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Resumo

O objetivo deste trabalho foi propor, caracterizar e avaliar, por meio de simula¢des computaci-
onais, um sistema de deteccao de um tomégrafo PET (“Positron Emission Tomography”) dedicado
para pequenas regides. Os principais fatores considerados para a modelagem do sistema foram:

resolugdo energética, resolucdo espacial, sensibilidade de detec¢do e custo do sistema.

O pacote GATE (“Geant4 Application for Tomographic Emission”), baseado no cddigo de
transporte de radiagdo Geant4, foi escolhido para as simulagcdes. Como forma de acompanhar
os avancos da tecnologia PET, o tomégrafo Q-PEM/DoPET, da Universidade de Pisa - Italia, foi
simulado e um modelo dptico analitico foi proposto para comparacao entre os resultados simulados
e experimentais. Assim, a utilidade do modelo 6ptico foi demonstrada, pois 0 mesmo evita o
tempo de computacdo excessivamente longo de uma simula¢ao com os processos Opticos do GATE

ativados.

Foi feita a caracterizacdo de um bloco detector que consiste de um cristal cintilador monolitico
acoplado a uma matriz de fotodetectores, baseados na tecnologia das fotomultiplicadoras de silicio.
A posicao da interagdo do féton gama dentro do cristal foi determinada usando um método baseado
na estimativa de parametros de um modelo que descreve a distribui¢do da intensidade dos sinais
dos fétons 6pticos coletados pela matriz de fotodetectores, de acordo com o local da interacao.
O método possui a capacidade de determinacdo da profundidade da interacdo dentro do cristal,
o que diminui consideravelmente os erros de paralaxe. O bloco detector proposto também pode
ter aplicagdo em outras dreas da fisica e afins que fazem uso da instrumentacio nuclear e que

necessitam de detectores sensiveis a posi¢ao.

Foi proposto um sistema de deteccao para um tomégrafo PET com aplicagdo na Mamogra-
fia por Emissao de Positrons - PEM (“Positron Emission Mammography”). O conceito proposto
tem o potencial para aperfeicoar a capacidade da tecnologia PET de visualizar, quantificar e ca-
racterizar tumores de mama. O tomdgrafo foi avaliado, onde os parametros de desempenho
para uma fonte pontual de 2>Na no centro do campo de visdo e distdncia entre planos detecto-
res de 10 cm foram: resolucdo energética em 511 keV de 12,1(3)%, resolucdo espacial 3D de
1,34(1) x 1,26(1) x 2,04(2) mm? e sensibilidade de detecgio de 8(1)%. Os resultados mostram
que o conceito proposto possui desempenho compativel aos tomdgrafos j4 existentes, além de ter

um custo menor, por ser baseado em cristais cintiladores monoliticos.






Abstract

The aim of this work was to propose, to characterize and to evaluate, by means of compu-
tational simulations, a detection system of a dedicated PET (“Positron Emission Tomography”)
tomograph. The main factors considered for the system modeling were: energetic resolution, spa-

tial resolution, detection sensitivity and system cost.

The package GATE (“Geant4 Application for Tomographic Emission”), based on Geant4 ra-
diation transport code, was chosen for the simulations. To follow the advances on PET technology,
the Q-PEM/DoPET tomograph, from University of Pisa - Italy, was simulated and an analytical
optical model was proposed for comparison between simulated and experimental results. Thus, the
usefulness of the optical model was demonstrated, since it avoids the excessively long computation

time when activating the optical processes in GATE.

A block detector made of a monolithic scintillator crystal coupled to a photodetector array
based on silicon photomultiplier technology was characterized. The interaction position of gamma
radiation inside the crystal was determined using a method based on estimating parameters of a
model which describes the signal distribution of the optical photons collected by the photodectetor
array. The method has the ability of determining the depth of interaction inside the crystal, which
decreases considerably parallax errors. The proposed block detector also can be used in other

applications of nuclear instrumentation that require sensitive position detectors.

A detection system of a PET tomograph was proposed to be applied in Positron Emission
Mammography - PEM. The proposed design has the potential to improve the PET ability to vi-
sualize, quantify and characterize breast tumors. The tomograph performance was evaluated and
the following parameters were obtained from an acquisition of a ?>Na point source in the center
of the field view and for a distance of 10 cm between the detector planes: energy resolution at 511
keV of 12,1(3)%, 3D spatial resolution of 1,34(1) x 1,26(1) x 2,04(2) mm?® and detection sensi-
tivity of 8(1)%. The results show that the performance of the proposed design is similar to existing

tomographs, in addition to have a lower cost due to the employment of monolithic crystals.
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1 Introducao

A utilizacdo de técnicas instrumentais de fisica nuclear e de particulas em aplicacdes para
pesquisa, diagnéstico e terapia na drea médica tem aumentado consideravelmente nos ultimos
anos. Certamente, as técnicas de formagdo de imagens médicas foram as que mais se beneficiaram
das tecnologias desenvolvidas para detectores de particulas. Isso € evidenciado pelas modalida-
des de imageamento existentes: tomografia por emissdo de pédsitrons (PET - “Positron Emission
Tomography”), tomografia computadorizada por emissao de féton tunico (SPECT - “Single Pho-
ton Emission Computed Tomography”), tomografia computadorizada (CT - “Computed Tomo-

graphy”), raios X convencional e outras.

A técnica PET foi inicialmente proposta na década de 1950 (ANGER; ROSENTHAL, 1959)
e introduzida no Brasil em 1998 (POZZO, 2005). Como toda técnica de Medicina Nuclear, é ba-
seada na administracdo interna de uma substancia radioativa, denominada radiofdrmaco, em um
organismo vivo para a obtenc¢do de imagens internas com a informacdo da distribui¢do espacial
e temporal do radiofdrmaco. O tipo de andlise feita no organismo depende da farmacocinética
e da captacdo seletiva do radiofarmaco pelos tecidos presentes no organismo. A quantidade de
aplicacdes da técnica PET vem crescendo nos ultimos anos, sendo empregada no estudo de pro-
cessos bioquimicos e fluxo sanguineo do ser humano e de outros animais, como na deteccao de
tumores em estdgios bastante precoces, o que nao € possivel em outros exames de diagndstico
por imagens, como tomografia computadorizada, ressonancia magnética e ultrassonografia. Além
disso, ela também € aplicada em estudos do cérebro e no desenvolvimento de novos medicamentos
para o tratamento do cincer. Atualmente, os exames de PET t€ém sido associados com os exa-
mes de tomografia convencional com raios X, permitindo a obtencdo da imagem da distribuicao
do radiofarmaco com grande precisdo anatdomica. Essa associagdo é chamada de PET/CT. Outra
tecnologia hibrida ¢ a PET com ressonancia magnética (PET/MR), em que as doses de radiacdo

absorvida pelo paciente sdo menores que a técnica PET/CT.

Existe um esfor¢co global para o aprimoramento de sistemas de imageamento PET, observado
pelo numero de estudos que vém sendo realizados em diversas universidades, centros de pesquisa
e empresas de varios paises. Vdarios desses estudos propdem o desenvolvimento de tomdégrafos
PET dedicados para pequenas regides, como pequenos animais (ZIEMONS et al., 2005; CHATZI-
IOANNOU et al., 1999; YANG et al., 2004; ROLDAN et al., 2007; TAI et al., 2005; SURTI et al.,
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2003; SPINELLIA et al., 2007; SCHAFERS et al., 2005; GUERRA et al., 2006; ISHII et al., 2007;
BALCERZYK et al., 2009; YAMAMOTO et al., 2010; YAMAYA et al., 2011), o qual tem como
finalidade estudar processos bioquimicos em nivel molecular para investigacdes farmacoldgicas,
genéticas e patoldgicas(GUERRA; BELCARI, 2007c, 2007a). Outras aplicacdes sdo para partes
do corpo humano, como o cérebro (SEGUINOT et al., 2004), e estudos e diagndstico do cancer de
mama (MOTTA et al., 2004; MOSES; QI, 2004; NEVES, 2011; WEINBERG et al., 2005; MAC-
DONALD et al., 2009; YANAGIDA et al., 2010), numa modalidade chamada de mamografia por

emissao de pésitrons (PEM - “Positron Emission Mammography™).

A finalidade € a construcdo de tomégrafos PET mais compactos, com custos menores € ainda
com melhores resultados de imagem, menor tempo de exame e menor quantidade de radiofdrmaco
administrada para cada aplicacdo especifica (MUEHLLEHNER; KARP, 2006) do que um tomo-
grafo PET de corpo inteiro possibilitaria para essas aplicagdes. Os principais avancos da tomogra-
fia por emissdo de pdsitrons para pequenas estruturas se baseiam em dois aspectos (WATANABE
et al., 2002):

- Aperfeicoamento da instrumentagao para melhora dos parametros de qualidade de imagem,
como a resolucdo espacial e sensibilidade do sistema de detec¢do, e o desenvolvimento de compo-
nentes para corrigir fatores fisicos responsdveis pela degrada¢do da imagem, como a atenuacgdo de

fotons e os eventos provenientes de espalhamento Compton.

- Aperfeicoamento de algoritmos para se obter melhor qualidade de imagem e quantificar com

mais acurdcia parametros fisioldgicos de interesse clinico e de pesquisa cientifica.

Apesar desses equipamentos para pequenas regides terem diferencas em alguns aspectos ge-
ométricos e requisitos de performance, as mesmas recebem contribuicdes importantes vindas de
novos instrumentos para a deteccdo de radiacio gama (GUERRA; BELCARI, 2007b). Dentro
deste cendrio, destacam-se os detectores de radiagdes gama e X baseados em materiais cintilado-
res. Estes detectores apresentam trés componentes basicos que sao fundamentais para caracterizar
o desempenho do instrumento: o material cintilador, o detector dos f6tons de cintilagdo e o sistema
eletronico utilizado para o processamento do sinal da detec¢do. Os grandes avangos que surgem
nesta drea de detec¢do de radiacdo ionizante e, que anteriormente provinham das pesquisas em fi-
sica nuclear e de altas energias, hoje encontram uma grande motiva¢do na drea de instrumentagao

médica.

O desenvolvimento recente de cristais cintiladores é bem ilustrado pelo esfor¢co empregado
nas ultimas duas décadas pela procura de cristais cintiladores inorganicos com melhor resolucao
de energia, resposta mais rapida e maior eficiéncia (WEBER, 2004; EIJK, 2001). Destacam-se,
por exemplo, os cintiladores dopados com cério Lu;SiOs : Ce (LSO) e LaBr3 : Ce, que ja estavam
no mercado pouco tempo apds suas descobertas, o primeiro substituindo cristais de BizGes O,
(BGO) em tomégrafos (CHATZIIOANNOU et al., 1999), e o segundo disponivel como alternativa
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que apresenta resolucdes energética e temporal melhores que os cintiladores tradicionais, como o
CsI(T1) e o Nal(TI) (BIZARRI et al., 2006).

Na area de sensores usados para detectar os fétons de cintilacdo também surgiram alternativas
tao eficientes e mais compactas do que as fotomultiplicadoras, como os fotodiodos e, mais recen-
temente, os fotodiodos de avalanche (KAPUSTA et al., 2003), os fotodetectores hibridos (DAM-
BROSIO; H.LEUTZ, 2003) e as fotomultiplicadoras de silicio (SiPM - “Silicon Photomultiplier”)
(MOEHRS et al., 2006). Nas primeiras tentativas de leitura da cintilacdo com fotodiodos, apenas
0 CsI(TI) era utilizado pelo fato de ser o unico cintilador cujo espectro do comprimento de onda
da luz emitida era adequado ao espectro de absor¢do dos fotodiodos. Mais recentemente surgiram
diodos com espectro de absorcao reforcado na faixa do azul e violeta, que permitem sua utiliza¢ao
com outros cintiladores, como o LSO e LaBr3 : Ce (MOSZYNSKI et al., 2002; NAKAMOTO et
al., 2005).

Em relacdo a eletronica de aquisi¢do de dados, o surgimento de dispositivos semicondutores
para o processamento rapido e simultaneo de informagdes digitais (FPGA - “Field Programmable
Gate Array”) viabilizou a constru¢do de sistemas de aquisicdo de dados adequados ao grande

nimero de detectores que as aplicacdes atuais exigem (MOSES; QI, 2004).

Como o rdpido avango nestas trés dreas tem permitido a constru¢ido de equipamentos de for-
macao de imagens na drea médica mais eficientes, a concep¢ao dos mesmos tem se tornado uma
tarefa complexa por envolver um grande nimero de componentes, com grandes possibilidades de
escolha e configuragdo para cada um deles. O projeto de um novo equipamento necessita de estu-
dos que permitam a obtencdo de caracteristicas otimizadas para se atingir o melhor desempenho

com a tecnologia disponivel atualmente.

Por isso, o0 uso de simulagdes computacionais, como as baseadas no Método de Monte Carlo,
€ muito util para avaliar a performance de equipamentos de imagens médicas, otimizar protocolos
de aquisicao, desenvolver algoritmos de reconstrucdo e técnicas de correcao de imagens e proje-
tar instrumentos com caracteristicas otimizadas (ZAIDI, 1999). Dentre essas ferramentas, uma
das mais utilizadas hoje € o pacote de cédigos de transporte de radiacdo Geant4 (AGOSTINELLI
et al., 2003; IVANCHENKO, 2004; ALLISON et al., 2006) (http://cern.ch/geant4), o qual é em-
pregado em projetos de detectores de radiacdo para diversas finalidades, como a drea espacial,
médica ou de grandes experimentos cientificos em fisica de particulas. Existe ainda um programa
computacional especifico para simulacdo de equipamentos de tomografia por emissdo usados em
medicina nuclear. Esse programa é o GATE (“Geant4 Application for Emission Tomography” -
http://opengatecollaboration.healthgrid.org) (ASSI€ et al., 2004; JAN et al., 2004) e tem como base

o proprio cédigo do Geant4.

O objetivo deste trabalho foi propor, caracterizar e avaliar, por meio de simulacdes compu-

tacionais, um sistema de deteccdo de um tomoégrafo PET dedicado para pequenas regides. Os
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principais fatores considerados para a modelagem do sistema foram: resolu¢do energética, resolu-
¢do espacial, sensibilidade e custo do sistema. O pacote computacional GATE foi escolhido para

as simulagdes computacionais.

Como forma de acompanhar os avancos da tecnologia PET, foi firmada uma colaboragdo en-
tre o IPEN e o Grupo de Instrumentacdo e Formagdo de Imagens Funcionais (FIIG - “Functional
Imaging and Instrumentation Group”) da Universidade de Pisa, Itdlia. Durante a visita de inter-
cambio de 1 ano, foi realizada a simulag@o do protétipo PEM, desenvolvido pelo grupo italiano, e

a comparac¢do dos dados simulados com os dados experimentais obtidos com esse equipamento.

O sistema de deteccao do tomégrafo PET proposto neste trabalho € composto por blocos de-
tectores que devem ser posicionados de acordo com a geometria escolhida, a qual é baseada na
aplicacao do tomdgrafo. No presente trabalho, a aplicacao escolhida foi a PEM, por causa do seu
potencial impacto clinico e pelo fato de ser uma técnica de vanguarda, com motivadores estudos
em andamento (BERG et al., 2011; MACDONALD et al., 2009). Apesar de ndo ser ainda uma
técnica muito difundida no meio médico, pode ser consolidada no minimo como uma técnica com-
plementar &8 mamografia convencional. Uma das propostas de uso € ser uma op¢ao para métodos
invasivos e caros, como a bidpsia, em situagdes onde uma mamografia convencional ndo revela um
diagnéstico conclusivo (THOMPSON et al., 1995). Outro uso seria em uma bidpsia guiada pela
imagem formada pelo tomdgrafo PEM (RAYLMAN et al., 2008).

A seguir, no capitulo 2, serdo abordados alguns conceitos essenciais para a compreensao da
tomografia por emissdo de pdsitrons, como os tipos de decaimentos radioativos, interacao da radia-

¢do com a matéria, deteccao de particulas e captacao e distribuicao do radiofdrmaco no organismo.

O capitulo 3 descreve os principais detectores utilizados na instrumentacao PET, os quais sdo
baseados em contadores proporcionais, semicondutores e cristais cintiladores acoplados a fotode-

tectores.

O capitulo 4 faz uma descri¢cao e comparacao entre alguns tomégrafos PET dedicados ja exis-
tentes no mercado ou em desenvolvimento. Foram escolhidos os tomégrafos PET para pequenos

animas e para a mamografia por emissao de pdsitrons.

O capitulo 5 define alguns conceitos de simulagdo computacional utilizando o Geant4, o qual

¢ a plataforma para o pacote GATE, adotada neste trabalho.

O capitulo 6 trata do trabalho de colaboracdo com o grupo FIIG da Itdlia, em que foi realizada
a simulacdo do mamdgrafo por emissdo de pdsitrons que estd sendo desenvolvido pelo grupo
italiano e a comparacdo dos dados simulados com dados experimentais obtidos com esse mesmo

equipamento.

O capitulo 7 detalha o estudo e a caracterizac¢do do bloco detector usado no sistema de detecc¢ao

proposto neste trabalho. O mesmo capitulo também descreve um novo método para determinacdo
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da posi¢do da interacao do féton gama dentro do cristal cintilador.

A geometria do sistema de detec¢do do tomoégrafo PEM proposto neste trabalho € analisada
e discutida no capitulo 8, onde sdo apresentados resultados da resolucdo energética, resolucao

espacial e sensibilidade, sempre levando em consideracio o custo do sistema.

O capitulo 9 mostra as conclusodes e as discussoes do trabalho e o capitulo 10 destaca algumas

consideragdes finais sobre o trabalho.
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2  Tomografia por emissdo de positrons:
conceitos

A compreensdo da técnica de tomografia por emissao de pdsitrons envolve conceitos de de-
caimentos radioativos, interagdo da radiacdo com a matéria, deteccdo de particulas e captacdo e

distribui¢do do radiofarmaco no organismo, que estdo detalhados neste capitulo.

2.1 Decaimento radioativo

O decaimento radioativo € o processo de reestruturacdo interna que ocorre dentro de um nticleo

instavel, também chamado de radionuclideo, para que o 4tomo atinja a estabilidade.

2.1.1 Meia-vida e constante de decaimento

A partir de observacdes empiricas, foi constatado que o nimero de nicleos que decaem em
um certo intervalo de tempo € proporcional ao nimero de dtomos radioativos presentes em uma
amostra (SAHA, 2005):

dN
—— = AN 2.1

7 (2.1)
onde N é o nimero de dtomos radioativos que ndo decairam da amostra no tempo t e A é uma
constante de proporcionalidade especifica para cada radionuclideo, denominada constante de de-

caimento. Reescrevendo a equagdo 2.1, temos:

N = Ny -exp(—At) 2.2)

onde Ny € o nimero de dtomos radioativos na amostra para o tempo ¢ = 0. Ndo € possivel prever o
instante do decaimento radioativo de um radionuclideo e o mesmo € independente dos decaimentos
de outros radionuclideos presentes na amostra. Além disso, o decaimento radioativo obedece a
estatistica de Poisson e o desvio padrdao do nimero de radionuclideos presentes em uma amostra €

dado por:
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oy = VN (2.3)
A atividade da amostra, que é o nimero de decaimentos por unidade de tempo, é proporcional

ao nimero de 4tomos presentes na mesma:
A=AN (2.4)

Assim, temos:

A =Ap-exp(—At) (2.5)

onde A e Ap sdo as atividades da amostra nos tempos ¢t > 0 e t = 0, respectivamente.

Usando ainda a equagdo 2.2, € possivel calcular a meia-vida fisica de um radionuclideo, que
€ definida como o tempo necessario para que a quantidade de 4tomos radioativos de uma amostra

decaia para a metade. Ou seja:

N 1 In(2
"0 Ny exp(-AT o) = 3 = exp(~ATy) = Tijp = 0

(2.6)

2.1.2 Decaimento beta

A particula beta é um elétron ou um anti-elétron (pdsitron) de origem nuclear, que normal-
mente é emitida, via for¢a fraca, de nicleos instdveis. A emissdo do elétron ou pdsitron ocorre
junto com um anti-neutrino ou um neutrino, respectivamente, onde a energia liberada durante a
transi¢do nuclear € fracionada entre as duas particulas, obedecendo a conservagdo de energia e de
momento linear (BAILEY, 2005). Por isso, a energia da particula beta segue a distribuicao de um
espectro continuo, com energia variando de zero até o valor da energia liberada da transicdo. A
figura 2.1 mostra os espectros das energias cinéticas dos elétrons e pdsitrons emitidos pelos de-
caimentos beta negativo e positivo, respectivamente. A diferenca entre os espectros € devida a

interagdo coulombiana da particula beta com o nicleo filho.

A particula beta possui capacidade de ionizacdo menor que a particula alfa e maior que a
radiacdo gama e seu poder de penetracdo € intermedidrio. Sua perda de energia ocorre por meio das
excitacodes e ionizacdes dos dtomos do meio e também por bremsstrahlung, que € o processo em que
ocorre a emissao de um féton quando a particula beta é desacelerada pela interacdo coulombiana

com o ndcleo atdmico.

No decaimento beta negativo () um néutron dentro do niicleo é convertido em um préton e
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Figura 2.1: Espectros de energia dos elétrons e dos pésitrons emitidos pelos decaimentos S~ e
B, respectivamente.

um elétron. O préton permanece no nucleo e o elétron € emitido junto com um anti-neutrino. Esse

tipo de decaimento ocorre em nticleos instadveis com excesso de néutrons e pode ser expresso por:

X =5 Y +e +V (2.7)

ou ainda

n—pt+e +V (2.8)

O decaimento beta positivo (1) ocorre em niicleos instdveis com excesso de protons, onde
um préton dentro do nucleo € convertido em um néutron. A energia em excesso dessa conversao €

emitida com um pésitron e um neutrino. Esse decaimento pode ser expresso por:

X =4 Y +et+v (2.9)

ou ainda

energia+p —n+e +v (2.10)

A figura 2.2 apresenta esquemas de decaimento de alguns is6topos por emissio §+. Como a
massa do néutron é maior que a do préton, o decaimento BT necessita de energia para realizar a
reacdo de conversao das particulas. Por isso, a transmutagao s6 ocorre quando a energia de ligacao
do nuclideo pai é menor que a do nuclideo filho, onde a diferenca entre as respectivas energias é
usada na conversdo do préton em um néutron, um pdsitron € um neutrino mais a energia cinética

dessas particulas geradas.

A figura 2.3 mostra os efeitos relacionados com a aniquilacdo de pdsitrons que degradam a re-
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Figura 2.2: Esquema de decaimento de alguns emissores beta positivo. Qg e Qpc sao as
energias da reagcdo para o decaimento beta positivo e para a captura eletrOnica, respectivamente.
Figura adaptada de Lederer e colaboradores (LEDERER; HOLLANDER; PERLMAN, 1967).

solugdo espacial da técnica PET. O decaimento do radionuclideo produz a emissao de um positron,
o qual percorre uma certa distancia até ser aniquilado junto com um elétron do meio. O alcance
do pésitron depende da sua energia e da densidade de elétrons do meio que o envolve (HUMM;
ROSENFELD; GUERRA, 2003). Quando o pésitron atinge o equilibrio térmico, o processo de
aniquilacdo do pésitron com um elétron ocorre (HEITLER, 1954) com as duas particulas coli-
dindo entre si. Isso acarreta a criacdo de fétons e, mais raramente, outras particulas. O processo

de aniquilacdo deve obedecer as leis de conservacdo de energia, carga, momentos angular e linear.

No caso mais comum ocorre a emissdo, em dire¢des aproximadamente opostas, de um par
de fétons de 511 keV cada um, que corresponde a energia de repouso do pdsitron ou elétron. O
desvio do angulo de 180 graus entre os dois fétons da aniquilacao do par elétron-pdsitron possui
uma largura total a meia altura (FWHM - “Full Width at Half Maximum™) de cerca de 0,6 graus
(SORENSON; PHELPS, 1987) e depende da energia cinética residual € dos momentos do pdsitron
e do elétron na aniquilacdo. O par de fotons € emitido isotropicamente (LEO, 1994). A colineari-
dade s6 € perfeita quando o poésitron e o elétron estdo em repouso ou possuem momentos Opostos
(STEINMAN, 1997).

Em alguns poucos casos, pode ocorrer a emissdo de trés ou mais fétons, mas a probabilidade
diminui com o aumento do nimero de f6tons emitidos. Mais raramente, pode ocorrer a emissdo de
um par neutrino-antineutrino, o que também € permitido fisicamente pois possuem massa menor

que a do elétron ou pdsitron. Esses casos menos provaveis nao sao considerados para as aplicagdes
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Figura 2.3: Esquema da aniquilacao de pdsitrons com os aspectos importantes para a resolucao
espacial da técnica PET. O decaimento do radionuclideo produz a emissdo de um pdsitron, o qual
percorre uma certa distancia até ser aniquilado junto com um elétron do meio. Esse processo gera
a emissdo de um par de fétons em dire¢des aproximadamente opostas. Figura adaptada de Lerche

(LERCHE, 2006)

de um tomografo PET.

2.1.3 Captura eletronica

A captura eletronica € um processo concorrente com o decaimento $7. Para certos nicleos
instdveis, a conversao do préton em néutron pode ocorrer com a captura de um elétron das camadas

orbitais do atomo localizadas mais proximas do nucleo. Sua representagdo € dada por:

p+e —n+v (2.11)

A tnica particula emitida pelo nicleo € um neutrino. Porém, o preenchimento da vacéncia
na camada eletronica gerada pelo elétron capturado pelo nicleo provoca a emissdo de um féton
de raios X caracteristicos, cuja energia é determinada pela diferenca entre os niveis de energias
envolvidos. Outra situagdo provavel para que o d&tomo retorne para sua condicao estdvel € a trans-
feréncia da energia de excita¢do do dtomo para um elétron de uma camada mais externa, chamado

de elétron Auger, que € ejetado do dtomo.

2.1.4 Emissao de radiacio gama

A emissdo de radiagdo gama consiste na liberacdo do excesso de energia de um nticleo instdvel
por meio de um féton gama. Assim, a energia da radiacdo gama emitida é dada pela diferenca de

energia da transi¢do entre o estado excitado e o estavel:
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onde h € a constante de Planck e v € a frequéncia da radiacao.

A emissdo gama pode estar associada aos decaimentos alfa ou beta e a captura eletronica,
quando o ntcleo resultante da transmutacao ndo estd na situacio de equilibrio, isto €, seus nucle-
ons encontram-se em estados excitados. Assim, a desexcitacao do nicleo ocorre com a emissao de
radiagdo gama caracteristica. Existem ainda nuclideos que ndo sdo desexcitados imediatamente,
permanecendo em um estado metaestavel. A emissdo gama para esta situagdo é denominada tran-
sicdo isomérica e esses nuclideos sdo considerados emissores gama puros, como é o caso do *"'T'c,
muito usado na técnica SPECT. Os nuclideos que emitem radiacdo gama por transi¢cao isomérica
e por captura eletronica sdo muitos uteis na Medicina Nuclear diagndstica, pois a dose radiol6-
gica no paciente € menor quando comparados aos nuclideos emissores de gama que decaem por

particulas alfa ou beta.

2.1.5 Conversao interna

A conversdo interna compete com a emissao gama e ocorre quando a energia de excitacdo
nuclear € transferida para elétrons das camadas eletronicas internas do dtomo. Os elétrons de
conversdo sdao removidos e emitidos dos orbitais com valores discretos de energia, as qual € ca-
racteristica para cada isétopo. A vacancia gerada € preenchida por um outro elétron proveniente
de uma camada mais externa, com a subsequente emissdo de radiacdo X caracteristica ou de um

elétron Auger.

2.2 Interacio das radiacoes X e gama com a matéria

As interacdes dos fotons gama relevantes em um tomdgrafo PET sdo: espalhamento Compton,
efeito fotoelétrico e espalhamento Rayleigh. A producdo de pares ndo € considerada na técnica
PET, por causa da energia necessdria para que este tipo de evento ocorra. A figura 2.4 mostra a
probabilidade de ocorréncia de cada tipo de interacdo em fun¢@o do niimero atdmico Z do material
do meio. O espalhamento Rayleigh ndo é predominante em nenhuma das regides, desempenhando

sempre um papel secundario.

2.2.1 Espalhamento Compton

No modelo simplificado, o espalhamento Compton ocorre quando um f6ton com determinada
frequéncia de onda interage com um elétron livre, provocando uma transferéncia de energia ci-
nética ao elétron, que é deslocado por um angulo ¢ em relacdo a dire¢do inicial do f6ton, como
mostra a figura 2.5. Esse efeito também desloca o féton por um certo angulo 6 no ponto onde

ocorre a interagao.
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Figura 2.4: Regides de probabilidade relativa de ocorrerem trés formas de interacao de fétons
gama (efeito fotoelétrico, efeito Compton e produgdo de pares) em um material com determinado
nimero atdmico Z (EVANS, 1972). O espalhamento Rayleigh ndo é predominante em nenhuma
das regides, desempenhando sempre um papel secundario.
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Figura 2.5: Diagrama do espalhamento Compton.

A equacgdo de conservacdo de energia desse processo é dada por:

hv;i =hvy+T, (2.13)

onde 4 € a constante de Planck, v; € a frequéncia do f6ton incidente, vy € a frequéncia do féton es-
palhado e T, € a energia cinética do elétron apds a colisdo. As equagdes que definem a conservacao

do momento sao:

th

Tsen(@) = pesen(Q) (2.14)
% = pecos(9) + thfcos(G) (2.15)

onde c € a velocidade da luz e p, € 0 momento linear do elétron. A energia Ey do f6ton espalhado

¢ dado pela equacdo (EVANS, 1972):

E;

1+ (Ej/mec?)(1 — cos6) (2.16)

Ef=
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onde m, é a massa de repouso do elétron e E; € a energia do féton incidente. A equagdo 2.16 implica
que pequenas perdas de energia do foton espalhado causam deflexdes angulares consideraveis.
Como exemplo, caso um féton de 511 keV seja espalhado, perdendo 10% de sua energia, a deflexdo

angular 0 seria de aproximadamente 25 graus (figura 2.6).
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Figura 2.6: Distribui¢do de probabilidade angular (secdo de choque diferencial de espalhamento)
e energia resultante para fétons que interagiram por espalhamento Compton (BAILEY, 2005).

Como pode ser visto na figura 2.4, o efeito Compton € predominante nos tecidos biolégicos
para a faixa de energia das aplicacdes PET, que vai até 511 keV. Os tecidos biol6gicos possuem
de 70 a 80% de agua, cujo nimero atomico efetivo € 7,4 (MURRY; DOWDEY; CHRISTENSEN,
1990). Para os cristais cintiladores mais usados em PET, o efeito Compton predomina para energias
acima de 300 keV.

2.2.2 Efeito fotoelétrico

O efeito fotoelétrico ocorre quando um féton interage com um atomo e remove um elétron,
chamado também de fotoelétron, deste 4tomo. A energia minima necessaria do féton para retirar
esse elétron € a energia de ligacdo atdmica do elétron correspondente ao nivel de energia ocupado
por este no dtomo. O restante da energia do f6ton € transformado em energia cinética do elétron e

de recuo do 4tomo. A equacgdo 2.17 descreve esse processo:

onde & € a constante de Planck, v; € a frequéncia do f6ton incidente, 7, € a energia cinética do
elétron removido do dtomo, 7, € a energia cinética do dtomo e B, € a energia de ligagdo atdmica

do elétron. Em geral, € possivel desprezar a energia cinética do 4&tomo na conservagao de energia,
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pois a massa dos 4tomos é muito maior que a do elétron. No entanto, a massa do d4tomo € essencial

para a conserva¢do do momento desse processo:

ﬁv - ﬁe "‘ﬁa (2-18)

onde py é o momento do féton, p, é o momento do elétron e p, € o momento do dtomo.

A probabilidade de ocorrer o efeito fotoelétrico aumenta com o niimero atdmico do meio de
interag@o e diminui com o aumento da energia do foton incidente (EVANS, 1972). No caso de um
foton de 511 keV interagindo na dgua, a probabilidade de ocorrer efeito fotoelétrico € desprezivel
(JOHNS; CUNNINGHAM, 1983). No entanto, o feito fotoelétrico € importante para interacdes de

foétons de 511 keV com cristais cintiladores inorganicos.

2.2.3 Espalhamento Rayleigh

O espalhamento Rayleigh ocorre com a absorcao de um f6ton incidente em um 4tomo e a sua
reemissao em uma direcao diferente, com um pequeno recuo do 4&tomo, para garantir a conservacao
do momento. Esse processo ocorre devido a interagdo do féton com o dtomo como um todo,
sem a transferéncia de energia do féton para o dtomo. O espalhamento Rayleigh possui baixa
probabilidade de ocorrer dentro dos cristais cintiladores inorganicos e nos tecidos para a energias
tipicas em PET, podendo ser ignorado nessas situacdes (HUMM; ROSENFELD; GUERRA, 2003).

2.2.4 Producao de pares

A producdo de pares ocorre quando um féton, de energia superior a massa de repouso de dois
elétrons (1,022 MeV), € convertido em um elétron e um pésitron. A energia requerida para que este
tipo de evento ocorra é maior do que a geralmente empregada em Medicina Nuclear (THRALL;

ZIESSMAN, 2003), o que a torna um processo irrelevante para a tecnologia PET.

2.3 Radiofarmacos para diagnéstico

O radiofdrmaco para diagnoéstico é um tracador radioativo que possui uma biodistribui¢cao
dentro do organismo de acordo com o alvo de estudo. E projetado para ter afinidade por um
determinado sistema, 6rgdo ou receptor, geralmente onde possa existir uma doenca, anormalidade
ou grande atividade metabdlica e possui a importante propriedade de perturbar minimamente a

funcao fisiolégica do organismo.
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2.3.1 Propriedades

Existe uma grande diversidade de radiofdrmacos na Medicina Nuclear (THRALL; ZIESS-
MAN, 2003). A maioria deles combina um radionuclideo com uma molécula quimica biologica-
mente ativa que € responsavel pela biodistribuicao especifica. Porém, alguns gases inertes radio-
ativos, os radioiodos, 0 ®’Ga e 0 2°!T] apresentam todas as funcdes e as propriedades bioldgicas

necessdrias sem precisar ser agregado a uma molécula quimica.

Para a Medicina Nuclear diagndstica, a energia liberada do decaimento do radionuclideo deve
ser depositada preferencialmente no detector € o minimo possivel no paciente. Também € impor-
tante que o radionuclideo tenha uma meia-vida curta, da ordem de horas ou dias, o suficiente para
o transporte do mesmo do local de produgdo para o centro clinico, onde serd usado para marcar
o farmaco e administrado ao paciente para o exame. Uma meia-vida curta garante que as doses
recebidas pelo paciente e pessoas proximas a ele sio mantidas em niveis mais baixos possiveis.
Desta forma, a situacdo ideal seria que o local de producao do radioisétopo fosse localizado junto

ao centro clinico, o que permitiria o uso de radionuclideos com meia-vida da ordem de minutos.

Uma carateristica importante é a meia-vida efetiva, que € a combinacdo da meia-vida fisica do

radionuclideo com a meia-vida bioldgica do farmaco, definida como (SAHA, 2005):

1 1 1

yr (2.19)

onde A;, é a meia-vida bioldgica do radiofarmaco. A meia-vida efetiva deve ser longa o suficiente

somente para uso na aplicacao desejada.

Além disso, o radiofdrmaco nao deve ser toxico e nem provocar efeitos colaterais. Também

nao pode sofrer dissociagdes in-vitro e in-vivo e seu custo deve ser vidvel.

2.3.2 Producao de radionuclideos

Os radionuclideos disponiveis na natureza possuem meia-vida longa e muitos deles sdo toxi-
€0S, como o uranio, o actinio, torio, radio e radonio. Por isso, os radionuclideos usados em Me-
dicina Nuclear sdo obtidos artificialmente em reator nuclear ou aceleradores de particulas, como,
por exemplo, o ciclotron (WERNICK; AARSVOLD, 2004).

Nos reatores nucleares sdo produzidos radionuclideos emissores beta negativo, que possuem
excesso de néutrons. A reacdo, chamada de ativacdo por néutrons, ocorre com o bombardeio
de nucleos com néutrons de baixa energia. Esta técnica ndo permite a separagdo dos atomos
radioativos dos estdveis, pois o produto filho € o0 mesmo elemento do pai, resultando num produto

de baixa atividade especifica. Esta técnica foi a primeira utilizada para obtengio do **Mo, que



2.3 Radiofdrmacos para diagnostico 17

é o radionuclideo pai do **"T¢, muito usado em SPECT e obtido por meio do sistema gerador
PMo/*®"Tc. O sistema gerador consiste num método de separagio de um radionuclideo pai de
meia-vida longa de um filho com meia vida curta, que possui aplicacdo clinica. Assim, € possivel
fazer o transporte do local de produgdo do radionuclideo pai até o local da aplicacido do filho,
em tempo hébil para utilizacdo do mesmo. Atualmente, a producdo de *’Mo pode ser feita por

ciclotron ou por meio de produtos de fissdo do bombardeio por néutrons do U enriquecido.

Radionuclideos com excesso de prétons, que sofrem decaimento beta positivo ou captura ele-
tronica, sdo produzidos no bombardeio por prétons em nuclideos alvos realizados em ciclotrons

ou outros aceleradores.

2.3.3 Radiofarmacos em PET

O radionuclideo usado em um tomoégrafo PET deve decair pela emissdo isotropica de positron
(emissdo B1). E desejavel que o radionuclideo ndo emita raios gama ou X. Também & interessante
que o is6topo seja de um elemento com importancia fisioldgica. Desta forma, € possivel realizar o
estudo de funcdes fisioldgicas, formas, posi¢des e outras informacdes clinicas dos 6rgaos presentes

no organismo.

A tabela 2.1 exibe algumas propriedades fisicas de alguns radionuclideos usados em PET. A
razao de ramificacdo indica qual a fracdo dos tipos de decaimento do radionuclideo é por emissao
de positrons, em vez de captura eletronica. Outra propriedade importante € o alcance do pdsitron,
que depende da sua energia de emissao e do tecido em que ocorre a emissdo. Na tabela, o alcance
€ dado para a dgua. O alcance do poésitron influencia a resolucao espacial da imagem PET, pois
define a distancia entre o local em que ocorre a emissdo do pdsitron pelo radionuclideo e o local
onde o positron € aniquilado. A tabela também inclui a energia dos f6tons de raios X e gama com
energia maior que 250 keV e as suas respectivas abundancias em relacdo a emissao dos pdsitrons.
Tais fotons ndo sdo desejdveis, pois, dependendo da selecao em energia dos eventos, podem possuir

energia que pode ser suficiente para serem registrados como fétons de aniquilagao.

Os principais radiofarmacos usados em PET e suas respectivas fun¢des desempenhadas sdo

exibidas na tabela 2.2.

A 2-Deoxi-2-("®F)fluor-D-glicose (['®F]-FDG) é o radiofirmaco mais empregado atualmente.
O transporte da ['8F]-FDG para dentro da célula ocorre de forma similar & da glicose. J4 no
meio intracelular, a ['®F]-FDG e a glicose sofrem fosforilagio formando FDG-6-fosfato e glicose-
6-fosfato, respectivamente. A tnica diferenca no processo de metabolizacio da ['3F]-FDG em
relacdo a glicose é que a FDG-6-fosfato fica retida na célula e a glicose-6-fosfato é metabolizada.
Assim, aimagem da distribui¢io da ['®F]-FDG no organismo fornece a atividade pré-metabélica da

glicose nos tecidos. Esse radiofarmaco possui diversas aplicagdes, sendo usado para diagnosticar
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Tabela 2.1: Propriedades fisicas de alguns radionuclideos emissores de pésitron usados em PET
(WEBER et al., 1989; FIRESTONE; SHIRLEY, 1996). T; /2 ¢ a meia-vida fisica, E,,,, € a energia
maxima do positron, R, (EVANS, 1972) € o alcance méximo do pdsitron na dgua € R,
(DERENZO, 1986) € o valor rms (“root mean square”) do alcance do pdsitron na dgua.

alcance na dgua fétons > 250 keV

T )2 razdode Enox Ruax  Rrms energia método de
nuclideo (min.) ramificacio (MeV) (mm) (mm) (MeV) abundancia producio
lic 20,4 9% 096 39 04  ndoemite 0%  Ciclotron
BN 9,96 100% 12 51 0,6  ndoemite 0%  Ciclotron
50 2,05 100% 1,7 8 0,9  ndo emite 0%  Ciclotron
N 109,8 97% 0,64 23 02  ndoemite 0%  Ciclotron
2cy 9,74 9% 2,9 15 1,6 0876-1,17 0,5%  Gerador
ocu 762 19% 0,58 2 0,2  ndo emite 0%  Ciclotron
%Ga 5694 56% 38 20 3,3 0834481 73%  Ciclotron
BGa 68,4 88% 19 9 1,20 1,08-1,88  3,1%  Gerador
5By 966 54% 37 19 320 0473-3,60 146% Ciclotron
8 2Rb 1,3 95% 34 18 26 0,777 13%  Gerador
8oy 882 2% 14 6 0,7 0,4440-1,920 240% Ciclotron

uma variedade de doengas cerebrais, medidas quantitativas de fungdes cerebrais regionais, medida
de viabilidade miocérdica e o diagnodstico e estadiamento de vérios tipos de tumores (THRALL;

ZIESSMAN, 2003).

2.4 Deteccao em coincidéncia

Como toda técnica de diagndstico em medicina nuclear, a PET € usada para determinar o mapa
de distribui¢do de um tracador radioativo administrado em um organismo vivo (BAILEY, 2005).
A figura 2.7 mostra as principais etapas do processo de aquisi¢do de uma imagem desse mapa
por um tomografo PET. O pésitron emitido pelo tracador radioativo se aniquila com um elétron,
emitindo dois fétons de 511 keV em sentidos opostos. Cada féton detectado € chamado de evento
simples. As informagdes de energia, posicao e tempo de cada evento sdo registradas pelo sistema
de detec¢do do tomdgrafo. A seguir, os dados sdo processados por uma unidade que decide se os
dois eventos simples sdo coincidentes, isto €, vieram do mesmo processo de aniquilagdo. Isso é
feito por meio de uma janela temporal de coincidéncia, onde eventos que ocorrem dentro da mesma
janela de tempo sdo considerados coincidentes. Em geral, a janela de tempo pode variar de 6 ns
até 20 ns (POMPER, 2008). Além disso, para serem considerados eventos coincidentes, a energia

de cada evento também deve estar dentro dos limites médximo e minimo de energia definidos pelo
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Tabela 2.2: Principais radiofdirmacos usados em PET com suas respectivas utilizacdes (THRALL;
ZIESSMAN, 2003).

funcao radiofdarmaco radionuclideo

agente de perfusao diéxido de carbono 50
agua 50

amoOnia By

cloreto de rubidio 82Rb

volume sanguineo monoxido de carbono 50
monodxido de carbono e
acido etilenodiamino tetra-acético B8Ga

agente metabodlico fluoreto de sodio 18p
fluordesoxiglicose 8p

oxigénio 50

acetato e

palmitato e

glutamato Yo

agente tumoral fluordesoxiglicose Bp
metionina e

agente para receptor espiperone N
carfentanil e

fldor-L-dopa 3

raclopride e

sistema. O limite minimo € util para evitar o registro de eventos coincidentes cujos fétons de 511
keV perderam parte de sua energia ao sofrerem espalhamento Compton dentro do objeto analisado
e, consequentemente, alteraram a sua dire¢ao. Eventos detectados simultaneamente em um mesmo

detector, cuja soma dos valores de energia € maior que limite maximo, também nao sdo registrados.

Cada par de fotons que € registrado pelo sistema de deteccdo em coincidéncia gera uma linha
de projecdo ou resposta (LOR - “Line Of Response”). Todos os eventos coincidentes vao para uma
unidade que processa as sucessivas linhas de resposta com o auxilio de ferramentas computacionais
de processamento de imagem, propiciando a formacdo da imagem do mapa de distribuicdo do

tracador.

A deteccdo em coincidéncia possui a vantagem de obter a informagdo da LOR de cada evento

sem o uso de colimadores fisicos, o que melhora a eficiéncia de detec¢do do sistema.
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Aniquilagao Reconstrugao da imagem

Figura 2.7: Esquema simplificado de um tomégrafo PET. Figura adaptada de Langner
(LANGNER, 2003).

2.4.1 Tipos de coincidéncias

Devido aos tipos de interagdes possiveis na técnica PET, as coincidéncias registradas em um
tomoégrafo PET podem ser classificadas em quatro tipos diferentes (BAILEY, 2005). A figura 2.8

mostra esses possiveis tipos de eventos de coincidéncia.

A coincidéncia verdadeira € aquela em que somente dois fétons sdo registrados dentro da
mesma janela temporal, sendo que os mesmos sdo provenientes do mesmo evento de aniquilagao

positron-elétron e também nao sofreram nenhum tipo de interacao antes de serem detectados.

A coincidéncia espalhada ocorre quando pelo menos um dos fétons da aniquilagdo sofreu um
ou mais espalhamentos Compton antes de ser detectado. E altamente provavel que a LOR associ-
ada a este evento ndo seja a verdadeira, o que adiciona um ruido estatistico de fundo a imagem e
diminui o contraste da mesma. A LOR associada s6 € a verdadeira caso os espalhamentos sofri-
dos pelo féton resultem no registro de uma LOR equivalente ao caso em que o féton ndo sofreu
espalhamento. A probabilidade de ocorréncia da coincidéncia espalhada depende do volume e das
propriedades de atenuacdo do organismo sendo analisado e também da geometria do sistema de

deteccgao.

A coincidéncia aleatdria ocorre quando dois fétons que ndo siao provenientes do mesmo evento
de aniquilacao sdo registrados dentro da mesma janela temporal. A probabilidade de ocorréncia da
coincidéncia aleatéria depende dos mesmos parametros que a espalhada, mas também da taxa de
contagens de fétons detectada pelo sistema e da janela temporal. A distribui¢do de coincidéncias

aleatdrias adiciona ruido estatistico de fundo a imagem. Regides onde existem maior concentragao
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ro. r P
aleatéria multipla

Figura 2.8: Possiveis tipos de eventos de coincidéncia. Figura adaptada de Bailey (BAILEY,
2005).

de radiofarmaco possuem maior probabilidade de ocorréncia de coincidéncias aleatérias, o que

leva a uma estimativa maior da concentragdo do mesmo nessas regioes.

Um outro tipo de coincidéncia possivel € a coincidéncia multipla, onde trés ou mais eventos
sdo registrados dentro da mesma janela temporal. Neste caso ndo € possivel estabelecer uma LOR
e a coincidéncia € rejeitada. A taxa de eventos verdadeiros é dada pela taxa de eventos totais,

subtraindo a taxa de eventos espalhados e a de eventos aleatdrios.

2.4.2 Modos de aquisicao

A técnica PET pode operar em modos de aquisicdo 2D e 3D (SAHA, 2005). No modo 2D,
um septum feito de tungsténio ou chumbo € usado para restringir fisicamente o campo de visao
axial considerado por uma drea do detector. O objetivo é diminuir a quantidade de coincidéncias
espalhadas, em detrimento da diminui¢ao da sensibilidade do sistema, pois os septa aumentam
a probabilidade de absorcdo dos fétons gama. No modo 3D, os septum ndo sdo usados, o que

aumenta o nimero de coincidéncias registradas.

2.5 Correcoes dos dados registrados

Os eventos de coincidéncias registrados sdo influenciados por uma série de fatores inerentes ao

processo de aquisi¢ao dos dados, como a atenuagado e o espalhamento dos fétons de aniquilagdo, o
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registro de eventos aleatdrios, o empilhamento dos dados, a resposta ndo-linear e o tempo morto do
detector (SAHA, 2005). Todos esses fatores degradam a imagem significativamente, mas podem

ser reduzidos por meio de técnicas descritas a seguir.

2.5.1 Correcao de atenuacao

Durante uma aquisi¢do, cada par de fétons de aniquilagdo de 511 keV proveniente de uma
regido especifica dentro do objeto, possui uma probabilidade de ser atenuado que depende da
composi¢do e da espessura do material que ele atravessa antes de ser registrado por um par de
detectores em coincidéncia. Quando o objeto possui uma densidade uniforme, tal probabilidade é
dada por (SAHA, 2005):

P =exp(—ua)-exp(—ub) = exp(—u(a+b)) = exp(—uD) (2.20)
onde 1 € o coeficiente de atenuagdo linear para fétons de 511 keV, a e b s@o as distancias percorri-

das por cada f6ton de aniquilacdo antes de ser detectado e D € a espessura total do objeto.

A figura 2.9 ilustra essa situacdo, mostrando que a atenuacdo independe da localizacdo da

aniquilacdo e depende das dimensdes totais do objeto.

Detector 1 Detector 2

Figura 2.9: Dois fétons de 511 keV sendo detectados depois de atravessarem diferentes
espessuras a e b, onde D € a soma dessas duas espessuras (SAHA, 2005).

No caso em que um objeto é composto de diferentes materiais, a equacao usada €:
N
P=exp|—Y wD; (2.21)
i=1

onde u; e D; s@o o coeficiente de atenuacio linear e a espessura do material i, presente no objeto,

e N € o niimero de regides com diferentes materiais dentro do objeto.

A atenuacdo de fétons causa ndo-uniformidades na imagem, tanto porque a probabilidade de
atenuacgdo de fotons € maior na regido central do objeto do que na sua extremidade, como também
por causa dos diferentes materiais que os fétons devem percorrer para diferentes localizacdes de

aniquilacgdo.

Um método de correcao de atenuagdo muito comum é o método de transmissao, em que uma
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ou mais fontes emissoras de pésitrons ou gama em forma de barra sdo colocadas no “gantry”
do tomdgrafo ao longo do seu eixo de aquisicdo. O conjunto de fontes é rotacionado por um
motor elétrico em torno do tomdgrafo, irradiando uniformemente todos os pares detectores. Duas
varreduras deste tipo sdo realizadas: uma com e outra sem o objeto a ser feita a imagem. Fatores

de corre¢do sdo calculados para cada par de detectores (LOR) usando:

I N
—=exp | — ) wD; (2.22)
Iy i=1
onde I e I s@o as intensidades obtidas das varreduras com e sem objeto, respectivamente. Esses

fatores s@o aplicados em todas as contagens de cada LOR registrada.

2.5.2 Correcao para coincidéncias aleatorias

A taxa de eventos de coincidéncias aleatérias € dada por (BAILEY, 2005):

C=21-C1- (2.23)

onde 7 € a janela de tempo do sistema e C; e C, sdo as taxas de contagens simples de cada um dos
dois detectores formando uma LOR. Assim, a correcdo para cada LOR pode ser feita subtraindo
as taxas de contagem C das coincidéncias detectadas. Eventos de coincidéncia aleatdria variam
quadraticamente com a atividade administrada, enquanto eventos de coincidéncia verdadeira au-
mentam linearmente. Assim, a janela temporal deve ser a menor possivel para que os eventos de

coincidéncia aleatéria sejam minimizados.

Um método comum de correcdo de coincidéncias aleatorias € usando dois circuitos de coin-
cidéncias com o mesmo valor de janela de tempo (ex. 6 ns para o cristal cintilador LSO), porém
um dos circuitos possui um atraso de tempo da ordem de 50 a 60 ns. O circuito sem atraso re-
gistra todos os tipos de coincidéncias, enquanto aquele atrasado registra somente as coincidéncias
aleatdrias. Os eventos de coincidéncias aleatdrias registrados nos dois circuitos sdo equivalentes
estatisticamente. Assim, a correcao pode ser feitas subtraindo os eventos do circuito atrasado dos

eventos do circuito de coincidéncia sem atraso.

2.5.3 Correcao de espalhamento no objeto analisado

A relacdo de eventos espalhados/verdadeiros aumenta com a densidade e a dimensao do objeto
e a largura da janela de selecdo energética. No entanto, a relagdo eventos espalhados/verdadeiros
ndo muda com o aumento da atividade administrada no objeto, pois ambos os tipos de eventos

aumentam linearmente com o aumento da atividade.
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A corre¢do para espalhamento € feita por meio das contagens fora do campo de visdo, onde
somente as coincidéncias espalhadas e aleatorias devem ser registradas. Depois da subtragdo das
coincidéncias aleatdrias, as contagens espalhadas sdo subtraidas para fornecer como resultado as
coincidéncias verdadeiras. Este método supde que o espalhamento é uniforme ao longo do FOV
(SAHA, 2005).

2.5.4 Normalizacao do detector

Os tomodgrafos PET modernos sdo constituidos de um conjunto de blocos detectores, em que
cada bloco € uma matriz de cristais acoplada a uma ou mais fotomultiplicadoras. As eficiéncias
de deteccdo de cada par de blocos detectores, cada um formando uma LOR, ndo sdo iguais por
causa das variacdes de ganho das fotomultiplicadoras e também da posicdo e das variagdes das
propriedades fisicas de cada cristal dentro do bloco. Isso resulta em uma ndo-uniformidade dos
dados adquiridos e deve ser corrigida por um método chamado normalizacdo, que € feita por meio
de uma fonte cuja incidéncia de fétons de 511 keV € uniforme em cada par de detectores. Os dados
sdo coletados e fatores de normalizacdo sao calculados para cada par (i, j) de detectores usando a

equagao:

Ajj
Normjj = T (2.24)

onde A é a média de contagens de todos os pares (ou LORs) e A; ; € a contagem do par individual.

Assim, o fator de normalizac¢do pode ser aplicado usando:

Cij
Cnorm,ij = W (225)

onde C; € o numero de contagens de uma LOR e C,44,,; € 0 nimero de contagens normalizado para

esta mesma LOR.

2.5.5 Correcao de tempo morto

Tempo morto € o tempo necessdrio para que um féton seja registrado, partindo do momento
que o mesmo interage dentro do detector. No caso de um sistema que usa cristais cintiladores
acoplados a fotomultiplicadoras, esse tempo inicia no momento em que o f6ton € absorvido dentro
do cristal com a subsequente geracao de fétons de cintilagio, os quais interagem com o fotocatodo
da fotomultiplicadora. Depois disso, o sinal gerado pela fotomultiplicadora é amplificado e a
posicdo e a energia do foton sdo determinadas e gravadas pelo sistema. Quando dois eventos sao

detectados dentro da mesma janela temporal, uma coincidéncia € registrada. Durante esse tempo,
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o sistema € incapaz de processar um novo evento, que serd perdido.

O numero de contagens perdidas por tempo morto € relevante para altas taxas de contagens e
pode ser minimizado com o uso de cristais com tempo de decaimento de cintilagdo mais curtos e

eletronica associada mais rapida (SAHA, 2005).

2.5.6 Correcao de empilhamento

Quando dois fotons de 511 keV sdo absorvidos completamente e detectados simultaneamente
em um mesmo detector, um fotopico de 1,022 MeV € gerado e ndo € registrado pelo sistema
por estar fora da janela energética. No entanto, quando dois fétons espalhados sdo detectados
simultaneamente e o fotopico resultante estd dentro da janela energética, esse fotopico € registrado,
apesar de ser proveniente de dois eventos ndo-correlacionados. Esses eventos sdao chamados de

pulsos de empilhamento, e causam distor¢cdes na imagem adquirida em altas taxas de contagens.

Circuitos de rejeicao de empilhamento e memorias para armazenar temporariamente os pulsos
de entrada e equalizar a diferenca entre a taxa dos pulsos na entrada do pré-amplificador com a
taxa dos pulsos processados nos estagios seguintes podem ser aplicados para reduzir o registro de
pulsos de empilhamento (SAHA, 2005).

2.6 Reconstrucao tomografica da imagem

Os eventos de coincidéncia registrados podem ser agrupados em um conjunto de projecoes
adquiridas, chamado de sinograma, que pode ser uma tabela, ou ainda, uma representacao grafica
das LORs registradas. Cada linha e coluna do sinograma informam, respectivamente, a posi¢ao
angular do plano detector e a posi¢ao radial do evento ao longo do plano detector, como mostra a
figura 2.10.

A projecées B. o
o 4’/
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o: (x,¥)=(0,0) r

Figura 2.10: (A) Projecdes da imagem em um tomégrafo para angulos de 0, 30, 60 e 90 graus.
(B) Sinograma da imagem.
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O sinograma também pode ser representado matematicamente pela transformada de Radon

com a fungdo:

s =270r)= [ Jleds= [[ 1) -30ccosg ty-send —rxdy  (2.26)

onde f(x,y) representa o corte do objeto tridimensional.

Durante a reconstrucdo da imagem retroprojetada, os dados adquiridos e armazenados nos
sinogramas sdo recuperados e processados para fornecerem uma imagem do objeto. Os dados em

modo 3D sdo mais complexos e, geralmente, sao reamostrados em formato 2D para a reconstrucao.

2.6.1 Retroprojecao simples

Na aquisicdo 2D, a atividade em uma dada LOR em um sinograma é a soma de todas as
atividades detectadas pelo par de detectores ao longo da LOR. O principio de retroprojecdo €
aplicado para reconstruir as imagens dessas LORs adquiridas. Para isso, o tamanho de uma matriz
de reconstrucio deve ser definido. Enquanto a matriz da imagem estd nas coordenadas (X, y),
os dados do sinograma estdo em coordenadas polares. Um pixel da imagem ¢é relacionado ao
sinograma por (SAHA, 2005):

r=x-cos¢ +y-seng (2.27)

onde r é calculado para cada pixel da imagem (x,y) a um angulo de projecdo ¢. As contagens
medidas, armazenadas no sinograma, correspondentes ao r calculado sdo adicionados ao pixel
(x,y) na matriz de reconstrucao. Isso € repetido para todos os angulos de projecdes. Assim, o pixel

da imagem retroprojetada A(x,y) na matriz de reconstrucio € dado por (SAHA, 2005):

1 N
Alxy) =5 ). 8(9.7) (2.28)
n=1

onde g(r,¢) é a densidade de contagens do elemento do sinograma da matriz adquirida e N é o
numero de angulos de projecdes. A imagem € reconstruida quando todos os pixels sdo computados

para esta simples retroprojecao.

A reconstruciao de uma imagem usando retroprojecao simples gera um artefato que € mostrado
na figura 2.11.B. Quando a soma de todas as retroprojecoes € feita, a imagem reconstruida final
representa um ponto de atividade dentro de um objeto como uma regido circular cuja atividade

diminui com a distancia a partir do centro, obedecendo uma fun¢do do tipo 1/r (SAHA, 2005).
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Isto significa dizer que a funcao de dispersdo pontual PSF (do inglés “Point Spread Function™) é

circularmente simétrica e varia proporcionalmente com o inverso do raio r.

Figura 2.11: (A) Dados adquiridos sdo retroprojetados em trés projecOes, variando 120 graus,
para reconstru¢do da imagem. (B) Mesmo com infinitas projecdes, a imagem reconstruida mostra
presenca de atividade nas regides em torno das fontes pontuais. (C) Efeito dessa distor¢cao
descrito por uma fungio do tipo 1/r, onde r € a distancia a partir do ponto central (SAHA, 2005).

2.6.2 Retroprojecao filtrada

O artefato gerado pela retroprojecao simples pode ser reduzido com a aplicacdo de um filtro
aos dados de aquisi¢do e os dados de projecdo filtrados sdo retroprojetados para produzir uma
imagem que melhor representa o objeto. Tal método é chamado de retroprojecao filtrada (FBP
- “Filtered Back Projection”)(SORENSON; PHELPS, 1987). O método FPB foi durante muito
tempo o mais utilizado na Medicina Nuclear, pelo fato de ser simples e necessitar de poucos recur-
sos computacionais. Como todo método analitico, o FBP € linear, permitindo controlar facilmente

a resolucgdo espacial e as correlagdes de ruidos na reconstrugao.

De acordo com o método de Fourier, a linha de integral medida p(r,¢) em um sinograma é re-
lacionada a distribui¢do de densidade de contagens A(x,y) do objeto pela transformacgao de Fourier.
A figura 2.12 ilustra um exemplo dessa transformacdo. Os dados de projecdo obtidos no dominio
do espaco podem ser expressos em termos de uma série de Fourier no dominio da frequéncia como
a soma de uma série de ondas senoidais de diferentes amplitudes, frequéncias espaciais e desloca-
mentos de fase. Os dados de cada linha de uma matriz de aquisi¢do podem ser considerados como
uma composicdo de vérias ondas senoidais no dominio da frequéncia. A conversdo dos dados do
dominio espacial para o dominio da frequéncia € chamado de transformacao de Fourier, exibida na
figura 2.13. A operagdo inversa de conversao dos dados do dominio da frequéncia para o dominio

espacial € a transformada inversa de Fourier.

Pelo método de Fourier de retroprojecdo, os dados de projecdo de cada perfil sdo converti-
dos do dominio espacial para o dominio da frequéncia usando a transformacgao de Fourier, que é
expressa como (SAHA, 2005):



28 2 Tomografia por emissdo de positrons: conceitos

dominio espacial ondas senoidais

VAN
AAAL
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amplitude
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distancia (cm) distancia (cm)
A B

Figura 2.12: (A) Distribui¢do da atividade em fun¢do da posi¢do dentro do objeto no dominio
espacial. (B) A mesma distribui¢do da atividade pode ser descrita como a soma de quatro fungdes
senoidais (SAHA, 2005).

dominio da frequéncia

amplitude

‘TTT

frequéncia (1/cm)

Figura 2.13: Transformada de Fourier da distribui¢io da atividade no dominio da frequéncia.
Figura adaptada de Saha (SAHA, 2005).

F(vi,vy) = Z f(x,y) (2.29)

onde F(Vy,Vy) é a transformada de Fourier de f(x,y) e .# representa a transformagdo de Fourier.
Assim, sdo somadas todas as transformadas de Fourier de cada linha do sinograma dos dados de

projecédo 2D. A seguir, um filtro H(v) no dominio da frequéncia é aplicado para redugio do ruido
para cada perfil:

F'(v)=H(v)-F(v) (2.30)
onde F'(v) € a projecdo filtrada que é obtida com a aplicacdo do filtro.

Por fim, a transformacao inversa de Fourier € realizada para a obteng¢do dos dados de projecao
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filtrados, para serem retroprojetados da mesma forma que a retroprojecdo simples.

2.6.2.1 Tipos de filtros

Existem diversos filtros que podem ser aplicados para reconstrucao de imagens na Medicina
Nuclear (SAHA, 2005). Esses filtros sao caracterizados pela frequéncia de Nyquist, que define um
limite superior de frequéncia das curvas senos € cossenos que representam a projecao da imagem.
Como os dados de aquisi¢ao sao discretos, o nimero maximo de picos possiveis em uma proje¢ao
ocorreria na situacdo em que os picos estivessem em pixels alternados, ou seja, 1 ciclo a cada 2
pixels ou ainda 0,5 ciclo/pixel, que € o valor da frequéncia de Nyquist. Por exemplo, em um caso

onde um pixel de uma matriz possui 4,5 mm, a frequéncia de Nyquist serd 1,11 ciclos/cm.

Um tipo de filtro muito usado € o filtro rampa, representado na figura 2.14 no dominio da
frequéncia. Um efeito indesejado do uso do filtro rampa € o aumento do ruido em altas frequéncias

na imagem, apesar desse filtro remover o artefato gerado pela retroprojecao simples.

F(v)

r 3

v —

Figura 2.14: Filtro rampa no dominio da frequéncia (SAHA, 2005).

Virios outros filtros foram propostos para evitar esse tipo de ruido em altas frequéncias, como
mostra a figura 2.15. Tais filtros s@o baseados no produto do filtro rampa com uma fungao janela,
a qual possui peso unitdrio em baixas frequéncias mas que diminui gradualmente com o aumento
da frequéncia, fazendo um suave corte na frequéncia de Nyquist. A frequéncia na qual é possivel
eliminar o ruido na imagem € chamada de frequéncia de corte. Quanto maior a frequéncia de corte,
melhor a resolugdo espacial e mais detalhes da imagem podem ser observados até um certo valor
de frequéncia. Por isso, a frequéncia de corte deve ser corretamente definida para reduzir o ruido

da imagem, mas ao mesmo tempo preservar os detalhes da imagem.

2.6.3 Meétodos iterativos

Com o aumento do poder de processamento dos computadores, métodos estatisticos iterativos

de reconstru¢do de imagem foram incorporados cada vez mais em sistemas comerciais (WER-
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Figura 2.15: Diferentes filtros no dominio da frequéncia que sio obtidos pelo produto do filtro
rampa com as respectivas funcoes janela (SAHA, 2005).

NICK; AARSVOLD, 2004). A grande vantagem desses métodos é que eles permitem levar em
consideracgdo fatores envolvidos na aquisi¢cao dos dados: a detec¢do, o transporte dos fétons dentro

do objeto analisado e a distribui¢do estatistica dos dados registrados.

Nos métodos iterativos, uma estimativa inicial da imagem € feita para que as projecoes dessa
imagem estimada sejam computadas e comparadas com as projecdes medidas. A estimativa inicial
pode ser, por exemplo, uma imagem reconstruida por FBP ou retroprojecdo simples. Caso a com-
paracdo indique diferencas significativas entre as proje¢des medidas e estimadas, modificacdes sao
feitas para tentar melhorar a imagem estimada e uma nova comparacgao € realizada para avaliar a
convergéncia entre as projecoes. Essas iteragdes sdo processadas até que um acordo pré-definido
entre os conjuntos de projecdes medidas e estimadas seja alcangado. O principio de funciona-
mento dos métodos de reconstrucdo iterativa € representado na figura 2.16. As diferencas entre os
métodos estdo em como as projecdes sdo computadas a partir da imagem estimada, a ordem e os

tipos de correcdes que sao aplicadas na projecdes estimadas (SAHA, 2005).

computar comparar
imagem imagem projecoes | projecdes | ProlecOesS| projecdes
inicial estimada computadas medidas
criar novai
imagem
estimada
alterar
alteracoes imagem nao acordo sim imagem
. -t —-
na imagem entre as reconstruida
projecoes?

Figura 2.16: Fluxograma dos métodos de reconstrucao iterativa.

A conversao da imagem estimada em um conjunto de projecdes € feita pela determinacao da

soma ponderada das atividades em todos os pixels ao longo de cada LOR da imagem estimada. A
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projecdo ¢; € dada por (SAHA, 2005):

N
qi=Y_ ajC; 2.31)
j=1

onde C; € o niimero de contagens no pixel j e a;; € a probabilidade de uma emissdo no pixel j ser

gravada na LOR 1 que possui um total de N pixels, como representado na figura 2.17.

.%Qi

,

]

b

gl
-

Figura 2.17: O dado de projecdo g; € estimado em um sinograma a partir de todos os pixels ao
longo de uma LOR e comparado com o dado de projecdo medido p; (SAHA, 2005).

Sendo p; a proje¢do medida, o erro € calculado usando p; — ¢;. Os fatores g;; sdo aplicados
para distribuir esse erro em todos os pixels ao longo da LOR i:
_ 4ij (pi —qi)

oC;
ol

(2.32)

onde 6C; é o erro da LOR i distribuida no pixel j.

Existem trés técnicas para calcular e aplicar as correcdes de erros (SAHA, 2005). Na técnica
de correc¢do ponto-a-ponto, os erros de todas as LORs passando por um tnico pixel sdo calculados
e usados para corrigir esse pixel antes de passar para o proximo. Na técnica proje¢ao-a-projecao, o
erro é computado e a imagem € atualizada para cada LOR antes de proceder para a proxima LOR.
Na técnica de reconstrucio de iteracido simultanea, todos os erros para todas as comparacdes das

LORs sdo calculados e, a seguir, a imagem € atualizada.

Os métodos iterativos mais utilizados sd@o o “Maximum Likelihood Expectation Maximiza-
tion” (ML-EM) (SHEPP; VARDI, 1982; LANGE; CARSON, 1984) e o “Ordered Subsets Expec-
tation Maximization” (OS-EM) (HUDSON; LARKIN, 1994). O método ML-EM supde que o
conjunto de dados observéveis é completo (POZZO, 2005) e atualiza a imagem durante cada ite-
racdo usando as equagdes 2.32 e 2.31. Este método requer muitas iteragdes e, consequentemente,

muito tempo computacional para chegar em um acordo aceitdvel entre as imagens estimada e me-
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dida. O método OS-EM, baseado no método ML-EM, foi proposto para amenizar este problema.
No método OS-EM, as proje¢des sdo agrupadas em subconjuntos em torno do objeto a ser image-
ado, separados por um angulo fixo. Em proje¢des sem ruido, a convergéncia para uma solucao de
maxima verossimilhan¢a de uma imagem estimada pelo método OS-EM, baseada em um subcon-
junto de projecdes, € semelhante a uma convergéncia pelo método ML-EM (HUDSON; LARKIN,
1994). Essa € a caracteristica do método OS-EM que diminui o nimero de processamento onde,

em geral, quanto maior o nimero de subconjuntos, menor o tempo de processamento.

Usando o método FBP, algumas das corre¢des dos dados sdo feitas antes do processo de re-
construcdo. Nos métodos ML-EM e OS-EM, esses fatores sdo incluidos na imagem estimada e
nao precisam ser aplicados separadamente. Os métodos iterativos fornecem uma relagdo sinal-

ruido mais alta em regides de baixa atividade do que o método FBP, como mostra a figura 2.18.

1-FBP-AC

2-0SEM-AC
t‘l T : il '_.;"

Figura 2.18: Comparagao entre os métodos FBP e OS-EM com corre¢do da atenuagdo. (A)
Pulmao; (B) Figado sem tumor; (C) Figado com tumor; (D) Mama. Imagens FBP possuem mais
ruidos que imagens OS-EM (RIDDELL et al., 2001).

2.6.4 Reconstrucao 3D

Em um tomégrafo PET com N cristais, uma aquisicio em modo 3D gera N? sinogramas, en-
quanto que no modo 2D, com o uso de septa, produz 2N-1 sinogramas. A reconstrucdo dos dados
em 3D necessita de uma grande quantidade de memoria e de um alto processamento computaci-
onal, devido ao numero de cédlculos envolvidos. Assim, para facilitar a manipulacdo de dados em
modo 3D, algoritmos de reamostragem axial podem ser usados para reorganizar os sinogramas
obliquos em sinogramas diretos, como mostra a figura 2.19. Apds a reamostragem, os dados obti-
dos em 3D sdo convertidos para um conjunto de projecdes equivalentes em 2D, onde a reconstrucao

pode ser feita em modo 2D, que é mais rapida.

Um desses algoritmos de reamostragem é chamado de Single Slice Rebinning (SSRB), que é
um algoritmo aproximado que supde que cada LOR obliqua medida atravessa somente uma Unica
secdo transaxial. Este algoritmo funciona bem ao longo do eixo central do tomégrafo, porém as

resolucdes espaciais axial e radial pioram com o aumento da distancia radial (SAHA, 2005).
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Figura 2.19: Representacao esquematica do principio de um algoritmo de reamostragem para
dados 3D. Figura adaptada de Bailey (BAILEY, 2005).

Usando o algoritmo Fourier Rebinning (FORE), a reamostragem ¢ feita empregando o mé-
todo de Fourier 2D (SAHA, 2005) para cada sinograma obliquo no dominio da frequéncia. Este
método estima com maior acurdcia a localizacdo axial da fonte que o método SSRB. Depois da
reamostragem dos dados 3D em um conjunto de dados 2D, os métodos FBP ou iterativos podem

ser aplicados.

2.7 Caracterizacao do desempenho de um tomégrafo PET

2.7.1 Resoluc¢ao energética

A figura 2.20 mostra para trés situagdes como deve ser um espectro de energia de eventos
simples adquirido por um tomdégrafo PET, onde f6tons gama de 511 keV sdo detectados por um
cristal cintilador. O espectro da figura 2.20.a € o que seria considerado ideal, apresentando um
fotopico de 511 keV estreito e borda Compton de 340 keV bem definida. A figura 2.20.b mostra
o espectro com alargamento do fotopico e da borda Compton devido a resolucdo energética do
detector. Na figura 2.20.c € apresentado um espectro real, com a adi¢do de eventos multiplos e de
espalhamento externo devido ao paciente. Mesmo com o uso de uma janela energética de aquisi¢ao
AE, parte dos fotons espalhados acabam sendo registrados. As trés situagdes também mostram o

pico de retroespalhamento, que ocorre quando um féton de 511 keV sofre espalhamento Compton
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em 180 graus fora do cristal, tanto atrds quanto na frente do mesmo, e termina por depositar toda

a sua energia restante (170 keV) dentro do cristal.

retroespalhamento
(170 keV | [fotopico

A | 511 keV

I

I |borda

| ICom pton
340 keV

contagens

contagens

contagens

—p

[
energia

Figura 2.20: a) Espectro ideal de energia adquirido por um tomégrafo PET com fotopico estreito
e borda Compton bem definida. b) Espectro mostrando o alargamento do fotopico e da borda
Compton devido a resolugdo energética do detector (cristal cintilador acoplado a
fotomultiplicadora). ¢) Espectro real de um tomégrafo PET, com a adicdo de espalhamento
externo (paciente). Os fotons espalhados que sdo registrados dentro da janela de aquisi¢ao sdo
mostrados na parte hachurada.

O formato apresentado pelo fotopico depende de uma série de fatores presentes no processo
de deteccdo: variagdes estatisticas do nimero de fotons Opticos gerado na cintilagdo, atenuagao
dos fétons Opticos dentro do cristal, nimero de fétons 6pticos que geram um fotoelétron na foto-
multiplicadora, nimero de elétrons coletados no anodo da fotomultiplicadora, flutuacdes na tensao

aplicada na fotomultiplicadora e ruido presente na eletronica associada (BAILEY, 2005).

A resolugdo energética de um tomégrafo PET € caracterizada pela largura & meia altura per-
centual (FWHM - “Full Width at Half Maximum”) que é dada por:

(Ex—Ey)
Y

FWHM = 100% (2.33)

onde E, e Ej sdo os valores de energia na metade da amplitude do fotopico e Ey € a energia do
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gama incidente. A FWHM deve ser usada para definir qual serd a janela energética de aquisi¢ao
do tomégrafo PET e, assim, evitar ao maximo o registro de fétons espalhados, os quais deterioram
a resolucdo espacial do tomégrafo PET (BAILEY, 2005).

2.7.2 Resoluc¢ao espacial

A resolucdo espacial de um tomégrafo PET representa a capacidade do mesmo em distinguir
dois pontos de concentracao de um radionuclideo em uma imagem reconstruida (NEMA, 2007).
Em geral, a medida € realizada com a obtencdo da imagem de uma fonte radioativa pontual (sem

dimensao considerdvel) em um meio espalhador.

Existem alguns fatores que contribuem para a resolucio espacial de um tomoégrafo PET. Um
deles € a resolugdo intrinseca do detector, em que, no caso de um cristal cintilador monolitico
acoplado a uma matriz de fotossensores, a resolu¢io depende da drea sensivel de cada elemento da
matriz de fotossensores. Para uma matriz de cristais acoplada a um fotossensor sensivel a posicao,
a limitacdo da resolugdo é o tamanho de cada elemento da matriz. Erros de paralaxe do bloco
detector também afetam a resolug@o espacial e, para evitar tais erros, o detector deve ser capaz
de determinar a profundidade de interacdo (DOI - “Depth of Interaction”) dentro do cristal. A
distancia percorrida pelo pésitron antes de ser aniquilado, assim como a nio-colinearidade que
ocorre devido ao desvio angular dos dois fétons da aniquilacao que nao sdo emitidos exatamente a
180 graus, também sao fatores relevantes. Por fim, devem ser citados o método de reconstrucao e

os filtros de imagem utilizados.

2.7.3 Sensibilidade

A sensibilidade de um tomégrafo PET € definida como o nimero de contagens por unidade
de tempo detectado pelo tomdgrafo para cada unidade de atividade da fonte emissora de pdsitrons
(NEMA, 2007). Durante uma medida da sensibilidade, uma quantidade suficiente de material
(ex: acrilico, PMMA, etc.) deve envolver a fonte para garantir que o processo de aniquilagdo de
positrons ocorra. Dois fatores principais determinam a sensibilidade de um tomégrafo: a geometria
de detec¢do e a eficiéncia de absorcdo do detector (HAMILTON, 2004). Os limites de energia

méaximo e minimo e o tempo morto do tomdgrafo também sdo fatores relevantes.

A sensibilidade também pode ser expressa em unidades de cps/Bq/cm?, sendo determinada
pelos dados adquiridos de um volume de atividade uniforme, durante um certo intervalo de tempo
em todas as projecdes, e dividindo as contagens totais pela duracdo da aquisi¢ao e pela concentra-

cdo de atividade da fonte.
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2.7.4 Ruido da imagem

O ruido de uma imagem € a variacdo aleatéria das contagens em cada pixel da imagem
(NEMA, 2007). Esse ruido obedece a distribui¢do de Poisson e, portanto, pode ser reduzido com
o aumento do nimero de contagens totais da imagem. Logo, um tempo de aquisi¢do maior, um
radiofarmaco com maior atividade e um sistema de deteccao mais eficiente diminuem o ruido de
uma imagem. No entanto, esses fatores possuem suas limitagcdes. Um aumento da atividade do
radiofarmaco € limitado pelo tempo morto do sistema e pela dose absorvida pelo paciente, além de
implicar também em um aumento das contagens de coincidéncias aleatérias. Um tempo de aquisi-
¢do maior pode ser invidvel para um organismo vivo, ou até mesmo desconfortdvel quando se trata
de um paciente. Melhorar a eficiéncia do sistema de detec¢do também € limitada pelo projeto do

tomografo.

O ruido da imagem € caracterizado pelo parametro NEC (“Noise Equivalent Count Rate”)

dado por (SAHA, 2005):
T2

NEC = ————
T+S+R

(2.34)

onde T, R e S s@o as coincidéncias verdadeiras, aleatérias e espalhadas, respectivamente. O ruido
da imagem € minimizado ao se maximizar o NEC, o qual é proporcional a relagdo sinal-ruido
(SNR - “signal to noise ratio”) da imagem reconstruida e serve como um bom parametro para

comparacdo entre tomégrafos PET.

2.7.5 Fracao de espalhamento

A medida da fragdo de espalhamento de um tomégrafo PET permite quantificar os eventos de
coincidéncia que podem ser falsamente alocados devido ao espalhamento dos fétons emitidos pela
aniquilagcdo de positrons (SAHA, 2005). A fracdo de espalhamento € um outro pardmetro muito

usado para comparagdo entre tomégrafos PET e € dada por:

G

SF =—
G

(2.35)

onde C; e C; sdo as taxas de contagens de coincidéncias espalhadas e totais.

2.7.6 Contagens perdidas e coincidéncias aleatdrias

A capacidade de um tomégrafo PET em medir fontes de alta atividade com acuricia é definida
pelas taxas de contagens perdidas e de coincidéncias aleatdrias em funcdo da atividade (NEMA,
2007). A capacidade de registrar eventos diminui em altas taxas de contagem devido ao tempo

morto. A medida dos efeitos do tempo morto do sistema e a geracdo de eventos de coincidéncia
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aleatoria deve ser feita em varios niveis de atividade da fonte.

Uma consideragdo especial deve ser feita para tomégrafos que empregam materiais detec-
tores com radioatividade intrinseca, como € o caso de cintiladores que possuem lutécio em sua
composi¢do. Nesta situagio, a presenca de !7®Lu no cintilador contribui para um actimulo de coin-
cidéncias verdadeiras e aleatdrias provenientes da deteccdo simultdnea de uma particula B~ e um
féton gama em detectores separados. O esquema de decaimento do "Ly para '7H f é descrito na
figura 2.21. O 7Ly possui uma abundancia de 2,6% e uma meia-vida de 3,78 x 10'? anos. A taxa
de contagens da radiacdo de fundo para uma aquisi¢do em modo simples € de aproximadamente
240cps /cm3 (HUBER et al., 2002). Por isso, uma medida com acuricia da taxa de contagem

verdadeira deve incluir a taxa de contagem intrinseca da radioatividade do detector.
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Figura 2.21: Esquema de decaimento do '70Lu para !7°H f. Com 99,6 % de probabilidade, o !7°Lu
decai por emissao beta de energia 597 keV, seguido por emissdes gama de 307, 202 e 88 keV.

2.7.7 Contraste

O contraste de uma imagem € importante para definir a capacidade de um tomégrafo PET em
resolver as variacOes relativas das densidades de contagens em éreas adjacentes na imagem de um

objeto. O contraste pode ser calculado por (SAHA, 2005):

C=—— (2.36)

onde A e B sao as densidades de contagens registradas em uma regido e outra, respectivamente.

Uma quantidade minima de contagens deve ser registrada para a obtencdo de uma imagem
com um contraste razodvel. Coincidéncias espalhadas também contribuem para a degradacao do
contraste. O contraste de uma imagem pode ser afetado pelo movimento do objeto durante a

aquisicao da mesma.
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2.7.8 Resolucao temporal

A resolucdo temporal de um tomégrafo PET representa a capacidade do mesmo em resolver no
tempo dois eventos distintos. Ela envolve as incertezas presentes na deteccao de eventos no tempo.
Como a resolucdo temporal define a variacao do tempo de chegada no registro de cada evento em
um tomoégrafo PET, ela influencia diretamente na janela de tempo usada para a deteccdo dos dois
fotons provenientes de um mesmo evento de coincidéncia (BAILEY, 2005). Por isso, existe a
necessidade de sinais rdpidos em tomoégrafos PET, para que a resolugdo temporal seja apropriada

e os eventos de coincidéncia sejam corretamente registrados.
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3  Detectores de radiacoes X e gama

Muitos materiais e dispositivos t€ém sido estudados para o desenvolvimento de detectores de
radiacdo X e gama que combinam alto coeficiente de absor¢do, boa resolucdo em energia e prati-
cidade. Os principais detectores utilizados na instrumentacdo PET sdo baseados em cristais cinti-

ladores acoplados a fotodetectores, semicondutores e contadores proporcionais.

3.1 Semicondutores

O uso de detectores semicondutores na detec¢ao de radiacdo gama em PET encontra-se em
fase incipiente. Porém alguns semicondutores apresentam-se promissores para a construcdo de
tomografos PET devido as suas caracteristicas. Vdarios progressos tém sido feitos recentemente
para a introducgdo desta tecnologia, como mostram alguns estudos do uso de telureto de cddmio,
germanio e silicio na montagem de instrumentos para PET (COOPER et al., 2007; ISHII et al.,
2007; AURICCHIO et al., 2010).

3.1.1 Principio de operacao de um detector semicondutor

Quando a radiagdo ionizante penetra em um material semicondutor, ela produz pares de elétron-
lacuna ao longo de sua trajetdria no interior do mesmo. No caso de uma particula carregada, a
criacdo de pares de elétron-lacuna ocorre por meio das vdrias interagdes dessa particula priméria
com os elétrons. Para fétons com energia menor de 1,022 MeV, a interagdo que ocorre primeiro
¢ o efeito fotoelétrico ou o espalhamento Compton, em que o elétron proveniente dessa intera-
cdo é o responsavel pela criacdo dos pares elétron-lacuna subsequentes. A quantidade de pares
elétron-lacuna produzida € proporcional a energia depositada pela radiacdo incidente. Uma fracdo
da energia depositada dentro do semicondutor também é convertida em fonons (vibracdes de rede),
isto €, energia térmica. Para separar os pares e evitar sua recombinacdo € necessario aplicar um
campo elétrico no material semicondutor, que faz com que os elétrons se desloquem na dire¢ao do
anodo e as lacunas na dire¢cdo do catodo. A figura 3.1 ilustra esse processo, junto com o diagrama

esquematico do detector semicondutor e sua eletronica associada.

Desta forma, a carga coletada pelos eletrodos produz um pulso de corrente que representa a
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Figura 3.1: Processo da formacdo do sinal e diagrama esquematico de um detector semicondutor,
com sua eletronica associada. Os sinais tipicos de saida de cada estdgio sdo exibidos abaixo do
diagrama.

carga total gerada pela radiacdo incidente, isto €, a energia total depositada no detector por esta
radiacdo. Este pulso € aplicado na entrada de um pré-amplificador sensivel a carga e conectado a

um amplificador e/ou formatador de sinal, para ser analisado em seguida.

3.1.2 Colecao de cargas

As imperfei¢Oes apresentadas na estrutura cristalina do material do detector semicondutor
como, por exemplo, impurezas, deslocamentos planares e efeitos de superficie, podem causar
efeitos indesejados perceptiveis para alguns materiais. Um deles é a formacao de centros de arma-
dilhamento de cargas, que capturam temporariamente uma fracdo das cargas geradas pela radiacao
incidente, para eventual liberagdo posterior de parte das mesmas (LUTZ, 1999). A quantidade de
cargas capturadas depende da distancia que os portadores de carga devem percorrer antes de serem
coletados e pode ser calculada a partir da distancia de deslocamento caracteristica do tipo de por-
tador, que define a probabilidade de captura de elétrons e lacunas pelos centros de armadilhamento

(KNOLL, 1999):

A= (ut)e (3.1)

onde u é a mobilidade dos portadores de carga, T € o tempo de vida dos portadores de carga e € é

o valor do campo elétrico dentro do detector.

O armadilhamento de cargas impede a completa colecao de cargas pelos eletrodos e provoca
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uma dependéncia da eficiéncia de cole¢do das mesmas com o local onde ocorre a interagdo da
radiacdo ionizante com o detector, fazendo com que a relag@o entre a carga e a energia absorvida
ndo seja proporcional. A eficiéncia da colecdo de cargas 1 é definida como a razdo entre a carga

coletada pelos eletrodos Q.,; € a carga total gerada na interacao Q;.:

o Ocol
Ql‘ ot

A largura do pulso de corrente gerado pela criacdo de um par elétron-lacuna é proporcional

n (3.2)

a distancia de separacdo entre elétron e lacuna até o momento que eles param, que pode ocorrer
quando eles sdo coletados pelos eletrodos ou sdo capturados por um centro de armadilhamento de
cargas. Assim, o armadilhamento de cargas ndo somente provocard uma reducgdo e flutuacio da
altura do pulso de corrente, como também fard com que ocorra uma dependéncia da posi¢cdo de

interacao da radiagdo ionizante com a largura do pulso de corrente formado.

A consequéncia do armadilhamento de cargas na resposta do espectro € a presenca de caudas
na regido de baixa energia dos fotopicos, que s@o os picos de energia que correspondem a absorc¢ao
total de energia do féton incidente, cuja predominancia ocorre por efeito fotoelétrico. Portanto, a
qualidade do espectro € principalmente limitada pelo efeito da baixa velocidade de transporte de
lacunas e/ou elétrons dentro do cristal do detector. Uma forma de minimizar esse efeito € com
o uso de circuitos de rejei¢ao de pulsos com tempo de subida muito longo (MORALLES et al.,
2007).

A equagdo de Hecht descreve como ocorre o transporte de cargas dentro do cristal do detector
para a situacdo de um campo elétrico uniforme, onde a eficiéncia da colecdo de cargas em funcdo
da posi¢do da interacdo é dada por (KNOLL, 1999):

MHech (x) = % {1 —exp b—ﬂ } +% {1 —exp [#] } (3.3)

onde D é a espessura do detector, x € a distincia da posicéo de intera¢do em relacéo ao catodo, A

e A, sdo as distincias de deslocamento para lacunas e elétrons, respectivamente.

Outro efeito que também reduz a colecdo de cargas pelos eletrodos de um detector semicon-
dutor é a recombinac¢do de cargas. No caso de um diodo alimentado com tensdo de polarizagao
reversa (ou bias reversa), a recombinacao ocorre somente enquanto os elétrons e lacunas gerados

pela radiagdo ionizante ndo sdo separados pelo campo elétrico.
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3.1.3 Comparativo entre materiais semicondutores

Dispositivos semicondutores, como silicio (Si) ou germanio (Ge), possuem uma excelente re-
solugdo energética. Apesar disso, o silicio oferece um pequeno coeficiente de absorcao para fétons
de energia acima de 100 keV, limitando seu uso somente para faixas de energias mais baixas. Os
detectores de germénio requerem temperaturas criogénicas para operar, pois a energia necessaria
para romper a liga¢cdo entre um elétron e um dtomo da rede que forma o material, chamada de ener-
gia de “band gap”, € muito pequena. Por esses motivos, semicondutores com alta densidade, alto
nimero atdmico e energia de “band gap” maior do que a do silicio e a do germanio t€m sido estu-
dados desde o inicio da década de 70 (LIMOUSIN, 2003). A tabela 3.1 apresenta uma comparagao
entre o silicio, germanio, telureto de cadmio (CdTe) e telureto de cddmio e zinco (Cdy9Zn 1 Te),
sendo que esses dois tltimos sdo materiais que oferecem excelentes resolucdes em energia em um

sistema de deteccdo de radiac@o ionizante sem necessitar de sistemas de criogenia.

Tabela 3.1: Comparacao de algumas propriedades fisicas dos detectores semicondutores CdTe,
CdooZng,1Te, Si e Ge. Egap € a energia de “band gap”, €, € a energia necessdria para a
produc¢do de um par elétron-lacuna e AEj,;;, € a melhor resolucao em energia ja obtida devido a
flutuacgdo estatistica da criagdo elétron-lacuna em 100 keV (LIMOUSIN, 2003).

Semicondutor Densidade Numero Egap €par AE; ;- (eV)
(g/cm®)  Atdmico (eV) (eV/par) em 100 keV

Si 2,33 14 1,12 3,6 450

Ge 5,33 32 0,67 2,9 400

CdTe 5,85 48;52 1,44 4,43 700

CdyoZny1Te 5,81 48;30;52 1,6 4,6 620

O detectores baseados em telureto de cddmio apresentam alta eficiéncia para detec¢do de f6-
tons na faixa de energia de 10 keV até 500 keV (LIMOUSIN, 2003). Os nimeros atdmicos do
cadmio (Z¢4 = 48) e do teldrio (Zr, = 52) proporcionam uma probabilidade de absor¢do predomi-
nante por efeito fotoelétrico para até cerca de 300 keV quando em comparac¢io com o espalhamento

Compton, como mostra a figura 3.2.

A densidade dos detectores baseados em telureto de cddmio € superior a do silicio e do ger-
manio, o que resulta em um bom coeficiente de absor¢do. Além disso, a energia de “band gap”
permite operagdes em temperatura ambiente e promove uma alta resistividade a esse tipo de detec-
tor (10° — 10''Qcm). No entanto, a desvantagem desses detectores é a maior distor¢do do espectro
em energia devido ao armadilhamento de cargas no cristal, quando comparada com o silicio € o

germanio.
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Figura 3.2: Probabilidade do tipo de interagdo no CdTe em funcdo da energia do féton incidente.
(LIMOUSIN, 2003)

3.2 Ciristal cintilador acoplado a fotodetector

Cristais cintiladores acoplados a fotodetectores sdo os tipos de detectores mais empregados
em equipamentos de Medicina Nuclear. O acoplamento entre os dois componentes pode ou ndo

ser feito por meio de uma guia de luz.

3.2.1 Ciristal cintilador

Os cristais cintiladores sao materiais que convertem a energia de um tnico féton de raios gama
ou X em um elevado nimero de fétons de energias mais baixas, na regido da luz visivel - em geral,
do azul ao violeta - ou ultravioleta. Para as aplicacdes PET comerciais, os cristais cintiladores
empregados s@o os do tipo inorganico. Apesar de geralmente apresentarem pior resolucido em
energia quando comparados a detectores semicondutores, vérios cintiladores inorganicos oferecem
melhor resolucdo em tempo e maior coeficiente de absorcao, devido a maior densidade e a presenca

de elementos com altos nimeros atomicos.

3.2.1.1 Mecanismo de cintilacao

Quando um féton penetra no cristal, ele pode ionizar um dtomo do cristal ao interagir com um
elétron do mesmo por meio do efeito fotoelétrico ou Compton. Isso acarreta na criacdo de uma
lacuna e uma subsequente relaxacio atdmica, com emiss@o de um féton de raios X ou um elétron
Auger. O elétron primario ird também ionizar outros 4&tomos no cristal, provocando ionizac¢oes
secundarias e de outras ordens, formando uma série de elétrons livres, lacunas e fétons de raios
X. Essas ionizacdes em cascata extinguem quando a energia dos fétons e elétrons resultantes for

menor do que a necessdria para possibilitar uma ioniza¢do. O que acontece a seguir sao excitagoes
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eletronicas de baixa energia no cristal: elétrons vao para a banda de conducdo e lacunas ficam
na banda de valéncia. Assim os elétrons interagem com os fonons da rede cristalina, gerando
vibragdes na mesma, num processo chamado de termalizagdo. Neste processo, os elétrons se
alocam no nivel mais baixo da banda de condugdo e as lacunas para o nivel mais alto da banda
de valéncia. Desta forma, a energia dos pares elétrons-lacunas fica igual ao “gap” de energia do
cristal E;. O numero N, de pares elétron-lacuna formados € proporcional a energia E;, do féton
que € absorvida no cristal (KNOLL, 1999):

_Ey
&p

onde £, ¢ a energia necessdria para criar um par elétron-lacuna termalizado. &, é em torno de

N, (3.4)

1,5 e 2 vezes E, para cristais i0nicos e de 3 a 4 vezes Ej para cristais com ligagdes covalentes

predominante.

Apo6s a termalizagdo, a energia dos pares elétron-lacuna € transferida para os centros de lu-
minescéncia, que convertem essa energia em fétons de luz visivel e/ou ultravioleta, os quais sdo
emitidos isotropicamente. Um f6ton de luz pode ser detectado pelo fotossensor, sair do cristal
ou ser absorvido dentro do proprio cristal. (LEO, 1994) Cada féton que ndo € detectado pelo

fotossensor reduz a eficiéncia e sensibilidade do tomdgrafo PET.

3.2.1.2 Cristais cintiladores para PET

A tabela 3.2 exibe algumas caracteristicas de cristais que podem ser utilizados em PET. A
eficiéncia intrinseca do detector é determinada pelo comprimento de atenuagio para fétons de 511
keV, que € a distancia em que a intensidade do feixe cai para 1/e. O cintilador deve ter uma alta
densidade e alto nimero atomico efetivo para apresentar uma alta eficiéncia intrinseca. O nimero
de fétons de cintilagao gerados por energia depositada define a sua resolucdo espacial e energética.
O tempo de decaimento da cintilagdo influencia a performance em taxas de contagens do detector.
O espectro de comprimento de onda dos fétons de cintilacdo deve ser adequado para a resposta
caracteristica do fotodetector acoplado. Nenhum desses cristais possui todas as caracteristicas

como sendo ideais, o que incentiva a pesquisa para o desenvolvimento de cristais mais adequados.

Os cristais de iodeto de sdédio dopado com télio (Nal:T1) e iodeto de césio dopado com ta-
lio (CsI:T1) possuem baixa densidade e alto tempo de decaimento, apesar de possuirem excelente
producgdo de fétons opticos. Esses cristais foram incluidos na tabela somente para efeito de com-
paracdo, pois existem outras alternativas melhores para aplicagcdes PET. O cristal germanato de
bismuto (BGO) € o que apresenta maior probabilidade de emissdo de fotoelétron e era o mais
adequado para aplicagdes PET de corpo inteiro antes do surgimento do oxiortossilicato de lutécio

(LSO). Os cristais baseados em lutécio sdo os que ainda possuem a melhores caracteristicas, com
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Tabela 3.2: Propriedades fisicas de alguns cristais cintiladores com possibilidade de aplicacao em
PET.(HUMM; ROSENFELD; GUERRA, 2003; KORZHIK et al., 2007; LECOQ, 2007) Z.sf € o
nimero atdomico efetivo, Ay, € 0 comprimento de atenuagdo para fétons de 511 keV, EF é a
probabilidade (fracdo) de ocorréncia de efeito fotoelétrico, t é o tempo de decaimento, A, € 0
comprimento de onda da emissdo da cintilacdo.

fétons/ indice
densidade Agten EF MeV t  Aem de

nome Ccomposi¢ao (g/ cm3) Zepy (mm) (%) (M eV_l) (ns) (nm) higroscépico refracdo
BGO BiyGe30q; 7,1 75 10,4 40 9.000 300 480 Nao 2,15
LSO LuySiOs: Ce 7,4 66 11,4 32 30.000 40 420 Nao 1,82
LYSO (Lu—Y),8iOs:Ce 7,1 60 12,0 20 32.000 41 420 Nao 1,82
Nal:Tl Nal:TI 3,67 51 29,1 17 41.000 230 410 Sim 1,85
CsI:Tl CsI: Tl 4,51 52 22,9 21 66.000 900 550  Pouco 1,80
GSO  Gd,Si0s : Ce 6,7 59 14,1 25 8.000 60 440 Nao 1,85
LGSO (Lu—Gd);SiOs:Ce 6,5 59 12,5 18 23.000 40 420 Nao 1,82
LuAP LuAlO;:Ce 83 649 10,5 30 12.000 18 365 Nao 1,94
YAP YAIO;:Ce 5,5 33,5 21,3 4,2 17.000 30 350 Nao 1,95
LPS  LuySi,O7:Ce 6,2 63,8 14,1 29 30.000 30 380 Nao 1,79
LuAG LuzAlsOy; : Ce 6,7 629 134 27 5.606 50 510 Nao 1,84
LaBr LaBr;:Ce 5,29 47 21,3 15 61.000 35 358 Sim 1,88

destaque para os LSO, LYSO e LuAP. A desvantagem desses cristais € a radioatividade intrinseca
devido a presenca do 7Ly, a qual contribui para o nimero de coincidéncias aleatérias do tomé-
grafo PET. Como alternativa, existe o cristal YAP que ¢ empregado em um tomégrafo PET para
pequenos animais (GUERRA et al., 2006). Apesar da auséncia de radioatividade intrinseca, o cris-
tal YAP possui densidade e producdo de fétons opticos inferiores ao LSO, LYSO e LuAP. Outra
opc¢ao € o LaBr, o qual apresenta produgdo de luz inferior somente a do CsI: Tl, mas apresenta uma

densidade mais baixa do que a dos cristais baseados em lutécio.

3.2.2 Fotodetectores

Um evento de cintilagdo produzido por um cristal cintilador para absor¢do de 511 keV com-
preende no maximo alguns milhares de f6tons, os quais devem ser convertidos em um pulso de
sinal elétrico. E importante que o sinal elétrico seja gerado sem a adigdo significativa de ruidos
e que seja adequado para ser processado pela eletronica associada ao sistema. Um dos disposi-
tivos mais utilizados para essa conversdo e que atendem esses requisitos € a fotomultiplicadora
(PMT - “Photomultiplier Tubes). No entanto, com o recente progresso dos fotodetectores basea-

dos em semicondutores, existe uma tendéncia de que as PMTs sejam substituidas por esses novos
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dispositivos (LAURENTI et al., 2008).

3.2.2.1 Fotomultiplicadora

As fotomultiplicadoras sdo fotodetectores extremamente sensiveis e sdo capazes de detectar
fétons na regido do ultravioleta, luz visivel e proximo ao infravermelho, dependendo dos materiais
utilizados na fabricacdo da janela de entrada de luz e do fotocidtodo. O ganho do sinal chega a ser
da ordem de 10'° (KNOLL, 1999), gerando pouco ruido, com uma rapida resposta em frequéncia

e utilizando uma grande drea de colegdo de luz.

O esquema de funcionamento de uma PMT é mostrado na figura 3.3. Uma PMT € composta
por um tubo em vacuo, envolvendo um fotocatodo, varios dinodos e um anodo. O fotocdtodo
¢ feito de um material de espessura bem fina e € localizado na janela de entrada do dispositivo.
Um féton de cintilacido que colide no fotocdtodo ejeta um elétron, por meio de efeito fotoelétrico,
com energia igual a do féton incidente menos a funcdo trabalho do fotocatodo. Esse elétron é
acelerado por um campo elétrico em direcdo ao multiplicador de elétrons, que € formado por um
certo nimero de eletrodos, chamados de dinodos. Ao colidir no primeiro dinodo, mais elétrons
sao ejetados e acelerados em dire¢do ao segundo dinodo, o qual gera mais elétrons acelerados em
direcdo ao terceiro dinodo, e assim sucessivamente. Isso ocorre pois cada dinodo € ajustado em
um valor de tensdo positiva maior do que o dinodo anterior. A geometria dessa cadeia de dinodos
faz com que o nimero de elétrons ejetados em cada estdgio sempre aumente. Quando os elétrons
alcancam o anodo, o acimulo de cargas resulta em um pulso de corrente que pode ser registrado
pela eletronica associada.

fotocatodo anodo

elétrons
conectores

incidente \ elétricos

\«%ﬁ“W%N%\

DENe N
f6ton de |

cintilacao eletrodo  dinodo
focalisador

féton

Figura 3.3: Esquema de uma fotomultiplicadora.

Existem certas PMTs, chamadas de fotomultiplicadoras sensiveis a posi¢ao (PS-PMT - “Posi-
tion Sensitive Photomultiplier Tube”), que fornecem a informagao da posi¢ao do féton incidente

no plano x-y do fotocdtodo com o uso de varios anodos, como ilustrado na figura 3.4.

O tipo de fotocatodo empregado na fotomultiplicadora influencia na eficiéncia quantica do fo-
todetector, como mostra a figura 3.5. A fotomultiplicadora Hamamatsu R7600, por exemplo, apre-
senta uma efici€éncia quantica maxima de 26% quando usa o fotocdtodo com material do tipo bi-

alcalino (HAMAMATSU, 2010). Quando adota um fotocatodo do tipo super ou ultra bi-alcalino,
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fotocatodo
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eletrodo
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Figura 3.4: Esquema de uma fotomultiplicadora sensivel a posi¢ao.

a eficiéncia quantica mdxima sobe para 35% e 43%, respectivamente. No entanto, o uso desses
fotocdtodos de maior eficiéncia quantica acarreta em um aumento das contagens de fundo de um
fator até€ ordem 2 (MOSES, 2009).
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Figura 3.5: Eficiéncia quantica de uma fotomultiplicadora Hamamatsu (www.hamamatsu.com)
para diferentes tipos de fotocdtodo.

3.2.2.2 Fotodiodo de avalanche

O fotodiodo de avalanche (APD - “Avalanche Photodiode™) é um andlogo semicondutor da
PMT (KNOLL, 1999). E um dispositivo que oferece alta sensibilidade e velocidade em resposta.
O APD possui um mecanismo de ganho interno de corrente, chamado de efeito avalanche, que
funciona com a aplica¢do de uma tensdo de polarizacdo reversa de tipicamente 100 até 200 V em
silicio. Quando f6tons de luz com energia superior a energia de “band gap” do cristal do APD
penetram no mesmo, ocorre a criagdo de pares elétron-lacuna na camada de deple¢dao do APD.
Esses portadores de carga criados sdo acelerados pela tensdo de polarizagdo reversa e ionizam

os dtomos presentes no cristal semicondutor, num processo chamado de ionizacdo por impacto,
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fazendo com que os elétrons passem da banda de valéncia para a banda de conducao. Isso propicia
a criacdo de mais pares elétron-lacunas e um ganho de corrente da ordem de 100 vezes para o sinal
elétrico gerado nos eletrodos do APD. A figura 3.6 mostra como ocorre o processo de avalanche e

a multiplicacdo das cargas criadas dentro do APD.
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Figura 3.6: Diagrama do processo de avalanche.

O APD possui alta eficiéncia quantica, podendo chegar até 90% (MOSES, 2009). Além disso,
€ mais compacto que uma PMT e insensivel a campos magnéticos. No entanto, o ganho de corrente

e a resolugdo temporal s@o inferiores a PMT.

3.2.2.3 Fotomultiplicadora de silicio

A fotomultiplicadora de silicio (SiPM - “Silicon Photomultiplier”) (MOEHRS et al., 2006) é
um fotodetector semicondutor capaz de detectar um Unico féton em situagdes em que a taxa de
eventos de contagem de fundo € suficientemente baixa. Diferentemente das fotomultiplicadoras a
vacuo, o SiPM ¢ insensivel a campos magnéticos externos, além de ser um dispositivo mais leve e
compacto. O SiPM, representado na figura 3.7, consiste de uma matriz de microcélulas de APDs
operando em modo Geiger (GAPD - “Geiger mode Avalanche Photodiodes”), onde cada APD ¢é
acoplado a um resistor de “quenching” passivo (Rgyencn) usado para extinguir a descarga Geiger.
Em geral, cada GAPD possui uma dimensao entre 20 e 100 um e a tensdo de operacao (Vpjqs -
tensdo de bias reversa) varia de 25 até 100 V. A tensdo de operagdo é determinada por meio da
tensdo de ruptura (ou tensdo de “breakdown‘), que € a tensdo reversa minima para fazer o SiPM
conduzir. Normalmente, a tensdo de operacdo € de 1,5 V a5 V maior que a tensao de ruptura. Todas
as microcélulas sdo colocadas no mesmo substrato de silicio e conectadas em paralelo, permitindo

uma leitura discretizada do ndmero de fétons detectados.

O SiPM exibido na figura 3.8 foi fabricado pela Fondazione Bruno Kessler (FBK) e cada

microcélula possui aproximadamente 40 x 40 um? de érea.

As especificagdes tipicas de um SiPM incluem a efici€éncia para deteccdo de fétons (PDE -
“Photon Detection Efficiency”), que varia entre 15% e 50%, e é dada por (MUSIENKO, 2009):



3.2 Cristal cintilador acoplado a fotodetector 49

I'DLII

é uncmch

ZS ZX GAPD

L Vias

Figura 3.7: Circuito equivalente de um SiPM.
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Figura 3.8: Foto da estrutura de microcélulas de um SiPM produzido pela FBK em Trento, Itélia.
(MOEHRS et al., 2006)

PDE(A,,V, T) = QE(A) -GF 'Pavalanche(xyva T) (35)

onde A € o comprimento de onda, V € a tensdo de operagdo, T é a temperatura, QF € a eficiéncia
quantica de cada microcélula, GF ¢é o fator geométrico, isto €, a razdo entre a drea sensivel de
deteccdo e a area total do SiPM e P, 1anche € @ probabilidade de um elétron ou lacuna, gerado por

um féton incidente, produzir uma avalanche.

A resolugdo temporal do SiPM € em torno de 100 ps. O tempo de decaimento do sinal é
inversamente proporcional ao nimero de fotoelétrons gerados em um evento de detec¢do. O ganho
- da ordem de 10* a 10° - é linearmente dependente da tensdo de operacio e é dado por (RENKER;
LORENZ, 2009):

_ g _ AV - Ccel _ (Vbias - Vbreak) . Ccel
e e e

G (3.6)
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onde Q ¢é a quantidade de carga produzida por uma tnica microcélula, e € a carga do elétron, AV
¢ a diferenca entre a tensdo de operagdo Vj;,s € a tensdo de ruptura Vp,.qr € C; € a capacitancia
da microcélula. A estabilidade do sinal do SiPM depende fortemente da estabilidade da tensao de

operacao aplicada.

Uma das principais fontes de ruido em um SiPM sido as contagens de escuro (MUSIENKO,
2009), que ocorrem aleatoriamente. Parte delas é causada pela energia térmica que produz porta-
dores livres na camada de deplecdo, cuja espessura tipica € de poucos microns. Esses portadores
livres, gerados termicamente, produzem um processo de avalanche que nio € devido a um féton
incidente. Isso faz com que a contagem seja, portanto, falsa. A taxa de contagens de escuro de
um SiPM aumenta com a temperatura e pode variar de 100 kHz até 10 MHz por mm? (RENKER;
LORENZ, 2009).

Outra situagdo de ruido é devida aos pulsos em atraso. Quando uma ruptura ocorre, uma
regido de plasma com alta temperatura € formada dentro da célula, provocando o armadilhamento
de portadores. A liberacdo desses portadores em atraso faz com que os pulsos sejam formados até
100 ns ap6és uma ruptura de um féton incidente. Nesse caso, o aumento da temperatura diminui a

incidéncia desse tipo de evento.

Durante uma avalanche, para cada 10° portadores sio emitidos em média 3 f6tons com energia
maior que o “band gap” do silicio (1,14 eV). Esses fétons podem alcangar uma célula vizinha e dar
inicio a uma avalanche como se fossem fotons externos. Tal fendmeno, chamado de “crosstalk”

optico, € um processo estocdstico que introduz um erro sistematico ao sinal.

A densidade de células em um SiPM varia de 100 a 15000 pixels/mm?. O sinal de saida
do SiPM ¢€ proporcional ao nimero de células disparadas (Nc.pisp) quando o nimero de fétons
opticos incidentes em um pulso (N,;) vezes a PDE € desprezivel em relagdo ao nimero de células
totais (N7yq1) (RENKER; LORENZ, 2009):

P Npj- PDE
— INCelDisp — NTotal 1= exp _Tl (37)
ota

A equacido 3.7 ndo leva em consideracdo efeitos de “crosstalk™ optico e pulsos em atraso e €
vdlida somente quando o tempo do pulso de luz incidente é mais curto que o tempo de recuperagao

de cada pixel.

Uma atenc¢do especial deve ser prestada ao SiPM, pois esse dispositivo possui um consideravel
potencial para aperfeicoar a tecnologia PET, desde que alguns desafios no seu desenvolvimento

sejam superados. Esses desafios sdo citados a seguir, em ordem de relevancia.

A area da superficie de deteccao do SiPM deve ter capacidade de determinagdo da posi¢ao da

interacao, além de dimensdes e custos competitivos a uma PS-PMT. A 4rea sensivel tipica de uma
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PS-PMT usada em PET ¢é de aproximadamente 5 x 5cm?, onde cada pixel do anodo possui cerca
de 5 x Smm? (8 x 8 canais). O SiPM possui hoje um valor maximo de 4 x 4mm? para a sua 4rea
de detec¢do, o que ja € razodvel para um pixel de uma matriz de SiPMs. O ideal seria uma matriz
de SiPMs montada como um tnico dispositivo, como o SPMMatrix desenvolvido pela SensL e
mostrado na figura 3.9. O SPMMatrix possui 256 SiPMs de 3 x 3mm?, formando uma érea total
de 61,28 x 61,28 mm?, e possui custo compardvel a de uma PS-PMT. Isso mostra que o desafio de

ter um dispositivo SiPM com uma drea de deteccao razodvel j4 estd sendo superado.

Figura 3.9: Foto de uma matriz de SiPMs fabricado pela SensL, obtida do site do fabricante
(www.sensl.com).

Outro desafio € a eletronica de leitura do sinal (ou “readout”) do SiPM (amplificador, discri-
minador de tempo, conversor analdgico-digital, etc.). Em geral, as cameras PET usam a ldgica
Anger (ANGER, 1958) para determinar o elemento da matriz de cristais onde ocorreu a interacao
do gama de 511 keV. A 16gica Anger determinar o “centro de gravidade” das intensidades relativas
dos sinais das fotomultiplicadoras usando uma cadeia resistiva, a qual permite diminuir o nimero
de canais de leitura de algumas dezenas para apenas quatro canais. Mas essa abordagem nao pode
ser adotada para uma matriz de SiPMs, porque a alta capacitincia de cada SiPM acoplada ao resis-
tor da l6gica Anger forma um filtro RC que reduz consideravelmente a largura de banda do sinal
de saida. Uma solugdo para possibilitar o uso da l6gica Anger em uma matriz de SiPM seria usar
um amplificador de ganho unitdrio na saida de cada SiPM (MOSES, 2009).

Ainda seria possivel também fazer a leitura individual de cada SiPM da matriz para identificar
o cristal da interagdo, mas com aten¢@o ao consumo excessivo de poténcia que um sistema desses
pode requisitar quando, por exemplo, dezenas de milhares de cristais sdo usados em um tomografo
PET. Uma opc¢ao de baixo consumo energético seria o uso de circuitos integrados especificos para
aplicacdes com SiPM (ASIC - “Application-specific integrated circuit”). Alguns grupos ja estao
desenvolvendo chips ASICs para esta finalidade (DULUCQ et al., 2009; CORSI et al., 2009).

Uma outra solucdo seria usar um método de leitura de uma matriz de N x N SiPMs, deno-
minado “cross-wire”. O método é exemplificado na figura 3.10 para o caso de uma matriz 4 x 4.

Cada coluna da matriz de SiPMs deve ter todos os dnodos dos SiPMs unidos e cada linha da matriz
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deve ter todos os cdtodos dos SiPMs unidos. Assim, cada SiPM ¢ identificado pela sua associagao
Unica a uma linha e uma coluna. Se um dos SiPMs dispara em resposta a um evento detectado,
um pulso de corrente serd gerado na linha e coluna correspondente a esse SiPM, o que possibilita

a identificacdo do SiPM. Esse método reduz o nimero de canais eletronicos de leitura de N x N

colunas
linhas

LD AD
D D D AD
@ D @D @

Figura 3.10: Matriz de 4 x 4 SiPMs com leitura “cross-wire” (www.sensl.com).

para 2N.

Os valores da capacitancia da microcélula e da tensdao de operacdo sao mantidos estaveis du-
rante a opera¢do de um SiPM, mas a tensdo de ruptura depende fortemente da temperatura. Isso
faz com que o ganho de um APD possua um coeficiente de temperatura, o que ndo é desejavel para
um tomodgrafo PET. O coeficiente de temperatura € descrito por (RENKER; LORENZ, 2009):

1 dA .
kr = -+ - 100%, [%/°C] (3.8)

onde A é a amplitude do sinal e dA/dT ¢é a taxa de varia¢do da amplitude com a temperatura.

E desejavel que cada SiPM possua um controle eletronico ativo de ganho. Uma forma de
fazer isso € monitorando a tensdo de ruptura para que a tensdo de operacdo seja mantida a um
determinado valor acima desta. Outra alternativa seria monitorar a carga produzida quando um

GAPD dispara e ajustar a tensdo de operagdo para manter essa carga constante.

3.3 Camara Proporcional Multifilar

Uma camara proporcional multifilar € um detector de radia¢do ionizante que é baseada no
conceito do contador proporcional (KNOLL, 1999). A inven¢do desse dispositivo, em 1968, deu
a Georges Charpak o prémio Nobel de fisica em 1992. A figura 3.11 mostra o esquema de uma

camara proporcional multifilar.

Uma cdmara multifilar € uma camara com varios fios paralelos em alta tensdo e envolvidos

por um gas que é contido dentro de um encapsulamento metdlico aterrado. Quando um féton de
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Figura 3.11: Esquema de uma camara proporcional multifilar. Os fios do anodo e os planos
catodos estdo dentro de uma camara preenchida por um gés.

raio X ou gama interage com o gas da camara, forma-se um rastro de ions e elétrons, os quais
s@o acelerados em dire¢dao ao encapsulamento ou ao fio mais préximo, respectivamente. Durante
o percurso, ocorre um processo de multiplicacdo de ionizagdes que aumenta significativamente a
intensidade da corrente que € coletada pelos eletrodos. Esse processo de avalanche ocorre devido a
tensdo aplicada entre os fios e o encapsulamento. Essa tensdo deve ser escolhida de forma que cada
processo de avalanche ocorra de forma independente e deve derivar do mesmo evento de ioniza¢ao
inicial, para que o total de carga criada pelo processo de avalanche seja proporcional a quantidade
de carga criada no evento original. Assim, € possivel determinar a posi¢do e a energia da radiacdo

utilizando a medida da intensidade da corrente que passa pelos fios paralelos.
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4 Tomografos PET dedicados
desenvolvidos

Este capitulo faz uma descri¢do e comparacdo entre alguns tomégrafos PET j4 existentes no
mercado ou em desenvolvimento. Foram escolhidos os tomdgrafos PET para pequenos animas e

para a mamografia por emissao de positrons.

4.1 Tomografia por Emissao de Positrons para pequenos ani-
mais

Cada ano s@o desenvolvidos ou propostos novos protétipos de PET para pequenos animais
com melhores performances oferecidas ou prometidas por diversos grupos de pesquisa (GUERRA;
BELCARI, 2007b). Vérios desses protétipos acabam sendo langados comercialmente no mercado.
A tabela 4.1 mostra um sumdrio das caracteristica de alguns modelos de PET para pequenos ani-
mais disponiveis no mercado ou em desenvolvimento. Para este tipo de aplicacdo, a resolucao
espacial e a sensibilidade de detec¢do sdo os fatores que mais afetam a qualidade da imagem e a

capacidade do tomdégrafo de permitir estudos quantitativos e de biocinética.

O estado-da-arte dessa tecnologia € representado pelos tomdgrafos Siemens MicroPET Focus
120 (TAI et al., 2005), GE eXplore Vista (SPINELLIA et al., 2007; WANG et al., 2006) e ClearPET
(ROLDAN et al., 2007) . Esses tomdgrafos apresentam alta resolucao espacial e boa sensibilidade

fazendo uso de um grande nimero de PS-PMTs e granularidade de cristais cintiladores.

O MicroPET Focus 120 apresenta uma sensibilidade de 6,5% para uma fonte pontual no centro
do FOV e uma janela de energia de 250-650 keV. O tomodgrafo consiste de 4 anéis de 13.824
cristais de LSO acoplados a PS-PMTs através de cabos de fibra 6ptica. O sistema de detec¢ao
€ composto de 96 blocos de detectores, onde cada bloco forma um conjunto de 12 x 12 cristais
de LSO com 1,5 x 1,5 x 10 mm?>. A resolucdo da imagem reconstruida é de 1,3 mm FWHM no

centro do FOV, utilizando o algoritmo de reconstrucio FORE-FBP.

O sistema de detec¢do do eXplore Vista consiste de dois anéis de 6.084 cristais detectores
(LGSO e GSO) acoplados a PS-PMT. Cada anel possui 18 mdédulos, onde cada médulo possui uma

matriz de 13 x 13 elementos de cristal de 1,5 x 1,5 x 15 mm?>. A sensibilidade é de 4% para uma
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Tabela 4.1: Caracteristicas de alguns PETSs para pequenos animais existentes comercialmente ou
em desenvolvimento (LAROBINA; BRUNETTI; SALVATORE, 2006; BALCERZYK et al.,
2009). FOV-A € o tamanho do campo de visdo no eixo axial, FOV-T € o tamanho do campo de
visdo no eixo transaxial. A resoluc@o espacial R,5, € a FWHM do CFOV (centro do campo de
visdo) e a sensibilidade absoluta (S) é medida no CFOV para uma fonte pontual e para os limites
de energia inferiores e superiores, i, r € Ly, Tespectivamente. Somente os tomdgrafos que
adotam cristais baseados em lutécio definem um limite superior de energia, devido a
radioatividade do '76Lu presente nos cristais. A abreviacdo n.d. significa ndo divulgado.

MicroPET eXplore
nome Focus Vista

YAP-PET 120 Mosaic DR  quadHIDAC CdTePET ClearPET  Albira

fabricante LS.E.Srl Siemens Philips GE O.PS.Ltd Protétipo RayTest Oncovision

geometria 4 blocos anel anel anel 4 blocos anel anel 8 blocos
tipo de YAP LSO GSO LGSO HIDAC CdTe LYSO LYSO
detector /GSO /LuYAP
FOV-A(cm) 4 7,6 11,6 4,6 28 2,6 11 4,5
FOV-T(cm) 4 10 12,8 6 16,5 6,4 12 8
R.sp(mm) 1,8 1,3 2,2 1,6 1,1 0,74 1,25 1,2
algoritmode OSEM FORE-FBP nd. OPL-EM ML-EM n.d. n.d. OSEM
reconstru¢ao

S(%) 1,7 6,5 1,3 4 1,6 4 3,8 5
lins(keV) 50 250 400 250 200 215 250 350
Lsup(keV) ndo tem 650 niotem 700 ndotem  ndotem 750 650

fonte pontual no centro do FOV e uma janela de energia de 250-700 keV. O eXplore Vista adota
a tecnologia “phoswich” (dual-scintillator phosphor sandwich), cuja representacdo esquematica
pode ser vista na figura 4.1. Essa tecnologia é capaz de corrigir o erro de paralaxe da deteccao
e fornecer informagdo da profundidade de interacdo dentro do elemento do detector, melhorando
a resolugdo espacial proxima as bordas do FOV. Isso permite reduzir o nimero de elementos de
cristal utilizados, mas ainda garante uma resolucao espacial para o sistema de 1,6 mm FWHM no
centro do FOV.

A tecnologia “phoswich” é baseada no uso de elementos de deteccdo com duas camadas de
cristais cintiladores diferentes, acopladas opticamente. Esses elementos sdo isolados opticamente
entre si e os cristais devem possuir tempos de decaimento distintos. No caso do eXplore Vista,
temos os tempos de decaimentos dos cristais LGSO (40 ns) e GSO (60 ns), onde este ultimo é
acoplado a uma PS-PMT. Assim, a eletronica do sistema consegue identificar, pelos diferentes
perfis de tempo dos pulsos do cristal, em qual camada do elemento de deteccdo ocorreu a interacao

do féton de aniquilagdo.
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Figura 4.1: Representacdo esquematica do sistema de detec¢do do eXplore Vista. Os elementos
de “phoswich” utilizados sdo os cristais GSO e LYSO (SPINELLIA et al., 2007).

A tecnologia “phoswich” também € empregada no recém-lancado ClearPET, mostrado na fi-
gura 4.2. O tomégrafo do ClearPET utiliza a PMT multi-canais R7600-M64 da Hamamatsu, com
uma 4rea sensivel de 18,1 x 18,1 mm? e 8 x 8 canais individuais de leitura com “pitch”, isto &, in-
tervalo entre os canais, de 2,3 mm. Os cristais sdo organizados utilizando a tecnologia “phoswich”

em uma matriz de 8 x 8 elementos de cristais LYSO e LuYAP com 2 x 2 x 10 mm?.

Figura 4.2: Foto do Raytest ClearPET (ROLDAN et al., 2007).

O sistema compreende 80 mddulos (PMTs e matriz de cristais), organizados em quatro anéis
com 20 mdédulos cada. O didmetro do anel interno do cristal € ajustdvel entre 135 e 250 mm. Isso

faz com que o FOV transaxial (perpendicular ao eixo longo do sistema) varie de 120 até 235 mm e



58 4 Tomografos PET dedicados desenvolvidos

o FOV axial (paralelo ao eixo longo) seja mantido em 110 mm. O tomdégrafo permite uma rotagio
completa de 360 graus em torno do FOV. A sensibilidade é de 3,8% para uma fonte pontual no
centro do FOV e uma janela de energia de 250-750 keV. A resolugdo da imagem reconstruida é

representada pela FWHM de 1,25 mm no centro do FOV.

O Mosaic da Philips Medical System (SURTI et al., 2003) possui um tomdgrafo que consiste
de 16.680 cristais de GSO com 2 x 2 x 10mm?>. O detector utiliza PMTs com didmetro de 19 mm
para detectar o cristal da interacdo empregando l6gica Anger. A sensibilidade € de 1,3 % para
uma fonte pontual no centro do FOV e um limite inferior de energia de 400 keV. A resolucdo da

imagem reconstruida ¢ determinada pela FWHM de 2,2 mm no centro do FOV.

O quadHIDAC (HIDAC ¢ a sigla inglesa de "High Density Avalanche Chamber") (SCHAFERS
et al., 2005) € um tomdgrafo PET para pequenos animais disponivel comercialmente e baseado em
camaras proporcionais multifilares (MWPC - “Multiwire Proportional Chamber””). Uma camara
HIDAC consiste de uma MWPC com a adi¢do de placas laminadas intercaladas de chumbo e
isolante, as quais sdo furadas mecanicamente. Numa MWPC, o gds presente na camara € ionizado
por féton incidente. No quadHIDAC, o processo de ionizacdo ocorre devido a interagao dos fétons
incidentes com os conversores de chumbo, onde cada elétron ionizado € amplificado por avalanche,

que ocorre devido ao forte campo elétrico presente na MWPC. A figura 4.3 exibe as principais

caracteristicas do detector.

A B

foton

buracos
0,4 mm

conversor A
trllhas (catodo y)

fios do anodo chumbo

e isolante

— > trilhas (catodo x)

conversor B \

Figura 4.3: (A) Mdédulo do detector em 3 camadas com 2 conversores conectados por uma
MWPC. Cada féton incidente é convertido em um elétron. (B) Cada conversor contém folhas de
chumbo e isolante intercalados e sao furados mecanicamente formando uma densa matriz de
buracos. O féton interage com o chumbo, resultando em um elétron que gera outros por
avalanche, os quais sdo acelerados em direc@o ao anodo, devido a presenca de um forte campo
elétrico (SCHAFERS et al., 2005).

elétrons

O sistema de detec¢do € composto de 4 blocos detectores de 8 MWPCs, onde cada uma delas
consiste de dois planos conversores paralelos envolvendo um anodo plano. Cada conversor € uma
placa laminada com 2,5 mm de espessura composta por 12 camadas de chumbo e 12 camadas de

folha isolante com espessuras de 50 um e 140 um, respectivamente, intercaladas e furadas meca-
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nicamente, formando uma densa matriz de pequenos furos de 0,4 mm de didmetro e com 0,5 mm
de distancia entre os centros. Os cdtodos consistem de trilhas impressas unidas aos conversores.
As trilhas dos dois conversores de cada mddulo sdo perpendiculares, fornecendo as coordenadas
x € y. O volume do compartimento da analise possui 165 mm de didmetro e 280 mm de compri-
mento. A sensibilidade é de 1,8% para uma fonte pontual no centro do FOV e um limite inferior
de energia de 200 keV. A resolu¢do da imagem reconstruida € de 1,0 mm (FWHM) no centro do

FOV, utilizando o algoritmo de reconstrucao reprojecao tridimensional (3D-RP).

O YAP-(S)PET (GUERRA et al., 2006) utiliza um tomégrafo baseado em 4 blocos detectores

giratérios, como mostra a figura 4.4.

Figura 4.4: Foto do YAP-PET instalado na Universidade de Pisa (GUERRA; BELCARI, 2007b).

Cada um dos quatro blocos é formado por 20 x 20 elementos de cristal YAP de 2 x 2 x 30 mm?
isolados opticamente e acoplados a uma PS-PMT. A vantagem dessa arquitetura € o niimero redu-
zido de detectores, o que facilita a manutencao e diminui o custo de fabricagdo. A sensibilidade
€ de 1,7% para uma fonte pontual no centro do FOV e um limite inferior de energia de 50 keV.
A resolucdo da imagem reconstruida € de 1,8 mm (FWHM) no centro do FOV, utilizando o al-
goritmo de reconstru¢io OSEM. A formagdo de imagens SPECT também € possivel com esse
equipamento, simplesmente com a adicdo de um colimador de chumbo com furos paralelos na

frente de cada bloco detector.

O tomdgrafo CdTePET (ISHII et al., 2007) utiliza o detector semicondutor CdTe com barreira
Schottky com eletrodos de indio e platina. Este detector proporciona uma resolucio de tempo de

0,6 ns (FWHM) para a detecc@o em coincidéncia. A tensdo de polarizacdo reversa do detector é
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ajustada de forma que o campo elétrico no cristal de CdTe seja 500 V/mm. O efeito de polarizagao
do CdTe provoca uma reducao gradual na capacidade de cole¢do de carga do mesmo. Por isso, a
tensdo aplicada no detector € desligada e religada a cada 30 minutos pelo sistema de detec¢do, para
que o CdTe recupere sua capacidade de colegdo de cargas. Uma unidade de detecg@o possui duas

3

colunas com 16 detectores do tipo CdTe, cadaum com 1,1 x 5 x 1 mm”, como mostra a figura 4.5.

| 19.7 mm [

5.0mm

1.0mm

Glass epoxy base

Figura 4.5: Vista esquemadtica de uma unidade do detector CdTe (ISHII et al., 2007).

Uma camada com duas colunas de detectores permite determinar a profundidade de interacdo
do féton de aniquilacdo. Cada unidade € fixada em uma base de ep6oxi de 0,2 mm de espessura e
16 unidades de deteccao empilhadas formam um bloco detector. A sensibilidade é de 4,0% para
uma fonte pontual no centro do FOV e um limite inferior de energia de 215 keV. A resolu¢do da
imagem reconstruida € dada pela FWHM de 0,74 mm no centro do FOV. O sistema de deteccao

completo consiste de 10 blocos detectores e sua eletronica associada, como mostra a figura 4.6.

FOV radins

Figura 4.6: Foto do sistema de detec¢ao do CdTe PET (ISHII et al., 2007).
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O tomégrafo Albira (BALCERZYK et al., 2009), exibido na figura 4.7, adota um conceito
de oito blocos de cristais LYSO monoliticos de 9,8 mm de espessura, onde cada bloco tem a base
menor (40 x 40 mm?) direcionada ao centro do FOV e a base maior (50 x 50 mm?) acoplada a uma
PS-PMT da Hamamatsu modelo H8500.

Figura 4.7: Foto do tomégrafo Albira (BALCERZYK et al., 2009).

O tomdgrafo possui sensibilidade de 2,49% no centro do FOV. A resolucdo energética € de
14% e a janela de coincidéncia padrao é de 5 ns. A posi¢do da interagdo XYZ é determinada
dentro do cristal usando uma cadeia resistiva modificada (LERCHE, 2006), onde a 16gica Anger é
usada para determinar a posi¢do XY e um outro circuito eletronico fornece a largura da distribuicao
dos fétons Opticos, a qual é relacionada com a posi¢do Z. A resolu¢do DOI, ou seja, na dire¢do Z, é
de aproximadamente 3 mm. O tempo de integracdo do sinal é de 500 ns e a conversdo A/D possui

um tempo morto de 3,5 us.

4.2 Mamografia por Emissao de Pésitrons

Atualmente, existem vdrios prototipos de tomégrafos PET para a formacgdo de imagens de alta
resolucdo para estudos e diagndstico de cancer de mama (PEM). A tabela 4.2 exibe algumas das

caracteristica de alguns modelos de PEM disponiveis no mercado ou em desenvolvimento.

A configuragao tipica € de dois detectores planos localizados um abaixo e um acima da mama.
Isso possibilita a compressao da mama, o que aumenta o angulo sélido de detec¢do e reduz o
espalhamento, implicando numa melhora da sensibilidade e da resolug¢do espacial. Além disso,
essa configuracdo pode ser integrada com a mamografia de raios X para fusdo da imagem de
emissao-transmissao ou ainda para bidpsia guiada (GUERRA; BELCARI, 2007b).
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Tabela 4.2: Caracteristicas de alguns PEMs existentes comercialmente ou em desenvolvimento.
As geometrias com painéis giratorios também permitem a compressao da mama quando os
mesmos nao rotacionam. A resolugdo espacial R,s, € a FWHM do CFOV e a sensibilidade

absoluta (S) ¢ medida no CFOV (centro do campo de visdo) para uma fonte pontual. A resolucao

energética R,,, € o valor da FWHM para a energia de 511 keV. Somente os sistemas de detec¢io
que adotam cristais baseados em lutécio definem um limite superior de energia, devido a
radioatividade do '"®Lu presente nos cristais. A abrevia¢io n.d. significa ndo divulgado.

nome YAP-PEM LBNL-PEM PEMFlex Clear-PEM

fabricante ~ Protétipo  Protétipo  Naviscan Protétipo
geometria 2 painéis 4 blocos 2 painéis 2 painéis

giratérios retangulares paralelos giratérios

detector YAP LSO LSO LYSO
FOV-A(cm) 6 7,5 16,4 16
FOV-T(cm) 6 10 24 18
R.sp(mm) 1,4 1,9 2,4 1,5
S(%) n.d. 5 n.d. 4,4
Rene(%) 25 24 13 15,9
linr(keV) 50 300 350 350
Lyup(keV) nao tem 750 700 700

O YAP-PEM (MOTTA et al., 2004; BELCARI et al., 2004) é composto de dois detectores
opostos de 6 x 6 cm? na geometria plana-paralela. Cada detector possui uma matriz de 30 x 30
elementos de cristal de YAP, com 2 x 2 x 30 mm? cada, acoplada a uma PS-PMT com leitura do
sinal via cadeia resistiva. A figura 4.8 mostra essa configuracdo. Cada detector € equipado com
um compressor de mama de 1 cm de espessura e material “perspex”. Uma folha de tungsténio é
colocada entre a matriz de cristais e o compressor para filtrar os fétons de baixa energia da radiacao
de fundo. A distancia entre os detectores varia de 5 até 10 cm, dependendo da compressdo da

mama. A resolucdo da imagem reconstruida é definida pela FWHM de 1,4 mm no centro do FOV.

O modelo Clear-PEM (ABREU et al., 2007; AMARAL et al., 2007b, 2007a) esta sendo de-
senvolvido pelo consércio portugués de mamografia PET, em conjunto com a Colaboragdo Crys-
tal Clear do CERN. O tomdégrafo € formado por dois painéis paralelos cobrindo um FOV de
16 x 18 cm? (NEVES, 2011). Cada painel possui 96 médulos detectores, onde cada médulo é
composto de uma matriz de 4 x 8 cristais de LYSO de 2 x 2 x 20 mm?>. Cada lado da matriz de
cristais € acoplado a uma matriz de APDs de 4 x 8 pixels modelo S8550-01 da Hamamatsu, o
que permite ao sistema fornecer informacdo da profundidade de interacdo (DOI). Vinte e quatro
médulos sdo agrupados em uma estrutura mecinica, chamada de supermédulo, com 4 x 4 cm?.
Cada painel € composto por 4 supermddulos lado a lado, como exibido na figura 4.9. O tomdgrafo

do Clear-PEM ¢é montado sobre um “gantry” robdtico que controla a posi¢do dos painéis para o
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‘f/ 3 x 3 PSPMT

Figura 4.8: Sistema de deteccdo do YAP-PEM, com dois detectores opostos (MOTTA et al.,
2004).

exame. A paciente deve ficar em posicdo prona durante o exame, como mostra a figura 4.9. A
mama deve passar por uma abertura na mesa de exame e os painéis detectores posicionados um
em cada lado da mama. Desta forma, os painéis rotacionam em torno da mama para a coleta de
dados, em vdrias posi¢des angulares, necessdria para a reconstru¢do tomografica. A sensibilidade
€ de 4,4% para uma fonte pontual no centro do FOV e uma janela de energia de 350-700 keV. A

resolugdo da imagem reconstruida é de 1,5 mm (FWHM) no centro do FOV.

célula
disparada

82:0SA1

APD

supermoédulo

16,2 cm

Figura 4.9: Representacdo de um exame de mama com o Clear-PEM e, a direita, detalhes do
projeto do tomdgrafo (RODRIGUES; TRINDADE; VARELA, 2007).

O tomoégrafo LBNL-PEM (HUBER et al., 2006, 2003) adota uma geometria de deteccao re-
tangular, o que contribui para o aumento da eficiéncia de detec¢do quando comparada com a ge-
ometria de planos paralelos. A geometria dessa configuracdao ¢ mostrada na figura 4.10. A mama
é inserida no espaco entre os planos detectores superior e inferior, de 7,5 x 10 cm?, e a separagio
entre os planos € ajustada para ser obtida uma compressao leve da mama. Os planos detectores da
esquerda e da direita, de 7,5 x 7,5 cm?, sio mantidos fixos. Os planos sdo divididos em médulos
detectores de 2,5 x 2,5 x 3 cm>. Cada médulo do detector consiste de 64 cristais de LSO com
3 x 3 x 30 mm?> acoplados a uma PMT em uma das extremidades e a uma matriz de 8 x 8 APDs

na outra. Nesse conceito, a matriz de APDs permite identificar o cristal da interagao e, junto com
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a PMT, é possivel obter a energia e a profundidade de interacao do sinal dentro do cristal. A sensi-
bilidade € de 5,0% para uma fonte pontual no centro do FOV e uma janela de energia de 300-750

keV. A resolugdo da imagem reconstruida é dada pela FWHM de 1,9 mm no centro do FOV.

Figura 4.10: Geometria do sistema de detec¢cdo do LBNL-PEM (HUBER et al., 2006).

A FDA (Food and Drugs Administration) aprovou recentemente nos EUA o uso clinico do
mamografo por emissdo de positrons da empresa Naviscan, chamado PEM Flex (WEINBERG et
al., 2005; MACDONALD et al., 2009), para rastreamento secundario de cancer de mama e outros
orgaos como, por exemplo, a préstata. Este equipamento PEM, mostrado na figura 4.11, € o Ginico

disponivel comercialmente hoje.

Figura 4.11: Foto do PEM-Flex (BERG et al., 2006).

Testes clinicos realizados com o PEM Flex indicaram uma sensibilidade de detec¢do de lesao
de 90% e uma especificidade de 86% (BERG et al., 2006). O sistema possui dois detectores planos-
paralelos, onde cada um deles utiliza 2.028 elementos de cristais de LSO com 2 x 2 x 10 mm?,

acoplados a uma PS-PMT. Para possibilitar intervencdes em tempo real, a reconstrucao e a exibi¢ao

da imagem ¢ feita durante o tempo de aquisicao. A resolucdo da imagem reconstruida é de 2,4 mm
(FWHM) no centro do FOV.
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5 Simulacdo computacional

A simulacdo computacional de aplicagdes em Medicina Nuclear utilizando o método de Monte
Carlo estabelece uma conexao entre as imagens clinicas obtidas da distribuicdo de atividade de
um radionuclideo e a fisica da interagdo da radiacio ionizante com os tecidos biolégicos e os
detectores de radiacdo. As simulacdes permitem a melhor compreensao dos resultados obtidos, a
extracdo de informacdes mais detalhadas dos experimentos, assim como a validacdo da ferramenta
computacional adotada. A seguir, s@o definidos alguns conceitos de simulagcdo computacional

utilizando o Geant4, o qual € a plataforma para a ferramenta GATE, adotada neste trabalho.

E importante dizer que o Geant4 é um pacote em continuo desenvolvimento. As informacdes
contidas neste trabalho sdo baseadas na versao 9.1.p02. Durante a realiza¢do deste trabalho no-
vas versdes surgiram e varias modificacdes relacionadas aos processos eletromagnéticos tornam
algumas das informacgdes colocadas aqui invélidas para versdes mais novas, para as quais € reco-
mendado consultar o manual de referéncias fisicas correspondente, disponivel na pagina web do

pacote (http://cern.ch/geant4).

5.1 O cddigo de transporte de radiacio Geant4

O Geant4 (GEometry ANd Tracking) é um conjunto de ferramentas computacionais de distri-
buicdo livre que pode ser utilizado para simular a interacdo da radia¢do ionizante com a matéria
(CERN, 2008b). De acordo com seus desenvolvedores, suas areas de aplicacdo compreendem
experimentos em fisica nuclear, fisica médica, fisica de particulas, aceleradores, estudos em pes-
quisas espaciais, astrofisica e astronomia. A faixa de energia para as simulagdes é compreendida
entre 250 eV e 1 TeV, dependendo da situac@o. Para levar em consideracdo como o sistema do
experimento ird afetar o caminho das particulas, os seguintes aspectos de controle e contorno do

processo de simulacdo das interacdes estdo inclusos no cédigo do programa:
- Geometria do sistema de deteccao ou experimento, incluindo detectores, absorvedores, etc.;
- Materiais envolvidos no experimento;

- Particulas fundamentais de interesse;
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- Geragdo do(s) evento(s) primario(s);

- Passagem de particulas através de materiais e campos eletromagnéticos, envolvendo possiveis

interacoes e processos de decaimento;
- Processos fisicos que regem as interacdes da radiacao ionizante;

- Resposta dos elementos sensiveis dos detectores, isto €, a gravacdo de quando uma particula

passa através do volume de um detector e como um detector real se comportaria;
- Geragao de dados do(s) evento(s);
- Armazenamento de eventos e trajetdrias das particulas;
- Visualizagdo do detector e das trajetdrias das particulas;
- Coleta e andlise dos dados da simula¢cdo em diferentes niveis de detalhe e refinamento.

A inclusdo de tais aspectos significa que menos tempo serd despendido no desenvolvimento de
c6digos que sdo comuns a maioria das simulagdes de interacao da radiacdo com a matéria. Além
disso, o pacote também fornece suporte desde a defini¢do inicial do problema até a produgdo de

resultados e graficos para divulgacdo. Para esta finalidade, o pacote possui:
- Interface de usudrio;
- Rotinas dirigidas;
- Interpretadores de comandos que operam em cada nivel da simulag@o.

O cédigo do programa € escrito utilizando a linguagem de programacido C++ e € o primeiro
em sua categoria a explorar técnicas de engenharia de software e tecnologia orientada a objetos.
Tais conceitos sdo importantes para o gerenciamento da complexidade do cddigo e dos limites das
dependéncias de cada parte do mesmo, ao se definir uma interface uniforme para o desenvolvedor
e com principios de organizagdo de cddigo comuns para todos os modelos fisicos. A implemen-
tacdo de novos modelos fisicos e a compreensao dos ja existentes sdo facilitadas, pois com esses

conceitos pouca ou nenhuma modificacdo no cédigo original € necessaria.

5.1.1 Historia do Geant4

A ideia surgiu inicialmente em dois estudos separados realizados no CERN (Centre Euro-
péenne pour la Recherche Nucléaire) e na KEK (sigla japonesa que significa High Energy Acce-
lerator Research Organization) em 1993. Os dois grupos imaginavam uma maneira de aperfeigoar
o programa de simulag¢do Geant3, produzido na década de 70 utilizando a linguagem FORTRAN.
Assim, foi feita uma unido de esfor¢os para se construir um programa de simulacdo de detecto-

res totalmente novo baseado na tecnologia de orientacdo a objetos. O objetivo inicial era que o
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programa atendesse os requisitos da proxima geracdo de experimentos de fisica de altas energias,
mas rapidamente se estendeu para as comunidades de fisica nuclear, de aceleradores, espacial e

médica.

A iniciativa se tornou uma colaboracao internacional de fisicos, programadores e engenheiros
de software de um grande nimero de instituicdes e universidades da Europa, Canadd, Japao e
Estados Unidos. A primeira versdo do produto foi lancada em dezembro de 1998. A partir desse

momento o pacote de programas passou a ser chamado de Geant4.

Atualmente o Geant4 - considerando o tamanho de cddigo, objetivo pretendido e nimero de
contribuintes - pode representar um dos maiores e mais ambiciosos projetos fora do mundo cor-
porativo (CERN, 2008b). Cada parte do programa Geant4 é gerenciado por um grupo de trabalho,
liderado por um coordenador responsavel. Do mesmo modo, existem grupos de trabalho para cada
uma das seguintes atividades: testes e garantia da qualidade, gerenciamento de software e docu-
mentagdo. Portanto, cada pergunta da comunidade externa pode ser enderecada ao especialista do

assunto.

Os conceitos e principios orientados a objetos tornam a criagdo de programas computacionais
muito mais intuitiva, pois € possivel solucionar problemas em termos de objetos, os quais estao
diretamente associados as entidades reais. O cddigo orientado a objetos € mais maledvel, facil de
organizar, de manter organizado e pode ser desenvolvido em paralelo sem grandes complicacoes. A
modificacdo e expansdo do cédigo também se tornam mais simples com uma das principais virtu-
des da tecnologia orientada a objetos, chamada de reuso, que torna o desenvolvimento de software
mais rdpido e com aumento de qualidade. Para grandes sistemas de software essa tecnologia se

torna ainda mais essencial.

5.1.2 Projeto e arquitetura

As categorias de classes do Geant4 e os respectivos relacionamentos entre elas sdo exibidos
no diagrama de categoria de classe da figura 5.1. Esse tipo de diagrama € muito ttil para mos-
trar a funcionalidade do c6digo. Uma descri¢do de cada categoria de classe € feita no manual do
Geant4(CERN, 2008b). Cada caixa na figura representa uma categoria de classe. As linhas repre-
sentam relagcdes de uso. As categorias de classe que possuem o circulo numa extremidade da linha
usam a categoria que estd na outra extremidade. Como exemplo, temos que a categoria de classe

Material é usada pelas categorias de classe Geometry e Particle.

E interessante ressaltar que a organizagdo dos arquivos do c6digo do Geant4 e de seu manual

de usudrio (CERN, 2008b) ¢ feita de acordo com estas categorias de classe.
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Figura 5.1: Diagrama de categoria de classes do Geant4.(CERN, 2008b)

5.1.3 Os modelos fisicos eletromagnéticos do Geant4

Com a ferramenta Geant4, o usudrio é capaz de simular uma grande variedade de processos
fisicos eletromagnéticos, incluindo simulacdes com elétrons, pdsitrons, fétons, hadrons e intera-
¢oes oOpticas (CERN, 2006a). No caso de elétrons e fotons, trés modelos podem ser empregados:
Standard, Low Energy e Penelope. Tais modelos sdao baseados em modelos tedricos e adotam

diferentes bases de dados de secdes de choque e algoritmos de amostragem de estado final.

Uma outra possibilidade de uso do cdédigo € a selecdao de processos de diferentes modelos
para uma tnica simulacio, com excecdo dos processos de ionizacio e bremsstrahlung de elétrons,
que sempre devem ser escolhidos do mesmo modelo (POON; VERHAEGEN, 2005). Um caso
comum é o espalhamento miiltiplo de elétrons (URBAN, 2002), que estd implementado somente
no modelo Standard, mas € adequado para simula¢des nas faixas de energias compreendidas pelos

trés modelos.
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5.1.3.1 O modelo fisico Standard

O modelo Standard pode ser usado para energias no intervalo de 1 keV até 100 TeV. Os pro-
cessos fisicos envolvendo fétons incluidos no modelo sdo espalhamento Compton, producdo de
pares de elétrons e muons e efeito fotoelétrico. Os processos para elétrons e pdsitrons compre-
endem bremsstrahlung, ionizagcdo e produgdo de raios delta, aniquilacdo de pdsitrons e radiacao
sincrotron. O espalhamento Rayleigh ndo faz parte do modelo Standard, pois o modelo considera
que o nucleo atdmico € fixo, ou seja, 0 momento de recuo do nicleo é desprezado. A relaxacao
atdmica, isto €, a desexcitacdo do d&tomo depois da criacdo de uma vacancia por um processo pri-
madrio, também ndo € simulada, ja que os elétrons sdo considerados "quasi-livres". Ou seja, no

caso do efeito fotoelétrico, a energia de ligacdo do elétron com o dtomo € desprezada.

O modelo emprega algoritmos de transporte de fétons e elétrons mais simples em relacdo
aos modelos Penelope e Low Energy, o que o torna mais eficiente no tempo de processamento
computacional. O célculo das secdes de choque emprega esquemas de parametriza¢do otimizados

para fisica de altas energias.

5.1.3.2 O modelo fisico Low Energy

Os processos eletromagnéticos Low Energy foram adicionados com a finalidade de estender a
validade das interagdes das particulas para faixas de energias menores do que 0s processos eletro-
magnéticos do modelo fisico Standard. Atualmente, os processos fisicos presentes no modelo Low
Energy sdo validos para a faixa de energia que pode ir de 250 eV e chegar até aproximadamente
100 GeV (CERN, 2008b). O modelo Low Energy faz uso direto dos dados das secdes de choque

para as camadas eletrOnicas dos elementos cujo nimero atdmico pode ir de 1 até 99.

Os seguintes processos estdo inclusos na extensdo Low Energy: efeito fotoelétrico, espalha-
mento Compton, espalhamento Rayleigh, conversdo gama (produgdo de pares), bremsstrahlung e
1onizacao. O processo de relaxacao atbmica também estd implementado. No modelo Low Energy,
essa desexcitagdo pode ocorrer por meio de fluorescéncia ou de efeito Auger para os processos pri-
madrios de ionizacdo e efeito fotoelétrico. As fases envolvidas em cada processo incluem o célculo

e o uso das se¢des de choque total e a geracao do estado final.

A abordagem do modelo Low Energy adota um conjunto de bases de dados distribuidas publi-
camente (CULLEN; HUBBELL,; KISSEL, 1997; PERKINS; CULLEN; SELTZER, 1997; PER-
KINS et al., 1997) e que fornecem dados para o calculo das secdes de choque e amostragem do
estado final na modelagem da interacao de f6tons e elétrons com a matéria. Essas bases de dados

sdo responsaveis por fornecerem as seguintes informagdes para as simulagdes:

- se¢Oes de choque total para efeito fotoelétrico, espalhamentos Compton e Rayleigh, produgao

de pares e bremsstrahlung;
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- secdes de choque de sub-camadas para efeito fotoelétrico e ionizagao;

- fun¢des de espalhamento para efeito Compton;

- fatores de forma para espalhamento Rayleigh;

- energias de ligacdo para elétrons em todas as sub-camadas;

- probabilidades de transi¢c@o entre sub-camadas para os efeitos Auger e de fluorescéncia;

- tabelas de stopping power.

5.1.3.3 O modelo fisico Penelope

O modelo fisico Penelope (PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons) se ba-
seia no codigo computacional Penelope (versdao 2001) (SALVAT et al., 2001), desenvolvido em
FORTRANT77 especialmente para simulagdes de processos de transporte de radiacio utilizando o
método de Monte Carlo. Esse modelo fisico foi incluido no pacote Geant4 como uma alternativa
independente ao modelo fisico Low Energy. A sua implementacdo tem especial atencdo para a
descricao do transporte e interacdo de fotons e elétrons na faixa de energia que vai de 100 eV até
1 GeV, incluindo efeitos atdmicos. Podem ser simulados efeito fotoelétrico seguido de relaxacao,
espalhamento Compton, espalhamento Rayleigh, interacdes de ionizagdo, bremsstrahlung, conver-
sdo gama e aniquilacdo de pares. O processo de espalhamento Compton oferece duas vantagens
neste modelo em relagdo ao Low Energy: deslocamento Doppler e relaxagdo atdmica resultante da

vacancia gerada pelo espalhamento primério.

Os processos sdo baseados numa abordagem que combina base de dados experimentais com
modelos de secOes de choque analiticas para diferentes mecanismos de intera¢do. A base de dados
das se¢des de choque utilizadas pelo modelo fisico Penelope sdo da LLNL (sigla de Lawrence
Livermore National Laboratory) EPDL97 (CULLEN; HUBBELL; KISSEL, 1997).

5.1.3.4 O modelo fisico para processos opticos

Os fétons Opticos sdo tratados no Geant4 por uma classe diferente da usada pelos fétons de
energias mais elevadas, o que permite que as propriedades ondulatérias sejam incorporadas ao
modelo para processos Opticos. Essa descricdo ondulatéria ndo € valida para energias mais altas,
por causa do comprometimento com a eficiéncia de processamento computacional. Por isso, ndo

existe nenhuma transi¢ao dependente da energia entre fétons 6pticos e particulas gamas.

Apesar de ndo ser comum nas outras particulas, a simulacdo de f6tons Opticos no Geant4
deve incluir a polarizagdo linear. Tal procedimento ja € feito automaticamente para fétons opticos
secunddrios, mas para os primdrios o usudrio deve definir a polarizacdo linear. No caso de uma

fonte ndo polarizada, cada féton primario deve ter sua polarizacao linear amostrada aleatoriamente.
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Os processos incluidos nesse modelo sdo a refracdo e reflexdo em fronteiras entre dois meios,
absorcdo e espalhamento Rayleigh. A producgdo de fétons 6pticos ocorrem no efeito Cerenkov, na
radiagdo de transicdo e na cintilacdo. A geracdo de fétons Opticos no Geant4 ndo obedece a con-
servagdo de energia porque outros efeitos fisicos que também podem ocorrer durante a deposi¢ao
de energia de um elétron (ex. producdo de fonons acusticos, pares elétron-lacuna, armadilhamento
de cargas, etc...) ndo sdo levados em considerac¢do neste modelo. Por isso, a quantidade de f6tons

opticos gerados nao deve concordar com o saldo de energia de um evento.

Os materiais cintiladores sdo caracterizados pelo rendimento luminoso e pela resolugdo in-
trinseca de producdo de fotons Opticos, a qual alarga a distribuicao estatistica dos fétons gerados.
Além desses fatores, temos também o espectro de emissdo do féton e o decaimento exponencial
em funcdo do tempo. Também ¢é permitido no Geant4 separar os eventos de cintilacdo em duas

componentes: uma rdpida e uma lenta.

5.1.4 Cortes de passagem e limites de producao de particulas

Em cédigos de transporte de radiacdo que utilizam o método de Monte Carlo, o transporte
de uma particula € realizado até que sua energia cinética seja zero. Em muitas simulacdes, isso
gera um processamento de maquina desnecessdrio dependendo da faixa de energia de interesse
do estudo. Para se evitar isso, uma solucdo adotada por muitos cddigos € o corte de passagem
de particulas, onde o transporte de uma determinada particula € interrompido quando a particula
alcanca um certo valor de energia em um determinado local da simulagdo, sendo que essa energia
restante acaba por ser depositada nesse mesmo ponto. O corte de passagem de particulas pode
ser feito no Geant4 através de uma classe denominada G4 UserSpecialCuts (POON; SEUNTIJENS;
VERHAEGEN, 2005).

No entanto, o corte padrdo no Geant4 nao é um corte de passagem de particulas, mas sim
um limite de producdo de particulas secunddrias, que sé se aplica para processos que possuem
divergéncia no infravermelho (CERN, 2008b). Antes de iniciar uma simulacdo, o usudrio deve
determinar os limites de produgdo de energia para fétons, elétrons e pdsitrons. Abaixo desses
limites, a energia correspondente a particula secundéria é depositada localmente. As exce¢des para
isso ocorrem quando o programa verifica que existe a possibilidade de uma particula secundéria
alcancar um detector ou, ainda, no caso de conversdo gama, quando o positron € sempre produzido

para futura aniquilagdo.

Esse limite de producdo pode ser definido pelo método SetCut() e é determinado em termos
de distancia minima que ainda resta a ser percorrida pela particula, a qual € convertida em energia
para todos os materiais presentes na simulacio. Esse corte € ttil quando se deseja que a energia
seja liberada numa determinada posi¢ao espacial. J4 os limites de produ¢do em energia implicam

em deposi¢cao de energia em distancias que dependem do material. O Geant4 também possibilita
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determinar diferentes limites de producao para diferentes regides do sistema do experimento. Além
disso, também € possivel escolher um tamanho de passo maximo para qualquer volume simulado,

em termos de distancia percorrida ou energia perdida, utilizando a classe G4UserLimits.

5.1.5 Plataforma de simulac¢oes GATE

O pacote de ferramentas computacionais de distribui¢do livre GATE (Geant4 Application for
Emission Tomography) (ASSI€ et al., 2004; JAN et al., 2004) € uma plataforma modular espe-
cifica para simulacdes de sistemas de formacdo de imagens em medicina nuclear, como a PET e
a SPECT. A base do c6digo do GATE € o proprio Geant4 com a adi¢do de algumas facilidades
para a simulag@o desses sistemas de tomografia que envolvem detec¢do de fétons de raios gama.
Entre essas facilidades temos a descri¢ao de estdgios de processamento de sinais e aquisicdo e de
fendmenos dependentes do tempo como, por exemplo, 0 movimento do detector e da fonte, a ciné-
tica da radioatividade do radioisétopo e o tempo morto do detector. Além disso, o GATE permite
realizar e controlar as simulacdes de um modo intuitivo, com o uso de conjuntos de comandos

dedicados, baseados no interpretador de comando nativo do Geant4.

A ferramenta GATE ¢ relativamente recente, tendo sido lancada em meados de 2002. Os
esforcos de colaboragdo para desenvolver, validar e documentar essa ferramenta redinem cerca de
vinte laboratdrios de fisica médica e de particulas. Essa ferramenta ja foi utilizada com sucesso
por alguns grupos de pesquisa para simular alguns equipamentos de tomografia de corpo inteiro
(LAMARE et al., 2006; SCHMIDTLEIN et al., 2006), para pequenos animais (SIMON et al.,
2004) e outros PET compactos (BONIFACIO et al., 2010).

O transporte de elétrons € realizado no GATE utilizando o modelo Standard do Geant4. Para o
transporte de f6tons, o usudrio pode escolher entre os modelos Standard ou Low Energy do Geant4.
O uso do modelo Standard permite uma simulacao computacionalmente mais rapida que o modelo

Low Energy, enquanto que o modelo Low Energy descreve os processos fisicos com mais detalhes.
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6 Simulacdo do tomografo
O-PEM/DoPET

Como forma de acompanhar os avancos da tecnologia PET, foi firmada uma colaboracdo entre
o IPEN e o Grupo de Instrumenta¢do e Formagdo de Imagens Funcionais (FIIG) da Universidade
de Pisa, Italia. O grupo € filiado ao Istituto Nazionale di Fisica Nucleare (INFN). Durante a visita
de intercambio de um ano, foi realizada a simulac¢ao, usando o pacote GATE, do protétipo PEM
desenvolvido pelo grupo italiano e a comparagao dos dados simulados com os dados experimentais

obtidos com esse equipamento.

6.1 O tomodgrafo Q-PEM/DoPET do grupo FIIG

O tomoégrafo PEM do grupo FIIG € chamado de Q-PEM e compartilha das mesmas caracte-
risticas técnicas de outro tomdgrafo PET, chamado de DoPET (Dosimetry with Positron Emission
Tomography/ Dosimetria com Tomografia por Emissdao de Pésitrons) (VECCHIO et al., 2009).
Isso significa dizer que os dois tomdgrafos sao idénticos, porém com aplicacdes diferentes. En-
quanto o Q-PEM ¢ dedicado a detec¢ao de tumores na mama, o DoPET € usado para monitora-
mento de dose em tratamentos de lesdes oculares usando hadronterapia. A figura 6.1(a) mostra o
aparato experimental de DoPET no final da linha de um feixe de prétons de 62 MeV do acelerador
do tipo ciclotron do INFN de Catania,Itdlia (CIRRONE et al., 2004). A figura 6.1(b) exibe uma
vista esquemadtica do DoPET, onde os dois detectores planares e um fantoma cilindrico sdo posi-
cionados, por meio de um suporte de aluminio, em um plano alinhado perpendicularmente com a

direcdo do feixe, de forma que os prétons incidam na base do fantoma cilindrico.

O primeiro protétipo do tomégrafo Q-PEM/DoPET (figura 6.2) consiste de dois detectores pla-
nos, cada um composto por um bloco detector independente. Cada bloco possui uma matriz de 21
x 21 elementos de cristais LY SO, isolados opticamente com ep6xi branco e fabricados pela Hilger
Crystals Ltd, uma fotomultiplicadora (PMT) sensivel a posi¢do Hamamatsu H8500C e a eletrd-
nica associada para amplificacdo e processamento do sinal. Cada elemento de cristal LY SO possui
2 x 2 x 18 mm?>, com as duas faces menores polidas. Cada matriz é construida usando resina epoxi

como material refletor e separacdo de 0,15 mm entre os cristais. Umas das faces € coberta com trés
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(b)

Figura 6.1: (a) Foto do aparato experimental do DoPET no final de uma linha de um feixe de
prétons. (b) Vista esquematica do DoPET. (VECCHIO et al., 2009)

camadas de fita refletora teflon (Saint Gobain BC-642) e a outra face é conectada a fotomultiplica-
dora usando uma resina optica (Cargille Meltmount 1582). A fotomultiplicadora H8500C possui
drea ativa de 49 x 49 mm?, 8 x 8 canais, fotocatodo bi-alcalino e janela de borossilicato. O nimero
de sinais de aquisi¢ao de cada bloco € reduzido dos 64 canais provenientes da fotomultiplicadora
para 4 canais, usando uma cadeia resistiva (l6gica Anger) para leitura multiplexada (BELCARI et
al., 2007).

Figura 6.2: Imagem do prot6tipo Q-PEM/DoPET. Cada um dos blocos possui a matriz de cristais
LYSO conectadas a uma fotomultiplicadora. A cadeia resistiva é conectada a placa de aquisicao e
o cabo USB transporta os dados a um computador.

6.2 O desafio em simular o tomégrafo Q-PEM/DoPET

A principal dificuldade encontrada na simulacdo desse tomdégrafo foi reproduzir corretamente
os espectros de energia medidos. O DoPET possui uma calibracdo em energia que usa como
referéncia o pico de 511 keV de uma fonte de *?Na e também considera que o niimero de fétons

opticos coletados pela PMT € proporcional a energia depositada do féton gama. No entanto, a
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atenuacgdo da luz de cintilagdo dentro do cristal, a qual depende da posi¢do da interacdo do féton
gama, deteriora assimetricamente a resolucao em energia do detector e ndo pode ser corrigida pela
calibracdo porque a leitura da PMT € feita somente em uma das extremidades. Caso a leitura
fosse nas duas extremidades, a soma dos sinais coletados pelas PMTs compensaria o efeito da
atenuacdo. Um exemplo evidente é o caso do espectro de !7®Lu da radioatividade intrinseca do
cristal LYSO. De acordo com o esquema de decaimento do 7Ly, descrito na figura 6.3, a energia
maxima esperada em um espectro medido seria de aproximadamente 1,2 MeV.

176
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3 0,34%

997,74 keV

401 keV

0,33%

Y 596,82 keV
307 keV

Y 290,18 keV
o, 1202 keV
86,0% | 38,35 keV
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13,3% ¥ 0 stable)

176

72Hf

=-1194 keV
B
99,66%

B

94,0%

Figura 6.3: Esquema de decaimento do !7®Lu.

Portanto, o transporte de fotons Opticos foi incluido na simulacdo com o propdsito de reprodu-
zir os resultados medidos. No entanto, o uso dos processos 6pticos no GATE faz com que o tempo
de simulagio do tomdgrafo DoPET seja excessivamente longo e invidvel, sendo um fator 10° mais
lento. Por isso, um modelo 6ptico analitico foi proposto e desenvolvido pelo grupo do IPEN para
contornar o problema e fazer com que a simulagdo dos espectros de energia tenham um resultado
compativel com aquele usando os processos Opticos fornecidos pelo GATE. Tal modelo descreve a
atenuacgdo da luz dentro do cristal cintilador até ser coletada pela PMT, sem a necessidade de ativar

os processos opticos do Geant4 em uma simulagdo completa.

6.3 Descricao do modelo optico analitico

O procedimento para usar o modelo € dividido em duas partes. Primeiramente, € realizada
uma simula¢@o de um unico elemento de cristal do DoPET para a obtencdo da atenuagio Optica em
func¢do da distancia do ponto onde a emissao de luz ocorreu até a PMT. Os resultados da simulacao
s@o usados no ajuste de uma funcdo que modela a atenuagdo de luz. A segunda etapa consiste em
usar o modelo para calcular a influéncia da atenuagao na energia registrada pelo DoPET. Todas as

simulacdes foram realizadas usando os pacotes GATE versao 4.0.0 e Geant4 versao 9.1.p02.

A seguinte fung@o foi usada para ajustar o nimero N, de fétons opticos coletados pela PMT

dentro de um elemento de cristal cintilador, depois da deposicao total da energia de um f6ton de
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aniquilacdo de 511 keV a uma distancia z da janela da PMT:

Noi(z) = Ae3/M 4 Bet/%2 (6.1)

onde A, B, A; e A, sdo os coeficientes a serem ajustados. Essa funcdo foi escolhida por descrever
empiricamente o comportamento da atenuagdo da luz dentro do cristal para leitura do sinal em
somente uma das faces do cristal. Os coeficientes dependem da geometria do cristal e dos materiais

do cristal cintilador, dos refletores e da fotomultiplicadora.

Os dados de entrada sdo os valores médios do nimero de fétons Opticos detectados para um
conjunto de posi¢des z, variando de 0,5 mm até 17,5 mm, em passos de 1 mm. Tais dados sio
obtidos de uma simulagdo usando os processos 6pticos do Geant4, os quais foram usados somente
para a aquisicdo desses dados. A simulacdo consiste de fétons gama de 511 keV interagindo
na regido central e ao longo do eixo longitudinal de um udnico elemento da matriz de cristais
cintiladores. Somente o efeito fotoelétrico € ativado, o que significa dizer que os fétons gama
transferem toda a sua energia ao meio quando interagem com o cristal e que os fétons opticos
gerados correspondem sempre a energia de um féton de 511 keV. A simulag@o € ilustrada na figura
6.4, com todos os materiais relevantes e também os acoplamentos 6pticos. O elemento de cristal
¢ localizado no centro da PMT. Como a érea sensivel a deteccdo da PMT € maior que a drea da
matriz de cristais, a diferenca de luz coletada por um cristal na borda e outro no centro da PMT foi

considerada desprezivel.

resina janela de
Teflon epoxi Meltmount borossilicato
foton D\
gama_ ] LYSO
511 keV /=
fotocatodo
ar _

Figura 6.4: Esquema simplificado das camadas 6pticas, volumes e materiais simulados com
GATE.

Supondo que a produgdo de fétons Opticos € proporcional a energia depositada pelos fotons
gama, € possivel usar a equacao 6.1 para calcular o niimero de fétons 6pticos detectados pela PMT
para qualquer valor de energia depositada, em qualquer profundidade de interagdo ao longo do

cristal (eixo z).

Assim, a simulacdo completa de DoPET foi realizada usando todas as interacdes relevantes,
com excegdo dos processos Opticos fornecidos pelo Geant4. A energia E,, que € registrada pelo
tomografo DoPET apo6s a calibragdo em energia € diferente da energia Eg,, depositada no cristal,

onde essa relacdo € dada por:
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Eree = Edep(Nph(Z)/NphSIl) (6.2)

Os valores de energia Ey,, sdo obtidos da saida de dados “Hits”, definida no GATE, e Ns11

¢ o nimero de fotons Opticos correspondentes ao fotopico de 511 keV usado na calibragdo.

A probabilidade de encontrar um féton gama em uma certa profundidade dentro do cristal €

dada por:

P.= e~ (L=2)Hs11 (6.3)

onde L € o comprimento do cristal ao longo de z e Us;; € o coeficiente de atenuacdo do cristal
para 511 keV. De acordo com a equacdo 6.3, a deposicao de energia do féton de 511 keV ocorre
com maior probabilidade na regido frontal de cada elemento de cristal. Assim, para propdsitos de
calibrag@o, foi assumido que N,;511 corresponde a essa posi¢do de maior probabilidade, que € a

mais distante da PMT.

6.4 Simulacao da atenuacao dos fotons opticos

Para encontrar os parametros da equagao 6.1, uma simulacdo com as seguintes simplifica¢des

foram usadas:

- Com respeito aos processos fisicos envolvendo interacdes de fotons gama, somente o efeito
fotoelétrico do modelo fisico Standard foi ativado no GATE, enquanto os espalhamentos Compton

e Rayleigh permaneceram desligados.

- O corte de elétrons foi definido como 30 cm, para impedir a producdo de elétrons secundarios.
Este valor significa que os elétrons secunddrios somente seriam gerados se o alcance do elétron
primdrio fosse maior que 30 cm. Assim, para cada interacdo ocorrendo dentro do cristal, toda a
energia de cada féton gama € depositada de uma s6 vez em uma posicao especifica e o nimero de

fétons Opticos produzidos € relacionado a energia de 511 keV do féton gama incidente.

Enquanto a cintilacao € responsdvel pela produgdo dos foétons dpticos, os processos fisicos rela-
cionados as interagdes de fétons dpticos com o meio sdo: absor¢do Optica, espalhamento Rayleigh
optico e, também, a refracdo e a reflexdo que ocorrem na intera¢do nas superficies Opticas. Esses

processos requerem a definicao de algumas propriedades especificas para cada material envolvido.

As propriedades do LY SO definidas foram: produc¢do de f6étons opticos (32 fétons/keV), cons-
tante de decaimento de tempo (41 ns) e comprimento de emissao de pico do féton 6ptico (420 nm).
O comprimento de absor¢do 6ptica (A,, =50 cm) e o comprimento de espalhamento Rayleigh

(Age =260 cm) foram obtidos do comprimento de atenuagdo total (A, = 42 cm) determinado em
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(VILARDI et al., 2006) e da relacdo:

1/7Lef:1/),ab+l/lsc (6.4)

Os indices de refracao do LYSO sdo mostrados na tabela 6.1 e foram definidos em funcdo do
comprimento de onda do fétons 6pticos (MAO; ZHANG; ZHU, 2008).

Tabela 6.1: Valores dos indices de refracdo do LYSO (nyso) para os respectivos comprimentos
de onda. (MAO; ZHANG:; ZHU, 2008)

A (nm) nryso

405 1,833
420 1,827
436 1,822
461 1,818
486 1,813
516 1,810
546 1,806

O espectro de emissdo dos fétons de cintilagcdo do cristal LYSO, em funcdo do comprimento

de onda, estd representado na figura 6.5. Os dados foram obtidos com o fabricante do cristal.
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Figura 6.5: Espectro de emissado do cristal cintilador LY SO, fabricado pela Hilger Crystals Ltd.

Os indices de refracdo dos seguintes materiais foram definidos: ep6xi branco (1,53), fita refle-

tora de teflon (1,34), resina 6ptica (1,582) e janela de borossilicato (1,51).

Na grande maioria dos cristais, incluindo o LYSO, a absorcao éptica ndo é um fenomeno im-
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portante (KNOLL, 1999) e as interacdes Opticas entre as superficies possuem um papel importante

nas simulagoes.

A simulacdo do tomégrafo DoPET compreende simulagdes de interagdes entre superficies
dielétrica-dielétrica e dielétrica-metal. O Geant4 fornece duas implementagdes de processos Opti-
cos para interagdes entre superficies: GLISUR e UNIFIED (CERN, 2008b). Somente o modelo
UNIFIED pode ser usado junto com GATE. Por isso, a classe “GateSurface” do codigo do GATE
foi modificada para permitir também o uso do modelo 6ptico GLISUR, que foi o escolhido para
simular a superficie dielétrica-metal usando o indice de refracdo complexo de um metal, como € o

caso de um fotocatodo bi-alcalino de uma PMT.

A tabela 6.2 mostra as propriedades Opticas das superficies entre o cristal LYSO e a camada

de epodxi e entre o cristal LYSO e a fita refletora teflon.

Tabela 6.2: Propriedades 6pticas das superficies LYSO-PTFE e LYSO-Epoxy.

nome LYSO-PTFE LYSO-Epoxy
modelo UNIFIED UNIFIED
tipo dielectric-dielectric dielectric-dielectric

acabamento groundbackpainted groundbackpainted

Oq 0,1 graus 4,0 graus
N; 1,0 (ar) 1,53 (ep6xi)
Csr. 1 1

Css 0 0

Cgs 0 0
refletividade 0,98 0,94
eficiéncia 0 0

Ny € o indice de refracdo da camada intermedidria entre as superficies. 6y € o desvio padrao da
distribui¢do normal de angulos & que sdo escolhidos para definir a rugosidade de uma superficie, a
qual é composta por microssuperficies planas onde cada uma possui um vetor normal com desvio

angular & em relagdo a normal média, como mostra a figura 6.6.

normal da

. . normal da
microssuperficie ;

isuperficie
imédia

revestimento refletivo

Figura 6.6: Microssuperficies planas em uma superficie rugosa, de acordo com o modelo
UNIFIED.
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No modelo UNIFIED, as probabilidades de ocorrerem diferentes tipos de reflexdo sdo defi-
nidas por quatro constantes: Cgsy representa a probabilidade de reflexdo especular sobre a normal
de um micro-plano. Csg define a probabilidade de reflexdo especular sobre a normal média da
superficie. Cps € mais importante para superficies muito rugosas e representa a probabilidade de
reflex@o na direcdo contraria de incidéncia do féton Optico. Existe ainda uma quarta constante que
€ implicita e define a probabilidade para reflexdo difusa (ou Lambertiana) interna. A soma dessas

quatro constantes deve ser igual a um.

Como era impossivel obter o, experimentalmente, pois os cristais foram recebidos ja mon-
tados no molde de epo6xi, foi considerado que uma superficie polida (sem rugosidade) possui
Og = 0,1 graus (MOISAN; LEVIN; LAMAN, 1997). Para uma superficie cortada mecanica-
mente, foi usado o valor que melhor se ajusta com os resultados (6, = 4,0 graus). A superficie da
janela da PMT em contato com o fotocatodo foi definida como dielétrica-metal com acabamento
polido. O fotocatodo possui indice de refracdo complexo e os seus valores da suas partes real e
imagindria, exibidos na tabela 6.3, foram obtidos de (MOTTA; SCHONERT, 2005).

Tabela 6.3: Valores das partes real (n) e imagindria (k) dos indices de refracdo complexo
(71 = n+ ik) do fotocatodo da fotomultiplicadora H8500 para os respectivos comprimentos de
onda.(MOTTA; SCHONERT, 2005)

A A=n+ik
(nm) n k
380 1,92 1.69
395 2,18 1.69
410 2,38 1.71
425 2,61 1,53
440 2,70 1,50
470 3,00 1,34
530 3,26 0,84
590 3,01 0,42
680 2,96 0,33

Os valores da eficiéncia quantica do fotocdtodo sdo exibidos na tabela 6.4, de acordo com a
referéncia (HAMAMATSU, 2009).

Todas as outras superficies foram definidas como dielétrica-dielétrica do tipo “smooth” usando

o modelo UNIFIED, acabamento “ground”, 6, = 0,1 graus e Cs;, = 1.
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Tabela 6.4: Valores da eficiéncia quantica do fotocatodo da fotomultiplicadora H8500 para os
respectivos comprimentos de onda. (HAMAMATSU, 2009)

A eficiéncia

(nm) quantica

305 0,24
350 0,27
400 0,26
420 0,24
450 0,20
500 0,15
600 0,01
675 0,001

6.5 Aplicacao do modelo 6ptico analitico

O modelo fisico de interacdes gama escolhido foi o Low Energy e os processos fisicos seleci-
onados foram o efeito fotoelétrico, efeito Compton e espalhamento Rayleigh. Foi usado o modelo
Optico analitico descrito na se¢do anterior, enquanto que os processos Opticos fornecidos pelo Ge-
ant4 foram mantidos desativados. O mdédulo Readout, fornecido pelo GATE, foi alterado para
fornecer a posicao de interacdo do gama utilizando a légica Anger, pois no cédigo original o que

0 GATE fornece € a posi¢ao de onde ocorreu a maior deposic¢do de energia.

A resolucdo de energia foi definida com 15,4% (FWHM), conforme medida experimental-
mente, e a janela de coincidéncia escolhida foi de 10 ns. A distancia entre os dois detectores foi de

14 cm.

Foram realizadas simulagdes com e sem o uso do modelo 6ptico, para que os resultados si-
mulados sejam comparados com os resultados experimentais. As comparagdes foram feitas para
aquisicdes em modo simples e de coincidéncia. Os isétopos emissores de particulas foram simu-
lados usando o médulo GPS (General Particle Source) (ALLISON et al., 2006) fornecido pelo
Geant4. Uma das simulagdes consistia de uma aquisi¢do da radioatividade intrinseca presente no
cristal LYSO, onde o volume do cristal era preenchido com uma distribuicdo uniforme de '7%Lu
usando o médulo GPS. A densidade de d4tomos de 17°Lu dentro do cristal LYSO (M7ep,) foi calcu-
lada usando a densidade de Lu natural presente no cristal ( pryso = 7,1 g/ cm?), a abundancia de
17674 (f = 2,6%), a massa molar do LYSO (M yso = 440 g) € o numero de moles de Lu por mole
de LYSO (N, = 1,8):
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PLYSO

Mispy = f N Na = 4,5 x 10%° dtomos/cm’ (6.5)
MLryso

Assim, a atividade de 7Ly por volume de cristal foi determinada usando a constante de de-

caimento desse radionuclideo (Ai7ey ,,):

A = Ny, Mrep, = 264 Bq/cm?® (6.6)

A outra simulacio era de uma aquisi¢io de uma fonte pontual de 2*Na, cujo esquema de
decaimento € mostrado na figura 6.7. A fonte foi definida como uma esfera de 0,5 mm de raio e

colocada no centro do campo de visdo do tomdgrafo.

#Na (2,6 anos)

B*(90%)
EC(10%)
1274,5 keV
gama B*(0,05%)
0 A 4
22Ne

Figura 6.7: Esquema de decaimento do *’Na.

6.6 Analise dos resultados

6.6.1 Atenuacao dos fotons opticos

O comportamento da atenuagdo dos fotons Opticos ao longo do cristal € representado grafica-
mente na figura 6.8. A funcao ajustada (equagdo 6.1) possui os seguintes parametros: A = 851(5)
fétons, A =4,31(4) mm, B = 491(3) fétons e A, = 100(3) mm. A eficiéncia da colecdo de fétons
opticos pela PMT decai conforme a posi¢ao de interagdo do féton gama se afasta da PMT. Na
posicdo mais distante da PMT, o seu valor cai para menos da metade daquele que € calculado na

posi¢cdo mais proxima da PMT.

Como explicado na secdo anterior, foi considerado que o nimero de fétons dpticos corres-
pondente a posi¢do mais afastada da PMT (z = 18 mm) € aquele associado ao pico de 511 keV

(Nphs11 = 601(18) fétons) usado na calibragdo do tomégrafo.

O bom acordo obtido com a aplicagdo do modelo 6ptico pode ser observado nas figuras 6.9(a),
6.9(b), 6.10(a) e 6.10(b), que mostram as comparagdes entre os espectros medidos com os simu-

lados que nao usam o modelo e as que usam. Os resultados mostram que a inclusao dos efeitos
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distancia da PMT (mm)

Figura 6.8: Curva ajustada com dados simulados do nimero de f6tons 6pticos coletados pela
fotomultiplicadora, em fun¢do da posi¢cdo de deposicao de energia do féton gama de 511 keV.

relacionados ao transporte de fétons Opticos foi essencial para a correta simulagdo dos espectros
e que isso so foi vidvel com o uso do modelo 6ptico. Nenhuma simulagcdo completa usando os
processos opticos nativos do Geant4 foi usada, justamente porque o tempo para realizar uma simu-

lagdo desse tipo necessitaria de 10.000 horas de processamento, tornando a mesma inviédvel.

As figuras 6.9(a) e 6.9(b) mostram os espectros simulados e medidos da radioatividade intrin-
seca do LYSO em modo simples e de coincidéncia, respectivamente, para uma distancia entre os
planos detectores de 14 cm. As intensidades, dadas em contagens/segundo sdo apresentadas em

valores absolutos.

Na figura 6.9(a), o melhor acordo com o resultado experimental € obtido na simulacdo que
usa o0 modelo 6ptico proposto. As diferencas entre os espectros simulados mostram a degradagcao
da resolugdo energética devido a atenuacdo dos fotons 6pticos ao longo do cristal e da calibragao
linear de DoPET. Assim, DoPET registra um valor de energia maior que o real para deposi¢coes
de energia mais proximas da PMT, pois a calibracdo € feita para eventos na regido mais afastada
da PMT. Isso faz com que a mesma energia depositada seja registrada como uma faixa de valores,
cuja diferenga entre o maior e o menor valor nao é desprezivel. Esse efeito pode ser percebido
nos picos de 202 e 307 keV e na longa cauda formada na parte de maior energia do espectro. O
uso do modelo de processos eletromagnéticos Low Energy permite visualizar o pico de 88 keV, o
qual é suprimido no espectro medido devido ao “threshold” de energia usado para reduzir o ruido

eletrOnico.

A figura 6.9(b) exibe os espectros da radioatividade intrinseca do LYSO em modo de coinci-
déncia. Os eventos de coincidéncia ocorrem devido a deteccéo da particula B~ em um dos blocos
e a detec¢do de ao menos um dos fétons gama subsequentes no outro bloco. Assim como no modo
simples, somente o pico de 88 keV ndo esta presente. Novamente, o melhor acordo com o espec-
tro medido € obtido com o uso do modelo 6ptico. Por exemplo, o pico de 307 keV do espectro
simulado sem o modelo 6ptico possui uma taxa de contagens maior do que aquele medido e, para

o simulado com o modelo 6ptico, o acordo € melhor.
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Figura 6.9: Comparagdo dos espectros simulados, com e sem o uso do modelo éptico, com o
espectro medido em modo simples (a) e de coincidéncia (b) da radiacdo intrinseca do LY SO.

Os valores das taxas de contagens totais, as quais representam o ruido de fundo do tomdgrafo
DoPET/Q-PEM, sao mostrados na tabela 6.5.

Tabela 6.5: Taxas de contagens obtidas com resultados simulados e experimentais da
radioatividade intrinseca do LYSO. Os limites superior e inferior de energia nao foram usados e a
janela de coincidéncia foi de 10 ns. As incertezas sdo de origem estatistica.

taxa de contagens (cps)

simples coincidéncia
experimental 16883(1) 65,1(1)
simulado 16820(3) 63,2(1)

A diferenca entre os valores absolutos simulado e experimental para a taxa de contagens em
coincidéncia € de apenas 2,9%. Isto representa um 6timo acordo para a simula¢do de um experi-
mento de medicdo em coincidéncia entre eventos provenientes de fontes de radiagcdo extensas, que
sdo os proprios cintiladores, numa montagem bastante complexa em que as particulas envolvidas
(beta e fotons) t€m muitas possibilidades de intera¢do nos diversos materiais presentes no sistema
detector. O tempo morto e as perdas de contagens por empilhamento de pulsos sdo despreziveis

para esses valores de taxas de contagens.

Os espectros dos eventos simples para uma fonte pontual de >’Na dentro de um cilindro de

polimetilmetacrilato (PMMA), localizada no centro do campo de visao, sdo mostrados na figura
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6.10(a). A distancia entre os planos foi mantida em 14 cm. O valor da atividade da fonte de >’Na
usada possui uma incerteza de 30%. Por isso, os espectros foram normalizados pela drea e a inten-
sidade, dada em contagens por segundo, € arbitrdria. A radioatividade intrinseca do LY SO também
€ considerada nesses espectros. O modelo dptico consegue descrever com bom acordo a cauda for-
mada na regido de alta energia do pico de 511 keV. No entanto, o pico de 1.275 keV aparece em
uma posicao deslocada nos espectros simulados, mostrando que o modelo ndo € suficiente para
descrever todas as distor¢des presentes no espectro medido. A regido do espalhamento Compton
dos espectros, entre 150 e 400 keV, também possui uma posicdo ligeiramente deslocada. Essas
diferencas podem estar associadas a ndo-proporcionalidade do rendimento luminoso do LYSO
(VALALIS et al., 2008) ou, ainda, a calibragdo do ganho eletrénico, que ndo foi considerada nessa

simulacao.

A figura 6.10(b) exibe os espectros em modo de coincidéncia da fonte pontual de 2?Na, com
um limite de energia inferior de 150 keV. Mais uma vez, o espectro é melhor reproduzido levando

em consideracdo as interagdes Opticas dentro do cristal cintilador.
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Figura 6.10: Comparag¢do dos espectros simulados, com e sem o uso do modelo 6ptico, com o
espectro medido em modo simples (a) e de coincidéncia (b) da fonte de 22Na.

Devido a longa cauda formada, o limite de energia superior foi previamente ajustado em 850
keV, em vez dos valores tipicos de 600 keV e 650 keV. Com essas simulacdes, foi descoberto
que a atenuacdo Optica dentro do cristal faz com que 10% dos eventos de coincidéncia ndo sejam

registrados, para o caso de um limite de energia superior de 850 keV.

Uma simulagdo usando o modelo éptico proposto necessita muito menos tempo computacional
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que uma simulacdo usando os processos Opticos do Geant4. Citando o caso desse trabalho, para um
computador com processador AMD Sempron de 1.6 GHz, a simulacdo do tomdgrafo DoPET/Q-
PEM da aquisi¢io de uma fonte de >>Na no centro do campo de visdo precisa, em média, de 7 horas
de tempo computacional. Fazendo uma breve simulacdo do mesmo tomdgrafo com os processos
opticos do Geant4 ativados e extrapolando o tempo de processamento para uma simulacdo com
o mesmo nimero de eventos do caso desse trabalho, foi estimado que seriam necessarios 10.000

horas ( 420 dias) de tempo de processamento, algo em torno de 1.400 vezes mais lento.

6.6.2 Resolucao espacial

A resolucdo espacial 3D do tomégrafo PET foi determinada por meio de uma imagem recons-
truida de uma fonte pontual de *>Na posicionada no centro do campo de visdo. As comparagdes

entre as imagens simuladas e medidas para os planos YX e YZ sdo mostradas nas figuras 6.11 e

6.12.

(a) Medido (b) Simulado

Figura 6.11: Corte central das imagens reconstruidas simulada e experimental de uma fonte
pontual de 2?Na no centro do campo de visio para o plano YZ (Y é o eixo horizontal e Z é o eixo
vertical).

(a) Medido (b) Simulado

Figura 6.12: Corte central das imagens reconstruidas simulada e experimental de uma fonte
pontual de ?Na no centro do campo de visio para o plano YX (Y é o eixo horizontal e X é o eixo
vertical).

A dimensado da fonte usada € de aproximadamente 1 mm de didmetro e € envolvida por um

suporte de lucite. Foi considerado que o tamanho da fonte é basicamente a sua dimensao fisica,
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pois o alcance médio do pdsitron no lucite € menor que 0,5 mm. O limite inferior de energia foi
definido em 150 keV e o superior em 850 keV. Em torno de 600.000 eventos de coincidéncias

foram registrados para a medida e aproximadamente 90.000 eventos para a simulagao.

Os dados obtidos da simulag¢do foram usados para fazer a reconstru¢ao da imagem utilizando o
mesmo algoritmo dos dados medidos. O algoritmo € do tipo OS-EM e foi desenvolvido pelo grupo
FIIG (MOEHRS et al., 2008). O tamanho dos voxels das imagens € de 1,075 x 1,075 x 1,075 mm°.
O algoritmo foi interrompido na terceira iteragdo. Devido as limitacdes mecanicas do aparato ex-
perimental, a fonte ndo foi posicionada exatamente no centro do campo de visdo, mas a simulacao
foi realizada de forma a levar isso em consideracdo com o cédlculo da posi¢ao da fonte a partir das
imagens reconstruidas dos dados experimentais. Por isso, as coordenadas da posi¢ao adotada na
simulacao foram x=-1,36 mm, y=2,34 mm e z=-0,20 mm, em relacdo ao centro do campo de visao

do tomdgrafo (0 mm; O mm; 0 mm).

As comparacdes entre as imagens simuladas e medidas para os planos YX e YZ mostram
que os principais aspectos do tomdgrafo PET foram corretamente simulados para reproduzir uma
imagem no centro do campo de visdo. Uma caracteristica apresentada pelo DoPET € a baixa reso-
lucdo espacial na direcdo ortogonal as faces do detector (eixo Z). Isso ocorre pois a drea sensivel
do detector € pequena quando comparada com a distancia entre as faces, o que limita a cobertura

angular.

A figura 6.13 mostra, como exemplo, o bom acordo dos perfis das imagens reconstruidas e

simuladas para a direcao y.

—&— Gate 4.0.0
®m— Medido

0.5

o
i

0.2

0.1

intensidade
(=]
w
v b b b v g as

0 L | T 1T | T 1T | L | T 1T
0 1 2 3 4 5 6 7
pixel

Figura 6.13: Perfil das imagens reconstruidas da figura 6.12.
A tabela 6.6 mostra um sumario das resolucdes espaciais obtidas das imagens, representadas
pelo FWHM.

O bom acordo entre os valores obtidos mostra que a simulacdo reproduziu corretamente 0s

resultados.
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Tabela 6.6: Valores de FWHM das imagens reconstruidas, representando a resolucdo espacial 3D
no centro do campo de visao do DoPET.

FWHM
X (mm) y(mm) z(mm)
experimental 1,64(12) 1,64(12) 11,19(29)
simulado 1,66(12) 1,62(12) 11,54(15)

6.7 Conclusoes

O tomégrafo Q-PEM/DoPET foi simulado usando o pacote GATE e um modelo 6ptico anali-
tico proposto neste trabalho para comparacao de espectros de energia experimentais e simulados.
Assim, a utilidade do modelo proposto foi demonstrada, pois 0 mesmo evita o tempo de computa-

¢do excessivamente longo em uma simulacdo com os processos Opticos de GATE ativados.

Simulac¢des com e sem o uso do modelo dptico foram realizadas para comparacao com espec-
tros experimentais. O melhor acordo foi encontrado com o uso do modelo 6ptico proposto neste
trabalho. Os resultados indicam que interagdes Opticas dentro do elemento de cristal desempe-
nham um papel importante na resolucao em energia e induzem uma degradagdo da informacgdo dos

espectros adquiridos pelo DoPET.

O procedimento de calibragdo adotado pelo DoPET € adequado para aplicagdes clinicas, mas

ndo leva em consideragdo a resposta nio-linear do detector, observada na figura 6.10(a).

Além disso, foi observado que a atenuacdo Optica dentro do cristal faz com que 10% dos
eventos de coincidéncia ndo sejam registrados, para o caso de um limite de energia superior de 850
keV. Assim, para contornar esse tipo de problema, a solucao mais pratica seria usar um limite de

energia superior ainda maior.

Nao foi possivel calcular a sensibilidade do tomdgrafo para uma fonte pontual no centro do
campo de visdo do tomdgrafo, pois a atividade da fonte de >?Na disponivel possufa uma incerteza
inadequada para este tipo de medida. No entanto, o bom acordo obtido nas comparacdes entre
resultados experimentais e simulados dos espectros de energia de !®Lu, em valores absolutos
de taxa de contagens, serve também como forma alternativa de validar a eficiéncia de detec¢ao
do sistema simulado. Qualquer inconsisténcia no cédigo referente a definicdo de geometria e de
materiais, ao esquema de decaimento da fonte, interagdes entre fotons e elétrons com os materiais
e, também, no seu modelo 6ptico, produziria considerdveis diferencas entre os valores absolutos

dessas taxas de contagens.

Finalmente, a mesma abordagem empregada pelo modelo 6ptico proposto pode ser usada para

simular tomégrafos PET que usam matriz de cristais cintiladores lidos por fotodetectores sensiveis
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a posic¢ao, tanto em leitura da PMT em somente uma (RAYLMAN et al., 2006; SURTI et al., 2003)
ou duas extremidades da matriz (ABREU et al., 2006; HUBER et al., 2003).
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6 Simulacdo do tomografo Q-PEM/DoPET
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7  Modelagem do bloco detector: detector
cintilador monolitico

O tomografo PET proposto neste trabalho é composto por blocos detectores que devem ser po-
sicionados de acordo com a geometria definida. Este capitulo trata da defini¢do do bloco detector,
assim como descreve um método de determinacao da posi¢do da interacdo dos fétons gama dentro
do cristal. Apds o estudo da viabilidade de alguns conceitos do bloco detector, descritos a seguir,
foi decidido adotar um bloco detector baseado em um cristal cintilador monolitico acoplado a uma
matriz de fotomultiplicadoras de silicio. A caracterizacdo desse bloco detector foi feita por meio

de dados simulados.

7.1 Definicao do bloco detector

A tecnologia escolhida para a defini¢cdo do bloco detector € baseada em cristais cintiladores
acoplados a fotodetectores. E a tecnologia usada na maioria dos tomégrafos PET disponiveis

atualmente e também € a mais competitiva no quesito custo-beneficio.

7.1.1 Possiveis conceitos do bloco detector

Para a escolha do bloco detector, foi considerado o uso do menor nimero possivel de fotode-
tectores/canais de aquisi¢cdo, pois o custo do sistema aumenta com esse nimero. Por outro lado,
¢ importante também que a resolucdo espacial do sistema seja mantida em um valor melhor ou
equivalente ao dos tomdgrafos PET dedicados disponiveis atualmente, isto €, algo em torno de 1,5
mm, como mostra a tabela 4.2. E também importante evitar a0 maximo a granularidade dos cris-
tais cintiladores do bloco detector, pois ela ndo apenas aumenta os espacos nao-detectdveis entre
os cristais, mas também agrega um custo maior na fabricacdo dos cristais, que devem ser corta-
dos usando mecanica de precisdo, além do fato de que parte do material do cristal é desperdicada

durante o mesmo corte.

Outra caracteristica importante € a capacidade de determinacao da profundidade da interacao

(DOI - “Depth Of Interaction”) do evento dentro do cristal cintilador. A informa¢ao DOI melhora
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consideravelmente a resolug@o espacial em todo o campo de visdo do sistema, pois determina com
melhor exatiddo a posi¢do da interacdo do féton gama, evitando erros de paralaxe (YANG et al.,
2006).

A seguir, sdo descritos seis tipos diferentes de blocos detectores, onde um deles foi escolhido

para ser modelado neste trabalho.

7.1.1.1 Matriz de cristais cintiladores

O primeiro conceito, proposto inicialmente pelo grupo FIIG da Universidade de Pisa, € ilus-
trado na figura 7.1. Esse conceito usa um bloco de 2 matrizes de 8 x 8 elementos de cristais LYSO
com volume de 1,5 x 1,5 x 5,0mm?>. Na face de entrada dos fétons gama da primeira matriz é
colocado um conjunto de 8 fios de fibra Optica fazendo a leitura dos sinais em linha dos f6tons
opticos, para identificar a linha em que ocorreu a interagao do foton gama. Cada fibra possui um
fotodetector do tipo SiPM conectado a uma das extremidades, enquanto a outra extremidade possui
um material refletor, possivelmente especular. Assim, os fétons 6pticos da cintilagio sdo transpor-
tados dos cristais para as fibras e sdo detectados pelo SiPM. Da mesma forma, na face oposta é
colocado um conjunto de 8 fibras fazendo a leitura das colunas da matriz, em que esse mesmo
conjunto de fibras também faz a leitura das colunas da segunda matriz. Na outra face da segunda
matriz, as fibras sdo conectadas para a leitura em linha. Com isso, a determinacao do cristal em
que ocorreu a interacdo gama € feita por meio da identificacdo das fibras na face frontal e traseira

de cada matriz em que os SiPMs correspondentes detectaram os fétons opticos.

fibras opticas

8 SiPMs em linha

Ujjjjjjjaxtuvso
LTI T T

fibras dpticas

8 SiPMs em linha

ﬁjjjjjjjsstYso
LT T

8 SiPMs em linha

fibras opticas

Figura 7.1: Conceito de bloco detector do tomégrafo PET da Universidade de Pisa. Cada matriz
de cristais LYSO € acoplada na face frontal e traseira a um conjunto de fibras Opticas para leitura
em linha e coluna, onde os fétons 6pticos sdo detectados por SiPMs.

Esse conceito busca diminuir o nimero de SiPMs usando fibras 6pticas, onde o nimero de

SiPMs usados para o bloco detector seria igual a 3N = 24 SiPMs para uma matriz de N elementos
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de cristais. Caso fosse acoplado um SiPM a cada elemento da matriz de cristais, seriam neces-
sdrios 2N? = 128 SiPMs para serem acoplados a matriz. Além disso, esse conceito apresenta a
capacidade de DOI, cuja informagdo € fornecida por meio da identificacdo da matriz de cristais
em que ocorreu a interacao. No entanto, o conceito possui uma alta granularidade, o que aumenta
o seu custo, e também pode comprometer a resolu¢ao energética, pois a eficiéncia da colecao de

fétons opticos diminui consideravelmente com o uso das fibras.

7.1.1.2 Cristal cintilador monolitico

Os conceitos a seguir, propostos para este trabalho, usam blocos de cristais monoliticos e
possuem o potencial de melhorar a resolu¢do em energia e a sensibilidade sem degradar a resolucao
espacial (LEWELLEN, 2008). Assim, as desvantagens inerentes ao uso de matrizes de cristais nao
existem. No entanto, algoritmos de determinacdo da posi¢do 3D do local onde ocorreu a interagao
do féton gama devem ser utilizados. Até pouco tempo atrds, o método da centroide 2D (16gica
Anger) era considerado a tnica opg¢do, pois o uso de algoritmos de determinagdo da posi¢dao 3D
eram invidveis, devido a necessidade de alto poder de processamento de dados. No entanto, com os
avangos das tecnologias de eletronica digital, esse processamento pode ser feito em um FPGA sem
grandes dificuldades e varios métodos ja foram propostos. Um método estatistico para estimativa
da posicao usando o método da maxima verossimilhanga foi proposto primeiramente em 1976
(GRAY; MACOVSKI, 1976) e aperfeicoado por (HUNTER; BARRET; FURENLID, 2009). Outro
trabalho (LERCHE, 2006) modificou a 16gica Anger e adicionou uma rede resistiva analdgica
para determinar a dispersdo da luz, a qual € diretamente relacionada a determinacdo da DOI. O
método da centroide também foi usado em um trabalho que inclui a capacidade de determinacao
da informac¢do DOI usando camadas de cristais cintiladores (MOEHRS et al., 2006). O uso de
redes neurais também j4 foi proposto anteriormente(BRUYNDONCKX et al., 2004). De forma a
reduzir o nimero de calibragdes do sistema, Ling e colaboradores (LING et al., 2008) propuseram
modelos empiricos baseados em trés fungdes em 2D que podem ser utilizadas para esse fim: a
distribuicao Gaussiana, a distribuicdo de Cauchy-Lorentz e uma distribuicao paramétrica, que €
uma generalizacdo da distribui¢do de Cauchy-Lorentz. No entanto, a estimativa da informacao
DOI ainda € feita por meio de calibracdes. Li e colaboradores (LI et al., 2010) demonstram a
estimativa das 3 coordenadas da posi¢do da interacao do féton gama usando o método dos minimos
quadrados ndo linear, sem a necessidade de calibragcdo prévia. Até o momento, o tomégrafo PET
Albira (BALCERZYK et al., 2009) € o tnico que usa bloco de cristal monolitico e que foi langado

comercialmente.

O segundo conceito descrito neste trabalho, representado na figura 7.2, adota uma leitura cor-

relacionada entre duas matrizes de SiPMs, uma na face frontal e outra na face traseira do cristal.

A principio, esse conceito possibilitaria o uso de cristais mais espessos (entre 30 e 20 mm), o
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8 x 8 SiPMs

LYSO (continuo)

Figura 7.2: Segundo conceito de bloco detector do tomégrafo PET.

que aumenta a sensibilidade. No entanto, simulagdes de testes mostraram que a relagdo sinal-ruido
dos fétons Opticos coletados era muito baixa na matriz mais afastada da posi¢c@o de interacdo do

gama, o que impossibilitava o uso dos seus dados para a determinacao do local da interagao.

O terceiro conceito, exibido na figura 7.3 usa uma leitura lateral dos SiPMs em um bloco de

cristal cintilador para a determinacao da posi¢do da interagdo no plano.

8 SiPMs
8 SiPMs
8 SiPMs LYSO (continuo)
8 SiPMs
8 SiPMs
8 SiPMs LYSO (continuo)
8 SiPMs
8 SiPMs

8 SiPMs LYSO (continuo)

8 SiPMs

Figura 7.3: Terceiro conceito de bloco detector do tomdgrafo PET.

A leitura dos SiPMs desse conceito pode ser feita individualmente. A informacao da DOI é
dada pela identificacdo do cristal, da mesma forma que o conceito de Pisa, e deve possuir uma
espessura de acordo com o SiPM adotado, isto &, algo entre 3 ou 4 mm. Refletores especulares ou
difusos podem ser usados nas faces frontal e traseira do cristal, para melhorar a cole¢do dos f6tons

opticos. Porém, isso pode comprometer a resolugdo espacial do detector.

O quarto conceito, representado na figura 7.4, usa um cristal cintilador em forma de cubo,
onde cada um dos 8 vértices possui 3 SiPMs acoplados, sendo cada SiPM em um canto das faces

do cristal.

Cada cubo desse conceito possui 8 canais, cada canal correspondente a cada vértice, pois os

sinais dos 3 SiPMs de cada vértice sdo somados em um unico canal. Esse conceito € bem diferente
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LYSO (continuo)

24 SiPMs por bloco

Figura 7.4: Quarto conceito de bloco detector do tomégrafo PET.

dos que foram propostos e desenvolvidos até agora. A sua montagem € mais complicada, pois cada
SiPM deve ser posicionado individualmente em cada vértice, procedimento que ndo € tdo pratico
quando comparado a colocacido de uma matriz de SiPMs j4 pronta. O algoritmo de determinacdo
da posi¢do 3D da interagdo do féton gama deve usar a leitura de todos os SiPMs, cujos sinais sao
correlacionados para as trés coordenadas. O uso de material refletor (especular ou difuso) melhora

a eficiéncia da colecdo de fétons Opticos, apesar de poder comprometer a resolugdo espacial.

No quinto conceito, mostrado na figura 7.5, a leitura dos sinais no bloco de cristal monolitico
¢ feita com os SiPMs posicionados nas laterais. Um algoritmo de determinagdo da posi¢do 3D da
interacao do féton gama deve ser usado. O uso de refletores nas faces frontal e traseira do cristal

melhoram a efici€ncia de colecao de fétons 6pticos, mas pode deteriorar a resolucao espacial.

LYSO (continuo)
8 x 4 SiPMs

Figura 7.5: Quinto conceito de bloco detector do tomdgrafo PET.

O terceiro, quarto e quinto conceitos apresentam a mesma desvantagem: deixam um espaco
ndo detectdvel entre os blocos detectores, ao ser feita a associacdo deles, o que compromete a

sensibilidade do sistema de detecg¢do.

Por fim, o conceito escolhido, representado, na figura 7.6, usa um bloco de cristal cintilador
monolitico acoplado a uma matriz de SiPMs, onde a leitura dos sinais dos elementos da matriz de
SiPMs € feita com a soma dos sinais em linha e em coluna. Esse tipo de conceito é bem comum
e ideias similares ja foram propostas anteriormente, tanto usando PSPMT (LING et al., 2008;
BALCERZYK et al., 2009; HUNTER; BARRET; FURENLID, 2009) como utilizando SiPMs
(MOEHRS et al., 2006; SCHAART et al., 2009), porém a leitura dos canais € realizada individual-

mente ou utilizando alguma variacdo da Iégica Anger. A leitura da soma dos sinais em linha e em
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coluna fornece um menor nimero de canais para serem processados que a leitura individual e tam-
bém possui uma resposta mais linear perto da borda dos cristais que a 16gica Anger (WERNICK;
AARSVOLD, 2004). A leitura da matriz de SiPMs na parte frontal fornece uma melhor resolucio
espacial que a leitura na parte traseira, conforme indicado por um trabalho anterior (SCHAART et
al., 2009). Simulag¢des preliminares indicaram que a espessura do cristal ndo deve ser maior que
10 mm, para ndo comprometer a resolugdo espacial. Foi feito um estudo neste trabalho para deter-
minar qual o melhor revestimento éptico que deve ser usado nas faces que nao possuem a matriz
de SiPMs acoplada. O uso de materiais refletores melhora consideravelmente a colec¢do de f6tons

opticos, porém, € importante que a resolucao espacial da posi¢do estimada ainda seja adequada.

LYSO (continuo)

8 x 8 SiPMs

Figura 7.6: Conceito escolhido para ser o bloco detector do tomédgrafo PET.

7.1.2 Descricao do bloco detector escolhido

O fotodetector de estado s6lido MAPD-3N, baseado na tecnologia SiPM e fabricado pela
Zecotek Photonics Inc, foi adotado. O termo MAPD vem do inglés “Multi Pixel Avalanche Photo-
diodes”. O MAPD-3N possui 3 x 3 mm? de 4rea sensivel e uma camada de protecio feita de resina
do tipo epdxi, com espessura de 0,26 mm. O acoplamento 6ptico do MAPD-3N com o cristal é
feito utilizando a resina 6ptica Meltmount 5870, fabricada pela Cargille Laboratories Inc. A resina
Optica € do tipo termopldstica e permite uma alta transmissio de fétons com comprimento de onda
acima de 400 nm (KIRN et al., 1999).

O material do cristal cintilador escolhido foi o LYSO, produzido pela Proteus Inc. O cristal
possui 28,2 x 28,2 x 10mm?> de volume, é polido em todas as faces e envolvido em cinco faces
por um revestimento Optico. Considerando o comprimento de atenuag¢do do LYSO de 12 mm,
a espessura de 10 mm, escolhida para o cristal, é suficiente para detectar 57% do fétons gama
de 511 keV que incidem perpendicularmente na sua superficie. Os materiais usados para esse
revestimento foram o Teflon, que produz reflexdo difusa, e 0 ESR (“Enhanced Specular Reflector™),
fabricado pela 3M, que é do tipo especular. Na face sem revestimento, com 28,2 x 28,2mm? de
area, o cristal é acoplado a uma matriz de 8 x 8 MAPD-3Ns, com uma separagdo de 0,6 mm entre
cada MAPD-3N.
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Ar 28,2 mm
Teflon ou ESR

LYSO 10 mm

7 100 nm

3mm | 10,26 mm
Matriz de SiPM
Meltmount Epo:

Figura 7.7: Materiais e dimensodes do bloco detector do tomégrafo PET escolhido.

7.2 Método de determinacao da posicao de interacao do gama
dentro do cristal

Neste trabalho, foi desenvolvido um método para a determinagdo da posi¢ao 3D da interagdo
do féton gama dentro do cristal cintilador, onde € feita uma estimativa de parametros de um modelo
que representa a distribui¢do de probabilidade dos sinais coletados pelos elementos da matriz de
SiPMs. Os parametros estimados sdo a posicao 3D da intera¢do do féton gama dentro do cristal
(X0, Yo, zo) € a radia¢do de fundo, representada por uma constante. Os dados de entrada sdo os

sinais medidos por cada elemento da matriz de SiPMs, somados em linha e coluna.

7.2.1 Modelo de distribuicao dos sinais coletados pela matriz de SiPMs

O modelo de distribui¢do dos sinais coletados pelos SiPMs assume algumas convengoes e
limitagGes de parametros, descritos a seguir. A primeira aproximac¢do do modelo é a de que a
absorc¢do e espalhamento dos fétons Opticos dentro do cristal e nas camadas de resina Optica e de

epoxi sdo despreziveis, sendo consideradas somente a reflexao e a refragc@o nas interfaces.

O modelo assume que, quando um f6ton gama com energia abaixo de 1 MeV interage em um
material cintilador e deposita ao menos parte de sua energia, o local da interagdo se torna uma fonte
pontual de luz isotrépica. A posicdo da interacdo e a energia depositada pelo féton gama podem
ser determinadas por meio da densidade de fluxo de fétons Opticos medidos em diferentes pontos
do espacgo. A figura 7.8 exibe as conveng¢des definidas para os eixos X, Y € Z em um volume de
cristal cintilador e a geragdo de um evento de cintila¢do, na posi¢do (Xo, Yo, Zo), pela deposi¢do
de energia de um féton gama. O plano XY define o plano da matriz de SiPMs e a posi¢do zg € a
profundidade de interagdo do f6ton gama dentro do cristal. A posi¢do (x;, yj) representa o centro
de um dos elementos da matriz de SiPMs, onde ocorreu a deteccdo de fotons Opticos. A figura
também ilustra, como exemplo, a leitura frontal do sinal (FSR - “Front Side Readout”), ou seja,
os fotons gama entram no cristal cintilador pela face em que a matriz de SiPMs estd acoplada.
A atenuacdo dos fétons gama pela matriz de SiPMs € considerada desprezivel. A leitura traseira
(BSR - “Back Side Readout™) € aquela em que os fétons gama incidem na face oposta em a matriz

de SiPMs estd acoplada. Os dois tipos de leitura foram considerados neste trabalho.
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cristal cintilador

\ \deteccao
(iyi)

z
matriz de SiPMs
y
X

Figura 7.8: Evento de cintilagdo ocorrendo na posi¢ao (Xo, Yo, Zo), apds deposi¢do de energia por
um féton gama, e a detecgdo de fétons Opticos produzidos por um elemento da matriz de SiPMs,
na posi¢ao (xj, yj). A origem dos eixos das coordenadas (0,0,0) fica no centro da matriz de
SiPMs.

féton
gama

O modelo faz uso de trés fontes virtuais para descrever as reflexdes nas faces do cristal, com
volume h X w X w, que possuem um revestimento optico (especular) e suas posicdes sdo definidas

de acordo com a posicao da fonte real, como mostra a figura 7.9.

- (uo,2h-zo)
LYSO %UO@) ]
21y Jh (w-u0,20)

w

Figura 7.9: Trés fontes virtuais representando as reflexdes nas faces do cristal, com dimensoes
h X w X w, que possuem um revestimento optico. As posi¢des das fontes virtuais sdo relativas a
posicdo da fonte real.

O modelo implementado € expresso por duas funcdes que descrevem o numero de fétons
coletados, Nph; e Nphj, da soma dos sinais da linha e coluna, respectivamente, da matriz de
SiPMs:

3

Nphi = Npha(xi,x0,20) + Y, Nphy(xi, X0 + Xk, 20 + 21) + N phsg (7.1)
k=1
3
Nphj=Nphy(yj,y0,20) + Y Nphw(yj,y0 +Yk:20 +2k) + Nphse (7.2)
k=1

onde Nphd(x;,xo,20) € Nphd(y /»Y0,20) sdo as somas dos sinais em linha e em coluna, respecti-
vamente, dos foétons que sdo coletados e que incidem diretamente no plano da matriz de SiPMs.

A somatéria de cada uma das funcdes descreve as trés fontes virtuais, posicionadas em xg + xi,
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Yo + Vi € Zo + 2k, que representam as contribui¢des de reflexdes especulares na interface revesti-

mento Optico / cristal cintilador.

Todos os fétons Opticos coletados que ndo sdo descritos pelos termos anteriores sdo conside-
rados como radiacao de fundo. Tais fétons sofreram ao menos uma reflexdo dentro do cristal e ndo
portam nenhuma informag¢do da posi¢cdo espacial do féton gama, mas a importancia deles reside
no fato de que eles contribuem para melhorar a resolu¢cdo em energia do evento detectado. A dis-
tribui¢do da projecdao em uma dimensao desses fotons é considerada uniforme, sendo representada

pela constante N phpg.

7.2.1.1 Distribuicao de Cauchy-Lorentz

A lei do inverso do quadrado da distincia ndo se aplica quando as dimensdes dos detectores
nao sdo despreziveis quando comparadas a distancia da fonte de luz. Por isso, 0 modelo supde que
a projecdo nos planos X7 e YZ da distribuicdo dos fétons dpticos emitidos pela energia depositada
por um féton gama na posi¢do (Xo, Yo, Zo) €, que incidem diretamente no plano XY da matriz
de SiPMs, obedece uma funcdo mais realista, que € a distribui¢do de probabilidade continua de
Cauchy-Lorentz (SPIEGEL, 1992):

1
felusug,20) = = « (7.3)

_ 2 [(—up)? + 23]

u 0

2 1+( u0> 0
20

onde u € a posicao x ou y ao longo do eixo da projecdo referente a intensidade a ser determinada, 1
€ a posicao xp ou yg da interagdo do fé6ton gama no eixo da projecdo e zg € a posi¢do da profundidade

de interacdo dentro do cristal. Essa distribuicdo é normalizada pela drea com o seguinte fator:
~+oo
[ fewuo,z)du = (7.4)

7.2.1.2 Transmissao de fotons opticos nas interfaces

No modelo foi implementado o efeito da transmissao da luz através da janela do fotodetector
e da resina Optica, que € descrito pela transmitancia de um feixe de luz em fung¢do do angulo de
incidéncia.

A refletancia e transmitancia de um feixe de luz em uma interface de dois meios com indices de
refracdo distintos sdo descritas pelas equacdes de Fresnel (HECHT, 2002a). No entanto, o bloco

detector deste trabalho possui trés interfaces (cristal/resina, resina/epoxi e epoxi/silicio) e, por

isso, multiplas reflexdes podem ocorrer. Essas reflexdes podem interferir de forma construtiva ou
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destrutiva e as equacdes de Fresnel ndo levam em consideracdo esse fendmeno. Assim, foi usado
o método das matrizes de transferéncia (AMERICA, 1995), que é um método empregado para
analisar a propagacao de ondas eletromagnéticas através de uma série de camadas com espessuras
e indices de refracdo diferentes. O método € baseado em uma formulacdo matricial das condi¢des
de contorno em filmes finos usando as equacdes de MaxwellHECHT, 2002b). Para um sistema

de L camadas, o método consiste em calcular o seguinte produto de matrizes:

M=My -My_1..M;.. M-M; (7.5)
sendo
cos(6j) Lsen(5j)
M, = nj (7.6)
injsen(0;)  cos(9;))
com

2n
0j = T(njdjcos(ej) (7.7)

onde n; e d; sdo, respectivamente, o indice de refra¢do e a espessura da camada j e

nje. (polarizagdo paralela)
m=q (7.8)
njcos(6;)  (polarizagdo perpendicular)

O angulo 6; € obtido por meio do dngulo de incidéncia 6y usando a lei de Snell:

nosen(6y) = njsen(6;) (7.9

onde ng € o indice de refracdo do meio incidente, isto €, do cristal cintilador. Assim, o vetor elétrico

Ey e o vetor magnético Hy podem ser calculados:

-M (7.10)

onde 1M; € o indice de refracdo efetivo do substrato, isto €, do silicio do SiPM. A transmitancia é

definida por:
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215

T(6=0pA)= ————
( 0:4) MoEo +Ho

(7.11)

Como a luz de cintilagdo € ndo-polarizada, a transmitancia deve ser calculada para polarizacao

paralela (7)) e perpendicular (T), e a média simples dos dois valores deve ser determinada:

T, +T,
2

T(0=06p;A) = (7.12)

Além disso, € preciso fazer uma média ponderada das transmitincias obtidas de acordo com

as intensidades dos comprimentos de onda do espectro de emissdo do cristal:

¥ [T(0:4)1(4)
T(0)="=" (7.13)

Os valores das intensidades do espectro de emissédo A;, fornecidos pelo fabricante, ¢ dos indices
de refracdo, obtidos de (MAO; ZHANG; ZHU, 2008), para os respectivos comprimentos de onda
do LY SO utilizado estdo descritos na tabela 7.1.

Tabela 7.1: Valores das intensidades do espectro de emissio de A;, fornecidos pelo fabricante, e
dos indices de refracdo, obtidos de (MAO; ZHANG; ZHU, 2008), para os respectivos
comprimentos de onda do LYSO.

A (nm) intensidade npyso
395 0,1186 1,833
405 0,2290 1,833
420 0,2380 1,827
435 0,2229 1,825
475 0,1436 1,819
505 0,0293 1,811

A figura 7.10 mostra o conjunto de camadas do sistema Optico do bloco detector escolhido,
onde um feixe de luz dentro do cristal cintilador incide com angulo 6y na interface com a re-
sina Optica Meltmount, podendo ser refletido com angulo 6, ou refratado com angulo 6,, e assim
sucessivamente. Os valores do indice de refracdo e da espessura de cada camada também estao

indicados.

Desta forma, a matriz M foi determinada para o célculo da transmitancia do sistema 6ptico do

bloco detector:
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A=420nm\ % 6,

n,=1,827

n,=1,582 @5 d,=100nm
n,;=1,52 “el d;=0.26mm
Ag=5,15+i0,1

Figura 7.10: Representacdo do conjunto de camadas Opticas existentes no bloco detector e seus
respectivos valores de espessura e indice de refracdo para um comprimento de onda de 420 nm.

cos(0y) isen(51) cos(&) isen(&)
M m M (7.14)

insen(8;)  cos(0y) imsen(&)  cos(d)

Com os dados da transmiténcia, foi feito um ajuste de uma fun¢do exponencial que descreve de

forma aproximada esse comportamento para angulos de incidéncia menores que o angulo critico:

TO)=a-e®+Ty V6=>0 (7.15)

Essa mesma fun¢do pode ser representada em fungdo da posicdo da interagdo do féton gama

(ug,z0) e da posigdo u da intensidade dos f6tons dpticos coletados pela matriz:

o M*MO J—
T (u;u0520) = a-ebaman( 20 > + Ty V arctan (u uo) >0 (7.16)
<0

onde u € a posicao x ou y ao longo do eixo da projecao referente a intensidade a ser determinada, 1
€ a posicao xg ou yg de interacdo do féton gama no eixo da projecao e zq € a posi¢ao da profundidade

de interac@o dentro do cristal.

O ajuste foi feito usando o método dos minimos quadrados ndo-linear (algoritmo de Leven-

berg—Marquardt) e os parametros encontrados sdo mostrados na tabela 7.2.

Tabela 7.2: Valores dos parametros do ajuste da fungao 7.16, usando o método dos minimos
quadrados nao-linear.

Parametro  Valor ajustado

Ty 0,7763(6)
a —5,4(2,1) x 10717
b 0,656(7)

A figura 7.11 mostra uma representacdo grafica dos dados de transmitancia calculados e o
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ajuste da fungdo exponencial, com validade de O até 90 graus. Como pode ser observado no gréfico,
a funcdo foi ajustada de zero até o angulo critico, que € de aproximadamente 56,85 graus. Acima
do angulo critico, a fungdo fornece valores negativos de transmitincia, 0s quais ndo possuem

significado fisico. Portanto, 0 modelo assume esses valores negativos como sendo iguais a zero.

0 20 40 60 80
1 1 1 1 | 1 1 1 | 1 1 1 | 1 1 1 | 1 1
]l método das matrizes de transferéncia i
| — T(B)=a exp(b6)+To |
0.8
8 1
20.6
B -
= ]
E |
g
& 0.4 i
|- -
0.2
O —
T T T T T T T T
0 20 40

angulo de incidéncia (graus)

Figura 7.11: Dados ajustados da transmitancia calculada para um feixe de fétons Opticos
atravessando as camadas de epdxi e da resina Meltmount em fun¢do do angulo de incidéncia
inicial do feixe.

7.2.1.3 Distribuicao completa de probabilidade do sinal

Levando em consideracdo todos os fatores descritos anteriormente, a distribuicdo de probabi-

lidade do sinal dos f6tons coletados que incidem diretamente no plano da matriz de SiPMs é:

uj+Au/2

Nphy(u,ug,20) = Ag / felu,ug,z0) - T (u,u0,z0)du V arctan <u— uo) >0 (7.17)
<0
u;—Au/Z

onde A, € o fator de normalizacdo da distribui¢do e Au € a dimensao do SiPM ao longo do eixo
correspondente. A integral faz com que o modelo leve em consideragdo as dimensdes do SiPM
que ndo sao despreziveis, quando comparadas com as possiveis distancias do ponto de interacdo a
matriz de SiPMs. Como a equacdo 7.16 € vdlida somente para angulos de incidéncia maiores ou
iguais a zero 6 > 0, a mesma condicao se aplica para a equagdo 7.17. No entanto, o resultado pode
ser determinado para angulos negativos por causa da simetria existente. Resolvendo a integral
definida:
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uj+Au/2

u—ugpy

%0 ) + To]du

1
[a ) eb arctan(

m—ZA/Z 20 [1 + (”20”")2]

Nphg(up,uo,z0) = Ag

temos:

uH—Au/Z
a  barctan( =20 u—u
Nphg(up,uo,z0) =Ag| - e an( 0 > + Tparctan 0
Lt[—Au/z
Definindo a funcao-resposta R do elemento / da matriz de SiPMs como:
uj+Au/2
a b e u—u
R(uj,uo,20) = | —-e aman( 0 ) + Tparctan 0
u—Au/2

temos:

Nphg(up,uo,z0) = AgR(uy, u0,20)

(7.18)

(7.19)

(7.20)

(7.21)

De forma andloga, as distribuicoes de probabilidade de cada uma das trés fontes virtuais sao

dadas por:

Nphy (ug,uo,2h —z0) = Ay R(uy, u0,2h — 20)
Nphyo (u,w—ug,z0) = AR (1, w—ug,20)

Nphys(up, —w —ug,z0) = A3R(up, —w — ug, z0)

onde A1, A» e A,3 s@o os fatores de normalizacdo de cada uma das distribui¢des.

Os fatores de normaliza¢do sdo calculados por meio das seguintes relagdes:

8
(N phyotar — NphpGNer) 121 R(u;,u0,z0)

)3 [R(Mz,uo,ZO) + R(uz,uo,2h — z0) + R(uy,w — u,20) + R(ug, —w — anZO)}

(7.22)

(7.23)

(7.24)

(7.25)
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8
(Nphiotar — NphNer) ¥ R(up,ug,2h —zp)

Ay = 2 (7.26)
Y R(M17M07Zo)+R(M1,Mo,2h—Z0)+R(M1,W—MO,Z0)+R(M1,—W—M0,Z0)]
=1
8
(Nphiotai — NphpGNer) Y R(up,w —u,20)
Ap = =l (7.27)

8
Y |R(uz,u0,20) +R(up,u0,2h — 20) + R(uy, w — ug, 20) + R(uy, —w — u07ZO)]
=1

8
(NPhiotat — NphpGNer) ¥ R(up, —w — ug,20)

A=~ =1 (7.28)

Y. |R(uz u0,20) + R(up,up, 2h — z0) + R(us, w — ug, 20) + R(uy, —w — Mo,ZO)]
=1

onde Nphy,, € o nimero total de fotons coletados pela matriz de SiPMs e N,; é o nimero de

elementos da matriz de SiPMs.

7.2.2 Estimativa dos parametros do modelo

A estimativa dos parametros do modelo foi feita utilizando dois métodos de ajustes de fun-
coes: o método da maxima verossimilhanca e o método dos minimos quadrados nao-linear. Esses
métodos sdo descritos nessa sec¢ao, junto com um detalhamento do procedimento adotado para a

definicdo dos limites e dos valores inicias dos parametros do modelo.

7.2.2.1 Limites e valores iniciais dos parametros do modelo

Para o ajuste ser realizado de forma correta, € importante que os parametros a serem ajustados
tenham valores iniciais proximos aos valores reais, de forma a evitar que o processo de minimiza-
¢ao tenha uma convergéncia ao ponto de minimo errado. Por isso, foi implementado um método de
estimativa inicial (EI) desses pardmetros, descrito a seguir. Além disso, é também explicado como
foram definidos os limites inferior e superior dos valores desses parametros, para que possuam

significado fisico e para evitar a divergéncia dos valores estimados.

Radiacao de fundo: O valor inicial do pardmetro que representa a radia¢do de fundo (N phpg)
¢ definido como a média simples do dois sinais (N phy,,,1 € Nphj,.») de mais baixa intensidade

coletados pela soma em linha ou coluna pela matriz de SiPMs:



106 7 Modelagem do bloco detector: detector cintilador monolitico

Nphlowl + NphlowZ
2

NphBG = (7.29)

Para esse parametro foram estabelecidos limites superior e inferior equivalentes a 50% e 100%

do valor inicial, respectivamente.

Posicao da interacao no plano XY: Foi implementado um algoritmo para determinagdo dos
valores iniciais das posicdes xp € yo da interagdo do féton gama, que € feita por meio de média
ponderada com truncamento e remocao de “outliers”, ou seja, pontos que se afastam da tendéncia

da distribuicao dos sinais coletados.

Seja i o indice do i-ésimo sinal dos n canais das somas em linha ou coluna dos sinais dos
SiPMs, ao longo do eixo da posicao u, com i variando de 0 até n — 1. Dados todos os valores das

intensidades I; de cada sinal e as suas respectivas posi¢des u;, o seguinte procedimento foi seguido:
1. Determine o indice do sinal de maior intensidade, definido como i,,,4;

2. Selecione todos os sinais com intensidade I; > 0,41;

max°

3. Faca uma varredura de i, — n— 1 e descarte todos os eventos subsequentes quando a

condicao I; > I;_ for encontrada;

4. Faga uma varredura de i,,,, — 0 e descarte todos os eventos subsequentes quando a condi¢do

I; > I; 1 for encontrada;

5. Caso somente o sinal de maior intensidade nédo tenha sido descartado, selecione novamente

os sinais anterior e posterior ao sinal de maior intensidade.

6. Compute a média ponderada dos sinais selecionados i; usando a equacao:

Z(Iis - 07 4Iimux)

=2 7.30
"= Y, —0.4r (7.30)

Is

Ui

max )

Os limites superior e inferior do valor inicial u, representados respectivamente por ug,, € iy f,

foram definidos com os seguintes valores e condi¢des:

(_ Au . Au Au
it n == SUS U2+ 3
A
Ugup = {1 ifﬁ<u1—?u; (7.31)
w Au
— if 7> uy_p+ —.
L 3 tu>u, >+ 3
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( Au " Au P +Au
—— ifu—— n—2+—:
u 3 ui 3 Au Up_2 3
Uinf = _g 1fu<u1—?uA, (7.32)
7 7> o+ .
\ 3

Profundidade da interacdo: Para a leitura frontal, o valor inicial da profundidade de interag¢ao
Zo € o seu limite superior € definido como o valor da espessura do cristal, isto é, 10 mm. O limite
inferior é definido como sendo zero. Para a leitura traseira, os limites sao0 0os mesmos, mas o valor

inicial € zero.

7.2.2.2 Método de maxima verossimilhanca

O método de méxima verossimilhanc¢a (“Maximum Likelihood” - ML) é um conhecido mé-
todo estatistico empregado na estimativa de parametros de um modelo estatistico, a partir de um

conjunto de dados a serem ajustados.

Dado um conjunto de nimero de fétons detectados dos N canais em linha / coluna {m;; i =
1,2,...,N}, temos que a probabilidade de m; ser obtido no intervalo [m;, m; + Aul, de my ser

obtido no intervalo [m;, my + Au] e assim sucessivamente, é dada por:

P(m;|po) = fdp(mi|po)Au... fdp(m;|po)Au... fdp(my|po)Au (7.33)

onde fdp(m;|po) é o valor da funcdo densidade de probabilidade para m;, sendo que os pardmetros
verdadeiros sdo definidos pelo vetor pp. Portanto: py = (ug,z0,Nphpc). Como o fator (Au)V é
constante, o0 mesmo pode ser desprezado para a definicdo da fun¢@o verossimilhanga ., que é

dada por:

N
Z(plmi) =[] f(milp) (7.34)
i=1

Supondo que os valores de m; obedecem a uma distribui¢do de Poisson, a fungdo . é dada

por:

N —l A{mz

Z(plm;) Hfdpmzlp H

— l'

(7.35)

onde A; = Nph,;.

O método de maxima verossimilhanga consiste em estimar os parametros verdadeiros pj por
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meio de um vetor p que maximiza a fungio de verossimilhanca L. Como a fungao £ € positiva, é

mais conveniente maximizar o logaritmo da fungio .#’, que possui 0 mesmo ponto de maximo:

N N
InZ(B|my,...,my) =Y Infdp(m|p) =Y (milnA;— A —Inm;!) (7.36)
i=1 =1

~

onde Inm;! é uma constante. Assim, a estimativa do valor verdadeiro p; é determinada com o

seguinte estimador:

N
Pmle = argmax Z(m, InA; — ) (7.37)
i=1

Ou ainda, de forma equivalente, temos:

N
Pmie =argmin — Y (m;InA; — A;) (7.38)
i=1
O algoritmo usado para a minimizacdo da funcao 7.38 foi o Fumili, fornecido pela plataforma
de analise de dados ROOT (BRUN; RADEMAKERS, 1997)

7.2.2.3 Método dos minimos quadrados

O método dos minimos quadrados é uma das técnicas mais usadas para determinar o melhor
ajuste de um modelo ou funcio a um conjunto de dados ndo-correlacionados entre si. O método
usa o conceito de residuo, que € a diferenca entre um valor observado m; e o seu respectivo valor

ajustado Nph(u;, p):

ri =m; — Nph(u;, p) (7.39)

O método consiste em maximizar o ajuste com um estimador que minimiza a soma dos qua-

drados dos residuos da regressao. O estimador do método dos minimos quadrados € dado por:

N
prs = argmin Y m; — Nph(u;, P (7.40)
Pooi=l
No método dos minimos quadrados, o niimero de dados observados (N) deve ser maior que
o numero de parametros a serem ajustados. O método € dividido em duas categorias: linear,
usada quando os pardmetros possuem uma relacao linear entre si, € a ndo-linear, empregada em
problemas ndo-lineares onde a solugdo € obtida por métodos iterativos. Quando as incertezas dos

dados sao diferentes, uma abordagem ponderada do estimador deve ser usada:
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m; — N ph(u;, p)|*
O

N
Pwis = argmin ) [ (7.41)

p i=1
onde o; € a incerteza do valor m;.

O método dos minimos quadrados ndo-linear usado foi o da biblioteca de codigo aberto GSL
(“Gnu Scientific Library”) (GALASSI et al., 2009), implementada na plataforma ROOT por meio
da classe GSLMultiFit.

7.3 Simulacao do bloco detector

Foi feito um mapeamento da resolucdo espacial do bloco detector no volume do cristal cinti-
lador por meio de simulagdes computacionais, onde um conjunto de feixes de f6tons de 511 keV
incide perpendicularmente ao plano da matriz de SiPMs em diferentes posi¢cdes do volume do
cristal, para que a posicdo da interacao do féton gama primério seja comparada com a posicao
registrada pelo detector. O centro do plano de incidéncia dos fétons de 511 keV foi definido como
a posicao de referéncia (x=0; y=0). Os pontos de incidéncia eram distantes entre si por 2,3 mm,
partindo da posi¢do de referéncia. Por razdes de simetria, foram selecionados somente os pontos
de incidéncia para x>=0 e y>=0, sendo que € considerado que para as outras regides o resultado é

andlogo. Cerca de 2.000 eventos eram registrados para cada ponto do mapeamento.

As simulacdes foram feitas usando o pacote GATE versdao 5.0.p1 e o Geant4 versdo 9.1.p02.
Os feixes de fotons de 511 keV foram simulados usando o médulo GPS do Geant4. O modelo
fisico de interacdes gama escolhido foi o Low Energy e os processos fisicos selecionados foram
o efeito fotoelétrico, efeito Compton e espalhamento Rayleigh. O corte para produgado de elétrons
secunddrios foi ajustado para 30 cm, que € um valor suficientemente alto para impedir a produgdo
dessas particulas. Os processos Opticos fornecidos pelo Geant4 - absorcao Optica, espalhamento
Rayleigh 6ptico e também a refracdo e a reflexdo que ocorrem na interacdo nas superficies opticas-
foram ativados. As propriedades Opticas dos materiais envolvidos na simulagdo sdo definidas a

seguir.

O Teflon usado para revestimento Optico foi definido com indice de refracdo 1,34 e refleti-
vidade 0,98 e o refletor ESR possui refletividade 0,985. O ep6xi usado na janela do MAPD-3N
possui indice de refracdo 1,52 e comprimento de absor¢do 6ptica de 13 mm (dados fornecidos
pelo fabricante). A resina 6ptica Meltmount 5870 apresenta indice de refracdo 1,582, conforme

informado pelo fabricante.

A tabela 7.3 mostra as propriedades Opticas das superficies entre o cristal LYSO e a camada
de Teflon e entre o cristal LYSO e o filme de ESR.
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Tabela 7.3: Propriedades Opticas das superficies LYSO-Teflon e LYSO-ESR.

nome LYSO-Teflon LYSO-ESR
modelo UNIFIED UNIFIED
tipo dielectric-dielectric dielectric-metal

acabamento groundbakpainted ground

Oq 0,1 graus 0,1 graus
Np 1,0 (ar) n.a.

Cst 1 1

Css 0 0

Cgs 0 0
refletividade 0,98 0,985
eficiéncia 0 0

Conforme explicado no capitulo 6, foi suposto que uma superficie polida (sem rugosidade)
possui 6y = 0,1 grau. A interface entre a camada de epdxi e a de silicio do SiPM foi definida
como dielétrica-metal com acabamento polido e os dados da sua eficiéncia de detec¢do de fotons
sdo descritos a seguir. Todas as outras superficies foram definidas usando o modelo UNIFIED

como dielétrica-dielétrica do tipo “smooth”, acabamento “ground”, 64 = 0,1 graue Cs;, = 1.

As propriedades do LYSO, fornecidas pelo fabricante, foram definidas como: constante de
decaimento de tempo (42 ns), comprimento de onda de emissao de pico do féton 6ptico (420 nm).
Os dados de comprimento de absor¢do dptica (A,,= 50 cm), comprimento de espalhamento Ray-
leigh (Ag.= 260 cm) e indices de refragdo, dependentes do comprimento de onda, sdo equivalentes
aos dados do cristal LYSO simulado no capitulo 6. O espectro de emissdo dos fétons opticos do
cristal cintilador LY SO esta representado na figura 7.12. Os dados do espectro de emissdo foram

fornecidos pelo fabricante do cristal.

7.3.1 Incerteza do niimero de f6tons opticos detectados

A resolugdo em energia do bloco detector € influenciada pelas contribui¢des relacionadas com
o numero de fétons Opticos detectados. A incerteza relativa englobando todas essas contribui¢cdes
¢ dada por (LECOMTE et al., 1998):

2
6t O \/ < ae> ENF—1, ENFi | R 42

_|_
Npa Npa Npa Npa

onde N,; € o nimero de fétons detectados € 0,4 € a sua incerteza, o, € a incerteza do ruido ele-

A (3

tronico, ENF € o fator de ruido em excesso (do inglés “excess noise factor”) devido a flutuacao
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Figura 7.12: Espectro de emissado do cristal cintilador LY SO, fabricado pela Proteus.

estatistica da resposta do sinal do SiPM. ENF;. € o fator de ruido em excesso devido a flutuacdo
estatistica obedecendo a distribuicdo de Poisson na conversdao dos fétons detectados em fotoelé-
trons. Para o caso de deteccdo de luz ENF;. € considerado igual a 1 (ALLIER et al., 2002). Ry,
€ o parametro que define a resolucdo intrinseca do cristal cintilador. Os dois dltimos fatores den-
tro da raiz quadrada ja estdo incluidos na simulagcao usando o GATE e os fatores restantes foram
adicionados de forma que o niimero de fétons detectados calculados pela simulagdo sigam uma

distribui¢do normal com valor médio N, e desvio padrio relativo:

o o, \> ENF-1
_Pd _ ( ) + (7.43)
Npa Npa Npa

sendo que os valores escolhidos para cada um desses parametros sao justificados a seguir.

7.3.1.1 Resoluciao intrinseca do cristal cintilador

O Geant4 define que a producao de fétons Opticos obedece a uma distribui¢do normal e o valor

médio de fétons Opticos emitidos € dado por:

N.=E-Y (7.44)

onde E € a energia depositada pelo gama e Y € a producdo de f6tons Opticos por energia depositada
(28 fotons/keV), informada pelo fabricante. A varidncia € proporcional a quantidade de energia

depositada:
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62 =R:.E.Y (7.45)

onde Rsc € um parametro cujo valor (4,4) foi obtido de Seguinot e colaboradores (SEGUINOT et

al., 2004), usando como referéncia a resolucdo intrinseca do cintilador, para uma dada energia E:

2,35R;,
vVE-Y

A resolucdo intrinseca do cristal estd relacionada a imperfei¢cdes na rede cristalina e a sua

FWHMpyso =

(7.46)

resposta ndo-proporcional a energia depositada.

A resolucdo em energia do bloco detector também € influenciada pela resposta do MAPD-3N

e pelo estdgio de amplificagdo do sinal. Tais contribui¢des sdo descritas nas secdes seguintes.

7.3.1.2 Eficiéncia de deteccio de fotons intrinseca

Uma das principais caracteristicas de um SiPM ¢é a eficiéncia de deteccdo de fétons (PDE).
A PDE fornecida pelo fabricante do MAPD-3N leva em consideracdo as reflexdes que ocorrem
nas interfaces do componente, como, por exemplo, entre a camada da resina epoxi e a de silicio
das microcélulas. Na simulacdo do MAPD-3N com o GATE, essa contribui¢do ja estd incluida
no cddigo, o que torna necessdrio subtrai-la da PDE, resultando na determinacao da eficiéncia de
deteccao de fotons intrinseca (PDE;) do componente. A PDE do MAPD-3N foi determinada por
meio de um método experimental (MUSIENKO et al., 2008; MUSIENKO; REUCROFT; SWAIN,

2006) que leva em consideracdo as reflexdes entres interfaces dos seguintes meios:
1) ar/resina epoxi e
2) resina epoxi/silicio.

Assim, levando em consideracdo as reflexdes de primeira ordem e as superiores, a PDE para
incidéncia normal € dada por (LAAN et al., 2010):

- o - v (1-Ri)(1—-Ry)
PDE = PDE;(1 - R,)(1 Rz)kgb(RlRZ) 1—RiR,

PDE; (7.47)

A refletdncia R para fétons 6pticos com incidéncia normal na interface existente entre dois
meios ndo-absorvedores é dada por (HECHT, 2002a):

R = [(no—nl)/(no—{—nl)]z (7.48)

onde ng e n; sao os indices de refracdo dos dois meios de entrada e de saida, respectivamente.
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Por isso, para a situacdo 1 (ng =1 e ny = 1,52) a refletancia é R = 4,3%.

Para metais e meios opacos como, por exemplo, semi-condutores, a refletincia com incidéncia
normal é (KAYE; LABY, 1995):

R = ((nm1—no)* +k7)/((m +no)* +&7) (7.49)

onde ng € o indice de refracdo do meio de entrada e n; e k; sdo as partes reais e imagindrias do
indice de refracdo complexo (n = nj —ik;) do meio absorvedor. n| € geralmente chamado de indice

de refracdo e k; € o indice de absor¢do.

Para a situacdo 2, np = 1,52 e n; e ki dependem do comprimento de onda, como mostra a

tabela 7.4, onde a refletdncia também é computada.

Tabela 7.4: Valores dos indices de refragdo complexos (n; — iky) do silicio para a temperatura de
300K (GREEN, 2008).

A energia n; ky Ry
(nm) (eV)

300 4.14  4.976 4.234 0.50
320 3.88 5.112 3.303 0.45
330 3.76 5.195 3.100 0.42
350 3.54  5.494 2.938 0.42
360 345  6.026 2.966 0.44
370 3.35 6.891 2.171 0.44
380 3.26 6.616 0.946 0.40
390 3.18  6.039 0.445 0.36
400 3.10 5.613 0.296 0.33
450 2.76  4.691 0.086 0.26
500 2.48 4.294 0.044 0.23
550 226  4.077 0.028 0.21
600 2.07  3.940 0.020 0.20
650 1.91 3.844 0.014 0.19
700 1.77 3.772 0.011 0.18

A PDE; calculada a partir da equacao 7.47 € mostrada na tabela 7.5.

7.3.1.3 Fator de ruido em excesso

A contribui¢do de natureza estatistica ao ruido do sinal do SiPM pode ser representada pelo

fator de ruido em excesso:
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Tabela 7.5: Valores das eficiéncias de deteccao de fétons extrinseca e intrinseca do MAPD-3N.

A energia PDE PDE;
(nm) (eV) % Y%

350 3.5447 16,0 28,4
380 3.2648 26,0 44,5
400 3.1016 28,5 43,8
450 2.7570 30,0 41,9
500 2.4813 28,5 38,2
550 2.2557 26,0 34,0
600 2.0677 22,5 29,0
650 1.9087 19,0 24,2
700 1.7723 16,0 20,2

02
ENF =1+ E (7.50)

onde 1 é a média do sinal do SiPM e 62 é a sua varidncia.

Para determinar a resposta do SiPM em termos da resolu¢do em nimero de fétons, foi usada
uma metodologia descrita em (VINOGRADOV et al., 2011) que representa as suas propriedades

intrinsecas na forma de fatores de ruido em excesso.

ENF = ENFy,- ENFy,,- ENFyay - ENFy (7.51)

onde ENF ¢€ o fator de ruido em excesso resultante € ENF,,, ENFy,,, ENF 4 € ENF,; s@o o0s
fatores de ruido em excesso do processo de multiplicacdo aleatéria, de duplicacdo de eventos

(crosstalk ou pulsos em atrasos), de contagens de escuro e de ndo linearidade, respectivamente.

A multiplicag¢do do sinal de ruido do SiPM pode ser expressa de forma andloga a uma PMT
ou um fotodiodo de avalanche (APD) (MUSIENKO; REUCROFT; SWAIN, 2006), por meio do
fator de ruido em excesso. Para o caso do MAPD-3N, ENF;, foi calculada usando o/u = 0,10
(BUZHAN et al., 2002):

ENF,, =1+0,10> = 1,01 (7.52)

Segundo o fabricante, 0 MAPD-3N apresenta uma taxa de contagens de escuro (DCR) que

2. Considerando DCR = 10° Hz/ mm2, o tempo de detec¢io fgqre

2

varia entre 10° e 10° Hz/mm

igual a 1 u s e a drea sensivel (A) de 3 x 3 mm~, o nimero de contagens de escuro é:
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Nyark = DCR - tgqre - A = 9 eventos (7.53)

Assim, o fator de ruido em excesso de contagens de escuro é dado por:

N,
ENFjp = 1+ % (7.54)

pd

Considerando um nimero médio de células disparadas igual a 1,08, para cada f6ton detectado
e um tensdo de operacdo de 89.8 V,(ANFIMOV et al., 2010) temos:

ENFy,, = 1+ Py, = 140,08 = 1,08 (7.55)
onde Py, € a probabilidade de detectar qualquer duplicacdo de eventos (crosstalk ou pulsos em
atrasos) produzidos por um evento primdrio simples disparado dentro do tempo de deteccao.

A contribui¢do do fator de ruido em excesso de ndo linearidade na resolu¢do em nimero de
fétons do MAPD-3N foi considerada desprezivel (ENF,; = 1), pois o nimero de microcélulas do

MAPD-3N (135.000 microcélulas) é muito maior que o nimero de fétons incidentes.

Cada f6ton detectado segue uma distribuicao normal independente cuja variancia devida ao
ENF ¢ dada por:

02 =ENF —1 (7.56)

e para N, fotons detectados:

Ognr = Npa- (ENF —1) (7.57)

7.3.1.4 Ruido eletronico

A contribuicdo do ruido eletronico se refere ao ruido na auséncia completa do sinal. Para
a resolucdo em ndmero de fétons detectados pelo MAPD-3N, esse ruido pode ser determinado
dividindo a raiz quadratica média (rms) do ruido referente a entrada do estagio de amplifica¢dao do

sinal, chamado de ENC (“Equivalent Noise Charge”), pelo ganho do detector (G):

_ENC

e = 7.58
o, G (7.58)

conforme informado pelo fabricante, um amplificador comumente utilizado para o MAPD-3N

possui um valor tipico de ENC igual a 10* elétrons rms para um ganho de 3,7 x 10* e uma tensdo
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de operagdo de 89,8 V (ANFIMOV et al., 2010).

7.4 Caracterizacao do bloco detector

A seguir, sdo apresentados os resultados da caracteriza¢cdo do bloco detector, obtidos por meio
dos dados simulados com o pacote GATE. O bloco detector foi simulado com leituras frontal
e traseira e os métodos de mixima verossimilhanca e dos minimos quadrados ndo-linear foram
empregados para estimar os parametros do modelo de distribui¢do de fétons Opticos detectados.
Os parametros avaliados foram a eficiéncia computacional dos métodos de ajuste, a resolucao em

numero de fétons Opticos e a resolugdo espacial.

7.4.1 Resoluciao em namero de fotons opticos

A figura 7.13 mostra os espectros simulados do ndmero de f6tons dpticos coletados nas aqui-
sicdes de mapeamento da resolucdo espacial do bloco detector com leitura frontal e traseira para
revestimentos Opticos de Teflon e especular, respectivamente. O fotopico de 511 keV, o pico de re-
troespalhamento e a borda Compton estao indicados na figura. O fotopico do espectro do detector
com Teflon € menor e mais largo do que o detector com revestimento especular. O revestimento
optico de Teflon permite uma melhor colecao de fétons Opticos que o revestimento especular, tanto
para leitura frontal e traseira. Os espectros também sdo estatisticamente semelhantes para leitura

frontal e traseira, usando o mesmo tipo de revestimento optico.
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Figura 7.13: Espectros simulados do nimero de fétons 6pticos coletados nas aquisi¢oes de
mapeamento da resolucdo espacial do bloco detector para revestimentos opticos de Teflon (a) e
especular (b) com leitura frontal (FSR) e traseira (BSR).

A tabela 7.6 exibe os valores do nimero médio de fétons correspondentes ao pico de energia
de 511 keV e detectados pela matriz de SiPMs para cada uma das configuracdes simuladas do

bloco detector.
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Tabela 7.6: Resolucao em nimero de fétons detectados pela matriz de SiPMs para cada uma das
configuracdes simuladas do bloco detector.

leitura refletor Npp o FWHM
(fétons) (fétons) (%)
frontal Teflon 1555,7(4) 84,1(4) 12,73(6)
frontal especular 1475,1(4) 79,2(4) 12,64(6)
traseira Teflon 1556,4(4) 82,3(4) 12,45(6)
traseira especular 1475,3(4) 77,6(3) 12,39(6)

O numero médio de fétons detectados para o Teflon € maior que o revestimento especular
(ESR). Isso mostra que o uso do Teflon implica em uma colecao de luz de cintilagdo mais eficiente.
Os valores de FWHM para leitura frontal sdo compativeis entre si, usando tanto o revestimento de
Teflon como o especular. Os valores de FWHM também sdo compativeis para leitura traseira.
Os valores de FWHM para leitura frontal e traseira somente sdo compativeis considerando um
intervalo de 3 ¢. Essas diferencas sdo minimas para resultados praticos, o que indica que qualquer

um dos tipos de leitura podem ser usados no bloco detector.

O MAPD-3N é um componente desenvolvido recentemente e existe pouca literatura disponivel
para comparagdo da resolu¢do em energia simulada neste trabalho com resultados experimentais.
Um desses trabalhos (KOLB et al., 2010) usa um cristal cintilador LSO com 3 x 3 x 20 mm? en-
volvido em Teflon e acoplado a um MAPD-3N. Como observado na tabela 3.2, o cristal LSO,
baseado em lutécio, apresenta caracteristicas similares ao cristal LYSO. O trabalho reporta uma
resolucdo de 14,7% para a energia de 511 keV, uma diferenca de cerca de 2% do valor de FWHM
simulado, com a matriz de MAPD-3N. Essa discrepancia ocorre pois existem diferencas entre os
aparatos simulado e experimental. As espessuras dos cristais simulado e experimental sdo, respec-
tivamente, 10 e 20 mm. A superficie do cristal é corroida com dcido no experimento e o cristal
simulado possui uma superficie polida mecanicamente. A matriz de MAPD-3Ns também possui
regides ndo-sensiveis nos intersticios entre os SiPMs. Considerando essas diferencas, é constatado

que o valor de FWHM simulado estd dentro do esperado em termos de ordem de grandeza.

7.4.2 Resolucao espacial

A figura 7.14 mostra os graficos de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulacdes
do bloco detector em diferentes posi¢des de interagdo no plano XY usando o método de estimativa
inicial (EI) com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para revestimentos Opticos de Teflon e
especular. Os pontos representam as posi¢oes reais da interacdo do gama no plano XY. As cruzes

indicam a posicao central de cada SiPM da matriz, conforme indicado nas mesmas.
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Figura 7.14: Gréficos de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulagdes do bloco
detector em diferentes posicdes de interacdo no plano XY usando o método de estimativa inicial
com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para revestimentos 6pticos de Teflon e especular.

O uso do método EI apresenta resultados similares para os dois tipos de revestimentos € mesmo
tipo de leitura. Porém, os erros sistematicos para eventos que ocorrem na borda do cristal sdo
maiores para a leitura traseira, onde a maior parte dos eventos mais proximos das bordas sio
registrados em posi¢des mais proximas do centro, com diferencas que variam de 2 a 4 mm. Esse
tipo de distor¢do € inerente ao método e possui a mesma origem daquele da 16gica Anger, mas com
efeitos reduzidos por causa do uso da média truncada em vez da média ponderada. A distor¢ao
ocorre com maior intensidade quando o maior sinal coletado € aquele do SiPM mais préximo da
borda. O método possui uma boa precisdo para determinacdo da posi¢do de eventos detectados

que estao afastados da borda.

A figura 7.15 mostra os graficos de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulacdes do
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bloco detector em diferentes posi¢cdes de interacao no plano XY usando o modelo de distribuicdao
do sinal ajustado pelo método de médxima verossimilhanca com leituras frontal (FSR) e traseira

(BSR) para revestimentos 6pticos de Teflon e especular, conforme indicado nas mesmas.
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Figura 7.15: Grafico de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulag¢des do bloco detector
em diferentes posi¢oes de interacio no plano XY usando o método de médxima verossimilhanca
(ML) com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para revestimentos 6pticos de Teflon e especular.

Assim como no método da estimativa inicial, os resultados para os dois tipos de revestimentos
sdao similares e o0 modelo ajustado pelo método ML apresenta melhor acuricia para eventos que
ocorrem nas bordas do cristal quando o detector opera com a leitura frontal. Isso indica que o
método consegue determinar com melhor acurécia eventos préximos da matriz de SiPMs do que
os mais distantes, apesar de alguns eventos que ocorrem nas bordas serem registrados com um

deslocamento de 2 a 4 mm para o centro.

A figura 7.16 mostra os graficos de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulacdes do



120 7 Modelagem do bloco detector: detector cintilador monolitico

bloco detector em diferentes posi¢cdes de interacdo no plano XY usando o modelo de distribuicdo
do sinal ajustado pelo método dos minimos quadrados ndo-linear com leituras frontal (FSR) e

traseira (BSR) para revestimentos Opticos de Teflon e especular, conforme indicado nas mesmas.
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Figura 7.16: Gréfico de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulacdes do bloco detector
em diferentes posi¢des de interacio no plano XY usando o método dos minimos quadrados
nao-linear (NLS) com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para revestimentos 6pticos de Teflon
e especular.

Os resultados sdo semelhantes ao modelo ajustado pelo método ML, com as exce¢des de que
os eventos que ocorrem nas bordas sao registrados devidamente préximos a mesma e que alguns
eventos sao registrados com um deslocamento de cerca de 2 mm em direc¢do a borda do cristal. Esse
efeito inverso ao do modelo ajustado pelo método ML ocorre porque as condi¢des do estimador de

cada método sdo distintas, apesar de o modelo ser 0 mesmo.

A figura 7.17 mostra os mapas da distribuicdo da posi¢do Z (ou profundidade de interagao-
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DOI) calculada em fun¢do da posi¢do Z real usando o método ML com leituras frontal (FSR) e
traseira (BSR) para revestimentos Opticos de Teflon e especular. A escala de intensidades de cinza

indica a frequéncia de ocorréncia dos eventos registrados e as cruzes indicam o valor médio do Z

estimado para cada Z real.
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Figura 7.17: Mapa da distribui¢@o da posicao Z (ou profundidade de interacao-DOI) calculada em
fun¢do da posi¢do Z real usando o método ML com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para
revestimentos Opticos de Teflon e especular.

Os mapas apresentam comportamentos similares para o0 mesmo tipo leitura, mostrando que o
tipo de revestimento usado ndo interfere significativamente nos resultados. Isso também ocorre
quando o método NLS é empregado, conforme exibido na figura 7.18, que mostra os mapas da
distribui¢do da posi¢do Z (ou profundidade de interacdo-DOI) calculada em func¢do da posi¢ao Z

real para as mesmas leituras e revestimentos.

Em todos os mapas, a determinacdo da posicao Z apresenta distor¢des nao-lineares nas pro-
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Figura 7.18: Mapa da distribui¢do da posi¢cao Z (ou profundidade de interacao-DOI) calculada em
func¢do da posicao Z real usando o método NLS com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para
revestimentos Opticos de Teflon e especular.

fundidades préximas das faces frontal e traseira do cristal, fazendo com que a posi¢do Z seja
superestimada para valores baixos de Z, de 0 a 4 mm, e seja subestimada para valores altos de Z,
de 6 a 10 mm. A regido intermedidria € a que apresenta maior acurécia para todos os revestimentos
e tipos de leitura. Um dos principais motivos da distor¢@o para valores baixos de z € o fato de que
0 modelo ndo inclui o deslocamento das posicdes no plano XY devido a refragdo dos fétons de
cintilagdo ao atravessarem a interface entre o cristal e a resina de ep6xi do MAPD-3N, conforme
ilustrado na figura 7.19. Esse efeito ndo foi incluido no modelo para manter a simplicidade do
mesmo. Porém, ele aumenta a dispersao da distribui¢do de fétons no plano detector, fazendo com

que o valor registrado da profundidade da interacdo seja maior que o real.

A distor¢@o para valores altos ocorrem principalmente porque o ajuste dos dados do modelo
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Figura 7.19: Refracao da luz de cintilacdo ao atravessar a interface entre o cristal cintilador, com
indice de refracdo n; e a resina de epdoxi. com indice de refracdo ny, onde n; > n». u, € a posi¢cdo
observada pelo detector e a posicdo z; € a posicdo real do eventro de cintilagdo na direcao Z.

atinge um ponto de saturacdo com o aumento da largura da distribuicdo de fétons Opticos, onde
a radiagdo de fundo fica muito proxima da distribui¢do. Outro motivo a ser considerado € que o
modelo aproxima uma problema real em 3D para uma solu¢do em 2D, usando a distribui¢do de

Cauchy, o que também possui suas limitacoes.

Também pode ser verificada uma maior frequéncia de estimativa do valor maximo, 10 mm,
para a leitura frontal € uma maior estimativa para o valor minimo, O mm, para a leitura traseira.
Isso ocorre pois algumas vezes o algoritmo ndo consegue fazer um ajuste atendendo as condi¢des
impostas pelo método e o valor retornado acaba sendo o valor inicial. A leitura frontal apresenta
uma determinagdo de Z com maior acuricia para valores baixos de Z do que para a leitura traseira.

Por outro lado, a leitura traseira apresenta menor dispersao para valores altos de Z.

A tabela 7.7 exibe os valores dos desvios padrdo das posi¢des nos eixos de coordenadas X, Y
e Z, respectivamente, calculados em relac¢ao a posi¢do real da interacdo dentro do cristal, e valores
das diferencas absolutas média entre o valor médio da posicao calculada e o seu valor verdadeiro.
Os valores foram obtidos para leituras frontal e traseira, revestimentos 6pticos de Teflon e espe-
cular, e usando os métodos de estimativa inicial (EI), mdxima verossimilhanca (ML) e minimos
quadrados nao-linear (NLS). Diferentemente de um experimento, as simulagcdes permitem a ob-
tencao do valor real da posi¢do da interagcdo dentro cristal. Por isso, o desvio padrao foi calculado
usando como referéncia o valor verdadeiro, e ndo o valor médio. Em um experimento real, devem
ser consideradas incertezas inerentes ao procedimento de medi¢ao, como, por exemplo, mal posi-
cionamento e dimensao da fonte radioativa e abertura angular do feixe de f6tons gama incidindo
na superficie do cristal. Essas incertezas nao foram incluidas nos cdlculos. O desvio padrio é
util para analisar a dispersao dos dados e a diferenga absoluta média é importante para quantificar

qualquer tendéncia de deslocamento da distribui¢do dos dados.

Os valores obtidos dos desvios padrao variam de 1,99 até 2,25 mm no plano XY e de 2,19

até 2,56 mm na direcao Z. Os valores de desvio padrao no plano XY sdo aproximadamente 2/3 do
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Tabela 7.7: Valores dos desvios padrdo oy, Oy € 0, das posi¢des X, Y e Z, respectivamente,
calculados em relacao a posicao real da intera¢do dentro do cristal, e valores das diferencgas
absolutas média (biasy, biasy € bias;) entre o valor médio da posi¢do calculada e o seu valor
verdadeiro. Os valores foram obtidos para leituras frontal e traseira, revestimentos opticos de
Teflon e especular, e usando os métodos de estimativa inicial (EI), mdxima verossimilhanca (ML)
e minimos quadrados ndo-linear (NLS).

leitura refletor método Oy (o8 o; bias, bias, bias,
(mm) (mm) (mm) (mm) (mm) (mm)
frontal Teflon  EI 1,99(1) 2,03(1) - 0,39(8) 0,39(8) -
frontal Teflon = ML 2,00(1) 2,00(1) 2,19(1) 0,33(7) 0,32(7) 1,17(19)
frontal Teflon =~ NLS  2,03(1) 2,01(1) 2,39(1) 0,32(6) 0,31(6) 1,05(18)
frontal especular EI 2,14(1) 2,11(1) - 0,43(8) 0,43(8) -
frontal especular ML 2,15(1) 2,11(1) 2,22(1) 0,36(7) 0,34(7) 1,08(19)
frontal especular NLS  2,12(7) 2,11(7) 2,46(1) 0,35(6) 0,33(6) 0,99(18)
traseira Teflon  EI 2,12(1) 2,13(1) —  0,50(10) 0,50(10) -
traseira Teflon =~ ML 2,11(1) 2,10(1) 2,38(1) 0,39(8) 0,39(8) 1,06(17)
traseira Teflon ~ NLS  2,13(1) 2,11(1) 2,51(1) 0,34(7) 0,34(7) 0,94(16)
traseira especular EI 2,24(1) 2,23(1) - 0,55(10) 0,56(10) -
traseira especular ML 2,22(1) 2,23(1) 2,39(1) 0,42(9) 0,43(9) 0,94(17)
traseira especular NLS  2,23(1) 2,25(1) 2,56(1) 0,39(8) 0,40(8) 0,85(16)

comprimento de um SiPM na direcdo X ou Y (3 mm). A diferenca absoluta média varia de 0,31
até 0,56 mm no plano XY e de 0,85 até 1,17 mm na dire¢do Z. Esses resultados indicam que a

determinacdo das posi¢cdes no plano XY € feita com mais precisdo e acuracia do que na direcdo Z.

Nenhum dos dois métodos de ajuste (NLS e ML) melhoram a dispersdo dos valores das po-
si¢des no plano XY, fornecidos em primeira aproximacdo pelo método EI. No entanto, o uso dos
métodos NLS e ML diminuem o valor da diferenca absoluta média e fornecem a informagao da
profundidade da interagdo dentro do cristal. A dispersao dos dados e a tendéncia de deslocamento
da distribuicao deles usando o método ML sdo compativeis, para uma incerteza, com o uso do

método NLS. Isso mostra que os dois métodos apresentam qualidades de ajuste semelhantes.

Os menores valores de desvio padrdo e de diferenca absoluta média sdao obtidos com o uso do
Teflon com leitura frontal e os maiores valores ocorrem com um revestimento especular e leitura

traseira.

Fazendo uma comparacio entre os mesmos métodos e revestimentos, o uso da leitura frontal
apresenta uma dispersdo dos dados aproximadamente 5% menor que a leitura traseira, conforme
pode ser observado pelos valores dos desvios padrao obtidos. Para este mesmo tipo de comparacao,

os valores de diferenca absoluta média sdo compativeis, dentro de uma incerteza, entre si. Os
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valores do desvio padrdo também sd@o menores com o uso do Teflon do que com revestimento

especular. A diferenca é de aproximadamente 6% para o mesmo tipo de leitura.

7.4.3 Eficiéncia computacional dos métodos de ajuste

Foi feita uma andlise da eficiéncia computacional dos métodos de ajuste empregados para
estimar os parametros do modelo de distribui¢ao de fétons 6pticos detectados. Foi constatado que a
estimativa dos pardmetros do modelo usando o método de médxima verossimilhanca processa cerca
de 334 eventos de fotons gama detectados por segundo, enquanto que, com o uso do método dos
minimos quadrados, o processamento € de 145 eventos por segundo. O processador do computador
usado para a andlise foi um Intel Core 17-920. O processador possui 4 niicleos de processamento,
cada um operando na frequéncia de 2,67 GHz. Porém, somente um dos nticleos do processador foi

usado para medir a eficiéncia computacional.

7.5 Conclusoes

Foi feita a caracterizagdo de um bloco detector para ser usado em tomografia por emissao de
positrons. O bloco, que consiste de um cristal cintilador monolitico acoplado a uma matriz de

fotodetectores, foi caracterizado por meio de dados simulados.

A resolugdo energética do bloco detector proposto ndo apresenta a deterioracao assimétrica,
devida a atenuacdo de fétons 6pticos, que pode ocorrer em blocos detectores que usam matriz de

cristais, como € o caso do tomégrafo DoPET/Q-PEM, estudado no capitulo 6.

Comparando os resultados obtidos para os revestimentos de Teflon e especular, foi verificado
que as resolucdes em nimero de fétons Spticos coletados, representada pelo FWHM, sdo com-
pativeis entre si, apesar da melhor eficiéncia de fétons 6pticos com o uso do Teflon. Os valores
obtidos da diferenca absoluta média sao também compativeis entre si. J4 o desvio padrdo da po-
sicdo estimada no plano XY € aproximadamente 6% menor com o uso do Teflon do que usando o
revestimento especular. Além disso, o Teflon € um tipo de material fornecido por diversos fabri-
cantes, enquanto que o revestimento especular usado é fabricado por somente uma empresa. Por
1ss0, apesar de ambos os tipo de revestimentos simulados apresentarem resultados adequados para
uso em um bloco detector de um tomégrafo PET, o Teflon ainda é o material mais indicado para

uso no bloco detector deste trabalho.

Apesar do modelo ter sido deduzido para um revestimento especular, isto €, assumindo a
presenca de fontes virtuais, os resultados indicam que o modelo fornece bons resultados para um
revestimento difuso, no caso o Teflon. Isso ocorre pois a maior parte da contribui¢do dos fétons

opticos responsaveis pela determinagdo da posicdo da interacdo do féton gama € daqueles que
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incidem diretamente na matriz de fotodetectores, sem sofrer nenhuma reflexdo. No entanto, a
inclusdo das fontes virtuais no modelo € importante pois elas representam, em parte, as reflexdes

relacionadas ao angulo critico, que ocorrem em todas as faces do cristal.

O uso da leitura frontal fornece resultados de resoluc@o energética equivalentes estatistica-
mente ao emprego da leitura traseira. Os valores das diferencas absolutas média também sdo
compativeis entre si. Comparando os valores de desvio padrdo das posi¢des estimadas, foi obser-
vado que a leitura frontal apresenta valores de desvio padrdo cerca de 5% menores que a traseira.
No entanto, essa diferenca ndo € tdo significativa e ambas apresentam resultados apropriados para

serem usadas no bloco detector.

O efeito das distor¢des que ocorrem na determinacdo da informag¢do DOI podem ser reduzidos
de diversas formas. Uma delas seria o uso de uma resina de ep6xi mais fina ou ainda com a auséncia
total dela, de forma a fazer com que o deslocamento dos f6tons 6pticos no plano XY devido a
refracdo seja minimo e a distor¢do seja desprezivel para o modelo. Isso implica em encontrar um
componente que possua essa configuracdo. O fabricante FBK faz protétipos de SiPM sem essa
resina com um objetivo diferente, que € o de melhorar a cole¢do de fétons ultra-violeta, o quais
sdo atenuados por essa resina. No entanto, cuidados extras devem ser tomados para manipular
0 componente sem essa resina protetora, para nao danificar a drea sensivel a detec¢do de fotons
Opticos. Outra possibilidade seria incluir uma resposta a esse efeito por meio de uma calibragdo da
posicdo z determinada pelo método em funcdo da posicao z real. A calibracio pode ser feita por

meio de dados simulados ou experimentais.

A andlise da eficiéncia computacional dos métodos de ajuste mostra que o algoritmo do método
de mdxima verossimilhanga empregado € mais de duas vezes mais eficiente do que o algoritmo do
método dos minimos quadrados ndo-linear. Como a resolucdo espacial é compativel para ambos
os métodos, um critério de desempate para a escolha de um deles € a eficiéncia computacional,
onde o método de maxima verossimilhanga leva vantagem. A efici€éncia computacional de ambos

os métodos pode ser melhorada consideravelmente com o uso de processamento paralelo de dados.
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A geometria do sistema de detec¢do € baseada na aplicacdo definida para o tomégrafo PET. No
presente trabalho, a aplicac@o escolhida foi a mamografia por emissdo de pdsitrons, por causa do
seu impacto clinico e pelo fato de ser uma técnica de vanguarda, com motivadores estudos clinicos
em andamento (BERG et al., 2011; MACDONALD et al., 2009). O desempenho do tomégrafo foi

avaliado por meio da resolucdo energética, resolugcdo espacial e sensibilidade.

8.1 Definicao da geometria do tomégrafo PEM

Existem dois fatores que devemos levar em considerac¢ao para definir a geometria do sistema

de detec¢do de um tomoégrafo PET:
- Eficiéncia de deteccao;
- Eficiéncia geométrica.

A eficiéncia de deteccdo € influenciada basicamente pela espessura do cristal cintilador ado-
tado. Para o caso do LYSO, valores de espessura entre 10 e 20 mm fornecem uma eficiéncia de
deteccao adequada para o tomografo PET. J4 para a eficiéncia geométrica, € importante considerar
a adequabilidade da geometria para a aplicacdo em questdo. A figura 8.1 mostra algumas geome-
trias de sistemas de deteccdo que podem ser usadas em PET. Para volumes fixos, as configuragcdes
que possuem as melhores eficiéncias geométricas sdo a de anel completo (c) e a hexagonal (e), pois
possuem geometria fechada. No entanto, o volume de deteccao ndo é constante para a aplicacao
deste trabalho, pois a mama pode variar consideravelmente de tamanho. Para mamas pequenas,

essas configuracdes nao teriam uma boa efici€éncia geométrica.

Outras duas geometrias de sistema de deteccdo seriam a plana (d) e a de anel parcial (b), que
permitem um ajuste da distancia entre os médulos detectores, o que minimiza a variacao da efici-
éncia geométrica para mamas de diferentes dimensdes. Ambas possibilitam a aquisi¢do de dados
em diferentes projecdes com a rota¢ao dos dois modulos detectores. O tomdgrafo com geometria

plana € o mais utilizado até agora. Nessas duas configura¢des também & possivel o uso de uma
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Figura 8.1: Bloco detector e exemplos de geometrias de sistemas de deteccdo mais utilizadas em
PET. Figura adaptada de Lerche (LERCHE, 2006).

técnica de leve compressdo da mama para melhorar a eficiéncia geométrica, que foi sugerida em
um trabalho anterior (THOMPSON et al., 1995). Essa compressdao € bem menos dolorosa para
a paciente do que a da mamografia convencional, que € motivo de queixas constantes entre as
pacientes. A configuracdo de anel parcial também possui uma efici€ncia geométrica superior a
plana, mas seria preciso definir um raio para o anel para ser possivel quantificar essa efici€ncia.
Um raio ideal seria 0 minimo no qual ainda seria possivel fazer a leve compressao de uma mama
pequena. Porém, a eficiéncia geométrica tende a se aproximar daquela de um tomdégrafo plano

com o aumento do raio.

Uma geometria de tomégrafo PET muito interessante proposta (HABTE et al., 2007) consiste
em uma caixa com FOV axial fixo e um FOV transaxial ajustdvel, como mostra a figura 8.2. Nessa
geometria, o FOV pode ser ajustado de acordo com a dimensdo do objeto a ser analisado, o que
permite a compressdo e ainda faz com que a eficiéncia geométrica seja melhor que a de placas
paralelas. No entanto, o custo dessa geometria € maior, pois usa um volume maior de cristais
cintiladores. Isso pode ser justificado caso exista uma compensagao razodvel na reducdo do tempo

de exame.

Por fim, foi decidido adotar a geometria plana, por causa da sua simplicidade na constru¢do
e por usar um volume apropriado de cristais cintiladores, quesitos esses que ja permitem estudar
a viabilidade clinica da técnica. A disposi¢do dos blocos é mostrada na figura 8.3, representando
uma leitura traseira (BSR). Cada bloco detector possui drea total de 33 x 33 mm? e volume sensivel
de 28,2 x 28,2 x 10mm?>. Foi escolhido para cada plano detector o uso de 6 x 5 blocos detectores,

o que compreende uma 4rea total de 198 x 165 mm?.



8.2 Desempenho do tomografo PEM 129
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Figura 8.2: Geometria de tomégrafo PET em caixa proposta. Figura adaptada de Habte e
colaboradores (HABTE et al., 2007).

matriz de
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Figura 8.3: Geometria de tomégrafo PEM adotado para este trabalho, com leitura traseira (BSR).
8.2 Desempenho do tomégrafo PEM

O estudo do desempenho do tomégrafo PEM foi feito por meio da simulagdo de um conjunto
de aquisicdes. Foram avaliadas a resolucio em energia, a resolucdo espacial e a sensibilidade do
tomografo. As simulacdes foram feitas usando o pacote GATE versdo 5.0.pl e o Geant4 versao
9.1.p02. O modelo fisico escolhido para intera¢cdes com fétons gama foi o Low Energy e os
processos fisicos selecionados foram o efeito fotoelétrico, espalhamento Compton e espalhamento
Rayleigh. O corte para produgdo de elétrons secundérios foi definido em 30 cm. Os processos
opticos, fornecidos pelo Geant4, também foram ativados para o estudo da resolucio energética e
da resolucdo espacial, conforme procedimento descrito no capitulo 7. Os processos dpticos nao
foram ativados para o estudo da sensibilidade, pois ndo havia necessidade de processamento dos
fotons Opticos coletados. Somente era preciso identificar a contagem de um evento simples e
saber se 0 mesmo era coincidente com outro ou nao. As particulas ou fétons primérios simulados

dependeram do parametro estudado.

O bloco detector simulado possui revestimento Optico de Teflon, conforme definido em analise
descrita no capitulo 7. Foram feitas simulagdes para o bloco com leituras frontal e traseira. Para
as aquisi¢oes em coincidéncia, foi definida uma janela de tempo de 10 ns. Os resultados do estudo

do desempenho do tomégrafo PEM sdo apresentados a seguir.
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8.2.1 Sensibilidade

Para avaliar a sensibilidade de detec¢do do tomdgrafo simulado, foi usada uma fonte pontual
hipotética no ar que emite dois fétons de 511 keV em dire¢des exatamente opostas. Inicialmente, a
fonte foi colocada no centro do campo de visao, usando o médulo GPS do Geant4, e a sensibilidade
de detec¢do foi determinada por meio de uma varredura em vérias posi¢oes da fonte ao longo do
eixo Y, com 6 blocos detectores em linha, e no plano central do campo de visdo. A fonte emitia
50.000 pares de fétons para cada posicdo. A sensibilidade de deteccdo também foi calculada
para trés diferentes distancias entre os planos detectores, 4, 10 e 16 cm. A figura 8.4 exibe os
gréificos dos perfis das sensibilidades de detecc¢do obtidas para aquisi¢des em modos simples e de
coincidéncias, respectivamente. Os resultados sdo idénticos tanto para leitura frontal como para a

traseira, pois o volume de deteccao sensivel € o mesmo.
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Figura 8.4: Perfis da sensibilidade, em modo simples e coincidéncias, ao longo de um dos eixos
do detector no plano do centro do campo de visdo para diferentes distancias entre os planos
detectores.

As flutuagdes de valores observadas para os perfis sdo devidas aos espacos ndo-detectaveis
presentes entre os blocos detectores, mostrados na figura 8.3. Para os dois tipos de aquisi¢do, a
sensibilidade tende a diminuir com o afastamento da fonte do centro do campo de visdo e conforme
a distancia entre os planos detectores aumenta. Os perfis da aquisicdo em modo simples mostram
que a sensibilidade de deteccao pode alcangar até 64%, o que é um valor dentro do esperado para
a escolha da geometria e do valor de espessura de cristal, pois, conforme observado no capitulo
anterior, a espessura de 10 mm usada para o cristal cintilador consegue absorver 57% dos f6tons
gama de 511 keV que incidem perpendicularmente na sua superficie. Os valores de pico para
os trés perfis de sensibilidade em coincidéncia sdo: 15,1(1)% para uma distancia entre os planos
detectores de 4 cm, 8,0(1)% para uma distancia de 10 cm e 4,7(1)% para uma distancia de 16
cm. Esses valores sdo 1,4% e 0,3% superiores ao do protétipo Clear-PEM, onde um estudo da
sensibilidade de deteccao (ABREU et al., 2006) informa valores de sensibilidade de detec¢do de

6,6% e 4,4% para distancias entre planos detectores de 10 cm e 16 cm, respectivamente.
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8.2.2 Resolu¢ao em energia

A figura 8.5 exibe os espectros de energia simulados das aquisi¢des em modos simples e
de coincidéncia, respectivamente, de uma fonte esférica de 22N g localizada no centro do campo
de visao do PEM. A fonte possui 1 mm de didmetro e é envolvida por um suporte de lucite.
As leituras simuladas foram frontal e traseira. Os espectros ndo dependem do método de ajuste
empregado. A distincia entre os planos detectores é de 10 cm. A calibracdo em energia foi
feita linearmente usando o pico de 511 keV, que corresponde a 1.350 fétons Opticos detectados
para as aquisi¢cOes simuladas. Aproximadamente 130.000 eventos foram armazenados em modo
simples e 30.000 eventos em coincidéncia. Como ja constatado no capitulo 7 para os espectros em
nimeros de fétons dpticos coletados, os espectros de energia com leituras frontal e traseira também
s@o estatisticamente semelhantes. O espectro em modo simples compreende a soma de todos os
eventos detectados pelos dois planos detectores. E possivel verificar que o pico do féton gama de
1.275 keV estd indicado corretamente no espectro em modo simples, o que mostra que a calibracao
linear é adequada. Os espectros em coincidéncia dos canais 1 e 2 representam o primeiro e segundo
eventos registrados para cada coincidéncia, respectivamente. Os eventos correspondentes ao féton
gama de 1.275 keV é sempre registrado no segundo evento, pois o decaimento que origina esse
féton gama ocorre depois do decaimento beta positivo do >Na, que origina os fétons gama de 511
keV.

A tabela 8.1 exibe a resolug@o em energia, representada pelo FWHM, para o pico de 511 keV
dos espectros da figura 8.5. Os valores de FWHM para leituras frontal e traseira sdo compativeis
entre si. O valor de FWHM do espectro do primeiro canal em coincidéncia € menor que o do
segundo. Isso ocorre porque mais eventos correspondentes aos fétons de 511 keV sdo registrados
no canal 1 do que no canal 2, o que faz com que o pico do canal 1 seja melhor resolvido estatisti-
camente. Enquanto isso, no canal 2, esses fotons de 511 keV podem ser registrados juntos com os

fotons de 1.275 keV, registrando esses eventos no canal correspondente a energia de 1.785 keV.

Tabela 8.1: Resolu¢do em energia para o pico de 511 keV.

FWHM(%)
leitura simples coincidéncia 1 coincidéncia 2
frontal 12,5(4) 11,5(5) 12,6(7)
traseira 12,1(3) 11,6(5) 12,6(7)

Os valores de FWHM obtidos para os dois tipos de leitura sdo proximos daquele fornecido
pelo PEMFlex, tinico PEM disponivel comercialmente, que € de 13%. O tomdgrafo Clear-PEM

informa uma resolu¢do em energia de 15,9%.
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Figura 8.5: Espectros de energia simulados em modos simples e coincidéncias para revestimento
optico de Teflon com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR).

8.2.3 Resolucao espacial

A resolugdo espacial 3D do tomoégrafo PEM foi determinada de forma semelhante aquela em-
pregada no tomoégrafo DoPET/Q-PEM, isto €, usando o FWHM de uma imagem reconstruida de
uma fonte pontual de >’2Na posicionada no centro do campo de visdo. Os dados simulados con-
sideram todos os possiveis efeitos de degradacdo da resolucdo espacial inerentes a aniquilacio de
positrons, incluindo a distancia percorrida pelo pdsitron até ser aniquilado e a ndo-colinearidade
dos fétons de aniquilagdo. Esse também € o mesmo aparato simulado para o estudo da resolucdo
em energia, descrito na secao anterior. Foi convencionado que o plano XY é paralelo aos planos
detectores, com X ao longo da linha de 5 blocos detectores e Y ao longo da linha de 6 blocos
detectores. O eixo Z € perpendicular aos planos dos detectores. A distincia entre os planos detec-
tores € de 10 cm. Os dados foram simulados para um revestimento de Teflon, usando o método de
maxima verossimilhanga (ML) e o método dos minimos quadrados nao-linear (NLS) com leituras

frontal (FSR) e traseira (BSR). As imagens reconstruidas sao exibidas na figura 8.6.

O limite inferior de energia foi definido em 350 keV e o superior em 650 keV. Em torno de

80.000 eventos de coincidéncia foram registrados para a simulagdo de uma tunica projecao. Os
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(a) YX-ML-FSR (b) YZ-ML-FSR (c) YX-NLS-FSR (d) YZ-NLS-FSR
(e) YX-ML-BSR (f) YZ-ML-BSR (g) YX-NLS-BSR (h) YZ-NLS-BSR

Figura 8.6: Cortes centrais dos planos YX e YZ da imagem reconstruida de uma fonte pontual de
22Na no centro do campo de visdo. Os dados foram simulados usando o método de maxima
verossimilhanca (ML) e o método dos minimos quadrados (NLS) com leituras frontal (FSR) e
traseira (BSR). Imagens reconstruidas usando algoritmo do tipo OSEM, desenvolvido por G.
Sportelli, Universidad Politécnica de Madrid.

dados obtidos da simulacdo foram usados para fazer a reconstrucdo da imagem utilizando um
algoritmo iterativo de reconstrucdo do tipo MLEM 3D, desenvolvido na Universidad Politécnica
de Madrid. O volume dos voxels das imagens reconstruidas é de 1 x 1 x 1 mm?> e o campo de visido

possui 17 x 17 x 17 voxels. O algoritmo iterativo foi interrompido na nona iteragao.

As imagens reconstruidas nao apresentam diferencas que possam ser percebidas visualmente,
o que indica a necessidade de uma andlise quantitativa. A tabela 8.2 mostra os valores dos FWHMs

das trés coordenadas espaciais, obtidos das imagens reconstruidas da figura 8.6.

Tabela 8.2: Valores de FWHM das imagem reconstruida, representando a resolugdo espacial 3D
no centro do FOV do tomé6grafo PEM simulado.

leitura método FWHM

X (mm) y (mm) z (mm)
frontal ML 1,33(1) 1,25(1) 1,99(2)
frontal NLS 1,34(1) 1,27(1) 2,08(2)
traseira ML  1,34(1) 1,26(1) 2,04(2)
traseira NLS 1,35(1) 1,27(1) 2,19(2)

Os valores de FWHM obtidos ndo consideram a possivel degradacdo que pode ocorrer na

resolucdo espacial devido a eletronica usada para fazer a soma dos sinais em linha e coluna. Tal
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degradagdo € dependente do sistema eletronico a ser utilizado, que ndo faz parte do escopo desse
trabalho. Por isso, os resultados compreendem uma soma ideal de sinais em linha e coluna e ndo
podem ser melhores do que os valores apresentados. A leitura frontal com ajuste do modelo pelo
método ML ¢€ a situacdo com melhor resolugdo espacial para as trés coordenadas, onde os valores
do FWHM para as coordenadas dos eixos X, Y e Z sdo 1,33(1) mm, 1,25(1) mm e 1,99(2) mm,
respectivamente. Os maiores valores de FWHM no plano XY sdo obtidos para a leitura traseira
com o ajuste pelo método NLS, sendo 1,35(1) mm para a coordenada do eixo X e 1,27(1) mm
para a coordenada do eixo Y. Para o eixo Z, a pior resolu¢do, de 2,19(2) mm, ocorre também
com a leitura traseira e o ajuste pelo método NLS. Os dois métodos de estimativa de parametros
apresentam resultados compativeis para os valores de FWHM no plano XY, quando comparados
para o mesmo tipo de leitura. O valor de FWHM da coordenada do eixo Z, obtido com o método
ML e leitura frontal, € cerca de 4,5% menor que o método NLS para a mesma leitura e, para o caso
da leitura traseira, o valor de FWHM calculado com o método ML € aproximadamente 7% menor
que o método NLS. A coordenada do eixo Y apresenta menor valor de FWHM que aquela do eixo
X, pois o tomégrafo possui maior nimero de blocos detectores no eixo Y - 6 blocos - do que no
eixo X - 5 blocos -, 0 que implica numa maior cobertura de angulo sélido de detec¢do para o eixo
Y.

Os valores de FWHM determinados para o PEM proposto s@o proximos dos fornecidos pelos
tomoégrafos PEM com geometria plana e que usam cristais baseados em lutécio. Tais tomdgrafos

possuem uma resolugdo espacial de 1,5 mm para o Clear-PEM e 2,4 mm para o PEMFlex.

8.2.4 Custo comparativo esperado

Uma estimativa feita pelo grupo do IPEN indica que 30% do custo de um tomégrafo PEM
¢ de cristais cintiladores, considerando um equipamento que usa matriz de cristais, em vez de
cristais monoliticos. Para esse equipamento cotado, o preco de uma matriz de 9 x 9 elementos de
cristais LYSO com 3 x 3 x 15 mm?3 é de $9.720,00. Porém, um bloco de cristal monolitico com
aproximadamente o mesmo volume sensivel, 33 x 33 x 10 mm?3, custa $1.650,00. Os precos das
duas cotagdes consideram polimento em todas as faces dos cristais. Assim, o preco por volume
é de $0,89/mm? para a matriz de cristais e $0,15/mm? para o cristal monolitico, isto &, usar o
cristal monolitico € cerca de 6 vezes mais econdmico que o emprego da matriz de cristais. Portanto,
considerando que o sistema eletronico e os fotodetectores tenham o mesmo custo para os dois tipos
de sistema, € esperado que o custo de um tomoégrafo PEM caia até 25% com a adocao de cristais

cintiladores monoliticos.
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8.3 Conclusoes

Foi proposto um tomégrafo PET, com aplicacio na mamografia por emissao de pdsitrons. O
desempenho do sistema de deteccdo do tomdgrafo foi determinado por meio de dados simulados,

onde os parametros avaliados foram a resolu¢do energética, resolugdo espacial e sensibilidade.

A tabela 8.3 resume um panorama das caracteristicas do tomégrafo PEM proposto, compa-
rando com dados de outros dois tomégrafos desenvolvidos anteriormente. Os resultados mostram
que a geometria proposta para o sistema de detec¢ao possui desempenho compativel ou até mesmo
superior aos j4 existentes, além de ter um custo menor, por ser baseado em cristais cintiladores
monoliticos.

Tabela 8.3: Comparacdo das caracteristicas de alguns tomdgratos PEMs desenvolvidos com o
PEM proposto neste trabalho. A resoluc@o espacial R,s, € a FWHM do CFOV e a sensibilidade

absoluta (S) € medida no CFOV para uma fonte pontual. A resolu¢do energética R,,. € o valor da
FWHM para a energia de 511 keV. n.d. significa ndo divulgado.

nome PEMFlex Clear-PEM PEM proposto
FOV-A(cm) 16,4 16 16,5
FOV-T(cm) 24 18 19,8
R.sp(mm) 2,4 1,5 1,26(1)
S(%) n.d. 4.4 4,7(1)
Rene(%) 13 15,9 12,1(3)

Com respeito a sensibilidade de detec¢do do tomodgrafo, foi verificado que os valores encon-
trados sdo 1,4% e 0,3% superiores ao do protétipo Clear-PEM, o qual usa cristais LYSO com
2 x 2 x20mm?. Isso indica que o sistema PEM proposto consegue ter uma melhor sensibilidade
de detec¢do mesmo usando cristais com espessura menor, de 10 mm, pois existe uma compensa-
¢d0 maior com a utilizacao de cristais monoliticos, o que elimina os espagos ndo detectaveis que

existem com o uso de matriz de cristais.

A resolugdo energética deve ter um valor adequado para ndo aumentar em demasia a contri-
bui¢do dos eventos espalhados na imagem final e, assim, aumentar o ruido da mesma. A resolucao
energética calculada para o PEM proposto € préxima daquela do PEMFlex e melhor que a do
Clear-PEM. Isso indica que a resolucdo em energia do tomoégrafo € apropriada para a técnica e estd

de acordo com os tomdgrafos existentes.

A resolugdo espacial obtida também estd de acordo com os valores tipicos fornecidos pelos

tomoégrafos PEM com geometria plana e que usam cristais baseados em lutécio.

Considerando os valores dos parametros de desempenho encontrados, tanto a leitura frontal

com a traseira podem ser usadas para a montagem do protétipo. A decisdo pela escolha do tipo de
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leitura deve ser baseada mais em aspectos construtivos do tomégrafo, o que indica que uma leitura

traseira seria mais prética, pelo fato de toda a eletronica associada ser colocada também atrds do

plano detector.

Os métodos de estimativa de parametros também apresentaram resultados muito proximos
entre si. Por isso, é mais importante considerar o algoritmo mais eficiente do ponto de vista

computacional, o que nesse caso ¢ o método de maxima verossimilhanga.
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9 Conclusoes e discussoes

Neste trabalho, um conceito de sistema de detec¢do para ser usado em um PET dedicado foi
proposto, caracterizado e avaliado por meio de simulacdes computacionais. Os principais fatores
considerados para a modelagem do sistema foram: resolu¢do energética, resolugdo espacial, sen-
sibilidade e custo do sistema. O pacote computacional GATE foi escolhido para as simulacdes

computacionais.

Como forma de acompanhar os avancos da tecnologia PET, foi firmada uma colaboracdo entre
o IPEN e o Grupo de Instrumenta¢do e Formagdo de Imagens Funcionais (FIIG) da Universidade
de Pisa, Itdlia. Durante a visita de intercdmbio de 1 ano, foi realizada a simula¢do do tomdgrafo
DoPET/Q-PEM, desenvolvido pelo grupo italiano, e a comparagdo entre os dados simulados e os

dados experimentais obtidos com esse equipamento.

Foi mostrado que o uso de c6digos de transporte de radiacao é muito importante tanto para a
validagdo de resultados experimentais como para o projeto de novos experimentos € equipamentos.
Todos os processos fisicos relevantes foram incluidos nas simula¢des. Até mesmo os processos
opticos, computacionalmente intensos, foram incluidos diretamente ou ainda por meio de modelo

analitico, como descrito no capitulo 6.

O tomograto PET proposto neste trabalho é composto por blocos detectores, cuja disposi¢cao
foi feita de acordo com a geometria definida. O bloco detector escolhido € composto de um cristal
cintilador monolitico acoplado a uma matriz de fotodetectores, baseados na tecnologia das foto-
multiplicadoras de silicio. A posicdo da intera¢do do féton gama dentro do cristal foi determinada
usando um método baseado na estimativa de parametros de um modelo que descreve a distribuicao
da intensidade dos sinais dos fétons Opticos coletados pela matriz de fotodetectores, de acordo
com o local da interagdo. O método possui a capacidade de determinar a profundidade da intera-
¢do do foton gama dentro do cristal, o que diminui consideravelmente os erros de paralaxe. O uso
de cristais cintiladores inorganicos acoplados a fotomultiplicadoras de silicio € um conceito muito
promissor para a drea de instrumentacdo em medicina nuclear. O bloco detector proposto também
pode ter aplicagdo em outras areas da fisica e afins que fazem uso da instrumentagao nuclear e que

necessitam de detectores sensiveis a posi¢ao.

A geometria do sistema de detec¢cdo € baseada na aplicacdo do tomdgrafo PET. No presente
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trabalho, a aplicacdo escolhida foi a mamografia por emissdo de pdsitrons, por causa do seu po-
tencial impacto clinico e pelo fato de ser uma técnica de vanguarda, com motivadores estudos em
andamento (BERG et al., 2011; MACDONALD et al., 2009). Essa aplicagdo pode aperfeicoar sig-
nificativamente a capacidade da tecnologia PET de visualizar, quantificar e caracterizar tumores

de mama.

Comparado com tomoégrafos semelhantes em desenvolvimento ou comerciais, a presente pro-
posta apresenta desempenho equivalente em relacdo a sensibilidade e as resolucdes energética e
espacial. Entretanto, o conceito apresentado deve ter custo significativamente menor devido ao
emprego de blocos monoliticos associados a matrizes de fotossensores com soma de sinais em li-
nhas e colunas, que tornam menores os custos tanto dos cintiladores quanto da eletronica associada

ao processamento dos sinais.
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10 Consideracoes finais e direcoes futuras

A técnica PEM € considerada muito promissora e muitos grupos de pesquisa estdo trabalhando
para a avaliacdo e aperfeicoamento dessa técnica. Sobre o DoPET/Q-PEM, o grupo FIIG esta
trabalhando para expandir o nimero de blocos detectores por plano para quatro e, posteriormente,

para nove. Para isso, um novo sistema de aquisi¢ao estd sendo desenvolvido.

Com respeito ao tomégrafo PEM proposto neste trabalho, uma possibilidade de direciona-
mento do trabalho seria o estudo da viabilidade de aproveitamento da informacao dos eventos de
espalhamento Compton que ocorrem dentro dos cristais cintiladores, o que podera melhorar a sua

resolucao espacial.

O método de determinagdo da posi¢do da interacdo ndo leva em consideracdo o deslocamento
das posi¢Oes x e y no plano da matriz de SiPMs, que sdo devidos a refracdo dos fétons que incidem
na resina Optica de acoplamento e no ep6xi do SiPM. Buscar solugdes eficientes e praticas para esse
problema seria uma outra op¢ao de continuidade de trabalho. Algumas delas ja foram discutidas

na secao de conclusdes do capitulo 7.

Outro efeito a ser considerado € o “crosstalk” eletronico, que é¢ um ruido devido a interferéncia
entre os canais de aquisicdo. Esse ruido nao foi levado em consideragdo € o mesmo depende do

circuito a ser projetado para fazer a soma dos sinais em linha e em coluna.

Outras geometrias do sistema de deteccdo, diferentes daquelas propostas nesse trabalho, tam-
bém podem ser estudadas para a mesma aplicagdo. Até o momento, a geometria plana € a Unica

disponivel comercialmente.

O bloco detector bésico pode ser usado em outras aplicagdes PET, como, por exemplo, a de
formacdo de imagem de pequenos animais para investigacdes pré-clinicas. Para esta aplicacgdo,
uma geometria em anel completo seria mais indicada, pois os volumes a serem estudados nao

apresentam variagoes significativas.

O sistema eletronico de aquisicdo dos dados ndo fez parte do escopo desse trabalho e os fatores
que dependem dele ndo foram considerados. O estudo do ruido da imagem, por exemplo, depende
do tempo morto do sistema que, por sua vez, depende da eletronica de aquisicio empregada. As

contagens perdidas e as coincidéncias aleatdrias também dependem da eletronica do sistema de
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aquisicdo. Com a definicdo da eletronica de amplificagdo do sinal e do sistema de aquisi¢do, uma
andlise da resolu¢do temporal do sistema de detec¢do também podera ser feita. As fotomultipli-
cadoras de silicio disponiveis possuem resolucdes temporais semelhantes ou até superiores as das
fotomultiplicadoras convencionais. Por isso, € esperado que os sistemas que usam esses compo-
nentes sejam mais rapidos que os atuais, desde que a eletronica de aquisi¢ao seja adequada para
essa nova tecnologia. E conveniente fazer algumas consideracio a respeito dessa eletrénica asso-
ciada. O pulso analégico proveniente do fotodetector precisa ser processado para a obtengdo das
informacdes de tempo inicial, posicao correspondente a interacdo do féton gama dentro do detector
e energia depositada. A abordagem mais indicada para o tomdgrafo PEM modelado seria aquela
totalmente digital (FONTAINE et al., 2007), representada na figura 10.1.

. filtro ADC
detector —» pré-amp —» pa.ssa-baixa.ﬂ -

FPGA

Figura 10.1: Eletronica de amplifica¢do do sinal para uma abordagem totalmente digital.

Cada canal do bloco detector € associado a um pré-amplificador, cujo pulso de saida passa por
um filtro passa-baixa e € transformado em sinal digital por um conversor analdgico-digital (ADC
- “Analog to Digital Converter”) em modo “free-running”, isto €, em amostragem automatica, o
qual € processado em um FPGA. O filtro passa-baixa possui a funcdo de remover o ruido de alta

frequéncia do pulso analégico.
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