica de p =~ 10'? Qcm) dipostas em
paralelo, formando cAmaras entre as mesmas nas quais é depositado um gas adequado. Apenas
separados dos eléctrodos resistivos por uma camada isoladora e pelo eléctrodo de alta tensdo

! Traducdo do inglés Resistive Plate Chambers.

2 Neste capitulo foi utilizada para a componente teérica a referéncia [Cip03].

3 Radicio electromagnética derivada da desaceleracio de um electrio apos defleccio do mesmo por interaccio
com outra particula carregada.

13
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sao colocados eléctrodos de recolha de sina]ﬂ dispostos ortogonalmente entre si, que vao indicar
a coordenada x e y do sinal. No processo de formacao de sinal nestes detectores sdo formadas
avalanches de electroes que ao chegarem aos eléctrodos resistivos alteram a carga dos mesmos.
Como se pode observar pela equacio BTl que traduz o restabelecimento da carga inicial de um
eléctrodo resistivo apés uma alteracdo da mesma motivada por uma avalanche de electroes,
esta depende da resistividade voliumica do mesmo:

Q(t) = Qoe™ "7, com T = pege,. (2.1)

Nesta equacao 7 significa o tempo de relaxamento do eléctrodo resistivo, p representa a resis-
tividade volimica, gy é a constante dieléctrica e ¢, a permitividade do material resistivo. Ao
chegar aos eléctrodos resistivos a avalanche altera a carga dos mesmos, sendo que durante um
periodo de tempo 7 é restabelecido o valor de carga anterior & chegada da avalanche. Porém,
no caso do ganho em gés ser bastante elevado, a avalanche pode chegar a um ponto no qual o
campo eléctrico formado pela mesma se torna da ordem do existente na cimara influenciando
este dltimo. A este processo atribui-se o nome de efeito de carga espacial. Neste caso os fotoes
UV emitidos pela avalanche comegam a contribuir para a propagacao da mesma tranformando
esta numa streamer. A streamer pode assim ser definida como um processo auto-sustentado
em que fotoes contribuem para a propagacao de portadores de carga. No final do processo
streamer é formado entdo um canal entre os eléctrodos resistivos ocorrendo uma descarga. Os
detectores RPC possuem portanto dois modos de funcionamento, o modo streamer e o modo
avalanche.

Readout Strips (X)

Insulator

High Resistivity Electrode
Graphite

Coating Gas Gap
High Resistivity Electrode

neuiator— [ ©"°

Readout Strips (Y)

Figura 2.1: Estrutura dos detectores baseados na tecnologia de cAmaras de placas resistivas.
Como se pode observar os eléctrodos compostos de materiais de resistividade volimica bastante
elevada sao dispostos em paralelo, formando uma cimara entre si na qual é depositado gas ade-
quado. No sentido de se distribuir a elevada voltagem injectada nos eléctrodos, sao também
colocadas placas de grafite (material resistivo) entre as placas isoladoras e os eléctrodos resistivos.
Ligados aos eléctrodos podem-se observar os eléctrodos de leitura, apenas com uma camada de
um material isolador entre os mesmos.

4 Comummente denominados de strips.
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2.2 Modos de funcionamento dos RPCs

2.2.1 Modo avalanche

Funcionando em modo avalanche, nas caAmaras das RPCs a maioria das avalanches nao evo-
luem para streamers devido ao ganho em gis nao ser suficiente, sem que no entanto estas
ultimas deixem por completo de existir. Como se pode verificar através da figura 22, o pro-
cesso predominante nas RPCs de funcionamento em modo avalanche é a ionizagdo de dtomos
e/ou moléculas do gés existente nas camaras com formacao de uma avalanche que se propaga
até chegar aos eléctrodos resistivos. Contudo, esta ndo chega a criar o efeito de carga espacial,
nao havendo por isso a formacgao de uma streamer. A inibicao da formacao de streamer pode
ser suportada pela utilizagdo do gas hexaflureto de enxofre, SFg (gas bastante electronegativo),
na mistura gasosa introduzida na cAmara. Em comparac¢ao com o sinal produzido no modo
streamer, o modo avalanche produz um sinal dez vezes inferior. Se por um lado esta caracte-
ristica permite aos detectores em modo avalanche uma maior taxa de contagem, da ordem dos
kHz/cm? [Lip03], devido a um tempo morto inferior, por outro lado necessita de electrénica
de pré-amplificacao e baixo ruido.

2.2.2 Modo streamer

O modo streamer, de funcionamento, representado na figura B3] resulta da existéncia de um
campo eléctrico muito forte entre as placas e de um gis que possibilite que as avalanches
formadas, devido as ionizagoes resultantes da interacgao entre os &tomos ou as moléculas do gés
e os electroes provenientes de outros 4tomos ou mesmo dos eléctrodos resistivos, se propaguem
e por consequéncia se criem as condicoes do efeito de carga espacial potenciando assim a
formacgao de uma streamer. As streamers produzem sinais relativamente elevados (entre os
50 pC e alguns nC [Lip03]) fazendo com que nao seja necessaria nenhuma pré-amplificacao de
sinal e estes possam ser lidos directamente. Estudos desenvolvidos com RPCs de dois gaps
a funcionar em modo streamer, com um campo eléctrico de 40 kV/cm e com 2 mm entre
placas, revelaram uma eficiéncia de 99% para particulas carregadas e uma resolu¢ao temporal
de 1 ns. No entanto a taxa de contagem atingiu valores bastante baixos da ordem de algumas
centenas de Hz/cm? |Lip03]. A taxa de contagem apresenta-se como uma das desvantagens
dos RPCs com modo de funcionamento streamer principalmente devido ao tempo morto do
sistema, tempo necesséario para carregar os eléctrodos resistivos ap6s uma descarga.

2.3 Aplicagoes dos RPCs & medicina nuclear

Os timing RPCs, tRPCs, sdo detectores cujas placas sdo dispostas em paralelo a uma distancia
da ordem das centenas de micrémetros, ou seja, sao cAmaras de placas resistivas com um espaco
de amplificacdo bastante reduzido. Este tipo de RPCs possui uma boa resolugao temporal,
medida em cerca de 300 ps FWHM para fotdes em coincidéncia, ou seja, 90 ps o para fotao
tnico, para detectores com um espago de amplificagdo de 0.3 mm [Bla03]. De acordo com
o referido na sec¢ao [CL2 esta resolugdo temporal da ordem das centenas de picosegundo
permite a utilizacdo da informagdo TOF em PET [Cre(7]. A boa resolucio espacial é outra
caracteristica dos tRPCs [Bla(i6a]. Os valores atingidos para os pardmetros anteriormente
referidos junto ao facto deste tipo de detectores possuirem uma construcao simples e econémica
e um volume reduzido, devido ao reduzido espacamento entre as placas, torna-os aplicaveis a
medicina nuclear, mais especificamente a técnica de tomografia por emissdo de positroes, PET,
na qual poderao ser alternativas vidveis aos detectores baseados em cintiladores actualmente

utilizados [Bla03] [Cou07b] [Conl7al.
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Figura 2.2: A imagem superior esquerda refere-se ao inicio de uma avalanche através da ionizagao

de atomos devido & passagem de uma particula carregada. Na imagem superior direita é possivel
Na imagem

observar a propagacio da avalanche, influenciando o campo existente no espago.
inferior esquerda observam-se os electroes a chegarem aos eléctrodos resistivos e por fim na imagem

inferior direita é possivel observar a chegada dos ides ao catodo e a alteragao de carga dos eléctrodos

resistivos consequente. [Lip03]
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Figura 2.3: A imagem superior esquerda refere-se & amplificagdo de uma avalanche ocorrendo
efeito de carga espacial, no qual o campo criado pela avalanche comeca a influenciar a campo
eléctrico existente entre as placas. Na imagem superior direita é possivel observar a emissao de
fotdes UV durante a propagacdo da avalanche. A imagem inferior esquerda traduz a formacao
de um canal entre os dois eléctrodos e por fim na imagem inferior direita é possivel observar a

descarga eléctrica. [Lip03]
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A figura Z4] exemplifica o processo de detec¢ao das RPCs aplicadas a técnica PET.

CHYE L

Y

Figura 2.4: Na imagem, adaptada de [Bla03|], pode ser observado o principio de detectcio de
fotoes pelos detectores RPC num sistema RPC-PET. A esquerda pode ser observado o processo de
dispersdo de Compton no qual um fotao, ao colidir com um eléctrodo, é deflectido por um electrao
sendo este emitido. No processo & direita pode-se verificar o processo de efeito fotoeléctrico no
qual o fotdao é aborvido por um electrdao no eléctrodo sendo emitido esse mesmo electrao.
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Capitulo 3

Fantoma Antropomoérfico Simulado

3.1 Fantoma antropomoérfico

Sendo o objectivo deste trabalho a simulagdo do resultado da aplicacao da técnica PET ao
corpo humano, no sentido de se maximizar a aproximacao a realidade do mesmo, obteve-
se um fantoma antropomérfico de corpo inteiro denominado de NCAT. O NCAT foi dis-
ponibilizado pelo Professor Doutor Paul Segars do John Hopkins Outpatient Center, EUA

( [Seg99] [Seg0Ta) [Seg0T1H]).

O fantoma NCAT é criado através de um ficheiro executavel com o nome dncat_bin. Na linha
de comando para criar o fantoma com as caracteristicas desejadas é necessario associar ao exe-
cutavel um ficheiro denominado general.samp.par que contém todas as informacoes necesarias 4
criagdo do mesmo. Assim, a linha de comando a introduzir numa janela (shell) numa qualquer
versao do sistema operativo LINUX é

> ./dncat_bin general.samp.par “nome do ficheiro " (3.1)

Esta linha de comando tem como resultado um numero de fantomas de emissao e/ou de ate-
nuagdo, cada um em formato binério, cujas caracteristicas e o proprio nimero de frames sao
especificados no ficheiro general.samp.par.

O ficheiro general.samp.par possui informacao sobre todos os pardmetros necesséarios a constru-
¢ao do fantoma. Desde caracteristicas anatémicas aos valores de actividade que se pretendem
incluir nos diversos 6rgaos.

Neste ficheiro é possivel criar fantomas correspondentes a atenuacdo, ou seja mapas de ate-
nuagao (ver secgao [LHl), assim como fantomas de emissdo, correspondentes a distribuigao
exacta da actividade. Relativamente as caracteristicas anatémicas, o ficheiro general.samp.par
permite alterar o detalhe da imagem, com a possibilidade de optar pela visualizacao das veias e
da arvore respiratéria nos pulmoes, permite colocar os bracos do paciente dispostos para cima
ou para baixo, seleccionar o sexo do fantoma, definir as dimensoes do tronco e a altura do
mesmo, assim como de alguns ossos e do coragdo, 6rgao este que se encontra bastante deta-
lhado. Ainda do ponto de vista anatéomico é possivel definir a actividade de cada érgao, sendo
que a definicdo destes se encontra, na forma de matrizes, num outro ficheiro denominado de
mtorso.nrb no caso de se ter optado por um fantoma do sexo masculino e ftorso.nrb para um
fantoma do sexo oposto. A possibilidade da simulacdo de movimento correspondente & respi-
racao e ao batimento do coracdo é uma mais valia deste fantoma. A duracdo de tempo, em
segundos, a que corresponde cada conjunto de frames (no c6digo output_ period), o nimero de
frames que se pretende colocar na sequéncia, a duracao do ciclo respiratério bem como do ciclo

! Do ingles NURBS-based cardiac-torso, com NURBS a significar, do inglés, Non-Uniform Rational B-Splines
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de batimento cardiaco, a orientacao angular do batimento do coracdo e a deslocagdo maxima
do diafragma assim como a expansd méxima da caixa toracica (definidas em ficheiros externos
ao general.samp.par denominados de diaphragm_ curve.dat e ap _ curve.dat respectivamente ),
sdo parametros possiveis de definir no ficheiro general.samp.par. Por fim, permite-se ainda a
definicao das dimensoes do pixel e das dimensoes da matriz correspondente & imagem.

Contudo, o fantoma NCAT nao possui cérebro e portanto conferia um menor grau de realidade
a simulagdo. Em comunicagao privada foi disponibilizado, de novo pelo Professor Paul Segars,
um fantoma do cérebro que através de um procedimento em IDIH se conseguiu adicionar ao
fantoma NCAT.

Assim, recorrendo aos procedimentos anteriormente referidos, foram construidos oito frames
do fantoma NCAT, atendendo a que se optou por seleccionar a opc¢ao de movimento devido
ao ciclo respiratério e ao batimento do coracao, referindo-se cada frame a uma fase diferente
no periodo de tempo seleccionado, que foi de 5 segundos (tempo que permite em média um
ciclo pulmonar e varios batimentos do coracao). O fantoma criado é do sexo masculino, pesa
95.05 kg e mede 1.92 m. Importante ainda referir que os dados de concentracao de actividade
incluidos no fantoma foram retirados do trabalho desenvolvido pelo LIP-Lisboa para a constru-
¢ao de um aparelho de mamografia baseado na técnica PET (PEME) Estes dados referem-se
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Figura 3.1: Da esquerda para a direita, fatia coronal sagital e transaxial do fantoma NCAT com
cérebro incluido. Em concordancia com a realidade, é possivel observar que tanto a bexiga como
0 coragao e o cérebro sao os 6rgaos com maior concentragao de actividade.

! Interative Data Language, ITT Visual Information Solutions, CO, USA.
2 Do inglés Positron Emisson Mammographsy.
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a concentracao de actividade existente no corpo humano uma hora depois da injec¢ao de 370
MBq de FDG [13103] [Rod(07], sendo que o méximo é de 40 kBq/ml (bexiga) e o minimo é de
2.12 kBg/ml (tecido do corpo). Os dados de concentracao de actividade ao serem associados
aos Orgaos, tornam-se o valor dos pixeis que compdem a imagem do fantoma de emissdo.

Table 3.1: Actividades do fantoma NCAT, de acordo com as referéncias [Iri03] e [Rod07].

Tecido Actividade (kBq/ml)
Corpo 2.12
Figado 9.18
Vesicula 21.9
Pulmao 1.97
Parede do estomago 9.82
Conteudo do estomago 9.82
Rim 8.58
Bago 6.22
Osso vertebral (cabeca) 2.12
Osso vertebral (process) 2.12
Osso da pelvis 2.12
Costela 2.12
Cartilagem 2.12
Artéria abdominal 2.12
Veia abdominal 2.12
Bexiga 40.00
Prostata 2.12
Intestino grosso ascendente 2.12
Intestino grosso ascendente (ar)  0.00
Intestino grosso transversal 2.12
Intestino grosso transversal (ar)  0.00
Intestino grosso descendente 2.12
Intestino grosso descendente (ar) 0.00
Recto 2.12
Recto (ar) 0.00
Vesiculas seminais 2.12
Vasos deferentes 2.12
Testiculos 2.12
Ureter 2.12
Uretra 2.12
Testiculos 2.12
Linfa (normal) 2.12
Linfa (anormal) 2.12
Miocardio 21.90
Ventriculos 7.01
Auriculas 7.01

Cérebro 32.60
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3.2 Construcao de um Visualizador de Imagens

No sentido de se poder observar a biodistribuicao de actividade no fantoma construiu-se um vi-
sualizador de imagens. O resultado pode ser visto na figura B2 Este software foi desenvolvido
em IDL. Possui variadas funcoes, como uma tabela para alterar a escala de cores de visualizacao
do fantoma em formato postscript (.ps), a possibilidade de alterar o formato das imagens que
se véem nas janelas do visualizador para postscript, as fungdes de zoom e de seleccao de regioes
de interesse (ROIQ), a possibilidade de visualizar todas as fatias do fantoma, quer nas trés
principais janelas de visualizacdo quer numa janela externa em que se mostra numa dimensao
apenas todas as fatias em separado, a possibilidade de criacao de histogramas actualizaveis em
tempo real que com a ajuda de um cursor que vai percorrendo o corpo apresentam a concentra-
¢ao de actividade em funcao do comprimento longitudinal ou transversal do mesmo, um cursor
que permite em cada ponto do fantoma saber a posicao do mesmo e a respectiva concenracao
de actividade e por fim a possibilidade de verificar as diferencas derivadas do movimento do
ciclo respiratério e dos batimentos cardiacos inerente aos diferentes frames criados, de acordo
com o referido na seccao Bl

" Visualization Tool

Colormap I | Print I
Draw ROL: I £ | Draw ROI I Zodi | Jraw ROL | Lo |
SALITTAL | CORONAL | TRAHGVERSE |

ll II |
B4 B4 205

Slice Slice Slice

Fosition: 122 , 85 . 205 fctivity (kBo/nll: 0,00000

< No profiles

v Show profiles

Tione I

Figura 3.2: Interface grafica do software de visualiza¢ao do fantoma.

! Do inglés Regions of Interest.
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Tabela de cores - Colormap

A tabela de cores (figura B3)) tem varias opgoes disponiveis como sao a possibilidade de contro-
lar o contraste na escala de cores escolhida através dos reguladores Stretch Top, Stretch Bottom
e Gamma Correction, a possibilidade de escolher a escala de cores, de escolher a fungao da
escala aumentando a sua gama ou reduzindo a mesma, inverter a escala de cores e retornar a
escala inicial.

XLoadct <

h

 Tables  Function o Options -~ Function e Tatiles o Ot tor
0 : Reset. Transfer Function
eset. Transter Functio
] T Rese i
Strstch Totton Stretch Botton fdd Control Point
100 100 Remave Control Point
| |
Stretch Top Stratch Top [ NN RN REERREY
o.871 o.671
] 1T
Ganna Correction Bamma Correction
-0 LINERR &1
A
Sliders: - Independent < Gang el
GRN-RED-ELU-WHT
Top: 4 Clip Chop RED TEHPERATURE
BLUE/GREEN/RED,/YELLOW
STD GettA-11
s
Stretchy 4 Indices + Intensity o
RED-PURPLE
DA GREENUHITE LINERR
REPLACE Original Table SRR BN T
GREEN-PINK
RESTORE Original Toble BLUE-RED
15 LEVEL
RAINEOU
STEPS
STERN SPECTAL o

Figura 3.3: Interface grafica da tabela de cores incorporada no visualizador. Da esquerda para
a direita podemos ver diferentes opgoes aplicaveis aos reguladores de contraste existentes a meio
da tabela, as diferentes escalas de cores possiveis de aplicar e a funcao referente & escala de cor
escolhida representada através do grafico. Nas trés versoes da mesma tabela de cores é possivel
encontrar os reguladores da gama da escala de cores.

Transfomacao para formato postscript - Print

Com o intuito de permitir a alteracdo do formato das imagens visualizadas para postscript, para
possibilitar a sua impressao por exemplo no sentido de as utilizar num artigo cientifico, criou-se
a fungdo Print. Esta ndo s6 cria imagens em formato .ps mostrando-as através do software
livre Ghost View e possibilitando guardé-las ou imprimi-las nesse mesmo formato (figura B4).

Seleccao de regioes de interesse - Draw ROI

Para uma boa observagao de imagens resultantes da técnica PET, é muitas vezes necessaria a
seleccao de zonas especificas das mesmas e a sua andlise quantitativa. Assim, desenvolveu-se
a fungdo Draw ROI. Esta funcao permite criar zonas nas trés dimensoes do fantoma (sagital,
coronal e transaxial), sendo que para criar uma zona numa dimensao apenas se pode selecci-
onar o botdo exactamente acima da imagem correspondente a essa mesma dimensdo. Depois
de se seleccionar a zona e o botdo Done da interface grafica da funcao Draw ROI a informa-
¢ao quantitativa é apresentada por baixo das trés janelas principais do visualizador. Assim, é
possivel saber-se o total, a média, a varidncia, o minimo e o méximo da concentracao de activi-
dade nessa zona, visto que a cada pixel estd associado ao valor da concentracao da actividade
(secgao BI). Na imagem é possivel observar a interface grafica da funcdo Draw ROI e a
apresentacao da informagao quantitativa da regido seleccionada. Como podemos confirmar, os
valores apresentados na interface grafica sdo correspondentes a essa regidao na medida em que
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Figura 3.4: Resultado visivel da funcao

Print na qual se pode observar a imagem criada em
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Figura 3.5: Interface grafica da funcao Draw ROI e a respectiva informagao disponibilizada
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0 maximo e 0 minimo sdo iguais entre si e tém o valor de 32.6 kBq/ml, valor atribuido ao
cérebro [Tri03].

Seleccao da ampliagao - Zoom

Da mesma forma que a andlise quantitativa de zonas da imagem ¢ util, também a sua anélise
qualitativa o é. Por este motivo foi criada uma fungao para ampliar as imagens. Esta fungao,
denominada de Zoom, do ponto de vista do utilizador é bastante semelhante a funcao Draw
ROI na medida em que estd disponivel para todas as dimensdes do fantoma apesar de que
ao seleccionar-se o botao acima de uma das janelas apenas se pode observar a imagem dessa
mesma janela (figura B).

REPORT Z00M TO PARENT

Press left button to zoom,

h

4

| F=Ea]

Zoom Scale

Interpolation Style

* Bilinear

P Nearest Nei’ghbor‘

Cursor Input Style

“* Button Press Only

~ Track Cursor

Dlone

Figura 3.6: Funcao Zoom.

Criacao de histogramas actualizaveis - Show Profiles

No sentido de construir histogramas que mostrassem a concentracao de actividade em funcao
do comprimento quer longitudinal, quer transversal, do fantoma, criou-se uma funcao que dis-
ponibilizasse essa mesma informacao tendo como ajuda um cursor que ao ser colocado em cima
da imagem funciona como referéncia para a criagao dos histogramas. Como se pode verificar
na figura B o cursor define duas orientagbes perpendiculares para a criacio dos histogramas.
Sabendo que o 6rgdo com mais oncentragdo de actividade é a bexiga, com 40 kBq/ml, pode-
mos confirmar que os histogramas estdo correctos na medida em que o cursor define linhas
que passam pela bexiga marcando 40 no eixo correspondente & concentragao de actividade dos
histogramas.
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Figura 3.7: Histogramas actualizaveis do visualizador. Através desta imagem é possivel verificar
que os histogramas estao correctos dado que os méaximos de concentracao de actividade relativos
a bexiga e ao cérebro, 6rgdos com maior concentracdo de actividade deste fantoma, sdo visiveis
tendo em conta que se incluem nas linhas perpendiculares definidas pelo cursor.
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Figura 3.8: Visualizacdo do movimento entre frames. Nas imagens inferiores, observando o
coracao é possivel verficar que este altera o seu tamanho da imagem & esquerda para a imagem
a direita. Ja relativamente aos outros 6rgaos visiveis nas imagens inferiores (figado, estomago e
rins) é possivel observar o movimnto derivado do ciclo respiratério principalmente na distancia
entre o rim e o figado, uma vez que devido ao movimento do diafragma os 6rgaos sdo também
deslocados mais para cima ou mais para baixo.
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Visualizacao do movimento

No sentido de poder observar as alteragdes morfoldgicas do fantoma com o movimento conse-
quente do ciclo respiratério e dos batimentos do coracgdo, criou-se uma funcao no visualizador
para permitir a mudanca de frames. Essa funcao é visivel na parte lateral direita do visuali-
zador (ver figura BH). Observando atentamente a figura é possivel verificar a existéncia de
diferencas entre dois dos oito frames do fantoma, principalmente no coracao e no posiciona-
mento dos pulmoes que com o ciclo respiratério se deslocam para baixo da imagem & esquerda
para a imagem & direita.

3.3 Adaptacao do fantoma a Geant 4

O estudo simulado do escape de fotoes e da fraccao de dispersao foi realizada com a ajuda
do software Geant 4 [Ago03| [AIIN6]. O Geant 4 ¢ uma ferramenta de simulacdo da interacgao
de particulas com a matéria. Este software simula entre outros um conjunto bastante vasto
de processos fisicos, electromagnéticos, hadronicos e 6pticos, possui a capacidade de criar geo-
metrias complexas e de simular interacgdes de particulas. O Geant 4 foi desenvolvido por um
conjunto de fisicos e engenheiros de software de todo o mundo e é implementado em linguagem
de programagao C++. Esta ferramenta tem sido usada desde a fisica de particulas até & fisica
médica.

Para realizar os estudos de simulagdo da biodistribuicdo, aniquilacao e do consequente escape
de fotoes PET no corpo humano no software Geant 4, foi necessario proceder a simulagao do
fantoma NCAT no mesmo software. Assim, o fantoma de atenuacdo que o NCAT permite
criar (ver secgao BI) foi incorporado na simula¢ao com o objectivo de formar a constitui¢ao de
matéria do fantoma, para posteriormente se poder distribuir os pontos de aniquilacao. Neste
sentido, construiu-se um programa em linguagem C++ que tem por objectivo transformar os
indices de atenuacao indicados no fantoma NCAT de atenuagao (ver secgao Bl em densidades.
Por sua vez estas densidades dao entrada numa rotina de Geant 4 que vai associar a cada
valor de densidade os tecidos correspondentes, definidos num outro cédigo do software pela
proporcao dos elementos atémicos que o constituem. O fantoma incorporado no software pode
ser observado na figura B0

Figura 3.9: Fantoma NCAT incorporado no software Geant4.
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Capitulo 4

Estudo do Escape de Fotoes e da Fraccao de
Dispersao

Todas as simulagdes realizadas neste capitulo recorreram ao software Geant 4 descrito na secgao
SIK1

As simulagoes das quais se relatam os resultados neste capitulo referem-se & emissdo de fotoes
a partir de pontos dispostos no fantoma de atenuagao incorporado no software Geant 4 (ver
secgao B3)) segundo a distribuigao de actividade do fantoma de emissao do NCAT ou colocados
em pontos especificos em andlise (cabeca e ventre). Simula-se ainda a interac¢ao dos mesmos
com a matéria (por exemplo por efeito de Compton, ver secgao [LZ3)) no espago compreendido
entre os pontos de emissao dos fotdes e um tubo de tungsténio (material de grande densidade)
de 1 m de didmetro criado em torno do fantoma no sentido de simular a geometria de um
tomoégrafo. Na simulacdo nao estd incluido o processo fisico de termalizacao do positrao que
antecede a aniquilagdo do mesmo com um electrao (ver sec¢ao [LT2A). Os processos fisicos de
interaccao da radiacao com a matéria incorporados no software desenvolvido sdo para a radiacao
~ os efeitos de Compton e fotoeléctrico e a dispersao de Rayleigh descritos na secgao [L2 Ja
para os electroes foram introduzidos na simulacao os processos de ionizacao, que denomina a
situagdo em que resultante da colisao com um electrao um atomo ou uma molécula ganham
ou perdem um electrdao transformando-se num ido negativo, ou positivo respectivamente, de
dispersao multipla, processo no qual ap6s interagir varias vezes com a matéria o electrao sai
com uma determinada trajectoria e de bremsstrahlung (ver secgao B).

Assim, fizeram-se estudos de simulacdo do escape de fotdes do corpo humano para o caso da
emissdo de varios fotoes tnicos num s6 sentido a partir do ventre, para aniquilagdes pontuais
situadas na cabeca e no ventre e por fim para o caso da distribuicdo de aniquilacdes pelo
fantoma de atenuacao segundo a distribuicdo de actividade do fantoma de emissdo do NCAT.

4.1 Estudos com um fotao tinico

A figura EETl mostra o fantoma antropomoérfico de atenuacdo NCAT adaptado para Geant 4.
Sao mostrados 50 eventos correspondendo a raios v de 511 keV iniciados na vertical, de baixo
para cima (¢ =0°). Cada raio ~ foi iniciado em (x,y,z) = (0,0,-250) mm, isto é, no ventre do
fantoma. Os raios v que emergem do fantoma impingem num tubo de tungsténio que o rodeia
(nao visivel) com raio de 50 cm.

A figura mostra a distribui¢do espacial de raios 7 que atingem o tubo em torno do
fantoma com raio de 50 cm. Foram simulados 10° eventos, sendo cada raio v iniciado em
(x,y,2) = (0,0,-250) mm e com um angulo inicial ¢ =0°. Eventos que nao sofreram qualquer
interacgao no fantoma (nem dispersdo de Compton, nem dispersdo Rayleigh) encontram-se
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Figura 4.1: Fantoma antropomorfico de atenuagdo NCAT adaptado para Geant 4. Sdo mostrados
50 eventos correspondendo a raios v de 511 keV iniciados na vertical, de baixo para cima (¢ = 0°).
Cada raio v foi iniciado em (x,y,z) = (0,0,-250) mm, isto &, no ventre do fantoma. Os raios v que
emergem do fantoma impingem num tubo de tungsténio que o rodeia (ndo visivel) com raio de
50 cm.

isolados no bin com coordenadas ¢ =0° e z =-250mm. Estes eventos totalizam um nimero de
344736 (ver figura B3, imagem superior), representando 34.5 % de todas as simulagdes inicia-
das. Um total de 85191 eventos (8.52 %) nao saiu do fantoma devido a fotoabsor¢ao ou varias
dispersoes de Compton seguidas de fotoabsorcao.

l All events leaving the body ] Entries 914809
Mean x -235.7

Mean y 1.246e-05
0 6 1

13769|896242| 4791
0 0 0

Counts

Figura 4.2: Distribuicdo espacial de raios v que atingem um tubo em torno ao fantoma com raio
de 50 cm. Foram simulados 10° eventos, sendo cada raio v iniciado em (x,y,z) = (0,0,-250) mm e
com um angulo inicial ¢ =0°. Eventos que ndo sofreram qualquer interac¢do no fantoma (nem
dispersdao de Compton, nem dispersdo Rayleigh) encontram-se isolados no bin com coordenadas
¢—=0°e z=-250 mm.

Na figura pode-se observar a distribui¢do espacial similar a da figura 2] mas separada
pelo nimero de interaccdes de Compton que tiveram lugar no fantoma. E possivel verificar, na
imagem superior, que a distribui¢ao espacial para eventos que nao sofreram qualquer dispersao
Compton apresenta algumas contagens em bins adjacentes ao bin central. Trata-se de eventos
que sofreram dispersio Rayleigh. E possivel também verificar, na imagem do meio, que o0s
eventos que sofrem apenas uma dispersdo de Compton apresentam um pico com a forma de
uma Gaussiana que aponta na direccao original dos fotdes. J4 os eventos que sofrem duas ou
mais interacgoes de Compton apresentam-se distribuidos em torno de dois picos com formas
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Gaussianas: um com a direc¢do original dos fotdes e outro com a direc¢ao oposta (imagem
inferior, figura E3]). Quer isto dizer que, na auséncia de qualquer discrimina¢do em energia, o
fenémeno de backscatter ocorre com bastante frequéncia.

A figura E4l mostra a distribuicio dos eventos em funcdo do numero de dispersdes de Compton
para um milhao de raios v iniciados em (x,y,z) = (0,0,-250) mm e com ¢ = 0° (isto é, saindo do
ventre, de baixo para cima, ver figura ECTI).

4.2 Estudos com aniquilacao pontual

4.2.1 Fonte pontual situada no ventre

A figura mostra 100 eventos correspondendo a aniquilagdes simuladas nas coordenadas
(x,y,2) = (0,0,-250) mm, isto é, no ventre do fantoma NCAT. Os raios v que emergem do fantoma
impingem num tubo de tungsténio que o rodeia (nao visivel) com raio de 50 cm.

Na figura mostra-se a distribuicdo de eventos que sofreram dispersao de Compton no ob-
jecto. Em ambos os casos (imagens esquerda e direita) foram iniciadas um milhao de aniqui-
lagoes na coordenada (x,y,z) =(0,0,-250) mm, isto é, no ventre do fantoma. Na imagem da
esquerda nao foi feita qualquer seleccdo em energia; na imagem da direita seleccionaram-se
eventos em que ambos os fotdes deixam o fantoma com energia superior a 350 keV. A influén-
cia da seleccao em energia na SHJ ¢ notavel. A variavel AZ corresponde a coordenada Z de
aceitacao de ambos os fotdes no tubo circundante de tungsténio, isto é corresponde a restringir
os eventos a um anel em torno do ponto de aniquilagdo, como seria o caso de um tomografo de
comprimento limitado num scan PET normal.

A figuralE A mostra a SF em funcéo do AFOV e a single-Compton scatter fmctz'org em funcéo do
AFOV. O AFOV é medido em torno do ponto inicial com coordenadas (x,y,z) = (0,0,-250) mm,
isto &, no ventre do fantoma. De notar que o primeiro ponto da SF', correspondente a um
AFOV de 16.9 cm, apresenta uma SF equivalente & medida em [Lew96] para um AFOV de
15.2 cm (36 %). De notar igualmente que a SF atinge valores na ordem dos 65 % para
AFOVs superiores a 1 m, o que ultrapassa largamente o valor de ~40 % obtido em [Coul7b]
para AFOVs superiores a 60 cm. Tal deve-se ao facto de se estar a estudar aqui uma fonte
pontual circundada por tecido humano, conforme esquematizado na figura EE8. Esta situacao
opoe-se a configuracio estudada em [Cou(7h], mais significativa e onde se tratava de uma
fonte axialmente extensa. Salienta-se, finalmente, o facto de a single-Compton scatter fraction
apresentar valores elevados, da ordem dos 60 %, o que favorece o uso do algoritmo SSS para a
correccao de dispersdo na imagem [Bai03].

Na figura L9 apresenta-se a NECH em fungdo do AFOV observando o ponto de aniquilagdo. A
NEC foi calculada considerando apenas pares de fotoes saindo do fantoma com energia superior
a 350 keV. Para calcular o nimero de randoms teve-se em conta o nimero de eventos single
(apenas um fotdo com E > 350 keV escapa o fantoma) e multiplicou-se este por uma janela
temporal de 2 ns de acordo com a formula R = 2752, com R o nimero de randoms, T a janela
temporal considerada e S o namero de eventos single em cada AFOV [Sfe(3].

L' SF: do inglés scatter fraction, definida como SF = T—is’ com S o nimero de eventos com pelo menos uma

dispersao de Compton ocorrida, e T o nimero de eventos verdadeiros, isto é, eventos sem qualquer dispersao
de Compton em qualquer dos fotdes de 511 keV.

2 Expressio inglesa comummente utilizada que significa fraccao de dispersio de fotao inico.

Trues?
Trues+Scatter+Random

3 A NEC, do inglés noise-equivalente counting rate, é definida como NEC =
senta a taxa equivalente de ruido.

e repre-
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Figura 4.3: Distribuicdo espacial similar & da figura mas discriminada pelo ntumero de
Comptons que tiveram lugar no fantoma, sem qualquer discriminacao baseada na energia dos
fotoes.
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Figura 4.4: Distribui¢ido dos eventos em fun¢do do niamero de dispersdes de Compton para um
milhdo de raios v iniciados em (x,y,z) = (0,0,-250) mm e com ¢ —=0° (isto é, saindo do ventre, de
baixo para cima, ver figura ETI).

Figura 4.5: Fantoma antropomorfico de atenuagdo NCAT adaptado para Geant 4. Sdo mostrados
100 eventos correspondendo a aniquilac¢oes simuladas nas coordenadas (x,y,z) = (0,0,-250) mm, isto
é, no ventre do fantoma. Os raios v que emergem do fantoma impingem num tubo de tungsténio
que o rodeia (ndo visivel) com raio de 50 cm.

4.2.2 Fonte pontual situada na cabeca

A figura EET0 mostra 100 eventos correspondendo a aniquilagbes simuladas nas coordenadas

(x,y,2) = (0,0,-830) mm, isto é, na cabeca do fantoma NCAT. Os raios v que emergem do fan-
toma impingem num tubo de tungsténio que o rodeia (ndo visivel) com raio de 50 cm.

A figuraLTTlmostra a SF em fungdo do AFOV e a single- Compton scatter fraction em fun¢ao do

AFOV. O AFOV é medido em torno do ponto inicial com coordenadas (x,y,z) = (0,0,-830) mm,
isto é, na cabega do fantoma. Nota-se que a SF diminui relativamente a situacao da figura 271
o que se deve ao facto de haver muito menor quantidade de tecido em torno da fonte (cabega
do fantoma — situagao presente, em oposi¢ao ao ventre do fantoma — situacao da figura ET).

Finalmente, dentro dos estudos com fontes pontuais, a figura EET2 apresenta a N EC, calculada
conforme a descrigao efectuada na seccdo EEZT], em fungdo do AFOV observando o ponto de

aniquilacgao.
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Figura 4.6: Distribuicao de eventos que sofreram dispersiao de Compton no objecto. Na imagem
da esquerda nao foi feita qualquer seleccao em energia; na imagem da direita seleccionaram-se
eventos em que ambos os fotdes deixam o fantoma com energia superior a 350 keV. A influéncia
da seleccdo em energia na SF' é notéavel.
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Figura 4.7: Scatter fraction em fungdo do AFOV (do inglés axial field-of-view) e single-Compton
scatter em funcao do AFOV. O AFOV é medido em torno do ponto inicial com coordenadas

(x,y,2) = (0,0,-250) mm, isto é, no ventre do fantoma.

4.3 Estudos com o fantoma de emissao antropomoérfico

4.3.1

O fantoma de emissao NCAT

A figura mostra o fantoma de emissdo antropomorfico NCAT. Os valores de actividade
para cada orgdo ou tecido foram retirados de [Tri03] e [Rod07]. O fantoma de emissao foi
incorporado no pacote de simulagdo através de um codigo desenvolvido em IDL que faz uma
distribuicao cumulativa de pontos tendo em conta a concentracao de actividade presente em
cada ponto do fantoma. Esta rotina constréi um ficheiro com as trés coordenadas de cada ponto
resultante da distribuicdo cumulativa, ficheiro esse que depois ¢ lido pelo pacote de simulagao
tendo em vista a disposicao dos pontos de onde sdo emitidos os fotoes ao longo da simulacgao.

Na figura EET4] apresenta-se a retroproje¢ao baseada em TOF (do inglés time-of-flight) da dis-
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Figura 4.8: Diferenga entre uma fonte axialmente extensa (fantoma) e uma fonte pontual Pp.
Os detectores 1 e 2, cobrindo a regido de interesse ROI (do inglés region of interest), observam
eventos verdadeiros e dispersos no caso da fonte axialmente extensa. No caso da fonte pontual, s6
eventos dispersos sdo observaveis, o que resulta numa maior SF para fontes pontuais relativamente
a fontes axialmente extensas.
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Figura 4.9: NEC em fun¢do do AFOV observando o ponto de aniquilagao.

Figura 4.10: Fantoma antropomorfico de atenuagdo NCAT adaptado para Geant 4. Sao mostra-
dos 100 eventos correspondendo a aniquilagoes simuladas nas coordenadas (x,y,z) = (0,0,-830) mm,
isto é, na cabeca do fantoma. Os raios 7 que emergem do fantoma impingem num tubo de tungs-
ténio que o rodeia (ndo visivel) com raio de 50 cm.

tribui¢do de aniquilagdes do fantoma de emissdo NCAT. A retroproje¢ao nao inclui qualquer
correccao de atenuacao, e contempla apenas eventos verdadeiros, isto é eventos sem qualquer
dispersao de Comptom no objecto (31.9 M eventos reconstruidos, de 198 M eventos simulados
com 100 processadores do cluster de computagao milipeia [mil08]). A comparacao da figura LT3l
(imagem inferior) com a figura EET4] evidencia a necessidade da aplicagdo de um algoritmo de
correccao da atenuacao.

A figura mostra o espectro de energia de todos os eventos (um fotdao por aniquilagao)
detectados num AFOV de 2.4 m. E possivel verificar o pico a 170 keV correspondente a
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Figura 4.11: Scatter fraction em fungdo do AFOV (do inglés azial field-of-view) e single-Compton
scatter em funcao do AFOV. O AFOV é medido em torno do ponto inicial com coordenadas
(x,y,2) = (0,0,-830) mm, isto é, na cabega do fantoma.
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Figura 4.12: NEC em func¢ido do AFOV observando o ponto de aniquilagao.

eventos que fazem backscatter total no objecto, perdendo por isso totalmente a informacao
espacial relativa ao ponto de aniquilacdo. Convém, por esse motivo, utilizar detectores PET
pouco ou nada sensiveis a fotdes de baixa energia.

4.3.2 Estudos com corte em energia a 350 keV e a 450 keV

A figura LT mostra a evolucao da SF em func¢ao do aumento do AFOV e a evolucao da single-
Compton scatter fraction também em fung¢do do aumento do AFOV, para o fantoma NCAT
e com E > 350 keV. O AFOV ¢ medido a partir do ponto inicial central com coordenadas
(x,y,2) = (0,0,0) mm (ver figura EET)). Foram simulados 10° eventos para esta configuracio.

Nesta figura é possivel observar que a SF para pequenos AFOVs da ordem de comprimento
dos tomografos PET actualmente comercializados (~15 cm) é bastante elevada (~50%) em
comparagao com os dados existentes no mercado (36%) (ver [Lew96]). Tal facto, deve-se a que
no caso de [Lew96] a SF foi medida para um detector de 15.2 cm de AFOV com um fantoma
de 20 cm de comprimento, caso em que muito pouca actividade permanece exterior ao campo
de visdo do tomodgrafo. Sendo assim, grande parte dos eventos dispersos sao detectados, mas
também os eventos verdadeiros o sao, mantendo os valores de SF relativamente baixos. No
caso da simulagao relatada no presente capitulo, sendo que o AFOV é medido a partir do
ponto de coordenadas (x,y,z) = (0,0,0) mm, para um campo de visdo de 16.9 cm grande parte
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dos eventos detectados sao dispersos devido ao facto do tomdgrafo se situar muito préoximo da
zona da bexiga (6rgao com grande concentracao de actividade, ver Bl) recebendo assim apenas
os eventos dipersos emitidos por esta e muito poucos eventos verdadeiros visto se situar sobre
uma zona do corpo do fantoma NCAT com pouca actividade. No entanto, importa referir que
em situgoes semlhantes as relatadas em [Lew96], ou seja, para o caso do AFOV envolver todo
o fantoma e consequentemente toda a distribuicao de actividade os resultados obtidos sao de
37.2%, o que revela que a SF ¢ equivalente & medida em [Lew96].

Para AFOVs superiores a 1.70 m e ao contréario do que acontece para uma fonte pontual (ver
figuras L7 e LTI, a SF decresce. Tal acontece, devido a que os eventos verdadeiros provenien-
tes dos 6rgaos com maior concentr¢ao de actividade (cérebro e bexiga, ver BIl) comegam a ser
detectados pelo tomografo diminuindo assim a razao entre eventos dispersos e eventos verda-
deiros e dispersos somados. Pelo contrario, para o caso de uma fonte pontual (sec¢ao EE2), com
o aumento do AFOV a SF vai aumentando até estabilizar, uma vez que os eventos dispersos,
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Figura 4.13: O fantoma de emissdo antropomérfico NCAT. Cortes centrais da distribuicdo de
aniquilacao simulada (12 M eventos, imagens superiores), e distribui¢do acumulada da vista frontal
(imagem inferior, com eixo dos Z em escala logaritmica).
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Figura 4.14: Retroprojecao baseada em TOF (do inglés time-of-flight) da distribuicao de aniqui-
lagoes do fantoma de emissdo NCAT. A retroprojecdo nao inclui qualquer correc¢iao de atenuagéo,
e contempla apenas eventos verdadeiros, isto é eventos sem qualquer dispersao de Comptom no
objecto (31.9 M eventos reconstruidos, de 198 M eventos simulados). O eixo dos Z apresenta-se
em escala logaritmica.
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Figura 4.15: Espectro de energia de todos os eventos (um fotdo por aniquilacio) detectados num
AFOV de 2.4 m.

que devido &4 dispersao se afastam do centro, vao sendo cada vez mais detectados diminuindo
a razao entre eventos verdadeiros e os eventos dispersos e verdadeiros somados.

Comparando com os resultados de [Cou(7b], verifica-se que a SF com o aumento do AFOV
apresenta uma evolugao diferente. Enquanto que em [Couli7h], a SF atinge valores de ~40%
para AFOVs superiores a 1 m e de ~35% para AFOVs da ordem dos 15 cm, para a simulacao
do escape de fotoes do corpo humano com uma distribuicao de actividade realista atingem-se
valores de 37.2% para AFOVs da ordem dos 2.40 m e de ~50% para AFOVs da ordem dos
15 cm. Este facto deve-se a que na primeira simulacao a fonte estd igualmente distribuida
pelo fantoma cilindrico revelando proporcoes semelhantes de eventos verdadeiros e eventos
dispersos em qualquer ponto do fantoma. Pelo contrario, com um fantoma antropomorfico
com uma distribuicdo de actividade realista, as proporcoes de eventos verdadeiros e eventos
dispersos vao variando ao longo do corpo, na medida em que a actividade se concentra de
forma desigual em 6érgdos como a bexiga, o cérebro, ou mesmo o coragdo. No entanto, como
podemos observar na figura EETT, estas discrepancias entre as simulagdes referidas nao resultam
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de diferengas nos processos fisicos simulados uma vez que para a configuracao de [Con(7b] o
pacote de simulagao desenvolvido neste trabalho revela valores exactamente iguais.

Por fim, a figuraEET8lrevela, para um tomoégrafo de 2.40 m de AFOV, uma single-scatter fraction
de 71.9%, valor que justifica a possibilidade de aplicar a algoritmo SSS para a correc¢ao da

SF [Bails].
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Figura 4.16: Scatter fraction em funcao do AFOV e single-Compton scaiter fraction em funcio do
AFOV, para o fantoma NCAT. O AFOV ¢é medido a partir do ponto inicial central com coordenadas
(x,y,2) = (0,0,0) mm (ver figura BZT). Foram simulados 10° eventos para esta configuracio.

90c E, > 400 Kev E

Single—Compton fraction

Percentage (%)

Scatter fraction

BOE 1 1 1 1 1 I I 3
20 40 60 80 100 120 140 160
Axial field—of—view (cm)

Figura 4.17: Scatter fraction em funcdo do AFOV e single-Compton scatter fraction em funcio
do AFOV, para o fantoma NEMA94 (configuragio de [Cou(7b]). O AFOV é medido a partir do
ponto inicial central com coordenadas (x,y,z) = (0,0,-250) mm (ver figura E.TJ).

A figura compara a SF atingida no caso de um scan de PET de corpo inteiro com um
tomografo de 15 cm, desde a cabega com coordenadas (x,y,z) = (0,0,-923) mm até meio da perna
com coordenadas (x,y,z) = (0,0,+427) mm e um scan do mesmo tipo mas com um tomografo
de 2.40 m de AFOV. Esta simulacdo desenvolve-se com um corte de energia de 350 keV e com
10% eventos simulados.

Pode ser observada na figura a discrepéancia entre a SF' das zonas localizadas nas extremi-
dades do corpo do fantoma NCAT e a zona central do mesmo, evidenciando a proporcionalidade
entre a quantidade de matéria e a dispersdo sofrida pelos fotoes. Por outro lado, pode-se ob-
servar na figura que para zonas com mais matéria um tomografo com AFOV da ordem
dos 15 cm para PET de corpo inteiro detecta muita dispersao, ao contrario do tomoégrafo com
longo AFOV (2.40 m) que mantém a sua SF em 37.2% para um fantoma com uma distribuigao
de actividade realista (NCAT).
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Figura 4.18: A figura I8 compara a SF' atingida no caso de um scan de PET de corpo inteiro
com um tomoégrafo de 15 cm, desde a cabeca com coordenadas (x,y,z) = (0,0,4+923) mm até meio
da perna com coordenadas (x,y,z) = (0,0,-427) mm e um scan do mesmo tipo com um tomoégrafo
de 2.40 m de AFOV. Esta simulacdo desenvolve-se com um corte de energia de 350 keV e com 108
eventos simulados.

A figura mostra o espectro de energia de eventos detectados (um fotdo por aniquilagéo)
num AFOV de 2.4 m com os dois raios v com E > 350 keV. Para esses eventos a retroproje¢ao
baseada em TOF da distribuicdo de aniquilacoes do fantoma de emissao NCAT encontra-se
na figura E2Z0 Se s6 se aceitarem eventos em que ambos os fotdes que escapam do objecto
tenham E > 450 keV obtém-se a distribuicfo reconstruida na figura EE2T], visivelmente melhor
que a da figura 20l Em ambas as figuras foi efectuado um zoom aos eixo dos Z por forma a
optimizar a visualizacao da actividade em torno ao corpo do fantoma, isto é o zoom permite
eliminar um background de actividade existente em regides mais longinquas do fantoma devido
a eventos que sofreram dispersdo de Compton.
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Figura 4.19: Espectro de energia com eventos detectados (um fotao por aniquila¢do) num AFOV
de 2.4 m com os dois raios v com E > 350 keV.

4.3.3 Estudos com corte em energia correspondente a RPCs com 120 gaps

A eficiéncia de energia para um detector do tipo RPC com 121 placas (120 gaps) pode ser
aproximada por um polinémio de 6° grau [Con(8| com os seguintes coeficientes:

e=—-T05x103+895x107*- E+1.19x107°- E* +7.62 x 10°% . E® (4.1)
229 x 10710 E* 4+ 3.39 x 10713 . B — 1.96 x 10716 - ES,
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Figura 4.20: Retroprojecao com TOF da distribuicao de aniquilacoes para os dois raios v com
E > 350 keV. A retroprojecdo ndo inclui qualquer correc¢do de atenuagio, e contempla 50.7 M
eventos reconstruidos, de 198 M eventos simulados. O eixo dos Z apresenta-se em escala logarit-
mica. A imagem da esquerda apresenta-se sem qualquer corte, enquanto que na imagem da direita
foi feito um zoom no eixo dos Z.
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Figura 4.21: Retroprojecao com TOF da distribuicao de aniquilacoes para os dois raios v com
E > 450 keV. A retroprojecdo néo inclui qualquer correc¢do de atenuagdo, e contempla 38.7 M
eventos reconstruidos, de 198 M eventos simulados. O eixo dos Z apresenta-se em escala logarit-
mica. A imagem da esquerda apresenta-se sem qualquer corte, enquanto que na imagem da direita
foi feito um zoom no eixo dos Z.

em que € é a probabilidade de detec¢ao e E a energia do fotao incidente. A figura traduz
graficamente o polinémio descrito na Eq. EET1

A figura mostra o espectro de energia dos eventos detectados (um fotdo por aniquilagao)
num AFOV de 2.4 m com os dois raios - a serem detectados num RPC com 120 gaps. Para esses
eventos a retroprojecao baseada em TOF da distribuigdo de aniquilages de eventos verdadeiros
do fantoma de emissdao NCAT encontra-se na figura E24l A comparacgao da figura EL24] com



42 Capitulo 4. Estudo do Escape de Fotoes e da Fraccao de Dispersao

25¢[

- N
w o

T
1 1

o
T
1

Efficiency (%)

ot ‘ ‘ ‘ ‘ ]
0 100 200 300 400 500
Energy (keV)
Figura 4.22: Probabilidade de detec¢do de um RPC com 120 gaps em funcao da energia do fotao

incidente.

o fantoma original (figura ELT3], imagem inferior) evidencia a necessidade de, tal como referido
na secc¢ao EE3TL se aplicar um algoritmo de correccao da atenuagao.
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Figura 4.23: Espectro de energia dos eventos detectados num RPC com 120 gaps num AFOV
de 2.4 m.
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Figura 4.24: Retroprojecao com TOF, sem correccao de atenuacgao, da distribuicdo de aniquila-
¢oes para um detector do tipo RPC com 120 gaps. Foram reconstruidos todos os eventos verda-
deiros, isto é sem qualquer dispersdo de Compton (1.2 M eventos de 198 M eventos simulados).
O eixo dos Z apresenta-se em escala logaritmica.
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A figura EEZ0 mostra a retroprojecao com TOF, sem correc¢ao de atenuagao, da distribuicao
de aniquila¢bes para um detector do tipo RPC com 120 gaps. Foram reconstruidos todos os
eventos, com e sem qualquer dispersdao de Compton (2.1 M eventos de 198 M eventos simulados).
O facto de se incluirem agora todos os eventos, isto é de se adicionarem os eventos que sofreram
dispersdao de Compton, traduz-se, como seria de esperar, numa pior resolugdo espacial visivel
em torno do corpo fantoma, comparativamente com a figura
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Figura 4.25: Retroproje¢do com TOF, sem correc¢do de atenuacio, da distribui¢do de aniqui-
lacoes para um detector do tipo RPC com 120 gaps. Foram reconstruidos todos os eventos, com
e sem qualquer dispersdo de Compton (2.1 M eventos de 198 M eventos simulados). O eixo dos
7 apresenta-se em escala logaritmica. A imagem da esquerda apresenta-se sem qualquer corte,
enquanto que na imagem da direita foi feito um zoom no eixo dos Z.
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Capitulo 5

Conclusoes

Tendo em conta os estudos de simulacdo desenvolvidos e apresentados neste trabalho, os re-
sultados permitem tirar conclusdes sobre a relacao entre fraccao de dispersao obtida em PET
de corpo inteiro e 0 AFOV dos tomdgrafos utilizados, sobre o tipo de algoritmo a usar para a
correcgao da mesma fracgdo de dispersao e sobre a evolucao desta com a eficiéncia de energia
dos detectores RPC.

Fracgao de dispersao

Tendo em conta que actualmente no mercado se encontra uma fraccido de dispersao de 36%
num detector de 15 cm de AFOV para um fantoma cilindrico de 20 cm com uma, distribuicao
homogénea de actividade [Lew96], pode-se concluir que os valores atingidos nesta simulagao
que se encontram no grafico da figura sao da mesma ordem dos obtidos no artigo referido.
Nao é possivel comparar os resultados obtidos para as duas configuragoes diferentes sem ter
em conta a dimensao do campo de visdo do tomdgrafo e a sua relacdo com a distribuicao de
actividade do objecto em anélise. Enquanto que o fantoma de [Lew96] possui uma distribuigao
uniforme de actividade, o fantoma antropomorfico NCAT possui uma distribuicao de actividade
realista concentrando-se esta de forma bastante significativa principalmente na bexiga e no
cérebro. Logo, os valores de SF obtidos, apenas s@o comparaveis para um AFOV superior a
2 m, caso em que o tomografo envolve todo o fantoma e no qual a SF é equivalente & atingida
em [Lew96], ~40% (ver figura EET6). Com o aumento do AFOV e consequentemente do angulo
solido do tomagrafo e atendendo a que um dos 6rgaos com maior actividade (cérebro) se situa na
extremidade do fantoma o que dificulta a deteccao de eventos verdadeiros com maior inclinacao
em relagdo ao eixo axial, observa-se que a SF se aproxima do valor atingido em [Lew96].

Com a figura LT8 conclui-se que na PET de corpo inteiro é vantajoso a utiliza¢ao de tomografos
com AFOVs elevados, uma vez que para AFOVs da ordem dos actualmente comercializados os
valores de SF sao bastante elevados principalmente ao percorrerem zonas com mais matéria e
por isso com maior dispersao.

Nos estudos realizados a SF revelou-se bastante dependente do corte de energia nos detectores.
Com o aumento do corte de energia, eventos dispersos sao menos detectados diminuindo a
fraccdo de dispersdo. Pode-se assim concluir que com a eficiéncia de energia dos detectores
RPC, que ainda que com uma probabilidade reduzida permite a deteccdo de fotdes de baixa
energia (ver figura [L22)), se observa mais dispersao que se reflecte no fundo da imagem de
retroprojecgao que se pode ver na figura
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Fraccao de dispersao de fotao tinico

Dos estudos de simulagao com o fantoma antropomérfico NCAT, pode-se concluir que para a
correc¢ao da fracgdo de dispersdo de um tomografo RPC-PET de 2.40 m de AFOV é valida
a utilizacao do algoritmo Single Scatter Simulation (SSS), na medida em que segundo [Bai(5]
este algoritmo é plausivel apenas para tomografos com fraccao de dispersao de fotao tunico
compreendida entre 75-80% e como é possivel observar pela figura BT, esta é ~70% para a
configuragao simulada. Este resultado ganha relevancia devido ao facto de que paralelamente
a este projecto se estd a desenvolver um outro para a aplicacao do algoritmo SSS a RPC-

PET [Car(g].
Perspectivas

Relativamente & continuagdo deste projecto no ambito da simulacdo do escape de fotdes de
marcadores PET do corpo humano, ¢ de realcar a necessidade de um estudo da fraccao de
dispersao para a eficiéncia de energia dos detectores RPC. No entanto, uma vez que ja se sabe
através da comparagio entre as figuras 228 e 20 que a fracgdo de dispersdo aumenta significa-
tivamente para a eficiéncia de energia de E22], é necessario um estudo sobre a possibilidade de
diminuir a percentagem de eventos dispersos colocando uma placa de chumbo entre o detector
e o fantoma no sentido de absorver os fotdes com menos energia, resultantes da dispersao no
corpo do fantoma.
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