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Resumo

O objetivo deste trabalho foi propor, caracterizar e avaliar, por meio de simulações computaci-

onais, um sistema de detecção de um tomógrafo PET (“Positron Emission Tomography”) dedicado

para pequenas regiões. Os principais fatores considerados para a modelagem do sistema foram:

resolução energética, resolução espacial, sensibilidade de detecção e custo do sistema.

O pacote GATE (“Geant4 Application for Tomographic Emission”), baseado no código de

transporte de radiação Geant4, foi escolhido para as simulações. Como forma de acompanhar

os avanços da tecnologia PET, o tomógrafo Q-PEM/DoPET, da Universidade de Pisa - Itália, foi

simulado e um modelo óptico analítico foi proposto para comparação entre os resultados simulados

e experimentais. Assim, a utilidade do modelo óptico foi demonstrada, pois o mesmo evita o

tempo de computação excessivamente longo de uma simulação com os processos ópticos do GATE

ativados.

Foi feita a caracterização de um bloco detector que consiste de um cristal cintilador monolítico

acoplado a uma matriz de fotodetectores, baseados na tecnologia das fotomultiplicadoras de silício.

A posição da interação do fóton gama dentro do cristal foi determinada usando um método baseado

na estimativa de parâmetros de um modelo que descreve a distribuição da intensidade dos sinais

dos fótons ópticos coletados pela matriz de fotodetectores, de acordo com o local da interação.

O método possui a capacidade de determinação da profundidade da interação dentro do cristal,

o que diminui consideravelmente os erros de paralaxe. O bloco detector proposto também pode

ter aplicação em outras áreas da física e afins que fazem uso da instrumentação nuclear e que

necessitam de detectores sensíveis à posição.

Foi proposto um sistema de detecção para um tomógrafo PET com aplicação na Mamogra-

fia por Emissão de Pósitrons - PEM (“Positron Emission Mammography”). O conceito proposto

tem o potencial para aperfeiçoar a capacidade da tecnologia PET de visualizar, quantificar e ca-

racterizar tumores de mama. O tomógrafo foi avaliado, onde os parâmetros de desempenho

para uma fonte pontual de 22Na no centro do campo de visão e distância entre planos detecto-

res de 10 cm foram: resolução energética em 511 keV de 12,1(3)%, resolução espacial 3D de

1,34(1)×1,26(1)×2,04(2)mm3 e sensibilidade de detecção de 8(1)%. Os resultados mostram

que o conceito proposto possui desempenho compatível aos tomógrafos já existentes, além de ter

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





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 22Na 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)×1,26(1)×2,04(2)mm3 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 Introdução

A utilização de técnicas instrumentais de física nuclear e de partículas em aplicações para

pesquisa, diagnóstico e terapia na área médica tem aumentado consideravelmente nos últimos

anos. Certamente, as técnicas de formação de imagens médicas foram as que mais se beneficiaram

das tecnologias desenvolvidas para detectores de partículas. Isso é evidenciado pelas modalida-

des de imageamento existentes: tomografia por emissão de pósitrons (PET - “Positron Emission

Tomography”), tomografia computadorizada por emissão de fóton único (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 administração interna de uma substância radioativa, denominada radiofármaco, em um

organismo vivo para a obtenção de imagens internas com a informação da distribuição espacial

e temporal do radiofármaco. O tipo de análise feita no organismo depende da farmacocinética

e da captação seletiva do radiofármaco pelos tecidos presentes no organismo. A quantidade de

aplicações da técnica PET vem crescendo nos últimos anos, sendo empregada no estudo de pro-

cessos bioquímicos e fluxo sanguíneo do ser humano e de outros animais, como na detecção de

tumores em estágios bastante precoces, o que não é possível em outros exames de diagnóstico

por imagens, como tomografia computadorizada, ressonância magnética e ultrassonografia. Além

disso, ela também é aplicada em estudos do cérebro e no desenvolvimento de novos medicamentos

para o tratamento do câncer. Atualmente, os exames de PET têm sido associados com os exa-

mes de tomografia convencional com raios X, permitindo a obtenção da imagem da distribuição

do radiofármaco com grande precisão anatômica. Essa associação é chamada de PET/CT. Outra

tecnologia híbrida é a PET com ressonância magnética (PET/MR), em que as doses de radiação

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

Existe um esforço global para o aprimoramento de sistemas de imageamento PET, observado

pelo número de estudos que vêm sendo realizados em diversas universidades, centros de pesquisa

e empresas de vários países. Vários desses estudos propõem o desenvolvimento de tomógrafos

PET dedicados para pequenas regiões, 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; SCHäFERS 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 bioquímicos em nível molecular para investigações farmacológicas,

genéticas e patológicas(GUERRA; BELCARI, 2007c, 2007a). Outras aplicações são para partes

do corpo humano, como o cérebro (SéGUINOT et al., 2004), e estudos e diagnóstico do câncer 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

emissão de pósitrons (PEM - “Positron Emission Mammography”).

A finalidade é a construção de tomógrafos PET mais compactos, com custos menores e ainda

com melhores resultados de imagem, menor tempo de exame e menor quantidade de radiofármaco

administrada para cada aplicação específica (MUEHLLEHNER; KARP, 2006) do que um tomó-

grafo PET de corpo inteiro possibilitaria para essas aplicações. Os principais avanços da tomogra-

fia por emissão de pósitrons para pequenas estruturas se baseiam em dois aspectos (WATANABE

et al., 2002):

- Aperfeiçoamento da instrumentação para melhora dos parâmetros de qualidade de imagem,

como a resolução espacial e sensibilidade do sistema de detecção, e o desenvolvimento de compo-

nentes para corrigir fatores físicos responsáveis pela degradação da imagem, como a atenuação de

fótons e os eventos provenientes de espalhamento Compton.

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

mais acurácia parâmetros fisiológicos de interesse clínico e de pesquisa científica.

Apesar desses equipamentos para pequenas regiões terem diferenças em alguns aspectos ge-

ométricos e requisitos de performance, as mesmas recebem contribuições importantes vindas de

novos instrumentos para a detecção de radiação gama (GUERRA; BELCARI, 2007b). Dentro

deste cenário, destacam-se os detectores de radiações gama e X baseados em materiais cintilado-

res. Estes detectores apresentam três componentes básicos que são fundamentais para caracterizar

o desempenho do instrumento: o material cintilador, o detector dos fótons de cintilação e o sistema

eletrônico utilizado para o processamento do sinal da detecção. Os grandes avanços que surgem

nesta área de detecção de radiação ionizante e, que anteriormente provinham das pesquisas em fí-

sica nuclear e de altas energias, hoje encontram uma grande motivação na área de instrumentação

médica.

O desenvolvimento recente de cristais cintiladores é bem ilustrado pelo esforço empregado

nas últimas duas décadas pela procura de cristais cintiladores inorgânicos com melhor resolução

de energia, resposta mais rápida e maior eficiência (WEBER, 2004; EIJK, 2001). Destacam-se,

por exemplo, os cintiladores dopados com cério Lu2SiO5 : Ce (LSO) e LaBr3 : Ce, que já estavam

no mercado pouco tempo após suas descobertas, o primeiro substituindo cristais de Bi4Ge3O12

(BGO) em tomógrafos (CHATZIIOANNOU et al., 1999), e o segundo disponível como alternativa
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que apresenta resoluções energética e temporal melhores que os cintiladores tradicionais, como o

CsI(Tl) e o NaI(Tl) (BIZARRI et al., 2006).

Na área de sensores usados para detectar os fótons de cintilação também surgiram alternativas

tão 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 híbridos (DAM-

BROSIO; H.LEUTZ, 2003) e as fotomultiplicadoras de silício (SiPM - “Silicon Photomultiplier”)

(MOEHRS et al., 2006). Nas primeiras tentativas de leitura da cintilação com fotodiodos, apenas

o CsI(Tl) era utilizado pelo fato de ser o único cintilador cujo espectro do comprimento de onda

da luz emitida era adequado ao espectro de absorção dos fotodiodos. Mais recentemente surgiram

diodos com espectro de absorção reforçado na faixa do azul e violeta, que permitem sua utilização

com outros cintiladores, como o LSO e LaBr3 : Ce (MOSZYNSKI et al., 2002; NAKAMOTO et

al., 2005).

Em relação à eletrônica de aquisição de dados, o surgimento de dispositivos semicondutores

para o processamento rápido e simultâneo de informações digitais (FPGA - “Field Programmable

Gate Array”) viabilizou a construção de sistemas de aquisição de dados adequados ao grande

número de detectores que as aplicações atuais exigem (MOSES; QI, 2004).

Como o rápido avanço nestas três áreas tem permitido a construção de equipamentos de for-

mação de imagens na área médica mais eficientes, a concepção dos mesmos tem se tornado uma

tarefa complexa por envolver um grande número de componentes, com grandes possibilidades de

escolha e configuração para cada um deles. O projeto de um novo equipamento necessita de estu-

dos que permitam a obtenção de características otimizadas para se atingir o melhor desempenho

com a tecnologia disponível atualmente.

Por isso, o uso de simulações computacionais, como as baseadas no Método de Monte Carlo,

é muito útil para avaliar a performance de equipamentos de imagens médicas, otimizar protocolos

de aquisição, desenvolver algoritmos de reconstrução e técnicas de correção de imagens e proje-

tar instrumentos com características otimizadas (ZAIDI, 1999). Dentre essas ferramentas, uma

das mais utilizadas hoje é o pacote de códigos de transporte de radiação 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 radiação para diversas finalidades, como a área espacial,

médica ou de grandes experimentos científicos em física de partículas. Existe ainda um programa

computacional específico para simulação de equipamentos de tomografia por emissão usados em

medicina nuclear. Esse programa é o GATE (“Geant4 Application for Emission Tomography” -

http://opengatecollaboration.healthgrid.org) (ASSIé et al., 2004; JAN et al., 2004) e tem como base

o próprio código do Geant4.

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

tacionais, um sistema de detecção de um tomógrafo PET dedicado para pequenas regiões. Os



4 1 Introdução

principais fatores considerados para a modelagem do sistema foram: resolução energética, resolu-

ção espacial, sensibilidade e custo do sistema. O pacote computacional GATE foi escolhido para

as simulações computacionais.

Como forma de acompanhar os avanços da tecnologia PET, foi firmada uma colaboração en-

tre o IPEN e o Grupo de Instrumentação e Formação de Imagens Funcionais (FIIG - “Functional

Imaging and Instrumentation Group”) da Universidade de Pisa, Itália. Durante a visita de inter-

câmbio de 1 ano, foi realizada a simulação do protótipo PEM, desenvolvido pelo grupo italiano, e

a comparação dos dados simulados com os dados experimentais obtidos com esse equipamento.

O sistema de detecção do tomógrafo PET proposto neste trabalho é composto por blocos de-

tectores que devem ser posicionados de acordo com a geometria escolhida, a qual é baseada na

aplicação do tomógrafo. No presente trabalho, a aplicação escolhida foi a PEM, por causa do seu

potencial impacto clínico e pelo fato de ser uma técnica de vanguarda, com motivadores estudos

em andamento (BERG et al., 2011; MACDONALD et al., 2009). Apesar de não ser ainda uma

técnica muito difundida no meio médico, pode ser consolidada no mínimo como uma técnica com-

plementar à mamografia convencional. Uma das propostas de uso é ser uma opção para métodos

invasivos e caros, como a biópsia, em situações onde uma mamografia convencional não revela um

diagnóstico conclusivo (THOMPSON et al., 1995). Outro uso seria em uma biópsia guiada pela

imagem formada pelo tomógrafo PEM (RAYLMAN et al., 2008).

A seguir, no capítulo 2, serão abordados alguns conceitos essenciais para a compreensão da

tomografia por emissão de pósitrons, como os tipos de decaimentos radioativos, interação da radia-

ção com a matéria, detecção de partículas e captação e distribuição do radiofármaco no organismo.

O capítulo 3 descreve os principais detectores utilizados na instrumentação PET, os quais são

baseados em contadores proporcionais, semicondutores e cristais cintiladores acoplados a fotode-

tectores.

O capítulo 4 faz uma descrição e comparação entre alguns tomógrafos PET dedicados já exis-

tentes no mercado ou em desenvolvimento. Foram escolhidos os tomógrafos PET para pequenos

animas e para a mamografia por emissão de pósitrons.

O capítulo 5 define alguns conceitos de simulação computacional utilizando o Geant4, o qual

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

O capítulo 6 trata do trabalho de colaboração com o grupo FIIG da Itália, em que foi realizada

a simulação do mamógrafo por emissão de pósitrons que está sendo desenvolvido pelo grupo

italiano e a comparação dos dados simulados com dados experimentais obtidos com esse mesmo

equipamento.

O capítulo 7 detalha o estudo e a caracterização do bloco detector usado no sistema de detecção

proposto neste trabalho. O mesmo capítulo também descreve um novo método para determinação
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da posição da interação do fóton gama dentro do cristal cintilador.

A geometria do sistema de detecção do tomógrafo PEM proposto neste trabalho é analisada

e discutida no capítulo 8, onde são apresentados resultados da resolução energética, resolução

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

O capítulo 9 mostra as conclusões e as discussões do trabalho e o capítulo 10 destaca algumas

considerações finais sobre o trabalho.
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2 Tomografia por emissão de pósitrons:
conceitos

A compreensão da técnica de tomografia por emissão de pósitrons envolve conceitos de de-

caimentos radioativos, interação da radiação com a matéria, detecção de partículas e captação e

distribuição do radiofármaco no organismo, que estão detalhados neste capítulo.

2.1 Decaimento radioativo

O decaimento radioativo é o processo de reestruturação interna que ocorre dentro de um núcleo

instável, também chamado de radionuclídeo, para que o átomo atinja a estabilidade.

2.1.1 Meia-vida e constante de decaimento

A partir de observações empíricas, foi constatado que o número de núcleos que decaem em

um certo intervalo de tempo é proporcional ao número de átomos radioativos presentes em uma

amostra (SAHA, 2005):

−dN
dt

= λN (2.1)

onde N é o número de átomos radioativos que não decaíram da amostra no tempo t e λ é uma

constante de proporcionalidade específica para cada radionuclídeo, denominada constante de de-

caimento. Reescrevendo a equação 2.1, temos:

N = N0 · exp(−λ t) (2.2)

onde N0 é o número de átomos radioativos na amostra para o tempo t = 0. Não é possível prever o

instante do decaimento radioativo de um radionuclídeo e o mesmo é independente dos decaimentos

de outros radionuclídeos presentes na amostra. Além disso, o decaimento radioativo obedece à

estatística de Poisson e o desvio padrão do número de radionuclídeos presentes em uma amostra é

dado por:
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σN =
√

N (2.3)

A atividade da amostra, que é o número de decaimentos por unidade de tempo, é proporcional

ao número de átomos presentes na mesma:

A = λN (2.4)

Assim, temos:

A = A0 · exp(−λ t) (2.5)

onde A e A0 são as atividades da amostra nos tempos t > 0 e t = 0, respectivamente.

Usando ainda a equação 2.2, é possível calcular a meia-vida física de um radionuclídeo, que

é definida como o tempo necessário para que a quantidade de átomos radioativos de uma amostra

decaia para a metade. Ou seja:

N0

2
= N0 · exp(−λT1/2)⇒

1
2
= exp(−λT1/2)⇒ T1/2 =

ln(2)
λ

(2.6)

2.1.2 Decaimento beta

A partícula beta é um elétron ou um anti-elétron (pósitron) de origem nuclear, que normal-

mente é emitida, via força fraca, de núcleos instáveis. A emissão do elétron ou pósitron ocorre

junto com um anti-neutrino ou um neutrino, respectivamente, onde a energia liberada durante a

transição nuclear é fracionada entre as duas partículas, obedecendo à conservação de energia e de

momento linear (BAILEY, 2005). Por isso, a energia da partícula beta segue a distribuição de um

espectro contínuo, com energia variando de zero até o valor da energia liberada da transição. A

figura 2.1 mostra os espectros das energias cinéticas dos elétrons e pósitrons emitidos pelos de-

caimentos beta negativo e positivo, respectivamente. A diferença entre os espectros é devida à

interação coulombiana da partícula beta com o núcleo filho.

A partícula beta possui capacidade de ionização menor que a partícula alfa e maior que a

radiação gama e seu poder de penetração é intermediário. Sua perda de energia ocorre por meio das

excitações e ionizações dos átomos do meio e também por bremsstrahlung, que é o processo em que

ocorre a emissão de um fóton quando a partícula beta é desacelerada pela interação coulombiana

com o núcleo atômico.

No decaimento beta negativo (β−) um nêutron dentro do núcleo é convertido em um próton e
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Figura 2.1: Espectros de energia dos elétrons e dos pósitrons emitidos pelos decaimentos β− e
β+, respectivamente.

um elétron. O próton permanece no núcleo e o elétron é emitido junto com um anti-neutrino. Esse

tipo de decaimento ocorre em núcleos instáveis com excesso de nêutrons e pode ser expresso por:

A
ZX →A

Z+1 Y + e−+ ν̄ (2.7)

ou ainda

n→ p+ e−+ ν̄ (2.8)

O decaimento beta positivo (β+) ocorre em núcleos instáveis com excesso de prótons, onde

um próton dentro do núcleo é convertido em um nêutron. A energia em excesso dessa conversão é

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

A
ZX →A

Z−1 Y + e++ν (2.9)

ou ainda

energia+ p→ n+ e++ν (2.10)

A figura 2.2 apresenta esquemas de decaimento de alguns isótopos por emissão β+. Como a

massa do nêutron é maior que a do próton, o decaimento β+ necessita de energia para realizar a

reação de conversão das partículas. Por isso, a transmutação só ocorre quando a energia de ligação

do nuclídeo pai é menor que a do nuclídeo filho, onde a diferença entre as respectivas energias é

usada na conversão do próton em um nêutron, um pósitron e um neutrino mais a energia cinética

dessas partículas geradas.

A figura 2.3 mostra os efeitos relacionados com a aniquilação de pósitrons que degradam a re-
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Figura 2.2: Esquema de decaimento de alguns emissores beta positivo. Qβ+ e QEC são as
energias da reação para o decaimento beta positivo e para a captura eletrônica, respectivamente.
Figura adaptada de Lederer e colaboradores (LEDERER; HOLLANDER; PERLMAN, 1967).

solução espacial da técnica PET. O decaimento do radionuclídeo produz a emissão de um pósitron,

o qual percorre uma certa distância até ser aniquilado junto com um elétron do meio. O alcance

do pósitron depende da sua energia e da densidade de elétrons do meio que o envolve (HUMM;

ROSENFELD; GUERRA, 2003). Quando o pósitron atinge o equilíbrio térmico, o processo de

aniquilação do pósitron com um elétron ocorre (HEITLER, 1954) com as duas partículas coli-

dindo entre si. Isso acarreta a criação de fótons e, mais raramente, outras partículas. O processo

de aniquilação deve obedecer às leis de conservação de energia, carga, momentos angular e linear.

No caso mais comum ocorre a emissão, em direções aproximadamente opostas, de um par

de fótons de 511 keV cada um, que corresponde à energia de repouso do pósitron ou elétron. O

desvio do ângulo de 180 graus entre os dois fótons da aniquilação do par elétron-pósitron possui

uma largura total à meia altura (FWHM - “Full Width at Half Maximum”) de cerca de 0,6 graus

(SORENSON; PHELPS, 1987) e depende da energia cinética residual e dos momentos do pósitron

e do elétron na aniquilação. O par de fótons é emitido isotropicamente (LEO, 1994). A colineari-

dade só é perfeita quando o pósitron e o elétron estão em repouso ou possuem momentos opostos

(STEINMAN, 1997).

Em alguns poucos casos, pode ocorrer a emissão de três ou mais fótons, mas a probabilidade

diminui com o aumento do número de fótons emitidos. Mais raramente, pode ocorrer a emissão de

um par neutrino-antineutrino, o que também é permitido fisicamente pois possuem massa menor

que a do elétron ou pósitron. Esses casos menos prováveis não são considerados para as aplicações
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Figura 2.3: Esquema da aniquilação de pósitrons com os aspectos importantes para a resolução
espacial da técnica PET. O decaimento do radionuclídeo produz a emissão de um pósitron, o qual
percorre uma certa distância até ser aniquilado junto com um elétron do meio. Esse processo gera
a emissão de um par de fótons em direções aproximadamente opostas. Figura adaptada de Lerche

(LERCHE, 2006)

de um tomógrafo PET.

2.1.3 Captura eletrônica

A captura eletrônica é um processo concorrente com o decaimento β+. Para certos núcleos

instáveis, a conversão do próton em nêutron pode ocorrer com a captura de um elétron das camadas

orbitais do átomo localizadas mais próximas do núcleo. Sua representação é dada por:

p+ e−→ n+ν (2.11)

A única partícula emitida pelo núcleo é um neutrino. Porém, o preenchimento da vacância

na camada eletrônica gerada pelo elétron capturado pelo núcleo provoca a emissão de um fóton

de raios X característicos, cuja energia é determinada pela diferença entre os níveis de energias

envolvidos. Outra situação provável para que o átomo retorne para sua condição estável é a trans-

ferência da energia de excitação do átomo para um elétron de uma camada mais externa, chamado

de elétron Auger, que é ejetado do átomo.

2.1.4 Emissão de radiação gama

A emissão de radiação gama consiste na liberação do excesso de energia de um núcleo instável

por meio de um fóton gama. Assim, a energia da radiação gama emitida é dada pela diferença de

energia da transição entre o estado excitado e o estável:

Egama = Ei−E f = hν (2.12)
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onde h é a constante de Planck e ν é a frequência da radiação.

A emissão gama pode estar associada aos decaimentos alfa ou beta e à captura eletrônica,

quando o núcleo resultante da transmutação não está na situação de equilíbrio, isto é, seus núcle-

ons encontram-se em estados excitados. Assim, a desexcitação do núcleo ocorre com a emissão de

radiação gama característica. Existem ainda nuclídeos que não são desexcitados imediatamente,

permanecendo em um estado metaestável. A emissão gama para esta situação é denominada tran-

sição isomérica e esses nuclídeos são considerados emissores gama puros, como é o caso do 99mT c,

muito usado na técnica SPECT. Os nuclídeos que emitem radiação gama por transição isomérica

e por captura eletrônica são muitos úteis na Medicina Nuclear diagnóstica, pois a dose radioló-

gica no paciente é menor quando comparados aos nuclídeos emissores de gama que decaem por

partículas alfa ou beta.

2.1.5 Conversão interna

A conversão interna compete com a emissão gama e ocorre quando a energia de excitação

nuclear é transferida para elétrons das camadas eletrônicas internas do átomo. Os elétrons de

conversão são removidos e emitidos dos orbitais com valores discretos de energia, as qual é ca-

racterística para cada isótopo. A vacância gerada é preenchida por um outro elétron proveniente

de uma camada mais externa, com a subsequente emissão de radiação X característica ou de um

elétron Auger.

2.2 Interação das radiações X e gama com a matéria

As interações dos fótons gama relevantes em um tomógrafo PET são: espalhamento Compton,

efeito fotoelétrico e espalhamento Rayleigh. A produção de pares não é considerada na técnica

PET, por causa da energia necessária para que este tipo de evento ocorra. A figura 2.4 mostra a

probabilidade de ocorrência de cada tipo de interação em função do número atômico Z do material

do meio. O espalhamento Rayleigh não é predominante em nenhuma das regiões, desempenhando

sempre um papel secundário.

2.2.1 Espalhamento Compton

No modelo simplificado, o espalhamento Compton ocorre quando um fóton com determinada

frequência de onda interage com um elétron livre, provocando uma transferência de energia ci-

nética ao elétron, que é deslocado por um ângulo φ em relação a direção inicial do fóton, como

mostra a figura 2.5. Esse efeito também desloca o fóton por um certo ângulo θ no ponto onde

ocorre a interação.
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Figura 2.4: Regiões de probabilidade relativa de ocorrerem três formas de interação de fótons
gama (efeito fotoelétrico, efeito Compton e produção de pares) em um material com determinado
número atômico Z (EVANS, 1972). O espalhamento Rayleigh não é predominante em nenhuma

das regiões, desempenhando sempre um papel secundário.

Figura 2.5: Diagrama do espalhamento Compton.

A equação de conservação de energia desse processo é dada por:

hνi = hν f +Te (2.13)

onde h é a constante de Planck, νi é a frequência do fóton incidente, ν f é a frequência do fóton es-

palhado e Te é a energia cinética do elétron após a colisão. As equações que definem a conservação

do momento são:

hν f

c
sen(θ) = pesen(φ) (2.14)

hνi

c
= pecos(φ)+

hν f

c
cos(θ) (2.15)

onde c é a velocidade da luz e pe é o momento linear do elétron. A energia E f do fóton espalhado

é dado pela equação (EVANS, 1972):

E f =
Ei

1+(Ei/mec2)(1− cosθ)
(2.16)
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onde me é a massa de repouso do elétron e Ei é a energia do fóton incidente. A equação 2.16 implica

que pequenas perdas de energia do fóton espalhado causam deflexões angulares consideráveis.

Como exemplo, caso um fóton de 511 keV seja espalhado, perdendo 10% de sua energia, a deflexão

angular θ seria de aproximadamente 25 graus (figura 2.6).

Figura 2.6: Distribuição de probabilidade angular (seção de choque diferencial de espalhamento)
e energia resultante para fótons que interagiram por espalhamento Compton (BAILEY, 2005).

Como pode ser visto na figura 2.4, o efeito Compton é predominante nos tecidos biológicos

para a faixa de energia das aplicações PET, que vai até 511 keV. Os tecidos biológicos possuem

de 70 a 80% de água, cujo número atômico efetivo é 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 fóton interage com um átomo e remove um elétron,

chamado também de fotoelétron, deste átomo. A energia mínima necessária do fóton para retirar

esse elétron é a energia de ligação atômica do elétron correspondente ao nível de energia ocupado

por este no átomo. O restante da energia do fóton é transformado em energia cinética do elétron e

de recuo do átomo. A equação 2.17 descreve esse processo:

hνi = Te +Ta +Be (2.17)

onde h é a constante de Planck, νi é a frequência do fóton incidente, Te é a energia cinética do

elétron removido do átomo, Ta é a energia cinética do átomo e Be é a energia de ligação atômica

do elétron. Em geral, é possível desprezar a energia cinética do átomo na conservação de energia,
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pois a massa dos átomos é muito maior que a do elétron. No entanto, a massa do átomo é essencial

para a conservação do momento desse processo:

~pν = ~pe +~pa (2.18)

onde ~pν é o momento do fóton, ~pe é o momento do elétron e ~pa é o momento do átomo.

A probabilidade de ocorrer o efeito fotoelétrico aumenta com o número atômico do meio de

interação e diminui com o aumento da energia do fóton incidente (EVANS, 1972). No caso de um

fóton de 511 keV interagindo na água, a probabilidade de ocorrer efeito fotoelétrico é desprezível

(JOHNS; CUNNINGHAM, 1983). No entanto, o feito fotoelétrico é importante para interações de

fótons de 511 keV com cristais cintiladores inorgânicos.

2.2.3 Espalhamento Rayleigh

O espalhamento Rayleigh ocorre com a absorção de um fóton incidente em um átomo e a sua

reemissão em uma direção diferente, com um pequeno recuo do átomo, para garantir a conservação

do momento. Esse processo ocorre devido à interação do fóton com o átomo como um todo,

sem a transferência de energia do fóton para o átomo. O espalhamento Rayleigh possui baixa

probabilidade de ocorrer dentro dos cristais cintiladores inorgânicos e nos tecidos para a energias

típicas em PET, podendo ser ignorado nessas situações (HUMM; ROSENFELD; GUERRA, 2003).

2.2.4 Produção de pares

A produção de pares ocorre quando um fóton, de energia superior à massa de repouso de dois

elétrons (1,022 MeV), é convertido em um elétron e um pósitron. 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 Radiofármacos para diagnóstico

O radiofármaco para diagnóstico é um traçador radioativo que possui uma biodistribuição

dentro do organismo de acordo com o alvo de estudo. É projetado para ter afinidade por um

determinado sistema, órgão ou receptor, geralmente onde possa existir uma doença, anormalidade

ou grande atividade metabólica e possui a importante propriedade de perturbar minimamente a

função fisiológica do organismo.
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2.3.1 Propriedades

Existe uma grande diversidade de radiofármacos na Medicina Nuclear (THRALL; ZIESS-

MAN, 2003). A maioria deles combina um radionuclídeo com uma molécula química biologica-

mente ativa que é responsável pela biodistribuição específica. Porém, alguns gases inertes radio-

ativos, os radioiodos, o 67Ga e o 201T l apresentam todas as funções e as propriedades biológicas

necessárias sem precisar ser agregado a uma molécula química.

Para a Medicina Nuclear diagnóstica, a energia liberada do decaimento do radionuclídeo deve

ser depositada preferencialmente no detector e o mínimo possível no paciente. Também é impor-

tante que o radionuclídeo tenha uma meia-vida curta, da ordem de horas ou dias, o suficiente para

o transporte do mesmo do local de produção para o centro clínico, onde será usado para marcar

o fármaco e administrado ao paciente para o exame. Uma meia-vida curta garante que as doses

recebidas pelo paciente e pessoas próximas a ele são mantidas em níveis mais baixos possíveis.

Desta forma, a situação ideal seria que o local de produção do radioisótopo fosse localizado junto

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

Uma caraterística importante é a meia-vida efetiva, que é a combinação da meia-vida física do

radionuclídeo com a meia-vida biológica do fármaco, definida como (SAHA, 2005):

1
λe f

=
1
λ
+

1
λbio

(2.19)

onde λbio é a meia-vida biológica do radiofármaco. A meia-vida efetiva deve ser longa o suficiente

somente para uso na aplicação desejada.

Além disso, o radiofármaco não deve ser tóxico e nem provocar efeitos colaterais. Também

não pode sofrer dissociações in-vitro e in-vivo e seu custo deve ser viável.

2.3.2 Produção de radionuclídeos

Os radionuclídeos disponíveis na natureza possuem meia-vida longa e muitos deles são tóxi-

cos, como o urânio, o actínio, tório, rádio e radônio. Por isso, os radionuclídeos usados em Me-

dicina Nuclear são obtidos artificialmente em reator nuclear ou aceleradores de partículas, como,

por exemplo, o cíclotron (WERNICK; AARSVOLD, 2004).

Nos reatores nucleares são produzidos radionuclídeos emissores beta negativo, que possuem

excesso de nêutrons. A reação, chamada de ativação por nêutrons, ocorre com o bombardeio

de núcleos com nêutrons de baixa energia. Esta técnica não permite a separação dos átomos

radioativos dos estáveis, pois o produto filho é o mesmo elemento do pai, resultando num produto

de baixa atividade específica. Esta técnica foi a primeira utilizada para obtenção do 99Mo, que
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é o radionuclídeo pai do 99mT c, muito usado em SPECT e obtido por meio do sistema gerador
99Mo/99mT c. O sistema gerador consiste num método de separação de um radionuclídeo pai de

meia-vida longa de um filho com meia vida curta, que possui aplicação clínica. Assim, é possível

fazer o transporte do local de produção do radionuclídeo pai até o local da aplicação do filho,

em tempo hábil para utilização do mesmo. Atualmente, a produção de 99Mo pode ser feita por

cíclotron ou por meio de produtos de fissão do bombardeio por nêutrons do 235U enriquecido.

Radionuclídeos com excesso de prótons, que sofrem decaimento beta positivo ou captura ele-

trônica, são produzidos no bombardeio por prótons em nuclídeos alvos realizados em cíclotrons

ou outros aceleradores.

2.3.3 Radiofármacos em PET

O radionuclídeo usado em um tomógrafo PET deve decair pela emissão isotrópica de pósitron

(emissão β+). É desejável que o radionuclídeo não emita raios gama ou X. Também é interessante

que o isótopo seja de um elemento com importância fisiológica. Desta forma, é possível realizar o

estudo de funções fisiológicas, formas, posições e outras informações clínicas dos órgãos presentes

no organismo.

A tabela 2.1 exibe algumas propriedades físicas de alguns radionuclídeos usados em PET. A

razão de ramificação indica qual a fração dos tipos de decaimento do radionuclídeo é por emissão

de pósitrons, em vez de captura eletrônica. Outra propriedade importante é o alcance do pósitron,

que depende da sua energia de emissão e do tecido em que ocorre a emissão. Na tabela, o alcance

é dado para a água. O alcance do pósitron influencia a resolução espacial da imagem PET, pois

define a distância entre o local em que ocorre a emissão do pósitron pelo radionuclídeo e o local

onde o pósitron é aniquilado. A tabela também inclui a energia dos fótons de raios X e gama com

energia maior que 250 keV e as suas respectivas abundâncias em relação a emissão dos pósitrons.

Tais fótons não são desejáveis, pois, dependendo da seleção em energia dos eventos, podem possuir

energia que pode ser suficiente para serem registrados como fótons de aniquilação.

Os principais radiofármacos usados em PET e suas respectivas funções desempenhadas são

exibidas na tabela 2.2.

A 2-Deoxi-2-(18F)fluor-D-glicose ([18F]-FDG) é o radiofármaco mais empregado atualmente.

O transporte da [18F]-FDG para dentro da célula ocorre de forma similar à da glicose. Já no

meio intracelular, a [18F]-FDG e a glicose sofrem fosforilação formando FDG-6-fosfato e glicose-

6-fosfato, respectivamente. A única diferença no processo de metabolização da [18F]-FDG em

relação à glicose é que a FDG-6-fosfato fica retida na célula e a glicose-6-fosfato é metabolizada.

Assim, a imagem da distribuição da [18F]-FDG no organismo fornece a atividade pré-metabólica da

glicose nos tecidos. Esse radiofármaco possui diversas aplicações, sendo usado para diagnosticar
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Tabela 2.1: Propriedades físicas de alguns radionuclídeos emissores de pósitron usados em PET
(WEBER et al., 1989; FIRESTONE; SHIRLEY, 1996). T1/2 é a meia-vida física, Emax é a energia

máxima do pósitron, Rmax (EVANS, 1972) é o alcance máximo do pósitron na água e Rrms
(DERENZO, 1986) é o valor rms (“root mean square”) do alcance do pósitron na água.

alcance na água fótons > 250 keV

T1/2 razão de Emax Rmax Rrms energia método de

nuclídeo (min.) ramificação (MeV) (mm) (mm) (MeV) abundância produção
11C 20,4 99% 0,96 3,9 0,4 não emite 0% Cíclotron
13N 9,96 100% 1,2 5,1 0,6 não emite 0% Cíclotron
15O 2,05 100% 1,7 8 0,9 não emite 0% Cíclotron
18F 109,8 97% 0,64 2,3 0,2 não emite 0% Cíclotron
62Cu 9,74 98% 2,9 15 1,6 0,876-1,17 0,5% Gerador
64Cu 762 19% 0,58 2 0,2 não emite 0% Cíclotron
66Ga 569,4 56% 3,8 20 3,3 0,834-4,81 73% Cíclotron
68Ga 68,4 88% 1,9 9 1,20 1,08-1,88 3,1% Gerador
76Br 966 54% 3,7 19 3,20 0,473-3,60 146% Cíclotron
82Rb 1,3 95% 3,4 18 2,6 0,777 13% Gerador
86Y 882 32% 1,4 6 0,7 0,440-1,920 240% Cíclotron

uma variedade de doenças cerebrais, medidas quantitativas de funções cerebrais regionais, medida

de viabilidade miocárdica e o diagnóstico e estadiamento de vários tipos de tumores (THRALL;

ZIESSMAN, 2003).

2.4 Detecção em coincidência

Como toda técnica de diagnóstico em medicina nuclear, a PET é usada para determinar o mapa

de distribuição de um traçador radioativo administrado em um organismo vivo (BAILEY, 2005).

A figura 2.7 mostra as principais etapas do processo de aquisição de uma imagem desse mapa

por um tomógrafo PET. O pósitron emitido pelo traçador radioativo se aniquila com um elétron,

emitindo dois fótons de 511 keV em sentidos opostos. Cada fóton detectado é chamado de evento

simples. As informações de energia, posição e tempo de cada evento são registradas pelo sistema

de detecção do tomógrafo. A seguir, os dados são processados por uma unidade que decide se os

dois eventos simples são coincidentes, isto é, vieram do mesmo processo de aniquilação. Isso é

feito por meio de uma janela temporal de coincidência, onde eventos que ocorrem dentro da mesma

janela de tempo são 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 máximo e mínimo de energia definidos pelo
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Tabela 2.2: Principais radiofármacos usados em PET com suas respectivas utilizações (THRALL;
ZIESSMAN, 2003).

função radiofármaco radionuclídeo

agente de perfusão dióxido de carbono 15O

água 15O

amônia 13N

cloreto de rubídio 82Rb

volume sanguíneo monóxido de carbono 15O

monóxido de carbono 11C

ácido etilenodiamino tetra-acético 68Ga

agente metabólico fluoreto de sódio 18F

fluordesoxiglicose 18F

oxigênio 15O

acetato 11C

palmitato 11C

glutamato 11C

agente tumoral fluordesoxiglicose 18F

metionina 11C

agente para receptor espiperone 18F

carfentanil 11C

flúor-L-dopa 18F

raclopride 11C

sistema. O limite mínimo é útil para evitar o registro de eventos coincidentes cujos fótons de 511

keV perderam parte de sua energia ao sofrerem espalhamento Compton dentro do objeto analisado

e, consequentemente, alteraram a sua direção. Eventos detectados simultaneamente em um mesmo

detector, cuja soma dos valores de energia é maior que limite máximo, também não são registrados.

Cada par de fótons que é registrado pelo sistema de detecção em coincidência gera uma linha

de projeção ou resposta (LOR - “Line Of Response”). Todos os eventos coincidentes vão para uma

unidade que processa as sucessivas linhas de resposta com o auxílio de ferramentas computacionais

de processamento de imagem, propiciando a formação da imagem do mapa de distribuição do

traçador.

A detecção em coincidência possui a vantagem de obter a informação da LOR de cada evento

sem o uso de colimadores físicos, o que melhora a eficiência de detecção do sistema.
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Figura 2.7: Esquema simplificado de um tomógrafo PET. Figura adaptada de Langner
(LANGNER, 2003).

2.4.1 Tipos de coincidências

Devido aos tipos de interações possíveis na técnica PET, as coincidências registradas em um

tomógrafo PET podem ser classificadas em quatro tipos diferentes (BAILEY, 2005). A figura 2.8

mostra esses possíveis tipos de eventos de coincidência.

A coincidência verdadeira é aquela em que somente dois fótons são registrados dentro da

mesma janela temporal, sendo que os mesmos são provenientes do mesmo evento de aniquilação

pósitron-elétron e também não sofreram nenhum tipo de interação antes de serem detectados.

A coincidência espalhada ocorre quando pelo menos um dos fótons da aniquilação sofreu um

ou mais espalhamentos Compton antes de ser detectado. É altamente provável que a LOR associ-

ada a este evento não seja a verdadeira, o que adiciona um ruído estatístico de fundo à imagem e

diminui o contraste da mesma. A LOR associada só é a verdadeira caso os espalhamentos sofri-

dos pelo fóton resultem no registro de uma LOR equivalente ao caso em que o fóton não sofreu

espalhamento. A probabilidade de ocorrência da coincidência espalhada depende do volume e das

propriedades de atenuação do organismo sendo analisado e também da geometria do sistema de

detecção.

A coincidência aleatória ocorre quando dois fótons que não são provenientes do mesmo evento

de aniquilação são registrados dentro da mesma janela temporal. A probabilidade de ocorrência da

coincidência aleatória depende dos mesmos parâmetros que a espalhada, mas também da taxa de

contagens de fótons detectada pelo sistema e da janela temporal. A distribuição de coincidências

aleatórias adiciona ruído estatístico de fundo à imagem. Regiões onde existem maior concentração
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Figura 2.8: Possíveis tipos de eventos de coincidência. Figura adaptada de Bailey (BAILEY,
2005).

de radiofármaco possuem maior probabilidade de ocorrência de coincidências aleatórias, o que

leva a uma estimativa maior da concentração do mesmo nessas regiões.

Um outro tipo de coincidência possível é a coincidência múltipla, onde três ou mais eventos

são registrados dentro da mesma janela temporal. Neste caso não é possível estabelecer uma LOR

e a coincidência é rejeitada. A taxa de eventos verdadeiros é dada pela taxa de eventos totais,

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

2.4.2 Modos de aquisição

A técnica PET pode operar em modos de aquisição 2D e 3D (SAHA, 2005). No modo 2D,

um septum feito de tungstênio ou chumbo é usado para restringir fisicamente o campo de visão

axial considerado por uma área do detector. O objetivo é diminuir a quantidade de coincidências

espalhadas, em detrimento da diminuição da sensibilidade do sistema, pois os septa aumentam

a probabilidade de absorção dos fótons gama. No modo 3D, os septum não são usados, o que

aumenta o número de coincidências registradas.

2.5 Correções dos dados registrados

Os eventos de coincidências registrados são influenciados por uma série de fatores inerentes ao

processo de aquisição dos dados, como a atenuação e o espalhamento dos fótons de aniquilação, o



22 2 Tomografia por emissão de pósitrons: conceitos

registro de eventos aleatórios, o empilhamento dos dados, a resposta não-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 Correção de atenuação

Durante uma aquisição, cada par de fótons de aniquilação de 511 keV proveniente de uma

região específica dentro do objeto, possui uma probabilidade de ser atenuado que depende da

composição e da espessura do material que ele atravessa antes de ser registrado por um par de

detectores em coincidência. Quando o objeto possui uma densidade uniforme, tal probabilidade é

dada por (SAHA, 2005):

P = exp(−µa) · exp(−µb) = exp(−µ(a+b)) = exp(−µD) (2.20)

onde µ é o coeficiente de atenuação linear para fótons de 511 keV, a e b são as distâncias percorri-

das por cada fóton de aniquilação antes de ser detectado e D é a espessura total do objeto.

A figura 2.9 ilustra essa situação, mostrando que a atenuação independe da localização da

aniquilação e depende das dimensões totais do objeto.

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

No caso em que um objeto é composto de diferentes materiais, a equação usada é:

P = exp

(
−

N

∑
i=1

µiDi

)
(2.21)

onde µi e Di são o coeficiente de atenuação linear e a espessura do material i, presente no objeto,

e N é o número de regiões com diferentes materiais dentro do objeto.

A atenuação de fótons causa não-uniformidades na imagem, tanto porque a probabilidade de

atenuação de fótons é maior na região central do objeto do que na sua extremidade, como também

por causa dos diferentes materiais que os fótons devem percorrer para diferentes localizações de

aniquilação.

Um método de correção de atenuação muito comum é o método de transmissão, em que uma
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ou mais fontes emissoras de pósitrons ou gama em forma de barra são colocadas no “gantry”

do tomógrafo ao longo do seu eixo de aquisição. O conjunto de fontes é rotacionado por um

motor elétrico em torno do tomógrafo, irradiando uniformemente todos os pares detectores. Duas

varreduras deste tipo são realizadas: uma com e outra sem o objeto a ser feita a imagem. Fatores

de correção são calculados para cada par de detectores (LOR) usando:

I
I0

= exp

(
−

N

∑
i=1

µiDi

)
(2.22)

onde I e I0 são as intensidades obtidas das varreduras com e sem objeto, respectivamente. Esses

fatores são aplicados em todas as contagens de cada LOR registrada.

2.5.2 Correção para coincidências aleatórias

A taxa de eventos de coincidências aleatórias é dada por (BAILEY, 2005):

C = 2τ ·C1 ·C2 (2.23)

onde τ é a janela de tempo do sistema e C1 e C2 são as taxas de contagens simples de cada um dos

dois detectores formando uma LOR. Assim, a correção para cada LOR pode ser feita subtraindo

as taxas de contagem C das coincidências detectadas. Eventos de coincidência aleatória variam

quadraticamente com a atividade administrada, enquanto eventos de coincidência verdadeira au-

mentam linearmente. Assim, a janela temporal deve ser a menor possível para que os eventos de

coincidência aleatória sejam minimizados.

Um método comum de correção de coincidências aleatórias é usando dois circuitos de coin-

cidências 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 coincidências, enquanto aquele atrasado registra somente as coincidências

aleatórias. Os eventos de coincidências aleatórias registrados nos dois circuitos são equivalentes

estatisticamente. Assim, a correção pode ser feitas subtraindo os eventos do circuito atrasado dos

eventos do circuito de coincidência sem atraso.

2.5.3 Correção de espalhamento no objeto analisado

A relação de eventos espalhados/verdadeiros aumenta com a densidade e a dimensão do objeto

e a largura da janela de seleção energética. No entanto, a relação eventos espalhados/verdadeiros

não 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 correção para espalhamento é feita por meio das contagens fora do campo de visão, onde

somente as coincidências espalhadas e aleatórias devem ser registradas. Depois da subtração das

coincidências aleatórias, as contagens espalhadas são subtraídas para fornecer como resultado as

coincidências verdadeiras. Este método supõe que o espalhamento é uniforme ao longo do FOV

(SAHA, 2005).

2.5.4 Normalização do detector

Os tomógrafos PET modernos são constituídos de um conjunto de blocos detectores, em que

cada bloco é uma matriz de cristais acoplada a uma ou mais fotomultiplicadoras. As eficiências

de detecção de cada par de blocos detectores, cada um formando uma LOR, não são iguais por

causa das variações de ganho das fotomultiplicadoras e também da posição e das variações das

propriedades físicas de cada cristal dentro do bloco. Isso resulta em uma não-uniformidade dos

dados adquiridos e deve ser corrigida por um método chamado normalização, que é feita por meio

de uma fonte cuja incidência de fótons de 511 keV é uniforme em cada par de detectores. Os dados

são coletados e fatores de normalização são calculados para cada par (i, j) de detectores usando a

equação:

Normi j =
Ai j

Ā
(2.24)

onde Ā é a média de contagens de todos os pares (ou LORs) e Ai j é a contagem do par individual.

Assim, o fator de normalização pode ser aplicado usando:

Cnorm,i j =
Ci j

Normi j
(2.25)

onde Ci é o número de contagens de uma LOR e Cnorm,i é o número de contagens normalizado para

esta mesma LOR.

2.5.5 Correção de tempo morto

Tempo morto é o tempo necessário para que um fóton 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 fóton é absorvido dentro

do cristal com a subsequente geração de fótons de cintilação, os quais interagem com o fotocátodo

da fotomultiplicadora. Depois disso, o sinal gerado pela fotomultiplicadora é amplificado e a

posição e a energia do fóton são determinadas e gravadas pelo sistema. Quando dois eventos são

detectados dentro da mesma janela temporal, uma coincidência é registrada. Durante esse tempo,
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o sistema é incapaz de processar um novo evento, que será perdido.

O número de contagens perdidas por tempo morto é relevante para altas taxas de contagens e

pode ser minimizado com o uso de cristais com tempo de decaimento de cintilação mais curtos e

eletrônica associada mais rápida (SAHA, 2005).

2.5.6 Correção de empilhamento

Quando dois fótons de 511 keV são absorvidos completamente e detectados simultaneamente

em um mesmo detector, um fotopico de 1,022 MeV é gerado e não é registrado pelo sistema

por estar fora da janela energética. No entanto, quando dois fótons espalhados são detectados

simultaneamente e o fotopico resultante está dentro da janela energética, esse fotopico é registrado,

apesar de ser proveniente de dois eventos não-correlacionados. Esses eventos são chamados de

pulsos de empilhamento, e causam distorções na imagem adquirida em altas taxas de contagens.

Circuitos de rejeição de empilhamento e memórias para armazenar temporariamente os pulsos

de entrada e equalizar a diferença entre a taxa dos pulsos na entrada do pré-amplificador com a

taxa dos pulsos processados nos estágios seguintes podem ser aplicados para reduzir o registro de

pulsos de empilhamento (SAHA, 2005).

2.6 Reconstrução tomográfica da imagem

Os eventos de coincidência registrados podem ser agrupados em um conjunto de projeções

adquiridas, chamado de sinograma, que pode ser uma tabela, ou ainda, uma representação gráfica

das LORs registradas. Cada linha e coluna do sinograma informam, respectivamente, a posição

angular do plano detector e a posição radial do evento ao longo do plano detector, como mostra a

figura 2.10.

Figura 2.10: (A) Projeções da imagem em um tomógrafo para ângulos 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 função:

g(φ ,r) = R f (φ ,r) =
∫

L(φ ,r)
f (x,y)ds =

∫∫
f (x,y) ·δ (x · cosφ + y · senφ − r)dxdy (2.26)

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

Durante a reconstrução da imagem retroprojetada, os dados adquiridos e armazenados nos

sinogramas são recuperados e processados para fornecerem uma imagem do objeto. Os dados em

modo 3D são mais complexos e, geralmente, são reamostrados em formato 2D para a reconstrução.

2.6.1 Retroprojeção simples

Na aquisição 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 princípio de retroprojeção é

aplicado para reconstruir as imagens dessas LORs adquiridas. Para isso, o tamanho de uma matriz

de reconstrução deve ser definido. Enquanto a matriz da imagem está nas coordenadas (x, y),

os dados do sinograma estão em coordenadas polares. Um pixel da imagem é relacionado ao

sinograma por (SAHA, 2005):

r = x · cosφ + y · senφ (2.27)

onde r é calculado para cada pixel da imagem (x,y) a um ângulo de projeção φ . As contagens

medidas, armazenadas no sinograma, correspondentes ao r calculado são adicionados ao pixel

(x,y) na matriz de reconstrução. Isso é repetido para todos os ângulos de projeções. Assim, o pixel

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

A(x,y) =
1
N

N

∑
n=1

g(φ ,r) (2.28)

onde g(r,φ) é a densidade de contagens do elemento do sinograma da matriz adquirida e N é o

número de ângulos de projeções. A imagem é reconstruída quando todos os pixels são computados

para esta simples retroprojeção.

A reconstrução de uma imagem usando retroprojeção simples gera um artefato que é mostrado

na figura 2.11.B. Quando a soma de todas as retroprojeções é feita, a imagem reconstruída final

representa um ponto de atividade dentro de um objeto como uma região circular cuja atividade

diminui com a distância a partir do centro, obedecendo uma função do tipo 1/r (SAHA, 2005).
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Isto significa dizer que a função de dispersão pontual PSF (do inglês “Point Spread Function”) é

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

Figura 2.11: (A) Dados adquiridos são retroprojetados em três projeções, variando 120 graus,
para reconstrução da imagem. (B) Mesmo com infinitas projeções, a imagem reconstruída mostra

presença de atividade nas regiões em torno das fontes pontuais. (C) Efeito dessa distorção
descrito por uma função do tipo 1/r, onde r é a distância a partir do ponto central (SAHA, 2005).

2.6.2 Retroprojeção filtrada

O artefato gerado pela retroprojeção simples pode ser reduzido com a aplicação de um filtro

aos dados de aquisição e os dados de projeção filtrados são retroprojetados para produzir uma

imagem que melhor representa o objeto. Tal método é chamado de retroprojeção 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 analítico, o FBP é linear, permitindo controlar facilmente

a resolução espacial e as correlações de ruídos na reconstrução.

De acordo com o método de Fourier, a linha de integral medida p(r,φ) em um sinograma é re-

lacionada à distribuição de densidade de contagens A(x,y) do objeto pela transformação de Fourier.

A figura 2.12 ilustra um exemplo dessa transformação. Os dados de projeção obtidos no domínio

do espaço podem ser expressos em termos de uma série de Fourier no domínio da frequência como

a soma de uma série de ondas senoidais de diferentes amplitudes, frequências espaciais e desloca-

mentos de fase. Os dados de cada linha de uma matriz de aquisição podem ser considerados como

uma composição de várias ondas senoidais no domínio da frequência. A conversão dos dados do

domínio espacial para o domínio da frequência é chamado de transformação de Fourier, exibida na

figura 2.13. A operação inversa de conversão dos dados do domínio da frequência para o domínio

espacial é a transformada inversa de Fourier.

Pelo método de Fourier de retroprojeção, os dados de projeção de cada perfil são converti-

dos do domínio espacial para o domínio da frequência usando a transformação de Fourier, que é

expressa como (SAHA, 2005):
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Figura 2.12: (A) Distribuição da atividade em função da posição dentro do objeto no domínio
espacial. (B) A mesma distribuição da atividade pode ser descrita como a soma de quatro funções

senoidais (SAHA, 2005).

Figura 2.13: Transformada de Fourier da distribuição da atividade no domínio da frequência.
Figura adaptada de Saha (SAHA, 2005).

F(νx,νy) = F f (x,y) (2.29)

onde F(νx,νy) é a transformada de Fourier de f(x,y) e F representa a transformação de Fourier.

Assim, são somadas todas as transformadas de Fourier de cada linha do sinograma dos dados de

projeção 2D. A seguir, um filtro H(ν) no domínio da frequência é aplicado para redução do ruído

para cada perfil:

F ′(ν) = H(ν) ·F(ν) (2.30)

onde F ′(ν) é a projeção filtrada que é obtida com a aplicação do filtro.

Por fim, a transformação inversa de Fourier é realizada para a obtenção dos dados de projeção
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filtrados, para serem retroprojetados da mesma forma que a retroprojeção simples.

2.6.2.1 Tipos de filtros

Existem diversos filtros que podem ser aplicados para reconstrução de imagens na Medicina

Nuclear (SAHA, 2005). Esses filtros são caracterizados pela frequência de Nyquist, que define um

limite superior de frequência das curvas senos e cossenos que representam a projeção da imagem.

Como os dados de aquisição são discretos, o número máximo de picos possíveis em uma projeção

ocorreria na situação em que os picos estivessem em pixels alternados, ou seja, 1 ciclo a cada 2

pixels ou ainda 0,5 ciclo/pixel, que é o valor da frequência de Nyquist. Por exemplo, em um caso

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

Um tipo de filtro muito usado é o filtro rampa, representado na figura 2.14 no domínio da

frequência. Um efeito indesejado do uso do filtro rampa é o aumento do ruído em altas frequências

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

Figura 2.14: Filtro rampa no domínio da frequência (SAHA, 2005).

Vários outros filtros foram propostos para evitar esse tipo de ruído em altas frequências, como

mostra a figura 2.15. Tais filtros são baseados no produto do filtro rampa com uma função janela,

a qual possui peso unitário em baixas frequências mas que diminui gradualmente com o aumento

da frequência, fazendo um suave corte na frequência de Nyquist. A frequência na qual é possível

eliminar o ruído na imagem é chamada de frequência de corte. Quanto maior a frequência de corte,

melhor a resolução espacial e mais detalhes da imagem podem ser observados até um certo valor

de frequência. Por isso, a frequência de corte deve ser corretamente definida para reduzir o ruído

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

2.6.3 Métodos iterativos

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

de reconstrução de imagem foram incorporados cada vez mais em sistemas comerciais (WER-
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Figura 2.15: Diferentes filtros no domínio da frequência que são obtidos pelo produto do filtro
rampa com as respectivas funções janela (SAHA, 2005).

NICK; AARSVOLD, 2004). A grande vantagem desses métodos é que eles permitem levar em

consideração fatores envolvidos na aquisição dos dados: a detecção, o transporte dos fótons dentro

do objeto analisado e a distribuição estatística dos dados registrados.

Nos métodos iterativos, uma estimativa inicial da imagem é feita para que as projeções dessa

imagem estimada sejam computadas e comparadas com as projeções medidas. A estimativa inicial

pode ser, por exemplo, uma imagem reconstruída por FBP ou retroprojeção simples. Caso a com-

paração indique diferenças significativas entre as projeções medidas e estimadas, modificações são

feitas para tentar melhorar a imagem estimada e uma nova comparação é realizada para avaliar a

convergência entre as projeções. Essas iterações são processadas até que um acordo pré-definido

entre os conjuntos de projeções medidas e estimadas seja alcançado. O princípio de funciona-

mento dos métodos de reconstrução iterativa é representado na figura 2.16. As diferenças entre os

métodos estão em como as projeções são computadas a partir da imagem estimada, a ordem e os

tipos de correções que são aplicadas na projeções estimadas (SAHA, 2005).

Figura 2.16: Fluxograma dos métodos de reconstrução iterativa.

A conversão da imagem estimada em um conjunto de projeções é feita pela determinação da

soma ponderada das atividades em todos os pixels ao longo de cada LOR da imagem estimada. A
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projeção qi é dada por (SAHA, 2005):

qi =
N

∑
j=1

ai jC j (2.31)

onde C j é o número de contagens no pixel j e ai j é a probabilidade de uma emissão no pixel j ser

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

Figura 2.17: O dado de projeção qi é estimado em um sinograma a partir de todos os pixels ao
longo de uma LOR e comparado com o dado de projeção medido pi (SAHA, 2005).

Sendo pi a projeção medida, o erro é calculado usando pi− qi. Os fatores ai j são aplicados

para distribuir esse erro em todos os pixels ao longo da LOR i:

δC j =
ai j(pi−qi)

∑
N
j=1 ai j

(2.32)

onde δC j é o erro da LOR i distribuída no pixel j.

Existem três técnicas para calcular e aplicar as correções de erros (SAHA, 2005). Na técnica

de correção ponto-a-ponto, os erros de todas as LORs passando por um único pixel são calculados

e usados para corrigir esse pixel antes de passar para o próximo. Na técnica projeção-a-projeção, o

erro é computado e a imagem é atualizada para cada LOR antes de proceder para a próxima LOR.

Na técnica de reconstrução de iteração simultânea, todos os erros para todas as comparações das

LORs são calculados e, a seguir, a imagem é atualizada.

Os métodos iterativos mais utilizados são 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 supõe que o

conjunto de dados observáveis é completo (POZZO, 2005) e atualiza a imagem durante cada ite-

ração usando as equações 2.32 e 2.31. Este método requer muitas iterações e, consequentemente,

muito tempo computacional para chegar em um acordo aceitável 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 projeções são agrupadas em subconjuntos em torno do objeto a ser image-

ado, separados por um ângulo fixo. Em projeções sem ruído, a convergência para uma solução de

máxima verossimilhança de uma imagem estimada pelo método OS-EM, baseada em um subcon-

junto de projeções, é semelhante a uma convergência pelo método ML-EM (HUDSON; LARKIN,

1994). Essa é a característica do método OS-EM que diminui o número de processamento onde,

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

Usando o método FBP, algumas das correções dos dados são feitas antes do processo de re-

construção. Nos métodos ML-EM e OS-EM, esses fatores são incluídos na imagem estimada e

não precisam ser aplicados separadamente. Os métodos iterativos fornecem uma relação sinal-

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

Figura 2.18: Comparação entre os métodos FBP e OS-EM com correção da atenuação. (A)
Pulmão; (B) Fígado sem tumor; (C) Fígado com tumor; (D) Mama. Imagens FBP possuem mais

ruídos que imagens OS-EM (RIDDELL et al., 2001).

2.6.4 Reconstrução 3D

Em um tomógrafo PET com N cristais, uma aquisição em modo 3D gera N2 sinogramas, en-

quanto que no modo 2D, com o uso de septa, produz 2N-1 sinogramas. A reconstrução dos dados

em 3D necessita de uma grande quantidade de memória e de um alto processamento computaci-

onal, devido ao número de cálculos envolvidos. Assim, para facilitar a manipulação de dados em

modo 3D, algoritmos de reamostragem axial podem ser usados para reorganizar os sinogramas

oblíquos em sinogramas diretos, como mostra a figura 2.19. Após a reamostragem, os dados obti-

dos em 3D são convertidos para um conjunto de projeções equivalentes em 2D, onde a reconstrução

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

Um desses algoritmos de reamostragem é chamado de Single Slice Rebinning (SSRB), que é

um algoritmo aproximado que supõe que cada LOR oblíqua medida atravessa somente uma única

seção transaxial. Este algoritmo funciona bem ao longo do eixo central do tomógrafo, porém as

resoluções espaciais axial e radial pioram com o aumento da distância radial (SAHA, 2005).
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Figura 2.19: Representação esquemática do princípio de um algoritmo de reamostragem para
dados 3D. Figura adaptada de Bailey (BAILEY, 2005).

Usando o algoritmo Fourier Rebinning (FORE), a reamostragem é feita empregando o mé-

todo de Fourier 2D (SAHA, 2005) para cada sinograma oblíquo no domínio da frequência. Este

método estima com maior acurácia a localização 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 Caracterização do desempenho de um tomógrafo PET

2.7.1 Resolução energética

A figura 2.20 mostra para três situações como deve ser um espectro de energia de eventos

simples adquirido por um tomógrafo PET, onde fótons gama de 511 keV são detectados por um

cristal cintilador. O espectro da figura 2.20.a é 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 à resolução energética do

detector. Na figura 2.20.c é apresentado um espectro real, com a adição de eventos múltiplos e de

espalhamento externo devido ao paciente. Mesmo com o uso de uma janela energética de aquisição

∆E, parte dos fótons espalhados acabam sendo registrados. As três situações também mostram o

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

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

Figura 2.20: a) Espectro ideal de energia adquirido por um tomógrafo PET com fotopico estreito
e borda Compton bem definida. b) Espectro mostrando o alargamento do fotopico e da borda

Compton devido à resolução energética do detector (cristal cintilador acoplado à
fotomultiplicadora). c) Espectro real de um tomógrafo PET, com a adição de espalhamento

externo (paciente). Os fótons espalhados que são registrados dentro da janela de aquisição são
mostrados na parte hachurada.

O formato apresentado pelo fotopico depende de uma série de fatores presentes no processo

de detecção: variações estatísticas do número de fótons ópticos gerado na cintilação, atenuação

dos fótons ópticos dentro do cristal, número de fótons ópticos que geram um fotoelétron na foto-

multiplicadora, número de elétrons coletados no ânodo da fotomultiplicadora, flutuações na tensão

aplicada na fotomultiplicadora e ruído presente na eletrônica associada (BAILEY, 2005).

A resolução energética de um tomógrafo PET é caracterizada pela largura à meia altura per-

centual (FWHM - “Full Width at Half Maximum”) que é dada por:

FWHM =
(E2−E1)

Eγ

100% (2.33)

onde E2 e E1 são os valores de energia na metade da amplitude do fotopico e Eγ é a energia do
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gama incidente. A FWHM deve ser usada para definir qual será a janela energética de aquisição

do tomógrafo PET e, assim, evitar ao máximo o registro de fótons espalhados, os quais deterioram

a resolução espacial do tomógrafo PET (BAILEY, 2005).

2.7.2 Resolução espacial

A resolução espacial de um tomógrafo PET representa a capacidade do mesmo em distinguir

dois pontos de concentração de um radionuclídeo em uma imagem reconstruída (NEMA, 2007).

Em geral, a medida é realizada com a obtenção da imagem de uma fonte radioativa pontual (sem

dimensão considerável) em um meio espalhador.

Existem alguns fatores que contribuem para a resolução espacial de um tomógrafo PET. Um

deles é a resolução intrínseca do detector, em que, no caso de um cristal cintilador monolítico

acoplado a uma matriz de fotossensores, a resolução depende da área sensível de cada elemento da

matriz de fotossensores. Para uma matriz de cristais acoplada a um fotossensor sensível à posição,

a limitação da resolução é o tamanho de cada elemento da matriz. Erros de paralaxe do bloco

detector também afetam a resolução espacial e, para evitar tais erros, o detector deve ser capaz

de determinar a profundidade de interação (DOI - “Depth of Interaction”) dentro do cristal. A

distância percorrida pelo pósitron antes de ser aniquilado, assim como a não-colinearidade que

ocorre devido ao desvio angular dos dois fótons da aniquilação que não são emitidos exatamente a

180 graus, também são fatores relevantes. Por fim, devem ser citados o método de reconstrução e

os filtros de imagem utilizados.

2.7.3 Sensibilidade

A sensibilidade de um tomógrafo PET é definida como o número de contagens por unidade

de tempo detectado pelo tomógrafo para cada unidade de atividade da fonte emissora de pósitrons

(NEMA, 2007). Durante uma medida da sensibilidade, uma quantidade suficiente de material

(ex: acrílico, PMMA, etc.) deve envolver a fonte para garantir que o processo de aniquilação de

pósitrons ocorra. Dois fatores principais determinam a sensibilidade de um tomógrafo: a geometria

de detecção e a eficiência de absorção do detector (HAMILTON, 2004). Os limites de energia

máximo e mínimo e o tempo morto do tomógrafo também são fatores relevantes.

A sensibilidade também pode ser expressa em unidades de cps/Bq/cm3, sendo determinada

pelos dados adquiridos de um volume de atividade uniforme, durante um certo intervalo de tempo

em todas as projeções, e dividindo as contagens totais pela duração da aquisição e pela concentra-

ção de atividade da fonte.
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2.7.4 Ruído da imagem

O ruído de uma imagem é a variação aleatória das contagens em cada pixel da imagem

(NEMA, 2007). Esse ruído obedece à distribuição de Poisson e, portanto, pode ser reduzido com

o aumento do número de contagens totais da imagem. Logo, um tempo de aquisição maior, um

radiofármaco com maior atividade e um sistema de detecção mais eficiente diminuem o ruído de

uma imagem. No entanto, esses fatores possuem suas limitações. Um aumento da atividade do

radiofármaco é limitado pelo tempo morto do sistema e pela dose absorvida pelo paciente, além de

implicar também em um aumento das contagens de coincidências aleatórias. Um tempo de aquisi-

ção maior pode ser inviável para um organismo vivo, ou até mesmo desconfortável quando se trata

de um paciente. Melhorar a eficiência do sistema de detecção também é limitada pelo projeto do

tomógrafo.

O ruído da imagem é caracterizado pelo parâmetro NEC (“Noise Equivalent Count Rate”)

dado por (SAHA, 2005):

NEC =
T2

T+S+R
(2.34)

onde T, R e S são as coincidências verdadeiras, aleatórias e espalhadas, respectivamente. O ruído

da imagem é minimizado ao se maximizar o NEC, o qual é proporcional à relação sinal-ruído

(SNR - “signal to noise ratio”) da imagem reconstruída e serve como um bom parâmetro para

comparação entre tomógrafos PET.

2.7.5 Fração de espalhamento

A medida da fração de espalhamento de um tomógrafo PET permite quantificar os eventos de

coincidência que podem ser falsamente alocados devido ao espalhamento dos fótons emitidos pela

aniquilação de pósitrons (SAHA, 2005). A fração de espalhamento é um outro parâmetro muito

usado para comparação entre tomógrafos PET e é dada por:

SF =
Cs

Ct
(2.35)

onde Cs e Ct são as taxas de contagens de coincidências espalhadas e totais.

2.7.6 Contagens perdidas e coincidências aleatórias

A capacidade de um tomógrafo PET em medir fontes de alta atividade com acurácia é definida

pelas taxas de contagens perdidas e de coincidências aleatórias em função 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 geração de eventos de coincidência
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aleatória deve ser feita em vários níveis de atividade da fonte.

Uma consideração especial deve ser feita para tomógrafos que empregam materiais detec-

tores com radioatividade intrínseca, como é o caso de cintiladores que possuem lutécio em sua

composição. Nesta situação, a presença de 176Lu no cintilador contribui para um acúmulo de coin-

cidências verdadeiras e aleatórias provenientes da detecção simultânea de uma partícula β− e um

fóton gama em detectores separados. O esquema de decaimento do 176Lu para 176H f é descrito na

figura 2.21. O 176Lu possui uma abundância de 2,6% e uma meia-vida de 3,78×1010 anos. A taxa

de contagens da radiação de fundo para uma aquisição em modo simples é de aproximadamente

240 cps/cm3 (HUBER et al., 2002). Por isso, uma medida com acurácia da taxa de contagem

verdadeira deve incluir a taxa de contagem intrínseca da radioatividade do detector.

Figura 2.21: Esquema de decaimento do 176Lu para 176H f . Com 99,6 % de probabilidade, o 176Lu
decai por emissão beta de energia 597 keV, seguido por emissões gama de 307, 202 e 88 keV.

2.7.7 Contraste

O contraste de uma imagem é importante para definir a capacidade de um tomógrafo PET em

resolver as variações relativas das densidades de contagens em áreas adjacentes na imagem de um

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

C =
A−B

A
(2.36)

onde A e B são as densidades de contagens registradas em uma região e outra, respectivamente.

Uma quantidade mínima de contagens deve ser registrada para a obtenção de uma imagem

com um contraste razoável. Coincidências espalhadas também contribuem para a degradação do

contraste. O contraste de uma imagem pode ser afetado pelo movimento do objeto durante a

aquisição da mesma.
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2.7.8 Resolução temporal

A resolução temporal de um tomógrafo PET representa a capacidade do mesmo em resolver no

tempo dois eventos distintos. Ela envolve as incertezas presentes na detecção de eventos no tempo.

Como a resolução temporal define a variação do tempo de chegada no registro de cada evento em

um tomógrafo PET, ela influencia diretamente na janela de tempo usada para a detecção dos dois

fótons provenientes de um mesmo evento de coincidência (BAILEY, 2005). Por isso, existe a

necessidade de sinais rápidos em tomógrafos PET, para que a resolução temporal seja apropriada

e os eventos de coincidência sejam corretamente registrados.
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3 Detectores de radiações X e gama

Muitos materiais e dispositivos têm sido estudados para o desenvolvimento de detectores de

radiação X e gama que combinam alto coeficiente de absorção, boa resolução em energia e prati-

cidade. Os principais detectores utilizados na instrumentação PET são baseados em cristais cinti-

ladores acoplados a fotodetectores, semicondutores e contadores proporcionais.

3.1 Semicondutores

O uso de detectores semicondutores na detecção de radiação gama em PET encontra-se em

fase incipiente. Porém alguns semicondutores apresentam-se promissores para a construção de

tomógrafos PET devido às suas características. Vários progressos têm sido feitos recentemente

para a introdução desta tecnologia, como mostram alguns estudos do uso de telureto de cádmio,

germânio e silício na montagem de instrumentos para PET (COOPER et al., 2007; ISHII et al.,

2007; AURICCHIO et al., 2010).

3.1.1 Princípio de operação de um detector semicondutor

Quando a radiação ionizante penetra em um material semicondutor, ela produz pares de elétron-

lacuna ao longo de sua trajetória no interior do mesmo. No caso de uma partícula carregada, a

criação de pares de elétron-lacuna ocorre por meio das várias interações dessa partícula primária

com os elétrons. Para fótons com energia menor de 1,022 MeV, a interação que ocorre primeiro

é o efeito fotoelétrico ou o espalhamento Compton, em que o elétron proveniente dessa intera-

ção é o responsável pela criação dos pares elétron-lacuna subsequentes. A quantidade de pares

elétron-lacuna produzida é proporcional à energia depositada pela radiação incidente. Uma fração

da energia depositada dentro do semicondutor também é convertida em fônons (vibrações de rede),

isto é, energia térmica. Para separar os pares e evitar sua recombinação é necessário aplicar um

campo elétrico no material semicondutor, que faz com que os elétrons se desloquem na direção do

ânodo e as lacunas na direção do cátodo. A figura 3.1 ilustra esse processo, junto com o diagrama

esquemático do detector semicondutor e sua eletrônica 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 formação do sinal e diagrama esquemático de um detector semicondutor,
com sua eletrônica associada. Os sinais típicos de saída de cada estágio são exibidos abaixo do

diagrama.

carga total gerada pela radiação incidente, isto é, a energia total depositada no detector por esta

radiação. Este pulso é aplicado na entrada de um pré-amplificador sensível à carga e conectado a

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

3.1.2 Coleção de cargas

As imperfeições apresentadas na estrutura cristalina do material do detector semicondutor

como, por exemplo, impurezas, deslocamentos planares e efeitos de superfície, podem causar

efeitos indesejados perceptíveis para alguns materiais. Um deles é a formação de centros de arma-

dilhamento de cargas, que capturam temporariamente uma fração das cargas geradas pela radiação

incidente, para eventual liberação posterior de parte das mesmas (LUTZ, 1999). A quantidade de

cargas capturadas depende da distância que os portadores de carga devem percorrer antes de serem

coletados e pode ser calculada a partir da distância de deslocamento característica do tipo de por-

tador, que define a probabilidade de captura de elétrons e lacunas pelos centros de armadilhamento

(KNOLL, 1999):

λ = (µτ)ε (3.1)

onde µ é a mobilidade dos portadores de carga, τ é o tempo de vida dos portadores de carga e ε é

o valor do campo elétrico dentro do detector.

O armadilhamento de cargas impede a completa coleção de cargas pelos eletrodos e provoca
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uma dependência da eficiência de coleção das mesmas com o local onde ocorre a interação da

radiação ionizante com o detector, fazendo com que a relação entre a carga e a energia absorvida

não seja proporcional. A eficiência da coleção de cargas η é definida como a razão entre a carga

coletada pelos eletrodos Qcol e a carga total gerada na interação Qtot :

η =
Qcol

Qtot
(3.2)

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

à distância de separação entre elétron e lacuna até o momento que eles param, que pode ocorrer

quando eles são coletados pelos eletrodos ou são capturados por um centro de armadilhamento de

cargas. Assim, o armadilhamento de cargas não somente provocará uma redução e flutuação da

altura do pulso de corrente, como também fará com que ocorra uma dependência da posição de

interação da radiação ionizante com a largura do pulso de corrente formado.

A consequência do armadilhamento de cargas na resposta do espectro é a presença de caudas

na região de baixa energia dos fotopicos, que são os picos de energia que correspondem à absorção

total de energia do fóton incidente, cuja predominância ocorre por efeito fotoelétrico. Portanto, a

qualidade do espectro é 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 é com

o uso de circuitos de rejeição de pulsos com tempo de subida muito longo (MORALLES et al.,

2007).

A equação de Hecht descreve como ocorre o transporte de cargas dentro do cristal do detector

para a situação de um campo elétrico uniforme, onde a eficiência da coleção de cargas em função

da posição da interação é dada por (KNOLL, 1999):

ηHecht(x) =
λh

D

{
1− exp

[
−x
λh

]}
+

λe

D

{
1− exp

[
−(D− x)

λe

]}
(3.3)

onde D é a espessura do detector, x é a distância da posição de interação em relação ao cátodo, λh

e λe são as distâncias de deslocamento para lacunas e elétrons, respectivamente.

Outro efeito que também reduz a coleção de cargas pelos eletrodos de um detector semicon-

dutor é a recombinação de cargas. No caso de um diodo alimentado com tensão de polarização

reversa (ou bias reversa), a recombinação ocorre somente enquanto os elétrons e lacunas gerados

pela radiação ionizante não são separados pelo campo elétrico.



42 3 Detectores de radiações X e gama

3.1.3 Comparativo entre materiais semicondutores

Dispositivos semicondutores, como silício (Si) ou germânio (Ge), possuem uma excelente re-

solução energética. Apesar disso, o silício oferece um pequeno coeficiente de absorção para fótons

de energia acima de 100 keV, limitando seu uso somente para faixas de energias mais baixas. Os

detectores de germânio requerem temperaturas criogênicas para operar, pois a energia necessária

para romper a ligação entre um elétron e um átomo da rede que forma o material, chamada de ener-

gia de “band gap”, é muito pequena. Por esses motivos, semicondutores com alta densidade, alto

número atômico e energia de “band gap” maior do que a do silício e a do germânio têm sido estu-

dados desde o início da década de 70 (LIMOUSIN, 2003). A tabela 3.1 apresenta uma comparação

entre o silício, germânio, telureto de cádmio (CdTe) e telureto de cádmio e zinco (Cd0,9Zn0,1Te),

sendo que esses dois últimos são materiais que oferecem excelentes resoluções em energia em um

sistema de detecção de radiação ionizante sem necessitar de sistemas de criogenia.

Tabela 3.1: Comparação de algumas propriedades físicas dos detectores semicondutores CdTe,
Cd0,9Zn0,1Te, Si e Ge. EGAP é a energia de “band gap”, εpar é a energia necessária para a

produção de um par elétron-lacuna e ∆Eintr é a melhor resolução em energia já obtida devido à
flutuação estatística da criação elétron-lacuna em 100 keV (LIMOUSIN, 2003).

Semicondutor Densidade Número EGAP εpar ∆Eintr(eV)

(g/cm3) Atômico (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

Cd0,9Zn0,1Te 5,81 48;30;52 1,6 4,6 620

O detectores baseados em telureto de cádmio apresentam alta eficiência para detecção de fó-

tons na faixa de energia de 10 keV até 500 keV (LIMOUSIN, 2003). Os números atômicos do

cádmio (ZCd = 48) e do telúrio (ZTe = 52) proporcionam uma probabilidade de absorção predomi-

nante por efeito fotoelétrico para até cerca de 300 keV quando em comparação com o espalhamento

Compton, como mostra a figura 3.2.

A densidade dos detectores baseados em telureto de cádmio é superior à do silício e do ger-

mânio, o que resulta em um bom coeficiente de absorção. Além disso, a energia de “band gap”

permite operações em temperatura ambiente e promove uma alta resistividade a esse tipo de detec-

tor (109−1011Ωcm). No entanto, a desvantagem desses detectores é a maior distorção do espectro

em energia devido ao armadilhamento de cargas no cristal, quando comparada com o silício e o

germânio.
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Figura 3.2: Probabilidade do tipo de interação no CdTe em função da energia do fóton incidente.
(LIMOUSIN, 2003)

3.2 Cristal cintilador acoplado a fotodetector

Cristais cintiladores acoplados a fotodetectores são os tipos de detectores mais empregados

em equipamentos de Medicina Nuclear. O acoplamento entre os dois componentes pode ou não

ser feito por meio de uma guia de luz.

3.2.1 Cristal cintilador

Os cristais cintiladores são materiais que convertem a energia de um único fóton de raios gama

ou X em um elevado número de fótons de energias mais baixas, na região da luz visível - em geral,

do azul ao violeta - ou ultravioleta. Para as aplicações PET comerciais, os cristais cintiladores

empregados são os do tipo inorgânico. Apesar de geralmente apresentarem pior resolução em

energia quando comparados a detectores semicondutores, vários cintiladores inorgânicos oferecem

melhor resolução em tempo e maior coeficiente de absorção, devido à maior densidade e à presença

de elementos com altos números atômicos.

3.2.1.1 Mecanismo de cintilação

Quando um fóton penetra no cristal, ele pode ionizar um átomo do cristal ao interagir com um

elétron do mesmo por meio do efeito fotoelétrico ou Compton. Isso acarreta na criação de uma

lacuna e uma subsequente relaxação atômica, com emissão de um fóton de raios X ou um elétron

Auger. O elétron primário irá também ionizar outros átomos no cristal, provocando ionizações

secundárias e de outras ordens, formando uma série de elétrons livres, lacunas e fótons de raios

X. Essas ionizações em cascata extinguem quando a energia dos fótons e elétrons resultantes for

menor do que a necessária para possibilitar uma ionização. O que acontece a seguir são excitações
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eletrônicas de baixa energia no cristal: elétrons vão para a banda de condução e lacunas ficam

na banda de valência. Assim os elétrons interagem com os fônons da rede cristalina, gerando

vibrações na mesma, num processo chamado de termalização. Neste processo, os elétrons se

alocam no nível mais baixo da banda de condução e as lacunas para o nível mais alto da banda

de valência. Desta forma, a energia dos pares elétrons-lacunas fica igual ao “gap” de energia do

cristal Eg. O número Np de pares elétron-lacuna formados é proporcional a energia Eγ do fóton

que é absorvida no cristal (KNOLL, 1999):

Np =
Eγ

ξp
(3.4)

onde ξp é a energia necessária para criar um par elétron-lacuna termalizado. ξp é em torno de

1,5 e 2 vezes Eg para cristais iônicos e de 3 a 4 vezes Eg para cristais com ligações covalentes

predominante.

Após a termalização, a energia dos pares elétron-lacuna é transferida para os centros de lu-

minescência, que convertem essa energia em fótons de luz visível e/ou ultravioleta, os quais são

emitidos isotropicamente. Um fóton de luz pode ser detectado pelo fotossensor, sair do cristal

ou ser absorvido dentro do próprio cristal. (LEO, 1994) Cada fóton que não é detectado pelo

fotossensor reduz a eficiência e sensibilidade do tomógrafo PET.

3.2.1.2 Cristais cintiladores para PET

A tabela 3.2 exibe algumas características de cristais que podem ser utilizados em PET. A

eficiência intrínseca do detector é determinada pelo comprimento de atenuação para fótons de 511

keV, que é a distância em que a intensidade do feixe cai para 1/e. O cintilador deve ter uma alta

densidade e alto número atômico efetivo para apresentar uma alta eficiência intrínseca. O número

de fótons de cintilação gerados por energia depositada define a sua resolução espacial e energética.

O tempo de decaimento da cintilação influencia a performance em taxas de contagens do detector.

O espectro de comprimento de onda dos fótons de cintilação deve ser adequado para a resposta

característica do fotodetector acoplado. Nenhum desses cristais possui todas as características

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

Os cristais de iodeto de sódio dopado com tálio (NaI:Tl) e iodeto de césio dopado com tá-

lio (CsI:Tl) possuem baixa densidade e alto tempo de decaimento, apesar de possuírem excelente

produção de fótons ópticos. Esses cristais foram incluídos na tabela somente para efeito de com-

paração, pois existem outras alternativas melhores para aplicações PET. O cristal germanato de

bismuto (BGO) é o que apresenta maior probabilidade de emissão de fotoelétron e era o mais

adequado para aplicações PET de corpo inteiro antes do surgimento do oxiortossilicato de lutécio

(LSO). Os cristais baseados em lutécio são os que ainda possuem a melhores características, com
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Tabela 3.2: Propriedades físicas de alguns cristais cintiladores com possibilidade de aplicação em
PET.(HUMM; ROSENFELD; GUERRA, 2003; KORZHIK et al., 2007; LECOQ, 2007) Ze f f é o

número atômico efetivo, λaten é o comprimento de atenuação para fótons de 511 keV, EF é a
probabilidade (fração) de ocorrência de efeito fotoelétrico, t é o tempo de decaimento, λem é o

comprimento de onda da emissão da cintilação.

fótons/ índice

densidade λaten EF MeV t λem de

nome composição (g/cm3) Ze f f (mm) (%) (MeV−1) (ns) (nm) higroscópico refração

BGO Bi4Ge3O12 7,1 75 10,4 40 9.000 300 480 Não 2,15

LSO Lu2SiO5 : Ce 7,4 66 11,4 32 30.000 40 420 Não 1,82

LYSO (Lu−Y )2SiO5 : Ce 7,1 60 12,0 20 32.000 41 420 Não 1,82

NaI:Tl NaI : T l 3,67 51 29,1 17 41.000 230 410 Sim 1,85

CsI:Tl CsI : T l 4,51 52 22,9 21 66.000 900 550 Pouco 1,80

GSO Gd2SiO5 : Ce 6,7 59 14,1 25 8.000 60 440 Não 1,85

LGSO (Lu−Gd)2SiO5 : Ce 6,5 59 12,5 18 23.000 40 420 Não 1,82

LuAP LuAlO3 : Ce 8,3 64,9 10,5 30 12.000 18 365 Não 1,94

YAP YAlO3 : Ce 5,5 33,5 21,3 4,2 17.000 30 350 Não 1,95

LPS Lu2Si2O7 : Ce 6,2 63,8 14,1 29 30.000 30 380 Não 1,79

LuAG Lu3Al5O12 : Ce 6,7 62,9 13,4 27 5.606 50 510 Não 1,84

LaBr LaBr3 : 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 é a radioatividade intrínseca

devido a presença do 176Lu, a qual contribui para o número de coincidências aleatórias do tomó-

grafo PET. Como alternativa, existe o cristal YAP que é empregado em um tomógrafo PET para

pequenos animais (GUERRA et al., 2006). Apesar da ausência de radioatividade intrínseca, o cris-

tal YAP possui densidade e produção de fótons ópticos inferiores ao LSO, LYSO e LuAP. Outra

opção é o LaBr, o qual apresenta produção de luz inferior somente à do CsI:Tl, mas apresenta uma

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

3.2.2 Fotodetectores

Um evento de cintilação produzido por um cristal cintilador para absorção de 511 keV com-

preende no máximo alguns milhares de fótons, os quais devem ser convertidos em um pulso de

sinal elétrico. É importante que o sinal elétrico seja gerado sem a adição significativa de ruídos

e que seja adequado para ser processado pela eletrônica associada ao sistema. Um dos disposi-

tivos mais utilizados para essa conversão e que atendem esses requisitos é a fotomultiplicadora

(PMT - “Photomultiplier Tubes”). No entanto, com o recente progresso dos fotodetectores basea-

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

3.2.2.1 Fotomultiplicadora

As fotomultiplicadoras são fotodetectores extremamente sensíveis e são capazes de detectar

fótons na região do ultravioleta, luz visível e próximo ao infravermelho, dependendo dos materiais

utilizados na fabricação da janela de entrada de luz e do fotocátodo. O ganho do sinal chega a ser

da ordem de 1010 (KNOLL, 1999), gerando pouco ruído, com uma rápida resposta em frequência

e utilizando uma grande área de coleção de luz.

O esquema de funcionamento de uma PMT é mostrado na figura 3.3. Uma PMT é composta

por um tubo em vácuo, envolvendo um fotocátodo, vários dinodos e um ânodo. O fotocátodo

é feito de um material de espessura bem fina e é localizado na janela de entrada do dispositivo.

Um fóton de cintilação que colide no fotocátodo ejeta um elétron, por meio de efeito fotoelétrico,

com energia igual a do fóton incidente menos a função trabalho do fotocátodo. Esse elétron é

acelerado por um campo elétrico em direção ao multiplicador de elétrons, que é formado por um

certo número de eletrodos, chamados de dinodos. Ao colidir no primeiro dinodo, mais elétrons

são ejetados e acelerados em direção ao segundo dinodo, o qual gera mais elétrons acelerados em

direção ao terceiro dinodo, e assim sucessivamente. Isso ocorre pois cada dinodo é ajustado em

um valor de tensão positiva maior do que o dinodo anterior. A geometria dessa cadeia de dinodos

faz com que o número de elétrons ejetados em cada estágio sempre aumente. Quando os elétrons

alcançam o ânodo, o acúmulo de cargas resulta em um pulso de corrente que pode ser registrado

pela eletrônica associada.

Figura 3.3: Esquema de uma fotomultiplicadora.

Existem certas PMTs, chamadas de fotomultiplicadoras sensíveis à posição (PS-PMT - “Posi-

tion Sensitive Photomultiplier Tube”), que fornecem a informação da posição do fóton incidente

no plano x-y do fotocátodo com o uso de vários ânodos, como ilustrado na figura 3.4.

O tipo de fotocátodo empregado na fotomultiplicadora influencia na eficiência quântica do fo-

todetector, como mostra a figura 3.5. A fotomultiplicadora Hamamatsu R7600, por exemplo, apre-

senta uma eficiência quântica máxima de 26% quando usa o fotocátodo com material do tipo bi-

alcalino (HAMAMATSU, 2010). Quando adota um fotocátodo do tipo super ou ultra bi-alcalino,
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Figura 3.4: Esquema de uma fotomultiplicadora sensível à posição.

a eficiência quântica máxima sobe para 35% e 43%, respectivamente. No entanto, o uso desses

fotocátodos de maior eficiência quântica acarreta em um aumento das contagens de fundo de um

fator até ordem 2 (MOSES, 2009).

Figura 3.5: Eficiência quântica de uma fotomultiplicadora Hamamatsu (www.hamamatsu.com)
para diferentes tipos de fotocátodo.

3.2.2.2 Fotodiodo de avalanche

O fotodiodo de avalanche (APD - “Avalanche Photodiode”) é um análogo semicondutor da

PMT (KNOLL, 1999). É 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 aplicação de uma tensão de polarização reversa de tipicamente 100 até 200 V em

silício. Quando fótons de luz com energia superior a energia de “band gap” do cristal do APD

penetram no mesmo, ocorre a criação de pares elétron-lacuna na camada de depleção do APD.

Esses portadores de carga criados são acelerados pela tensão de polarização reversa e ionizam

os átomos presentes no cristal semicondutor, num processo chamado de ionização por impacto,
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fazendo com que os elétrons passem da banda de valência para a banda de condução. Isso propicia

a criação 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 multiplicação das cargas criadas dentro do APD.

Figura 3.6: Diagrama do processo de avalanche.

O APD possui alta eficiência quântica, podendo chegar até 90% (MOSES, 2009). Além disso,

é mais compacto que uma PMT e insensível a campos magnéticos. No entanto, o ganho de corrente

e a resolução temporal são inferiores à PMT.

3.2.2.3 Fotomultiplicadora de silício

A fotomultiplicadora de silício (SiPM - “Silicon Photomultiplier”) (MOEHRS et al., 2006) é

um fotodetector semicondutor capaz de detectar um único fóton em situações em que a taxa de

eventos de contagem de fundo é suficientemente baixa. Diferentemente das fotomultiplicadoras à

vácuo, o SiPM é insensível 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 (Rquench) usado para extinguir a descarga Geiger.

Em geral, cada GAPD possui uma dimensão entre 20 e 100 µm e a tensão de operação (Vbias -

tensão de bias reversa) varia de 25 até 100 V. A tensão de operação é determinada por meio da

tensão de ruptura (ou tensão de “breakdown“), que é a tensão reversa mínima para fazer o SiPM

conduzir. Normalmente, a tensão de operação é de 1,5 V a 5 V maior que a tensão de ruptura. Todas

as microcélulas são colocadas no mesmo substrato de silício e conectadas em paralelo, permitindo

uma leitura discretizada do número de fótons detectados.

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

microcélula possui aproximadamente 40×40 µm2 de área.

As especificações típicas de um SiPM incluem a eficiência para detecção de fótons (PDE -

“Photon Detection Efficiency”), que varia entre 15% e 50%, e é dada por (MUSIENKO, 2009):
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Figura 3.7: Circuito equivalente de um SiPM.

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

PDE(λ ,V,T ) = QE(λ ) ·GF ·Pavalanche(λ ,V,T ) (3.5)

onde λ é o comprimento de onda, V é a tensão de operação, T é a temperatura, QE é a eficiência

quântica de cada microcélula, GF é o fator geométrico, isto é, a razão entre a área sensível de

detecção e a área total do SiPM e Pavalanche é a probabilidade de um elétron ou lacuna, gerado por

um fóton incidente, produzir uma avalanche.

A resolução temporal do SiPM é em torno de 100 ps. O tempo de decaimento do sinal é

inversamente proporcional ao número de fotoelétrons gerados em um evento de detecção. O ganho

- da ordem de 104 a 106 - é linearmente dependente da tensão de operação e é dado por (RENKER;

LORENZ, 2009):

G =
Q
e
=

∆V ·Ccel

e
=

(Vbias−Vbreak) ·Ccel

e
(3.6)
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onde Q é a quantidade de carga produzida por uma única microcélula, e é a carga do elétron, ∆V

é a diferença entre a tensão de operação Vbias e a tensão de ruptura Vbreak e Ccel é a capacitância

da microcélula. A estabilidade do sinal do SiPM depende fortemente da estabilidade da tensão de

operação aplicada.

Uma das principais fontes de ruído em um SiPM são as contagens de escuro (MUSIENKO,

2009), que ocorrem aleatoriamente. Parte delas é causada pela energia térmica que produz porta-

dores livres na camada de depleção, cuja espessura típica é de poucos mícrons. Esses portadores

livres, gerados termicamente, produzem um processo de avalanche que não é devido a um fóton

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 mm2 (RENKER;

LORENZ, 2009).

Outra situação de ruído é devida aos pulsos em atraso. Quando uma ruptura ocorre, uma

região de plasma com alta temperatura é formada dentro da célula, provocando o armadilhamento

de portadores. A liberação desses portadores em atraso faz com que os pulsos sejam formados até

100 ns após uma ruptura de um fóton incidente. Nesse caso, o aumento da temperatura diminui a

incidência desse tipo de evento.

Durante uma avalanche, para cada 105 portadores são emitidos em média 3 fótons com energia

maior que o “band gap” do silício (1,14 eV). Esses fótons podem alcançar uma célula vizinha e dar

início a uma avalanche como se fossem fótons externos. Tal fenômeno, chamado de “crosstalk”

óptico, é um processo estocástico que introduz um erro sistemático ao sinal.

A densidade de células em um SiPM varia de 100 a 15000 pixels/mm2. O sinal de saída

do SiPM é proporcional ao número de células disparadas (NCelDisp) quando o número de fótons

ópticos incidentes em um pulso (Nph) vezes a PDE é desprezível em relação ao número de células

totais (NTotal) (RENKER; LORENZ, 2009):

A = NCelDisp = NTotal ·
[

1− exp
(
−

Nph ·PDE
NTotal

)]
(3.7)

A equação 3.7 não leva em consideração efeitos de “crosstalk” óptico e pulsos em atraso e é

válida somente quando o tempo do pulso de luz incidente é mais curto que o tempo de recuperação

de cada pixel.

Uma atenção especial deve ser prestada ao SiPM, pois esse dispositivo possui um considerável

potencial para aperfeiçoar a tecnologia PET, desde que alguns desafios no seu desenvolvimento

sejam superados. Esses desafios são citados a seguir, em ordem de relevância.

A área da superfície de detecção do SiPM deve ter capacidade de determinação da posição da

interação, além de dimensões e custos competitivos a uma PS-PMT. A área sensível típica de uma
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PS-PMT usada em PET é de aproximadamente 5×5cm2, onde cada pixel do ânodo possui cerca

de 5×5mm2 (8 x 8 canais). O SiPM possui hoje um valor máximo de 4×4mm2 para a sua área

de detecção, o que já é razoável para um pixel de uma matriz de SiPMs. O ideal seria uma matriz

de SiPMs montada como um único dispositivo, como o SPMMatrix desenvolvido pela SensL e

mostrado na figura 3.9. O SPMMatrix possui 256 SiPMs de 3×3mm2, formando uma área total

de 61,28×61,28mm2, e possui custo comparável a de uma PS-PMT. Isso mostra que o desafio de

ter um dispositivo SiPM com uma área de detecção razoável já está sendo superado.

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

Outro desafio é a eletrônica de leitura do sinal (ou “readout”) do SiPM (amplificador, discri-

minador de tempo, conversor analógico-digital, etc.). Em geral, as câmeras PET usam a lógica

Anger (ANGER, 1958) para determinar o elemento da matriz de cristais onde ocorreu a interação

do gama de 511 keV. A lógica Anger determinar o “centro de gravidade” das intensidades relativas

dos sinais das fotomultiplicadoras usando uma cadeia resistiva, a qual permite diminuir o número

de canais de leitura de algumas dezenas para apenas quatro canais. Mas essa abordagem não pode

ser adotada para uma matriz de SiPMs, porque a alta capacitância de cada SiPM acoplada ao resis-

tor da lógica Anger forma um filtro RC que reduz consideravelmente a largura de banda do sinal

de saída. Uma solução para possibilitar o uso da lógica Anger em uma matriz de SiPM seria usar

um amplificador de ganho unitário na saída de cada SiPM (MOSES, 2009).

Ainda seria possível também fazer a leitura individual de cada SiPM da matriz para identificar

o cristal da interação, mas com atenção ao consumo excessivo de potência que um sistema desses

pode requisitar quando, por exemplo, dezenas de milhares de cristais são usados em um tomógrafo

PET. Uma opção de baixo consumo energético seria o uso de circuitos integrados específicos para

aplicações com SiPM (ASIC - “Application-specific integrated circuit”). Alguns grupos já estão

desenvolvendo chips ASICs para esta finalidade (DULUCQ et al., 2009; CORSI et al., 2009).

Uma outra solução 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 ânodos dos SiPMs unidos e cada linha da matriz
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deve ter todos os cátodos dos SiPMs unidos. Assim, cada SiPM é identificado pela sua associação

única a uma linha e uma coluna. Se um dos SiPMs dispara em resposta a um evento detectado,

um pulso de corrente será gerado na linha e coluna correspondente a esse SiPM, o que possibilita

a identificação do SiPM. Esse método reduz o número de canais eletrônicos de leitura de N×N

para 2N.

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

Os valores da capacitância da microcélula e da tensão de operação são mantidos estáveis du-

rante a operação de um SiPM, mas a tensão de ruptura depende fortemente da temperatura. Isso

faz com que o ganho de um APD possua um coeficiente de temperatura, o que não é desejável para

um tomógrafo PET. O coeficiente de temperatura é descrito por (RENKER; LORENZ, 2009):

kT =
1
A
· dA

dT
·100%, [%/◦C] (3.8)

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

É desejável que cada SiPM possua um controle eletrônico ativo de ganho. Uma forma de

fazer isso é monitorando a tensão de ruptura para que a tensão de operação seja mantida a um

determinado valor acima desta. Outra alternativa seria monitorar a carga produzida quando um

GAPD dispara e ajustar a tensão de operação para manter essa carga constante.

3.3 Câmara Proporcional Multifilar

Uma câmara proporcional multifilar é um detector de radiação ionizante que é baseada no

conceito do contador proporcional (KNOLL, 1999). A invenção desse dispositivo, em 1968, deu

a Georges Charpak o prêmio Nobel de física em 1992. A figura 3.11 mostra o esquema de uma

câmara proporcional multifilar.

Uma câmara multifilar é uma câmara com vários fios paralelos em alta tensão e envolvidos

por um gás que é contido dentro de um encapsulamento metálico aterrado. Quando um fóton de
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fóton 
gama

fios paralelos 
(ânodo)

cátodo

Figura 3.11: Esquema de uma câmara proporcional multifilar. Os fios do ânodo e os planos
cátodos estão dentro de uma câmara preenchida por um gás.

raio X ou gama interage com o gás da câmara, forma-se um rastro de íons e elétrons, os quais

são acelerados em direção ao encapsulamento ou ao fio mais próximo, respectivamente. Durante

o percurso, ocorre um processo de multiplicação de ionizações que aumenta significativamente a

intensidade da corrente que é coletada pelos eletrodos. Esse processo de avalanche ocorre devido à

tensão aplicada entre os fios e o encapsulamento. Essa tensão deve ser escolhida de forma que cada

processo de avalanche ocorra de forma independente e deve derivar do mesmo evento de ionização

inicial, para que o total de carga criada pelo processo de avalanche seja proporcional à quantidade

de carga criada no evento original. Assim, é possível determinar a posição e a energia da radiação

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

Este capítulo faz uma descrição e comparação entre alguns tomógrafos PET já existentes no

mercado ou em desenvolvimento. Foram escolhidos os tomógrafos PET para pequenos animas e

para a mamografia por emissão de pósitrons.

4.1 Tomografia por Emissão de Pósitrons para pequenos ani-
mais

Cada ano são desenvolvidos ou propostos novos protótipos de PET para pequenos animais

com melhores performances oferecidas ou prometidas por diversos grupos de pesquisa (GUERRA;

BELCARI, 2007b). Vários desses protótipos acabam sendo lançados comercialmente no mercado.

A tabela 4.1 mostra um sumário das característica de alguns modelos de PET para pequenos ani-

mais disponíveis no mercado ou em desenvolvimento. Para este tipo de aplicação, a resolução

espacial e a sensibilidade de detecção são os fatores que mais afetam a qualidade da imagem e a

capacidade do tomógrafo de permitir estudos quantitativos e de biocinética.

O estado-da-arte dessa tecnologia é representado pelos tomógrafos 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 tomógrafos apresentam alta resolução espacial e boa sensibilidade

fazendo uso de um grande número 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 tomógrafo consiste de 4 anéis de 13.824

cristais de LSO acoplados a PS-PMTs através de cabos de fibra óptica. O sistema de detecção

é composto de 96 blocos de detectores, onde cada bloco forma um conjunto de 12×12 cristais

de LSO com 1,5×1,5×10 mm3. A resolução da imagem reconstruída é de 1,3 mm FWHM no

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

O sistema de detecção do eXplore Vista consiste de dois anéis de 6.084 cristais detectores

(LGSO e GSO) acoplados a PS-PMT. Cada anel possui 18 módulos, onde cada módulo possui uma

matriz de 13×13 elementos de cristal de 1,5×1,5×15 mm3. A sensibilidade é de 4% para uma
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Tabela 4.1: Características de alguns PETs para pequenos animais existentes comercialmente ou
em desenvolvimento (LAROBINA; BRUNETTI; SALVATORE, 2006; BALCERZYK et al.,

2009). FOV-A é o tamanho do campo de visão no eixo axial, FOV-T é o tamanho do campo de
visão no eixo transaxial. A resolução espacial Resp é a FWHM do CFOV (centro do campo de

visão) e a sensibilidade absoluta (S) é medida no CFOV para uma fonte pontual e para os limites
de energia inferiores e superiores, lin f e lsup, respectivamente. Somente os tomógrafos que

adotam cristais baseados em lutécio definem um limite superior de energia, devido à
radioatividade do 176Lu presente nos cristais. A abreviação n.d. significa não divulgado.

MicroPET eXplore

nome Focus Vista

YAP-PET 120 Mosaic DR quadHIDAC CdTePET ClearPET Albira

fabricante I.S.E. Srl Siemens Philips GE O.P.S. Ltd Protótipo 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

Resp(mm) 1,8 1,3 2,2 1,6 1,1 0,74 1,25 1,2

algoritmo de OSEM FORE-FBP n.d. OPL-EM ML-EM n.d. n.d. OSEM

reconstrução

S(%) 1,7 6,5 1,3 4 1,6 4 3,8 5

lin f (keV) 50 250 400 250 200 215 250 350

lsup(keV) não tem 650 não tem 700 não tem não tem 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 representação esquemática

pode ser vista na figura 4.1. Essa tecnologia é capaz de corrigir o erro de paralaxe da detecção

e fornecer informação da profundidade de interação dentro do elemento do detector, melhorando

a resolução espacial próxima às bordas do FOV. Isso permite reduzir o número de elementos de

cristal utilizados, mas ainda garante uma resolução espacial para o sistema de 1,6 mm FWHM no

centro do FOV.

A tecnologia “phoswich” é baseada no uso de elementos de detecção com duas camadas de

cristais cintiladores diferentes, acopladas opticamente. Esses elementos são 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 último é

acoplado a uma PS-PMT. Assim, a eletrônica do sistema consegue identificar, pelos diferentes

perfis de tempo dos pulsos do cristal, em qual camada do elemento de detecção ocorreu a interação

do fóton de aniquilação.
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Figura 4.1: Representação esquemática do sistema de detecção do eXplore Vista. Os elementos
de “phoswich” utilizados são os cristais GSO e LYSO (SPINELLIA et al., 2007).

A tecnologia “phoswich” também é empregada no recém-lançado ClearPET, mostrado na fi-

gura 4.2. O tomógrafo do ClearPET utiliza a PMT multi-canais R7600-M64 da Hamamatsu, com

uma área sensível de 18,1×18,1 mm2 e 8×8 canais individuais de leitura com “pitch”, isto é, in-

tervalo entre os canais, de 2,3 mm. Os cristais são organizados utilizando a tecnologia “phoswich”

em uma matriz de 8×8 elementos de cristais LYSO e LuYAP com 2×2×10 mm3.

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

O sistema compreende 80 módulos (PMTs e matriz de cristais), organizados em quatro anéis

com 20 módulos cada. O diâmetro do anel interno do cristal é ajustável 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
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o FOV axial (paralelo ao eixo longo) seja mantido em 110 mm. O tomógrafo permite uma rotação

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 resolução da imagem reconstruída é

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

O Mosaic da Philips Medical System (SURTI et al., 2003) possui um tomógrafo que consiste

de 16.680 cristais de GSO com 2×2× 10mm3. O detector utiliza PMTs com diâmetro de 19 mm

para detectar o cristal da interação empregando lógica Anger. A sensibilidade é de 1,3 % para

uma fonte pontual no centro do FOV e um limite inferior de energia de 400 keV. A resolução da

imagem reconstruída é determinada pela FWHM de 2,2 mm no centro do FOV.

O quadHIDAC (HIDAC é a sigla inglesa de "High Density Avalanche Chamber") (SCHäFERS

et al., 2005) é um tomógrafo PET para pequenos animais disponível comercialmente e baseado em

câmaras proporcionais multifilares (MWPC - “Multiwire Proportional Chamber”). Uma câmara

HIDAC consiste de uma MWPC com a adição de placas laminadas intercaladas de chumbo e

isolante, as quais são furadas mecanicamente. Numa MWPC, o gás presente na câmara é ionizado

por fóton incidente. No quadHIDAC, o processo de ionização ocorre devido à interação dos fótons

incidentes com os conversores de chumbo, onde cada elétron ionizado é amplificado por avalanche,

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

características do detector.

Figura 4.3: (A) Módulo do detector em 3 camadas com 2 conversores conectados por uma
MWPC. Cada fóton incidente é convertido em um elétron. (B) Cada conversor contém folhas de

chumbo e isolante intercalados e são furados mecanicamente formando uma densa matriz de
buracos. O fóton interage com o chumbo, resultando em um elétron que gera outros por

avalanche, os quais são acelerados em direção ao ânodo, devido à presença de um forte campo
elétrico (SCHäFERS et al., 2005).

O sistema de detecção é composto de 4 blocos detectores de 8 MWPCs, onde cada uma delas

consiste de dois planos conversores paralelos envolvendo um ânodo plano. Cada conversor é 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 µm e 140 µm, respectivamente, intercaladas e furadas meca-



4.1 Tomografia por Emissão de Pósitrons para pequenos animais 59

nicamente, formando uma densa matriz de pequenos furos de 0,4 mm de diâmetro e com 0,5 mm

de distância entre os centros. Os cátodos consistem de trilhas impressas unidas aos conversores.

As trilhas dos dois conversores de cada módulo são perpendiculares, fornecendo as coordenadas

x e y. O volume do compartimento da análise possui 165 mm de diâmetro 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 resolução da imagem reconstruída é de 1,0 mm (FWHM) no centro do

FOV, utilizando o algoritmo de reconstrução reprojeção tridimensional (3D-RP).

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

giratórios, 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 20×20 elementos de cristal YAP de 2×2×30 mm3

isolados opticamente e acoplados a uma PS-PMT. A vantagem dessa arquitetura é o número redu-

zido de detectores, o que facilita a manutenção e diminui o custo de fabricação. A sensibilidade

é de 1,7% para uma fonte pontual no centro do FOV e um limite inferior de energia de 50 keV.

A resolução da imagem reconstruída é de 1,8 mm (FWHM) no centro do FOV, utilizando o al-

goritmo de reconstrução OSEM. A formação de imagens SPECT também é possível com esse

equipamento, simplesmente com a adição de um colimador de chumbo com furos paralelos na

frente de cada bloco detector.

O tomógrafo CdTePET (ISHII et al., 2007) utiliza o detector semicondutor CdTe com barreira

Schottky com eletrodos de índio e platina. Este detector proporciona uma resolução de tempo de

0,6 ns (FWHM) para a detecção em coincidência. A tensão de polarização 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 polarização

do CdTe provoca uma redução gradual na capacidade de coleção de carga do mesmo. Por isso, a

tensão aplicada no detector é desligada e religada a cada 30 minutos pelo sistema de detecção, para

que o CdTe recupere sua capacidade de coleção de cargas. Uma unidade de detecção possui duas

colunas com 16 detectores do tipo CdTe, cada um com 1,1×5×1 mm3, como mostra a figura 4.5.

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

Uma camada com duas colunas de detectores permite determinar a profundidade de interação

do fóton de aniquilação. Cada unidade é fixada em uma base de epóxi de 0,2 mm de espessura e

16 unidades de detecção 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 resolução da

imagem reconstruída é dada pela FWHM de 0,74 mm no centro do FOV. O sistema de detecção

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

Figura 4.6: Foto do sistema de detecção do CdTe PET (ISHII et al., 2007).
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O tomógrafo Albira (BALCERZYK et al., 2009), exibido na figura 4.7, adota um conceito

de oito blocos de cristais LYSO monolíticos de 9,8 mm de espessura, onde cada bloco tem a base

menor (40×40 mm2) direcionada ao centro do FOV e a base maior (50×50 mm2) acoplada a uma

PS-PMT da Hamamatsu modelo H8500.

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

O tomógrafo possui sensibilidade de 2,49% no centro do FOV. A resolução energética é de

14% e a janela de coincidência padrão é de 5 ns. A posição da interação XYZ é determinada

dentro do cristal usando uma cadeia resistiva modificada (LERCHE, 2006), onde a lógica Anger é

usada para determinar a posição XY e um outro circuito eletrônico fornece a largura da distribuição

dos fótons ópticos, a qual é relacionada com a posição Z. A resolução DOI, ou seja, na direção Z, é

de aproximadamente 3 mm. O tempo de integração do sinal é de 500 ns e a conversão A/D possui

um tempo morto de 3,5 µs.

4.2 Mamografia por Emissão de Pósitrons

Atualmente, existem vários protótipos de tomógrafos PET para a formação de imagens de alta

resolução para estudos e diagnóstico de câncer de mama (PEM). A tabela 4.2 exibe algumas das

característica de alguns modelos de PEM disponíveis no mercado ou em desenvolvimento.

A configuração típica é de dois detectores planos localizados um abaixo e um acima da mama.

Isso possibilita a compressão da mama, o que aumenta o ângulo sólido de detecção e reduz o

espalhamento, implicando numa melhora da sensibilidade e da resolução espacial. Além disso,

essa configuração pode ser integrada com a mamografia de raios X para fusão da imagem de

emissão-transmissão ou ainda para biópsia guiada (GUERRA; BELCARI, 2007b).
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Tabela 4.2: Características de alguns PEMs existentes comercialmente ou em desenvolvimento.
As geometrias com painéis giratórios também permitem a compressão da mama quando os
mesmos não rotacionam. A resolução espacial Resp é a FWHM do CFOV e a sensibilidade

absoluta (S) é medida no CFOV (centro do campo de visão) para uma fonte pontual. A resolução
energética Rene é o valor da FWHM para a energia de 511 keV. Somente os sistemas de detecção

que adotam cristais baseados em lutécio definem um limite superior de energia, devido à
radioatividade do 176Lu presente nos cristais. A abreviação n.d. significa não divulgado.

nome YAP-PEM LBNL-PEM PEMFlex Clear-PEM

fabricante Protótipo Protótipo Naviscan Protótipo

geometria 2 painéis 4 blocos 2 painéis 2 painéis

giratórios retangulares paralelos giratórios

detector YAP LSO LSO LYSO

FOV-A(cm) 6 7,5 16,4 16

FOV-T(cm) 6 10 24 18

Resp(mm) 1,4 1,9 2,4 1,5

S(%) n.d. 5 n.d. 4,4

Rene(%) 25 24 13 15,9

lin f (keV) 50 300 350 350

lsup(keV) não tem 750 700 700

O YAP-PEM (MOTTA et al., 2004; BELCARI et al., 2004) é composto de dois detectores

opostos de 6×6 cm2 na geometria plana-paralela. Cada detector possui uma matriz de 30×30

elementos de cristal de YAP, com 2×2×30 mm3 cada, acoplada a uma PS-PMT com leitura do

sinal via cadeia resistiva. A figura 4.8 mostra essa configuração. Cada detector é equipado com

um compressor de mama de 1 cm de espessura e material “perspex”. Uma folha de tungstênio é

colocada entre a matriz de cristais e o compressor para filtrar os fótons de baixa energia da radiação

de fundo. A distância entre os detectores varia de 5 até 10 cm, dependendo da compressão da

mama. A resolução da imagem reconstruída 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) está sendo de-

senvolvido pelo consórcio português de mamografia PET, em conjunto com a Colaboração Crys-

tal Clear do CERN. O tomógrafo é formado por dois painéis paralelos cobrindo um FOV de

16×18 cm2 (NEVES, 2011). Cada painel possui 96 módulos detectores, onde cada módulo é

composto de uma matriz de 4×8 cristais de LYSO de 2×2×20 mm3. Cada lado da matriz de

cristais é acoplado a uma matriz de APDs de 4×8 pixels modelo S8550-01 da Hamamatsu, o

que permite ao sistema fornecer informação da profundidade de interação (DOI). Vinte e quatro

módulos são agrupados em uma estrutura mecânica, chamada de supermódulo, com 4×4 cm2.

Cada painel é composto por 4 supermódulos lado a lado, como exibido na figura 4.9. O tomógrafo

do Clear-PEM é montado sobre um “gantry” robótico que controla a posição dos painéis para o
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Figura 4.8: Sistema de detecção do YAP-PEM, com dois detectores opostos (MOTTA et al.,
2004).

exame. A paciente deve ficar em posição 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 várias posições angulares, necessária para a reconstrução tomográfica. A sensibilidade

é de 4,4% para uma fonte pontual no centro do FOV e uma janela de energia de 350–700 keV. A

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

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

O tomógrafo LBNL-PEM (HUBER et al., 2006, 2003) adota uma geometria de detecção re-

tangular, o que contribui para o aumento da eficiência de detecção quando comparada com a ge-

ometria de planos paralelos. A geometria dessa configuração é mostrada na figura 4.10. A mama

é inserida no espaço entre os planos detectores superior e inferior, de 7,5×10 cm2, e a separação

entre os planos é ajustada para ser obtida uma compressão leve da mama. Os planos detectores da

esquerda e da direita, de 7,5×7,5 cm2, são mantidos fixos. Os planos são divididos em módulos

detectores de 2,5×2,5×3 cm3. Cada módulo do detector consiste de 64 cristais de LSO com

3×3×30 mm3 acoplados a uma PMT em uma das extremidades e a uma matriz de 8×8 APDs

na outra. Nesse conceito, a matriz de APDs permite identificar o cristal da interação e, junto com
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a PMT, é possível obter a energia e a profundidade de interação do sinal dentro do cristal. A sensi-

bilidade é de 5,0% para uma fonte pontual no centro do FOV e uma janela de energia de 300–750

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

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

A FDA (Food and Drugs Administration) aprovou recentemente nos EUA o uso clínico do

mamógrafo por emissão de pósitrons da empresa Naviscan, chamado PEM Flex (WEINBERG et

al., 2005; MACDONALD et al., 2009), para rastreamento secundário de câncer de mama e outros

órgãos como, por exemplo, a próstata. Este equipamento PEM, mostrado na figura 4.11, é o único

disponível comercialmente hoje.

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

Testes clínicos realizados com o PEM Flex indicaram uma sensibilidade de detecção de lesão

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 2×2×10 mm3,

acoplados a uma PS-PMT. Para possibilitar intervenções em tempo real, a reconstrução e a exibição

da imagem é feita durante o tempo de aquisição. A resolução da imagem reconstruída é de 2,4 mm

(FWHM) no centro do FOV.
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5 Simulação computacional

A simulação computacional de aplicações em Medicina Nuclear utilizando o método de Monte

Carlo estabelece uma conexão entre as imagens clínicas obtidas da distribuição de atividade de

um radionuclídeo e a física da interação da radiação ionizante com os tecidos biológicos e os

detectores de radiação. As simulações permitem a melhor compreensão dos resultados obtidos, a

extração de informações mais detalhadas dos experimentos, assim como a validação da ferramenta

computacional adotada. A seguir, são definidos alguns conceitos de simulação computacional

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

É importante dizer que o Geant4 é um pacote em contínuo desenvolvimento. As informações

contidas neste trabalho são baseadas na versão 9.1.p02. Durante a realização deste trabalho no-

vas versões surgiram e várias modificações relacionadas aos processos eletromagnéticos tornam

algumas das informações colocadas aqui inválidas para versões mais novas, para as quais é reco-

mendado consultar o manual de referências físicas correspondente, disponível na página web do

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

5.1 O código de transporte de radiação Geant4

O Geant4 (GEometry ANd Tracking) é um conjunto de ferramentas computacionais de distri-

buição livre que pode ser utilizado para simular a interação da radiação ionizante com a matéria

(CERN, 2008b). De acordo com seus desenvolvedores, suas áreas de aplicação compreendem

experimentos em física nuclear, física médica, física de partículas, aceleradores, estudos em pes-

quisas espaciais, astrofísica e astronomia. A faixa de energia para as simulações é compreendida

entre 250 eV e 1 TeV, dependendo da situação. Para levar em consideração como o sistema do

experimento irá afetar o caminho das partículas, os seguintes aspectos de controle e contorno do

processo de simulação das interações estão inclusos no código do programa:

- Geometria do sistema de detecção ou experimento, incluindo detectores, absorvedores, etc.;

- Materiais envolvidos no experimento;

- Partículas fundamentais de interesse;
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- Geração do(s) evento(s) primário(s);

- Passagem de partículas através de materiais e campos eletromagnéticos, envolvendo possíveis

interações e processos de decaimento;

- Processos físicos que regem as interações da radiação ionizante;

- Resposta dos elementos sensíveis dos detectores, isto é, a gravação de quando uma partícula

passa através do volume de um detector e como um detector real se comportaria;

- Geração de dados do(s) evento(s);

- Armazenamento de eventos e trajetórias das partículas;

- Visualização do detector e das trajetórias das partículas;

- Coleta e análise dos dados da simulação em diferentes níveis de detalhe e refinamento.

A inclusão de tais aspectos significa que menos tempo será despendido no desenvolvimento de

códigos que são comuns à maioria das simulações de interação da radiação com a matéria. Além

disso, o pacote também fornece suporte desde a definição inicial do problema até a produção de

resultados e gráficos para divulgação. Para esta finalidade, o pacote possui:

- Interface de usuário;

- Rotinas dirigidas;

- Interpretadores de comandos que operam em cada nível da simulação.

O código do programa é escrito utilizando a linguagem de programação C++ e é o primeiro

em sua categoria a explorar técnicas de engenharia de software e tecnologia orientada a objetos.

Tais conceitos são importantes para o gerenciamento da complexidade do código e dos limites das

dependências de cada parte do mesmo, ao se definir uma interface uniforme para o desenvolvedor

e com princípios de organização de código comuns para todos os modelos físicos. A implemen-

tação de novos modelos físicos e a compreensão dos já existentes são facilitadas, pois com esses

conceitos pouca ou nenhuma modificação no código original é necessária.

5.1.1 História 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 aperfeiçoar

o programa de simulação Geant3, produzido na década de 70 utilizando a linguagem FORTRAN.

Assim, foi feita uma união de esforços para se construir um programa de simulação de detecto-

res totalmente novo baseado na tecnologia de orientação a objetos. O objetivo inicial era que o
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programa atendesse os requisitos da próxima geração de experimentos de física de altas energias,

mas rapidamente se estendeu para as comunidades de física nuclear, de aceleradores, espacial e

médica.

A iniciativa se tornou uma colaboração internacional de físicos, programadores e engenheiros

de software de um grande número de instituições e universidades da Europa, Canadá, Japão e

Estados Unidos. A primeira versão do produto foi lançada 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 código, objetivo pretendido e número 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 responsável. Do mesmo modo, existem grupos de trabalho para cada

uma das seguintes atividades: testes e garantia da qualidade, gerenciamento de software e docu-

mentação. Portanto, cada pergunta da comunidade externa pode ser endereçada ao especialista do

assunto.

Os conceitos e princípios orientados a objetos tornam a criação de programas computacionais

muito mais intuitiva, pois é possível solucionar problemas em termos de objetos, os quais estão

diretamente associados às entidades reais. O código orientado a objetos é mais maleável, fácil de

organizar, de manter organizado e pode ser desenvolvido em paralelo sem grandes complicações. A

modificação e expansão do código 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 rápido 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 são exibidos

no diagrama de categoria de classe da figura 5.1. Esse tipo de diagrama é muito útil para mos-

trar a funcionalidade do código. Uma descrição de cada categoria de classe é feita no manual do

Geant4(CERN, 2008b). Cada caixa na figura representa uma categoria de classe. As linhas repre-

sentam relações de uso. As categorias de classe que possuem o círculo numa extremidade da linha

usam a categoria que está na outra extremidade. Como exemplo, temos que a categoria de classe

Material é usada pelas categorias de classe Geometry e Particle.

É interessante ressaltar que a organização dos arquivos do código do Geant4 e de seu manual

de usuário (CERN, 2008b) é 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 físicos eletromagnéticos do Geant4

Com a ferramenta Geant4, o usuário é capaz de simular uma grande variedade de processos

físicos eletromagnéticos, incluindo simulações com elétrons, pósitrons, fótons, hádrons e intera-

ções ópticas (CERN, 2006a). No caso de elétrons e fótons, três modelos podem ser empregados:

Standard, Low Energy e Penelope. Tais modelos são baseados em modelos teóricos e adotam

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

Uma outra possibilidade de uso do código é a seleção de processos de diferentes modelos

para uma única simulação, com exceção dos processos de ionização e bremsstrahlung de elétrons,

que sempre devem ser escolhidos do mesmo modelo (POON; VERHAEGEN, 2005). Um caso

comum é o espalhamento múltiplo de elétrons (URBÁN, 2002), que está implementado somente

no modelo Standard, mas é adequado para simulações nas faixas de energias compreendidas pelos

três modelos.
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5.1.3.1 O modelo físico Standard

O modelo Standard pode ser usado para energias no intervalo de 1 keV até 100 TeV. Os pro-

cessos físicos envolvendo fótons incluídos no modelo são espalhamento Compton, produção de

pares de elétrons e múons e efeito fotoelétrico. Os processos para elétrons e pósitrons compre-

endem bremsstrahlung, ionização e produção de raios delta, aniquilação de pósitrons e radiação

síncrotron. O espalhamento Rayleigh não faz parte do modelo Standard, pois o modelo considera

que o núcleo atômico é fixo, ou seja, o momento de recuo do núcleo é desprezado. A relaxação

atômica, isto é, a desexcitação do átomo depois da criação de uma vacância por um processo pri-

mário, também não é simulada, já que os elétrons são considerados "quasi-livres". Ou seja, no

caso do efeito fotoelétrico, a energia de ligação do elétron com o átomo é desprezada.

O modelo emprega algoritmos de transporte de fótons e elétrons mais simples em relação

aos modelos Penelope e Low Energy, o que o torna mais eficiente no tempo de processamento

computacional. O cálculo das seções de choque emprega esquemas de parametrização otimizados

para física de altas energias.

5.1.3.2 O modelo físico Low Energy

Os processos eletromagnéticos Low Energy foram adicionados com a finalidade de estender a

validade das interações das partículas para faixas de energias menores do que os processos eletro-

magnéticos do modelo físico Standard. Atualmente, os processos físicos presentes no modelo Low

Energy são válidos 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 seções de choque

para as camadas eletrônicas dos elementos cujo número atômico pode ir de 1 até 99.

Os seguintes processos estão inclusos na extensão Low Energy: efeito fotoelétrico, espalha-

mento Compton, espalhamento Rayleigh, conversão gama (produção de pares), bremsstrahlung e

ionização. O processo de relaxação atômica também está implementado. No modelo Low Energy,

essa desexcitação pode ocorrer por meio de fluorescência ou de efeito Auger para os processos pri-

mários de ionização e efeito fotoelétrico. As fases envolvidas em cada processo incluem o cálculo

e o uso das seções de choque total e a geração do estado final.

A abordagem do modelo Low Energy adota um conjunto de bases de dados distribuídas publi-

camente (CULLEN; HUBBELL; KISSEL, 1997; PERKINS; CULLEN; SELTZER, 1997; PER-

KINS et al., 1997) e que fornecem dados para o cálculo das seções de choque e amostragem do

estado final na modelagem da interação de fótons e elétrons com a matéria. Essas bases de dados

são responsáveis por fornecerem as seguintes informações para as simulações:

- seções de choque total para efeito fotoelétrico, espalhamentos Compton e Rayleigh, produção

de pares e bremsstrahlung;



70 5 Simulação computacional

- seções de choque de sub-camadas para efeito fotoelétrico e ionização;

- funções de espalhamento para efeito Compton;

- fatores de forma para espalhamento Rayleigh;

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

- probabilidades de transição entre sub-camadas para os efeitos Auger e de fluorescência;

- tabelas de stopping power.

5.1.3.3 O modelo físico Penelope

O modelo físico Penelope (PENetration and Energy LOss of Positrons and Electrons) se ba-

seia no código computacional Penelope (versão 2001) (SALVAT et al., 2001), desenvolvido em

FORTRAN77 especialmente para simulações de processos de transporte de radiação utilizando o

método de Monte Carlo. Esse modelo físico foi incluído no pacote Geant4 como uma alternativa

independente ao modelo físico Low Energy. A sua implementação tem especial atenção para a

descrição do transporte e interação de fótons e elétrons na faixa de energia que vai de 100 eV até

1 GeV, incluindo efeitos atômicos. Podem ser simulados efeito fotoelétrico seguido de relaxação,

espalhamento Compton, espalhamento Rayleigh, interações de ionização, bremsstrahlung, conver-

são gama e aniquilação de pares. O processo de espalhamento Compton oferece duas vantagens

neste modelo em relação ao Low Energy: deslocamento Doppler e relaxação atômica resultante da

vacância gerada pelo espalhamento primário.

Os processos são baseados numa abordagem que combina base de dados experimentais com

modelos de seções de choque analíticas para diferentes mecanismos de interação. A base de dados

das seções de choque utilizadas pelo modelo físico Penelope são da LLNL (sigla de Lawrence

Livermore National Laboratory) EPDL97 (CULLEN; HUBBELL; KISSEL, 1997).

5.1.3.4 O modelo físico para processos ópticos

Os fótons ópticos são tratados no Geant4 por uma classe diferente da usada pelos fótons de

energias mais elevadas, o que permite que as propriedades ondulatórias sejam incorporadas ao

modelo para processos ópticos. Essa descrição ondulatória não é válida para energias mais altas,

por causa do comprometimento com a eficiência de processamento computacional. Por isso, não

existe nenhuma transição dependente da energia entre fótons ópticos e partículas gamas.

Apesar de não ser comum nas outras partículas, a simulação de fótons ópticos no Geant4

deve incluir a polarização linear. Tal procedimento já é feito automaticamente para fótons ópticos

secundários, mas para os primários o usuário deve definir a polarização linear. No caso de uma

fonte não polarizada, cada fóton primário deve ter sua polarização linear amostrada aleatoriamente.



5.1 O código de transporte de radiação Geant4 71

Os processos incluídos nesse modelo são a refração e reflexão em fronteiras entre dois meios,

absorção e espalhamento Rayleigh. A produção de fótons ópticos ocorrem no efeito Cerenkov, na

radiação de transição e na cintilação. A geração de fótons ópticos no Geant4 não obedece à con-

servação de energia porque outros efeitos físicos que também podem ocorrer durante a deposição

de energia de um elétron (ex. produção de fônons acústicos, pares elétron-lacuna, armadilhamento

de cargas, etc...) não são levados em consideração neste modelo. Por isso, a quantidade de fótons

ópticos gerados não deve concordar com o saldo de energia de um evento.

Os materiais cintiladores são caracterizados pelo rendimento luminoso e pela resolução in-

trínseca de produção de fótons ópticos, a qual alarga a distribuição estatística dos fótons gerados.

Além desses fatores, temos também o espectro de emissão do fóton e o decaimento exponencial

em função do tempo. Também é permitido no Geant4 separar os eventos de cintilação em duas

componentes: uma rápida e uma lenta.

5.1.4 Cortes de passagem e limites de produção de partículas

Em códigos de transporte de radiação que utilizam o método de Monte Carlo, o transporte

de uma partícula é realizado até que sua energia cinética seja zero. Em muitas simulações, isso

gera um processamento de máquina desnecessário dependendo da faixa de energia de interesse

do estudo. Para se evitar isso, uma solução adotada por muitos códigos é o corte de passagem

de partículas, onde o transporte de uma determinada partícula é interrompido quando a partícula

alcança um certo valor de energia em um determinado local da simulação, sendo que essa energia

restante acaba por ser depositada nesse mesmo ponto. O corte de passagem de partículas pode

ser feito no Geant4 através de uma classe denominada G4UserSpecialCuts (POON; SEUNTJENS;

VERHAEGEN, 2005).

No entanto, o corte padrão no Geant4 não é um corte de passagem de partículas, mas sim

um limite de produção de partículas secundárias, que só se aplica para processos que possuem

divergência no infravermelho (CERN, 2008b). Antes de iniciar uma simulação, o usuário deve

determinar os limites de produção de energia para fótons, elétrons e pósitrons. Abaixo desses

limites, a energia correspondente à partícula secundária é depositada localmente. As exceções para

isso ocorrem quando o programa verifica que existe a possibilidade de uma partícula secundária

alcançar um detector ou, ainda, no caso de conversão gama, quando o pósitron é sempre produzido

para futura aniquilação.

Esse limite de produção pode ser definido pelo método SetCut() e é determinado em termos

de distância mínima que ainda resta a ser percorrida pela partícula, a qual é convertida em energia

para todos os materiais presentes na simulação. Esse corte é útil quando se deseja que a energia

seja liberada numa determinada posição espacial. Já os limites de produção em energia implicam

em deposição de energia em distâncias que dependem do material. O Geant4 também possibilita
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determinar diferentes limites de produção para diferentes regiões do sistema do experimento. Além

disso, também é possível escolher um tamanho de passo máximo para qualquer volume simulado,

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

5.1.5 Plataforma de simulações GATE

O pacote de ferramentas computacionais de distribuição livre GATE (Geant4 Application for

Emission Tomography) (ASSIé et al., 2004; JAN et al., 2004) é uma plataforma modular espe-

cífica para simulações de sistemas de formação de imagens em medicina nuclear, como a PET e

a SPECT. A base do código do GATE é o próprio Geant4 com a adição de algumas facilidades

para a simulação desses sistemas de tomografia que envolvem detecção de fótons de raios gama.

Entre essas facilidades temos a descrição de estágios de processamento de sinais e aquisição e de

fenômenos dependentes do tempo como, por exemplo, o movimento do detector e da fonte, a ciné-

tica da radioatividade do radioisótopo e o tempo morto do detector. Além disso, o GATE permite

realizar e controlar as simulações de um modo intuitivo, com o uso de conjuntos de comandos

dedicados, baseados no interpretador de comando nativo do Geant4.

A ferramenta GATE é relativamente recente, tendo sido lançada em meados de 2002. Os

esforços de colaboração para desenvolver, validar e documentar essa ferramenta reúnem cerca de

vinte laboratórios de física médica e de partículas. Essa ferramenta já 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 é realizado no GATE utilizando o modelo Standard do Geant4. Para o

transporte de fótons, o usuário pode escolher entre os modelos Standard ou Low Energy do Geant4.

O uso do modelo Standard permite uma simulação computacionalmente mais rápida que o modelo

Low Energy, enquanto que o modelo Low Energy descreve os processos físicos com mais detalhes.
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6 Simulação do tomógrafo
Q-PEM/DoPET

Como forma de acompanhar os avanços da tecnologia PET, foi firmada uma colaboração entre

o IPEN e o Grupo de Instrumentação e Formação de Imagens Funcionais (FIIG) da Universidade

de Pisa, Itália. O grupo é filiado ao Istituto Nazionale di Fisica Nucleare (INFN). Durante a visita

de intercâmbio de um ano, foi realizada a simulação, usando o pacote GATE, do protótipo PEM

desenvolvido pelo grupo italiano e a comparação dos dados simulados com os dados experimentais

obtidos com esse equipamento.

6.1 O tomógrafo Q-PEM/DoPET do grupo FIIG

O tomógrafo PEM do grupo FIIG é chamado de Q-PEM e compartilha das mesmas caracte-

rísticas técnicas de outro tomógrafo PET, chamado de DoPET (Dosimetry with Positron Emission

Tomography/ Dosimetria com Tomografia por Emissão de Pósitrons) (VECCHIO et al., 2009).

Isso significa dizer que os dois tomógrafos são idênticos, porém com aplicações diferentes. En-

quanto o Q-PEM é dedicado à detecção de tumores na mama, o DoPET é usado para monitora-

mento de dose em tratamentos de lesões oculares usando hadronterapia. A figura 6.1(a) mostra o

aparato experimental de DoPET no final da linha de um feixe de prótons de 62 MeV do acelerador

do tipo cíclotron do INFN de Catânia,Itália (CIRRONE et al., 2004). A figura 6.1(b) exibe uma

vista esquemática do DoPET, onde os dois detectores planares e um fantoma cilíndrico são posi-

cionados, por meio de um suporte de alumínio, em um plano alinhado perpendicularmente com a

direção do feixe, de forma que os prótons incidam na base do fantoma cilíndrico.

O primeiro protótipo do tomógrafo 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 LYSO, isolados opticamente com epóxi branco e fabricados pela Hilger

Crystals Ltd, uma fotomultiplicadora (PMT) sensível à posição Hamamatsu H8500C e a eletrô-

nica associada para amplificação e processamento do sinal. Cada elemento de cristal LYSO possui

2×2×18 mm3, com as duas faces menores polidas. Cada matriz é construída usando resina epóxi

como material refletor e separação de 0,15 mm entre os cristais. Umas das faces é coberta com três
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(a) (b)

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

camadas de fita refletora teflon (Saint Gobain BC-642) e a outra face é conectada à fotomultiplica-

dora usando uma resina óptica (Cargille Meltmount 1582). A fotomultiplicadora H8500C possui

área ativa de 49×49 mm2, 8×8 canais, fotocátodo bi-alcalino e janela de borossilicato. O número

de sinais de aquisição de cada bloco é reduzido dos 64 canais provenientes da fotomultiplicadora

para 4 canais, usando uma cadeia resistiva (lógica Anger) para leitura multiplexada (BELCARI et

al., 2007).

Figura 6.2: Imagem do protótipo Q-PEM/DoPET. Cada um dos blocos possui a matriz de cristais
LYSO conectadas a uma fotomultiplicadora. A cadeia resistiva é conectada à placa de aquisição e

o cabo USB transporta os dados a um computador.

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

A principal dificuldade encontrada na simulação desse tomógrafo foi reproduzir corretamente

os espectros de energia medidos. O DoPET possui uma calibração em energia que usa como

referência o pico de 511 keV de uma fonte de 22Na e também considera que o número de fótons

ópticos coletados pela PMT é proporcional à energia depositada do fóton gama. No entanto, a
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atenuação da luz de cintilação dentro do cristal, a qual depende da posição da interação do fóton

gama, deteriora assimetricamente a resolução em energia do detector e não pode ser corrigida pela

calibração porque a leitura da PMT é feita somente em uma das extremidades. Caso a leitura

fosse nas duas extremidades, a soma dos sinais coletados pelas PMTs compensaria o efeito da

atenuação. Um exemplo evidente é o caso do espectro de 176Lu da radioatividade intrínseca do

cristal LYSO. De acordo com o esquema de decaimento do 176Lu, descrito na figura 6.3, a energia

máxima esperada em um espectro medido seria de aproximadamente 1,2 MeV.

Figura 6.3: Esquema de decaimento do 176Lu.

Portanto, o transporte de fótons ópticos foi incluído na simulação com o propósito de reprodu-

zir os resultados medidos. No entanto, o uso dos processos ópticos no GATE faz com que o tempo

de simulação do tomógrafo DoPET seja excessivamente longo e inviável, sendo um fator 103 mais

lento. Por isso, um modelo óptico analítico foi proposto e desenvolvido pelo grupo do IPEN para

contornar o problema e fazer com que a simulação dos espectros de energia tenham um resultado

compatível com aquele usando os processos ópticos fornecidos pelo GATE. Tal modelo descreve a

atenuação da luz dentro do cristal cintilador até ser coletada pela PMT, sem a necessidade de ativar

os processos ópticos do Geant4 em uma simulação completa.

6.3 Descrição do modelo óptico analítico

O procedimento para usar o modelo é dividido em duas partes. Primeiramente, é realizada

uma simulação de um único elemento de cristal do DoPET para a obtenção da atenuação óptica em

função da distância do ponto onde a emissão de luz ocorreu até a PMT. Os resultados da simulação

são usados no ajuste de uma função que modela a atenuação de luz. A segunda etapa consiste em

usar o modelo para calcular a influência da atenuação na energia registrada pelo DoPET. Todas as

simulações foram realizadas usando os pacotes GATE versão 4.0.0 e Geant4 versão 9.1.p02.

A seguinte função foi usada para ajustar o número Nph de fótons ópticos coletados pela PMT

dentro de um elemento de cristal cintilador, depois da deposição total da energia de um fóton de
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aniquilação de 511 keV a uma distância z da janela da PMT:

Nph(z) = Ae−z/λ1 +Bez/λ2 (6.1)

onde A, B, λ1 e λ2 são os coeficientes a serem ajustados. Essa função foi escolhida por descrever

empiricamente o comportamento da atenuação 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 são os valores médios do número de fótons ópticos detectados para um

conjunto de posições z, variando de 0,5 mm até 17,5 mm, em passos de 1 mm. Tais dados são

obtidos de uma simulação usando os processos ópticos do Geant4, os quais foram usados somente

para a aquisição desses dados. A simulação consiste de fótons gama de 511 keV interagindo

na região central e ao longo do eixo longitudinal de um único elemento da matriz de cristais

cintiladores. Somente o efeito fotoelétrico é ativado, o que significa dizer que os fótons gama

transferem toda a sua energia ao meio quando interagem com o cristal e que os fótons ópticos

gerados correspondem sempre a energia de um fóton de 511 keV. A simulação é ilustrada na figura

6.4, com todos os materiais relevantes e também os acoplamentos ópticos. O elemento de cristal

é localizado no centro da PMT. Como a área sensível a detecção da PMT é maior que a área da

matriz de cristais, a diferença de luz coletada por um cristal na borda e outro no centro da PMT foi

considerada desprezível.
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Figura 6.4: Esquema simplificado das camadas ópticas, volumes e materiais simulados com
GATE.

Supondo que a produção de fótons ópticos é proporcional à energia depositada pelos fótons

gama, é possível usar a equação 6.1 para calcular o número de fótons ópticos detectados pela PMT

para qualquer valor de energia depositada, em qualquer profundidade de interação ao longo do

cristal (eixo z).

Assim, a simulação completa de DoPET foi realizada usando todas as interações relevantes,

com exceção dos processos ópticos fornecidos pelo Geant4. A energia Ereg que é registrada pelo

tomógrafo DoPET após a calibração em energia é diferente da energia Edep depositada no cristal,

onde essa relação é dada por:
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Ereg = Edep(Nph(z)/Nph511) (6.2)

Os valores de energia Edep são obtidos da saída de dados “Hits”, definida no GATE, e Nph511

é o número de fótons ópticos correspondentes ao fotopico de 511 keV usado na calibração.

A probabilidade de encontrar um fóton gama em uma certa profundidade dentro do cristal é

dada por:

Pz = e−(L−z)µ511 (6.3)

onde L é o comprimento do cristal ao longo de z e µ511 é o coeficiente de atenuação do cristal

para 511 keV. De acordo com a equação 6.3, a deposição de energia do fóton de 511 keV ocorre

com maior probabilidade na região frontal de cada elemento de cristal. Assim, para propósitos de

calibração, foi assumido que Nph511 corresponde a essa posição de maior probabilidade, que é a

mais distante da PMT.

6.4 Simulação da atenuação dos fótons ópticos

Para encontrar os parâmetros da equação 6.1, uma simulação com as seguintes simplificações

foram usadas:

- Com respeito aos processos físicos envolvendo interações de fótons gama, somente o efeito

fotoelétrico do modelo físico 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 produção de elétrons secundários.

Este valor significa que os elétrons secundários somente seriam gerados se o alcance do elétron

primário fosse maior que 30 cm. Assim, para cada interação ocorrendo dentro do cristal, toda a

energia de cada fóton gama é depositada de uma só vez em uma posição específica e o número de

fótons ópticos produzidos é relacionado a energia de 511 keV do fóton gama incidente.

Enquanto a cintilação é responsável pela produção dos fótons ópticos, os processos físicos rela-

cionados às interações de fótons ópticos com o meio são: absorção óptica, espalhamento Rayleigh

óptico e, também, a refração e a reflexão que ocorrem na interação nas superfícies ópticas. Esses

processos requerem a definição de algumas propriedades específicas para cada material envolvido.

As propriedades do LYSO definidas foram: produção de fótons ópticos (32 fótons/keV), cons-

tante de decaimento de tempo (41 ns) e comprimento de emissão de pico do fóton óptico (420 nm).

O comprimento de absorção óptica (λab = 50 cm) e o comprimento de espalhamento Rayleigh

(λsc = 260 cm) foram obtidos do comprimento de atenuação total (λe f = 42 cm) determinado em
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(VILARDI et al., 2006) e da relação:

1/λe f = 1/λab +1/λsc (6.4)

Os índices de refração do LYSO são mostrados na tabela 6.1 e foram definidos em função do

comprimento de onda do fótons ópticos (MAO; ZHANG; ZHU, 2008).

Tabela 6.1: Valores dos índices de refração do LYSO (nLY SO) para os respectivos comprimentos
de onda. (MAO; ZHANG; ZHU, 2008)

λ (nm) nLY SO

405 1,833

420 1,827

436 1,822

461 1,818

486 1,813

516 1,810

546 1,806

O espectro de emissão dos fótons de cintilação do cristal LYSO, em função do comprimento

de onda, está representado na figura 6.5. Os dados foram obtidos com o fabricante do cristal.
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Figura 6.5: Espectro de emissão do cristal cintilador LYSO, fabricado pela Hilger Crystals Ltd.

Os índices de refração dos seguintes materiais foram definidos: epóxi branco (1,53), fita refle-

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

Na grande maioria dos cristais, incluindo o LYSO, a absorção óptica não é um fenômeno im-
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portante (KNOLL, 1999) e as interações ópticas entre as superfícies possuem um papel importante

nas simulações.

A simulação do tomógrafo DoPET compreende simulações de interações entre superfícies

dielétrica-dielétrica e dielétrica-metal. O Geant4 fornece duas implementações de processos ópti-

cos para interações entre superfícies: GLISUR e UNIFIED (CERN, 2008b). Somente o modelo

UNIFIED pode ser usado junto com GATE. Por isso, a classe “GateSurface” do código do GATE

foi modificada para permitir também o uso do modelo óptico GLISUR, que foi o escolhido para

simular a superfície dielétrica-metal usando o índice de refração complexo de um metal, como é o

caso de um fotocátodo bi-alcalino de uma PMT.

A tabela 6.2 mostra as propriedades ópticas das superfícies entre o cristal LYSO e a camada

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

Tabela 6.2: Propriedades ópticas das superfícies LYSO-PTFE e LYSO-Epoxy.

nome LYSO-PTFE LYSO-Epoxy

modelo UNIFIED UNIFIED

tipo dielectric-dielectric dielectric-dielectric

acabamento groundbackpainted groundbackpainted

σα 0,1 graus 4,0 graus

NI 1,0 (ar) 1,53 (epóxi)

CSL 1 1

CSS 0 0

CBS 0 0

refletividade 0,98 0,94

eficiência 0 0

NI é o índice de refração da camada intermediária entre as superfícies. σα é o desvio padrão da

distribuição normal de ângulos α que são escolhidos para definir a rugosidade de uma superfície, a

qual é composta por microssuperfícies planas onde cada uma possui um vetor normal com desvio

angular α em relação a normal média, como mostra a figura 6.6.

α

normal da 
superfície 
média

normal da 
microssuperfície

revestimento refletivo

Figura 6.6: Microssuperfícies planas em uma superfície rugosa, de acordo com o modelo
UNIFIED.
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No modelo UNIFIED, as probabilidades de ocorrerem diferentes tipos de reflexão são defi-

nidas por quatro constantes: CSL representa a probabilidade de reflexão especular sobre a normal

de um micro-plano. CSS define a probabilidade de reflexão especular sobre a normal média da

superfície. CBS é mais importante para superfícies muito rugosas e representa a probabilidade de

reflexão na direção contrária de incidência do fóton óptico. Existe ainda uma quarta constante que

é implícita e define a probabilidade para reflexão difusa (ou Lambertiana) interna. A soma dessas

quatro constantes deve ser igual a um.

Como era impossível obter σα experimentalmente, pois os cristais foram recebidos já mon-

tados no molde de epóxi, foi considerado que uma superfície polida (sem rugosidade) possui

σα = 0,1 graus (MOISAN; LEVIN; LAMAN, 1997). Para uma superfície cortada mecanica-

mente, foi usado o valor que melhor se ajusta com os resultados (σα = 4,0 graus). A superfície da

janela da PMT em contato com o fotocátodo foi definida como dielétrica-metal com acabamento

polido. O fotocátodo possui índice de refração complexo e os seus valores da suas partes real e

imaginária, exibidos na tabela 6.3, foram obtidos de (MOTTA; SCHöNERT, 2005).

Tabela 6.3: Valores das partes real (n) e imaginária (k) dos índices de refração complexo
(ñ = n+ ik) do fotocátodo da fotomultiplicadora H8500 para os respectivos comprimentos de

onda.(MOTTA; SCHöNERT, 2005)

λ ñ = 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 eficiência quântica do fotocátodo são exibidos na tabela 6.4, de acordo com a

referência (HAMAMATSU, 2009).

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

o modelo UNIFIED, acabamento “ground”, σα = 0,1 graus e CSL = 1.
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Tabela 6.4: Valores da eficiência quântica do fotocátodo da fotomultiplicadora H8500 para os
respectivos comprimentos de onda. (HAMAMATSU, 2009)

λ eficiência

(nm) quântica

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 Aplicação do modelo óptico analítico

O modelo físico de interações gama escolhido foi o Low Energy e os processos físicos seleci-

onados foram o efeito fotoelétrico, efeito Compton e espalhamento Rayleigh. Foi usado o modelo

óptico analítico descrito na seção anterior, enquanto que os processos ópticos fornecidos pelo Ge-

ant4 foram mantidos desativados. O módulo Readout, fornecido pelo GATE, foi alterado para

fornecer a posição de interação do gama utilizando a lógica Anger, pois no código original o que

o GATE fornece é a posição de onde ocorreu a maior deposição de energia.

A resolução de energia foi definida com 15,4% (FWHM), conforme medida experimental-

mente, e a janela de coincidência escolhida foi de 10 ns. A distância entre os dois detectores foi de

14 cm.

Foram realizadas simulações com e sem o uso do modelo óptico, para que os resultados si-

mulados sejam comparados com os resultados experimentais. As comparações foram feitas para

aquisições em modo simples e de coincidência. Os isótopos emissores de partículas foram simu-

lados usando o módulo GPS (General Particle Source) (ALLISON et al., 2006) fornecido pelo

Geant4. Uma das simulações consistia de uma aquisição da radioatividade intrínseca presente no

cristal LYSO, onde o volume do cristal era preenchido com uma distribuição uniforme de 176Lu

usando o módulo GPS. A densidade de átomos de 176Lu dentro do cristal LYSO (η176Lu) foi calcu-

lada usando a densidade de Lu natural presente no cristal ( ρLYSO = 7,1 g/cm3), a abundância de
176Lu (f = 2,6%), a massa molar do LYSO (MLYSO = 440 g) e o número de moles de Lu por mole

de LYSO (NLu = 1,8):
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η176Lu = f NLu
ρLYSO

MLYSO
NA = 4,5×1020 átomos/cm3 (6.5)

Assim, a atividade de 176Lu por volume de cristal foi determinada usando a constante de de-

caimento desse radionuclídeo (λ176Lu):

A = η176Lu λ176Lu = 264 Bq/cm3 (6.6)

A outra simulação era de uma aquisição de uma fonte pontual de 22Na, cujo esquema de

decaimento é 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 visão do tomógrafo.

1274,5 keV

0
22Ne

22Na (2,6 anos)

β+(90%)

β+(0,05%)

EC(10%)

gama

Figura 6.7: Esquema de decaimento do 22Na.

6.6 Análise dos resultados

6.6.1 Atenuação dos fótons ópticos

O comportamento da atenuação dos fótons ópticos ao longo do cristal é representado grafica-

mente na figura 6.8. A função ajustada (equação 6.1) possui os seguintes parâmetros: A = 851(5)

fótons, λ1 = 4,31(4) mm, B = 491(3) fótons e λ2 = 100(3) mm. A eficiência da coleção de fótons

ópticos pela PMT decai conforme a posição de interação do fóton gama se afasta da PMT. Na

posição mais distante da PMT, o seu valor cai para menos da metade daquele que é calculado na

posição mais próxima da PMT.

Como explicado na seção anterior, foi considerado que o número de fótons ópticos corres-

pondente à posição mais afastada da PMT (z = 18 mm) é aquele associado ao pico de 511 keV

(Nph511 = 601(18) fótons) usado na calibração do tomógrafo.

O bom acordo obtido com a aplicação do modelo óptico pode ser observado nas figuras 6.9(a),

6.9(b), 6.10(a) e 6.10(b), que mostram as comparações entre os espectros medidos com os simu-

lados que não usam o modelo e as que usam. Os resultados mostram que a inclusão dos efeitos
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Figura 6.8: Curva ajustada com dados simulados do número de fótons ópticos coletados pela
fotomultiplicadora, em função da posição de deposição de energia do fóton gama de 511 keV.

relacionados ao transporte de fótons ópticos foi essencial para a correta simulação dos espectros

e que isso só foi viável com o uso do modelo óptico. Nenhuma simulação completa usando os

processos ópticos nativos do Geant4 foi usada, justamente porque o tempo para realizar uma simu-

lação desse tipo necessitaria de 10.000 horas de processamento, tornando a mesma inviável.

As figuras 6.9(a) e 6.9(b) mostram os espectros simulados e medidos da radioatividade intrín-

seca do LYSO em modo simples e de coincidência, respectivamente, para uma distância entre os

planos detectores de 14 cm. As intensidades, dadas em contagens/segundo são apresentadas em

valores absolutos.

Na figura 6.9(a), o melhor acordo com o resultado experimental é obtido na simulação que

usa o modelo óptico proposto. As diferenças entre os espectros simulados mostram a degradação

da resolução energética devido à atenuação dos fótons ópticos ao longo do cristal e da calibração

linear de DoPET. Assim, DoPET registra um valor de energia maior que o real para deposições

de energia mais próximas da PMT, pois a calibração é feita para eventos na região mais afastada

da PMT. Isso faz com que a mesma energia depositada seja registrada como uma faixa de valores,

cuja diferença entre o maior e o menor valor não é desprezível. 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 ruído

eletrônico.

A figura 6.9(b) exibe os espectros da radioatividade intrínseca do LYSO em modo de coinci-

dência. Os eventos de coincidência ocorrem devido à detecção da partícula β− em um dos blocos

e a detecção de ao menos um dos fótons gama subsequentes no outro bloco. Assim como no modo

simples, somente o pico de 88 keV não está presente. Novamente, o melhor acordo com o espec-

tro medido é obtido com o uso do modelo óptico. Por exemplo, o pico de 307 keV do espectro

simulado sem o modelo óptico possui uma taxa de contagens maior do que aquele medido e, para

o simulado com o modelo óptico, o acordo é melhor.
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(a) Simples (b) Coincidência

Figura 6.9: Comparação dos espectros simulados, com e sem o uso do modelo óptico, com o
espectro medido em modo simples (a) e de coincidência (b) da radiação intrínseca do LYSO.

Os valores das taxas de contagens totais, as quais representam o ruído de fundo do tomógrafo

DoPET/Q-PEM, são mostrados na tabela 6.5.

Tabela 6.5: Taxas de contagens obtidas com resultados simulados e experimentais da
radioatividade intrínseca do LYSO. Os limites superior e inferior de energia não foram usados e a

janela de coincidência foi de 10 ns. As incertezas são de origem estatística.

taxa de contagens (cps)

simples coincidência

experimental 16883(1) 65,1(1)

simulado 16820(3) 63,2(1)

A diferença entre os valores absolutos simulado e experimental para a taxa de contagens em

coincidência é de apenas 2,9%. Isto representa um ótimo acordo para a simulação de um experi-

mento de medição em coincidência entre eventos provenientes de fontes de radiação extensas, que

são os próprios cintiladores, numa montagem bastante complexa em que as partículas envolvidas

(beta e fótons) têm muitas possibilidades de interação nos diversos materiais presentes no sistema

detector. O tempo morto e as perdas de contagens por empilhamento de pulsos são desprezíveis

para esses valores de taxas de contagens.

Os espectros dos eventos simples para uma fonte pontual de 22Na dentro de um cilindro de

polimetilmetacrilato (PMMA), localizada no centro do campo de visão, são mostrados na figura
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6.10(a). A distância entre os planos foi mantida em 14 cm. O valor da atividade da fonte de 22Na

usada possui uma incerteza de 30%. Por isso, os espectros foram normalizados pela área e a inten-

sidade, dada em contagens por segundo, é arbitrária. A radioatividade intrínseca do LYSO também

é considerada nesses espectros. O modelo óptico consegue descrever com bom acordo a cauda for-

mada na região de alta energia do pico de 511 keV. No entanto, o pico de 1.275 keV aparece em

uma posição deslocada nos espectros simulados, mostrando que o modelo não é suficiente para

descrever todas as distorções presentes no espectro medido. A região do espalhamento Compton

dos espectros, entre 150 e 400 keV, também possui uma posição ligeiramente deslocada. Essas

diferenças podem estar associadas à não-proporcionalidade do rendimento luminoso do LYSO

(VALAIS et al., 2008) ou, ainda, à calibração do ganho eletrônico, que não foi considerada nessa

simulação.

A figura 6.10(b) exibe os espectros em modo de coincidência da fonte pontual de 22Na, com

um limite de energia inferior de 150 keV. Mais uma vez, o espectro é melhor reproduzido levando

em consideração as interações ópticas dentro do cristal cintilador.

(a) Simples (b) Coincidência

Figura 6.10: Comparação dos espectros simulados, com e sem o uso do modelo óptico, com o
espectro medido em modo simples (a) e de coincidência (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 típicos de 600 keV e 650 keV. Com essas simulações, foi descoberto

que a atenuação óptica dentro do cristal faz com que 10% dos eventos de coincidência não sejam

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

Uma simulação usando o modelo óptico proposto necessita muito menos tempo computacional



86 6 Simulação do tomógrafo Q-PEM/DoPET

que uma simulação usando os processos ópticos do Geant4. Citando o caso desse trabalho, para um

computador com processador AMD Sempron de 1.6 GHz, a simulação do tomógrafo DoPET/Q-

PEM da aquisição de uma fonte de 22Na no centro do campo de visão precisa, em média, de 7 horas

de tempo computacional. Fazendo uma breve simulação do mesmo tomógrafo com os processos

ópticos do Geant4 ativados e extrapolando o tempo de processamento para uma simulação com

o mesmo número de eventos do caso desse trabalho, foi estimado que seriam necessários 10.000

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

6.6.2 Resolução espacial

A resolução espacial 3D do tomógrafo PET foi determinada por meio de uma imagem recons-

truída de uma fonte pontual de 22Na posicionada no centro do campo de visão. As comparações

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

6.12.

(a) Medido (b) Simulado

Figura 6.11: Corte central das imagens reconstruídas simulada e experimental de uma fonte
pontual de 22Na no centro do campo de visão 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 reconstruídas simulada e experimental de uma fonte
pontual de 22Na no centro do campo de visão para o plano YX (Y é o eixo horizontal e X é o eixo

vertical).

A dimensão da fonte usada é de aproximadamente 1 mm de diâmetro e é envolvida por um

suporte de lucite. Foi considerado que o tamanho da fonte é basicamente a sua dimensão física,
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pois o alcance médio do pósitron no lucite é 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 coincidências

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

Os dados obtidos da simulação foram usados para fazer a reconstrução da imagem utilizando o

mesmo algoritmo dos dados medidos. O algoritmo é do tipo OS-EM e foi desenvolvido pelo grupo

FIIG (MOEHRS et al., 2008). O tamanho dos voxels das imagens é de 1,075×1,075×1,075 mm3.

O algoritmo foi interrompido na terceira iteração. Devido às limitações mecânicas do aparato ex-

perimental, a fonte não foi posicionada exatamente no centro do campo de visão, mas a simulação

foi realizada de forma a levar isso em consideração com o cálculo da posição da fonte a partir das

imagens reconstruídas dos dados experimentais. Por isso, as coordenadas da posição adotada na

simulação foram x=-1,36 mm, y=2,34 mm e z=-0,20 mm, em relação ao centro do campo de visão

do tomógrafo (0 mm; 0 mm; 0 mm).

As comparações entre as imagens simuladas e medidas para os planos YX e YZ mostram

que os principais aspectos do tomógrafo PET foram corretamente simulados para reproduzir uma

imagem no centro do campo de visão. Uma característica apresentada pelo DoPET é a baixa reso-

lução espacial na direção ortogonal às faces do detector (eixo Z). Isso ocorre pois a área sensível

do detector é pequena quando comparada com a distância entre as faces, o que limita a cobertura

angular.

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

simuladas para a direção y.

Figura 6.13: Perfil das imagens reconstruídas da figura 6.12.

A tabela 6.6 mostra um sumário das resoluções espaciais obtidas das imagens, representadas

pelo FWHM.

O bom acordo entre os valores obtidos mostra que a simulação reproduziu corretamente os

resultados.
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Tabela 6.6: Valores de FWHM das imagens reconstruídas, representando a resolução espacial 3D
no centro do campo de visão 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 Conclusões

O tomógrafo Q-PEM/DoPET foi simulado usando o pacote GATE e um modelo óptico analí-

tico proposto neste trabalho para comparação de espectros de energia experimentais e simulados.

Assim, a utilidade do modelo proposto foi demonstrada, pois o mesmo evita o tempo de computa-

ção excessivamente longo em uma simulação com os processos ópticos de GATE ativados.

Simulações com e sem o uso do modelo óptico foram realizadas para comparação com espec-

tros experimentais. O melhor acordo foi encontrado com o uso do modelo óptico proposto neste

trabalho. Os resultados indicam que interações ópticas dentro do elemento de cristal desempe-

nham um papel importante na resolução em energia e induzem uma degradação da informação dos

espectros adquiridos pelo DoPET.

O procedimento de calibração adotado pelo DoPET é adequado para aplicações clínicas, mas

não leva em consideração a resposta não-linear do detector, observada na figura 6.10(a).

Além disso, foi observado que a atenuação óptica dentro do cristal faz com que 10% dos

eventos de coincidência não sejam registrados, para o caso de um limite de energia superior de 850

keV. Assim, para contornar esse tipo de problema, a solução mais prática seria usar um limite de

energia superior ainda maior.

Não foi possível calcular a sensibilidade do tomógrafo para uma fonte pontual no centro do

campo de visão do tomógrafo, pois a atividade da fonte de 22Na disponível possuía uma incerteza

inadequada para este tipo de medida. No entanto, o bom acordo obtido nas comparações entre

resultados experimentais e simulados dos espectros de energia de 176Lu, em valores absolutos

de taxa de contagens, serve também como forma alternativa de validar a eficiência de detecção

do sistema simulado. Qualquer inconsistência no código referente à definição de geometria e de

materiais, ao esquema de decaimento da fonte, interações entre fótons e elétrons com os materiais

e, também, no seu modelo óptico, produziria consideráveis diferenças entre os valores absolutos

dessas taxas de contagens.

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

simular tomógrafos PET que usam matriz de cristais cintiladores lidos por fotodetectores sensíveis
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à posição, 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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7 Modelagem do bloco detector: detector
cintilador monolítico

O tomógrafo PET proposto neste trabalho é composto por blocos detectores que devem ser po-

sicionados de acordo com a geometria definida. Este capítulo trata da definição do bloco detector,

assim como descreve um método de determinação da posição da interação dos fótons gama dentro

do cristal. Após o estudo da viabilidade de alguns conceitos do bloco detector, descritos a seguir,

foi decidido adotar um bloco detector baseado em um cristal cintilador monolítico acoplado a uma

matriz de fotomultiplicadoras de silício. A caracterização desse bloco detector foi feita por meio

de dados simulados.

7.1 Definição do bloco detector

A tecnologia escolhida para a definição do bloco detector é baseada em cristais cintiladores

acoplados a fotodetectores. É a tecnologia usada na maioria dos tomógrafos PET disponíveis

atualmente e também é a mais competitiva no quesito custo-benefício.

7.1.1 Possíveis conceitos do bloco detector

Para a escolha do bloco detector, foi considerado o uso do menor número possível de fotode-

tectores/canais de aquisição, pois o custo do sistema aumenta com esse número. Por outro lado,

é importante também que a resolução espacial do sistema seja mantida em um valor melhor ou

equivalente ao dos tomógrafos PET dedicados disponíveis atualmente, isto é, algo em torno de 1,5

mm, como mostra a tabela 4.2. É também importante evitar ao máximo a granularidade dos cris-

tais cintiladores do bloco detector, pois ela não apenas aumenta os espaços não-detectáveis entre

os cristais, mas também agrega um custo maior na fabricação dos cristais, que devem ser corta-

dos usando mecânica de precisão, além do fato de que parte do material do cristal é desperdiçada

durante o mesmo corte.

Outra característica importante é a capacidade de determinação da profundidade da interação

(DOI - “Depth Of Interaction”) do evento dentro do cristal cintilador. A informação DOI melhora
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consideravelmente a resolução espacial em todo o campo de visão do sistema, pois determina com

melhor exatidão a posição da interação do fóton gama, evitando erros de paralaxe (YANG et al.,

2006).

A seguir, são 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, é 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 1,5×1,5×5,0 mm3. Na face de entrada dos fótons gama da primeira matriz é

colocado um conjunto de 8 fios de fibra óptica fazendo a leitura dos sinais em linha dos fótons

ópticos, para identificar a linha em que ocorreu a interação do fóton 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 fótons ópticos da cintilação são transpor-

tados dos cristais para as fibras e são 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 são conectadas para a leitura em linha. Com isso, a determinação do cristal em

que ocorreu a interação gama é feita por meio da identificação das fibras na face frontal e traseira

de cada matriz em que os SiPMs correspondentes detectaram os fótons ópticos.

Figura 7.1: Conceito de bloco detector do tomógrafo PET da Universidade de Pisa. Cada matriz
de cristais LYSO é acoplada na face frontal e traseira a um conjunto de fibras ópticas para leitura

em linha e coluna, onde os fótons ópticos são detectados por SiPMs.

Esse conceito busca diminuir o número de SiPMs usando fibras ópticas, onde o número 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-

sários 2N2 = 128 SiPMs para serem acoplados a matriz. Além disso, esse conceito apresenta a

capacidade de DOI, cuja informação é fornecida por meio da identificação da matriz de cristais

em que ocorreu a interação. No entanto, o conceito possui uma alta granularidade, o que aumenta

o seu custo, e também pode comprometer a resolução energética, pois a eficiência da coleção de

fótons ópticos diminui consideravelmente com o uso das fibras.

7.1.1.2 Cristal cintilador monolítico

Os conceitos a seguir, propostos para este trabalho, usam blocos de cristais monolíticos e

possuem o potencial de melhorar a resolução em energia e a sensibilidade sem degradar a resolução

espacial (LEWELLEN, 2008). Assim, as desvantagens inerentes ao uso de matrizes de cristais não

existem. No entanto, algoritmos de determinação da posição 3D do local onde ocorreu a interação

do fóton gama devem ser utilizados. Até pouco tempo atrás, o método da centroide 2D (lógica

Anger) era considerado a única opção, pois o uso de algoritmos de determinação da posição 3D

eram inviáveis, devido à necessidade de alto poder de processamento de dados. No entanto, com os

avanços das tecnologias de eletrônica digital, esse processamento pode ser feito em um FPGA sem

grandes dificuldades e vários métodos já foram propostos. Um método estatístico para estimativa

da posição usando o método da máxima verossimilhança foi proposto primeiramente em 1976

(GRAY; MACOVSKI, 1976) e aperfeiçoado por (HUNTER; BARRET; FURENLID, 2009). Outro

trabalho (LERCHE, 2006) modificou a lógica Anger e adicionou uma rede resistiva analógica

para determinar a dispersão da luz, a qual é diretamente relacionada à determinação da DOI. O

método da centroide também foi usado em um trabalho que inclui a capacidade de determinação

da informação DOI usando camadas de cristais cintiladores (MOEHRS et al., 2006). O uso de

redes neurais também já foi proposto anteriormente(BRUYNDONCKX et al., 2004). De forma a

reduzir o número de calibrações do sistema, Ling e colaboradores (LING et al., 2008) propuseram

modelos empíricos baseados em três funções em 2D que podem ser utilizadas para esse fim: a

distribuição Gaussiana, a distribuição de Cauchy-Lorentz e uma distribuição paramétrica, que é

uma generalização da distribuição de Cauchy-Lorentz. No entanto, a estimativa da informação

DOI ainda é feita por meio de calibrações. Li e colaboradores (LI et al., 2010) demonstram a

estimativa das 3 coordenadas da posição da interação do fóton gama usando o método dos mínimos

quadrados não linear, sem a necessidade de calibração prévia. Até o momento, o tomógrafo PET

Albira (BALCERZYK et al., 2009) é o único que usa bloco de cristal monolítico e que foi lançado

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 princípio, esse conceito possibilitaria o uso de cristais mais espessos (entre 30 e 20 mm), o
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Figura 7.2: Segundo conceito de bloco detector do tomógrafo PET.

que aumenta a sensibilidade. No entanto, simulações de testes mostraram que a relação sinal-ruído

dos fótons ópticos coletados era muito baixa na matriz mais afastada da posição de interação do

gama, o que impossibilitava o uso dos seus dados para a determinação do local da interação.

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

cristal cintilador para a determinação da posição da interação no plano.

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

A leitura dos SiPMs desse conceito pode ser feita individualmente. A informação da DOI é

dada pela identificação do cristal, da mesma forma que o conceito de Pisa, e deve possuir uma

espessura de acordo com o SiPM adotado, isto é, algo entre 3 ou 4 mm. Refletores especulares ou

difusos podem ser usados nas faces frontal e traseira do cristal, para melhorar a coleção dos fótons

ópticos. Porém, isso pode comprometer a resolução 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 são somados em um único canal. Esse conceito é bem diferente
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Figura 7.4: Quarto conceito de bloco detector do tomógrafo PET.

dos que foram propostos e desenvolvidos até agora. A sua montagem é mais complicada, pois cada

SiPM deve ser posicionado individualmente em cada vértice, procedimento que não é tão prático

quando comparado à colocação de uma matriz de SiPMs já pronta. O algoritmo de determinação

da posição 3D da interação do fóton gama deve usar a leitura de todos os SiPMs, cujos sinais são

correlacionados para as três coordenadas. O uso de material refletor (especular ou difuso) melhora

a eficiência da coleção de fótons ópticos, apesar de poder comprometer a resolução espacial.

No quinto conceito, mostrado na figura 7.5, a leitura dos sinais no bloco de cristal monolítico

é feita com os SiPMs posicionados nas laterais. Um algoritmo de determinação da posição 3D da

interação do fóton gama deve ser usado. O uso de refletores nas faces frontal e traseira do cristal

melhoram a eficiência de coleção de fótons ópticos, mas pode deteriorar a resolução espacial.

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

O terceiro, quarto e quinto conceitos apresentam a mesma desvantagem: deixam um espaço

não detectável entre os blocos detectores, ao ser feita a associação deles, o que compromete a

sensibilidade do sistema de detecção.

Por fim, o conceito escolhido, representado, na figura 7.6, usa um bloco de cristal cintilador

monolítico acoplado a uma matriz de SiPMs, onde a leitura dos sinais dos elementos da matriz de

SiPMs é feita com a soma dos sinais em linha e em coluna. Esse tipo de conceito é bem comum

e ideias similares já 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 é realizada individual-

mente ou utilizando alguma variação da lógica Anger. A leitura da soma dos sinais em linha e em
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coluna fornece um menor número de canais para serem processados que a leitura individual e tam-

bém possui uma resposta mais linear perto da borda dos cristais que a lógica Anger (WERNICK;

AARSVOLD, 2004). A leitura da matriz de SiPMs na parte frontal fornece uma melhor resolução

espacial que a leitura na parte traseira, conforme indicado por um trabalho anterior (SCHAART et

al., 2009). Simulações preliminares indicaram que a espessura do cristal não deve ser maior que

10 mm, para não comprometer a resolução espacial. Foi feito um estudo neste trabalho para deter-

minar qual o melhor revestimento óptico que deve ser usado nas faces que não possuem a matriz

de SiPMs acoplada. O uso de materiais refletores melhora consideravelmente a coleção de fótons

ópticos, porém, é importante que a resolução espacial da posição estimada ainda seja adequada.

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

7.1.2 Descrição do bloco detector escolhido

O fotodetector de estado sólido MAPD-3N, baseado na tecnologia SiPM e fabricado pela

Zecotek Photonics Inc, foi adotado. O termo MAPD vem do inglês “Multi Pixel Avalanche Photo-

diodes”. O MAPD-3N possui 3×3 mm2 de área sensível e uma camada de proteção feita de resina

do tipo epóxi, com espessura de 0,26 mm. O acoplamento óptico do MAPD-3N com o cristal é

feito utilizando a resina óptica Meltmount 5870, fabricada pela Cargille Laboratories Inc. A resina

óptica é do tipo termoplástica e permite uma alta transmissão de fótons 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 28,2×28,2×10 mm3 de volume, é polido em todas as faces e envolvido em cinco faces

por um revestimento óptico. Considerando o comprimento de atenuação do LYSO de 12 mm,

a espessura de 10 mm, escolhida para o cristal, é suficiente para detectar 57% do fótons gama

de 511 keV que incidem perpendicularmente na sua superfície. Os materiais usados para esse

revestimento foram o Teflon, que produz reflexão difusa, e o ESR (“Enhanced Specular Reflector”),

fabricado pela 3M, que é do tipo especular. Na face sem revestimento, com 28,2×28,2 mm2 de

área, o cristal é acoplado a uma matriz de 8×8 MAPD-3Ns, com uma separação de 0,6 mm entre

cada MAPD-3N.
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Figura 7.7: Materiais e dimensões do bloco detector do tomógrafo PET escolhido.

7.2 Método de determinação da posição de interação do gama
dentro do cristal

Neste trabalho, foi desenvolvido um método para a determinação da posição 3D da interação

do fóton gama dentro do cristal cintilador, onde é feita uma estimativa de parâmetros de um modelo

que representa a distribuição de probabilidade dos sinais coletados pelos elementos da matriz de

SiPMs. Os parâmetros estimados são a posição 3D da interação do fóton gama dentro do cristal

(x0, y0, z0) e a radiação de fundo, representada por uma constante. Os dados de entrada são os

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

7.2.1 Modelo de distribuição dos sinais coletados pela matriz de SiPMs

O modelo de distribuição dos sinais coletados pelos SiPMs assume algumas convenções e

limitações de parâmetros, descritos a seguir. A primeira aproximação do modelo é a de que a

absorção e espalhamento dos fótons ópticos dentro do cristal e nas camadas de resina óptica e de

epóxi são desprezíveis, sendo consideradas somente a reflexão e a refração nas interfaces.

O modelo assume que, quando um fóton gama com energia abaixo de 1 MeV interage em um

material cintilador e deposita ao menos parte de sua energia, o local da interação se torna uma fonte

pontual de luz isotrópica. A posição da interação e a energia depositada pelo fóton gama podem

ser determinadas por meio da densidade de fluxo de fótons ópticos medidos em diferentes pontos

do espaço. A figura 7.8 exibe as convenções definidas para os eixos X, Y e Z em um volume de

cristal cintilador e a geração de um evento de cintilação, na posição (x0, y0, z0), pela deposição

de energia de um fóton gama. O plano XY define o plano da matriz de SiPMs e a posição z0 é a

profundidade de interação do fóton gama dentro do cristal. A posição (xi, yj) representa o centro

de um dos elementos da matriz de SiPMs, onde ocorreu a detecção de fótons ópticos. A figura

também ilustra, como exemplo, a leitura frontal do sinal (FSR - “Front Side Readout”), ou seja,

os fótons gama entram no cristal cintilador pela face em que a matriz de SiPMs está acoplada.

A atenuação dos fótons gama pela matriz de SiPMs é considerada desprezível. A leitura traseira

(BSR - “Back Side Readout”) é aquela em que os fótons gama incidem na face oposta em a matriz

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

matriz de SiPMs

z

x
y

fóton 
gama

detecção 
(xi,yi)

(x0,y0,z0)
cintilação

Figura 7.8: Evento de cintilação ocorrendo na posição (x0, y0, z0), após deposição de energia por
um fóton gama, e a detecção de fótons ópticos produzidos por um elemento da matriz de SiPMs,

na posição (xi, yj). A origem dos eixos das coordenadas (0,0,0) fica no centro da matriz de
SiPMs.

O modelo faz uso de três fontes virtuais para descrever as reflexões nas faces do cristal, com

volume h×w×w, que possuem um revestimento óptico (especular) e suas posições são definidas

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

LYSO (u0,z0)

w

huz

(u0,2h-z0)

(w-u0,z0)(-w-u0,z0)

Figura 7.9: Três fontes virtuais representando as reflexões nas faces do cristal, com dimensões
h×w×w, que possuem um revestimento óptico. As posições das fontes virtuais são relativas à

posição da fonte real.

O modelo implementado é expresso por duas funções que descrevem o número de fótons

coletados, N phi e N ph j, da soma dos sinais da linha e coluna, respectivamente, da matriz de

SiPMs:

N phi = N phd(xi,x0,z0)+
3

∑
k=1

N phvk(xi,x0 + xk,z0 + zk)+N phBG (7.1)

N ph j = N phd(y j,y0,z0)+
3

∑
k=1

N phvk(y j,y0 + yk,z0 + zk)+N phBG (7.2)

onde N phd(xi,x0,z0) e N phd(y j,y0,z0) são as somas dos sinais em linha e em coluna, respecti-

vamente, dos fótons que são coletados e que incidem diretamente no plano da matriz de SiPMs.

A somatória de cada uma das funções descreve as três fontes virtuais, posicionadas em x0 + xk,
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y0 + yk e z0 + zk, que representam as contribuições de reflexões especulares na interface revesti-

mento óptico / cristal cintilador.

Todos os fótons ópticos coletados que não são descritos pelos termos anteriores são conside-

rados como radiação de fundo. Tais fótons sofreram ao menos uma reflexão dentro do cristal e não

portam nenhuma informação da posição espacial do fóton gama, mas a importância deles reside

no fato de que eles contribuem para melhorar a resolução em energia do evento detectado. A dis-

tribuição da projeção em uma dimensão desses fótons é considerada uniforme, sendo representada

pela constante N phBG.

7.2.1.1 Distribuição de Cauchy-Lorentz

A lei do inverso do quadrado da distância não se aplica quando as dimensões dos detectores

não são desprezíveis quando comparadas a distância da fonte de luz. Por isso, o modelo supõe que

a projeção nos planos XZ e YZ da distribuição dos fótons ópticos emitidos pela energia depositada

por um fóton gama na posição (x0, y0, z0) e, que incidem diretamente no plano XY da matriz

de SiPMs, obedece uma função mais realista, que é a distribuição de probabilidade contínua de

Cauchy-Lorentz (SPIEGEL, 1992):

fc(u;u0,z0) =
1

z0

[
1+
(

u−u0

z0

)2
] =

z0

[(u−u0)2 + z2
0]

(7.3)

onde u é a posição x ou y ao longo do eixo da projeção referente à intensidade a ser determinada, u0

é a posição x0 ou y0 da interação do fóton gama no eixo da projeção e z0 é a posição da profundidade

de interação dentro do cristal. Essa distribuição é normalizada pela área com o seguinte fator:

+∞∫
−∞

fc(u;u0,z0)du = π (7.4)

7.2.1.2 Transmissão de fótons ópticos nas interfaces

No modelo foi implementado o efeito da transmissão da luz através da janela do fotodetector

e da resina óptica, que é descrito pela transmitância de um feixe de luz em função do ângulo de

incidência.

A refletância e transmitância de um feixe de luz em uma interface de dois meios com índices de

refração distintos são descritas pelas equações de Fresnel (HECHT, 2002a). No entanto, o bloco

detector deste trabalho possui três interfaces (cristal/resina, resina/epóxi e epóxi/silício) e, por

isso, múltiplas reflexões podem ocorrer. Essas reflexões podem interferir de forma construtiva ou
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destrutiva e as equações de Fresnel não levam em consideração esse fenômeno. Assim, foi usado

o método das matrizes de transferência (AMERICA, 1995), que é um método empregado para

analisar a propagação de ondas eletromagnéticas através de uma série de camadas com espessuras

e índices de refração diferentes. O método é baseado em uma formulação matricial das condições

de contorno em filmes finos usando as equações de Maxwell(HECHT, 2002b). Para um sistema

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

M = ML ·ML−1 . . .M j . . .M2 ·M1 (7.5)

sendo

M j =

 cos(δ j)
i

η j
sen(δ j)

iη jsen(δ j) cos(δ j)

 (7.6)

com

δ j =
2π

λ
(n jd jcos(θ j) (7.7)

onde n j e d j são, respectivamente, o índice de refração e a espessura da camada j e

η j =


n j

cos(θ j)
(polarização paralela)

n jcos(θ j) (polarização perpendicular)
(7.8)

O ângulo θ j é obtido por meio do ângulo de incidência θ0 usando a lei de Snell:

n0sen(θ0) = n jsen(θ j) (7.9)

onde n0 é o índice de refração do meio incidente, isto é, do cristal cintilador. Assim, o vetor elétrico

E0 e o vetor magnético H0 podem ser calculados:

E0

H0

= M

 1

ηs

 (7.10)

onde ηs é o índice de refração efetivo do substrato, isto é, do silício do SiPM. A transmitância é

definida por:
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T (θ = θ0;λ ) =
2ηs

η0E0 +H0
(7.11)

Como a luz de cintilação é não-polarizada, a transmitância deve ser calculada para polarização

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

T (θ = θ0;λ ) =
Tp +Ts

2
(7.12)

Além disso, é preciso fazer uma média ponderada das transmitâncias obtidas de acordo com

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

T (θ) =

n
∑

i=0
[T (θ ;λi)I(λi)]

n
∑

i=0
I(λi)

(7.13)

Os valores das intensidades do espectro de emissão λi, fornecidos pelo fabricante, e dos índices

de refração, obtidos de (MAO; ZHANG; ZHU, 2008), para os respectivos comprimentos de onda

do LYSO utilizado estão descritos na tabela 7.1.

Tabela 7.1: Valores das intensidades do espectro de emissão de λi, fornecidos pelo fabricante, e
dos índices de refração, obtidos de (MAO; ZHANG; ZHU, 2008), para os respectivos

comprimentos de onda do LYSO.

λ (nm) intensidade nLY SO

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 óptico do bloco detector escolhido,

onde um feixe de luz dentro do cristal cintilador incide com ângulo θ0 na interface com a re-

sina óptica Meltmount, podendo ser refletido com ângulo θr ou refratado com ângulo θ2, e assim

sucessivamente. Os valores do índice de refração e da espessura de cada camada também estão

indicados.

Desta forma, a matriz M foi determinada para o cálculo da transmitância do sistema óptico do

bloco detector:
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θrθ0

n0=1,827

n2=1,582

n1=1,52

ñs=5,15+i0,1

θ2

θ1

d2=100nm

d1=0.26mm

λ=420nm

Figura 7.10: Representação do conjunto de camadas ópticas existentes no bloco detector e seus
respectivos valores de espessura e índice de refração para um comprimento de onda de 420 nm.

M =

 cos(δ1)
i

η1
sen(δ1)

iη1sen(δ1) cos(δ1)


 cos(δ2)

i
η2

sen(δ2)

iη2sen(δ2) cos(δ2)

 (7.14)

Com os dados da transmitância, foi feito um ajuste de uma função exponencial que descreve de

forma aproximada esse comportamento para ângulos de incidência menores que o ângulo crítico:

T (θ) = a · ebθ +T0 ∀ θ > 0 (7.15)

Essa mesma função pode ser representada em função da posição da interação do fóton gama

(u0,z0) e da posição u da intensidade dos fótons ópticos coletados pela matriz:

T (u;u0;z0) = a · ebarctan
(

u−u0
z0

)
+T0 ∀ arctan

(
u−u0

z0

)
> 0 (7.16)

onde u é a posição x ou y ao longo do eixo da projeção referente à intensidade a ser determinada, u0

é a posição x0 ou y0 de interação do fóton gama no eixo da projeção e z0 é a posição da profundidade

de interação dentro do cristal.

O ajuste foi feito usando o método dos mínimos quadrados não-linear (algoritmo de Leven-

berg–Marquardt) e os parâmetros encontrados são mostrados na tabela 7.2.

Tabela 7.2: Valores dos parâmetros do ajuste da função 7.16, usando o método dos mínimos
quadrados não-linear.

Parâmetro Valor ajustado

T0 0,7763(6)

a −5,4(2,1)×10−17

b 0,656(7)

A figura 7.11 mostra uma representação gráfica dos dados de transmitância calculados e o
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ajuste da função exponencial, com validade de 0 até 90 graus. Como pode ser observado no gráfico,

a função foi ajustada de zero até o ângulo crítico, que é de aproximadamente 56,85 graus. Acima

do ângulo crítico, a função fornece valores negativos de transmitância, os quais não possuem

significado físico. Portanto, o modelo assume esses valores negativos como sendo iguais a zero.
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método das matrizes de transferência
T(θ)=a exp(bθ)+T0

Figura 7.11: Dados ajustados da transmitância calculada para um feixe de fótons ópticos
atravessando as camadas de epóxi e da resina Meltmount em função do ângulo de incidência

inicial do feixe.

7.2.1.3 Distribuição completa de probabilidade do sinal

Levando em consideração todos os fatores descritos anteriormente, a distribuição de probabi-

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

N phd(ul,u0,z0) = Ad

ul+∆u/2∫
ul−∆u/2

fc(u,u0,z0) ·T (u,u0,z0)du ∀ arctan
(

u−u0

z0

)
> 0 (7.17)

onde Ad é o fator de normalização da distribuição e ∆u é a dimensão do SiPM ao longo do eixo

correspondente. A integral faz com que o modelo leve em consideração as dimensões do SiPM

que não são desprezíveis, quando comparadas com as possíveis distâncias do ponto de interação a

matriz de SiPMs. Como a equação 7.16 é válida somente para ângulos de incidência maiores ou

iguais a zero θ > 0, a mesma condição se aplica para a equação 7.17. No entanto, o resultado pode

ser determinado para ângulos negativos por causa da simetria existente. Resolvendo a integral

definida:
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N phd(ul,u0,z0) = Ad

ul+∆u/2∫
ul−∆u/2

1

z0

[
1+
(

u−u0
z0

)2
] [a · ebarctan

(
u−u0

z0

)
+T0]du (7.18)

temos:

N phd(ul,u0,z0) = Ad

[
a
b
· ebarctan

(
u−u0

z0

)
+T0 arctan

(
u−u0

z0

)]ul+∆u/2

ul−∆u/2

(7.19)

Definindo a função-resposta R do elemento l da matriz de SiPMs como:

R(ul,u0,z0) =

[
a
b
· ebarctan

(
u−u0

z0

)
+T0 arctan

(
u−u0

z0

)]ul+∆u/2

ul−∆u/2

(7.20)

temos:

N phd(ul,u0,z0) = AdR(ul,u0,z0) (7.21)

De forma análoga, as distribuições de probabilidade de cada uma das três fontes virtuais são

dadas por:

N phv1(ul,u0,2h− z0) = Av1R(ul,u0,2h− z0) (7.22)

N phv2(ul,w−u0,z0) = Av2R(ul,w−u0,z0) (7.23)

N phv3(ul,−w−u0,z0) = Av3R(ul,−w−u0,z0) (7.24)

onde Av1, Av2 e Av3 são os fatores de normalização de cada uma das distribuições.

Os fatores de normalização são calculados por meio das seguintes relações:

Ad =

(N phtotal−N phBGNel)
8
∑

l=1
R(ul,u0,z0)

8
∑

l=1

[
R(ul,u0,z0)+R(ul,u0,2h− z0)+R(ul,w−u0,z0)+R(ul,−w−u0,z0)

] (7.25)
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Av1 =

(N phtotal−N phBGNel)
8
∑

l=1
R(ul,u0,2h− z0)

8
∑

l=1

[
R(ul,u0,z0)+R(ul,u0,2h− z0)+R(ul,w−u0,z0)+R(ul,−w−u0,z0)

] (7.26)

Av2 =

(N phtotal−N phBGNel)
8
∑

l=1
R(ul,w−u0,z0)

8
∑

l=1

[
R(ul,u0,z0)+R(ul,u0,2h− z0)+R(ul,w−u0,z0)+R(ul,−w−u0,z0)

] (7.27)

Av3 =

(N phtotal−N phBGNel)
8
∑

l=1
R(ul,−w−u0,z0)

8
∑

l=1

[
R(ul,u0,z0)+R(ul,u0,2h− z0)+R(ul,w−u0,z0)+R(ul,−w−u0,z0)

] (7.28)

onde N phtotal é o número total de fótons coletados pela matriz de SiPMs e Nel é o número de

elementos da matriz de SiPMs.

7.2.2 Estimativa dos parâmetros do modelo

A estimativa dos parâmetros do modelo foi feita utilizando dois métodos de ajustes de fun-

ções: o método da máxima verossimilhança e o método dos mínimos quadrados não-linear. Esses

métodos são descritos nessa seção, junto com um detalhamento do procedimento adotado para a

definição dos limites e dos valores inicias dos parâmetros do modelo.

7.2.2.1 Limites e valores iniciais dos parâmetros do modelo

Para o ajuste ser realizado de forma correta, é importante que os parâmetros a serem ajustados

tenham valores iniciais próximos aos valores reais, de forma a evitar que o processo de minimiza-

ção tenha uma convergência ao ponto de mínimo errado. Por isso, foi implementado um método de

estimativa inicial (EI) desses parâmetros, descrito a seguir. Além disso, é também explicado como

foram definidos os limites inferior e superior dos valores desses parâmetros, para que possuam

significado físico e para evitar a divergência dos valores estimados.

Radiação de fundo: O valor inicial do parâmetro que representa a radiação de fundo (N phBG)

é definido como a média simples do dois sinais (N phlow1 e N phlow2) de mais baixa intensidade

coletados pela soma em linha ou coluna pela matriz de SiPMs:
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N phBG =
N phlow1 +N phlow2

2
(7.29)

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

do valor inicial, respectivamente.

Posição da interação no plano XY: Foi implementado um algoritmo para determinação dos

valores iniciais das posições x0 e y0 da interação do fóton gama, que é feita por meio de média

ponderada com truncamento e remoção de “outliers”, ou seja, pontos que se afastam da tendência

da distribuição dos sinais coletados.

Seja i o índice do i-ésimo sinal dos n canais das somas em linha ou coluna dos sinais dos

SiPMs, ao longo do eixo da posição u, com i variando de 0 até n−1. Dados todos os valores das

intensidades Ii de cada sinal e as suas respectivas posições ui, o seguinte procedimento foi seguido:

1. Determine o índice do sinal de maior intensidade, definido como imax;

2. Selecione todos os sinais com intensidade Ii > 0,4Iimax ;

3. Faça uma varredura de imax → n− 1 e descarte todos os eventos subsequentes quando a

condição Ii > Ii−1 for encontrada;

4. Faça uma varredura de imax→ 0 e descarte todos os eventos subsequentes quando a condição

Ii > Ii+1 for encontrada;

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

os sinais anterior e posterior ao sinal de maior intensidade.

6. Compute a média ponderada dos sinais selecionados is usando a equação:

u =

∑
is
(Iis−0,4Iimax)ui

∑
is
(Iis−0,4Iimax)

(7.30)

Os limites superior e inferior do valor inicial u, representados respectivamente por usup e uin f ,

foram definidos com os seguintes valores e condições:

usup =


u+

∆u
3

if u1−
∆u
3
≤ u≤ un−2 +

∆u
3

;

u if u < u1−
∆u
3

;

w
2

if u > un−2 +
∆u
3
.

(7.31)
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uin f =


u− ∆u

3
if u1−

∆u
3
≤ u≤ un−2 +

∆u
3

;

−w
2

if u < u1−
∆u
3

;

u if u > un−2 +
∆u
3
.

(7.32)

Profundidade da interação: Para a leitura frontal, o valor inicial da profundidade de interação

z0 e o seu limite superior é 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 são os mesmos, mas o valor

inicial é zero.

7.2.2.2 Método de máxima verossimilhança

O método de máxima verossimilhança (“Maximum Likelihood” - ML) é um conhecido mé-

todo estatístico empregado na estimativa de parâmetros de um modelo estatístico, a partir de um

conjunto de dados a serem ajustados.

Dado um conjunto de número de fótons detectados dos N canais em linha / coluna {mi; i =

1,2, ...,N}, temos que a probabilidade de m1 ser obtido no intervalo [m1, m1 +∆u], de m2 ser

obtido no intervalo [m2, m2 +∆u] e assim sucessivamente, é dada por:

P(mi|~p0) = f d p(m1|~p0)∆u... f d p(mi|~p0)∆u... f d p(mN |~p0)∆u (7.33)

onde f d p(mi|~p0) é o valor da função densidade de probabilidade para mi, sendo que os parâmetros

verdadeiros são definidos pelo vetor ~p0. Portanto: ~p0 = (u0,z0,N phBG). Como o fator (∆u)N é

constante, o mesmo pode ser desprezado para a definição da função verossimilhança L , que é

dada por:

L (~p|mi) =
N

∏
i=1

f (mi|~p) (7.34)

Supondo que os valores de mi obedecem a uma distribuição de Poisson, a função L é dada

por:

L (~p|mi) =
N

∏
i=1

f d p(mi|~p) =
N

∏
i=1

e−λiλ
mi
i

mi!
(7.35)

onde λi = N phi.

O método de máxima verossimilhança consiste em estimar os parâmetros verdadeiros ~p0 por
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meio de um vetor ~p que maximiza a função de verossimilhança L. Como a função L é positiva, é

mais conveniente maximizar o logaritmo da função L , que possui o mesmo ponto de máximo:

lnL (~p |m1, . . . ,mN) =
N

∑
i=1

ln f d p(mi|~p) =
N

∑
i=1

(mi lnλi−λi− lnmi!) (7.36)

onde lnmi! é uma constante. Assim, a estimativa do valor verdadeiro ~p0 é determinada com o

seguinte estimador:

p̂mle = argmax
N

∑
i=1

(mi lnλi−λi) (7.37)

Ou ainda, de forma equivalente, temos:

p̂mle = argmin −
N

∑
i=1

(mi lnλi−λi) (7.38)

O algoritmo usado para a minimização da função 7.38 foi o Fumili, fornecido pela plataforma

de análise de dados ROOT (BRUN; RADEMAKERS, 1997)

7.2.2.3 Método dos mínimos quadrados

O método dos mínimos quadrados é uma das técnicas mais usadas para determinar o melhor

ajuste de um modelo ou função a um conjunto de dados não-correlacionados entre si. O método

usa o conceito de resíduo, que é a diferença entre um valor observado mi e o seu respectivo valor

ajustado N ph(ui,~p):

ri = mi−N ph(ui,~p) (7.39)

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

drados dos resíduos da regressão. O estimador do método dos mínimos quadrados é dado por:

p̂ls = argmin
~p

N

∑
i=1

[mi−N ph(ui,~p)]
2 (7.40)

No método dos mínimos quadrados, o número de dados observados (N) deve ser maior que

o número de parâmetros a serem ajustados. O método é dividido em duas categorias: linear,

usada quando os parâmetros possuem uma relação linear entre si, e a não-linear, empregada em

problemas não-lineares onde a solução é obtida por métodos iterativos. Quando as incertezas dos

dados são diferentes, uma abordagem ponderada do estimador deve ser usada:
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p̂wls = argmin
~p

N

∑
i=1

[mi−N ph(ui,~p)]2

σi
(7.41)

onde σi é a incerteza do valor mi.

O método dos mínimos quadrados não-linear usado foi o da biblioteca de código aberto GSL

(“Gnu Scientific Library”) (GALASSI et al., 2009), implementada na plataforma ROOT por meio

da classe GSLMultiFit.

7.3 Simulação do bloco detector

Foi feito um mapeamento da resolução espacial do bloco detector no volume do cristal cinti-

lador por meio de simulações computacionais, onde um conjunto de feixes de fótons de 511 keV

incide perpendicularmente ao plano da matriz de SiPMs em diferentes posições do volume do

cristal, para que a posição da interação do fóton gama primário seja comparada com a posição

registrada pelo detector. O centro do plano de incidência dos fótons de 511 keV foi definido como

a posição de referência (x=0; y=0). Os pontos de incidência eram distantes entre si por 2,3 mm,

partindo da posição de referência. Por razões de simetria, foram selecionados somente os pontos

de incidência para x>=0 e y>=0, sendo que é considerado que para as outras regiões o resultado é

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

As simulações foram feitas usando o pacote GATE versão 5.0.p1 e o Geant4 versão 9.1.p02.

Os feixes de fótons de 511 keV foram simulados usando o módulo GPS do Geant4. O modelo

físico de interações gama escolhido foi o Low Energy e os processos físicos selecionados foram

o efeito fotoelétrico, efeito Compton e espalhamento Rayleigh. O corte para produção de elétrons

secundários foi ajustado para 30 cm, que é um valor suficientemente alto para impedir a produção

dessas partículas. Os processos ópticos fornecidos pelo Geant4 - absorção óptica, espalhamento

Rayleigh óptico e também a refração e a reflexão que ocorrem na interação nas superfícies ópticas-

foram ativados. As propriedades ópticas dos materiais envolvidos na simulação são definidas a

seguir.

O Teflon usado para revestimento óptico foi definido com índice de refração 1,34 e refleti-

vidade 0,98 e o refletor ESR possui refletividade 0,985. O epóxi usado na janela do MAPD-3N

possui índice de refração 1,52 e comprimento de absorção óptica de 13 mm (dados fornecidos

pelo fabricante). A resina óptica Meltmount 5870 apresenta índice de refração 1,582, conforme

informado pelo fabricante.

A tabela 7.3 mostra as propriedades ópticas das superfícies 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 ópticas das superfícies LYSO-Teflon e LYSO-ESR.

nome LYSO-Teflon LYSO-ESR

modelo UNIFIED UNIFIED

tipo dielectric-dielectric dielectric-metal

acabamento groundbakpainted ground

σα 0,1 graus 0,1 graus

NI 1,0 (ar) n.a.

CSL 1 1

CSS 0 0

CBS 0 0

refletividade 0,98 0,985

eficiência 0 0

Conforme explicado no capítulo 6, foi suposto que uma superfície polida (sem rugosidade)

possui σα = 0,1 grau. A interface entre a camada de epóxi e a de silício do SiPM foi definida

como dielétrica-metal com acabamento polido e os dados da sua eficiência de detecção de fótons

são descritos a seguir. Todas as outras superfícies foram definidas usando o modelo UNIFIED

como dielétrica-dielétrica do tipo “smooth”, acabamento “ground”, σα = 0,1 grau e CSL = 1.

As propriedades do LYSO, fornecidas pelo fabricante, foram definidas como: constante de

decaimento de tempo (42 ns), comprimento de onda de emissão de pico do fóton óptico (420 nm).

Os dados de comprimento de absorção óptica (λab= 50 cm), comprimento de espalhamento Ray-

leigh (λsc= 260 cm) e índices de refração, dependentes do comprimento de onda, são equivalentes

aos dados do cristal LYSO simulado no capítulo 6. O espectro de emissão dos fótons ópticos do

cristal cintilador LYSO está representado na figura 7.12. Os dados do espectro de emissão foram

fornecidos pelo fabricante do cristal.

7.3.1 Incerteza do número de fótons ópticos detectados

A resolução em energia do bloco detector é influenciada pelas contribuições relacionadas com

o número de fótons ópticos detectados. A incerteza relativa englobando todas essas contribuições

é dada por (LECOMTE et al., 1998):

σE

E
=

σpd

Npd
=

√(
σe

Npd

)2

+
ENF−1

Npd
+

ENFsc

Npd
+

Rsc√
Npd

(7.42)

onde Npd é o número de fótons detectados e σpd é a sua incerteza, σe é a incerteza do ruído ele-

trônico, ENF é o fator de ruído em excesso (do inglês “excess noise factor”) devido à flutuação
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Figura 7.12: Espectro de emissão do cristal cintilador LYSO, fabricado pela Proteus.

estatística da resposta do sinal do SiPM. ENFsc é o fator de ruído em excesso devido à flutuação

estatística obedecendo à distribuição de Poisson na conversão dos fótons detectados em fotoelé-

trons. Para o caso de detecção de luz ENFsc é considerado igual a 1 (ALLIER et al., 2002). Rsc

é o parâmetro que define a resolução intrínseca do cristal cintilador. Os dois últimos fatores den-

tro da raiz quadrada já estão incluídos na simulação usando o GATE e os fatores restantes foram

adicionados de forma que o número de fótons detectados calculados pela simulação sigam uma

distribuição normal com valor médio Npd e desvio padrão relativo:

σ ′pd

Npd
=

√(
σe

Npd

)2

+
ENF−1

Npd
(7.43)

sendo que os valores escolhidos para cada um desses parâmetros são justificados a seguir.

7.3.1.1 Resolução intrínseca do cristal cintilador

O Geant4 define que a produção de fótons ópticos obedece a uma distribuição normal e o valor

médio de fótons ópticos emitidos é dado por:

Nsc = E ·Y (7.44)

onde E é a energia depositada pelo gama e Y é a produção de fótons ópticos por energia depositada

(28 fótons/keV), informada pelo fabricante. A variância é proporcional à quantidade de energia

depositada:
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σ
2
sc = R2

sc ·E ·Y (7.45)

onde Rsc é um parâmetro cujo valor (4,4) foi obtido de Seguinot e colaboradores (SéGUINOT et

al., 2004), usando como referência a resolução intrínseca do cintilador, para uma dada energia E:

FWHMLY SO =
2,35Rsc√

E ·Y
(7.46)

A resolução intrínseca do cristal está relacionada a imperfeições na rede cristalina e a sua

resposta não-proporcional à energia depositada.

A resolução em energia do bloco detector também é influenciada pela resposta do MAPD-3N

e pelo estágio de amplificação do sinal. Tais contribuições são descritas nas seções seguintes.

7.3.1.2 Eficiência de detecção de fótons intrínseca

Uma das principais características de um SiPM é a eficiência de detecção de fótons (PDE).

A PDE fornecida pelo fabricante do MAPD-3N leva em consideração as reflexões que ocorrem

nas interfaces do componente, como, por exemplo, entre a camada da resina epóxi e a de silício

das microcélulas. Na simulação do MAPD-3N com o GATE, essa contribuição já está incluída

no código, o que torna necessário subtraí-la da PDE, resultando na determinação da eficiência de

detecção de fótons intrínseca (PDEi) 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 consideração as reflexões entres interfaces dos seguintes meios:

1) ar/resina epóxi e

2) resina epóxi/silício.

Assim, levando em consideração as reflexões de primeira ordem e as superiores, a PDE para

incidência normal é dada por (LAAN et al., 2010):

PDE = PDEi(1−R1)(1−R2)
∞

∑
k=0

(R1R2)
k =

(1−R1)(1−R2)

1−R1R2
PDEi (7.47)

A refletância R para fótons ópticos com incidência normal na interface existente entre dois

meios não-absorvedores é dada por (HECHT, 2002a):

R = [(n0−n1)/(n0 +n1)]
2 (7.48)

onde n0 e n1 são os índices de refração dos dois meios de entrada e de saída, respectivamente.
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Por isso, para a situação 1 (n0 = 1 e n1 = 1,52) a refletância é R = 4,3%.

Para metais e meios opacos como, por exemplo, semi-condutores, a refletância com incidência

normal é (KAYE; LABY, 1995):

R = ((n1−n0)
2 + k2

1)/((n1 +n0)
2 + k2

1) (7.49)

onde n0 é o índice de refração do meio de entrada e n1 e k1 são as partes reais e imaginárias do

índice de refração complexo (n= n1− ik1) do meio absorvedor. n1 é geralmente chamado de índice

de refração e k1 é o índice de absorção.

Para a situação 2, n0 = 1,52 e n1 e k1 dependem do comprimento de onda, como mostra a

tabela 7.4, onde a refletância também é computada.

Tabela 7.4: Valores dos índices de refração complexos (n1− ik1) do silício para a temperatura de
300K (GREEN, 2008).

λ energia n1 k1 R2

(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 3.45 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 2.26 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 PDEi calculada a partir da equação 7.47 é mostrada na tabela 7.5.

7.3.1.3 Fator de ruído em excesso

A contribuição de natureza estatística ao ruído do sinal do SiPM pode ser representada pelo

fator de ruído em excesso:
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Tabela 7.5: Valores das eficiências de detecção de fótons extrínseca e intrínseca do MAPD-3N.

λ energia PDE PDEi

(nm) (eV) % %

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

ENF = 1+
σ2

µ2 (7.50)

onde µ é a média do sinal do SiPM e σ2 é a sua variância.

Para determinar a resposta do SiPM em termos da resolução em número de fótons, foi usada

uma metodologia descrita em (VINOGRADOV et al., 2011) que representa as suas propriedades

intrínsecas na forma de fatores de ruído em excesso.

ENF = ENFm ·ENFdup ·ENFdark ·ENFnl (7.51)

onde ENF é o fator de ruído em excesso resultante e ENFm, ENFdup, ENFdark e ENFnl são os

fatores de ruído em excesso do processo de multiplicação aleatória, de duplicação de eventos

(crosstalk ou pulsos em atrasos), de contagens de escuro e de não linearidade, respectivamente.

A multiplicação do sinal de ruído do SiPM pode ser expressa de forma análoga a uma PMT

ou um fotodiodo de avalanche (APD) (MUSIENKO; REUCROFT; SWAIN, 2006), por meio do

fator de ruído em excesso. Para o caso do MAPD-3N, ENFm foi calculada usando σ/µ = 0,10

(BUZHAN et al., 2002):

ENFm = 1+0,102 = 1,01 (7.52)

Segundo o fabricante, o MAPD-3N apresenta uma taxa de contagens de escuro (DCR) que

varia entre 105 e 106 Hz/mm2. Considerando DCR = 106 Hz/mm2, o tempo de detecção tgate

igual a 1 µ s e a área sensível (A) de 3×3 mm2, o número de contagens de escuro é:
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Ndark = DCR · tgate ·A = 9 eventos (7.53)

Assim, o fator de ruído em excesso de contagens de escuro é dado por:

ENFdark = 1+
Ndark

Npd
(7.54)

Considerando um número médio de células disparadas igual a 1,08, para cada fóton detectado

e um tensão de operação de 89.8 V,(ANFIMOV et al., 2010) temos:

ENFdup = 1+Pdup = 1+0,08 = 1,08 (7.55)

onde Pdup é a probabilidade de detectar qualquer duplicação de eventos (crosstalk ou pulsos em

atrasos) produzidos por um evento primário simples disparado dentro do tempo de detecção.

A contribuição do fator de ruído em excesso de não linearidade na resolução em número de

fótons do MAPD-3N foi considerada desprezível (ENFnl ≈ 1), pois o número de microcélulas do

MAPD-3N (135.000 microcélulas) é muito maior que o número de fótons incidentes.

Cada fóton detectado segue uma distribuição normal independente cuja variância devida ao

ENF é dada por:

σ
2 = ENF−1 (7.56)

e para Npd fótons detectados:

σ
2
ENF = Npd · (ENF−1) (7.57)

7.3.1.4 Ruído eletrônico

A contribuição do ruído eletrônico se refere ao ruído na ausência completa do sinal. Para

a resolução em número de fótons detectados pelo MAPD-3N, esse ruído pode ser determinado

dividindo a raiz quadrática média (rms) do ruído referente a entrada do estágio de amplificação do

sinal, chamado de ENC (“Equivalent Noise Charge”), pelo ganho do detector (G):

σe =
ENC

G
(7.58)

conforme informado pelo fabricante, um amplificador comumente utilizado para o MAPD-3N

possui um valor típico de ENC igual a 104 elétrons rms para um ganho de 3,7×104 e uma tensão
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de operação de 89,8 V (ANFIMOV et al., 2010).

7.4 Caracterização do bloco detector

A seguir, são apresentados os resultados da caracterização 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 máxima verossimilhança e dos mínimos quadrados não-linear foram

empregados para estimar os parâmetros do modelo de distribuição de fótons ópticos detectados.

Os parâmetros avaliados foram a eficiência computacional dos métodos de ajuste, a resolução em

número de fótons ópticos e a resolução espacial.

7.4.1 Resolução em número de fótons ópticos

A figura 7.13 mostra os espectros simulados do número de fótons ópticos coletados nas aqui-

sições de mapeamento da resolução espacial do bloco detector com leitura frontal e traseira para

revestimentos ópticos de Teflon e especular, respectivamente. O fotopico de 511 keV, o pico de re-

troespalhamento e a borda Compton estão indicados na figura. O fotopico do espectro do detector

com Teflon é menor e mais largo do que o detector com revestimento especular. O revestimento

óptico de Teflon permite uma melhor coleção de fótons ópticos que o revestimento especular, tanto

para leitura frontal e traseira. Os espectros também são estatisticamente semelhantes para leitura

frontal e traseira, usando o mesmo tipo de revestimento óptico.

(a) Teflon (b) Especular

Figura 7.13: Espectros simulados do número de fótons ópticos coletados nas aquisições de
mapeamento da resolução espacial do bloco detector para revestimentos ópticos de Teflon (a) e

especular (b) com leitura frontal (FSR) e traseira (BSR).

A tabela 7.6 exibe os valores do número médio de fótons correspondentes ao pico de energia

de 511 keV e detectados pela matriz de SiPMs para cada uma das configurações simuladas do

bloco detector.
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Tabela 7.6: Resolução em número de fótons detectados pela matriz de SiPMs para cada uma das
configurações simuladas do bloco detector.

leitura refletor Nph σ FWHM

(fótons) (fótons) (%)

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 número médio de fótons detectados para o Teflon é maior que o revestimento especular

(ESR). Isso mostra que o uso do Teflon implica em uma coleção de luz de cintilação mais eficiente.

Os valores de FWHM para leitura frontal são compatíveis entre si, usando tanto o revestimento de

Teflon como o especular. Os valores de FWHM também são compatíveis para leitura traseira.

Os valores de FWHM para leitura frontal e traseira somente são compatíveis considerando um

intervalo de 3 σ . Essas diferenças são mínimas para resultados práticos, 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 disponível

para comparação da resolução em energia simulada neste trabalho com resultados experimentais.

Um desses trabalhos (KOLB et al., 2010) usa um cristal cintilador LSO com 3×3×20 mm3 en-

volvido em Teflon e acoplado a um MAPD-3N. Como observado na tabela 3.2, o cristal LSO,

baseado em lutécio, apresenta características similares ao cristal LYSO. O trabalho reporta uma

resolução de 14,7% para a energia de 511 keV, uma diferença de cerca de 2% do valor de FWHM

simulado, com a matriz de MAPD-3N. Essa discrepância ocorre pois existem diferenças entre os

aparatos simulado e experimental. As espessuras dos cristais simulado e experimental são, respec-

tivamente, 10 e 20 mm. A superfície do cristal é corroída com ácido no experimento e o cristal

simulado possui uma superfície polida mecanicamente. A matriz de MAPD-3Ns também possui

regiões não-sensíveis nos interstícios entre os SiPMs. Considerando essas diferenças, é constatado

que o valor de FWHM simulado está dentro do esperado em termos de ordem de grandeza.

7.4.2 Resolução espacial

A figura 7.14 mostra os gráficos de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulações

do bloco detector em diferentes posições de interação no plano XY usando o método de estimativa

inicial (EI) com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para revestimentos ópticos de Teflon e

especular. Os pontos representam as posições reais da interação do gama no plano XY. As cruzes

indicam a posição central de cada SiPM da matriz, conforme indicado nas mesmas.
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x (mm)
-10 -5 0 5 10

y 
(m

m
)

-10

-5

0

5

10
FWHM

centro do SiPM

POI

(d) Especular-BSR

Figura 7.14: Gráficos de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulações do bloco
detector em diferentes posições de interação no plano XY usando o método de estimativa inicial

com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para revestimentos ópticos de Teflon e especular.

O uso do método EI apresenta resultados similares para os dois tipos de revestimentos e mesmo

tipo de leitura. Porém, os erros sistemáticos para eventos que ocorrem na borda do cristal são

maiores para a leitura traseira, onde a maior parte dos eventos mais próximos das bordas são

registrados em posições mais próximas do centro, com diferenças que variam de 2 a 4 mm. Esse

tipo de distorção é inerente ao método e possui a mesma origem daquele da lógica Anger, mas com

efeitos reduzidos por causa do uso da média truncada em vez da média ponderada. A distorção

ocorre com maior intensidade quando o maior sinal coletado é aquele do SiPM mais próximo da

borda. O método possui uma boa precisão para determinação da posição de eventos detectados

que estão afastados da borda.

A figura 7.15 mostra os gráficos de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulações do
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bloco detector em diferentes posições de interação no plano XY usando o modelo de distribuição

do sinal ajustado pelo método de máxima verossimilhança com leituras frontal (FSR) e traseira

(BSR) para revestimentos ópticos de Teflon e especular, conforme indicado nas mesmas.

x (mm)
-10 -5 0 5 10

y 
(m

m
)

-10

-5

0

5

10
FWHM

centro do SiPM

POI

(a) Teflon-FSR

x (mm)
-10 -5 0 5 10

y 
(m

m
)

-10

-5

0

5

10
FWHM

centro do SiPM

POI

(b) Especular-FSR

x (mm)
-10 -5 0 5 10

y 
(m

m
)

-10

-5

0

5

10
FWHM

centro do SiPM

POI

(c) Teflon-BSR

x (mm)
-10 -5 0 5 10

y 
(m

m
)

-10

-5

0

5

10
FWHM

centro do SiPM

POI

(d) Especular-FSR

Figura 7.15: Gráfico de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulações do bloco detector
em diferentes posições de interação no plano XY usando o método de máxima verossimilhança

(ML) com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para revestimentos ópticos de Teflon e especular.

Assim como no método da estimativa inicial, os resultados para os dois tipos de revestimentos

são similares e o modelo ajustado pelo método ML apresenta melhor acurácia 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 acurácia eventos próximos 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 gráficos de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulações do
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bloco detector em diferentes posições de interação no plano XY usando o modelo de distribuição

do sinal ajustado pelo método dos mínimos quadrados não-linear com leituras frontal (FSR) e

traseira (BSR) para revestimentos ópticos de Teflon e especular, conforme indicado nas mesmas.
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Figura 7.16: Gráfico de contorno dos valores de FWHM obtidos das simulações do bloco detector
em diferentes posições de interação no plano XY usando o método dos mínimos quadrados

não-linear (NLS) com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para revestimentos ópticos de Teflon
e especular.

Os resultados são semelhantes ao modelo ajustado pelo método ML, com as exceções de que

os eventos que ocorrem nas bordas são registrados devidamente próximos à mesma e que alguns

eventos são registrados com um deslocamento de cerca de 2 mm em direção à borda do cristal. Esse

efeito inverso ao do modelo ajustado pelo método ML ocorre porque as condições do estimador de

cada método são distintas, apesar de o modelo ser o mesmo.

A figura 7.17 mostra os mapas da distribuição da posição Z (ou profundidade de interação-
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DOI) calculada em função da posição Z real usando o método ML com leituras frontal (FSR) e

traseira (BSR) para revestimentos ópticos de Teflon e especular. A escala de intensidades de cinza

indica a frequência de ocorrência 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 distribuição da posição Z (ou profundidade de interação-DOI) calculada em
função da posição Z real usando o método ML com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para

revestimentos ópticos de Teflon e especular.

Os mapas apresentam comportamentos similares para o mesmo tipo leitura, mostrando que o

tipo de revestimento usado não interfere significativamente nos resultados. Isso também ocorre

quando o método NLS é empregado, conforme exibido na figura 7.18, que mostra os mapas da

distribuição da posição Z (ou profundidade de interação-DOI) calculada em função da posição Z

real para as mesmas leituras e revestimentos.

Em todos os mapas, a determinação da posição Z apresenta distorções não-lineares nas pro-
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Figura 7.18: Mapa da distribuição da posição Z (ou profundidade de interação-DOI) calculada em
função da posição Z real usando o método NLS com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR) para

revestimentos ópticos de Teflon e especular.

fundidades próximas das faces frontal e traseira do cristal, fazendo com que a posição 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 região intermediária é a que apresenta maior acurácia para todos os revestimentos

e tipos de leitura. Um dos principais motivos da distorção para valores baixos de z é o fato de que

o modelo não inclui o deslocamento das posições no plano XY devido à refração dos fótons de

cintilação ao atravessarem a interface entre o cristal e a resina de epóxi do MAPD-3N, conforme

ilustrado na figura 7.19. Esse efeito não foi incluído no modelo para manter a simplicidade do

mesmo. Porém, ele aumenta a dispersão da distribuição de fótons no plano detector, fazendo com

que o valor registrado da profundidade da interação seja maior que o real.

A distorção para valores altos ocorrem principalmente porque o ajuste dos dados do modelo
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Figura 7.19: Refração da luz de cintilação ao atravessar a interface entre o cristal cintilador, com
índice de refração n1 e a resina de epóxi. com índice de refração n2, onde n1 > n2. uo é a posição

observada pelo detector e a posição zr é a posição real do eventro de cintilação na direção Z.

atinge um ponto de saturação com o aumento da largura da distribuição de fótons ópticos, onde

a radiação de fundo fica muito próxima da distribuição. Outro motivo a ser considerado é que o

modelo aproxima uma problema real em 3D para uma solução em 2D, usando a distribuição de

Cauchy, o que também possui suas limitações.

Também pode ser verificada uma maior frequência de estimativa do valor máximo, 10 mm,

para a leitura frontal e uma maior estimativa para o valor mínimo, 0 mm, para a leitura traseira.

Isso ocorre pois algumas vezes o algoritmo não consegue fazer um ajuste atendendo as condições

impostas pelo método e o valor retornado acaba sendo o valor inicial. A leitura frontal apresenta

uma determinação de Z com maior acurácia para valores baixos de Z do que para a leitura traseira.

Por outro lado, a leitura traseira apresenta menor dispersão para valores altos de Z.

A tabela 7.7 exibe os valores dos desvios padrão das posições nos eixos de coordenadas X, Y

e Z, respectivamente, calculados em relação a posição real da interação dentro do cristal, e valores

das diferenças absolutas média entre o valor médio da posição calculada e o seu valor verdadeiro.

Os valores foram obtidos para leituras frontal e traseira, revestimentos ópticos de Teflon e espe-

cular, e usando os métodos de estimativa inicial (EI), máxima verossimilhança (ML) e mínimos

quadrados não-linear (NLS). Diferentemente de um experimento, as simulações permitem a ob-

tenção do valor real da posição da interação dentro cristal. Por isso, o desvio padrão foi calculado

usando como referência o valor verdadeiro, e não o valor médio. Em um experimento real, devem

ser consideradas incertezas inerentes ao procedimento de medição, como, por exemplo, mal posi-

cionamento e dimensão da fonte radioativa e abertura angular do feixe de fótons gama incidindo

na superfície do cristal. Essas incertezas não foram incluídas nos cálculos. O desvio padrão é

útil para analisar a dispersão dos dados e a diferença absoluta média é importante para quantificar

qualquer tendência de deslocamento da distribuição dos dados.

Os valores obtidos dos desvios padrão variam de 1,99 até 2,25 mm no plano XY e de 2,19

até 2,56 mm na direção Z. Os valores de desvio padrão no plano XY são aproximadamente 2/3 do
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Tabela 7.7: Valores dos desvios padrão σx, σy e σz das posições X, Y e Z, respectivamente,
calculados em relação a posição real da interação dentro do cristal, e valores das diferenças
absolutas média (biasx, biasy e biasz) entre o valor médio da posição calculada e o seu valor
verdadeiro. Os valores foram obtidos para leituras frontal e traseira, revestimentos ópticos de

Teflon e especular, e usando os métodos de estimativa inicial (EI), máxima verossimilhança (ML)
e mínimos quadrados não-linear (NLS).

leitura refletor método σx σy σz biasx biasy biasz

(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 direção X ou Y (3 mm). A diferença absoluta média varia de 0,31

até 0,56 mm no plano XY e de 0,85 até 1,17 mm na direção Z. Esses resultados indicam que a

determinação das posições no plano XY é feita com mais precisão e acurácia do que na direção Z.

Nenhum dos dois métodos de ajuste (NLS e ML) melhoram a dispersão dos valores das po-

sições no plano XY, fornecidos em primeira aproximação pelo método EI. No entanto, o uso dos

métodos NLS e ML diminuem o valor da diferença absoluta média e fornecem a informação da

profundidade da interação dentro do cristal. A dispersão dos dados e a tendência de deslocamento

da distribuição deles usando o método ML são compatíveis, 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 padrão e de diferença absoluta média são obtidos com o uso do

Teflon com leitura frontal e os maiores valores ocorrem com um revestimento especular e leitura

traseira.

Fazendo uma comparação entre os mesmos métodos e revestimentos, o uso da leitura frontal

apresenta uma dispersão dos dados aproximadamente 5% menor que a leitura traseira, conforme

pode ser observado pelos valores dos desvios padrão obtidos. Para este mesmo tipo de comparação,

os valores de diferença absoluta média são compatíveis, dentro de uma incerteza, entre si. Os
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valores do desvio padrão também são menores com o uso do Teflon do que com revestimento

especular. A diferença é de aproximadamente 6% para o mesmo tipo de leitura.

7.4.3 Eficiência computacional dos métodos de ajuste

Foi feita uma análise da eficiência computacional dos métodos de ajuste empregados para

estimar os parâmetros do modelo de distribuição de fótons ópticos detectados. Foi constatado que a

estimativa dos parâmetros do modelo usando o método de máxima verossimilhança processa cerca

de 334 eventos de fótons gama detectados por segundo, enquanto que, com o uso do método dos

mínimos quadrados, o processamento é de 145 eventos por segundo. O processador do computador

usado para a análise foi um Intel Core i7-920. O processador possui 4 núcleos de processamento,

cada um operando na frequência de 2,67 GHz. Porém, somente um dos núcleos do processador foi

usado para medir a eficiência computacional.

7.5 Conclusões

Foi feita a caracterização de um bloco detector para ser usado em tomografia por emissão de

pósitrons. O bloco, que consiste de um cristal cintilador monolítico acoplado a uma matriz de

fotodetectores, foi caracterizado por meio de dados simulados.

A resolução energética do bloco detector proposto não apresenta a deterioração assimétrica,

devida à atenuação de fótons ópticos, que pode ocorrer em blocos detectores que usam matriz de

cristais, como é o caso do tomógrafo DoPET/Q-PEM, estudado no capítulo 6.

Comparando os resultados obtidos para os revestimentos de Teflon e especular, foi verificado

que as resoluções em número de fótons ópticos coletados, representada pelo FWHM, são com-

patíveis entre si, apesar da melhor eficiência de fótons ópticos com o uso do Teflon. Os valores

obtidos da diferença absoluta média são também compatíveis entre si. Já o desvio padrão da po-

sição estimada no plano XY é aproximadamente 6% menor com o uso do Teflon do que usando o

revestimento especular. Além disso, o Teflon é um tipo de material fornecido por diversos fabri-

cantes, enquanto que o revestimento especular usado é fabricado por somente uma empresa. Por

isso, apesar de ambos os tipo de revestimentos simulados apresentarem resultados adequados para

uso em um bloco detector de um tomógrafo 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 é, assumindo a

presença 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 contribuição dos fótons

ópticos responsáveis pela determinação da posição da interação do fóton gama é daqueles que
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incidem diretamente na matriz de fotodetectores, sem sofrer nenhuma reflexão. No entanto, a

inclusão das fontes virtuais no modelo é importante pois elas representam, em parte, as reflexões

relacionadas ao ângulo crítico, que ocorrem em todas as faces do cristal.

O uso da leitura frontal fornece resultados de resolução energética equivalentes estatistica-

mente ao emprego da leitura traseira. Os valores das diferenças absolutas média também são

compatíveis entre si. Comparando os valores de desvio padrão das posições estimadas, foi obser-

vado que a leitura frontal apresenta valores de desvio padrão cerca de 5% menores que a traseira.

No entanto, essa diferença não é tão significativa e ambas apresentam resultados apropriados para

serem usadas no bloco detector.

O efeito das distorções que ocorrem na determinação da informação DOI podem ser reduzidos

de diversas formas. Uma delas seria o uso de uma resina de epóxi mais fina ou ainda com a ausência

total dela, de forma a fazer com que o deslocamento dos fótons ópticos no plano XY devido à

refração seja mínimo e a distorção seja desprezível para o modelo. Isso implica em encontrar um

componente que possua essa configuração. O fabricante FBK faz protótipos de SiPM sem essa

resina com um objetivo diferente, que é o de melhorar a coleção de fótons ultra-violeta, o quais

são atenuados por essa resina. No entanto, cuidados extras devem ser tomados para manipular

o componente sem essa resina protetora, para não danificar a área sensível à detecção de fótons

ópticos. Outra possibilidade seria incluir uma resposta a esse efeito por meio de uma calibração da

posição z determinada pelo método em função da posição z real. A calibração pode ser feita por

meio de dados simulados ou experimentais.

A análise da eficiência computacional dos métodos de ajuste mostra que o algoritmo do método

de máxima verossimilhança empregado é mais de duas vezes mais eficiente do que o algoritmo do

método dos mínimos quadrados não-linear. Como a resolução espacial é compatível para ambos

os métodos, um critério de desempate para a escolha de um deles é a eficiência computacional,

onde o método de máxima verossimilhança leva vantagem. A eficiência 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 detecção é baseada na aplicação definida para o tomógrafo PET. No

presente trabalho, a aplicação escolhida foi a mamografia por emissão de pósitrons, por causa do

seu impacto clínico e pelo fato de ser uma técnica de vanguarda, com motivadores estudos clínicos

em andamento (BERG et al., 2011; MACDONALD et al., 2009). O desempenho do tomógrafo foi

avaliado por meio da resolução energética, resolução espacial e sensibilidade.

8.1 Definição da geometria do tomógrafo PEM

Existem dois fatores que devemos levar em consideração para definir a geometria do sistema

de detecção de um tomógrafo PET:

- Eficiência de detecção;

- Eficiência geométrica.

A eficiência de detecção é influenciada basicamente pela espessura do cristal cintilador ado-

tado. Para o caso do LYSO, valores de espessura entre 10 e 20 mm fornecem uma eficiência de

detecção adequada para o tomógrafo PET. Já para a eficiência geométrica, é importante considerar

a adequabilidade da geometria para a aplicação em questão. A figura 8.1 mostra algumas geome-

trias de sistemas de detecção que podem ser usadas em PET. Para volumes fixos, as configurações

que possuem as melhores eficiências geométricas são a de anel completo (c) e a hexagonal (e), pois

possuem geometria fechada. No entanto, o volume de detecção não é constante para a aplicação

deste trabalho, pois a mama pode variar consideravelmente de tamanho. Para mamas pequenas,

essas configurações não teriam uma boa eficiência geométrica.

Outras duas geometrias de sistema de detecção seriam a plana (d) e a de anel parcial (b), que

permitem um ajuste da distância entre os módulos detectores, o que minimiza a variação da efici-

ência geométrica para mamas de diferentes dimensões. Ambas possibilitam a aquisição de dados

em diferentes projeções com a rotação dos dois módulos detectores. O tomógrafo com geometria

plana é o mais utilizado até agora. Nessas duas configurações também é possível o uso de uma
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Figura 8.1: Bloco detector e exemplos de geometrias de sistemas de detecção mais utilizadas em
PET. Figura adaptada de Lerche (LERCHE, 2006).

técnica de leve compressão da mama para melhorar a eficiência geométrica, que foi sugerida em

um trabalho anterior (THOMPSON et al., 1995). Essa compressão é bem menos dolorosa para

a paciente do que a da mamografia convencional, que é motivo de queixas constantes entre as

pacientes. A configuração de anel parcial também possui uma eficiência geométrica superior a

plana, mas seria preciso definir um raio para o anel para ser possível quantificar essa eficiência.

Um raio ideal seria o mínimo no qual ainda seria possível fazer a leve compressão de uma mama

pequena. Porém, a eficiência geométrica tende a se aproximar daquela de um tomógrafo plano

com o aumento do raio.

Uma geometria de tomógrafo PET muito interessante proposta (HABTE et al., 2007) consiste

em uma caixa com FOV axial fixo e um FOV transaxial ajustável, como mostra a figura 8.2. Nessa

geometria, o FOV pode ser ajustado de acordo com a dimensão do objeto a ser analisado, o que

permite a compressão e ainda faz com que a eficiência geométrica seja melhor que a de placas

paralelas. No entanto, o custo dessa geometria é maior, pois usa um volume maior de cristais

cintiladores. Isso pode ser justificado caso exista uma compensação razoável na redução do tempo

de exame.

Por fim, foi decidido adotar a geometria plana, por causa da sua simplicidade na construção

e por usar um volume apropriado de cristais cintiladores, quesitos esses que já permitem estudar

a viabilidade clínica da técnica. A disposição dos blocos é mostrada na figura 8.3, representando

uma leitura traseira (BSR). Cada bloco detector possui área total de 33×33 mm2 e volume sensível

de 28,2×28,2×10 mm3. Foi escolhido para cada plano detector o uso de 6×5 blocos detectores,

o que compreende uma área total de 198×165 mm2.
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Figura 8.2: Geometria de tomógrafo PET em caixa proposta. Figura adaptada de Habte e
colaboradores (HABTE et al., 2007).
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Figura 8.3: Geometria de tomógrafo PEM adotado para este trabalho, com leitura traseira (BSR).

8.2 Desempenho do tomógrafo PEM

O estudo do desempenho do tomógrafo PEM foi feito por meio da simulação de um conjunto

de aquisições. Foram avaliadas a resolução em energia, a resolução espacial e a sensibilidade do

tomógrafo. As simulações foram feitas usando o pacote GATE versão 5.0.p1 e o Geant4 versão

9.1.p02. O modelo físico escolhido para interações com fótons gama foi o Low Energy e os

processos físicos selecionados foram o efeito fotoelétrico, espalhamento Compton e espalhamento

Rayleigh. O corte para produção de elétrons secundários foi definido em 30 cm. Os processos

ópticos, fornecidos pelo Geant4, também foram ativados para o estudo da resolução energética e

da resolução espacial, conforme procedimento descrito no capítulo 7. Os processos ópticos não

foram ativados para o estudo da sensibilidade, pois não havia necessidade de processamento dos

fótons ópticos coletados. Somente era preciso identificar a contagem de um evento simples e

saber se o mesmo era coincidente com outro ou não. As partículas ou fótons primários simulados

dependeram do parâmetro estudado.

O bloco detector simulado possui revestimento óptico de Teflon, conforme definido em análise

descrita no capítulo 7. Foram feitas simulações para o bloco com leituras frontal e traseira. Para

as aquisições em coincidência, foi definida uma janela de tempo de 10 ns. Os resultados do estudo

do desempenho do tomógrafo PEM são apresentados a seguir.
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8.2.1 Sensibilidade

Para avaliar a sensibilidade de detecção do tomógrafo simulado, foi usada uma fonte pontual

hipotética no ar que emite dois fótons de 511 keV em direções exatamente opostas. Inicialmente, a

fonte foi colocada no centro do campo de visão, usando o módulo GPS do Geant4, e a sensibilidade

de detecção foi determinada por meio de uma varredura em várias posições da fonte ao longo do

eixo Y, com 6 blocos detectores em linha, e no plano central do campo de visão. A fonte emitia

50.000 pares de fótons para cada posição. A sensibilidade de detecção também foi calculada

para três diferentes distâncias entre os planos detectores, 4, 10 e 16 cm. A figura 8.4 exibe os

gráficos dos perfis das sensibilidades de detecção obtidas para aquisições em modos simples e de

coincidências, respectivamente. Os resultados são idênticos tanto para leitura frontal como para a

traseira, pois o volume de detecção sensível é o mesmo.
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Figura 8.4: Perfis da sensibilidade, em modo simples e coincidências, ao longo de um dos eixos
do detector no plano do centro do campo de visão para diferentes distâncias entre os planos

detectores.

As flutuações de valores observadas para os perfis são devidas aos espaços não-detectáveis

presentes entre os blocos detectores, mostrados na figura 8.3. Para os dois tipos de aquisição, a

sensibilidade tende a diminuir com o afastamento da fonte do centro do campo de visão e conforme

a distância entre os planos detectores aumenta. Os perfis da aquisição em modo simples mostram

que a sensibilidade de detecção pode alcançar 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 capítulo

anterior, a espessura de 10 mm usada para o cristal cintilador consegue absorver 57% dos fótons

gama de 511 keV que incidem perpendicularmente na sua superfície. Os valores de pico para

os três perfis de sensibilidade em coincidência são: 15,1(1)% para uma distância entre os planos

detectores de 4 cm, 8,0(1)% para uma distância de 10 cm e 4,7(1)% para uma distância de 16

cm. Esses valores são 1,4% e 0,3% superiores ao do protótipo Clear-PEM, onde um estudo da

sensibilidade de detecção (ABREU et al., 2006) informa valores de sensibilidade de detecção de

6,6% e 4,4% para distâncias entre planos detectores de 10 cm e 16 cm, respectivamente.



8.2 Desempenho do tomógrafo PEM 131

8.2.2 Resolução em energia

A figura 8.5 exibe os espectros de energia simulados das aquisições em modos simples e

de coincidência, respectivamente, de uma fonte esférica de 22Na localizada no centro do campo

de visão do PEM. A fonte possui 1 mm de diâmetro e é envolvida por um suporte de lucite.

As leituras simuladas foram frontal e traseira. Os espectros não dependem do método de ajuste

empregado. A distância entre os planos detectores é de 10 cm. A calibração em energia foi

feita linearmente usando o pico de 511 keV, que corresponde a 1.350 fótons ópticos detectados

para as aquisições simuladas. Aproximadamente 130.000 eventos foram armazenados em modo

simples e 30.000 eventos em coincidência. Como já constatado no capítulo 7 para os espectros em

números de fótons ópticos coletados, os espectros de energia com leituras frontal e traseira também

são estatisticamente semelhantes. O espectro em modo simples compreende a soma de todos os

eventos detectados pelos dois planos detectores. É possível verificar que o pico do fóton gama de

1.275 keV está indicado corretamente no espectro em modo simples, o que mostra que a calibração

linear é adequada. Os espectros em coincidência dos canais 1 e 2 representam o primeiro e segundo

eventos registrados para cada coincidência, respectivamente. Os eventos correspondentes ao fóton

gama de 1.275 keV é sempre registrado no segundo evento, pois o decaimento que origina esse

fóton gama ocorre depois do decaimento beta positivo do 22Na, que origina os fótons gama de 511

keV.

A tabela 8.1 exibe a resolução 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 são compatíveis

entre si. O valor de FWHM do espectro do primeiro canal em coincidência é menor que o do

segundo. Isso ocorre porque mais eventos correspondentes aos fótons de 511 keV são 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 fótons de 511 keV podem ser registrados juntos com os

fótons de 1.275 keV, registrando esses eventos no canal correspondente à energia de 1.785 keV.

Tabela 8.1: Resolução em energia para o pico de 511 keV.

FWHM(%)

leitura simples coincidência 1 coincidência 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 são próximos daquele fornecido

pelo PEMFlex, único PEM disponível comercialmente, que é de 13%. O tomógrafo Clear-PEM

informa uma resolução em energia de 15,9%.
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Figura 8.5: Espectros de energia simulados em modos simples e coincidências para revestimento
óptico de Teflon com leituras frontal (FSR) e traseira (BSR).

8.2.3 Resolução espacial

A resolução espacial 3D do tomógrafo PEM foi determinada de forma semelhante àquela em-

pregada no tomógrafo DoPET/Q-PEM, isto é, usando o FWHM de uma imagem reconstruída de

uma fonte pontual de 22Na posicionada no centro do campo de visão. Os dados simulados con-

sideram todos os possíveis efeitos de degradação da resolução espacial inerentes à aniquilação de

pósitrons, incluindo a distância percorrida pelo pósitron até ser aniquilado e a não-colinearidade

dos fótons de aniquilação. Esse também é o mesmo aparato simulado para o estudo da resolução

em energia, descrito na seção 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 é perpendicular aos planos dos detectores. A distância entre os planos detec-

tores é de 10 cm. Os dados foram simulados para um revestimento de Teflon, usando o método de

máxima verossimilhança (ML) e o método dos mínimos quadrados não-linear (NLS) com leituras

frontal (FSR) e traseira (BSR). As imagens reconstruídas são 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 coincidência foram registrados para a simulação de uma única projeção. 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 reconstruída de uma fonte pontual de
22Na no centro do campo de visão. Os dados foram simulados usando o método de máxima

verossimilhança (ML) e o método dos mínimos quadrados (NLS) com leituras frontal (FSR) e
traseira (BSR). Imagens reconstruídas usando algoritmo do tipo OSEM, desenvolvido por G.

Sportelli, Universidad Politécnica de Madrid.

dados obtidos da simulação foram usados para fazer a reconstrução da imagem utilizando um

algoritmo iterativo de reconstrução do tipo MLEM 3D, desenvolvido na Universidad Politécnica

de Madrid. O volume dos voxels das imagens reconstruídas é de 1×1×1 mm3 e o campo de visão

possui 17×17×17 voxels. O algoritmo iterativo foi interrompido na nona iteração.

As imagens reconstruídas não apresentam diferenças que possam ser percebidas visualmente,

o que indica a necessidade de uma análise quantitativa. A tabela 8.2 mostra os valores dos FWHMs

das três coordenadas espaciais, obtidos das imagens reconstruídas da figura 8.6.

Tabela 8.2: Valores de FWHM das imagem reconstruída, representando a resolução espacial 3D
no centro do FOV do tomógrafo 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 não consideram a possível degradação que pode ocorrer na

resolução espacial devido à eletrônica usada para fazer a soma dos sinais em linha e coluna. Tal
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degradação é dependente do sistema eletrônico a ser utilizado, que não faz parte do escopo desse

trabalho. Por isso, os resultados compreendem uma soma ideal de sinais em linha e coluna e não

podem ser melhores do que os valores apresentados. A leitura frontal com ajuste do modelo pelo

método ML é a situação com melhor resolução espacial para as três coordenadas, onde os valores

do FWHM para as coordenadas dos eixos X, Y e Z são 1,33(1) mm, 1,25(1) mm e 1,99(2) mm,

respectivamente. Os maiores valores de FWHM no plano XY são 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 resolução, de 2,19(2) mm, ocorre também

com a leitura traseira e o ajuste pelo método NLS. Os dois métodos de estimativa de parâmetros

apresentam resultados compatíveis 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, é 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 é aproximadamente 7% menor

que o método NLS. A coordenada do eixo Y apresenta menor valor de FWHM que aquela do eixo

X, pois o tomógrafo possui maior número de blocos detectores no eixo Y - 6 blocos - do que no

eixo X - 5 blocos -, o que implica numa maior cobertura de ângulo sólido de detecção para o eixo

Y.

Os valores de FWHM determinados para o PEM proposto são próximos dos fornecidos pelos

tomógrafos PEM com geometria plana e que usam cristais baseados em lutécio. Tais tomógrafos

possuem uma resolução 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 tomógrafo PEM

é de cristais cintiladores, considerando um equipamento que usa matriz de cristais, em vez de

cristais monolíticos. Para esse equipamento cotado, o preço de uma matriz de 9 x 9 elementos de

cristais LYSO com 3×3×15 mm3 é de $9.720,00. Porém, um bloco de cristal monolítico com

aproximadamente o mesmo volume sensível, 33×33×10 mm3, custa $1.650,00. Os preços das

duas cotações consideram polimento em todas as faces dos cristais. Assim, o preço por volume

é de $0,89/mm3 para a matriz de cristais e $0,15/mm3 para o cristal monolítico, isto é, usar o

cristal monolítico é cerca de 6 vezes mais econômico que o emprego da matriz de cristais. Portanto,

considerando que o sistema eletrônico e os fotodetectores tenham o mesmo custo para os dois tipos

de sistema, é esperado que o custo de um tomógrafo PEM caia até 25% com a adoção de cristais

cintiladores monolíticos.
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8.3 Conclusões

Foi proposto um tomógrafo PET, com aplicação na mamografia por emissão de pósitrons. O

desempenho do sistema de detecção do tomógrafo foi determinado por meio de dados simulados,

onde os parâmetros avaliados foram a resolução energética, resolução espacial e sensibilidade.

A tabela 8.3 resume um panorama das características do tomógrafo PEM proposto, compa-

rando com dados de outros dois tomógrafos desenvolvidos anteriormente. Os resultados mostram

que a geometria proposta para o sistema de detecção possui desempenho compatível ou até mesmo

superior aos já existentes, além de ter um custo menor, por ser baseado em cristais cintiladores

monolíticos.

Tabela 8.3: Comparação das características de alguns tomógrafos PEMs desenvolvidos com o
PEM proposto neste trabalho. A resolução espacial Resp é a FWHM do CFOV e a sensibilidade

absoluta (S) é medida no CFOV para uma fonte pontual. A resolução energética Rene é o valor da
FWHM para a energia de 511 keV. n.d. significa não divulgado.

nome PEMFlex Clear-PEM PEM proposto

FOV-A(cm) 16,4 16 16,5

FOV-T(cm) 24 18 19,8

Resp(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 à sensibilidade de detecção do tomógrafo, foi verificado que os valores encon-

trados são 1,4% e 0,3% superiores ao do protótipo Clear-PEM, o qual usa cristais LYSO com

2×2×20 mm3. Isso indica que o sistema PEM proposto consegue ter uma melhor sensibilidade

de detecção mesmo usando cristais com espessura menor, de 10 mm, pois existe uma compensa-

ção maior com a utilização de cristais monolíticos, o que elimina os espaços não detectáveis que

existem com o uso de matriz de cristais.

A resolução energética deve ter um valor adequado para não aumentar em demasia a contri-

buição dos eventos espalhados na imagem final e, assim, aumentar o ruído da mesma. A resolução

energética calculada para o PEM proposto é próxima daquela do PEMFlex e melhor que a do

Clear-PEM. Isso indica que a resolução em energia do tomógrafo é apropriada para a técnica e está

de acordo com os tomógrafos existentes.

A resolução espacial obtida também está de acordo com os valores típicos fornecidos pelos

tomógrafos PEM com geometria plana e que usam cristais baseados em lutécio.

Considerando os valores dos parâmetros de desempenho encontrados, tanto a leitura frontal

com a traseira podem ser usadas para a montagem do protótipo. A decisão pela escolha do tipo de
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leitura deve ser baseada mais em aspectos construtivos do tomógrafo, o que indica que uma leitura

traseira seria mais prática, pelo fato de toda a eletrônica associada ser colocada também atrás do

plano detector.

Os métodos de estimativa de parâmetros também apresentaram resultados muito próximos

entre si. Por isso, é mais importante considerar o algoritmo mais eficiente do ponto de vista

computacional, o que nesse caso é o método de máxima verossimilhança.
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Neste trabalho, um conceito de sistema de detecção para ser usado em um PET dedicado foi

proposto, caracterizado e avaliado por meio de simulações computacionais. Os principais fatores

considerados para a modelagem do sistema foram: resolução energética, resolução espacial, sen-

sibilidade e custo do sistema. O pacote computacional GATE foi escolhido para as simulações

computacionais.

Como forma de acompanhar os avanços da tecnologia PET, foi firmada uma colaboração entre

o IPEN e o Grupo de Instrumentação e Formação de Imagens Funcionais (FIIG) da Universidade

de Pisa, Itália. Durante a visita de intercâmbio de 1 ano, foi realizada a simulação do tomógrafo

DoPET/Q-PEM, desenvolvido pelo grupo italiano, e a comparação entre os dados simulados e os

dados experimentais obtidos com esse equipamento.

Foi mostrado que o uso de códigos de transporte de radiação é muito importante tanto para a

validação de resultados experimentais como para o projeto de novos experimentos e equipamentos.

Todos os processos físicos relevantes foram incluídos nas simulações. Até mesmo os processos

ópticos, computacionalmente intensos, foram incluídos diretamente ou ainda por meio de modelo

analítico, como descrito no capítulo 6.

O tomógrafo PET proposto neste trabalho é composto por blocos detectores, cuja disposição

foi feita de acordo com a geometria definida. O bloco detector escolhido é composto de um cristal

cintilador monolítico acoplado a uma matriz de fotodetectores, baseados na tecnologia das foto-

multiplicadoras de silício. A posição da interação do fóton gama dentro do cristal foi determinada

usando um método baseado na estimativa de parâmetros de um modelo que descreve a distribuição

da intensidade dos sinais dos fótons ópticos coletados pela matriz de fotodetectores, de acordo

com o local da interação. O método possui a capacidade de determinar a profundidade da intera-

ção do fóton gama dentro do cristal, o que diminui consideravelmente os erros de paralaxe. O uso

de cristais cintiladores inorgânicos acoplados a fotomultiplicadoras de silício é um conceito muito

promissor para a área de instrumentação em medicina nuclear. O bloco detector proposto também

pode ter aplicação em outras áreas da física e afins que fazem uso da instrumentação nuclear e que

necessitam de detectores sensíveis à posição.

A geometria do sistema de detecção é baseada na aplicação do tomógrafo PET. No presente
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trabalho, a aplicação escolhida foi a mamografia por emissão de pósitrons, por causa do seu po-

tencial impacto clínico e pelo fato de ser uma técnica de vanguarda, com motivadores estudos em

andamento (BERG et al., 2011; MACDONALD et al., 2009). Essa aplicação pode aperfeiçoar sig-

nificativamente a capacidade da tecnologia PET de visualizar, quantificar e caracterizar tumores

de mama.

Comparado com tomógrafos semelhantes em desenvolvimento ou comerciais, a presente pro-

posta apresenta desempenho equivalente em relação à sensibilidade e às resoluções energética e

espacial. Entretanto, o conceito apresentado deve ter custo significativamente menor devido ao

emprego de blocos monolíticos associados a matrizes de fotossensores com soma de sinais em li-

nhas e colunas, que tornam menores os custos tanto dos cintiladores quanto da eletrônica associada

ao processamento dos sinais.
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A técnica PEM é considerada muito promissora e muitos grupos de pesquisa estão trabalhando

para a avaliação e aperfeiçoamento dessa técnica. Sobre o DoPET/Q-PEM, o grupo FIIG está

trabalhando para expandir o número de blocos detectores por plano para quatro e, posteriormente,

para nove. Para isso, um novo sistema de aquisição está sendo desenvolvido.

Com respeito ao tomógrafo PEM proposto neste trabalho, uma possibilidade de direciona-

mento do trabalho seria o estudo da viabilidade de aproveitamento da informação dos eventos de

espalhamento Compton que ocorrem dentro dos cristais cintiladores, o que poderá melhorar a sua

resolução espacial.

O método de determinação da posição da interação não leva em consideração o deslocamento

das posições x e y no plano da matriz de SiPMs, que são devidos à refração dos fótons que incidem

na resina óptica de acoplamento e no epóxi do SiPM. Buscar soluções eficientes e práticas para esse

problema seria uma outra opção de continuidade de trabalho. Algumas delas já foram discutidas

na seção de conclusões do capítulo 7.

Outro efeito a ser considerado é o “crosstalk” eletrônico, que é um ruído devido à interferência

entre os canais de aquisição. Esse ruído não foi levado em consideração e o mesmo depende do

circuito a ser projetado para fazer a soma dos sinais em linha e em coluna.

Outras geometrias do sistema de detecção, diferentes daquelas propostas nesse trabalho, tam-

bém podem ser estudadas para a mesma aplicação. Até o momento, a geometria plana é a única

disponível comercialmente.

O bloco detector básico pode ser usado em outras aplicações PET, como, por exemplo, a de

formação de imagem de pequenos animais para investigações pré-clínicas. Para esta aplicação,

uma geometria em anel completo seria mais indicada, pois os volumes a serem estudados não

apresentam variações significativas.

O sistema eletrônico de aquisição dos dados não fez parte do escopo desse trabalho e os fatores

que dependem dele não foram considerados. O estudo do ruído da imagem, por exemplo, depende

do tempo morto do sistema que, por sua vez, depende da eletrônica de aquisição empregada. As

contagens perdidas e as coincidências aleatórias também dependem da eletrônica do sistema de



140 10 Considerações finais e direções futuras

aquisição. Com a definição da eletrônica de amplificação do sinal e do sistema de aquisição, uma

análise da resolução temporal do sistema de detecção também poderá ser feita. As fotomultipli-

cadoras de silício disponíveis possuem resoluções temporais semelhantes ou até superiores às das

fotomultiplicadoras convencionais. Por isso, é esperado que os sistemas que usam esses compo-

nentes sejam mais rápidos que os atuais, desde que a eletrônica de aquisição seja adequada para

essa nova tecnologia. É conveniente fazer algumas consideração a respeito dessa eletrônica asso-

ciada. O pulso analógico proveniente do fotodetector precisa ser processado para a obtenção das

informações de tempo inicial, posição correspondente à interação do fóton gama dentro do detector

e energia depositada. A abordagem mais indicada para o tomógrafo PEM modelado seria aquela

totalmente digital (FONTAINE et al., 2007), representada na figura 10.1.

Figura 10.1: Eletrônica de amplificação do sinal para uma abordagem totalmente digital.

Cada canal do bloco detector é associado a um pré-amplificador, cujo pulso de saída passa por

um filtro passa-baixa e é transformado em sinal digital por um conversor analógico-digital (ADC

- “Analog to Digital Converter”) em modo “free-running”, isto é, em amostragem automática, o

qual é processado em um FPGA. O filtro passa-baixa possui a função de remover o ruído de alta

frequência do pulso analógico.
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