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Abstrakt

Laczenie roznych typoéw tomograféw pozwala zaréwno na uzyskanie dodatkowych informacji diagnostycz-
nych jak i na poprawe rozdzielczosci uzyskiwanych obrazéw. Fakt ten jest powodem dla ktoérego przepro-
wadzone zostaly badania nad mozliwoscia jednoczesnego wykonywanie badari za pomoca tomografu J-PET
oraz tomografu komputerowego. W tym celu przeprowadzona zostata symulacja w pakiecie GATE majaca za
zadanie okresli¢ wplyw umieszczenia beczki scyntylacyjnej tomografu J-PET wewnatrz tomografu kompute-
rowego na rozdzielczo$é rekonstruowanego obrazu. Rekonstrukceji dokonano za pomocg algorytmu filtrowanej
projekcji wstecznej dla 50, 100, 150, 300, 450 oraz 900 projekcji zar6wno dla tomografu komputerowego z
umieszczona wewnatrz niego beczka scyntylacyjna oraz bez niej. Z uzyskanych wynikéw widaé, ze dla nie-
duzej liczby projekcji z ktérych dokonywana byta rekonstrukcja, zgodnie z przewidywaniami, zaobserwowacé
mozna spadek rozdzielczosci. Jednak wraz ze wzrostem ilosci projekcji uzytych o rekonstrukcji obrazu réznice
w rozdzielczosci staja sie niewielkie. Wyniki takie pozwalaja wysnué teze, ze umieszczenie beczki scyntyla-
cyjnej wewnatrz tomografu komputerowego nie wplynie na pogorszenie rozdzielczosci uzyskiwanych w nim
obrazow.

Wstep

Pozytonowa tomografia emisyjna jest metoda diagnostyczna stosowana w wielu réznych dziedzinach medycy-
ny. Umozliwia ona obrazowanie funkcjonowania organizmu poprzez badanie kwantéw gamma pochodzacych
z anihilacji pary elektron-pozyton. W aktualnie produkowanych pozytonowych tomografach emisyjnych jako
detektory promieniowania stosowane sa krysztaly scyntylacyjne. Ze wzgledu na ich wysoki koszt cena takiego
urzadzenia jest niezmiernie wysoka. Tomograf Jagiellonian-PET jest prototypowym pozytonowym tomografem
emisyjnym budowanym na Wydziale Fizyki Uniwersytetu Jagielloriskiego w ktérym do detekcji promieniowania
gamma uzywane sa scyntylatory organiczne. Sg ona znacznie tansze niz krysztalty scyntylacyjne oraz pozwalaja
na doktadniejsze pomiary czaséw rejestracji czastek kosztem wydajnosci detekcji. Wiasciwosci te umozliwiaja
budowe tanszego oraz, dzieki zastosowaniu metody czasu przelotu, doktadniejszego urzadzenia, o innej geome-
trii. Polaczenie tomografu PET z tomografami umozliwiajacymi badanie struktur ciata pacjenta pozwala na
pozyskanie wielu dodatkowych informacji diagnostycznych oraz poprawe jakosci rekonstruowanych obrazow.

Celem tej pracy bylo oszacowanie wpltywu umieszczenia tomografu J-PET wewnatrz tomografu komputero-
wego na obraz rekonstruowany w skanerze CT. Podstawowe pytanie na ktore poszukiwana byta odpowiedz to
czy ewentualny spadek rozdzielczosci rekonstruowanego obrazu bedzie na tyle maly by mozliwe byto potaczenie
dwoch tomografow w taki sposéb.

1 Pozytonowa tomografia emisyjna

Pozytonowa tomografia emisyjna (PET - Positron Emission Tomography) jest nieinwazyjna metoda diagno-
styczna, wykorzystywang w ocenie proceséw metabolicznych w organizmie (tzw. obrazy funkcjonalne). Metoda
ta pozwala na badanie i obrazowanie patofizjologii poprzez detekcje rozktadu radiofarmaceutykéw, znakowanych
krotkozyciowymi izotopami ulegajacymi rozpadowi S7. Technika ta znajduje szerokie zastosowanie w onkologii,
neurologii, psychiatrii, neuropsychologii czy kardiologii, gdzie jest wykorzystywana nie tylko jako urzadzenie
diagnostyczne, lecz takze wspomaga postep badan nad chorobami oraz nowymi lekami.

Badanie odbywa si¢ nastepujaco: do organizmu wprowadza si¢ zwiazek chemiczny z oczekiwang zwiekszona
biologiczng aktywnoscia w ogniskach patologicznych. Zwiazek ten jest znakowany radioaktywnym izotopem (np.
deoxy-glukoza znakowana fluorem ¥ F), ktéry emituje pozyton w rozpadzie 3. Pozyton niemal natychmiast
anihiluje z elektronem z otoczenia, w wyniku czego powstaja dwa kwanty gamma rozbiegajace sie pod katem 180°
w uktadzie srodka masy pary elektron-pozyton. Kwanty gamma pochodzace z anihilacji sa rejestrowane przez
odpowiednio umieszczone detektory, nastepnie z zebranych danych rekonstruowany jest przestrzenny rozktad
radioaktywnej substancji. Obrazy moga by¢ przedstawiane zar6wno w dwoch wymiarach (przekroj przez cialo
pacjenta) jak i w pelnym, trojwymiarowym obrazie przedstawiajacym rozklad radioaktywnej substancji, a takze
zalezno$¢ rozkladu od czasu.

Wsrod stosowanych radiofarmaceutykéw szczegolne znaczenie maja te, ktore znakowane sg radioizotopem
18F, poniewaz jest to atom ktéry wystepuje naturalnie w ciele cztowieka, jego $redni oraz maksymalny zasieg w
tkance sa niewielkie a czas potowicznego rozpadu na tyle dtugi, ze umozliwia jego przenoszenie.

Technika PET przyczynita si¢ do rozwiazania szeregu probleméw z zakresu patofizjologii choréb réznych
narzadow, pozwala na wezesng diagnoze chorob takich jak Alzheimer. Jej znaczenie w badaniach diagnostycznych
oraz naukowych badaniach klinicznych jest coraz wieksze [1].



Rysunek 1: Obraz moézgu wykonany za pomoca pozytonowego tomografu emisyjnego. Rysunek pochodzi ze
strony internetowej https://pl.wikipedia.org/wiki/Pozytonowa_emisyjna_tomografia_komputerowa

Izotop Maksymalna Srednia energia  Sredni zasieg  Maksymalny Czas polowicz-
energia (MeV) (MeV) pozytonu (mm)  zasieg pozytonu mnego  rozpadu
(mm) (min)
B 0.635 0.250 0.35 2.3 109.8
e 0.96 0.386 0.56 4.1 20.3
BN 1.19 0.492 0.72 5.2 9.97
50 1.72 0.735 1.1 8.1 2.04
58Ga 1.90 0.836 1.1 9.4 67.71
82 Rb 3.35 1.52 2.4 16.7 1.3

Tabela 1: Energie i zasiegi w tkance pozytonu pochodzacego z rozpadu 31 poszczegdlnych izotopéw promienio-
tworczych.

2 Zasada dzialania i budowa pozytonowego tomografu komputerowe-
go

W pozytonowej tomografii emisyjnej uzywa sie izotopéw promieniotworczych ulegajacych rozpadowi % (przy-
ktad takich izotopow w Tabeli 1):

éX Hg‘_l Y+et+u, (1)

Podczas tego rozpadu emitowane sa: pozyton oraz neutrino elektronowe. Pozyton nastepnie hamuje w ciele
cztowieka, pokonujac niewielka odlegtosé (kilka milimetrow - zaleznie od uzytego pierwiastka, dla najczesciej
uzywanego fluoru ¥ F maksymalny zasieg to 2,3mm), po czym anihiluje z elektronem. W procesie anihilacji
tworzone sa dwa kwanty gamma o energii 511keV kazdy, rozbiegajace si¢ pod katem 180° w ukladzie §rodka
masy pary elektron-pozyton. Czastki te sa rejestrowane w koincydencji przez pierscien detektorow sktadajacych
sie z krysztalow scyntylacyjnych.

3 Tomografia komputerowa

Tomografia komputerowa (CT - computed tomography) jest rodzajem tomografii wykorzystujacej zjawisko osta-
biania fal rentgenowskich przechodzacych przez tkanki. Wykorzystuje ona ztozenie projekcji obiektu wykonanych
z roznych kierunkow do utworzenia obrazéow przekrojowych (2D) i przestrzennych (3D). Badanie za pomoca to-
mografu komputerowego polega na przeswietleniu danego odcinka ciata wiazka promieni X, oraz pomiarze ich
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Rysunek 2: Schemat pokazuje zasade dzialania pozytonowego tomografu emisyjnego. Kwanty gamma po-
wstale z anihilacji elektronu z pozytonem wewnatrz ciala pacjenta rozbiegaja sie pod katem 180° w
uktadzie srodka masy pary elektron-pozyton, nastepnie sa rejestrowane w koincydencji przez pierscien
detektorow. Rysunek zaadoptowany ze strony http://www.lookfordiagnosis.com/mesh_info.php?term=

Positron-Emission+Tomography&lang=1

Rysunek 3: Obraz moézgu wykonany za pomoca tomografu komputerowego. W lewym gérnym rogu po-
kazany zostal obraz w odcieniach szarosci, natomiast kontrast na kolejnych obrazach zostal ustawiony,
by uwypukli¢ interesujace cechy. Rysunek pochodzi ze strony internetowej http://www.cedars-sinai.
edu/Patients/Programs-and-Services/Imaging-Center/For-Physicians/Neuroradiology/Images/

CT-Brain-Perfusion2-11791. jpg

pochtaniania przez tkanki o réznej gestosci, co pozwala na uzyskanie obrazu o réznych odcieniach szarosci -
inaczej wygladaja tkanki zawierajace powietrze (minimalne ostabienie promieniowania, ciemniejszy obraz), ina-



czej narzady miazszowe, a inaczej kosci, zwapnienia i zeby (bardzo jasny obraz). Czesto, celem zwigkszenia
kontrastu, zamiast czarno-biatego obrazu uzywa sie obrazoéw kolorowych (rys. 3).

3.1 Zasada dzialania oraz budowa tomografu komputerowego

Zasada dzialania tomografu komputerowego jest bardzo prosta. Lampa rentgenowska emituje promieniowanie
X ktore przenika przez pacjenta a nastepnie jest rejestrowana przez detektor. Liczac stosunek natezenia wigzki
emitowanego promieniowania do natezenia zarejestrowanej wiazki mozna okresli¢ wspotczynnik ostabienia wigz-
ki. Majac wiele takich projekcji przez cialo pacjenta mozna stworzyé dwu i tréjwymiarowe obrazy struktury
wewnetrznej pacjenta.

3.1.1 Tomograf I generacji

Tomografy pierwszej generacji sktadaly si¢ z lampy rentgenowskiej emitujacej cienka wiazke promieniowania
X padajaca na jeden lub dwa detektory nieruchome wzgledem lampy rentgenowskiej. Wykonywaly one ruch
translacyjny wzdluz pacjenta wykonujac serie naswietlan (projekcje), nastepnie obracaly sie o pewien kat wokot
pacjenta powtarzajac procedure.
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Rysunek 4: Schemat dzialania tomografu komputerowego pierwszej generacji. Rysunek pochodzi ze strony in-
ternetowej https://pl.wikipedia.org/wiki/Tomografia_komputerowa

3.1.2 Tomograf IV generacji
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Rysunek 5: Schemat dziatania tomografu komputerowego czwartej generacji. Rysunek pochodzi ze strony inter-
netowej https://pl.wikipedia.org/wiki/Tomografia_komputerowa



Tomografy czwartej generacji sktadaja sie z nieruchomego pierscienia detektoréow oraz lampy rentgenowskiej
emitujacej promieniowanie X w ksztalcie wachlarza. Lampa ta wykonuje ruch obrotowy wokol pacjenta (obecnie
rowniez ruch postepowy wzdluz ciala pacjenta, wraz z pierscieniem detektorow kreslac spirale - Helical CT).

4 Skaner PET-CT

Jednoczesne wykonywanie pomiaréw dwoma réznymi typami tomografow dostarcza wielu dodatkowych informa-
¢ji diagnostycznych. Tomograf komputerowy dostarcza informacje o anatomii pacjenta, natomiast pozytonowy
tomograf emisyjny dostarcza informacji o metabolizmie (rys. 6). Polaczenie tych dwoch obrazow pozwala na
postawienie precyzyjnej diagnozy oraz wspomaga leczenie [17].

Rysunek 6: Srodkowy obraz pokazuje efekt polaczenia tomografu komputerowego i pozytonowego tomografu
emisyjnego. Obraz po lewej uzyskany zostal za pomoca pozytonowego tomografu emisyjnego, obraz po prawej
za pomocy tomografu komputerowego. Rysunek pochodzi ze strony http://www.citrusdiagnosticcenter.
com/pt118pt279.gif

Drugi z powodéw polaczenia tych dwoch tomograféow to korekcja pochtaniania. Czesé¢ kwantow gamma po-
wstalych w wyniku anihilacji pary elektron-pozyton zostanie pochlonieta zanim opusci ciato pacjenta. Tomograf
komputerowy umozliwia zmierzenie wspoétczynnika pochtaniania i na jego podstawie dokonania korekcji obrazu
powstalego w pozytonowym tomografie emisyjnym (rys. 7).

5 Jagiellonian-PET

J-PET (Jagiellonian-PET) to prototypowy pozytonowy tomograf emisyjny wykorzystujacy organiczne mate-
rialy scyntylacyjne (rys. 8), znacznie obnizajace koszt wytworzenia tomografu, oraz zwiekszajacy szybkosé i
efektywnos¢ rekonstrukeji obrazu dzieki zastosowaniu metody czasu przelotu [6, 7].

Obecnie budowane skanery PET-CT nie daja mozliwosci jednoczesnego badania tego samego obszaru pa-
cjenta. Dany obszar najpierw poddawany jest badaniu tomografem komputerowym, nastepnie przesuwany i
poddawany badaniu pozytonowym tomografem emisyjnym. J-PET umozliwia wykonywanie badania danego
obszaru ciala pacjenta w tym samym czasie, bez koniecznodci przesuwania pacjenta [10]. Konstrukcja beczki
scyntylacyjnej wymaga jednak, by tomograf J-PET umieszczony zostal wewnatrz tomografu komputerowego.
Dzialanie takie moze spowodowaé pogorszenie jakosci rekonstruowanego obrazu tomografu komputerowego. Wy-
konano wiec symulacje majace na celu okreslenie jak duzy jest wplyw beczki scyntylacyjnej na rekonstruowany
obraz.



Rysunek 7: Korekcja pochlaniania. Srodkowy obraz pokazuje przekroj przez pluca czlowieka wykonany za
pomoca tomografu komputerowego. Dolny obraz pokazuje ten sam przekroj wykonany za pomoca pozytonowego
tomografu emisyjnego, bez korekcji pochtaniania, gorny - z korekcja. Rysunek pochodzi z ksiazki [2]

Rysunek 8: Schemat beczki scyntylacyjnej tomografu J-PET. Rysunek pochodzi se strony internetowej http:
//koza.if .uj.edu.pl/pet/

6 Teoretyczne podstawy rekonstrukcji obrazu powstalego w tomogra-
fie komputerowym

6.1 Transformata Radona oraz projekcje

W roku 1917 austriacki matematyk Johann Radon udowodnil, ze mozna w sposéb zupelny odtworzy¢ obrazy dwu
i trojwymiarowe obiektu z nieskoriczonej liczby projekeji tego przedmiotu [11]. Zdefiniowal takze transformate
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catkowa, nazwana jego imieniem transformata Radona, jako:

Rf(L) == / £() ldx], @)
L

gdzie f(x) = f(z,y) jest pewng funkcja, a L prosta wzdluz ktorej dokonuje sie catkowania.

Transformate Radona powiaza¢ mozna z obrazami powstalymi w wyniku naswietlan promieniami X w
nastepujacy sposob: rozwazmy pewien obiekt opisany przez dwuwymiarowa funkcje f(z,y) oraz jego caltke
wzdtuz linii AB (rys. 9)

Projekcja Pg(t)  llosé in:J:lrzeﬁ w danym pikselu
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Rysunek 9: Schematyczne rozmieszczenie uktadu tomografu komputerowego pierwszej generacji. Osie z,y re-
prezentuja uklad zwiazany z badanym obiektem, osie ¢, s - obracajacym sie uktadem detekcyjnym. sie Projekcje
zbudowane sg z natezen wiazki promieni X w kazdym z pikseli. Wplyw na oslabienie wigzki w danym pikselu
majg wszystkie takie punkty P, ktore leza na prostej laczacej lampe rentgenowska z detektorem (prosta AB).

Mamy tutaj dwa uklady wspohrzednych: (z,y) zwiazany z obiektem, oraz (¢, s) zwiazany z ukladem lam-
pa rentgenowska-detektor poruszajacym sie wokol badanego obiektu. Uklady te maja wspolny srodek, wiec
transformacja miedzy nimi dana jest prosta macierza obrotu:

=t el ] o

Cata wzdltuz linii AB zdefiniowana jako:

Py(t:) = / Fa,y)ds = 7 7f(x,ywxcose+ysine—ti>dwdy — 7f<ti,s>ds (4)
AB —00

— 00 —O0

jest transformata Radona funkcji f(z,y). Symbol Py(t;) oznacza, ze catkowanie odbywa sie wzdtuz linii z cos 6 +
ysinf = t;.

Projekcja tworzona jest przez zbior takich transformat. Najprostsza projekcja (ktora bedzie rozwazana w
tej pracy) to zbior calek tworzonych przez rownolegle promienie, czyli zbior takich Py(t;), ze 6 jest stale, tzn.
Py(t) ={Py(t;) : 0 = const.}

Tomografia komputerowa ma na celu wykonanie dwu- lub tréjwymiarowej mapy liniowego wspodlczynnika
pochlaniania promieniowania gamma. Promieniowanie to przechodzac przez materie ulega ostabieniu. Natezenie
wiazki po przejsciu dane jest wzorem:

I = Ipexp (—px) (5)



gdzie jako Iy oznaczyliémy natezenie wiazki padajacej, p to wspodlczynnik pochlaniania promieniowania przez
dana substancje (zalozylismy, ze jest on staly), a = to grubosé danej substancji. Zastosujemy teraz ten wzor
do sytuacji z rysunku 9. Natezenie wiazki emitowanej przez lampe rentgenowska (kolor zolty) zarejestrowane w
detektorze (kolor czerwony) dane jest wzorem:

I = Iyexp —/u(x,y)ds (6)
AB

Roéwnanie to mozna przepisaé¢ do nastepujacej postaci:
Iy
pla,y)ds =In | — | = Ao(t) (7)
AB

skad wida¢, ze funkcja Ag(t) jest transformata Radona funkeji p(z,y)

6.2 Twierdzenie Fouriera o przekrojach

Twierdzenie Fouriera o przekrojach (Fourier Slice Theorem) jest twierdzeniem laczacym teorie Fouriera z projek-
cjami, odgrywa ono znaczaca role w algorytmach rekonstrukeji obrazu [12, 13]. Przedstawienie tego twierdzenia
zaczniemy od zdefiniowania dwuwymiarowej transformaty Fouriera funkeji f(z,y):

Fuo)= [ fa.y)exp (~2mi(ou + yo)dedy (8)

— 00 —O0

Kolejnym krokiem jest zdefiniowanie jednowymiarowej transformaty Fouriera projekcji dla danego kata 6:
oo
So(w) = / Py(t) exp (—2riwt)dt )

Rownanie to mozna przepisa¢, korzystajac z rownania (4):

S@(w):/ f(t,s)ds| exp(—2miwt)dt (10)

Wynik ten moze by¢ przetransformowany do ukladu (z,y):

t = xcosf+ ysinb (11)
Sp(w) = //f(x,y)exp(—Zﬂ'iw(xCOSQ+ysin9))dmdy (12)

Prawa strona powyzszego rownania reprezentuje dwuwymiarowa transformate Fouriera funkeji f(z, y) natomiast
lewa jednowymiarows transformate¢ Fouriera jej projekcji, czyli:

So(w) = F(w,0) = F(wcosf,wsin ) (13)

Wynik ten jest podstawa rekonstrukeji obrazu - pokazuje on, ze biorac projekcje funkeji f(z,y) pod pewnymi
katami 61, 65,03, ..., 0, oraz dokonujac ich transformate Fouriera mozemy wyznaczy¢ wartosé funkcji F(u,v) na
pewnych prostych przechodzacych przez srodek uktadu (u,v) (rys. 10). Dokonujac nieskoriczonej ilosci projekeji
mozna wyznaczy¢ funkcje F'(u,v) na calej przestrzeni (u,v) a nastepnie, dokonujac odwrotnej transformaty
Fouriera, odzyska¢ funkcje f(z,y)

6.3 Algorytm filtrowanej projekcji wstecznej

Powstato wiele réznych algorytmoéw rekonstrukeji obrazu, bazujacych na réznych podejéciach: algorytmy itera-
cyjne, algebraiczne czy analityczne. Do rekonstrukeji obrazu w tej pracy wybrany zostal algorytm filtrowanej
projekcji wstecznej, poniewaz w roku 1974 panowie Shepp i Logan pokazali, ze daje on najlepsze wyniki [15] a
obecnie niemal wszystkie komercyjne tomografy uzywaja go do rekonstrukeji obrazu [14].
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Rysunek 10: Rysunek obrazujgcy twierdzenie Fouriera o przekrojach - taczy ono transformate Fouriera projekcji
pewnego obiektu f(z,y) z przekrojem dwuwymiarowej transformaty Fouriera tego obiektu.

Jak wynika z twierdzenia Fouriera o przekrojach, funkcje f(z,y) opisujaca pewien obiekt mozna uzyskaé
wykonujac odwrotna transformate Fouriera. Dwuwymiarowa transformata Fouriera funkcji F'(u,v) dana jest:

flzy) = / / F(u,v)exp (2mi(zu + yv))dudv (14)
— 00 —O0
Zmieniajac prostokatny uktad wspotrzednych w dziedzinie czestosci (u, v) na uktad biegunowy (w, 8), dokonamy
podstawienia:

u = wcosf (15)
v = wsinf (16)
rownanie (14) mozna zapisaé jako:
27 oo
f(x,y)://F(w,&)exp(27riw(xcost9+ysin9))wdwd0 (17)
0 —oo

Calke ta mozna rozbi¢ na dwie jako catke po kacie 6 od 0 do 7 oraz od 7 do 27:

flzyy) = F(w,0) exp (2miw(z cos + ysin b)) wdwdd (18)
[

+ / / F(w, 8+ 7) exp (2miw(zx cos (0 + ) 4+ ysin (6 + 7))) wdwdb (19)
0 —oo

Korzystajac z wlasnosci funkeji trygonometrycznych oraz z faktu, ze F(w,0 + ) = F(—w, ) powyzszy wzor
moze byé przepisany jako:

f(amy):/ /F(w,@)|w|exp(27riw(xcos€+ysin9))dw de (20)
0 L-oo

Jesli za dwuwymiarowa transformate Fouriera podstawimy transformate projekcji Sg(w) otrzymamy:

flzyy) = / /Sg(w)|w|exp(27riw(xcos9+ysin9))dw de (21)
0 L-oo

fz,y) = /Qg(xcosﬁ—i—ysinﬁ)dG (22)
0

W powyzszych rownaniach mnozymy transformate Fouriera projekeji przez filtr |w| stad tez funkcja Qy nazywana
jest "filtrowana projekcja" ktora nastepnie uzywana jest do dokonania wstecznej projekcji celem wyznaczenia
funkcji f(z,y) badanego obiektu.
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7 Symulacja w Srodowisku GATE

Rysunek 11: Uktad detekcyjny. Kolorem rézowym zaznaczono matryce detektora skladajaca sie z 250x100
pikseli. Zielone linie odpowiadaja promieniom X emitowanym przez zrodlo w ksztalcie ptaszczyzny o wymiarach
25x10cm - takich jak matryca detektora.

GATE (Geant4 Application for Tomographic Emission) jest zaawansowanym, otwartym Srodowiskiem prze-
znaczonym do tworzenia symulacji radioterapii oraz obrazowania medycznego. Aktualnie umozliwia tworzenie
symulacji tomografii emisyjnej - zaréwno pozytonowej tomografii emisyjnej jak i tomografii emisyjnej poje-
dynczych fotonéw (SPECT - Single-Photon Emission Computed Tomography), tomografii komputerowej oraz
radioterapii (gdzie umozliwia np. oszacowanie dawko promieniowania deponowanej w pacjencie)

7.1 Konstrukcja ukladu detekcyjnego

Rysunek 12: Przekroj przez beczke scyntylacyjng. Na rysunku wida¢ 85 scyntylatorow o wymiarach 7x19mm,
§rednica beczki to 80mm. Wewnatrz umieszczony zostal fantom Derenzo.

GATE, podobnie jak Geant4, umozliwia zaréwno zdefiniowanie dowolnej geometrii uktadu detekcyjnego, jak

réwniez materiatow z ktorych sktada sie detektor. W tej symulacji konstrukcja tomografu komputerowego byta
mozliwie jak najprostsza. Wzorowano sie na konstrukeji tomografow pierwszej generacji, poniewaz rekonstrukcja
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obrazu z projekcji utworzonych z réwnolegtych wiazek jest najmniej skomplikowana. Z braku ograniczen tech-
nicznych dokonano jednak zmiany geometrii lampy rentgenowskiej - zamiast lampy emitujacej waska wiazke
promieni X, tak jak w tomografach pierwszej generacji, uzyto plaszczyzny o wymiarach takich jak matryca
detektora, emitujacej rownolegle wiazki promieniowania tak, by jednoczesnie oswietla¢ caly detektor (rys. 11).

Zaprojektowany w tej symulacji tomograf komputerowy sktadal sie z matrycy o wymiarach 25x10x3cm
podzielonej na piksele. Kazdy piksel to krysztal scyntylacyjny LSO o wymiarach 1x1x30mm a cata matryca
sktadala sie z 25000 pikseli. Dokonano dwoéch symulacji - w pierwszej wewnatrz uktadu detekcyjnego umieszczono
pewien fantom, w drugiej dodano réowniez beczke scyntylacyjna. Wynikiem kazdej z tych symulacji byta liczba
zarejestrowanych kwantow gamma w kazdym z pikseli po przejéciu przez dany obiekt dla katéw naswietlania
[0°,180°) z krokiem co 0.2°.

7.2 Uzywane fantomy

W medycynie fantomem nazywa sie pewien model anatomiczny uzywany gléwnie do demonstracji lub ¢wiczen
np. w wykonywaniu zabiegéw chirurgicznych. W tym przypadku fantom uzywany byl do okreslenia zdolnosci
rozdzielczej detektora - jednym z fantomow ktore to umozliwiaja to fantom Derenzo [16]. Sktada sie on z szesciu
obszarow, w kazdym z nich znajduje sie kilka walcow (w przypadku rekonstrukeji 2D) badz kul (w przypadku
rekonstrukeji 3D), o érednicy zaleznej od obszaru w ktorym sie znajduja.

Rysunek 13: Fantom Derenzo (dwuwymiarowy przekrdj). Sklada sie on z szesciokata foremnego o boku 12cm
wewnatrz ktorego umieszczone sg walce o $§rednicach: kolor czerwony - 3cm, zielony - lcm, biaty 0.5cm, niebieski
- 3mm z6tty - Imm, ré6zowy - 0.5mm

W przeprowadzonej symulacji fantom mial ksztalt szesciokata foremnego o boku dtugosci 12cm, zdefinio-
wany zostal jako sktadajacy sie z tkanki ludzkiej, z umieszczonymi wewnatrz walcami o $rednicach 3cm, lem,
0.5cm, 3mm, 1lmm oraz 0.5mm a material z jakiego sie sktadaly zostal zdefiniowany jako kosé ludzka. Fantom
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mial jednoczesnie umozliwiaé¢ okreslenie zdolnosci rozdzielczej jak i odtwarzaé ludzkie ciato stad tez taki dobor
materialow.

W drugiej symulacji do uktadu dodano beczke scyntylacyjna (rys. 12) sktadajaca sie z 85 paskow scyntylatora

o wymiarach 7x19x500mm, zbudowanych z poliwinylotoluenu. Srednica beczki to 80 cm.

8 Wyniki symulacji

Dane zebrane podczas symulacji zostaly wykorzystane do rekonstrukeji obrazu z roznych ilosci projekcji. Do-
konano rekonstrukcji dla 50, 100, 150, 300, 450 oraz 900 projekcji, czyli dla katow [0°,180°) z krokiem co
3.6°,1.8°,1.2°,0.6°,0.4° oraz 0.2° zar6wno dla fantomu Derenzo jak i fantomu umieszczonego wewnatrz beczki
scyntylacyjnej. Dokonano jedynie rekonstrukcji 2D poniewaz poprzez uzycie rownoleglych wiazek promieniowa-
nia kolejny wymiar (jedyny wokot ktorego zrodlo oraz detektor nie obracaja sie) mogtby by¢ dodany tylko jako
kolejne dwuwymiarowe obrazy - zrekonstruowany obraz 3D sktadalby sie tym przypadku ze 100 dwuwymiaro-
wych obrazéw.

Wyniki w postaci obrazkow zrekonstruowanego fantomu Derenzo zaprezentowano ponizej, w lewej kolumnie
dla symulacji z samym fantomem, w prawej dla symulacji z fantomem wewnatrz beczki scyntylacyjne;j.

Fantom Derenzo Fantom Derenzo + beczka scyntylacyjna
50 projekcii 50 projekcii
E 3
210 210
& &
2 2
g &

5 5

-5 -5

-10 -10

10 0
Polozenie [cm] Polozenie [cm]
100 projekciji 100 projekg;ji

E g

210 210

& &

2 2

c &

w
[44)

-5 G S S e Nl 0| s
-10

-10

10 0
Polozenie [cm] Polozenie [cm]

14:3278620644 13



—_
o

Polozenie [cm]

[4,]

[y
[=]

Polozenie [cm]

(%]

[y
[=]

Polozenie [cm]

n

15:5221433825

150 projekciji

10
Polozenie [cm]

300 projekgciji

10
Polozenie [cm]

450 projekciji

10
Polozenie [cm]

-3(

14

Polozenie [cm]

150 projekgciji

-
(=]

[4)]

10
Polozenie [cm]

300 projekgiji

[y
o

Polozenie [cm]

o

10
Polozenie [cm]

450 projekgiji

[y
o

Polozenie [cm]

wn

-5

10
Polozenie [cm]



900 projekcji 900 projekcji

E E
S, S,
210 210
c c
@ @
N N
o °
[=] [=]
o o

5

-10 -10

0
Polozenie [cm]

10
Polozenie [cm]

9 Whnioski

Po pierwsze nalezy zauwazy¢, ze poprzez uzycie takiej konstrukeji tomografu komputerowego oraz algorytmow
rekonstrukeji obrazu tomograf potrafi rozr6znié¢ obiekty o $rednicy 3mm, obiektéw o $rednicy lmm lub mniej-
szej juz nie. Stosujac bardziej skomplikowane geometrie detektora, np. wigzke w ksztalcie wachlarza lub piksele
mniejszych rozmiaréw oraz poprawiajac algorytmy rekonstrukeji poprzez np. wycinanie szuméw wynik ten moz-
na poprawi¢. Celem pracy jednak nie bylo zaprojektowanie jak najdoktadniejszego tomografu komputerowego
oraz algorytméw rekonstrukeji obrazu - poprzez zastosowanie jak najprostszych rozwiazar probowano ocenié
wplyw dodania beczki scyntylacyjnej na zdolnosé rozdzielcza w teoretycznie najgorszym przypadku.

Zgodnie z przewidywaniami umieszczenie tomografu J-PET wewnatrz tomografu komputerowego ma nega-
tywny wplyw na jego zdolno$é rozdzielcza, lecz ma to miejsce jedynie dla obrazéw rekonstruowanych z niewielkiej
ilosci projekcji. Obraz zrekonstruowany z 50 projekcji pozwala rozrézni¢ obiekty o $rednicy lem w przypadku
samego fantomu, natomiast w przypadku fantomu wraz z beczka scyntylacyjna z trudem obserwowalne sg obiek-
ty o Srednicy 3cm. Wraz ze wzrostem ilosci projekcji wynik ten poprawia sie. Dla obrazéw zrekonstruowanych
z 300-450 mozliwe jest obserwowanie obiektow o takiej samej érednicy zaréwno w przypadku bez jak i z beczka
scyntylacyjna.

Uzyskane wyniki §wiadcza, ze jak najbardziej mozliwe jest umieszczenie tomografu J-PET wewnatrz tomo-
grafu komputerowego bez pogorszenia jego efektywnosci. Jest to bardzo wazny wynik - obecnie niemal kazdy
osrodek medyczny taki jak szpital czy przychodnia posiada tomograf komputerowy, natomiast niewiele osrod-
kow moze pozwoli¢ sobie na zakup tomografu PET/CT gloéwnie ze wzgledu na jego wysoka cene. Zbudowanie
tomografu J-PET umozliwi kazdemu osrodkowi posiadajacemu tomograf komputerowy zakup duzo tanszego
urzadzenia mogacego dziata¢ na zasadzie dodatkowego modutu tworzac tomograf J-PET/CT jednoczesnie wciaz
umozliwiajac dokonywanie badan samym tomografem komputerowym.
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