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ομιλίας: «Βελτιστοποίηση της Λειτουργίας Συστημάτων Τομογραφίας Εκπομπής Ποζιτρονίων 

(PET)». 

2) Πρόγραμμα Συνεχούς Εκπαίδευσης του Εργαστηρίου Πυρηνικής Ιατρικής του Πανεπιστημίου 

Θεσσαλίας (3ος Κύκλος Μετεκπαιδευτικών Μαθημάτων 2012 - 2013). Τίτλος της ομιλίας: 

«Το Παρόν και το Μέλλον της SPECT και PET Απεικόνισης με «Υβριδικά» Συστήματα». 

 

2006 - 2008: Μεταπτυχιακό Βιοϊατρικής Τεχνολογίας, Διατμηματικό πρόγραμμα Εθνικού 

Μετσόβιου Πολυτεχνείου και Ιατρικής Πατρών, 2008, Βαθμός πτυχίου «Λίαν Καλώς». 

Διπλωματική Εργασία στην Βιοϊατρική Τεχνολογία με θέμα: «Μέθοδος Ταχείας Μέτρησης Του 

Χρόνου Πήξης Αίματος Με Τη Χρήση Μαγνητοσυστολικού Αισθητήρα», 

Επιβλέπων καθηγητής, Δρ.Ν.Παληκαράκης σε συνεργασία με τον Δρ.Ε.Χριστοφόρου και τον 
Δρ.Σ.Κατσαραγάκη. 
 
1999 - 2005: Δίπλωμα Μηχανολόγου Μηχανικού, Εθνικό Μετσόβιο Πολυτεχνείο, 2005, Βαθμός 

πτυχίου 6.54 (Καλώς). 

Institutional Repository - Library & Information Centre - University of Thessaly
03/04/2024 14:40:02 EEST - 3.82.145.95



 

8 

Διπλωματική Εργασία στην Βιοϊατρική Τεχνολογία με θέμα: «Ανάλυση και Κατασκευή 

Μαγνητοσυστολικού Αισθητήρα για Μέτρηση της Πηκτικότητας Αίματος», 

Επιβλέπων καθηγητής, Δρ.Ε.Παπαδόπουλος σε συνεργασία με τον Δρ.Ε.Χριστοφόρου και τον 
Δρ.Σ.Κατσαραγάκη. 
 
Εργασιακή Εμπειρία 

2015 - σήμερα: Global Product Manager, Computed Tomography, Siemens Healthineers, Γερμανία 

2012-2016: CT Product Manager, ΣΗΜΕΝΣ Α.Ε Ιατρικά, Ελλάδα. 

2009-2012: Μηχανικός τεχνικής υπηρεσίας (CT, PET/CT, Γραμμικοί επιταχυντές), ΣΗΜΕΝΣ Α.Ε 

Ιατρικά, Ελλάδα. 

 

Ερευνητική Δραστηριότητα 

2011 – σήμερα: Βελτιστοποίηση απεικονιστικών συστημάτων με την χρήση προσομοιώσεων Monte 

Carlo (Τμήμα Πυρηνικής Ιατρικής, Πανεπιστήμιο Θεσσαλίας, Λάρισσα, Ελλάδα) 

2017 – σήμερα: Μελέτη τάσεων παγκόσμιας αγοράς αξονικής τομογραφίας και σχεδιασμός 

μελλοντικών τεχνολογιών για την εισαγωγή νέων καινοτόμων λειτουργιών και προϊόντων (Τμήμα 

‘Ερευνας και Ανάπτυξης Αξονικής Τομογραφίας, SIEMENS Healthineers, Forchheim, Γερμανία) 

2015 – σήμερα: Σχεδιασμός και υλοποίηση στρατηγικής Go2Market νέων προιόντων αξονικής 

τομογραφίας (Τμήμα Μάρκετινγκ και Επικοινωνίας Αξονικής Τομογραφίας, SIEMENS Healthineers, 

Forchheim, Γερμανία) 

2006 – 2008: Μαγνητικά Υλικά για Βιοϊατρικές εφαρμογές (Εργαστήριο Φυσικής 

Μεταλλουργείας, Εθνικό Μετσόβιο Πολυτεχνείο, Αθήνα, Ελλάδα) 

2005 – 2008: Κλινική αξιολόγηση μαγνητικών αισθητήρων για τον προσδιορισμό του χρόνου 

πήξης ολικού αίματος (Αιματολογική Κλινική και Α’ Τμήμα Προπαιδευτικής Χειρουργικής, 

Ιπποκράτειο Νοσοκομείο, Αθήνα, Ελλάδα) 

 

Δημοσιεύσεις σε περιοδικά υπό κρίση (εκτός αυτών που προέκυψαν από την παρούσα διδακτορικής 

διατριβή) 

1. Theodorakis L, Papadopoulos E, Katsaragakis S, Karagianni C.S, Hristoforou E, “On the response of a 

blood coagulation sensor”, Optoelect and Adv Mat, 2008;10(5):1282-89. 

 

Institutional Repository - Library & Information Centre - University of Thessaly
03/04/2024 14:40:02 EEST - 3.82.145.95



 

9 

Επιλεγμένες ομιλίες (εκτός παρούσας διδακτορικής διατριβής) 

1. How to Define and Introduce Innovation in CT, Innovation Forum Siemens Healthineers, Forchheim 
Germany (2019) 

2. Artificial Intelligence: Today and Tomorrow, National Congress of Radiology, Athens Greece (2018) 

3. Latest Trends in Routine CT, International Technical Exhibition of Medical Imaging, Yokohama Japan 
(2018) 

4. Computed Tomography: Where do we go from here, external Radiological Community Event, 
Johannesburg South Africa (2017) 

5. What’s new in CT, Arab Health, Dubai Saudi Arabia (2017) 

6. Quantitative Imaging and Patient-Specific Dosimetry During Radionuclide Treatment, European MetroMRT 
Workshop, Θεαγένειο Αντικαρκινικό Νοσοκομείο (2015) 

7. Highlights in MRI, Ελληνική Ένωση Φυσικών, Νοσοκομείο ΥΓΕΙΑ (2014) 
8. Computed Tomography Highlights and Current Trends, Ελληνική Ένωση Φυσικών, Αγιος Σάββας 

Αντικαρκινικό Ογκολογικό Νοσοκομείο Αθηνών (2013) 
9. Theodorakis L., Hristoforou E., Larentzakis A., Theodoraki E-M., Katsaragakis S., Theodorou D., “Clinical 

Evaluation of a New Magnetoelastic Sensor for the Measurement of Whole Blood Coagulation”, 5ο Συνέδριο 
Εταιρείας Τραύματος (2009) 

10. Theodorakis L, Papadopoulos E, Katsaragakis S, Theodorou D, Hristoforou E, “The Design and Development 

of a Whole Blood Coagulation Magnetostrictive Sensor”, 5th Symposium of Biomedical Engineering (2006) 

11. Kontos N, Theodorakis L, Hristoforou E, “Resonance Techniques For Inductive Sensor Applications”, IMEKO 
(2004) 

 

Ξένες Γλώσσες 

Αγγλικά (Proficiency), Γερμανικά (Goethe B1).  

Institutional Repository - Library & Information Centre - University of Thessaly
03/04/2024 14:40:02 EEST - 3.82.145.95



 

10 

  

Institutional Repository - Library & Information Centre - University of Thessaly
03/04/2024 14:40:02 EEST - 3.82.145.95



 

11 

Δημοσιεύσεις που προέκυψαν από την διδακτορική διατριβή 
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Σε διεθνή περιοδικά: 

 

1. Theodorakis L, Loudos G, Prassopoulos V, Kappas C, Tsougos I, Georgoulias P, “PET 

Counting Response Variability Depending on Tumor Location, Activity, and Patient 

Obesity: A Feasibility Study of Solitary Pulmonary Nodule Using Monte Carlo”, IEEE 

Trans Medical Imaging, 2019;38(7):1763-1774. Impact Factor 7.816. 

 

2. Theodorakis L, Loudos G, Prassopoulos V, Kappas C, Tsougos I, Georgoulias P, 

“Prospective PET image quality gain calculation method by optimizing detector 

parameters”, Nucl Med Commun, 2015;36(12):1253-1263. Impact Factor 1.453. 

 

3. Theodorakis L, Loudos G, Prassopoulos V, Kappas C, Tsougos I, Georgoulias P, “A review 

of PET normalization: striving for count rate uniformity”, Nucl Med Commun, 

2013;34(11):1033-45. Impact Factor 1.371. 

 

Σε συνέδρια: 

 

1. Theodorakis L, Loudos G, Prassopoulos V, Kappas C, Tsougos I, Georgoulias P. “Positron 

Emission Tomography’s Newest Technologies to Address Present and Future 

Applications: A Focus on Time-of Flight”, European Congress in Medical Physics (2014). 

 

2. Theodorakis L, Loudos G, Prassopoulos V, Kappas C, Tsougos I, Georgoulias P. 

“Simulation of the hybrid PET/CT System Biograph 16 using GATE: Initial Results”, 12th 

Panhellenic Nuclear Medicine Congress (2014) 

 

3. Theodorakis L, Loudos G, Prassopoulos V, Kappas C, Tsougos I, Georgoulias P. 

“Designing a PET/CT simulation with gate: important aspects for tuning the 

simulation”, ELEVIT Proceedings, Paper No 54, pp 74 (2013) 
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Στον Μάρκο και την Στέλλα. 

Ας είναι η επιμονή το δίδαγμα. 
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Περίληψη 

Στα πλαίσια της παρούσας διατριβής πραγματοποιήθηκε μοντελοποίηση κλινικών συστημάτων PET/CT 

(υβριδικά συστήματα Τομογραφίας Εκπομπής Ποζιτρονίων και Αξονικής Τομογραφίας) με την χρήση κατάλληλου 

λογισμικού, με σκοπό την χρησιμοποίηση των μοντέλων για την βελτιστοποίηση της λειτουργίας τους. Η 

βελτιστοποίηση αυτή δεν επικεντρώθηκε μόνο στον καθορισμό των τεχνικών παραμέτρων λήψης του ανιχνευτή και 

της γεωμετρίας του συστήματος PET, αλλά επεκτάθηκε και σε κλινικό επίπεδο. Αυτός μάλιστα είναι και ο απώτερος 

σκοπός της διατριβής. Ο καθορισμός δηλαδή των βελτιστοποιήσεων αυτών οι οποίες στοχεύουν στην αντίστοιχη 

ακρίβεια ή την επαναληψιμότητα των ποσοτικών αποτελεσμάτων της λειτουργικής απεικόνισης όγκων που 

προσλαμβάνουν ραδιοφάρμακο. Η ανατομία η οποία επιλέχθηκε είναι ο θώρακας και ο τύπος αλλόιωσης είναι ο 

Μονήρης Πνευμονικός Όζος (ΜΠΟ). Η επιλογή βασίστηκε σε διάφορα χαρακτηριστικά και ιδιότητες όπως η μικρή του 

διάσταση, καθώς και το γεγονός ότι η σχετική θέση του στον θώρακα μπορεί να σχετίζεται με την πρόγνωση του. Αυτό 

πρακτικά σημαίνει ότι η κάμερα PET απαιτείται να λειτουργεί με τέτοιο τρόπο έτσι ώστε τα ποσοτικά ή τα ημι-ποσοτικά 

αποτελέσματα που παράγει να είναι επαναλήψιμα. Το πρώτο κομμάτι στο ειδικό μέρος της διατριβής επικεντρώνεται 

στην δημιουργία του μοντέλου της προσομοίωσης και στην παράθεση των αντίστοιχων αποτελεσμάτων με έμφαση 

στα πιθανά σχήματα βελτιστοποίησης. Τα αποτελέσματα δείχνουν ότι οι προσομοιώσεις Monte Carlo μπορούν να 

προβλέψουν με ακρίβεια τους ρυθμούς μέτρησης των ανιχνευτών ΡΕΤ, ξεκινώντας από την εκπομπή γ έως την τελική 

καταμέτρηση και αποθήκευση των συμπτώσεων ανά LOR στα πρωτογενή δεδομένα του ημιτονογράμματος. Με 

μέγιστη σχετική απόκλιση κάτω από 2% επιβεβαιώνεται η ακρίβεια του μοντέλου ώστε να χρησιμοποιηθεί για τις 

περαιτέρω κλινικές αναλύσεις. Σε αυτή την βάση, στο δεύτερο μέρος της διατριβής χρησιμοποιήθηκαν νέες 

πειραματικά επικυρωμένες προσομοιώσεις. Η απόδοση των μετρήσεων τεσσάρων διαφορετικών μοντέλων σαρωτή 

με την χρήση πραγματικών κλινικών δεδομένων εικόνας με εύρημα ΜΠΟ αναπαρίστανται με τη χρήση της παραμέτρου 

NECR (Noise Equivalent Count Rate). Μελετάται η απόκριση της παραμέτρου αυτής συναρτήσει της μεταβολής της 

ενεργότητας του όγκου, της σχετικής ακτινικής θέσης του στον θώρακα καθώς και του βαθμού παχυσαρκίας των 

ασθενών. Παρατηρείται σημαντική διακύμανση των ποσοτικών αποτελεσμάτων μέτρησης της κάμερας ΡΕΤ όταν ο 

ίδιος ασθενής σαρώνεται σε διαφορετικές διαμορφώσεις ανιχνευτών διαφορετικών μοντέλων κλινικών συστημάτων 

ή ακόμα και στην περίπτωση των ίδιων σαρωτών πού όμως οι λήψεις πραγματοποιούνται μεταξύ διαφορετικών 

χρονικών σημείων αν το σωματικό βάρος του ασθενή μεταβληθεί σημαντικά. Μη βέλτιστη τοποθέτηση του ασθενούς 

εκτός του ισοκέντρου απεικόνισης απαντάται συχνά στους περισσότερους τρόπους απεικόνισης και μπορεί εν δυνάμει 

να προσθέσει περαιτέρω μεταβλητότητα και αβεβαιότητα στα αποτελέσματα. Στο πλαίσιο του ποσοτικού ΡΕΤ, η 

διόρθωση αυτών των επιπτώσεων μέσω μιας εν δυνάμει προοπτικής κανονικοποίησης χρησιμοποιώντας κατάλληλες 

προσομοιώσεις θα μπορούσε να αποδειχθεί επωφελής στην καθημερινή κλινική πράξη.Τα αποτελέσματα της 

διατριβής αυτής παρέχουν την απόδειξη της προσέγγισης για την δυνατότητα κατάλληλων προσομοιώσεων που 

μπορούν να εισαχθούν στην καθημερινή κλινική πράξη και να παρέχουν πρόσθετη πληροφορία σχετικά με τη 

μεταβλητότητα απόκρισης της μέτρησης των καμερών PET, ειδικά σε τύπους αλλοιώσεων όπου συχνά λαμβάνονται 
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οριακές αποφάσεις από τον διαγνώστη σχετικά με τον χαρακτηρισμό τους. Ως μελλοντική εργασία προτείνεται η 

χρησιμοποίηση της περιγραφόμενης μεθόδου στα πλαίσια εκτεταμένης κλινικής μελέτης (π.χ στο επίπεδο χώρας). 
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Abstract 

In the present dissertation, PET/CT (hybrid Positron Emission Tomography and Computed 

Tomography) systems were modeled using appropriate software. These models are then used to 

optimize their operation. The optimization of the operation was not only focused on the determination 

of the technical parameters of the detector and the geometry of the PET system, but also extended to 

the clinical context, this being the ultimate goal of the thesis. These optimizations are aimed at 

improving the quantitative results of the functional imaging of radiopharmaceutical uptaking tumors 

or assuring their repeatability. The anatomy chosen is the thorax and the type of lesion is the Solitary 

Pulmonary Nodule (SPN). The selection was based on various features and properties such as its small 

size, as well as the fact that its relative position in the thorax may be related to its prognosis. This 

practically means that the PET camera is required to operate in such a way, so that the quantitative or 

semi-quantitative results it produces are reproducible. The first part of the thesis focuses on building 

the simulation model and listing the corresponding results with emphasis on possible optimization 

schemes. Our results show that properly tuned Monte Carlo simulations predict accurately the count 

rates of the detectors, representing all the respective phenomena starting from the initial gamma 

emission to the allocation of the counts on the respective Lines of Response (LOR) in the sinogrammed 

raw data. A maximum deviation of 2% when comparing simulations and experiments validates the 

model accuracy for further use in the clinical context. On this basis, in the second part of the 

dissertation we use experimentally validated simulations, and the performance of the measurements 

of four different scanner models of a model of true clinical patient data with detected SPN is 

represented using the parameter of NECR (Noise Equivalent Count Rate). The response of this 

parameter is investigated with regards to its activity, its relative location in the thorax and the degree 

of obesity of patients. Significant fluctuation of the quantitative results is observed when the same 

patient is scanned in different detector configurations of scanner models, or even in the case of the 

same detectors where however the scans are taken at different time points and the patient 

characteristics (weight) have changed in-between. Non-optimal patient positioning eccentric to the 

isocenter is observed frequently and can potentially contribute further to result variability. Our results 

provide evidence of the ability for properly tuned simulations to be incorporated into daily clinical 

practice and provide additional information on the variability of response of PET camera 

measurements, especially in types of lesions where often borderline decisions are made regarding 

their characterization. Future work is the exploration of the possibility to use the method prescribed 

here in an extended clinical trial (e.g. on a country level).  
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1 Το παρελθόν, το παρόν, και το μέλλον της Ποζιτρονικής 

Τομογραφίας PET/CT 

1.1 Εισαγωγή στην ιατρική απεικόνιση 

Η απεικόνιση αποτελεί ένα από τα πιο σημαντικά εργαλεία στην καθημερινή ιατρική 

πρακτική. Τις τελευταίες τρεις δεκαετίες έχει αυξηθεί εκθετικά όχι μόνο ο αριθμός των τεχνολογιών 

απεικόνισης αλλά και ο αριθμός των αντίστοιχων κλινικών εφαρμογών. Σήμερα ο όρος της 

απεικόνισης μάλιστα δεν αναφέρεται μόνο στην ανατομική απεικόνιση (όπως π.χ ο εντοπισμός της 

αλλοίωσης και η διαστασιοποίηση της), αλλά επεκτείνεται πολύ περισσότερο και σχετίζεται με την 

αποκωδικοποίηση της μεταβολικότητας και του μοριακού χαρακτήρισμού. Με άλλα λόγια, ο 

διαγνώστης ιατρός έχει στην διάθεση του πληροφορίες για τον εν λόγω όγκο που αφορούν την 

κατανάλωση της γλυκόζης ως δείκτη της λειτουργικότητας του (και πιθανώς εν μέσω αυτής και της 

κακοήθειας του), καθώς επίσης και της αιμάτωσης ή και της υφής του στο επίπεδο της εικόνας 

(texture). Τα τελευταία χρόνια δε, γίνεται προσπάθεια συσχέτισης όλων αυτών των πληροφοριών με 

τον αντίστοιχο γονιδιακό φαινότυπο του ασθενούς (radiogenomics ή radiomics). Ο τελικός στόχος δεν 

είναι μόνο ο χαρακτηρισμός της πάθησης αλλά κυρίως ο καθορισμός της βέλτιστης θεραπείας (1). 

 

Εικόνα 1.1 Από τις αρχές του 20ου αιώνα η ιατρική απεικόνιση αποτέλεσε ίσως το σημαντικότερο εργαλείο για 

τους ιατρούς διαγνώστες (Εικόνα από (1)). 

Ένας τρόπος κατηγοριοποίησης των ιατρικών συστήμάτων απεικόνισης είναι βάσει της 

ενέργειας που χρησιμοποιείται για να εξαχθούν οι πληροφορίες της ανατομίας ή της 

λειτουργικότητας (ακτίνες Χ, ποζιτρόνια, φωτόνια ή ακουστικά κύμματα). Με την χρήση των 

διαφόρων αυτών ενεργειών σε μορφή ακτίνας παράγεται η τελική πληροφορία της διακριτικής 

ικανότητας (στην περίπτωση των διαγνωστικών εικόνων) ή των ποσοτικών αποτελεσμάτων (π.χ της 

ποσοτικοποίησης της ιξωδοελαστικότητας του ήπατος με την χρήση της ελαστογραφίας με σύστημα 
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απεικόνισης μαγνητικού συντονισμού MRI) (2). Στην Εικόνα 1.2 δίνεται μια τέτοιου είδους 

κατηγοριοποίηση. 

 

Εικόνα 1.2 Κατηγοριοποίηση συστημάτων ιατρικής απεικόνισης με βάση την ενέργεια (Εικόνα από (3)) 

Στον Πίνακα 1.1 δίνονται κάποια από τα βασικότερα χαρακτηριστικά των διαφόρων 

συστημάτων απεικόνισης ενώ στο Σχήμα 1.1 γίνεται μια απόπειρα βαθμολόγησης των συστημάτων 

βάσει των επιδόσεων τους και της αποτελεσματικότητας δύο εξ‘αυτών (αξονική και μαγνητική 

τομογραφία). 
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Πίνακας 1.1 Βασικότερα χαρακτηριστικά των τεχνικών απεικόνισης (τροποποιημένος από (4)). X: μη σχετικό/δεν 

διατίθεται, ο: σχετικό/διατίθεται 

Τεχνική απεικόνισης Διακριτική ικανότητα Χαρακτηριστικά κόστους 
και λειτουργίας 

Ασφάλεια 

Υψηλής 
αντίθεσης 

Χαμηλής 
αντίθεσης 

Κόστος Αποτέλεσμα 
σε 
πραγματικό 
χρόνο 

Επιβλαβής 
ιοντίζουσα 
ακτινοβολία 

Συνέπειες 
λόγω 
θερμότητας 

Ραδιογραφία 1 mm Μαλακό/Σκληρό 
ιστό και Οστά 

€€ x ο Μικρή 

CT-Αξονική 

τομογραφία 

0.5 mm Μαλακό/Σκληρό 
ιστό και Οστά 

€€€ ο ο Μικρή 

MRI-Απεικόνιση 

μαγνητικού 

συντονισμού 

0.1-0.5 mm Μαλακό/Σκληρό 
ιστό 

€€€€€ x x Μέση 

US-

Υπερηχοτομογραφία 

1 mm  €€ o x Καθόλου 

Ελαστογραφία 200 μm  €€ o x Μικρή 

Οπτική 100 nm  € x x Μέση 

PET/SPECT-Πυρηνική 

απεικόνιση 

1-2 mm  €€€€€ x ο Καθόλου 

Θερμογραφία 15 μm  €€€€ x x Υψηλή 

 

Τα τελευταία χρόνια ιδιαίτερα, η συζήτηση για την σύγκρισή τους δεν περιορίζεται μόνο στα 

τεχνικά χαρακτηριστικά και την επίδοση τους σε σχέση με τεχνικές παραμέτρους (οπώς π.χ την 

διακριτική ικανότητα), αλλά επεκτείνεται λαμβάνοντας υπόψη και το κόστος του κάθε είδους 

εξοπλισμού καθώς και για το πως τελικά η ιατρική απεικόνιση επιδρά θετικά στον ασθενή με το να 

βοηθά στην καλυτερευση της ποιότητας ζωής του μέσω της εξατομίκευσης της θεραπείας (5). Τέλος, 

όλο και περισσότερες μελέτες επικεντρώνονται στην ανάλυση των τεχνικών απεικόνισης για να 

καθορίσουν ποίες είναι οι καλύτερες τεχνικές για τις διάφορες ανατομικές περιοχές ή τα διάφορα 

όργανα του ανθρώπινου σώματος. Μια τέτοια μελέτη συγκρίνει τις τέσσερις πιο δημοφιλείς τεχνικες 

απεικόνισης (αξονική, μαγνητική, ραδιογραφία και υπέρηχο) χρησιμοποιόντας τις διαδοχικά για την 

απεικόνιση διάφορων οργάνων (π.χ νεφρός, σπονδυλική στήλη) ή για την απεικόνιση όλου του 

σώματος (6). Στην συνέχεια ακτινοδιαγνώστες βαθμολογούν την επίδοση τους. Στην μελέτη αυτή 

χρησιμοποιούνται νεκροτομικοί ασθενείς. Παρότι ο βασικότερος περιορισμός της μελέτης αυτής 

είναι ότι τα όργανα είναι στατικά σε σύγκριση με το ζωντανό ανθρώπινο σώμα όπου οι τεχνικές 

απεικόνισης αντιμετωπίζουν την πρόκληση των ψευδενδείξεων (artifacts) λόγω κίνησης των 

οργάνων, παρόλα αυτά μπορούν να εξαχθούν βασικά συμπεράσματα σε σχέση με την καταλληλότητα 

της κάθε μεθόδου. Όπως αναφέρεται και παραπάνω στο Σχήμα 1.1 δίνεται μια εποπτική σύγκριση 
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της βαθμολογίας για την αξονική και την μαγνητική τομογραφία. Το σχήμα αυτό και οι πληροφορίες 

στον πίνακα βοηθούν στην εξαγωγή του συμπεράσματος ότι η κάθε τεχνική μπορεί να πλεονεκτεί ή 

να υστερεί συγκρινόμενη με άλλη ανάλογα με την ανατομία που επιχειρεί να απεικονίσει, ή τον 

απώτερο σκοπό της διάγνωσης τον οποίο επιχειρεί να υποστηρίξει. 

 

Σχήμα 1.1 Παράδειγμα σύγκρισης τεχνικών απεικόνισης για διάφορες ανατομίες ή όργανα (τροποποιημένο απο 

(6)). 

Οι διάφορες μέθοδοι απεικόνισης βρίσκονται στο επίκεντρο της ερευνητικής δραστηριότητας 

τα τελευταία χρόνια. Ιδιαίτερα στον χώρο της τομογραφίας (τρισδιάστατη απεικόνιση) υπάρχει 

μεγάλη κινητικότητα η οποία εκδηλώνεται με τον αριθμό των δημοσιεύσεων στα έγκριτα 

επιστημονικά περιοδικά. Στα παρακάτω Σχήματα 1.2-1.4 απεικονίζεται ο αριθμός των επιστημονικών 

δημοσιεύσεων που ανήκουν στην βιβλιοθήκη Pubmed για το χρονικό διάστημα από το 1975 έως και 

μερικά χρόνια πριν. Στο τελευταίο διάγραμμα φαίνεται και η κατανομή των δημοσιεύσευω αυτών 

ανα χώρα. 

0

0.5

1

1.5

2
Θώρακικό τοίχωμα

Πνευμονικό 
παρέγχυμα

Καρδιά, αορτή και 
κοίλη φλέβα

Παρεγχυματικά 
όργανα

Σπονδυλική στήλη

Ωμος, ισχίο και γόνατο

Σύγκριση μεθόδων απεικόνισης ανά ανατομική περιοχή
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(γ) 

Σχήμα 1.2 (α) Αυξανόμενος αριθμός επιστημονικών δημοσιεύσεων σχετικών με την Τομογραφία Εκπομπής 

Ποζιτρονίων PET και (β) η κατανομή τους ανα χώρα. (γ) Συγκριτική τάση αριθμού δημοσιεύσεων PET και μαγνητικής 

τομογραφίας MR (Magnetic Resonance). 

1.2 Ιστορική αναδρομή PET/CT 

Η οδηγητήριος δύναμη για την ανακάλυψη των ιατρικών συσκευών πυρηνικής ιατρικής 

υπήρξε εξ’αρχής η ανάγκη για απεικόνιση της μεταβολικής δραστηριότητας στο ανθρωπινο σώμα. Η 

δισδιάστατη και στην συνέχεια η τρισδιάστατη απεικόνιση της δραστηριότητας αυτής έδωσε την 

δυνατότητα στον διαγνώστη να αποκτήσει εκτός της ανατομικής πληροφορίας (η οποία ήταν ήδη 

διαθέσιμη νωρίτερα από άλλες τεχνικές π.χ. αξονική τομογραφία) και την πληροφορία για το πόσο 

ενεργός είναι ο όγκος αυτός προσλαμβάνοντας ραδιοφάρμακο συγκεκριμένων ιδιοτήτων. Για την 

επίτευξη όμως του στόχου αυτού χρειάσθηκαν τουλάχιστον κάποιες δεκαετίες. Από την αρχή της 

δημιουργίας του πρώτου πρωτότυπου κάμερας PET (Positron Emission Tomography) μέχρι και 

σήμερα συνέβησαν καινοτομίες σε χρονικά σημεία που θεωρήθηκαν σταθμοί για τον σχεδιασμό και 

την κατασκευή των καμερών όπως τις γνωρίζουμε σήμερα. Παρακάτω επιδιώκεται η γραφική 

παράθεση κάποιων εκ των βασικότερων αυτών σημείων που θεωρούνται ως σήμερα ορόσημα (7). 

Ίσως τα τρια πιό καθοριστικά ορόσημα από την αρχή της τεχνολογικής εξέλιξης των 

συστημάτων PET/CT (PET/Computed Tomoraphy) είναι τα εξής: 

1. Ο σχεδιασμός και η ανάπτυξη του μπλοκ ανιχνευτή 

2. Η σχεδόν ταυτόχρονη εισαγωγή του κρυσταλλικού υλικού LSO (Lutetium Oxyorthosilicate 

(Ce)) ως το βασικό υλικό του ανιχνευτή 

3. Η ανακάλυψη του ραδιοφαρμάκου FDG (18fluorodeoxyglucose) κυρίως για την ογκολογική 

ανίχνευση πρωτοπαθών ή δευτεροπαθών εστιών 
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Η εξέλιξη της απεικόνισης με ποζιτρονική τεχνολογία κάλυψε πάρα πολλές δεκαετίες και 

περιέλαβε συνεισφορές από πάρα πολλούς διαφορετικούς επιστήμονες. Ουσιαστικά, οι πολύ 

συγκεκριμένες προκλήσεις οι οποίες σχετίζονται με την ανίχνευση της ακτινοβολίας από την 

εξαΰλωση και η επακόλουθη επεξεργασία των δεδομένων που προκύπτουν από αυτή την ανίχνευση 

έλαβε πολύ μεγάλη προσοχή από εξαιρετικούς επιστήμονες διαφόρων τομέων όπως παραδείγματος 

χάρη φυσικούς, χημικούς, βιολόγους, και άλλων ειδών επιστήμονες. Παρόλα αυτά είναι χρήσιμο να 

περιγραφούν κάποιες από τις πολύ πρόσφατες εξελίξεις οι οποίες ξεκινούν πολλά χρόνια πριν, σχεδόν 

την δεκαετία του 1950. Είναι πολύ ενδιαφέρον να παρατηρήσει κανείς ότι υπάρχουν εξελίξεις οι 

οποίες τοποθετούνται σε μία χρονική περίοδο η οποία βρίσκεται χρόνια (ακόμα και δεκαετίες) μετά 

από την αρχική ανακάλυψη της θεμελιώδους τεχνολογίας, όπως αυτή πρωτοαναφέρθηκε στις 

αντίστοιχες επιστημονικές δημοσιεύσεις. 

1.2.1 Η πρώτη συσκευή απεικόνισης με ποζιτρόνιο το 1950 

Η πρώτη εφαρμογή της ακτινοβολίας από την εξαΰλωση του ποζιτρόνιου για ιατρική 

απεικόνιση χρονολογείται ήδη από την αρχή της δεκαετίας του 1950 και αποδίδεται στον William 

Sweet ο οποίος ήταν τότε ο διευθυντής της νευροχειρουργικής κλινικής στο Γενικό Νοσοκομείο της 

Μασαχουσέτης (7),(8),(9). Το 1952 ο Gordon Brownell και ο William Sweet κατασκεύασαν το πρώτο 

πρωτότυπο της κάμερας του εγκεφάλου που χρησιμοποιούσε δύο εκ διαμέτρου αντίθετους 

κρυστάλλους ιωδιούχου νατρίου (NaI) (10). Οι δύο κρύσταλλοι βρίσκονταν συζευγμένοι με δύο 

φωτοπολλαπλασιαστές (PMT – Photomultiplier) και στην συνέχεια ένας εκτυπωτής μελανιού 

χρησιμοποιούνταν για να κατασκευάσει την εικόνα. 

 

Εικόνα 1.3 Ο Dr. G.L Brownell (αριστερά) και ο Dr. Aronow με τον πρώτο σαρωτή PET (Εικόνα από (7)) 
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Εικόνα 1.4 Η πρώτη εικόνα εγκεφάλου από κάμερα PET 

Οι επόμενες εξελίξεις συνέβησαν τις αρχές της δεκαετίας του 1970 από τον James Robinson 

στο Brookhaven στο Montreal. Ο τελευταίος κατασκεύασε τον πρώτο τομογράφο που ονομάστηκε 

«Positome» αλλά ιδιαίτερα ο Ed Hoffman και ο Michael Phelps στο UCLA ήταν αυτοί που όχι μόνο 

ολοκλήρωσαν τον σχεδιασμό και την υλοποίηση του πρώτου τομογράφου ο οποίος βασίστηκε σε 

περισσότερους των δύο ανιχνευτών (48 ανιχνευτές συνολικά), αλλά τότε ουσιαστικά αποδείχτηκε για 

πρώτη φορά η δυνατότητα της κάμερας για νευρολογικές εξετάσεις και για λειτουργικές απεικόνισεις 

του εγκεφάλου. Η ίδια ομάδα ερευνητών έγραψε μία σειρά από επιστημονικές δημοσιεύσεις σχετικά 

με την ποσοτικοποίηση των εικόνων PET οι οποίες ακόμα αποτελούν τα θεμελιώδη κείμενα για 

οποιονδήποτε θέλει να μάθει τα βασικά της αρχής της λειτουργίας της συσκευής αυτής. 

 

Εικόνα 1.5 Φωτογραφία από το πρωτότυπο PET. 

Tο 1974 στο Berkeley η ομάδα του εργαστηρίου του Lawrence Berkeley ήταν η πρώτη που 

πρότεινε το κεραμικό υλικό BGO (Bismuth Germanate) ως έναν άριστο κρύσταλλο για το PET κυρίως 

λόγω της υψηλής του πυκνότητας αλλά και του υψηλού ατομικό του αριθμού (Ζ=74). Πολύ σύντομα 
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το BGO αντικατέστησε στην ουσία το ιωδιούχο νάτριο και αποτέλεσε τον κρύσταλλο της επιλογής για 

τα μηχανήματα PET για τα επόμενα 20 χρόνια. Η επόμενη καινοτομία οφείλεται στον Mike Casey και 

τον Ronald Nutt το1986. Οι δύο ερευνητές πρότειναν ότι αντί να χρησιμοποιείται σύζευξη ένα προς 

ένα μεταξύ του κρυστάλλου και του φώτοπολλαπλασιαστή θα ήταν πολύ πιο αποδοτικό να 

χρησιμοποιηθεί ένας και μόνο ενιαίος κρύσταλλος ο οποίος να περιέχει εσοχές διαφόρων 

διαστάσεων. Τελικά από τις εσοχές αυτές θα προέκυπταν διακριτοί κρύσταλλοι τουλάχιστον στην 

εμπρόσθια επιφάνεια πρόσπτωσης των ακτίνων γ. Οι κρύσταλλοι τελικά θα αναφέρονταν και θα 

τοποθετούνταν σε διάταξη 2x2 φωτόπολλαπλασιαστών. Αυτή η συστοιχία των ανιχνευτών η οποία 

ονομάστηκε μπλοκ ανιχνευτής (block detector) συναντάται ως διάταξη σχεδόν αποκλειστικά στους 

κλινικούς τομογράφους. 

Μια εξέλιξη η οποία έλαβε χώρα στην συνέχεια και καθόρισε την πορεία της πυρηνικης 

ιατρικής σε μεγάλο βαθμό ηταν η ανακάλυψη ενός νέου υλικού σπινθηριστή. Το LSO (Lutetium 

Oxyorthosilicate (Ce)) έχει παρόμοια πυκνότητα και ατομικό αριθμό όπως ο προκάτοχος του μέχρι 

εκείνη την εποχή (BGO), την ίδια στιγμή όμως προσφέρει πολύ μεγαλύτερο συντελεστή παραγωγής 

φωτονίων ανά keV και έχει έως και 10 φορές γρηγορότερο χρόνο εξασθένησης (11). Η διαφορά αυτή 

στον χρόνο απόσβεσης επιφέρει πολύ σημαντικά πλεονεκτήματα κυρίως στην χωρική, ενεργειακή 

αλλά και την χρονική διακριτική ικανότητα αφού μειώνεται το ποσοστό των κρούσεων από σκέδαση 

και οι τυχαίες κρούσεις. Το υλικό αυτό του ανιχνευτή επέτρεψε ουσιαστικά την μετάβαση από την 

διδιάστατη (2D) στην τρισδιάστατη (3D) απεικόνιση 

Τέλος, η ανακάλυψη του υβριδικού συστήματος PET-CT ήτανε η μία από τις πιο σημαντικές 

τελευταίες βελτιώσεις (12–14). Tα υβριδικά συστήματα αυτά πλέον αποτελούν τα συστήματα 

επιλογής για κλινική χρήση. H συνεισφορά του αξονικού τομογράφου στην έγκαιρη διάγνωση, την 

σταδιοποίηση αλλά και την πρόγνωση του καρκίνου οφείλεται κυρίως στον David Τownsend και τον 

Roland Nutt οι οποίοι και χαρακτηρίστηκαν από το περιοδικό Times ως οι πιο σημαντικοί ιατρικοί 

εφευρέτες για το έτος 2000. 

Ιδιαίτερη μνεία ίσως αξίζει να γίνει για μια πρόσφατη καινούργια τεχνολογία στο επίπεδο της 

αρχιτεκτονικής του ανιχνευτή. Φαίνεται ότι τα επόμενα χρόνια οι PMT κυλινδρικής ή ορθογωνικής 

διατομής όπως υπάρχουν σήμερα με την επιννόηση των μπλοκ ανιχνευτών θα βρεθούν σε διαδικασία 

αντικατάστασης. Η τελευταία εισαγωγή σχετικά με την τεχνολογία των ανιχνευτών είναι οι 

φωτοπολλαπλασιαστές στερεάς κατάστασης με βάση το πυρίτιο (Silicon Photomultipliers – SiPM). Οι 

συσκευές αυτές είναι βασισμένες σε δίοδο απλής φωτονικής χιονοστιβάδας που εφαρμόζεται στο 

κοινό υπόστρωμα πυριτίου. Η διάσταση τους είναι μικρή (μπορεί να φτάσει ακόμα και τα 10 μm) ενώ 

υπάρχουν ήδη εμπορικά διαθέσιμες κάμερες PET στις οποίες κάθε κρύσταλλος έχει τον αντίστοιχο 
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μεμονωμένο SiPM και πλέον δεν παρουσιάζονται τα σφάλματα του συμβατικού σχεδιασμού του 

μπλοκ όπου περισσότεροι από ένας κρύσταλλοι αποδίδουν οπτικά φωτόνια σε έναν PMT. 

Αξίζει να σημειωθεί ότι αντίστοιχες καθοριστικές εξελίξεις έχουν πραγματοποιηθεί με την 

πάροδο των χρόνων και στον χώρο των ραδιοφαρμάκων (15). Οι δύο επιστημονικοί χώροι, αυτός των 

τεχνολογιών σχετικά με την εξέλιξη των καμερών καθώς και αυτός της καινοτομίας των 

ραδιοφαρμάκων σε όλη αυτή την πορεία μέχρι και σήμερα δρούσαν συνεργιστικά, με τις ραγδαίες 

εξελίξεις στον ένα πάντοτε να προκαλούσαν και τις αντίστοιχες στον άλλο. Η εκτενής αναφορά των 

εξελίξεων αυτών στον χώρο των επισημασμένων ραδιοφαρμάκων είναι παρόλα αυτά εκτός του 

αντικειμένου της παρούσας διατριβής. 

Στην Εικόνα 1.6 αποδίδεται σχηματικά η χρονική γραμμή με τα σημαντικότερα ορόσημα της 

εξέλιξης της Τομογραφίας Εκπομπής Ποζιτρονίων (16–19). 
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Σχήμα 1.3 Τα κυριότερα ορόσημα εξέλιξης των συστημάτων PET/CT 
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1.3 Κλινική εφαρμογή PET/CT 

Οι κάμερες PET χαρακτηρίζονται από το πολύ ευρύ φάσμα της κλινικής εφαρμογής τους (20–

23). Παρότι είναι ευρέως γνωστές κυρίως για τις επιδόσεις τους στο χώρο της ογκολογίας, παρόλα 

αυτά τα τελευταία χρόνια προκύπτουν συνεχώς νέες ανακαλύψεις όσον αφορά τις δυνατότητες της 

απεικόνισης που μπορεί να προσφέρει η τεχνολογία της μοριακής απεικόνισης. Στις παρακάτω 

παραγράφους επιχειρείται η απαρίθμηση των πιο διαδεδομένων κλινικών εφαρμογών με 

μεγαλύτερη έμφαση στην ογκολογία. Οι κλινικές εφαρμογές χωρίζονται σε δύο μεγάλες κατηγορίες 

η πρώτη εκ των οποίων περιλαμβάνει όλες αυτές που πραγματοποιούνται ήδη σήμερα παγκοσμίως 

στην καθημερινή κλινική πρακτική ενώ η δεύτερη κατηγορία αναφέρεται σε μελλοντικές κλινικές 

εφαρμογές οι οποίες σήμερα βρίσκονται στο στάδιο της επιστημονικής έρευνας. 

1.3.1 Κλινικές εφαρμογές του σήμερα 

α. Καρκίνος του πνεύμονα 

Ο καρκίνος του πνεύμονα αποτελεί τον πιο συχνό και τον πιο θανατηφόρο καρκίνο τόσο για 

τους άντρες όσο και για τις γυναίκες ιδιαίτερα στον Δυτικό κόσμο (24–27). Ο κυριότερος παράγοντας 

κινδύνου είναι το κάπνισμα, παρόλο που φαίνεται να υπάρχει λιγότερο σημαντική συσχέτιση με το 

αδενοκαρκίνωμα, το οποίο σήμερα βρίσκεται σε αυξητική τάση. Ο καρκίνος του πνεύμονα ανέρχεται 

στο 16% όλων των καρκίνων στους άντρες και στο 13% στις γυναίκες. Παρότι ο πρώιμος καρκίνος του 

πνεύμονα (μη μικροκυτταρικό καρκίνωμα, στάδιο T1, T2 N0) είναι κατά κανόνα ιάσιμος, με 5-ετή 

επιβίωση που μπορεί να φτάσει έως και το 60-80% μετά από χειρουργική επέμβαση, μόνο το 6% όλων 

των ασθενών με καρκίνο του πνεύμονα επιβιώνουν για περισσότερα από πέντε χρόνια (24). 

 

Εικόνα 1.6 Σταδιοποίηση καρκίνου του πνεύμονα (Εικόνες από Praxis für Fusionierte Bildgebung, Halle (Saale), 

Germany. Αναπαραγώμενες από ελεύθερη παρουσίαση Biograph Horizon clinical image gallery) 

Η τομογραφία εκπομπής ποζιτρονίων παίζει σημαντικό ρόλο στην διαφορική διάγνωση των 

αλλοιώσεων του θώρακα καθώς επίσης και στην σταδιοποίηση των ήδη διαγνωσμένων καρκίνων του 

πνεύμονα αλλά και στην παρακολούθηση των ασθενών (follow-up) μετά από θεραπεία (28). Το PET 
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είναι χρήσιμο στην αξιολόγηση της πρώιμης ανταπόκρισης των καρκίνων του πνεύμονα στη θεραπεία 

και για την ανίχνευση της υπολειμματικής νόσου μετά τη θεραπεία όταν η ανατομική απεικόνιση 

προκαλεί σύγχυση λόγω μετεγχειρητικών ή μετακτινικών αλλοιώσεων. Πρόσφατα, ξεκίνησε η χρήση 

του PET/CT στον σχεδιασμό της ακτινοθεραπείας. Τα πεδία ακτινών που προκύπτουν από τον 

σχεδιασμό της ακτινοθεραπείας από εικόνες PET έχει αποδειχθεί ότι διαφέρουν σημαντικά από τα 

αντίστοιχα που προκύπτουν με βάση μόνο την ανατομία. Στα περισσότερα κέντρα PET, ο καρκίνος 

του πνεύμονα (ήδη διεγνωσμένος ή υπό διάγνωση) είναι η πιο κοινή ένδειξη για την πραγματοποίηση 

απεικόνισης PET. Η ικανότητα της μεθόδου για την απεικόνιση της μεταβολικής δραστηριότητας την 

καθιστά ιδιαίτερα χρήσιμη στην περίπτωση μονήρων πνευμονικών όζων (SPN – Solitary Pulmonary 

Nodule), οι οποίοι χαρακτηρίζονται κυρίως από το οζώδες τους σχήμα και τις μικρές τους διαστάσεις 

(≤3 cm) (29–31). 

β. Νεοπλάσματα του λεμφικού ιστού 

Τα λεμφώματα Hodgkin και μη Hodgkin (non Hodgkin) είναι ιδιαίτερα επιθετικές νόσοι, η 

συχνότητα των οποίων μάλιστα είναι συνεχώς αυξανόμενη. Παρά το γεγονός ότι τα λεμφώματα 

Hodkgin και μη Hodgkin έχουν πολλά κοινά χαρακτηριστικά μεταξύ τους και χρειάζονται σε μεγάλο 

βαθμό παρόμοιες θεραπείες, υπάρχουν σημαντικές διαφορές μεταξύ τους, οι οποίες θα πρέπει να 

λαμβάνονται υπόψη τόσο κατά τη διάγνωσή τους όσο και κατά τον σχεδιασμό της θεραπευτικής τους 

αντιμετώπισης. Ένα μεγάλο ποσοστό των λεμφωμάτων είναι ιάσιμο, μόνο όμως υπό την χορήγηση 

της κατάλληλης θεραπευτικής αγωγής. 

 

Εικόνα 1.7 Παιδιατρικός ασθενής με διάγνωση μη Hodgkin λεμφώματος β προελεύσεως (Εικόνες από Christiana 

Care Health Systems, Newark, Delaware, USA. Αναπαραγώμενες από ελεύθερη παρουσίαση Biograph Horizon clinical 

image gallery) 

Τόσο τα Hodgkin όσο και τα μη Hodgkin λεμφώματα μπορούν να απεικονιστούν επαρκώς με 

τις κάμερες PET. Η πλειοψηφία των απεικονίσεων γίνεται με το ραδιοφάρμακο FDG ([18F]2-fluoro-2-

deoxy- D-glucose) ενώ σε πολλά κέντρα πραγματοποιούνται λήψεις με τις κάμερες PET όχι μόνο για 
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τη σταδιοποίηση της νόσου αλλά και σε τακτά χρονικά διαστήματα κατά την πορεία της νόσου, 

προκειμένου να παρακολουθηθεί η ανταπόκριση ή μη στην θεραπεία. Είναι πλέον κοινά αποδεκτό 

ότι οι κάμερες PET έχουν τη δυνατότητα να ανιχνεύουν σχεδόν όλες τις εστίες νόσου μεγέθους ≥1 cm 

ακόμα και σε μεγάλο φάσμα ιστολογικών τύπων. Συγκρίνοντας τα ευρήματα από τις κάμερες PET με 

αυτά που προκύπτουν από την αξονική τομογραφία, σχεδόν το 25% των αλλοιώσεων που 

ανιχνεύονται με την κάμερα PET αντιστοιχούν σε αλλοιώσεις ≤1 cm που εμφανίζονται και στην 

αξονική τομογραφία. Συνεπώς εξάγεται το συμπέρασμα ότι οι κάμερες PET έχουν συγκριτικά 

μεγαλύτερη ευαισθησία ανίχνευσης. Ίσως ένα από τα σημαντικότερα πλεονεκτήματα σήμερα της 

απεικόνισης με κάμερα PET είναι η ακρίβεια ανίχνευσης της υπολλειματικής νόσου. Πολλές μελέτες 

έχουν δείξει ότι παρότι οι κάμερες PET αποτυγχάνουν να ανιχνεύσουν μικροσκοπικές ή έστω μικρές 

εστίες μετά τη θεραπεία, εμφανίζουν ωστόσο μεγάλη ακρίβεια στο χαρακτηρισμό των 

υπολειμματικών εστιών. Αναμένεται ότι στο προσεχές μέλλον το FDG PET θα είναι η μοναδική 

εξέταση απεικόνισης η οποία θα χρειάζεται για την διαχείριση του μεγαλύτερου αριθμού των 

ασθενών με λεμφώματα. 

γ. Καρκίνος του παχέος εντέρου 

Ο καρκίνος του παχέος εντέρου είναι η δεύτερη πιο κοινή αιτία θανάτου από καρκίνο στις 

βιομηχανικές χώρες του Δυτικού κόσμου. Παρόλα αυτά παρατηρούνται πολύ μεγάλες διακυμάνσεις 

μεταξύ των κρατών. Έχει αποδειχθεί με μελέτες ότι ένας από τους σημαντικότερους παράγοντες 

κινδύνου εμφάνισης του καρκίνου του παχέος εντέρου είναι οι διατροφικές συνήθειες. Ο καρκίνος 

του παχέος εντέρου είναι το πρώτο κακόηθες νεόπλασμα εκτός του κεντρικού νευρικού συστήματος 

που απεικονίστηκε με τομογραφία εκπομπής ποζιτρονίων. Η κάμερα PET μπορεί να χρησιμοποιηθεί 

για την αρχική σταδιοποίηση του των ασθενών με καρκίνο του παχέος εντέρου ακριβώς επειδή έχει 

τη δυνατότητα να ανιχνεύει όχι μόνο την τοπική αλλά και την μεταστατική νόσο. 

 

Εικόνα 1.8 Θωρακική μετάσταση από πρωτοπαθή καρκίνο στο κόλον (Εικόνες από CHU Grenoble Alpes, Grenoble, 

France. Αναπαραγώμενες από ελεύθερη παρουσίαση Biograph Horizon clinical image gallery) 
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δ. Καρκίνος του οισοφάγου 

Ο καρκίνος του οισοφάγου διαγνώσκεται περίπου σε 14.000 ασθενείς τον χρόνο στις 

Ηνωμένες Πολιτείες της Αμερικής και αντιστοιχεί περίπου στο 1-5% των ειδών του καρκίνου. 

Δυστυχώς η συντριπτική πλειοψηφία των ασθενών με αυτό το καρκίνωμα δεν επιβιώνουν και το 

ποσοστό 5-ετούς επιβίωσης είναι μόνο 10%. Η χημειοθεραπεία παίζει πολύ σημαντικό ρόλο στο 

καρκίνο του οισοφάγου και υπάρχει ποικιλία πρωτοκόλλων που μπορούν να εφαρμοστούν. Η 

απεικόνιση με την κάμερα τομογραφίας εκπομπής ποζιτρονίων είναι πολύ χρήσιμο εργαλείο για την 

σταδιοποίηση των μεταστάσεων του καρκινώματος του οισοφάγου. Πιο συγκεκριμένα η απεικόνιση 

με την κάμερα PET φαίνεται να είναι το μοναδικό ακριβές μη επεμβατικό εργαλείο απεικόνισης για 

την ανίχνευση της μετάστασης. Η ευαισθησία της μεθόδου για την ανίχνευση του πρωτοπαθούς 

όγκου φαίνεται συστηματικά στις περισσότερες μελέτες να είναι πάνω από 90%, παρόλα αυτά οι 

μελέτες αυτές δεν επικεντρώνονται στους όγκους μικρού μεγέθους. 

 

Εικόνα 1.9 Παρακολούθηση ασθένειας οισοφαγικού καρκίνου (Εικόνες από Kyoto Prefectual University Hospital, 

Kyoto, Japan. Αναπαραγώμενες από ελεύθερη παρουσίαση Biograph Horizon clinical image gallery) 

ε. Καρκίνος της κεφαλής και του τραχήλου 

Ο καρκίνος της κεφαλης και του τραχήλου δεν είναι ιδιαίτερα συχνός στις δυτικές χώρες και 

το ποσοστό της εμφάνισης τους υπολογίζεται σχεδόν στο 3 με 5% (32), εμφανίζει όμως υψηλότερη 

συχνότητα στις ασιατικές χώρες. Πολλές μελέτες για την ευαισθησία που επιτυγχάνει η απεικόνιση 

PET στον καρκίνο της κεφαλής και του τραχήλου παρουσιάζουν ποσοστά που κυμαίνονται από 88 

μέχρι και σχεδόν 100%. Παρόλα αυτά η κάμερα PET εμφανίζει δυσκολία στην ανίχνευση αυτού του 

είδους του καρκίνου όταν η πρωτοπαθής εστία έχει μικρές διαστάσεις. Η ακρίβεια της απεικόνισης 

FDG PET για την σταδιοποίηση των λεμφαδενικών μεταστάσεων οι οποίες προκύπτουν από 

πρωτοπαθείς καρκίνους της κεφαλής και του τραχήλου εμφανίζει μεγάλη διακύμανση στις 

δημοσιευμένες μελέτες. Γενικά, η απεικόνιση με κάμερες PET φαίνεται να είναι τουλάχιστον τόσο 
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αποτελεσματική όσο είναι και η απεικόνιση με άλλες μεθόδους όπως παραδείγματος χάρη η αξονική 

τομογραφία. Η συστηματική σταδιοποίηση είναι πολύ σημαντική στους ασθενείς με καρκίνωμα της 

κεφαλής και του τραχήλου καθώς η παρουσία απομακρυσμένης μεταστατικής νόσου μπορεί να 

σημαίνει έλλειψη δυνατότητας εγχειρητικής παρέμβασης. Τέλος, η απεικόνιση με κάμερα PET είναι 

σαφώς ανώτερη στην εκτίμηση της αποτελεσματικότητας της θεραπευτικής αγωγής καθώς επίσης και 

στην εκτίμηση της νόσου μετά από ακτινοθεραπεία. 

στ. Καρκίνος του μαστού 

Ο καρκίνος του μαστού αποτελεί τη δεύτερη πιο συχνή αίτια θανάτου από καρκίνο στις 

γυναίκες. Στις Ηνωμένες Πολιτείες της Αμερικής ο καρκίνος του μαστού ευθύνεται για περίπου 40 

χιλιάδες θανάτους το χρόνο και αποτελεί την πιο συχνή αίτια θανάτου στις γυναίκες ηλικίας από 35 

έως 50 ετών (23). Η έγκαιρη διάγνωση μέσω προγραμμάτων προληπτικού ελέγχου (screening) και η 

έγκαιρη θεραπεία είναι πολύ σημαντική αλλά η διαχείριση της νόσου απαιτεί μία πολυδιάστατη 

προσέγγιση. Ο καρκίνος του μαστού είναι ένα από τα λίγα καρκινώματα στα οποία έχει αποδειχθεί 

ότι τα προγράμματα προληπτικού ελέγχου βελτιώνουν την επιβίωση των ασθενών. Ο καρκίνος του 

μαστού μπορεί να απεικονιστεί με τομογραφία εκπομπής ποζιτρονίων χρησιμοποιώντας διάφορα 

ραδιοφάρμακα, όπως για παράδειγμα FDG, την μεθειονίνη καθώς και την φλουοροθυμιδίνη. Στην 

πράξη το ραδιοφάρμακο επιλογής είναι κυρίως το FDG λόγω του υψηλού μεταβολισμού γλυκόζης 

που παρατηρείται στους καρκίνους του μαστού. Παρότι πρόσφατες έρευνες ανέδειξαν ότι ουσιαστικά 

όλες οι μεγάλες πρωτοπαθείς, καθώς και οι τοπικά και συστηματικά μεταστατικές εστίες του 

καρκίνου του μαστού οι οποίες ανιχνεύθηκαν με τη χρήση του FDG δεν μπόρεσαν να ανιχνευθούν 

από τις συμβατικές μεθόδους απεικόνισης, ο καθορισμός του ακριβούς ρόλου της κάμερας PET στον 

καθορισμό της θεραπευτικής προσέγγισης των ασθενών με καρκίνο του μαστού βρίσκεται ακόμα σε 

εξέλιξη. Καθώς η σχετική βιβλιογραφία αυξάνεται διαρκώς, είναι εμφανές ότι η συσσώρευση του 

ραδιοφαρμάκου FDG είναι στον καρκίνο του μαστού είναι χαμηλότερης έντασης σε σχέση με αυτήν 

που παρατηρείται στον καρκίνο του πνεύμονα. Στους όγκους μεγέθους ≤1 cm η ευαισθησία της 

κάμερας PET για την ανίχνευσή τους φαίνεται να είναι περίπου 57%, και σημαντικά πολύ χαμηλότερη 

από την αντίστοιχη ευαισθησία όταν οι όγκοι είναι ≥1 cm (92%). Αξίζει να σημειωθεί ότι οι καρκίνοι 

του μαστού μικρού μεγέθους και μεταξύ αυτών κάποιοι συγκεκριμένοι ιστολογικοί τύποι, όπως το 

λοβιακό καρκίνωμα του μαστού, είναι συχνά ψευδώς αρνητικοί στην απεικόνιση με κάμερα PET και 

ως εκ τούτου οι συμβατικές κάμερες απεικόνισης PET του ολικού σώματος δεν μπορούν να 

θεωρηθούν ως αντικαταστάτες των ανατομικών μεθόδων οι οποίες έχουν υψηλότερη διακριτική 

ικανότητα. Παρόλα αυτά, η κάμερα PET μπορεί να είναι πολύ χρήσιμη σε συγκεκριμένες περιπτώσεις 

ειδικά σε αυτές στις οποίες παρέχει πρόσθετη πληροφορία σε συνδυασμό με την απεικόνιση 

μαγνητικού συντονισμού. Πρόκειται κυρίως για τις περιπτώσεις στις οποίες υπάρχει υψηλός κίνδυνος 
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πολυεστιακής νόσου. Έντονη ερευνητική δραστηριότητα εντοπίζεται στο σχεδιασμό καμερών PET 

μικρής διαμέτρου εξειδικευμένες για την απεικόνιση του μαστού. 

ζ. Μελάνωμα 

Το μελάνωμα είναι το κακοήθες νεόπλασμα για το οποίο παρατηρείται η πιο ραγδαία αύξηση 

της συχνότητας του στους καυκάσιους πληθυσμούς. Η εμφάνιση του αυξάνεται πάνω από πέντε 

ποσοστιαίες μονάδες κάθε χρόνο από τη δεκαετία του ‘70 με ταυτόχρονα αυξανόμενη θνησιμότητα 

που έρχεται δεύτερη μετά από τον καρκίνο του πνεύμονα. Το μελάνωμα είναι ο πιο συχνός τύπος 

κακοήθους νεοπλάσματος στις νέες γυναίκες μεταξύ των ηλικιών των 25 και 29 ετών ενώ αντιστοιχεί 

σε ποσοστό 18% των κακοηθών νεοπλασμάτων των νεαρών ηλικιών μεταξύ 15 και 39 ετών (33). Στις 

Ηνωμένες Πολιτείες της Αμερικής αναφέρθηκαν περίπου 55.000 περιπτώσεις μελανωμάτων που 

διεγνώσθησαν το 2004 και περίπου 8.000 θάνατοι από τη νόσο (33). Η απεικόνιση με την κάμερα PET 

δεν έχει σήμερα καθιερωθεί στην απεικόνιση πρωτογενών μελανωμάτων. Μετά τη διάγνωση ενός 

μελανώματος μπορεί να βοηθήσει στον καθορισμό της παρουσίας λεμφαδενικών μεταστάσεων, αλλά 

η μέθοδος είναι ευαίσθητη μόνο όταν το λεμφαδενικό φορτίο της νόσου είναι αρκετό για την 

απεικόνιση. Οι μικροσκοπικές μεταστάσεις στους λεμφαδένες (μικρομεταστάσεις) συνήθως δεν 

μπορούν να ανιχνευθούν από τις κάμερες PET με το ραδιοφάρμακο FDG. Σε πρόσφατες μελέτες η 

ευαισθησία της μεθόδου για την ανίχνευση των τοπικών λεμφαδενικών μεταστάσεων είναι περίπου 

20% . Μικρές εστίες, συμπεριλαμβανομένων των εστιών στους πνεύμονες και τον εγκέφαλο μπορεί 

να μην είναι δυνατόν να απεικονιστούν με την κάμερά PET αλλά να είναι δυνατόν να απεικονιστούν 

με ανατομικές μεθόδους. Παρόλα αυτά, η απεικόνιση με την κάμερα PET μπορεί να αναδειχθεί στο 

μέλλον η μοναδική μέθοδος η οποία θα χρειάζεται για να ανιχνευθεί το υποτροπιάζον μελάνωμα, αν 

τα χαρακτηριστικά κόστους σε σχέση με το όφελος από μία τέτοια προσέγγιση δικαιολογήσουν την 

εξέλιξη αυτή.  

η. Κακοήθεις όγκοι του εγκεφάλου 

Οι πρωτοπαθείς όγκοι του εγκεφάλου εμφανίζονται σε συχνότητα 12 έως 15 συμβάντων ανά 

100.000 πληθυσμού και συνολικά η παρουσία μεταστατικής νόσου στον εγκέφαλο είναι πιο συχνή 

από την πρωτοπαθή (20). Συνήθως όταν το κύριο κλινικό εύρημα είναι μία χωροκατακτητική 

εξεργασία στον εγκέφαλο τότε είναι πιο πιθανό αυτή η εστία να αντιστοιχεί σε πρωτοπαθή όγκο, 

παρόλα αυτά η διαφορική διάγνωση μεταξύ πρωτοπαθούς όγκου του εγκεφάλου και μεταστατικής 

εστίας αποτελεί σημαντική διαγνωστική πρόκληση. Σε μερικές μελέτες περίπου το 50% των ασθενών 

εμφανίζουν κάποια μορφή επιληψίας, παρότι η κεφαλαλγία, η αδυναμία και η τροποποιημένη 

νοητική κατάσταση αποτελούν συχνά αναφερόμενα συμπτώματα. Ίσως το μεγαλύτερο πρόβλημα 

που αντιμετωπίζεται σήμερα κατά την απεικόνιση του εγκεφάλου με ανατομικές μεθόδους είναι η 

διαφορική διάγνωση ενός υποτροπιάζοντος όγκου από την ουλή ή τις μετα-ακτινικές αλλοιώσεις. Οι 
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όγκοι του εγκεφάλου δεν είναι πολύ συχνοί, παρόλα αυτά όμως έχουν μελετηθεί αρκετά τα τελευταία 

25 χρόνια με κάμερες PET. Πρόσφατα έχει προταθεί η χρησιμοποίηση του FDG σε καθυστερημένες 

λήψεις απεικόνισης πέρα από τα συνήθη 30 έως 60 λεπτά καθώς αυτό φαίνεται να βοηθά στην 

βελτίωση της ποιότητας της απεικόνισης του εγκεφάλου. Αυτό οφείλεται κυρίως στο γεγονός ότι οι 

καθυστερημένες λήψεις έχουν ως αποτέλεσμα την διαφοροποίηση της φαιάς ουσίας του εγκεφάλου 

από τον όγκο λόγω της γρηγορότερης αποφωσφορυλίωσης που παρατηρείται στην φαιά ουσία. 

Υπάρχουν διάφορες περιπτώσεις στις οποίες η κάμερα PET μπορεί να αποδειχθεί πολύ χρήσιμη. 

Πρακτικά σήμερα η παρακολούθηση των όγκων του εγκεφάλου μετά από τη θεραπεία είναι μία από 

τις πιο συχνές εφαρμογές της κάμερας PET σε πολλά ιατρικά κέντρα. H απεικόνιση με το 

ραδιοφάρμακο FDG επιτρέπει την ανίχνευση όγκων υψηλόβαθμης κακοήθειας (high grade), παρά το 

γεγονός οτι ο φυσιολογικός εγκεφαλικός ιστός προσλαμβάνει έντονα το ραδιοφάρμακο. Επίσης με 

την κάμερα PET απεικονίζονται τα μηνιγγιώματα. Δεν είναι ξεκάθαρο εαν η χαμηλή πρόσληψη 

ραδιοφαρμάκου στην περίπτωση ενός μηνιγγιώματος θα μπορούσε να σημαίνει ότι η χειρουργική 

επέμβαση μπορεί να καθυστερήσει, η μεταβολική όμως αυτή πληροφορία μπορεί να αποτελέσει 

χρήσιμο επιπρόσθετο εργαλείο στη γενικότερη προσέγγιση δύσκολων περιστατικών. Η θεραπεία των 

όγκων του εγκεφάλου παρακολουθείται συχνά με τη χρήση της κάμερας PET, ειδικά στην περίπτωση 

όπου υπάρχει δύσκολο διαγνωστικό ερώτημα μετά τη θεραπεία. Η ελάττωση στην πρόσληψη του 

ραδιοφαρμάκου από έναν όγκο αρκετές εβδομάδες έως και μήνες μετά από την λήξη της θεραπείας 

σημαίνει αυτόματα καλή ανταπόκριση. 

1.4 Μελλοντικές κλινικές εφαρμογές 

1.4.1 Radiomics 

Ο όρος radiomics περιγραφει την εξαγωγή πολλαπλών (ή αλλιώς αρχικά αόρατων για το 

ανθρώπινο μάτι) χαρακτηριστικών από ιατρικές εικόνες τα οποία στη συνέχεια με τη χρήση 

συγκεκριμένων προσεγγίσεων μετεπεξεργασίας μπορούν να χρησιμοποιηθούν για να παρέχουν 

επιπρόσθετη πληροφορία στον διαγνώστη (34–37). Η πληροφορία αυτή μπορεί πιθανώς να 

προβλέψει υποβόσκουσα βιολογική συμπεριφορά καρκίνου. Ο χώρος των radiomics αποτελεί ένα 

από τα πιο πρόσφατα πεδία έρευνας για την τομογραφία γενικότερα συμπεριλαμβανομένης της 

αξονικής, της μαγνητικής αλλά και της τομογραφίας με εκπομπή ποζιτρονίων. Πολλές μελέτες μέχρι 

σήμερα έχουν ήδη προχωρήσει στην εξαγωγή των χαρακτηριστικών αυτών και προσπαθούν να 

μετατρέψουν την πληροφορία αυτή σε χρήσιμη πληροφορία με σκοπό την βελτίωση της τελικής 

διάγνωσης (38). Η υπόθεση είναι οτι κάποια από τις παραμέτρους ή από τα χαρακτηριστικά αυτά που 

εξάγονται από την εικόνα μπορεί να έχει σημαντική συσχέτιση είτε με τον τύπο του όγκου είτε ακόμα 

και με την πρόγνωση του ασθενούς. Παράδειγμα μιας τέτοιας παραμέτρου είναι η υφή (texture) της 

εικόνας που προέρχεται από την κάμερα PET (39–42). Με τον όρο αυτό εννοούμε τις ποσοτικές 
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παραμέτρους πρώτης ή δεύτερης τάξης που μπορεί να σχετίζονται παραδείγματος χάρη με το πόσο 

ετερογενής είναι η εικόνα (πόσο δηλαδή ανομοιόμορφος φαίνεται ο όγκος στο επίπεδο του πίξελ της 

εικόνας) ή πόσο αντίθετα ομοιογενής είναι αυτή. Λόγω του ότι η ετερογένεια αυτή πιθανώς σχετίζεται 

με το πόσο ενεργή είναι η αγγείωση του όγκου, μπορούν να συναχθούν συμπεράσματα όσον αφορά 

την κακοήθεια του. Σε βιολογικό επίπεδο έχει αναγνωριστεί ότι αυτού του είδους η ετερογένεια του 

όγκου ειδικά όταν είναι δυνατόν να αναλυθεί στο μικροπεριβάλλον του μπορεί να συσχετιστεί με 

χαρακτηριστικά όπως η κυτταρική πυκνότητα, η αγγειογένεση, η υποξία, η νέκρωση και η ίνωση. 

Συνεπώς, παρατηρείται όλο και μεγαλύτερο ενδιαφέρον στον τομέα των radiomics καθώς υπάρχουν 

βάσιμα στοιχεία ότι μέσω της έρευνας των παραμέτρων αυτών τελικά με αρκετά μεγάλη ακρίβεια 

μπορεί να καθοριστεί ο φαινότυπος του όγκου. Τα κυριότερα πλεονεκτήματα βάσει των οποίων ο 

χώρος των radionics θεωρείται τόσο υποσχόμενος και για τον τομέα της πυρηνικής ιατρικής, είναι η 

ικανότητα για δειγματοληψία ολόκληρου του όγκου εξαλείφοντας παράλληλα το σφάλμα που θα 

μπορούσε να προκύψει αν κατά τη διάρκεια της βιοψίας το δείγμα που λαμβάνεται είναι είτε έλειπες 

είτε μη χαρακτηριστικό της βιολογίας του. Τέτοιου είδους σφάλματα μπορούν να προκαλέσουν 

συστηματικά προβλήματα στη διάγνωση. 

1.4.2 Άνοια και νόσος Alzheimer 

Η άνοια ορίζεται ως απώλεια μνήμης μαζί με την εμφάνιση τουλάχιστον άλλη μιας 

πολύπλοκης συμπεριφοράς ικανής να παρεμβαίνει στην καθημερινή ζωή. Είναι ένα αυξανόμενο 

πρόβλημα για την κοινωνία και συνήθως μια προσωπική και οικογενειακή τραγωδία. Όλες οι 

μελλοντικές προβλέψεις αναφέρουν ότι θα επιδεινωθεί περαιτέρω το φαινόμενο αυτό, αφού όπως 

έχει εκτιμηθεί, τα επόμενα χρόνια έως και μέχρι το 5% των ατόμων άνω των 65 και μέχρι το 25% 

αυτών άνω των 80 θα διαγνωσθούν με κάποια μορφή άνοιας (36,38,43). 

Η ασθένεια Alzheimer είναι η πιο συνηθισμένη μορφή άνοιας. Χαρακτηρίζεται παθολογικά 

από την εναπόθεση των αμυλοειδών πλακών και των νευροϊωιδιακών πλεγμάτων. Η εξέταση με την 

κάμερα PET χρησιμοποιείται ευρέως για να μελετήσει το μεταβολισμό της εγκεφαλικής γλυκόζης στην 

άνοια: η νόσος Alzheimer σε πρώιμο στάδιο για τους ασθενείς συχνά εκδηλώνεται από 

υπέρμεταβολή. Κατά την πρόοδο της νόσου μπορεί να παρατηρηθεί και συμμετοχή του πρόσθιου 

μέρος του εγκεφάλου ενώ ουσιαστικά ο βαθμός του υπέρμεταβολισμού συσχετίζεται με την 

δριμύτητα της νόσου. Η σημαντικότητα της εξέτασης της ποζιτρονικής τομογραφίας για τη νόσο 

Alzheimer έγκειται στο γεγονός ότι η ασθένεια μπορεί να ανιχνευθεί ακόμα και πριν ξεκινήσουν να 

εμφανίζονται τα συμπτώματα. Η εξέταση με την κάμερά PET μπορεί επίσης να βοηθήσει στην παροχή 

ενδείξεων για τους ασθενείς οι οποίοι εμφανίζονται να έχουν μεγάλες πιθανότητες να αναπτύξουν τη 

νόσο. 
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1.4.3 Ανίχνευση κυττάρων κατά τη διάρκεια θεραπείας με βλαστοκύτταρα 

Η θεραπεία με τη χρησιμοποίηση βλαστοκυττάρων αποτελεί πολλά υποσχόμενη μέθοδο για 

διάφορες εκφυλιστικές ασθένειες συμπεριλαμβανομένης της συμφορητικής καρδιακής ανεπάρκειας. 

Κατά τη διάρκεια του πρωτοκόλλου της θεραπείας είναι ιδιαίτερα σημαντικό η απεικονιστική 

μέθοδος να μπορέσει να ανιχνεύσει σε επίπεδο κυττάρου την ποσότητα της ανιχνευόμενης ουσίας 

που καταλήγει στον ιστό υπό θεραπεία. Η απεικόνιση με κάμερα PET καθώς και αυτών της αξονικής 

και της μαγνητικής τομογραφίας έχουν αποδειχθεί ότι είναι αξιόπιστες τεχνικές για την μη 

επεμβατική ανίχνευση των βλαστοκυττάρων τα οποία χρησιμοποιούνται παραδείγματος χάρη στην 

περίπτωση του πρωτοκόλλου θεραπείας της καρδιάς (39,44–47). Η ικανότητα της απεικονιστικής 

μεθόδου να ανιχνεύσει με ακρίβεια τον αριθμό αυτών των κυττάρων που φτάνουν τελικά στον ιστό 

υπό θεραπεία γίνεται ακόμα πιο κρίσιμη αν αναλογιστεί κανείς ότι ακόμη και σήμερα δεν είναι 

ξεκάθαρο ποιες μέθοδοι εμφυτεύσεως των κυττάρων εχουν μεγαλύτερη ή μικρότερη απόδοση. Η 

τομογραφία εκπομπής ποζιτρονίων βάσει της ιδιαίτερα υψηλής ευαισθησίας της, καθώς επίσης και 

η μαγνητική τομογραφία λόγω κυρίως της υψηλής διακριτικής της ικανότητας θεωρούνται σήμερα η 

κάθε μία ξεχωριστά καθώς και ο συνδυασμός και των δυο τους ως οι πιο αξιόπιστες μέθοδοι για 

τέτοιου τύπου πρωτόκολλα. 

1.4.4 Ειδικές κατασκευές φορητών ανιχνευτών «παλάμης» PET για χρησιμοποίησή τους σε 

χειρουργεία 

Η μέθοδος της τομογραφίας με εκπομπή ποζιτρονίων έχει αποδειχθεί ότι είναι ιδιαίτερα 

ικανή για την ανίχνευση και την εντόπιση όγκων και μεταστάσεων πριν από χειρουργικές επεμβάσεις. 

Η πραγματοποίηση της εξέτασης όμως γίνεται με τον ασθενή ξαπλωμένο εντός της κάμερας. Η 

διάμετρος του ανιχνευτή είναι συνήθως σχεδόν ένα μέτρο. Συνεπώς, κατά τη διάρκεια της 

χειρουργικής επέμβασης είναι γνωστή κατά προσέγγιση η τοποθεσία του όγκου με βάση τις 

λειφθήσες εικόνες κατά την εξέταση, και συχνά οι χειρουργοί προσανατολίζονται εμπειρικά στην 

ανατομία του ασθενούς για την εντόπιση του όγκου προς αφαίρεση. Παρόλα αυτά, η επιτυχία της 

επέμβασης εξαρτάται σε μεγάλο βαθμό στην ακρίβεια ανίχνευσης του σχετικού λεμφαδένα και του 

μεταστατικού ιστού κατά περίπτωση. Ο χειρουργός πρέπει σε πραγματικό χρόνο να αποφασίσει ποια 

είναι τα όρια εκείνα της τομής που θα σιγουρέψουν ότι ο κακοήθης ιστός έχει αφαιρεθεί πλήρως 

χωρίς την ίδια στιγμή να αφαιρούνται ιδιαίτερα μεγάλοι όγκοι υγιών ιστών (48–50). Για να 

αντιμετωπιστεί αυτή η δυσκολία έχουν σχεδιαστεί και κατασκευαστεί φορητοί ανιχνευτές PET οι 

οποίοι μπορούν να χρησιμοποιηθούν κατά τη διάρκεια των επεμβάσεων (51–55). Στην ουσία η 

λειτουργία των ανιχνευτών αυτών είναι ακριβώς η ίδια με αυτήν της κάμερας με τη μόνη διαφορά ότι 

η γεωμετρία τους είναι επίπεδη και όχι κυκλική. Επίσης, ο τρόπος λειτουργίας τους είναι η ανίχνευση 

των μονών κρούσεων (singles) από την εκπομπή σωματιδίων β και όχι οι κρούσεις σύμπτωσης 
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(coincidences). Με την χρήση του ανιχνευτή αυτού ο χειρουργός επιβεβαιώνει την τοποθεσία και τις 

διαστάσεις του όγκου μετρώντας σε πραγματικό χρόνο την εκπομπή των σωματιδίων αφού ο όγκος 

έχει πρώτα παρουσίασει υψηλή πρόσληψη σε ραδιοφάρμακο που έχει χορηγηθεί στον ασθενή. 

Ακόμα πιο σημαντική όμως είναι η χρήση του ανιχνευτή αμέσως μετά την αφαίρεση του όγκου για να 

επιβεβαιωθεί ότι δεν έχει μείνει εναπομεινών ιστός που συνεχίζει να προσλαμβάνει ραδιοφάρμακο. 

Πρόσφατες δημοσιεύσεις παρουσιάζουν τις λεπτομέρειες του σχεδιασμού της γεωμετρίας καθώς και 

των χαρακτηριστικών της ευαισθησίας διαφόρων ανιχνευτών αυτού του είδους (51,53–55). Κύρια 

χαρακτηριστικά τους είναι η ιδιαίτερα υψηλή διακριτική ικανότητα καθώς επίσης και ο κατάλληλος 

σχεδιασμός ώστε να πληρούνται όλες οι αναγκαίες προϋποθέσεις αποστείρωσης που επιβάλλονται 

στο περιβάλλον του χειρουργείου. Η λειτουργία των συσκευών αυτών μπορεί να υποστηριχθεί 

μελλοντικά από απεικόνιση σε πραγματικό χρόνο της πρόσληψης του ραδιοφαρμάκου με την 

βοήθεια τεχνολογιών εικονικής πραγματικότητας (Google glasses ή παρόμοιες συσκευές) (56,57). 

1.4.5 Σχεδιασμοί ανιχνευτών για ολοσωματική απεικόνιση χωρίς μετακίνηση του ασθενούς 

Πρόσφατα ολοκληρώθηκε η κατασκευή του πρώτου όλοσωματικού PET με το οποίο 

απεικονίζεται η κατανομή ραδιοφαρμάκου στον ανθρώπινο οργανισμό κατά τη διάρκεια μιας λήψης 

χωρίς να χρειάζεται η μετακίνηση του ίδιου του ασθενούς (58–60). Oυσιαστικά αυτό επιτυγχάνεται 

λόγω του ότι η διάσταση της εγκάρσιας διατομής του ανιχνευτή είναι ιδιαίτερα μεγάλη και ικανή να 

καλύψει ολόκληρο το σώμα του ασθενούς υπό εξέταση. H διάσταση του συγκεκριμένου πρωτότυπου 

είναι σχεδόν δύο μέτρα και εκτιμάται ότι με την διάσταση αυτή περισσότερο από το 99% του 

πληθυσμού μπορεί να πραγματοποιήσει την εξέταση με μία μόνο λήψη λαμβάνοντας πακέτα 

δεδομένων σε διαστήματα που μπορεί να φτάσουν ακόμα και το ένα δευτερόλεπτο. Η μεγάλη αύξηση 

της ευαισθησίας η οποία προκύπτει από την κάλυψη όλου του σώματος (και συνεπώς από τον μεγάλο 

αριθμό δακτυλίων) από τον ανιχνευτή καθώς επίσης και η συνεπαγόμενη ιδιαιτέρως αυξημένη 

στέρεα γωνία (solid angle) για την ανίχνευση κάθε σημείου μέσα στο σώμα επιτρέπουν να 

λαμβάνονται οι όλοσωματικές εξετάσεις με πυκνότητα μέτρησης τέτοια, ώστε να βελτιώνεται 

ιδιαίτερα ο λόγος σήματος προς θόρυβο (SNR – Signal to Noise Ratio) στις τελικές παραγόμενες 

εικόνες. Το κέρδος στην ευαισθησία μπορεί να χρησιμοποιηθεί για την λήψη διαγνωστικών εικόνων 

χρησιμοποιώντας ελάχιστη δόση ραδιοφαρμάκου. Στο σημείο αυτό είναι ιδιαίτερα σημαντικό να 

τονισθεί ότι η γεωμετρία του συγκεκριμένου πρωτότυπου τελειοποιήθηκε με την χρησιμοποίηση 

προσομοιώσεων Monte Carlo. Οι προσομοιώσεις βοήθησαν στην κατανόηση των φαινομένων 

ανίχνευσης που προέκυψαν λόγω του ολόσωματικού ανιχνευτή. Ένα από τα βασικότερα 

συμπεράσματα που προέκυψαν από τις προσομοιώσεις αυτές ήταν ότι η ολοσωματική γεωμετρία θα 

μπορούσε να παράσχει κέρδη ευαισθησίας έως και 40 φορές μεγαλύτερα σε σύγκριση με την τυπική 

μέχρι τότε γεωμετρία του ανιχνευτή η οποία περιοριζόταν σε διαστάσεις έως και περίπου 20 
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εκατοστά. Η ερευνητική ομάδα η οποία σχεδίασε το συγκεκριμένο πρωτότυπο και προχώρησε και 

στην κατασκευή του πρώτου κλινικού εμπορικά διαθέσιμου συστήματος (uEXPLORER) από την 

εταιρεία United Imaging ονομάζεται Explorer Consortium. 

1.5 Ραδιοφάρμακα 

1.5.1 Κύκλοτρο 

Τα ραδιοφάρμακα είναι κατάλληλα επισημασμένα μόρια μεταβολικής (όπως π.χ γλυκόζη) ή 

άλλης ουσίας η οποία στοχεύει σε συγκεκριμένη βιολογική δραστηριότητα του ανθρώπινου 

οργανισμού. Η στόχευση αυτή επιτρέπει την εξαγωγή συμπερασμάτων για την ύπαρξη ανωμαλίας σε 

μορφή ασθένειας (π.χ η αυξημένη μεταβολική δραστηριότητα είναι δείκτης ύπαρξης καρκινικών 

κυττάρων). Τα μόρια επισημαίνονται με κατάλληλη ουσία ή οποία εκπέμπει σωματίδια (όπως π.χ το 

ποζιτρόνιο) χρήσιμα για την ανίχνευση ακτίνων από τα σχετικά συστήματα ανίχνευσης (όπως π.χ ο 

ανιχνευτής ακτίνων γ της κάμερας PET). Η επισήμανση των μορίων για την τελική παρασκευή του 

ραδιοφαρμάκου πραγματοποιείται σε συσκευές επιτάχυνσης. Μία από τις συσκευές αυτές είναι το 

κύκλοτρο. Το πρώτο κύκλοτρο κατασκευάστηκε από τον Lawrence στην αρχή της δεκαετίας του 1930. 

Σήμερα, τα εμπορικά διαθέσιμα κύκλοτρα βρίσκονται συνήθως στον ίδιο χώρο με τις κάμερες PET 

αφού η ημίσια ζωή κάποιων εκ των ραδιοφαρμάκων είναι ιδιαίτερα βραχεία. Στην παρακάτω εικόνα 

φαίνεται απλοϊκό διάγραμμα της λειτουργίας του κύκλοτρου και φωτογραφία ενός εμπορικά 

διαθέσιμου συστήματος για την παραγωγή ραδιοφαρμάκου. 

Η θωράκιση αποτελεί βασική μέριμνα για την εγκατάσταση. Παρότι σε μη-ιατρικά κυκλώματα 

υψηλής ενέργειας η θωράκιση επιτυγχάνεται κυρίως με τοίχους από σκυρόδεμα και κατάλληλο 

οπλισμό, τα ιατρικά κυκλοτρόνια είναι συνήθως αυτο-θωρακιζόμενα με μπλοκ μολύβδου λόγω της 

συμπαγής τους φύσης. 

 

Εικόνα 1.10 Ένα από τα εμπορικά διαθέσιμα κύκλοτρα για παραγγή ραδιοφαρμάκων για χρήση στην πυρηνική 

ιατρική και απλουστευμένο διάγραμμα ψύξης. 
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1.5.2 Ραδιοφάρμακα 

Τα επισημασμένα ραδιοφάρμακα για την λειτουργία των καμερών ΡΕΤ είναι διαφορετικά από 

τα αντίστοιχα αυτων της SPECT (Single Photon Emission Compuzted Tomography) λόγω της βασικής 

διαφοράς της αρχής λειτουργίας. Η κάμερα PET χρειάζεται ραδιονουκλίδια που είναι εκπομπείς 

ποζιτρονίων ενώ στην πλειονότητα τους έχουν βραχεία φυσική ημίσεια ζωή. Τα πιο συχνά 

χρησιμοποιούμενα κοινά ραδιονουκλίδια είναι τα 11C, 15O, 13N, 18F και το 82Rb και ανήκουν στην 

κατηγορία των βραχυπρόθεσμων (61). Συνεπώς θέτουν περιορισμούς στον μέγιστο πρακτικό χρόνο 

από την σύνθεση τους μέχρι την εξέταση του ασθενούς στην κλινική τους χρήση. Το ελκυστικό 

πλεονέκτημα τους παρόλα αυτά είναι ότι τα μόρια που επισημαίνονται με την ουσία εκπομπής είναι 

ανάλογα των βιολογικών μορίων και επομένως απεικονίζουν μια πραγματική αναπαράσταση των in 

vivo βιολογικών διεργασιών. Για παράδειγμα, η 18F- FDG είναι ένα ανάλογο της γλυκόζης που 

χρησιμοποιείται για την ποσοτικοποίηση του κυτταρικού μεταβολισμού και το 15O-H2O για την 

ποσοτικοποίηση της εγκεφαλικής αιμάτωσης. Περισσότερα ραδιοφαρμακευτικά προϊόντα έχουν 

εισαχθεί και χρησιμοποιηθεί τα τελευταία χρόνια για απεικόνιση με ΡΕΤ (62–67). Ωστόσο, μόνο ένα 

μικρό ποσοστό από αυτά έχουν εισαχθεί και πρακτικά στην κλινική ρουτίνα. Από τα τέσσερα πιο 

συχνά χρησιμοποιούμενα ραδιονουκλίδια εκπομπής το 18F προτιμάται περισσότερο, δεδομένου ότι 

έχει σχετικά μεγαλύτερη ημιζωή (t1/2 = 110min) που επιτρέπει την τροφοδοσία σε απομακρυσμένους 

χώρους (68–73). Στο παρακάτω Σχήμα 1.4 δίνεται η καμπύλη εξασθένισης του 18F ενώ στον Πίνακα 

1.2 παρατίθενται τα σημαντικότερα χαρακτηριστικά των κυριότερων ραδιοφαρμάκων PET. 

 

Σχήμα 1.4 Από την εκθετική καμπύλη εξασθένισης του 18F φαίνεται η σχετική ευελιξία στον χρόνο που 

επιτρέπεται πρακτικά από την σύνθεση της αρχικής ποσότητας μέχρι την έγχυση του στον ασθενή και την κλινική εξέταση.  
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Πίνακας 1.2 Τα βασικότερα ραδιονουκλίδια στην πυρηνική ιαστρική και ο αντίστοιχος χρόνος ημίσειας ζωής τους. 

Ραδιονουκλίδιο Συντομογραφία t1/2 (Xρόνος Hμίσειας Zωής) 

Oxygen-15 15O 122 sec 

Nitrogen-13 13N 9.9 min 

Carbon-11 11C 20 min 

Gallium-68 68Ga 68.3 min 

Fluorine-18 18F 110 min 

Copper-64 65Cu 12.7 hrs 

Ytrium-86 86Y 14.7 hrs 

Bromodeoxyuridine-76  76Br 16.2 hrs 

Zirconium-89 89Zr 78.4 hrs 

Iodine-124 124I 100.3 hrs 

2 Αρχή λειτουργίας κάμερας PET 

2.1 Δομικό διάγραμμα λειτουργίας 

2.1.1 Ανιχνευτής και λήψη δεδομένων 

α. Διάταξη και υλικό ανιχνευτή 

Ανατρέχοντας στην ιστορική αναδρομή του προηγούμενου κεφαλαίου είναι πρόδηλο ότι ήδη 

από το ξεκίνημα της κατασκευής του πρώτου συστήματος τομογραφίας εκπομπής ποζιτρονίων οι 

προσπάθειες των ερευνητών επικεντρώθηκαν στη βελτιστοποίηση του. Αν δεν ληφθούν υπόψη οι 

εξελίξεις των ραδιοφαρμακευτικών προϊόντων, δύο ήταν οι κύριες κατευθύνσεις αυτών των 

προσπαθειών βελτίωσης: η ταχύτερη απόκτηση των ηλεκτρονικών συσκευών λήψης χωρίς να 

διακυβεύεται η ποιότητα των δεδομένων και η βελτιστοποίηση της γεωμετρίας των ανιχνευτών. Οι 

ηλεκτρονικές συσκευές έγιναν όλο και πιο γρήγορες, ακολουθώντας τις προόδους της 

μικροηλεκτρονικής. Αυτό επέτρεψε τον ευέλικτο χειρισμό μεγαλύτερου όγκου δεδομένων. 

Παράλληλα, επιννοήθηκαν διαφορετικές γεωμετρίες με έναν τελικό απώτερο στόχο: την καταγραφή 

όσο το δυνατόν περισσότερων πραγματικών συμπτώσεων, απορρίπτοντας παράλληλα αυτές τις 

συμπτώσεις που επηρεάζουν τις εγγενείς στατιστικές ιδιότητες Poisson της διαδικασίας εκπομπής. Ως 

χαρακτηριστικό παράδειγμα των βελτιώσεων των ηλεκτρονικών, το Σχήμα 2.1 δείχνει την αύξηση 

ρυθμού της καταγραφής και της μεταφοράς των συμβάντων κρούσεως που επετεύχθη με την πάροδο 

των χρόνων λόγω των γρηγορότερων ηλεκτρονικών αλλά και των νέων μεθόδων και πρωτοκόλλων 

μεταφοράς δεδομένων. Η αυξηση αυτή είναι παρόμοια με τον αντίστοιχο νόμο του Moore (Moore’s 
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Law) σχετικά με την αύξηση του αριθμο των τρανσιστορ στα ολοκληρωμένα κυκλώματα (chips). Σε 

μία παρόμοια απεικόνιση στο ίδιο σχήμα φαίνεται πώς αναπτύχθηκε η σχέση της διάμετρου των 

δακτυλίων του ανιχνευτή PET (D) με την αντίστοιχη διάσταση του εγκάρσιου οπτικού πεδίου του 

ανιχνευτή (aFOV- axial Field of View) (D/aFOV) για μια ομάδα εμπορικά διαθέσιμων σαρωτών 

διαφορετικών κατασκευαστών κατά τη διάρκεια των τελευταίων τριών δεκαετιών 

(https://www.itnonline.com, https://www.fda.gov/). 
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(β) 

 

(γ) 

Σχήμα 2.1 (α) Ρυθμός ανάπτυξης μεταφοράς συμβάντων για σαρωτές PET. Το γράφημα δείχνει πόσο γρήγορα τα 

ηλεκτρονικά υποστηρίζουν συνεχώς υψηλότερες συχνότητες για ταχύτερη δειγματοληψία. Τα αρχικά RTS, GLink και Fiber 

αναφέρονται σε τύπους αρχιτεκτονικών διαύλων και τεχνολογίες μεταφοράς δεδομένων. Το TDC αναφέρεται στο βήμα 

χρόνου στο ψηφιακό μετατροπέα (Time to Digital Conversion). (β) Το γράφημα του νόμου του Moore (Wikipedia) και (γ) Ο 

ρυθμός για μια ομάδα σαρωτών που εισήχθη κατά τη διάρκεια των τελευταίων 30 ετών αποκαλύπτει μια τάση γραμμικής 

πτώσης της παραμέτρου D/aFOV: Κάθε σημείο της γραφικής παράστασης είναι ένα διαφορετικό μοντέλο σαρωτή. Το έτος 
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εισαγωγής κάθε μοντέλου ορίζεται ως το έτος απόκτησης της έγκρισης της συσκευής για εμπορική χρήση από τον 

οργανισμό φαρμάκων FDA (Food and Drug Administration). 

  

Εικόνα 2.1 Η τεχνολογία του ανιχνευτή αποτέλεσε και αποτελεί τον βασικότερο πυλώνα στην εξέλιξη των 

απεικονιστικών δυνατοτήτων της κάμερας PET. Στην εικόνα απεικονίζεται αριστερά η πρώτη συσκευή και δεξιά το 

εσωτερικό του ανιχνευτή μιας από τις πιο πρόσφατες κάμερες PET (Biograph mCT, Siemens Healthineers, Forchheim, 

Germany). 

Ο ανιχνευτής είναι υπεύθυνος για τον μετασχηματισμό της ακτινοβολίας γ σε ηλεκτρικά 

σήματα (74–78). Τα ίδια τα ηλεκτρικά σήματα φέρουν όλες τις πληροφορίες που χρειάζονται για να 

λειτουργήσει το αναλογικό κύκλωμα και να αντλήσει το αποτέλεσμα, που είναι ο αριθμός των 

μετρήσεων για κάθε γραμμή σύμπτωσης (LOR - Line of Response), για κάθε ευθεία γραμμή δηλαδή 

που ενώνει τις επιφάνειες των δύο κρυστάλλων από τους οποίους προέρχεται η σύμπτωση. Αυτή η 

πληροφορία είναι η ενέργεια των φωτονίων γάμμα (από εδώ και στο εξής θα χρησιμοποιείται η 

συντομογραφία «γ») που αλληλεπιδρούν με τον κρυσταλλικό σπινθηριστή, μαζί με τη "χρονική 

σφραγίδα" τους ή την χρονική στιγμή που έλαβε χώρα η αλληλεπίδραση αυτή. Κάθε LOR ορίζει το 

ζευγάρι των αντιδιαμετρικών κρυστάλλων που ενεργοποιούνται "ταυτόχρονα". Η μεταγενέστερη 

επεξεργασία των ηλεκτρικών σημάτων τα οποία έχουν τη μορφή σύντομων παλμών θα καθορίσει εάν 

πληρούνται ορισμένα κριτήρια, καταγράφοντας έτσι το συμβάν ως σύμπτωση. 

Διάφορες διαμορφώσεις ανιχνευτών και διαφορετική αρχιτεκτονική μπορούν να βρεθούν σε 

σαρωτές PET (79–81). Ωστόσο, υπάρχει κοινή φιλοσοφία μεταξύ των διαφορετικών ρυθμίσεων. Οι 
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κρύσταλλοι ομαδοποιούνται σε συγκρότημα μπλοκ και είναι είτε συγκολλημένοι μεταξύ τους είτε 

διαχωρίζονται με κοπή ακριβείας ώστε να επιτυγχάνονται ακριβείς διαστάσεις (82–86). Οι τομές 

μεταξύ δυο γειτονικών κρυστάλλων γεμίζουν με υλικό που αντανακλά το φως που παγιδεύει το 

κεραμικό υλικό κατά την μετατροπή της ακτινοβολίας γ σε οπτικά φωτόνια. Το μέγεθος των υποδοχών 

βασίζεται σε ειδικά συστήματα "κατανομής φωτός", επιτρέποντας στους αλγόριθμους λογικής Anger 

(Anger Logic, ονομάστηκαν έτσι από τον κατασκευαστή της πρώτης αντίστοιχης κάμερας) να 

καθορίζουν τον κρύσταλλο του μπλοκ που ενεργοποιήθηκε και σπινθηροβόλησε. Το σπινθηριστικό 

φως οδηγείται μέσω διάφανων επιφανειών στην κάθοδο των φωτοπολλαπλασιαστών PMT, όπου τα 

οπτικά φωτόνια μετατρέπονται σε προ-ενισχυμένα σήματα χαμηλού ρεύματος. Ο αριθμός, το σχήμα 

ή το μέγεθος του PMT ποικίλλει μεταξύ των μοντέλων σαρωτή. Τα ενισχυμένα σήματα από τον PMT 

απορροφώνται από ειδικά κατασκευασμένα πλαίσια κένου αέρος ευρισκόμενα υπό υψηλή τάση (οι 

λεγόμενες δύνοδοι) και κατευθύνονται προς τα ειδικά ολοκληρωμένα κυκλώματα εφαρμογής (ASIC – 

Analogue Silicon Integrated Circuits) του αναλογικού τμήματος για περαιτέρω επεξεργασία. Το 

κρυσταλλικό μπλοκ και ο PMT σχηματίζουν ένα κοινό συγκρότημα που ονομάζεται ανιχνευτής μπλοκ 

(block detector). Ο πλήρης ανιχνευτής αποτελείται από ανιχνευτές μπλοκ τοποθετημένους σε 

πολλαπλούς δακτυλίους (Σχήμα 2.2). 

 

Σχήμα 2.2 Μια γραμμή σύμπτωσης ενώνει δύο μεμονωμένους κρυστάλλους (αριστερά) που μπορεί να ανήκουν 

στον ίδιο ή σε διαφορετικό δακτύλιο (μέση). Παραπάνω από ένας δακτύλιος μπλοκ αποτελεί τον συνολικό ανιχνευτή (στην 

δεξιά εικόνα τρεις δακτύλιοι μπλοκ) 

Όπως έχει ήδη αναφερθεί, ο ανιχνευτής σαρωτών PET αποτελείται από πολλούς 

κρυσταλλικούς δακτυλίους που περιβάλλουν τον ασθενή. Οι κρύσταλλοι είναι οργανωμένοι σε 

συστοιχίες διαφορετικών διαμορφώσεων και τα ίδια τα μπλοκ οργανώνονται περαιτέρω σε ομάδες ή 

αλλιώς ψηφιακές ηλεκτρονικές συναρμολογήσεις (DEA – Digital Electronics Assemblies) (78). Αυτές οι 

μονάδες δεν αποτελούν μηχανικό συγκρότημα με την κοινή λογική όπως ο ανιχνευτής μπλοκ, αλλά 

ανήκουν στην ηλεκτρονική ομάδα "κοινής επεξεργασίας". Η Εικόνα 2.2 δείχνει έναν ανιχνευτή που 

(a) (b) (c)
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αποτελείται από 144 μπλοκ διατεταγμένα σε τρεις δακτυλίους μπλοκ. Κάθε μπλοκ έχει 13 × 13 

κρυσταλλικά στοιχεία διαστάσεων 4 × 4 × 20 mm. 

 

Εικόνα 2.2 Κλινικό σύστημα PET Biograph Hirez στο Νοσοκομείο ΥΓΕΙΑ με διάμετρο “funnel” 90 cm, 3 δακτύλιους 

block ανιχνευτών, 48 block στον κάθε δακτύλιο και 13×13 κρυστάλλους στο κάθε block. 

Οι κρούσεις στον ανιχνευτή παράγουν τα οπτικά φωτόνια. Αυτή είναι και η λειτουργία του 

κεραμικού υλικού ή σπινθηριστή με τις ιδιότητες του οποίου πραγματοποιείται η μετατροπή αυτή 

(87–92). Ο σχεδιασμός του μπλοκ ανιχνευτή όμως είναι τέτοια ώστε ένας φωτοπολλαπλασιαστής να 

καλύπτεται από περισσότερους από έναν κρυστάλλους. Οι κρύσταλλοι έχουν τετραγωνική διατομή 

και μπορεί να απαριθμούν ακόμα και δεκάδες ανα φωτοπολλαπλασιαστή. Ένα παράδειγμα από 

πραγματικό σχεδιασμό μπλοκ μιας εκ των εμπορικά διαθέσιμων καμερών (Biograph HiRez) είναι αυτό 

με 169 συνολικά κρυστάλλους που καλύπτουν την επιφάνεια 4 φωτοπολλαπλασιαστών με κυκλική 

διάμετρο. Στην περίπτωση αυτή αναλογούν σχεδόν 42 κρύσταλλοι ανα φωτοπολλαπλασιαστή. Στο 

παρακάτω σχήμα φαίνεται η αρχή λειτουργίας του ανιχνευτή της κάμερας PET. Το ραδιοφάρμακο 

εκπέμπει ποζιτρόνια τα οποία ταξιδεύουν μικρή απόσταση στο ανθρώπινο σώμα ( συνήθως 1-2 mm) 

εως ότου συναντήσουν ηλεκτρόνια. Αμεσως τότε λαμβάνει χώρα το φαινόμενο της εξαύλωσης, 

προϊόντα του οποίου είναι δύο ίσης ενέργειας και αντιδιαμετρικές ακτίνες γ. Η ενέργεια των ακτινών 

αυτών είναι 511 keV ενώ η σχετική γωνία εκπομπής τους δεν είναι ακριβώς αντιδιαμετρική αλλά με 

μικρή απόκλιση. Η απόκλιση της γωνίας εκπομπής από αυτήν των 180 μοιρών εξαρτάται από την 

υπολειπόμενη κινητική ενέργεια που διατηρούν τα σωματίδια της εξαύλωσης την στιγμή του 

φαινομένου. 
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Σχήμα 2.3 Η ακτίνα γ προσπίπτει στον ανιχνευτή και τελικά προκύπτει ο τελικός ηλεκτρικός παλμός. 

Η μετατροπή των ακτινών γ σε οπτικά φωτόνια ακολουθείται από αυτήν του οπτικού σήματος 

σε ηλεκτρικό σήμα με την βοήθεια του οπτο-ηλεκτρικού ανιχνευτή (φωτοπολλαπλασιαστής PMT ή 

μετατροπείς πυριτίου SiPΜ οι οποίοι είναι δίοδοι καταρράκτη και εμφανίστηκαν πρόσφατα σε 

εμπορικά σύτήματα). Οι θεωρητικά δίδυμοι παλμοί του ηλεκτρικού σήματος που δημιουργήθηκαν 

από τις δύο ακτίνες γ που προσέπεσαν στους δύο αντιδιαμετρικούς κρυστάλλους του ανιχνευτή 

διαμορφώνονται κατάλληλα και μετά από την απαιτούμενη ενίσχυση και επεξεργασία έχουν ως 

αποτέλεσμα την δημιουργία κρούσεων καταμέτρησης. Οι κρούσεις καταμέτρησης αυτές μπορεί να 

είναι πολλών ειδών όπως περιγράφεται παρακάτω. Παρόλα αυτά σε αυτό το σημείο αναφέρεται ότι 

εφόσον οι δίδυμοι παλμοί βρίσκονται εντός ενός συγκεκριμένου ενεργειακού παραθύρου (η κάθε μια 

ξεχωριστά) καθώς και εντος ενός συγκεκριμένου χρονικού παραθύρου σύμπτωσης κοινού και για 

τους δύο, μόνο τότε προκρίνονται ως υποψήφιοι παλμοί σύμπτωσης. Kάθε κρούση χαρακτηρίζεται 

από μια χρονική «στάμπα» η οποία αποδίδεται από το ηλεκτρονικό κύκλωμα). Με την πλήρωση των 

κριτηρίων αυτών και λαμβάνοντας υπόψη την χρονική στάμπα, οι αντίστοιχες συμπτώσεις 

(coincidences) χαρακτηρίζονται ως αληθινές κρούσεις σύμπτωσης (trues) και συμβάλλουν στην τελική 

δημνιουργία της εικόνας η οποία απεικονίζει την τρισδιάστατη κατανομή του ραδιοφαρμάκου στον 

ανθρώπινο οργανισμό. 

Ο αριθμός των κρούσεων είναι ανάλογος με την ποσότητα του ραδιοφαρμάκου που εγχύεται 

στον ασθενή, υπάρχουν όμως και ανώτερα όρια που καθορίζονται από την μέγιστη ικανή 

δειγματοληψία του ανιχνευτή από την μια, κυρίως όμως καθορίζονται από την ανάγκη για την 

ελάχιστη δυνατή δόση (As Low As Reasonably Achievable -ALARA) για τον ασθενή, ώστε να παραχθούν 

διαγνωστικές εικόνες ικανής ευκρίνειας. Όλα αυτά με σκοπό την όσο το δυνατόν μικρότερη έκθεση 

σε ιοντίζουσα ακτινοβολία. Αν για παράδειγμα χορηγηθεί ραδιοφάρμακο FDG ποσότητας 10 mCi στον 

ασθενή και ο τελευταίος τοποθετηθεί στην κάμερα PET 60 λεπτά μετά την χορήγηση, τότε 
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λαμβάνοντας υπόψη τον χρόνο ημίσειας ζωής t1/2, τα παραγόμενα ζεύγη ακτινοβολίας γ θα είναι στην 

ιδανική περίπτωση μηδενικών απωλλειών (π.χ. χωρίς απώλλειες κατά την έγχυση) περίπου 2.7 

εκατομμύρια το δευτερόλεπτο. Στο ανθρώπινο σώμα υπάρχουν όργανα που η πρόσληψη 

ραδιοφαρμάκου είναι φυσιολογική. Οποιαδήποτε άλλη εστία αυξημένης πρόσληψης κρίνεται 

διαγνωστικά. 

β. Ημιτονόγραμμα και 3D Στατική λήψη 

Τα πρωτογενή δεδομένα λήψης κατά την διάρκεια εξέτασης PET είναι ουσιαστικά ο αριθμός 

των αληθινών συμπτώσεων κατανεμημένα στις αντίστοιχες γραμμές σύμπτωσης. Τα δεδομένα αυτά 

αποθηκεύονται στον ηλεκτρονικό δίσκο των υπολογιστικών συστημάτρων της κάμερας με 

συγκεκριμένο τρόπο. Στο παρακάτω Σχήμα 2.3 απεικονίζεται το απλουστευμένο διάγραμμα ροής της 

κάμερας. 

 

Σχήμα 2.3 Απλουστευμένο διάγραμμα λειτουργίας όπου φαίνεται η σχετική θέση των παραγόμενων πρωτογενών 

δεδομένων πριν την ανακατασκευή της εικόνας. 

Φαίνεται λοιπόν ότι τα πρωτογενή δεδομένα βρίσκονται ανάμεσα στην λήψη του ανιχνευτή 

και στην διαδικασία της τελικής ανακατασκευής. Δύο είναι οι παράμετροι με τους οποίους 

ταξινομείται η τοποθεσία της κάθε γραμμής σύμπτωσης. Οι δύο αυτές παράμετροι που 

χρησιμοποιούν τα κλινικά συστήματα είναι η γωνία φ και η απόσταση s από το κέντρο του δακτυλίου 

του ανιχνευτή (Σχήμα 2.4). Η κωδικοποίηση αυτή είναι σημαντική καθώς με τη βοήθεια της ο 

επεξεργαστής κατηγοριοποιεί τις αληθινές συμπτώσεις. Η εν λόγω κατηγοριοποίηση γίνεται με βάση 

το αν οι δύο κρούσεις από τις οποίες αποτελείται η σύμπτωση προέρχονται από την ίδια γραμμή 

σύμπτωσης LOR (93–97). 
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Σχήμα 2.4 Η ταξινόμηση ή αλλιώς κατηγοριοποίηση των γραμμών σύμπτωσης γίνεται με την βοήθεια δύο 

παραμέτρων. Στο σχήμα αριστερά φαίνονται LORs με την ίδια γωνία φ και στην μέση αυτές με την ίδια απόσταση s από το 

κέντρο. Στο δεξιός χήμα φαίνονται δύο LOR με διαφορετικές και τις δύο παραμέτρους. 

Η τακτοποίηση ή ταξινόμηση των γραμμών συμπτώσεων με βάση τις παραμέτρους φ και s 

γίνεται με την βοήθεια του ημιτονογράμματος (sinogram). Όπως φαίνεται στο παρακάτω Σχήμα 2.5 

το κάθε ζεύγος ανιχνευτών που αποτελεί μία γραμμή σύμπτωσης γεμίζει έναν ρόμβο στο 

ημιτονογράμμα. Το ημίτονογράμμα χρησιμοποιείται λοιπόν κυρίως ως η μορφή εγγραφής των 

πρωτογενών δεδομένων για την επερχόμενη ανακατασκευή της εικόνας, χρησιμοποιείται όμως και 

για μία πρώτη εποπτική ανίχνευση τυχόν προβλημάτων λειτουργίας των block ανιχνευτών. Αξίζει να 

σημειωθεί ότι το ημίτονογράμμα αποτελεί και την βάση των πρωτογενών δεδομένων πάνω στην 

οποία εφαρμόζονται οι μέθοδοι διόρθωσης για τις οποίες θα γίνει εκτενής αναφορά παρακάτω. 

 

Σχήμα 2.5 Ο αριθμός των στοιχείων του ανιχνευτή και ο τρόπος διάταξης τους διαμορφώνουν το ημιτονόγραμμα. 

Το κάθε ζεύγος ανιχνευτών γεμίζει έναν ρόμβο. Στην περίπτωση αυτή το κάθε μπλοκ αποτελείται απο 4 κρυστάλλους στο 

διαμήκες (transaxial) επίπεδο (Σχήμα από (93)). 

Τα πρώτα εμπορικά διαθέσιμα συστήματα κάμερας PET λειτουργούσαν με την λεγόμενη 

δισδιάστατη (2D) μορφή λειτουργίας. Ο όρος αυτός ουσιαστικά αναφέρεται στο γεγονός ότι μεταξύ 

των μπλοκ ανιχνευτών υπήρχαν κατάλληλες μονωτικές συστοιχίες έτσι ώστε να πραγματοποιείται με 

μηχανικό τρόπο ο αποκλεισμός συμπτώσεων μεταξύ δακτυλίων οι οποίοι δεν βρίσκονταν στον ίδιο 

μπλοκ δακτύλιο. Ο κυριότερος λόγος για τον οποίον πραγματοποιούνταν ο αποκλεισμός αυτός ήταν 
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γιατί τα ηλεκτρονικά κυκλώματα της εποχής δεν υποστήριζαν υψηλή δειγματοληψία τέτοια ώστε ο 

ανιχνευτής να μπορεί με ικανό τρόπο να καταγράφει ορθά τις κρούσεις. Την ίδια στιγμή η τεχνολογία 

της ανακατασκευής των δεδομένων δεν ήταν ακόμα αρκετά ώριμη ώστε να πραγματοποιήσει 

αξιόπιστα τρισδιάστατη ανακατασκευή. Τα τελευταία χρόνια όμως, όλα τα εμπορικά διαθέσιμα 

κλινικά συστήματα λειτουργούν είτε δισδιάστατα και τρισδιάστατα (2D και 3D) είτε μόνο με την 

τρισδιάστατη μέθοδο. Λήψη δεδομένων σε 3D σημαίνει κατά κανόνα ότι οποιοσδήποτε κρύσταλλος 

μπορεί να πραγματοποιήσει σύμπτωση όχι μόνο με αυτούς οι οποίοι ανήκουν στον ίδιο δακτύλιο 

αλλά και με κρυστάλλους οι οποίοι μπορεί να ανήκουν σε διαφορετικούς δακτυλίους κατά τον 

εγκάρσιο άξονα. Εστω Ν ο αριθμός των κρυστάλλων σε κάθε δακτύλιο και Ζ ο αριθμός των δακτυλίων 

στην εγκάρσια κατεύθυνση. Τότε αυτό συνεπάγεται ότι ο συνολικός αριθμός των επιτρεπόμενων 

γραμμών συμπτώσεων στην 3D λήψη είναι Ζ2*N2/4. Θα χρησιμοποιήσουμε για παράδειγμα έναν 

ανιχνευτή ενός πραγματικού κλινικού συστήματος ο οποίος έχει 672 κρυστάλλους ανά δακτύλιο και 

41 δακτυλίους στην εγκάρσια κατεύθυνση (Σχήμα 2.6). Με βάση τον παραπάνω υπολογισμό ο 

συνολικός αριθμός των γραμμών συμπτώσεων για αυτό τον ανιχνευτή είναι περίπου 190 

εκατομμύρια. Σημειώνεται εδώ ότι αποτελεί πάγια τακτική στα κλινικά συστήματα να θεωρούνται και 

οι δακτύλιοι που βρίσκονται μεταξύ των μπλοκ ανιχνευτών ως ψευδό-δακτύλιοι (pseudo-planes) 

παρότι δεν αποτελούνται από ενεργό κεραμικό υλικό ανιχνευτή αλλά από ανενεργό υλικό μόνωσης 

και στήριξης των μπλοκ. 

 

Σχήμα 2.6 MRD=27 για την περίπτωση 41 εγκάρσιων δακτυλίων. 

Aκόμα όμως και σήμερα και παρόλη την εξέλιξη της ταχύτητας των ηλεκτρονικών 

συστημάτων για την ανίχνευση αυτού του όγκου της δειγματοληψίας των κρούσεων ο αριθμός αυτός 

των γραμμών συμπτώσεων πρακτικά δεν μπορεί να επεξεργαστεί στην καθημερινή κλινική πράξη των 

εξετάσεων με κάμερα PET. Ο φόρτος της υπολογιστικής επεξεργασίας θα χρειαζόταν υπολογιστικές 

μονάδες πολύ μεγάλων διαστάσεων οι οποίες και θα ήταν αδύνατο πρακτικά να εγκατασταθούν στα 

τμήματα. Την ίδια στιγμή ο όγκος των δεδομένων που θα παρήγαγε ένας ανιχνευτής ο οποίος θα 

επεξεργαζόταν τις κρούσεις από όλες αυτές τις LOR θα ήταν πρακτικά αδύνατο να αποθηκευτεί για 

περαιτέρω επεξεργασία. 
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Από την άλλη πλευρά, ακριβώς και λόγω του ότι βάσει της αρχής της λειτουργίας της κάμερας 

PET και της γεωμετρίας του ανιχνευτή υπάρχει πλεονασμός και υπερπροσφορά δεδομένων (data 

redundancy) για αυτό ο σχεδιασμός των εμπορικών συστημάτων επιτρέπει την απόρριψη μέρους των 

LOR με κατάλληλο τρόπο έτσι ώστε από τη μία μεριά να μειώνεται ο υπολογιστικός φόρτος αλλά την 

ίδια στιγμή όμως να μπορεί να εγγυάται η δημιουργία εικόνων αρκετής ευκρίνειας για ασφαλή 

διάγνωση (93). Αυτό σημαίνει ότι το λογισμικό συμπιέζει τα πρωτογενή δεδομένα με τέτοιο τρόπο 

ώστε να πραγματοποιείται το λεγόμενο mashing που αναφέρεται σε γωνιακή συμπίεση. Η γωνιακή 

συμπίεση είναι η διαδικασία της μειώσης του αριθμού των προβολών στο ήμισυ. Οι κρούσεις που 

καταγράφονται σε κάθε LOR προστίθενται σε αυτές της γειτνιάζουσας και τελικά ο συνολικός τους 

αριθμός διαιρείται δια δύο. Με αυτόν τον τρόπο ο αριθμός των LOR ανέρχεται στο ήμισυ του 

συνολικού. Για την περαιτέρω συμπίεση αντίστοιχη μείωση LOR πραγματοποιείται και στον εγκάρσιο 

άξονα. Για αυτόν τον άξονα η μείωση των LOR έχει να κάνει με τον ορισμό της παραμέτρου της 

Μέγιστη Διαφοράς Δακτυλίων (MRD- Maximum Ring Difference). Ως MRD ορίζεται η μέγιστη απόλυτη 

διαφορά του δείκτη της σειράς των δακτυλίων στον εγκάρσιο άξονα εντός της οποίας επιτρέπονται 

καταγράφομενες συμπτώσεις. Στο Σχήμα 2.6 φαίνεται το παράδειγμα ανιχνευτή με MRD=27. Στο 

παράδειγμα λοιπόν αυτό παρότι ο συνολικός αριθμός δακτυλίων στην εγκάρσια διεύθυνση είναι 41, 

παρόλα αυτά έγκυρες κρούσεις μπορούν να προκύψουν μόνο από γραμμές συμπτώσεων οι οποίες 

βρίσκονται σε δακτυλίους με μέγιστη εγκάρσια απόσταση ίση με 27. Στο σχήμα φαίνεται λοιπόν οτι 

κρύσταλλοι από τον δακτύλιο 1 μπορούν να καταγράψουν συμπτώσεις μόνο με κρυστάλλους 

δακτυλίων έως και τον δακτύλιο 27. Τέλος, ως αποδεκτά ζεύγη κρυστάλλων για συμπτώσεις ορίζονται 

αυτά που βρίσκονται εντός ορισμένου τόξου (fansum). Την περαιτέρω συμπίεση αυτή ακολουθεί προ-

επεξεργασία των τελικών δεδομένων (rebinning) η οποία τακτοποιεί τα εγκάρσια δεδομένα σε 

συγκεκριμένο αριθμό 2Ν/1 επιπέδων (planes) (Σχήμα 2.7). 
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Σχήμα 2.7 (αριστερά) 3D δειγματοληψία και η τελική διαδικασία rebinning σε (δεξιά) 2N-1 συνολικά επίπεδα (N 

direct και N-1 cross-plane). (κάτω) Μέγιστο τόξο (fansum) επιτρεπόμενων LOR. 

Τέλος, περαιτέρω συμπίεση των δεδομένων λαμβάνει χώρα κατά την τακτοποίηση των 

κρούσεων αμέσως πριν από την τελική ανακατασκευή της εικόνας. Ο όρος span χρησιμοποιείται για 

να περιγράψει τον αριθμό των ημιτονογραμμάτων μέσα σε ένα Michelogram που προκύπτουν από 

το συνδυασμό μονών και ζυγών επιπέδων. Oι συνδυασμοί των μονών και ζυγών επιπέδων αυτών 

φαίνονται στο Σχήμα 2.8 με τη βοήθεια των διαγωνίων γραμμών. Τελικά, ο αριθμός των κρούσεων 

τακτοποιείται σε συνολικά πέντε ομάδες ημιτονογραμμάτων οι οποίες ονομάζονται τμήματα 

(segments). Στο παράδειγμα του ανιχνευτή που χρησιμοποιείται στο κεφάλαιο αυτό τα τμήματα -2, -

1, 0, +1 και +2 αποτελούνται από 47, 69, 81, 69 και 47 ημιτονογράμματα αντίστοιχα. Για λόγους 

καλύτερης κατανόησης του διαγράμματος απεικονίζονται τα τμήματα 0, +1 και +2. 
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41 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

40 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

39 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

38 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

37 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

36 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

35 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

34 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

33 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

32 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

31 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

30 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

29 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

28 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

27 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

26 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

25 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

24 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

23 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

22 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

21 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

20 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

19 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

18 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

17 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

16 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

15 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

14 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

13 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

12 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

11 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

10 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

9 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

8 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

7 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

6 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

5 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

4 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

3 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

2 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

1 * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * * *

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20 21 22 23 24 25 26 27 28 29 30 31 32 33 34 35 36 37 38 39 40 41  

Σχήμα 2.7 Το Michelogram με τα 5 τμήματα. 

2.1.2 Τύποι και διορθώσεις κρούσεων 

Στις προηγούμενες παραγράφους περιγράφεται η διαδικασία από την εξαΰλωση του 

ποζιτρόνιου και του ηλεκτρονίου μέχρι και το σημείο που ο αριθμός των κρούσεων πληρώνει την 

κάθε γραμμή συμπτώσης με την κωδικοποιημένη ονομασία της και τελικά τα πρωτογενή δεδομένα. 

Τα τελευταία τακτοποιημένα στο ημιτονόγραμμα είναι έτοιμα για την τελική ανακατασκευή της 

εικόνας αφού διορθωθούν. 

Όλα τα παραπάνω έχουν ως βασική προϋπόθεση ότι όλα τα ζευγάρια των ακτίνων γ 

προέρχονται από την μία και μοναδική εξαΰλωση, καθώς και ότι οι ακτίνες αυτές καθεαυτές ξεκινούν 

τη διαδρομή τους μέχρι την επιφάνεια του κρυστάλλου χωρίς να υποστούν την οποιαδήποτε 

διεργασία η οποία θα είχε ως αποτέλεσμα την αλλαγή της πορείας τους. Την ίδια στιγμή θεωρείται 
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οτι το ηλεκτρονικό κύκλωμα του ανιχνευτή είναι τέτοιο που μπορεί να επεξεργαστεί άπειρο ρυθμό 

κρούσεων σε χωροχρονικό επίπεδο χωρίς το οποιοδήποτε σφάλμα. Όλες οι παραπάνω προϋποθέσεις 

αφορούν ιδεατή λειτουργία μιας κάμερας PET. Στην πραγματικότητα όμως η λειτουργία δεν είναι 

ιδέατη. Για αυτό το λόγο χρειάζεται ο ορισμός διαφορετικών τύπων συμπτώσεων πλην των αληθινών 

συμπτώσεων (trues) οι οποίες αφορούν την ιδεατή κατάσταση. Οι τύποι αυτοί επινοήθηκαν έτσι ώστε 

σε δεύτερο επίπεδο να αναπτυχθούν οι κατάλληλες μέθοδοι για τον υπολογισμό ή τον καθορισμό 

τους ώστε τελικά στο βαθμό που είναι δυνατό να διορθωθούν στο ημίτονογράμμα και τελικά να 

παραμείνουν για την ανακατασκευή της εικόνας οι αληθινές. Και πάλι όμως παρότι σε πολλές 

περιπτώσεις οι κατάλληλες διαδικασίες ή οι κατάλληλοι υπολογισμοί μέσω λογισμικών επιτυγχάνουν 

σε μεγάλο βαθμό την ελαχιστοποίηση των μη επιθυμητών αυτών συμπτώσεων (ή αντίθετα τον 

υπολογισμό των παραπάνω κρούσεων από τις αληθινές λόγω παρόμοιων δυσλειτουργιών), παρόλα 

αυτά η πλήρης διόρθωση τους δεν είναι δυνατή. Παρακάτω δίνεται συνοπτική περιγραφή των 

κριτηρίων τα οποία πρέπει να πληροί μία σύμπτωση για να θεωρηθεί αληθινή καθώς επίσης και η 

περιγραφή των μη επιθυμητών τύπων συμπτώσεων. Τέλος, επιχειρείται και η συνοπτική περιγραφή 

των αντίστοιχων μεθόδων διορθώσεων (98–103). 

Για να θεωρηθεί μία σύμπτωση ως αληθινή πρέπει να πληροί το κριτήριο της χρονικής 

σύμπτωσης. Αυτό πρακτικά σημαίνει ότι σε κάθε προσπίπτουσα ακτίνα γ αποδίδεται μία χρονική 

στάμπα και υπολογίζεται η απόλυτη χρονική διαφορά μεταξύ των δύο χρονικών στιγμών όλων των 

προσπιπτουσών ακτίνων. Αν η απόλυτη χρονική διαφορά αυτή είναι μικρότερη από το εύρος του 

χρονικού παραθύρου που καθορίζεται από το λογισμικό του συστήματος, τότε οι δύο σχετικές ακτίνες 

γ θεωρούνται ότι προέρχονται από την ίδια εξαΰλωση και τουλάχιστον όσον αφορά αυτό το κριτήριο 

το ζευγάρι αυτό θεωρείται ως πιθανώς συμμετέχων σε αληθινή σύμπτωση. 

 

Σχήμα 2.9 (αριστερά) Το κάθε ζεύγος κρούσεων ορίζει μια γραμμή σύμπτωσης (Line of Response, LOR). (δεξιά) Αν, 

|t
2

-t
1

| ≤ τ
coinc 

 τότε το συμβάν ικανοποιεί το κριτήριο 1 της χρονικής σύμπτωσης. 
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Δεύτερο κριτήριο για την ταξινόμηση μιας σύμπτωσης ως αληθινής είναι το λεγόμενο 

κριτήριο του ενεργειακού παραθύρου (Σχήμα 2.9). Στην περίπτωση αυτή το ύψος του ηλεκτρικού 

παλμού στην έξοδο του μπλοκ ανιχνευτή που αναφέρεται σε κάθε προσπίπτουσα ακτίνα γ μετριέται 

και στη συνέχεια ελέγχεται αν το ύψος αυτό βρίσκεται εντός συγκεκριμένου ενεργειακού εύρους, το 

οποίο επίσης καθορίζεται από το λογισμικό βάσει των ιδιαίτερων χαρακτηριστικών του ανιχνευτή της 

συγκεκριμένης κάμερας PET. Άρα τελικά ο κάθε παλμός που αντιστοιχεί σε προσπίπτουσα ακτίνα 

ελέγχεται πρώτον αν έχει το επιτρεπόμενο ύψος και αν ναι, τότε ελέγχεται η χρονική του σύμπτωση 

με όλους τους υπόλοιπους «ταυτόχρονα» καταγεγραμμένους παλμούς (time coincidence). Τα δύο 

αυτά κριτήρια αποτελούν τις δύο πρώτες αναγκαίες συνθήκες για τον χαρακτηρισμό μιας σύμπτωσης 

ως αληθινής, χωρίς οι συνθήκες αυτές να είναι από μόνες τους και ικανές. 

  

Σχήμα 2.10 Γραφική απεικόνιση (αριστερά) των συμπτώσεων σκέδασης (scatter) και (δεξιά) των τυχαίων 

(randoms). 

Η μη συμφωνία με τη συνθήκη του ενεργειακού παραθύρου σχετίζεται με την ύπαρξη 

πιθανών συμπτώσεων μετά από σκέδαση (scatter coincidences). Αυτές είναι συμπτώσεις στις οποίες 

τουλάχιστον η μία ή και οι δύο ακτίνες γ έχουν υποστεί το φαινόμενο της σκέδασης με την αντίστοιχη 

ελάττωση της ενέργειάς τους λόγω παραδείγματος χάρην της κρούσης τους με ιστό του ανθρώπινου 

σώματος ή την αντίστοιχη σκέδαση τους στην γεωμετρία εντός του ανιχνευτή. 

Το κριτήριο της χρονικής σύμπτωσης σχετίζεται κυρίως με την πιθανότητα της ύπαρξης των 

λεγόμενων τυχαίων συμπτώσεων καθώς και όλων των υπολοίπων ζευγών τα οποία βρίσκονται σε 

μεγάλη χρονική απόσταση μεταξύ τους. Τα συμβάντα της πρώτης περίπτωσης (randoms) προκύπτουν 

από ζεύγος ακτίνων γ οι οποίες παρότι δεν προέρχονται από το ίδιο συμβάν της εξαΰλωσης παρόλα 

αυτά βρίσκονται χρονικά αρκετά κοντά (ώστε να θεωρούνται ταυτόχρονα), ενώ την ίδια στιγμή 

πληρούν το ενεργειακό κριτήρι(Σχήμα 2.11). Τυχαίες συμπτώσεις προκύπτουν και στην περίπτωση 

που υπάρχει δραστηριότητα ραδιοφαρμάκου εκτός του οπτικού πεδίου FOV. 
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Σχήμα 2.11 Γραφική απεικόνιση των τριών ειδών σύμπτωσης (trues, scatter, randoms). 

α. Διόρθωση συμπτώσεων σκέδασης 

Διάφορες μέθοδοι έχουν αναπτυχθεί για την εκτίμηση των συμπτώσεων από σκέδαση (104–

107). Βασική τους διαφορά είναι το ισοζύγιο μεταξύ της ακρίβειας που μπορούν να επιτύχουν και του 

απαιτούμενου χρόνου για την πραγματοποίηση του υπολογισμού (107–114). Η ευκολότερη 

προσεγγιστική μέθοδος η οποία υπολείπεται ακρίβειας είναι η ομοιόμορφη κατανομή αυτών των 

συμβάντων σε όλη την επιφάνεια του αντικειμένου υπό απεικόνιση. Αυτή η μέθοδος είναι κατάλληλη 

για την περίπτωση που το απεικονιζόμενο αντικείμενο είναι κάποιο ομοίωμα, παρόλα αυτά δεν 

πληροί τις προϋποθέσεις της ελάχιστης απαιτούμενης ακριβείας για εξετάσεις ασθενών στις κλινικές 

κάμερες PET. Ιστορικά οι στρατηγικές διόρθωσης των συμπτώσεων της σκέδασης περιελάμβαναν τις 

λεγόμενες μεθόδους της προσάρτησης «ουράς» (tail fitting) οι οποίες όμως είναι επίσης 

αναχρονιστικές και ενώ μπορεί να αποδίδουν ικανοποιητικά αποτελέσματα για συγκεκριμένους 

τύπους ασθενών, παρόλα αυτά εξαρτώνται ιδιαιτέρως από την στατιστική των εξετάσεων και είναι 

ιδιαίτερα ευαίσθητες στις διαστάσεις του απεικονιζόμενου σώματος. Πειραματικές προσεγγίσεις οι 

οποίες χρησιμοποιούν διπλά η τρίπλα ενεργειακά παράθυρα για να διαχωρίσουν τις συμπτώσεις από 

σκέδαση έχουν επίσης ερευνηθεί. Παρόλα αυτά, ευρέως χρησιμοποιούμενη σήμερα είναι η μέθοδος 

κατά την οποία η εκτίμηση της απαιτούμενης διόρθωσης των συμβάντων αυτών πραγματοποιείται 

είτε μετά από αναλυτικό υπολογισμό τους με τη χρήση της κατάλληλης μαθηματικής φόρμουλας 

Klein-Nishina ή με την χρησιμοποίηση προσομοιώσεων Monte Carlo (110,111,113,114). Ειδικά η 

τελευταία μέθοδος, παρότι είναι αυτή με τη μεγαλύτερη ακρίβεια από όλες τις υπόλοιπες, έχει το 

μειονέκτημα ότι χρειάζεται μεγάλο χρονικό διάστημα για την ολοκλήρωση της. Αξίζει να σημειωθεί 

ότι η μεγαλύτερη επίδραση των συμβάντων σκέδασης λαμβάνει χώρα στην τρισδιάστατη απεικόνιση. 

Το σχετικό ποσοστό των σκεδαζόμενων συμπτώσεων προς τις συνολικές μπορεί να φτάσει έως και το 

45%. 
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β. Διόρθωση τυχαίων συμπτώσεων 

Όπως αναφέρεται και παραπάνω, ο αριθμός των τυχαίων συμβάντων αυξάνεται με την 

αυξανόμενη χορηγούμενη δόση του ραδιοφαρμάκου και μπορεί να ξεπεράσει κατά περίπτωση ακόμα 

και τον αριθμό των αληθινών συμβάντων (115). Παρόλα αυτά, η διόρθωση των τυχαίων συμβάντων 

είναι ιδιαίτερα ακριβής και συνήθως πραγματοποιείται με έναν από τους τρεις παρακάτω τρόπους: 

α) αφαίρεση σε πραγματικό χρόνο του ρυθμού μετρήσης με την χρήση ενός καθυστερημένου 

χρονικού παραθύρου β) offline διόρθωση χρησιμοποιώντας χαμηλού θορύβου εκτίμηση των τυχαίων 

συμβάντων η οποία προκύπτει από την εξομάλυνση του θορύβου (smoothing) του καθυστερημένου 

αυτού παραθύρου ή γ) από τον απευθείας υπολογισμό τους από τον ρυθμό μέτρησης των μονών 

συμβάντων (singles) σύμφωνα με τον τύπο: 

� = 2� ∗ �� ∗ ��        Εξίσωση 1 

όπου R ο ρυθμός μέτρησης τυχαίων συμπτώσεων, τ το χρονικό παράθυρο σύμπτωσης 

(coincidence window) και S1 και S2 οι ρυθμοί καταγραφής μονών κρόυσεων των δύο κρυστάλλων που 

ορίζουν την σχετική LOR. 

Η απευθείας αφαίρεση σε πραγματικό χρόνο αυξάνει τον θόρυβο στην διορθωμένη εικόνα. 

Πρόσφατες μελέτες έχουν δείξει ότι παρότι η εκτίμηση χαμηλού θορύβου των καθυστερημένων 

τυχαίων συμβάντων αποδίδει τον χαμηλότερο δυνατό θόρυβο, παρόλα αυτά ο υπολογισμός με βάση 

τα μόνα συμβάντα παρουσιάζει σχεδόν την ίδια επίδοση θορύβου χωρίς όμως να έχει την αντίστοιχη 

αρνητική επίπτωση στον νεκρό χρόνο (dead time) που θέτει υπό πίεση συνολικά το σύστημα του 

ανιχνευτή (βλέπε παρακάτω παράγραφο) (115,116). 

γ. Διόρθωση Νεκρού Χρόνου και Pile up 

Η διόρθωση αυτή σχετίζεται με την ανάγκη να ληφθούν υπόψη απώλειες μέτρησης λόγω της 

αδυναμίας του ηλεκτρονικού συστήματος καταγραφής των συμβάντων να ακολουθήσουνε ιδιαίτερα 

υψηλούς ρυθμούς καταγραφής συμβάντων (singles ή coincidences). Καθώς οι απώλειες είναι τόσο 

μεγαλύτερες όσο υψηλότεροι είναι οι ρυθμοί καταγραφής, η διόρθωση μπορεί να πραγματοποιηθεί 

με τη βοήθεια επαναλαμβανόμενων λήψεων μιας πηγής η οποία εξασθενεί σταδιακά. Οι υψηλοί 

ρυθμοί καταγραφής συμβάντων οδηγούν επίσης σε λανθασμένη καταγραφή της σχετικής θέσης τους 

λόγω του ότι ο παλμός που σχετίζεται με μια προσπίπτουσα ακτίνα γ συμβαίνει σχεδόν ταυτόχρονα 

με τον προηγούμενο και για αυτό τον λόγο το ηλεκτρονικό κύκλωμα δεν μπορεί να τους διαχωρίσει. 

Αυτό είναι πρόβλημα και για τον καθορισμό του ενεργειακού επιπέδου της πρόσπτωσης αφού στην 

ουσία το ύψος του παλμού είναι το συνολικό ύψος δύο επικαλυπτόμενων παλμών (pile up). Με τον 

ίδιο τρόπο, ο ιδιαίτερα αυξημένος αριθμός καταγραφής μπορεί να είναι τέτοιος που να μην επιτρέπει 

την πλήρη καταγραφή των αληθινών συμβάντων λόγω της πεπερασμένης ταχύτητας του ανιχνευτή 
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και συνεπώς η τελευταία πρέπει να διορθωθεί με την μετέπειτα πρόσθεση των συμπτώσεων που 

υπολογίζεται ότι έχουν χαθεί λόγω του νεκρού χρόνου και με την αφαίρεση αυτών που υπολογίζεται 

ότι κακώς ελήφθησαν ως αληθινές. 

δ. Διόρθωση κανονικοποίησης 

Η κανονικοποίηση (normalization) εφαρμόζεται για να αντισταθμιστούν οι διακυμάνσεις της 

ευαισθησίας των LOR οι οποίες προέρχονται από εγγενείς λόγους π.χ γεωμετρία του ανιχνευτή και 

όχι λόγω πρόσληψης ραδιοφαρμάκου (117–131). 

 

Εικόνα 2.3 Η επίδραση της διόρθωσης της κανονικοποίησης (normalization). (αριστερά) Χωρίς διόρθωση και 

(δεξιά) μετά την διόρθωση. 

Σκοπός είναι να κατασκευαστούν ημιτονογράμματα κανονικοποίησης και να εφαρμοστούν 

στα αντίστοιχα των πρωτογενών δεδομένων. Μια ενιαία καταχώρηση στο ημιτονόγραμμα 

αντιπροσωπεύει ένα συνδυασμό LOR λόγω των σχημάτων συμπίεσης που αναφέρθηκαν σε 

προηγούμενη παράγραφο. Η διόρθωση πραγματοποιείται με την απομόνωση όλων αυτών των 

φαινομένων που προκαλούν τις διακυμάνσεις της ευαισθησίας και τελικά σε κάθε μία από τις 

προκύπτουσες LOR που συνδέουν τους κρυστάλλους i και j που ανήκουν στους δακτυλίους u και v 

αντίστοιχα, αντιστοιχεί ένας συντελεστής Κανονικοποίησης (NFijuv – Normalization Factor). Τότε, ο 

συνολικός συντελεστής κανονικοποίησης για την περίπτωση ενός συνδυασμού LOR θα είναι το 

προϊόν των δύο παραγόντων NF της κάθε LOR. Όσον αφορά την διακύμανση η οποία πρέπει να 

διορθωθεί, αυτή οφείλεται σε διάφορους παράγοντες μεταξύ των οποίων γεωμετρικοί και 

παράγοντες σχετικοί με την θέση των κρυστάλλων στον μπλοκ ανιχνευτή. Για τον καθορισμό των 

παραγόντων κανονικοποίησης επιστρατεύονται κυρίως μετρήσεις σε ομοιώματα διαφόρων μεγεθών 

και σχημάτων καθώς και αναλυτικοί υπολογισμοί της γεωμετρίας του κάθε ανιχνευτή. Η Εξίσωση 2 

αντιπροσωπεύει την μέθοδο της κανονικοποίησης η οποία βασίζεται στον ανεξάρτητο υπολογισμό 

των συμμετεχόντων παραγόντων (component based normalization) (132). 

	
�� = �
� � �� � ��� � �� � ����
�� � ����
�� �  ���� � �
�� � �����   Εξίσωση 2 

Institutional Repository - Library & Information Centre - University of Thessaly
03/04/2024 14:40:02 EEST - 3.82.145.95



 

68 

 Cijuv είναι ο ρυθμός μέτρησης του ζεύγους κρυστάλλων που σχηματίζεται από τον κρύσταλλο 

i στο δακτύλιο u και τον κρύσταλλο j στον δακτύλιο v 

 εiu, εjv είναι οι ενδογενείς κρυσταλλικές αποδόσεις των κρυστάλλων i και j αντίστοιχα 

 Guvr είναι ο ακτινικός γεωμετρικός συντελεστής για την απόσταση LOR από το κέντρο του FoV 

ίση με r 

 Puv είναι ο συντελεστής απόδοσης του επιπέδου που ορίζεται από κάθε LOR που συνδέει τους 

κρυστάλλους από τους δακτυλίους u και v 

 bLORijuv είναι η συνολική διαμήκης απόδοση του μπλοκ του LOR που συνδέει τον κρύσταλλο i 

από τον δακτύλιο u με τον κρύσταλλο j από τον δακτύλιο v 

 μLORijuv είναι η συνολική εγκάρσια απόδοση του μπλοκ του LOR που συνδέει τον κρύσταλλο i 

από τον δακτύλιο u με τον κρύσταλλο j από τον δακτύλιο v 

 duvrk είναι ο συντελεστής παρεμβολής κρυστάλλου για έναν κρύσταλλο με δείκτη k (k = 1 ... D) 

για την περίπτωση ενός ανιχνευτή μπλοκ με D διαμήκεις κρυστάλλους στο μπλοκ 

 tijuv είναι ο παράγοντας ευθυγράμμισης χρόνου 

 Acorr είναι η δραστηριότητα "που βλέπει" η LOR που συνδέει τον κρύσταλλο i από τον δακτύλιο 

u και τον κρύσταλλο j από τον δακτύλιο v 

ε. Διόρθωση εξασθένισης (attenuation correction) 

Από την αρχή της λειτουργίας των συστημάτων ποζιτρονική τομογραφίας αναγνωρίστηκε ότι 

η εξασθένηση των φωτονίων στους βιολογικούς ιστούς αποτελεί την σημαντικότερη παράμετρο 

αρνητικής επιρροής στην ποιότητα εικόνας και την ακρίβεια των ποσοτικών αποτελεσμάτων. Η 

εξασθένηση των φωτονίων συνήθως αναφέρεται στον συνδυασμό της φωτόηλεκτρικής 

απορρόφησης και της σκέδασης Compton. Μία θεμελιώδης διαφορά μεταξύ της λειτουργίας της 

κάμερας PET και της λειτουργίας SPECT είναι ότι η παράμετρος της εξασθένισης για την γραμμή 

σύμπτωσης στην περίπτωση του PET εξαρτάται από την συνολική απόσταση η οποία διανύεται και 

από τα δύο φωτόνια της εξαΰλωσης μέσα στο μέσο εξασθένησης και είναι συνεπώς ανεξάρτητη από 

το ακριβές σημείο εντός της γραμμή σύμπτωσης που συμβαίνει ουσιαστικά η εξαΰλωση και η 

εκπομπή. Για αυτόν ακριβώς τον λόγο η διόρθωση εξασθένησης για τις κάμερες PET είναι ευκολότερη 

διότι χρειάζεται απλώς τον πολλαπλασιασμό των μετρήσεων εκπομπής με τις αντίστοιχες 

παραμέτρους διόρθωσης λόγω εξασθένησης (ACF – Attenuation Correction Factors). Διάφορες 
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μέθοδοι έχουν προταθεί για τον υπολογισμό της ακριβούς κατανομής της εξασθένησης με σκοπό τον 

υπολογισμό του αντίστοιχου συντελεστή διόρθωσης για κάθε LOR (113,133–144). Ο ACF ουσιαστικά 

αποκαθιστά τις αληθινές συμπτώσεις οι οποίες δεν καταγράφηκαν από τον ανιχνευτή λόγω του ότι 

μία τουλάχιστον από τις ακτίνες γ που δημιουργήθηκαν από την εξαΰλωση δεν κατάφεραν να 

φτάσουν στην επιφάνεια του κεραμικού υλικού καθώς απορροφήθηκαν από το μέσο που 

συνάντησαν μέχρι τον τελικό προορισμό αυτόν (ιστούς του ανθρωπίνου σώματος ή μηχανικά μέρη 

της εξεταστικής τραπέζης, ή άλλα μέσα εξασθένισης). 

  

Σχήμα 2.12 Υπάρχει πιθανότητα οι ακτίνες γ «εξασθενημένες» να μην διαφύγουν από το σώμα προς τους 

ανιχνευτές Η λυχνία του αξονικού τομογράφου παράγει ακτίνες X (80-130 keV) και με τη βοήθεια του ανιχνευτή 

υπολογίζεται το μ (συντελεστής εξασθένισης) για κάθε LOR. Ειδικός αλγόριθμος αναλαμβάνει στην συνέχεια να υπολογίσει 

τον αριθμό των χαμένων κρούσεων ανά LOR με εφαρμογή της διόρθωσης των παραμέτρων εξασθένισης ACF (Attenuation 

Correction Factor) στο ημιτονόγραμμα. 

Για αυτό τον λόγο η ακρίβεια της μεθόδου της διόρθωσης εξαρτάται κυρίως από την ακρίβεια 

με την οποία μπορεί να υπολογιστεί ο συντελεστής απόσβεσης στο μέσο αυτό. Με άλλα λόγια η 

διόρθωση εξασθένισης προϋποθέτει την γνώση των συντελεστών εξασθένησης που ειναι στην ουσια 

και οι συντελεστές που προκύπτουν από την αξονική τομογραφία για την τελική ανακατασκευή της 

εικόνας. Για αυτόν τον λόγο στα υβριδικά συστήματα PET/CT με αξονικό τομογράφο που είναι και τα 

συστήματα που κατά συντριπτική πλειοψηφία βρίσκονται εγκατεστημένα ανά τον κόσμο, η διόρθωση 

της εξασθένησης γίνεται μέσω των δεδομένων λήψης του αξονικού τομογράφου. Η ενέργεια η οποία 

απομένει είναι η μετατροπή των συντελεστών αυτών που αναφέρονται σε ενέργειες πολύ 

χαμηλότερες από εκείνες της ενέργειας των 511 keV στους αντίστοιχους συντελεστές της ενέργειας 

αυτής. Για τον σκοπό αυτό χρησιμοποιείται συνήθως διπλός γραμμικός μετασχηματισμός 

(134,135,143,144). Σύμφωνα με το μετασχηματισμό αυτόν οι ιστοί του ανθρώπινου σώματος 

κατατάσσονται σε δύο μεγάλες κατηγορίες, αυτή με πυκνότητες κοντά σε αυτήν του οστού και μία 

δεύτερη με πυκνότητες ανάλογες αυτής του αέρα. Οι συντελεστές του γραμμικού μετασχηματισμού 

έχουν βρεθεί πειραματικά και έχουν δημοσιευθεί για την χρησιμοποίηση τους κατά τη διάρκεια της 
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διόρθωσης της εξασθένησης. Διάφορες μελέτες ερευνούν την εξάρτηση των συντελεστών αυτών από 

τις παραμέτρους λήψης της αξονικής τομογραφίας όπως παραδείγματος χάρη από την εξάρτηση από 

την τιμή της υψηλής τάσης ή του ρεύματος της ακτινολογικής λυχνίας. 

2.1.3 Τεχνικές ανακατασκευής εικόνας 

Όπως περιγράφηκε παραπάνω τα προβολικά δεδομένα (projections) που λαμβάνονται σε 

δισδιάστατη ή σε τρισδιάστατη μορφή τακτοποιούνται και αποθηκεύονται σε ημιτονογράμματα τα 

οποία με τη σειρά τους ταξινομούν τις LOR σε σειρές και στήλες αντιπροσωπεύοντας αντίστοιχα την 

γωνιακή και την ακτινική κωδικοποίηση της δειγματοληψίας. Επίσης, όπως αναφέρεται παραπάνω, 

τα δεδομένα που λαμβάνονται σε κάθε σειρά συμπιέζονται κατάλληλα ώστε να πληρούνται οι 

απαιτήσεις της ελαχιστοποίησης της υπολογιστικής ισχύος και του χώρου αποθήκευσης των 

δεδομένων. Σε αυτό το σημείο όμως ξεκινάει η διαδικασία της ανακατασκευής της εικόνας. Και κατά 

την διαδικασία αυτή ουσιαστικά αρχικά ακολουθείται η αντίθετη πορεία (145–152). Πρέπει δηλαδή 

με την κατά το δυνατόν μεγαλύτερη ακρίβεια τα συμπιεσμένα δεδομένα να μετατραπούν σε τέτοια 

μορφή έτσι ώστε να τα χειριστούν με τη μέγιστη ευελιξία οι αλγόριθμοι ανακατασκευής. Στις 

παρακάτω παραγράφους θα επικεντρωθούμε στους αλγόριθμους ανακατασκευής εκείνους που 

πραγματοποιούν το ζητούμενο με επαναληπτικές διαδικασίες (153–155). Από τις διαδικασίες αυτές 

προκύπτει και το όνομα της κατηγορίας των αλγορίθμων αυτών (iterative reconstruction). Σύμφωνα 

με τις μεθόδους αυτές κατασκευάζεται μία αρχική εκτιμητέα εικόνα η οποία στην συνέχεια με την 

μέθοδο της εμπρόσθιας προβολής (forward projection) μετατρέπεται σε προβολικά δεδομένα. Τα 

προβολικά δεδομένα αυτά συγκρίνονται με τα προβολικά δεδομένα (σε μορφή ημιτονογραμμάτων) 

που προέκυψαν κατά την λήψη της εξέτασης και υπολογίζεται η διαφορά τους. Αν η διαφορά αυτή 

είναι μεγαλύτερη από ένα όριο που τίθεται από το λογισμικό του συστήματος τότε 

πραγματοποιούνται διορθώσεις στην αρχική εκτιμητέα εικόνα. Η διαδικασία επαναλαμβάνεται έως 

ότου επιτευχθεί ικανοποιητική συμφωνία μεταξύ των δύο σετ των προβολικών δεδομένων. 

Αλγόριθμοι διαφόρων τύπων έχουν αναπτυχθεί για την επαναληπτική μέθοδο. Διαφέρουν κυρίως 

στον τρόπο με τον οποίον υπολογίζονται τα προβολικά δεδομένα, στην σειρά με την οποία 

πραγματοποιούνται οι διορθώσεις μετά τις επαναλήψεις καθώς και στο είδος των διορθώσεων που 

επιβάλλονται μετά τις επαναλήψεις αυτές. Ο πιο ευρέως διαδεδομένος επαναληπτικός αλγόριθμος 

για τις κάμερες PET είναι ο Μaximum Likelihood Expectation Maximization (MLEM) καθώς και ο 

Ordered Subset Expectation Maximization (OSEM) (156–162). Η βασική τους διαφορά είναι ότι ο 

δεύτερος έχει βελτιστοποιηθεί με σκοπό την ελάττωση των αναγκαίων επαναλήψεων μέχρις ότου 

επιτευχθεί η αναγκαία συμφωνία ή αλλιώς η αναγκαία σύγκλιση μεταξύ των προβολικών δεδομένων 

λήψης και αυτών που προέκυψαν από τις διαδοχικές διορθώσεις της αρχικής εκτίμησης. 
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α. Time of Flight 

Ίσως η πιο σημαντική βελτίωση των τελευταίων ετών σχετικά με την ανακατασκευή της 

εικόνας είναι η εισαγωγή της μεθόδου Time-of-Flight (TOF) στην κλινική ρουτίνα των συστημάτων PET 

(146,163–195). Αυτό που ίσως δεν είναι γνωστό είναι ότι η μέθοδος αυτή ανακαλύφθηκε αρκετά 

χρόνια πριν, ο λόγος όμως για τον οποίον δεν εισήχθη από τότε στην κλινική πράξη είναι το γεγονός 

ότι η υπολογιστική ισχύς που χρειάζεται για να διεκπεραιωθεί ο υπολογισμός για έναν και μόνο 

ασθενή είναι τέτοια που στην ουσία έκανε τον απαιτούμενο χρόνο της συνολικής εξέτασης μη 

πρακτικό. Οι καινοτομίες στον χώρο της διαθέσιμης υπολογιστικής ισχύος καθώς και αυτές στον χώρο 

των αλγορίθμων της τρισδιάστατης ανακατασκευής είναι αυτές που επέτρεψαν την χρήση της 

μεθόδου. Όσον αφορά τον διαγνώστη, τα πλεονεκτήματα της μεθόδου αφορούν κυρίως την 

ελάττωση του θορύβου της εικόνας για την ίδια χορηγούμενη δόση ή την βελτίωση της στατιστικής 

κατά την διάρκεια της λήψης. Και για τον ίδιο τον ασθενή όμως τα πλεονεκτήματα είναι η εν δυνάμει 

ελάττωση του απαιτούμενου χρόνου λήψεως δεδομένων για την επίτευξη ισοδύναμου 

αποτελέσματος της ποιότητας εικόνας που τελικά συμβάλλει και στην ελάττωση της συνολικού 

χρόνου της εξέτασης. Για την υλοποίηση της μεθόδου η απαίτηση όσον αφορά τις δυνατότητες του 

ανιχνευτή είναι η όσο το δυνατόν χαμηλότερη χρονική διακριτική ικανότητα. Αυτό σχετίζεται με την 

αρχή λειτουργίας της μεθόδου κατά την οποία δεν ελέγχεται μόνο η χρονική σύμπτωση των δύο 

αντιδιαμετρικών προσπιπτουσών ακτίνων γ αλλά μετριέται και ο απόλυτος χρόνος της πτήσης (flight) 

των ακτίνων αυτών από το σημείο της εξαΰλωσης μέχρι και τον τελικό προορισμό, την επιφάνεια του 

κεραμικού υλικού. Με την γνώση του χρόνου αυτού στην ουσία τοποθετείται το σημείο της 

εξαΰλωσης (και συνεπώς και της εκπομπής του ραδιοφαρμάκου) όχι απλά και μόνο εντός της 

γραμμής σύμπτωσης, αλλά και πιο συγκεκριμένα και με μεγαλύτερη ακρίβεια εντός ενός στενότερου 

μέρους της το οποίο είναι τόσο στενότερο όσο μικρότερη είναι η χρονική διακριτική ικανότητα του 

συστήματος. Στην θεωρητική περίπτωση που τα ηλεκτρονικά συστήματα των ανιχνευτών δεν θα 

περιορίζονταν από τη χρονική τους διακριτική ικανότητα αλλά θα μπορούσαν να επεξεργάζονται με 

ακρίβεια οποιονδήποτε ρυθμό εισερχόμενων παλμών, τότε με τη χρήση της μεθόδου TOF η 

διαδικασία ανακατασκευής της εικόνας θα ήταν περιττή. Και αυτό γιατί με την ακριβή γνώση του 

απόλυτου χρόνου της πτήσεως της κάθε ακτίνας θα γνωρίζαμε και την ακριβή τοποθεσία από την 

οποία ξεκίνησε η πτήση. Θα γνωρίζαμε δηλαδή με ακρίβεια το σημείο της εξαύλωσης που είναι και 

το ζητούμενο για την τρισδιάστατη κατανομή του ραδιοφαρμάκου στο ανθρώπινο σώμα. 
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Σχήμα 2.13 Με την γνώση του χρόνου πτήσεως στην ουσία τοποθετείται το σημείο της εξαΰλωσης (και συνεπώς 

και της εκπομπής του ραδιοφαρμάκου) όχι απλά και μόνο εντός της γραμμής σύμπτωσης, αλλά και πιο συγκεκριμένα και 

με μεγαλύτερη ακρίβεια εντός ενός στενότερου μέρους της (s) το οποίο είναι τόσο στενότερο όσο μικρότερη είναι η 

χρονική διακριτική ικανότητα του συστήματος. Το συμβατικό ΡΕΤ (conventional) ανιχνεύει φωτόνια σύμπτωσης και 

καταγράφει μεμονωμένες γραμμές απόκρισης (LOR) μεταξύ των κρυστάλλων. Η πραγματική θέση στην οποία συνέβη η 

εξαύλωση κατά μήκος της LOR δεν μετράται. Ο χρόνος πτήσης (TOF) μετρά την πραγματική χρονική διαφορά μεταξύ της 

ανίχνευσης κάθε φωτονίου σύμπτωσης. Αυτές οι πληροφορίες συγχρονισμού χρησιμοποιούνται για να εντοπίσουν 

καλύτερα το συμβάν κατά μήκος κάθε LOR η οποία χωρίζεται σε ισομήκη διαστήματα s,των οποίων το μήκος εξαρτάται 

από την χρονική διακριτική ικανότητα του συστήματος ανίχνευσης. 

2.2 Προσομειώσεις Monte Carlo 

Οι τεχνικές Monte Carlo είναι πλέον ιδιαίτερα διαδεδομένες σε διάφορους τομείς της Ιατρικής 

Φυσικής. Πιο συγκεκριμένα έχουν εφαρμοσθεί εκτεταμένα για να προσομοιώσουν διεργασίες οι 

οποίες αφορούν τυχαίες συμπεριφορές και για να ποσοτικοποιηθούν φυσικές παράμετροι οι οποίες 

είναι δύσκολο ή απίθανο να υπολογιστούν με πειραματικές ή αναλυτικές μεθόδους. Πρόσφατα οι 

καινοτομίες στο χώρο της Πυρηνικής Ιατρικής έχουν αποδειχθεί ιδιαίτερα κατάλληλες προς 

μοντελοποίηση με Monte Carlo τεχνικές ακριβώς λόγω της στοχαστικής φύσης της εκπομπής της 

ακτινοβολίας. Οι τεχνικές αυτές είναι ιδιαιτέρως χρήσιμες στην περίπτωση πολύπλοκων 

προβλημάτων που δεν μπορούν να μοντελοποιηθούν με γραμμές κώδικα γλωσσών 

προγραμματισμού. Το όνομα Monte Carlo ουσιαστικά προήλθε λόγω της ομοιότητας της στατιστικής 

προσομοίωσης με αυτήν των παιχνιδιών της τύχης και επειδή η πόλη του Μονακό ήταν την εποχή 

εκείνη το κέντρο των παιχνιδιών αυτών. Η αλματώδης αύξηση του ενδιαφέροντος για την 

χρησιμοποίηση των τεχνικών Monte Carlo σε όλο το φάσμα της απεικόνισης ραδιοφαρμάκων 

περιλαμβάνει τα συστήματα SPECT και PET (196–201). Η αύξηση αυτή οφείλεται κυρίως στην 

διαθεσιμότητα των υπερυπολογιστών οι οποίοι δίνουν τη δυνατότητα σε παράλληλους 

υπολογιστικούς κόμβους να πραγματοποιήσουν τις προσομοιώσεις και να αποδώσουν πολύ 

γρηγορότερα τα αποτελέσματα. Ιδιαίτερη έμφαση δίνεται σε εφαρμογές μεταφοράς φωτονίων ή και 

ηλεκτρονίων μέσα σε οποιοδήποτε υλικό. 
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2.2.1 Λογισμικό τομογραφικής εκπομπής GATE 

Η εφαρμογή GEANT4 για το λογισμικό τομογραφικής εκπομπής GATE αποτελεί πλατφόρμα 

προσομοιώσεων Monte Carlo, η οποία έχει αναπτυχθεί κυρίως για προσομοιώσεις PET, micro-PET και 

SPECT αλλά και για συστήματα CT και γραμμικούς επιταχυντές (linear accelerators) (202). Το 

λογισμικό GATE διατίθεται δωρεάν από μια διεθνή κοινότητα συνεργασίας (OpenGate Collaboration). 

Δίνει τη δυνατότητα για την μοντελοποίηση χρονικά εξαρτημένων φαινομένων, όπως για παράδειγμα 

την κινητικότητα της εξασθένισης πηγών ακτινοβολίας και τη γεωμετρία κινούμενων στοιχείων. Με 

αυτόν τον τρόπο επιτρέπει την προσομοίωση χρονικών αποκρίσεων κάτω από ρεαλιστικές συνθήκες 

λήψης δεδομένων (Σχήμα 2.14) (114,203–242). 

 

Σχήμα 2.14 Προσομοιώσεις συστημάτων PET με τη χρησιμοποίηση της εφαρμογής GEANT4 που αποτελεί τον 

πυρήνα του λογισμικού GATE 

Με τη βοήθεια του λογισμικού δίνεται επίσης η δυνατότητα εισαγωγής εικόνων από 

πραγματικές εξετάσεις αξονικής τομογραφίας. Με τον τρόπο αυτό, μπορεί να μελετηθεί η επίδραση 

της χορηγούμενης δόσης ραδιοφαρμάκου στις επιδόσεις ανίχνευσης της κάμερας σε ρεαλιστικές 

ανατομίες, καθώς και να υπολογισθεί η βέλτιστη δόση ανά περίπτωση. 
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Σκοπός διατριβής 

Ο σκοπός της παρούσας διατριβής είναι η επιτυχής μοντελοποίηση κλινικών συστημάτων 

PET/CT με σκοπό την χρησιμοποίηση των μοντέλων για την βελτιστοποίηση της λειτουργίας τους. Η 

βελτιστοποίηση της λειτουργίας δεν επικεντρώνεται μόνο στον καθορισμό των τεχνικών παραμέτρων 

λήψης του ανιχνευτή και της γεωμετρίας του, αλλά επεκτείνεται και σε κλινικό επίπεδο. Αυτός 

μάλιστα είναι και ο απώτερος σκοπός της διατριβής. Ο καθορισμός δηλαδή των βελτιστοποιήσεων 

αυτών οι οποίες στοχεύουν στην αντίστοιχη βελτίωση των ποσοτικών αποτελεσμάτων. Η ανατομία η 

οποία επιλέχθηκε είναι ο μονήρης πνευμονικός όζος (ΜΠΟ), του οποίου μια γενική περιγραφή 

παρατίθεται στο αντίστοιχο γενικό μέρος. Η επιλογή βασίστηκε σε διάφορα χαρακτηριστικά και 

ιδιότητες του όπως η μικρή του διάσταση, καθώς και το γεγονός ότι η σχετική θέση του στον θώρακα 

μπορεί να σχετίζεται με την πρόγνωση του. Αυτό πρακτικά σημαίνει ότι η κάμερα PET απαιτείται να 

λειτουργεί με τέτοιο τρόπο έτσι ώστε τα ποσοτικά ή τα ημι-ποσοτικά αποτελέσματα που παράγει να 

είναι επαναλήψιμα.  

Η βασική υπόθεση που διερευνάται με την μελέτη είναι ότι τα διάφορα κλινικά σενάρια 

απεικόνισης με κάμερες PET υποφέρουν από τον κίνδυνο υπο- ή υπερ-εκτίμησης των ποσοτικών 

αποτελεσμάτων, με απώτερο ρίσκο την λανθασμένη διάγνωση σχετικά με την εκτίμηση υποτροπής ή 

εξέλιξης. Η υπόθεση αυτή, όπως γίνεται εμφανές από την παρακάτω ανάλυση ουσιαστικά 

επιβεβαιώνεται με την μελέτη μας. Συνεπώς προτείνουμε την εφαρμογή της μεθόδου 

κανονικοποίησης των αποτελεσμάτων αυτών με την χρήση της παραμέτρου NECR όπως σχεδιάσθηκε 

και αναπτύχθηκε στην παρόυσα διατριβή. 

Η λειτουργία της κάμερας PET είναι μια πολύπλοκη διαδικασία, της οποίας τα αποτελέσματα 

επηρρεάζονται επίσης από τις τεχνικές παραμέτρους λήψης. Πολλές και διαφορετικές παράμετροι 

των πρωτοκόλλων όπως το εύρος του χρονικού παραθύρου σύμπτωσης ή τα όρια του ενεργειακού 

παραθύρου μπορούν να επηρρεάσουν την ακρίβεια των αποτελεσμάτων, αφού κανένας συνδυασμός 

τους δεν αποτελεί την μια και μοναδική ρύθμιση. Η βέλτιστη παραμετροποίηση της λειτουργίας 

εξαρτάται από την γεωμετρία του ανιχνευτή αλλά και από άλλες παραμέτρους όπως π.χ τον τύπο του 

κεραμικού υλικού του. 

Συνεπώς, σκοπός της διατριβής είναι να συνδυαστούν τα βέλτιστα σχήματα βελτιστοποίησης 

των τεχνικών παραμέτρων λήψης και να καθοριστούν με τέτοιο τρόπο, έτσι ώστε να υπολογίζεται 

προοπτικά η αναμενόμενη μεταβλητότητα των αποτελεσμάτων. Η γνώση αυτή θα δώσει την 

δυνατότητα της προοπτικής κανονικοποίησης των ποσοτικών αποτελεσμάτων. 

Με άλλα λόγια, ο σκοπός της διατριβής είναι ο σχεδιασμός μιας μεθοδολογίας σύμφωνα με 

την οποία κατάλληλες προσομοιώσεις Monte Carlo μπορούν να αποτελούν μελλοντικά μέρος του 
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πρωτοκόλλου εξέτασης ασθενών με κάμερες PET. Οι προσομοιώσεις προσφέρουν την δυνατότητα 

εξατομικευμένης βελτιστοποίησης της λειτουργίας του ανιχνευτή, ώστε να παράγουν επαναλήψιμα 

αποτελέσματα ακόμα και αν ο ασθενής εξετάζεται σε διαφορετικά μοντέλα καμερών, ή ακόμα και 

απο το ίδιο μοντέλο σαρωτή χωρίς όμως να επηρρεάζεται το ποσοτικό αποτέλεσμα από παραμέτρους 

όπως η αλλαγή του σωματικού βάρους του ή η λανθασμένη τοποθέτηση του εκτός του ισόκεντρου 

του σαρωτή. 
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3 Μοντελοποίηση κλινικών κάμερών PET/CT 

3.1 Περίληψη 

Πραγματοποποιήθηκε μοντελοποίηση κλινικών συστημάτων με σκοπό την χρησιμοποίηση 

των μοντέλων για την βελτιστοποίηση της λειτουργίας. Η βελτιστοποίηση της λειτουργίας δεν 

επικεντρώθηκε μόνο στον καθορισμό των τεχνικών παραμέτρων λήψης του ανιχνευτή και της 

γεωμετρίας του, αλλά επεκτάθηκε και σε κλινικό επίπεδο. Αυτός μάλιστα είναι και ο απώτερος 

σκοπός της διατριβής. Ο καθορισμός δηλαδή των βελτιστοποιήσεων αυτών οι οποίες στοχεύουν στην 

αντίστοιχη βελτίωση των ποσοτικών αποτελεσμάτων. Η ανατομία η οποία επιλέχθηκε είναι ο 

Μονήρης Πνευμονικός Όζος (ΜΠΟ), του οποίου η γενική περιγραφή παρατίθεται στο αντίστοιχο 

γενικό μέρος. Η επιλογή βασίστηκε σε διάφορα χαρακτηριστικά και ιδιότητες όπως η μικρή του 

διάσταση, καθώς και το γεγονός ότι η σχετική θέση του στον θώρακα μπορεί να σχετίζεται με την 

πρόγνωση του. Αυτό πρακτικά σημαίνει ότι η κάμερα PET απαιτείται να λειτουργεί με τέτοιο τρόπο 

έτσι ώστε τα ποσοτικά ή τα ημι-ποσοτικά αποτελέσματα που παράγει να είναι επαναλήψιμα. Το 

παρόν κεφάλαιο επικεντρώνεται στο χτίσιμο του μοντέλου της προσομοίωσης και στην παράθεση 

των αντίστοιχων αποτελεσμάτων. Ο πλήρης κώδικας του μοντέλου για ένα εκ των κλινικών 

συστημάτων παρατίθεται στο Παράρτημα. 

3.2 Υλικό και μέθοδοι 

Για την μοντελοποίηση των κλινικών καμερών PET χρησιμοποιήθηκε το λογισμικό GATE (204). 

Η έκδοση του λογισμικού είναι η 6.1. Πρώτα χρησιμοποιήθηκε η βιβλιοθήκη της γεωμετρίας του 

λογισμικού έτσι ώστε να διαμορφωθούν οι ακριβείς γεωμετρίες των κλινικών καμερών. Τα 

συστήματα που επιλέχθηκαν για την προσομοίωση ανήκουν στην οικογένεια καμερών Biograph 

(165,243,244) της εταιρείας SIEMENS Healthineers. Πιο συγκεκριμένα, τα μοντέλα που 

προσομοιώθηκαν είναι το Hirez (185,245) και το mCT (246,247) ενώ μοντελοποιήθηκε και ένα από τα 

τελευταία της σειράς το Biograph Horizon. Όλες οι μετρήσεις της γεωμετρίας πραγματοποιήθηκαν 

επιτόπου σε πραγματικά κλινικά συστήματα έτσι ώστε να επιτευχθεί η απαιτούμενη ακρίβεια. Στον 

Πίνακα 3.1 δίνονται τα αναλυτικά τεχνικά χαρακτηριστικά των συστημάτων. 
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Πίνακας 3.1 Αναλυτικά χαρακτηριστικά των κλινικών συστημάτων. 

Τεχνικό 

Χαρακτηριστικό 

Pico HiRez (4R) mCT (4R) Horizon (4R) 

Χρονική διακριτική 

διακριτικότητα (ps) 

500 529 540 

Χρονικό παράθυρο 

(ns) 

4.5 4.1, (4.0625) 4.1 (4.0625) 

Διάταξη κρυστάλλων 13x13 13x13 13x13 

Διάσταση 

κρυστάλλων (mm) 

4x4x20 4x4x20 4x4x20 

Ενεργειακή 

διακριτική ικανότητα 

(%) 

14 11.7 12 

Κάτω άκρο 

ενεργειακού 

παραθύρου (keV) 

425 435 435 

Άνω άκρο 

ενεργειακού 

παραθύρου (keV) 

650 keV 650 650 

Κλάσμα σκέδασης % 34 32 33 

Ευαισθησία 

(cps/MBq) 

4489  5800 6600 

Άνοιγμα gantry (cm) 70 78 78 

Διάμετρος ανιχνευτή 

(cm) 

83 84 72 

Αριθμός μπλοκ 144 (192) 144 (192) 120 (160) 

Αριθμός μπλοκ ανά 

δακτύλιο 

48 48 40 

Διαμήκες FOV (cm) 58.5 70 69 

Εγκάρσιο FOV (cm) 16.2 (21.8) 16.2 (21.8) 16.2 (21.8) 

Επίπεδα εικόνας 

(planes) 

81 (109) 81 (109) 81 (109) 

Απόσταση μεταξύ 

επιπέδων (mm) 

2 2 2 

MRD 27 38 (49) 38 

Διαμήκης χωρική 

διακριτική ικανότητα 

(cm) 

4.2 4.3 4.3 

Εγκάρσια χωρική 

διακριτική ικανότητα 

(cm) 

4.5 4.4 4.7 

Διαστάσεις 

ημιτονογράμματος 

336x336x313 400x168x621 180x180x56 

 

Για τη διαμόρφωση του μοντέλου των φυσικών διεργασιών που λαμβάνουν χώρα κατά την 

εκπομπή των ακτίνων γ καθώς και αυτών που λαμβάνουν χώρα στον ανιχνευτή για τη μετατροπή σε 

οπτικά φωτόνια και τελικά σε ηλεκτρικό σήμα που διαμορφώνει τον ηλεκτρικό παλμό 
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χρησιμοποιήθηκε η βιβλιοθήκη GEANT (202,217,235,248) η οποία βασίζεται στην πρότερη γνώση των 

μικτών πιθανοτήτων διάδρασης με την ύλη. 

Τέλος, για την ανάλυση των δεδομένων των κρούσεων που προκύπτουν από τις 

προσομοιώσεις χρησιμοποιήθηκε το λογισμικό ROOT (249). 

3.3 Αποτελέσματα 

Το μοντέλο για το χτίσιμο της γεωμετρίας του ανιχνευτή ξεκινάει με τον καθορισμό του 

κόσμου (world) όπως χαρακτηριστικά ονομάζεται ο συνολικός όγκος μέσα στον οποίον τοποθετείται 

η γεωμετρία της κάμερας PET. Στη συνέχεια χτίστηκαν διαδοχικά τα δομικά στοιχεία της γεωμετρίας 

όπως παραδείγματος χάρη η προστατευτική πλάκα εμπρός και πίσω από το σώμα του ανιχνευτή που 

βοηθά στον αποκλεισμό δραστηριότητας έξω από το οπτικό πεδίο. Το μοντέλο που χρησιμοποιείται 

για την προσομοίωση του ανιχνευτή βασίζεται σε γεωμετρία βαρελοειδούς μορφής η οποία περιέχει 

τους μπλοκ ανιχνευτές ευρισκόμενους σε γωνία μεταξύ τους. Στη συνέχεια τοποθετούνται οι 

κρύσταλλοι του κεραμικού υλικού του ανιχνευτή καθώς επίσης και οι τελευταίες λεπτομέρειες των 

υποδοχών μέσα στις οποίες τοποθετούνται τα ηλεκτρονικά κυκλώματα για την δειγματοληψία. Όλες 

οι γεωμετρίες αφού κατασκευαστούν πολλαπλασιάζονται ανάλογα με τον αριθμό και την διάταξη 

τους εντός του ανιχνευτή (repeater). Παραδείγματος χάρη για τον κεραμικό κρύσταλλο 

προσομοιώνεται πρώτα ο ένας και στην συνέχεια ακολουθεί ορθογωνική επανάληψη 13x13 φορές. 

Στα παρακάτω Σχήματα 3.1-3.6 δίνονται διάφορες απόψεις της γεωμετρίας με έμφαση στις 

λεπτομέρειες κυρίως για τις συστοιχίες των μπλοκ ανιχνευτών. Στα σχήματα φαίνεται επίσης 

σημειακή ενεργειακή πηγή η οποία χρησιμοποιήθηκε για την βαθμονόμηση των συστημάτων. Όλα τα 

υλικά που ορίζονται σε κάθε ένα από τα δομικά στοιχεία βασίζονται στη βιβλιοθήκη υλικών (material 

database) η οποία παρέχεται από το λογισμικό. Οι σχετικές φυσικές διεργασίες οι οποίες 

χρησιμοποιήθηκαν αναφέρονται λεπτομερώς παρακάτω για κάθε πείραμα ξεχωριστά. Ο 

ψηφιοποιητής (digitizer) του λογισμικού καθορίζει τα χαρακτηριστικά της λειτουργίας των οπτο-

ηλεκτρονικών κυκλωμάτων, συμπεριλαμβανομένης της μετατροπής των ακτινών γ σε οπτικά 

φωτόνια. Οι παράμετροι εισόδου του ψηφιοποιητή καθορίζουν τις διαφορές που υπάρχουν μεταξύ 

των διαφόρων μοντέλων ανιχνευτών οι οποίες τελικά καθορίζουν τις δυνατότητες δειγματοληψίας 

του κάθε συστήματος (Σχήμα 3.7). 
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Σχήμα 3.1 Το κλινικό σύστημα Biograph mCT τριών δακτυλίων μπλοκ με 48 μπλοκ ανά δακτύλιο. Στο σχήμα 

διακρίνονται με μπλε χρώμα οι πλάκες θωράκισης εμπρός και πίσω από το σώμα του ανιχνευτή, καθώς και με κόκκινο 

χρώμα οι PMT. Με τιρκουάζ χρώμα απεικονίζονται οι μεμονωμένοι κρύσταλλοι ενώ η μικρής διατομής κίτρινη εστία είναι η 

σημειακή πηγή. 
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Σχήμα 3.2 Το κλινικό σύστημα Biograph Horizon τριών δακτυλίων μπλοκ με 48 μπλοκ ανά δακτύλιο. Με ροζ 

χρώμα απεικονίζονται οι μεμονωμένοι κρύσταλλοι ενώ με κόκκινη και κίτρινη διαγράμμιση φαίνεται το Digital Electronic 

Assembly. Οι δύο πράσινες πυκνές εικόνες είναι η στιγμιαία απεικόνιση του δυναμικού φαινομένου της εκπομπής από την 

σημειακή πηγή. Οι έντονες χαοτικές πορείες είναι οι αντίστοιχες πορείες των σωματιδιών. 
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Σχήμα 3.3 Το κλινικό σύστημα Biograph Hirez τριών δακτυλίων μπλοκ με 48 μπλοκ ανά δακτύλιο. Κάτω αριστερά 

φαίνονται εποπτικά οι τέσσερις κυκλικές διατομές των PMT στον μπλοκ ανιχνευτή. 
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Σχήμα 3.4 Η εισαγωγή κλινικών δεδομένων στο λογισμικό GATE με την μέθοδο του voxelized ομοιώματος. 
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Σχήμα 3.5 Στιγμιαία απεικόνιση εκπομπής ποζιτρονίων από σημειακή πηγή εντός κυβικού ομοιώματος. Η 

συγκεκριμένη προσομοίωση πραγματοποιήθηκε για την βαθμονόμηση του μοντέλου. Στο σχήμα φαίνονται επίσης 

μεμονωμένα τέσσερις αντιδιαμετρικοί μπλοκ ανιχνευτές. 
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Σχήμα 3.6 Το κλινικό σύστημα Biograph mCT τεσσάρων δακτυλίων μπλοκ με 48 μπλοκ ανά δακτύλιο. Στο σχήμα 

διακρίνονται με κίτρινο χρώμα οι PMT. Με ροζ χρώμα απεικονίζονται οι μεμονωμένοι κρύσταλλοι ενώ η μικρής διατομής 

κίτρινη εστία είναι η σημειακή πηγή. 
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Σχήμα 3.7 Διάγραμμα ψηφιοποιητή με την ροή του σήματος και τα ενδιάμεσα στοιχεία μέτρησης του μοντέλου. 

Ew: επεξεργαστής ενεργειακού παραθύρου, DT: νεκρός χρόνος συμπεριλαμβανομένου pileup, S: μονές κρούσεις (singles), 

C: συμπτώσεις (coincidences). 

Για την αρχική βαθμονόμηση των μοντέλων των συστημάτων πραγματοποιήθηκαν 

προσομοιώσεις με κυλινδρική πηγή Γερμανίου 68Ge. Η πηγή αυτή βρισκόταν διαθέσιμη και στα πέντε 

κλινικά συστήματα που μελετήθηκαν για την πιθανή βελτιστοποίηση τους, αφού παραδίδεται μαζί 

με το σύστημα και χρησιμοποιείται για την καθημερινή βαθμονόμηση και τον έλεγχο του πριν το 

ξεκίνημα των εξετάσδεων με ασθενείς. Η διάταξη για τα αντίστοιχα πειράματα της βαθμονόμησης 

φαίνεται στην Εικόνα 3.1. Η πηγή τοποθετείται σε ειδική βάση που κουμπώνει στην εξεταστική 

τράπεζα. Στην συνέχεια, η πηγή μετακινείται στο ισόκεντρο με την βοήθεια της οριζόντιας κίνησης 

της τράπεζας, ώστε να ξεκινήσει τελικά η λήψη των δεδομένων. Στα Σχήματα 3.8-3.9 φαίνονται τα 

αποτελέσματα των προσομοιώσεων της βαθμονόμησης. 

 

Εικόνα 3.1 Η πηγή βαθμονόμησης 68Ge με την διάταξη συγκράτησης στην εξεταστική τράπεζα και οι παραγόμενες 

εικόνες μετά την λήψη. Οι βαθμονομήσεις στα πειράματα ολοκληρώνονται όταν πραγματοποιηθούν 5 εκατομμύρια 

κρούσεις, όπως ορίζει το εγχειρίδιο χρήσης του συστήματος. 
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Σχήμα 3.8 Το αποτέλεσμα της ενεργειακής απόκρισης από την προσομοίωση της βαθμονόμησης. 
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Σχήμα 3.9 Το αποτέλεσμα της τρισδιάστατης κατανομής κρούσεων από την προσομοίωση της βαθμονόμησης. Στο 

επάνω αριστερά σχήμα φαίνεται η απόκριση των δακτυλίων του ανιχνευτή στον εγκάρσιο άξονα. Χαρακτηριστικά 

απεικονίζονται οι δύο δακτύλιοι με τις σχεδόν μηδενικές αποκρίσεις (gaps) που αποτελούν τους ψευδοδακτυλίους 

κρυστάλλων οι οποίοι ναι μεν λαμβάνονται υπόψη από το λογισμικό ανακατασκευής σαν ενεργοί, παρόλα αυτά όμως στην 

πραγματικότητα είναι οι ανενεργοί διαχωριστικοί δακτύλιοι που λαμβάνουν καταμετρημένες κρούσεις κυρίως λόγω του 

φαινομένου της σκέδασης. 

Ως επιμέρους ανάλυση για την μελέτη των απωλλειών μονών κρούσεων κατά την μετάβαση 

από το ένα στάδιο του ψηφιοποιητή στο άλλο, πραγματοποιήθηκαν επιπρόσθετες προσομοιώσεις 

για την ανάλυση των αντίστοιχων φαινομένων του νεκρού χρόνου, και των επιμέρους ηλεκτρονικών 
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κυκλωμάτων που επηρεάζουν την δειγματοληπτική ικανότητα του ανιχνευτή. Ένα από αυτά το 

ηλεκτρονικά στοιχεία είναι ο CFD – Constant Fraction Discriminator, o οποίος επεξεργάζεται τον 

ηλεκτρικό παλμό κατάλληλα για τον καθορισμό της χρονικής στάμπας της κρούσης. Συνέπεια της 

επεξεργασίας αυτής είναι η απώλλεια μέρους των μονών κρούσεων. Τα αποτελέσματα των επιμέρους 

ρυθμών μέτρησης που προέκυψαν από την ανάλυση των αποτελεσμάτων των προσομοιώσεων 

αυτών με την αντίστοιχη επεξήγηση τους δίνονται στα Σχήματα 3.10-3.13 για τα τέσσερα μοντέλα των 

κλινικών συστημάτων που προσομοιώθηκαν σε διαφορετικές ενεργότητες της πηγής. 

 

Σχήμα 3.10 Επιμέρους ανάλυση για την μελέτη των μονών απωλλειών κρούσεων κατά την μετάβαση από το ένα 

στάδιο του ψηφιοποιητή στο άλλο για το σύστημα τριών δακτυλίων μπλοκ mCT. Sacfd: μονές κρούσεις μετά τον CFD, Sc1: 

μονές κρούσεις μετά την επιβολή του ενεργειακού παραθύρου, Sf: τελικές μονές κρούσεις μετά την επιβολή του νεκρού 

χρόνου. 
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Σχήμα 3.11 Επιμέρους ανάλυση για την μελέτη των μονών απωλλειών κρούσεων κατά την μετάβαση από το ένα 

στάδιο του ψηφιοποιητή στο άλλο για το σύστημα τεσσάρων δακτυλίων μπλοκ mCT. Sacfd: μονές κρούσεις μετά τον CFD, 

Sc1: μονές κρούσεις μετά την επιβολή του ενεργειακού παραθύρου, Sf: τελικές μονές κρούσεις μετά την επιβολή του νεκρού 

χρόνου. 

 

Σχήμα 3.12 Επιμέρους ανάλυση για την μελέτη των μονών απωλλειών κρούσεων κατά την μετάβαση από το ένα 

στάδιο του ψηφιοποιητή στο άλλο για το σύστημα τριών δακτυλίων μπλοκ Horizon. Sacfd: μονές κρούσεις μετά τον CFD, Sc1: 

μονές κρούσεις μετά την επιβολή του ενεργειακού παραθύρου, Sf: τελικές μονές κρούσεις μετά την επιβολή του νεκρού 

χρόνου. 
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Σχήμα 3.13 Επιμέρους ανάλυση για την μελέτη των μονών απωλλειών κρούσεων κατά την μετάβαση από το ένα 

στάδιο του ψηφιοποιητή στο άλλο για το σύστημα τεσσάρων δακτυλίων μπλοκ Horizon. Sacfd: μονές κρούσεις μετά τον CFD, 

Sc1: μονές κρούσεις μετά την επιβολή του ενεργειακού παραθύρου, Sf: τελικές μονές κρούσεις μετά την επιβολή του νεκρού 

χρόνου. 
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4 Βελτιστοποίηση λειτουργίας ανιχνευτή 

4.1 Περίληψη 

Οι σπινθηριστές με βάση το λουτέσιο (Lutetium) με ηλεκτρονικά συστήματα υψηλής 

απόδοσης εισήγαγαν την μέθοδο ανακατασκευή TOF – Time of Flight στο κλινικό περιβάλλον. Έστω 

G' το ολικό κέρδος σήματος προς θόρυβο (SNR) σε μια ανακατασκευασμένη εικόνα χρησιμοποιώντας 

την πληροφορία TOF σε σύγκριση με τους συμβατικούς τρόπους ανακατασκευής. Το G 'είναι τότε το 

προϊόν του κέρδους G1 που προέρχεται από την ίδια την διαδικασία της ανακατασκευής και (n-1) 

άλλους συντελεστές κέρδους (G2, G3, .. Gn) που προέρχονται από τις εγγενείς ιδιότητες του ανιχνευτή. 

Υπολογίσαμε τα κέρδη G2 και G3 που προκύπτουν από τη βελτιστοποίηση του πλάτους του 

παράθυρου σύμπτωσης και ενέργειας. Για τους υπολογισμούς χρησιμοποιήθηκαν τόσο ποσοτικά όσο 

και βασισμένα σε εικόνα επικυρωμένα μοντέλα Monte Carlo (MC) των TOF ανιχνευτών Lu2SiO5 (LSO) 

και των μη επιτρεπόμενων λόγω των χρονικών τους χαρακτηριστικών ανιχνευτών Bi4Ge3O12 (BGO). Οι 

τιμές G2 και G3 ήταν 1.05 και 1.08 για τον ανιχνευτή BGO και το G3 ήταν 1.07 για το LSO. Η τιμή σχεδόν 

ίση με την μονάδα για το G2 όσον αφορά τον ανιχνευτή LSO αποκάλυψε μια μη σημαντική 

βελτιστοποίηση μεταβάλλοντας τη ρύθμιση του παραθύρου ενέργειας. Το G' βρέθηκε να είναι 

περίπου 1.4 φορές υψηλότερο για τον ανιχνευτή που επιτρέπει την ανάκτηση της πληροφορίας TOF 

κατά την ανακατασκευή και τη βελτιστοποίηση των παραθύρων σύμπτωσης και ενέργειας. Η 

περιγραφόμενη μέθοδος προβλέπει προοπτικά μεταβολές θορύβου εικόνας μεταβάλλοντας τις 

παραμέτρους λήψης του ανιχνευτή. Θα μπορούσε επίσης να συμβάλει σε μια μακροχρόνια συζήτηση 

σχετικά με τα θέματα κόστους-αποτελεσματικότητας των σαρωτών TOF έναντι των μη-TOF. 

Ορισμένοι κατασκευαστές επανεμφανίζονται σήμερα με προϊόντα που δεν επιτρέπουν την μέθοδο 

TOF σε μια προσπάθεια να μειώσουν το κόστος κρυστάλλων. Επομένως, η διερεύνηση των ορίων της 

αύξησης της ποιότητας εικόνας με την αλλαγή των παραμέτρων αυτών των ανιχνευτών παραμένει 

ένα επίκαιρο ζήτημα. 

4.2 Υλικό και μέθοδοι 

Η μέθοδος TOF χρησιμοποιεί τη διαφορά μεταξύ των σημείων του χρόνου άφιξης των δύο 

προσπιπτουσών ακτίνων γ στον ανιχνευτή (193). Στην ιδανική περίπτωση της μηδενικής χρονικής 

διακριτικής ικανότητας, η πληροφορία αυτή θα αρκούσε για τον ακριβή εντοπισμό του σημείου 

εξαύλωσης. Ωστόσο, η πεπερασμένη τιμή της αλλοιώνει την πληροφορία της ακριβής θέσεως πάνω 

στην γραμμή απόκρισης. Αυτό που περιορίζει τη διάδοση του θορύβου κατά την ανακατασκευή και 

βελτιώνει τον λόγο σήματος προς θόρυβο (SNR) είναι στην πραγματικότητα ο μειωμένος αριθμός 

στοιχείων εικόνας που χρησιμοποιούνται στην μέθοδο TOF σε σύγκριση με τον συμβατικό αλγόριθμο. 

Οι βελτιώσεις SNR κατά την εφαρμογή TOF εξαρτώνται από το μέγεθος του απεικονιζόμενου 
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αντικειμένου και τη χρονική ανάλυση του ανιχνευτή. Οι βελτιώσεις είναι πιο εμφανείς για τις 

χαμηλότερες τιμές της χρονικής ανάλυσης και τους μεγαλύτερους ασθενείς. Έχει επίσης αποδειχθεί 

στη βιβλιογραφία ότι το κέρδος SNR TOF αυξάνεται με το κλάσμα των τυχαίων συμπτώσεων (random 

fraction) (250). Ως εκ τούτου, η παραπάνω εκτίμηση είναι έγκυρη, υποθέτοντας χαμηλό κλάσμα. Εάν 

το G1 είναι το κέρδος στο επίπεδο του θορύβου και τα SNR TOF και SNRnon-TOF είναι οι αντίστοιχες 

τιμές TOF και μη-TOF τότε (193): 

G1=SNRTOF/SNRnon-TOF        Εξίσωση 3 

Αρκετές μελέτες στη βιβλιογραφία έχουν αποδείξει τη γραμμική σχέση μεταξύ του ρυθμού 

μέτρησης ισοδύναμου θορύβου (NECR =T2/(T+Sc+kR), T: trues, Sc: scatter και R:randoms) με το 

τετράγωνο του SNR χρησιμοποιώντας φιλτραρισμένη οπίσθια προβολή (FBP – Filtered Back 

Projection) (251). Η γραμμικότητα ισχύει επίσης για επαναληπτικούς αλγορίθμους ανακατασκευής, 

υποθέτοντας ότι η ενεργότητα του ραδιοφαρμάκου αντιστοιχεί στην κορυφή NECR (193): 

G1=(NECRTOF)1/2/(NECR non-TOF)1/2      Εξίσωση 4 

Προηγούμενες μελέτες διερεύνησαν τα πιθανά οφέλη SNR ενός TOF ανιχνευτή με βάση το 

λουτέσιο, διερευνώντας την επίδραση διαφόρων παραμέτρων λήψης (252). Οι συγγραφείς 

καταλήγουν στο συμπέρασμα ότι μια ενδεχόμενη μείωση του εύρους του χρονικού παράθυρου 

σύμπτωσης που προκύπτει από την σχετική βελτίωση της χρονικής απόκρισης του ανιχνευτή θα 

βελτιώσει περαιτέρω τις στατιστικές ποιότητας της εικόνας στον συγκεκριμένο σαρωτή. Η μελέτη μας 

επεκτείνει αυτή την ανάλυση λαμβάνοντας υπόψη όχι μόνο τη συνδυασμένη επίδραση της 

βελτιστοποίησης περισσότερων από μία από αυτές τις παραμέτρους (δηλαδή της χρονικής ανάλυσης 

και του εύρους του παραθύρου της ενέργειας), αλλά μελετώντας παράλληλα τα όρια 

βελτιστοποίησης τέτοιων τροποποιήσεων στις ρυθμίσεις λήψης και για τους δύο τύπους κρυστάλλων 

(TOF και μη-TOF). Kαμία τέτοια προοπτική ανάλυση δεν έχει δημοσιευθεί στο παρελθόν που να 

συγκρίνει το αποτέλεσμα που θα είχε μια τέτοια συνδυασμένη βελτιστοποίηση των ανιχνευτών στην 

ποιότητα της εικόνας λίγο πριν την ανακατασκευή με ή χωρίς TOF. Πριν από την ανακατασκευή, τα 

κρίσιμα χαρακτηριστικά για την απόδοση NECR και συνεπώς και για τα επίπεδα εικόνας SNR είναι α) 

οι εγγενείς ιδιότητες των σπινθηριστών και β) τα ηλεκτρονικά που επεξεργάζονται τους παλμούς που 

δημιουργούνται για τον σχηματισμό της εικόνας. Ο χρόνος εξασθένισης (decay time) του κρυστάλλου 

και η παραγωγή φωτονίων μαζί με την χρονική και την ενεργειακή διακριτική ικανότητα της είναι 

μόνο μερικοί από τους σημαντικότερους εκπροσώπους αυτών των κρίσιμων χαρακτηριστικών. Έστω 

G' το συνολικό κέρδος NECR (Noise Equivalent CVount Rate) σε μια τελική ανακατασκευασμένη εικόνα 

χρησιμοποιώντας την μέθοδο TOF σε σύγκριση με ένα συμβατικό τρόπο ανακατασκευής. Το G 'είναι 

το προϊόν του κέρδους G1 που προέρχεται από την ίδια την διαδικασία ανακατασκευής και (n-1) άλλοι 
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συντελεστές κέρδους (G2, G3, .. Gn) που προέρχονται από τις εγγενείς ιδιότητες του κρυστάλλου και 

του ανιχνευτή στο σύνολό του: 

G’=G1×G2×…Gn        Εξίσωση 5 

Στην παρούσα μελέτη, αναφέρουμε τα ευρήματα μιας τέτοιας ανάλυσης όπου επιλέγονται 

δύο συντελεστές κέρδους G2 και G3, οι οποίοι προκύπτουν από την πιθανή βελτιστοποίηση της 

χρονικής διακριτική ικανότητας και του ενεργειακού παραθύρου του ανιχνευτή. Έχουμε 

χρησιμοποιήσει τόσο τις ποσοτικές όσο και τις βασισμένες σε εικόνα επικυρωμένες προσομοιώσεις 

Monte Carlo (MC) ενός εμπορικού ανιχνευτή Lu2SiO5 (LSO) που επιτρέπει την μέθοδο TOF και ενός 

υποθετικού Bi4Ge3O12 (BGO) ανιχνευτή που βασίζεται στο βισμούθιο και δεν επιτρέπει 

ανακατασκευή TOF λόγω των χρονικών χαρακτηριστικών του. Ο Πίνακας 4.1 συνοψίζει τις βασικές 

ιδιότητες των κρυστάλλων LSO και BGO (80). 

Πίνακας 4.1 Βασικότερες ιδιότητες Lu2SiO5 (LSO) και Bi4Ge3O12 (BGO). Ο χρόνος εξασθένισης των 300 ns έχει ως 

αποτέλεσμα την επιμήκυνση της χρονικής διακριτικής ικανότητας για τον ανιχνευτή BGO και συνεπώς δεν επιτρέπεται η 

χρήση της ανακατασκευής TOF. 

 Πυκνότητα 

(g/cm3) 

Zeff Χρόνος 

εξασθένισης (ns) 

Παραγωγή 

φωτός (ph/MeV) 

LSO 7.4 66 40 30,000 

BGO 7.1 75 300 9,000 

 

Η γεωμετρία και η αρχιτεκτονική είναι κοινή και για τους δύο ανιχνευτές ώστε να επιτραπεί η 

ανεξάρτητη μελέτη μόνο αυτών των δύο παραμέτρων. Τα προσομοιωμένα δεδομένα 

χρησιμοποιούνται για τον υπολογισμό της απόδοσης του NECR, για ενεργότητες στην περιοχή κοντά 

στο μέγιστο NECR. Το πλεονέκτημα της χρήσης ενός εργαλείου προσομοίωσης δεν είναι μόνο η 

ευκολία αλλαγής των παραμέτρων του ανιχνευτή για τη μελέτη των αποτελεσμάτων εξόδου, αλλά και 

η δυνατότητα να γνωρίζουμε τον ακριβή αριθμό των κρούσεων από σκέδαση για τους υπολογισμούς 

NECR. Το GATE, ένα λογισμικό βασισμένο στο πακέτο εργαλείων GEANT4 χρησιμοποιείται στις 

προσομοιώσεις αφού έχει επικυρωθεί εκτενώς για την προσομοίωση καμερών ΡΕΤ, με σκοπό να 

εξαχθούν συμπεράσματα για τη λειτουργία του ανιχνευτή. Τα αρχεία εξόδου GATE 

μετασχηματίζονται έτσι ώστε να υποβληθούν σε επεξεργασία από το πρωτότυπο λογισμικό 

ανακατασκευής του ίδιου του σαρωτή. Αυτό είναι ένα από τα δυνατά σημεία της μεθοδολογίας μας, 

καθώς δεν υπάρχουν αβεβαιότητες στη διαδικασία ανακατασκευής που να επηρεάζουν την ερμηνεία 

των αποτελεσμάτων. Επιπλέον, τα σχήματα βελτιστοποίησης τα οποία θα συζητηθούν δεν είναι 

αυθαίρετα και θεωρητικά, αλλά βασίζονται σε ρεαλιστικές επιδόσεις που μπορούν να επιτευχθούν 
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με το ηλεκτρονικό κύκλωμα των πραγματικών συστημάτων. Σκοπός της μελέτης είναι να προτείνει 

και να διερευνήσει μια πιθανή μέθοδο για την πρόβλεψη μεταβολών θορύβου εικόνας που 

σχετίζονται με διαφορετικές επιδόσεις ανιχνευτών με τη χρήση καλά επικυρωμένων, ευέλικτων 

προσομοιώσεων MC. Ο σκοπός της μεθόδου είναι διπλός. Εκτός από την παροχή ενός εργαλείου για 

τη σύγκριση των προοπτικών βελτίωσης της ποιότητας της εικόνας κατά την αλλαγή των παραμέτρων 

των ανιχνευτών στις δύο ξεχωριστές περιπτώσεις (LSO TOF, BGO non-TOF), θα μπορούσε επίσης να 

συμβάλει σε μια μακροχρόνια συζήτηση σχετικά με τα θέματα κόστους για σαρωτές TOF έναντι μη-

TOF. Ορισμένοι κατασκευαστές επαναεισάγουν προϊόντα που δεν επιτρέπουν την μέθοδο TOF σε μια 

προσπάθεια να μειώσουν το κόστος του ανιχνευτή μέσω ελλάτωσης του κόστους των κρυστάλλων. 

Επομένως, η διερεύνηση των δυνατοτήτων της αύξησης της ποιότητας εικόνας με την αλλαγή των 

παραμέτρων αυτών των ανιχνευτών παραμένει ένα επίκαιρο ζήτημα. 

4.2.1 Πραγματικός ανιχνευτής 

Ο ανιχνευτής έχει βαρελοειδή σφαιρική γεωμετρία. Αποτελείται από 144 μπλοκ ανιχνευτών 

διατεταγμένους σε διαμόρφωση 3 δακτυλίων. Κάθε δακτύλιος φέρει 48 μπλοκ ανιχνευτή με 13× 13 

κρυσταλλικό πλέγμα (διαστάσεις κρυστάλλου 4×4×20 mm) σε κάθε μπλοκ. Μέσα στο μπλοκ βρίσκεται 

οπτικός οδηγός που διαμορφώνεται από ειδικό ύψος των αυλακώσεων ώστε να διανέμονται 

κατάλληλα τα φωτόνια στους φωτοαισθητήρες. Ο οπτικός οδηγός εντοπίζεται μεταξύ 4 κυκλικών 

αισθητήρων φωτοπολλαπλασιαστών (PMT) κυκλικής διατομής (D=25mm) και της κρυσταλλικής 

μήτρας. Οι κρύσταλλοι είναι οπτικά απομονωμένοι με υλικό ανακλαστήρα γύρω τους. Η μονάδα 

ψηφιοποίησης του μοντέλου και η γεωμετρία του βασίζονται στον ανιχνευτή "pico-Hirez" που 

χρησιμοποιείται σε ορισμένα μοντέλα της οικογένειας συστημάτων PET/CT της οικογένειας 

συστημάτων Biograph (SIEMENS AG, Erlangen, Γερμανία). Τα ηλεκτρονικά στοιχεία λήψης 

αποτελούνται από 12 DEA. Κάθε DEA φέρει 6 αναλογικές πλακέτες διπλού καναλιού που είναι 

υπεύθυνες για την λήψη των παλμών από τους PMT, την προ-ενίσχυση και τον υπολογισμό των 

επιπέδων ενέργειας για τον χαρακτηρισμό των singles. Ο εντοπισμός κρυστάλλων για κάθε 

μεμονωμένη μονή κρούση πραγματοποιείται και οι ψηφιακές λέξεις που περιέχουν τις πληροφορίες 

θέσης, ενέργειας και χρονισμού μεταφέρονται στην πλακέτα επεξεργαστή συμβάντων (CP – 

Coincidence Processor). Οι μέγιστοι συντελεστές εισόδου και εξόδου του επεξεργαστή της DEA μαζί 

με τα πρωτόκολλα μετάδοσης δεδομένων καθορίζουν την απόκριση σε νεκρό χρόνο, ειδικά για υψηλά 

επίπεδα ενεργότητας. Η διόρθωση τυχαίων κρούσεων πραγματοποιείται με τη χρήση της τεχνικής του 

καθυστερημένου παράθυρου (delay window). Οι μεταβλητές εισόδου στο μοντέλο προέρχονται από 

πειραματικές μετρήσεις στο πραγματικό σύστημα ή γνωστές παραμέτρους που αναφέρονται στο 

επίσημο τεχνικό φυλλάδιο του κάθε μοντέλου. Η έκδοση λογισμικού του κλινικού συστήματος είναι 

η PET Syngo 5.1 και η έκδοση λογισμικού για την εξαγωγή των αντίστοιχων τιμών από τον ανιχνευτή 
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είναι η PET 3.x. Στο κλινικό λογισμικό, οι κάρτες εργασίας εξέτασης και προβολής χρησιμοποιήθηκαν 

για μετρήσεις των διαστάσεων πηγών και για οπτική επιθεώρηση των εικόνων. Τα πραγματικά ή 

προσομοιωμένα δεδομένα ανακατασκευάζονται στο σύστημα ανακατασκευής (PRS – Pet 

Reconstruction System), το οποίο είναι ένας εξειδικευμένος υπολογιστής για ανακατασκευή. Για την 

ανακατασκευή χρησιμοποιήθηκαν FBP και OSEM + FORE. Το OSEM εκτελέστηκε με 2 επαναλήψεις 

(iterations) και 6 υποσύνολα (subsets). Η διόρθωση εξασθένησης με βάση την αξονική τομογραφία 

εφαρμόστηκε κατά την ανακατασκευή των πηγών όγκου ενώ δεν χρησιμοποιήθηκε φίλτρο μετά την 

εξομάλυνση. Η γραμμική σχέση μεταξύ SNR και NECR1/2 ισχύει για τον αλγόριθμο OSEM μόνο για τις 

τιμές NECR μέχρι ένα μέγιστο όριο (253). Το όριο αυτό, που διαφέρει για τους ανιχνευτές με βάση το 

BGO και το LSO, δεν ξεπερνιέται καθ 'όλη τη διάρκεια των πειραμάτων και των προσομοιώσεων της 

μελέτης μας, λαμβάνοντας υπόψη ότι οι μέγιστες τιμές NECR χρησιμοποιούνται σε κάθε περίπτωση 

για τους υπολογισμούς κέρδους SNR. Αυτή είναι μια προϋπόθεση που ικανοποιείται για να επιτρέψει 

την αντικατάσταση του SNR με την παράμετρο NECR1/2 στις παραπάνω εξισώσεις. 

4.2.2 Μοντέλο προσομοίωσης 

Το ανεπτυγμένο μοντέλο βασίζεται στο πρότυπο του GATE "PET scanner". Η χρήση αυτού του 

γενικού συστήματος επέτρεψε την μέγιστη ευελιξία στο σχεδιασμό του μοντέλου μας χωρίς 

περιορισμούς στην κατασκευασμένη γεωμετρία. Οι φυσικές διαστάσεις των δομικών στοιχείων του 

μοντέλου (θωρακισμένες ασπίδες και μπλοκ ανιχνευτών) επιλέχθηκαν με βάση μετρημένες 

αποστάσεις στον πραγματικό σαρωτή. Ιδιαίτερη προσοχή δόθηκε στα υλικά που χρησιμοποιήθηκαν 

όχι μόνο για τον ίδιο τον ανιχνευτή, αλλά και για το υλικό θωράκισης μέσα στο μπλοκ και σε όλο το 

gantry. Το πρότυπο μοντέλο φυσικής του λογισμικού GATE χρησιμοποιήθηκε προσαρμοσμένο στις 

συγκεκριμένες ανάγκες της προσομοίωσης. Ο ψηφιοποιητής, ο οποίος είναι ο υπεύθυνος για τη 

μετατροπή των παλμών σε ψηφιακές λέξεις, συμπεριέλαβε όλες τις διαδικασίες που απαιτούνται για 

την επίτευξη ακριβών αποτελεσμάτων σε συμφωνία με τον πραγματικό ανιχνευτή. Μια επισκόπηση 

των επεξεργαστών και των φυσικών διεργασιών που χρησιμοποιήθηκαν δίνονται στον Πίνακα 4.2. 
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Πίνακας 4.2 Επεξεργαστές φυσικής και παλμού του ψηφιοποιητή του μοντέλου GATE 

Διεργασία Μοντέλο Επεξεργαστής 

Φωτοηλεκτρονική Standard Adder 

Compton Standard Readout 

Ιονισμός ηλεκτρονίου (e+, e-) Standard Energy blurring 

e+, e- πολλαπλή σκέδαση Standard Crystal blurring 

Εξαύλωση ποζιτρονίου - Spatial resolution 

Ιονισμός ιόντων - Energy window 

Ραδιοακτινική εξασθένιση - Singles dead time 

  Coincidences dead time 

 

Χρησιμοποιήθηκε για πρώτη φορά ειδικά σχεδιασμένη διπλή διαδικασία επεξεργασίας για 

την ενεργειακή απόκριση του ανιχνευτή η οποία και περιγράφεται στη συνέχεια. Στο μοντέλο 

εισήχθησαν δύο διαφορετικά δομοστοιχεία νεκρού χρόνου, ένα στα singles (S) και ένα στον κλάδο 

prompts (P). Ο ζωντανός χρόνος του ανιχνευτή (livetime) σχετίζεται με τον αριθμό των singles που 

προκαλούν σκανδαλισμό του CFD (triggering), διαιρούμενο με τον αριθμό των προκρινόμενων singles 

μετά την εφαρμογή του ενεργειακού παραθύρου και μιας τιμής χρονισμού που σχετίζεται με τον 

σπινθηριστή και την απόδοση των ηλεκτρονικών στοιχείων του μπροστινού άκρου του ανιχνευτή 

(253). Δεν εξετάστηκε κανένα παράθυρο σύμπτωσης καθυστέρησης, προκειμένου να επιταχυνθούν 

οι προσομοιώσεις. Το GATE προσφέρει τη δυνατότητα προσομοίωσης παραθύρου καθυστέρησης με 

την προσθήκη μιας παράλληλης μονάδας ψηφιοποίησης στο επίπεδο των prompts με το ίδιο πλάτος 

παράθυρου σύμπτωσης όπως αυτό που χρησιμοποιήθηκε για την κατηγοριοποίηση των trues. Αυτή 

είναι και η μέθοδος διόρθωσης randoms που χρησιμοποιείται από το πραγματικό σύστημα. Ωστόσο, 

αυτή η μονάδα ψηφιοποίησης παρατείνει σημαντικά τον χρόνο προσομοίωσης καθιστώντας την μη 

πρακτική στην περίπτωσή μας. Το GATE επισημαίνει κάθε ζεύγος ακτίνων γ με τον συγκεκριμένο 

αριθμό ταυτοποίησης της εξαύλωσης από την οποία προέκυψε και αυτό παρέχει τον ακριβή 

υπολογισμό του ρυθμού μέτρησης των τυχαίων κρούσεων χωρίς την πρόσθεση θορύβου. Επομένως, 

στις προσομοιώσεις αφαιρέθηκαν offline οι τυχαίες συμπτώσεις που εξήχθησαν από το GATE με την 

διαδικασία αυτή. Οι δακτύλιοι θωράκισης μολύβδου και στις δύο πλευρές του ανιχνευτή ελήφθησαν 

επίσης υπόψη στη γεωμετρία, για τη μείωση του ρυθμού καταμέτρησης τυχαίων συμπτώσεων (R) 

που προέρχονται από ενεργότητα εκτός του οπτικού πεδίου FOV. 

Τα δεδομένα από το GATE εξήχθησαν σε μορφή ROOT (έκδοση 1.6) με τις αντίστοιχες σημαίες 

εξαγωγής (output flags) που αντιστοιχούν σε (S) και (P). Το ROOT είναι ένα ελεύθερο λογισμικό για 

τον χειρισμό και την επεξεργασία αριθμητικών δεδομένων (http://root.cern.ch/drupal/) και είναι 
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τυπικό εργαλείο επεξεργασίας για αρχεία GATE. Kώδικας C++ ειδικά προγραμματισμένος για την 

περίπτωση χρησιμοποιήθηκε για να διαβάσει το αρχείο ROOT και να αναφέρει τον αριθμό των 

αληθινών (T), σκεδαζόμενων (Sc) και των τυχαίων (R) καταχωρήσεων. Όπως αναφέρεται και 

παραπάνω, οι τελευταίες προσδιορίζονται από έναν μοναδικό αριθμό αναγνωριστικού που 

αντιστοιχεί σε κάθε συμβάν εξαύλωσης. Εάν ο προσδιοριστής αυτός των δύο singles της σύμπτωσης 

είναι διαφορετικός, τότε τα δύο singles προέρχονται από διαφορετικά γεγονότα εξαύλωσης και 

επομένως αυτή η σύμπτωση δεν πρέπει να θεωρείται αληθινή. Δεύτερο ειδικό Linux πρόγραμμα 

χρησιμοποιήθηκε για να μετασχηματίσει τις εγγραφές ROOT σε ένα αρχείο καταστάσεων λίστας (list 

mode) με ιδιότητες ενέργειας, θέσης και χρονισμού της κάθε σύμπτωσης. Στη συνέχεια, το αρχείο 

λίστας υπέστη την διαδικασία rebinning (βλέπε γενικό μέρος) με ένα δεύτερο εκτελέσιμο κώδικα. Το 

τελικό αρχείο που παράγεται είναι ένα αρχείο 60 Mbytes στη μορφή πρωτότυπων δεδομένων (raw 

data format) που είναι συμβατό με το λογισμικό ανακατασκευής του κλινικού συστήματος. Οι 

προσομοιώσεις GATE πραγματοποιήθηκαν σε επεξεργαστή Intel 2.2 GHz. Οι πηγές ομοιωμάτων που 

χρησιμοποιήθηκαν για την ποσοτική επικύρωση του μοντέλου και των μετρήσεων NECR ήταν 

κυλινδρικές πηγές όγκου (R=10 cm, h =20 cm) που περιείχαν υγρό διάλυμα γερμανίου (68Ge) ως 

εκπομπέα ποζιτρονίων (Eckert & Ziegler Isotope Products Inc.). Το κάλυμμα της πηγής 

προσομοιώθηκε επίσης με το υλικό του πολυαιθυλενίου πάχους 2 mm, χρησιμοποιώντας τα 

προεπιλεγμένα υλικά από τη βάση δεδομένων υλικών του GATE. Όταν χρησιμοποιήθηκαν οι ίδιες 

πηγές όγκου για προσομοιώσεις, επιλέχτηκε περιβάλλων υλικό από αέρα ή νερό, ανάλογα με την υπό 

διεργασία υπό μελέτη. Ειδική σφαιροειδής σημειακή πηγή κατά NEMA 2-2001 (1 mm3) 

μοντελοποιήθηκε για την επικύρωση της απόδοσης του μοντέλου χρησιμοποιώντας τις ακριβείς 

προδιαγραφές του προτύπου για τον ανιχνευτή Hirez (254). Η μετέπειτα έκδοση του προτύπου NEMA 

(NEMA 2-2007) περιλαμβάνει πολλές τροποποιήσεις που σχετίζονται με τις ενημερωμένες εκδόσεις 

των προδιαγραφών ώστε να λαμβάνεται υπόψη η εγγενής ραδιενέργεια του LSO (255). Οι 

πληροφορίες ενεργότητας των πηγών δίνονται στον Πίνακα 4.3. 

Πίνακας 4.3 Παράμετροι των πηγών που χρησιμοποιήθηκαν στις πειραματικές μετρήσεις στα κλινικά συστήματα καθώς και 

στις προσομοιώσεις. 

Πηγές Ενεργότητα 

(kBq/cc) 

Branching 

factor (BF) 

Όγκος (cc) 

Όγκος 1 

(Ge68) 

6.142 0.89 6189 

Όγκος 2 

(Ge68) 

0.666 0.89 6189 
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4.2.3 Επικύρωση ποσοστού μετρήσεων 

Για τις μετρήσεις ευαισθησίας στο Hirez, εκτελέστηκαν δύο ομάδες πειραμάτων. Η πηγή 

έντασης 1 και η πηγή 2 σαρώθηκαν για χρονική περίοδο 1-5 s αυξάνοντας τη χρονική περίοδο 

διαδοχικά κατά 1 s (1, 2, 3, 4, 5 s). Η μέση τιμή (AVG) και η τιμή ευαισθησίας τυπικής απόκλισης (SD) 

υπολογίστηκαν σε κάθε περίπτωση. Οι (Ρ), οι τιμές (R) και (S) εξήχθησαν από το αρχείο κεφαλίδας 

(header file). Με τον τρόπο αυτό, χρησιμοποιήθηκαν δύο επίπεδα ενεργότητας για τις ποσοτικές 

μετρήσεις, δηλ. 0.666, 6.142 kBq/cc. 

Το ίδιο σύνολο πειραμάτων πραγματοποιήθηκε με το προσομοιωμένο μοντέλο για ποσοτική 

επικύρωση. Πραγματικές πηγές όγκου με τις ίδιες ενεργότητες ελέγχθηκαν πριν από τις 

προσομοιώσεις, προκειμένου να μετρηθούν οι ακριβείς διαστάσεις τους και να ελέγχθούν όσον 

αφορά την ομοιόμορφη κατανομή του ισότοπου σε ολόκληρο τον όγκο τους. Ο συντελεστής BF (BF – 

Branching Factor) κάθε ισοτόπου ελήφθη υπόψη εκτός του GATE, επειδή η χρησιμοποιούμενη πηγή 

ιόντων δεν λαμβάνει υπόψη το κλάσμα εκπομπής των ποζιτρονίων για τους εκπομπείς. 

α. Έγκριση βάσει εικόνας 

Η επικύρωση απόδοσης της απεικόνισης του μοντέλου πραγματοποιήθηκε χρησιμοποιώντας 

τη ροή εργασίας που υπαγορεύει το πρωτόκολλο NEMA 2-2001. Οι τιμές τόσο της διαμήκους όσο και 

της εγκάρσιας χωρικής διακριτικής ικανότητας για το πραγματικό σύστημα λαμβάνονται από το 

επίσημο τεχνικό φυλλάδιο του Hirez. Χρησιμοποιήθηκε σφαιρική πηγή αποτελούμενη από ρητίνη 

απορρόφησης 18F με εναπομένουσα δραστικότητα 7,4 kBq/cc κατά την έναρξη της απόκτησης. Η 

προσομοίωση περιελάμβανε το εξάρτημα συγκράτησης της πηγής ώστε να συμπεριληφθούν τα τυχόν 

φαινόμενα σκέδασης. Τα δεδομένα αποκτήθηκαν σε δύο διαφορετικές θέσεις εντός του FOV (κέντρο 

FOV, ¼ εκτός κέντρου FOV) και τρία (x, y) διαξονικά και ακτινικά σημεία στις συντεταγμένες cm (0, 1), 

(10, 0). Καταγράφηκαν περίπου 2×106 έγκυρες μετρήσεις σε κάθε προσομοίωση. Το αρχείο ROOT 

μετατράπηκε σε αρχείο πρωτογενούς δεδομένων και εισήχθη στο σύστημα υπολογιστή του κλινικού 

σαρωτή. Σην συνέχεια, τα πρωτογενή δεδομένα ανακατασκευάστηκαν με την μέθοδο ανακατασκευής 

FORE και στην συνέχεια με FBP σε μήτρα 336x336 (μέγεθος εικονοστοιχείου πίξελ 2.03 mm, 

συντελεστής μεγέθυνσης 1.0, χωρίς μετέπειτα φίλτρο). Οι εικόνες DICOM που προέκυψαν εξήχθησαν 

σε μέσο σκληρού δίσκου και υποβλήθηκαν σε επεξεργασία με τη χρήση του Image J, ενός δωρεάν 

λογισμικού βασισμένου σε Java που χρησιμοποιείται για την επεξεργασία εικόνων [20]. Στα προφίλ 

της συνάρτησης διάχυσης σημείου (PSF – Point Spread Function) της πηγής προσαρτήθηκαν 

γραφήματα κανονικών κατανομών και από τις κατανομές αυτές καθορίστηκε το πλήρες πλάτος στο 

μισό μέγιστο (FWHM – Full Width at Half Maximum) της καμπύλης προσαρμογής τόσο στον διαμήκες 

όσο και στον εγκάρσιο άξονα. 
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β. Μετρήσεις NECR 

Η απόκριση NECR του ανιχνευτή Hirez με LSO αξιολογήθηκε για διαφορετικά πλάτη 

παράθυρου συμπτώσεων (CW). Τα πλάτη δεν επιλέχθηκαν αυθαίρετα, αλλά βασίστηκαν στην 

ανάλυση του τύπου ηλεκτρονικών που χρησιμοποιείται από τον ανιχνευτή (Pico electronics). Πιο 

συγκεκριμένα, η CW μπορεί να πάρει τιμές, οι οποίες είναι ακέραια πολλαπλάσια της χρονικής 

διακριτικής ικανότητας του ανιχνευτή. Η χρονική διακριτική ικανότητα εξαρτάται κυρίως από το 

χρονικό βήμα του ψηφιακόυ μετατροπέα (TDC – Time to Digital Convertor) που χρησιμοποιείται για 

την αποκωδικοποίηση των σημάτων χρονισμού από το CFD και τις χρονικές στάμπες των μονών 

κρούσεων. Με βάση την προδιαγραφή του κατασκευαστή, η τρέχουσα τιμή της χρονικής ανάλυσης 

είναι 500 ps (FWHM) και μπορεί να φτάσει στην τιμή 312.5 ps. Για το λόγο αυτό, επιλέχθηκαν πλάτη 

CW 4.0, 4.5 ns και 4.0625, 4.375, 4.6875 ns για τον ανιχνευτή που έχει δύο τρόπους λειτουργίας, με 

αντίστοιχες χρονικές διακριτικές ικανότητες 500 ps και 312.5 ps. Διατηρώντας ίδια την γεωμετρία και 

την αλυσίδα του ψηφιοποιητή, το υλικό LSO αντικαταστάθηκε από το BGO για την προσομοίωση ενός 

μη συμβατού με TOF ανιχνευτή. Η ενεργειακή διακριτική ικανότητα, το ενεργειακό παράθυρο και το 

πλάτος CW τροποποιήθηκαν αναλόγως με βάση τις τιμές που βρέθηκαν στη βιβλιογραφία (256). Στις 

προσομοιώσεις που πραγματοποιήθηκαν για τους υπολογισμούς NECR χρησιμοποιήθηκε ενεργιακή 

διακριτική ικανότητα 20% και ενεργειακό 350-650 keV. Η χρονική διακριτική ικανότητα ορίστηκε σε 

1.0 ns και τα επιλεγμένα πλάτη CW ήταν 8.0, 9.0 και 10.0 ns με βάση αυτή την τιμή. Ο επεξεργαστής 

νεκρού χρόνου για αμφότερες τις παραμέτρους (P) και (S) καθορίστηκε με την ίδια φιλοσοφία όπως 

με τον ανιχνευτή LSO Hirez, λαμβάνοντας υπόψη τις ιδιότητες χρονισμού του σπινθηριστή BGO. Εκτός 

από τα πλάτη CW, το πλάτος του ενεργειακού παραθύρου μεταβλήθηκε επίσης ως ελεύθερη 

παράμετρος και η ανταπόκριση NECR μελετήθηκε τόσο για τον ανιχνευτή LSO όσο και για το BGO. 

Μόνο για αυτή την περίπτωση και για να αυξηθεί ο αριθμός των συμπτώσεων από σκέδαση και να 

προσεγγιστεί έτσι η πραγματικότητα επιλέχθηκε το νερό ως το υλικό που περιβάλλει τις πηγές όγκου. 

Η μεταβληθείσα παράμετρος είναι η διαφορά της ρύθμισης της ενέργειας μεταξύ του διαχωριστή 

ανώτερου επιπέδου (ULD) και του διαχωριστή χαμηλού επιπέδου (LLD). Οι τιμές του εύρους του 

ενεργειακού παραθύρου (ULD-LLD) ακολούθησαν διαδοχικά βήματα όπου προστίθονταν 25 keV για 

τις προσομοιώσεις. Οι τιμές που επιλέχθηκαν για το σύστημα LSO ήταν (ULD-LLD)LSO = 225, 200, 175 

keV. (ULD-LLD)BGO = 300, 275, 250 και 225 keV είναι οι επιλεγμένες τιμές για τις προσομοιώσεις με 

BGO. 

4.3 Αποτελέσματα 

Ο συντελεστής d1 για τη ρύθμιση του νεκρού χρόνου singles στη προσομοίωση υπολογίζεται 

χρησιμοποιώντας το GATE. Το μοντέλο έχει ρυθμιστεί ώστε να εξάγει τον αριθμό των singles που 
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ενεργοποιούν το CFD (SafterCFD) και τον αριθμό των singles που ικανοποιούν τα κριτήρια ενεργειακού 

παραθύρου (Sew). Έπειτα: 

d1= Sew/ SafterCFD         Εξίσωση 6 

Από προσομοιώσεις που πραγματοποιήθηκαν παίρνουμε d1 = 4.2±0.09 για την τρέχουσα 

διαμόρφωση. Ο συντελεστής νεκρού χρόνου που βασίζεται σε αυτόν τον υπολογισμό είναι d1×τ 

=571.2 ns (τ = 136 ns για κρύσταλλο LSO 20×20×4 mm (256)). Η παράμετρος χρονισμού τ είναι κοινή 

για τα ηλεκτρονικά pico του Hirez και συνεπώς ο επεξεργαστής νεκρού χρόνου σύμπτωσης 

διαμορφώνεται στα 1.78 ms (d2=6.57, βλέπε επίσης (256)). 

Δύο χωριστοί επεξεργαστές χρησιμοποιήθηκαν για να μιμηθούν τη συμπεριφορά 

ενεργειακής απόκρισης του ανιχνευτή. Χρησιμοποιήθηκε μια παράμετρος συνολικής ενεργειακής 

ανάλυσης (FWHM) σε επίπεδο μπλοκ. Για το λόγο αυτό, οι τιμές ενεργειακής ανάλυσης FWHM για 

κάθε ένα από τα 144 μπλοκ εξήχθησαν από τον πραγματικό ανιχνευτή χρησιμοποιώντας το λογισμικό 

του σαρωτή. Η μέση τιμή που επιλέχθηκε με βάση αυτές τις τιμές είναι 12.1%. Μια δεύτερη μονάδα 

διασποράς θορύβου της ενέργειας (energy blurring) χρησιμοποιήθηκε για να υπολογίσει τις 

μεμονωμένες αποκλίσεις μεταξύ των μεμονωμένων κρυστάλλων. Για το λόγο αυτό, στοχαστικές τιμές 

μεταξύ της ελάχιστης και της μέγιστης τιμής αποδόθηκαν τυχαία στους κρυστάλλους. Αυτές οι 

ελάχιστες και μέγιστες τιμές καθορίστηκαν σε 10% και 19% αντιστοίχως με βάση τις δημοσιευμένες 

τιμές για το Hirez (256). Οι τιμές του νεκρού χρόνου και της ενεργειακής χρονικής διακριτικής 

ικανότητας διαμορφώθηκαν αναλόγως με βάση τα δημοσιευμένα δεδομένα από την βιβλιογραφία 

για τον ανιχνευτή BGO και με βάση τα αποτελέσματα της προσομοίωσης για τον υπολογισμό του d1 

με την όμοια διαδικασία όπως και για το LSO. Οι σχετικές τιμές λοιπόν είναι d1=3.09, d2 = 4.82, τ 

=400ns). 

4.3.1 Επικύρωση ποσοστού μετρήσεων 

Ο Πίνακας 4.4 περιέχει πληροφορίες για την επικύρωση του μοντέλου προσομοίωσης με την 

βοήθεια των πηγών δύο επιπέδων ενεργότητας. Επετεύχθη καλή συμφωνία μεταξύ των 

πειραματικών δεδομένων και των δεδομένων προσομοίωσης, με την μέγιστη απόκλιση να είναι 

1.85% για τον ρυθμό καταμέτρησης τυχαίων συμπτώσεων στο πρώτο επίπεδο ενεργότητας. Το 

πραγματικό σύστημα δεν μπορεί να κάνει διάκριση μεταξύ των συμπτώσεων σκέδασης και των 

αληθινών μη σκεδαζόμενων συμπτώσεων, και γι'αυτό στον πίνακα αναφέρεται η τιμή P-R η οποία και 

καταγράφεται στο κλινικό σύστημα. 
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Πίνακας 4.4 Αποτελέσματα ποσοτικής επικύρωσης του μοντέλου. Οι παρέμετροι S, P and R αναφέρονται στους ρυθμούς 

μέτρησης μονών κρουσεων, prompts και τυχαίων συμπτώσεων αντίστοιχα. Οι παράμετροι AVR and SD αναφέρονται στις 

μέσες τιμές και τις τιμές της τυπικής απόκλισης. 

 
Πραγματικό σύστημα Hirez  
S 

(cps) 

P 

(cps) 

R 

(cps) 

  
(P-

R) (cps) 

a = 0.666 kBq/cc 

AVR 43
86604 

1
165906 

1
8441 

    147
465 

SD 41
97 

1
37 

2
5 

    123 

a = 6.142 
kBq/cc 

      

AVR 40
751551 

1
509744 

1
64124 

    134
5620 

SD 39
877 

1
2899 

1
99 

    998 

 
Προσομοιωμένο σύστημα Hirez  
S 

(cps) 

P 

(cps) 

R 

(cps) 

T 

(cps) 

S

c (cps) 

(T+

Sc) (cps) 

a = 0.666 kBq/cc 

AVG 43
35250 

1
66066 

1
8099 

9
7312 

5
1139 

148
451 

SD 92
277 

4
8 

1
41 

8
18 

5
5 

747 

% απόκλιση 

@ 0.166 μCi/cc 

1.
17 

-
0.10 

1
.85 

  
-

0.66 

a = 6.142 
kBq/cc 

      

AVR 40
101011 

1
529457 

1
61324 

8
96632 

4
71501 

136
8133 

SD 27
901 

2
22 

1
47 

2
22 

3
09 

100
0 

% απόκλιση 

@ 0.666 kBq/cc 

1.
60 

-
1.31 

1
.71 

  
-

1.67 
 

γ. Έγκριση βάσει εικόνας 

Οι τιμές FWHM του PSF της σημειακής πηγής δίνονται στον Πίνακα 4.5. Οι τιμές 

προσομοίωσης συμφωνούν με τις πραγματικές τιμές τόσο αξονικά όσο και διαξονικά. Οι αντίστοιχες 

τιμές αφορούν τις θέσεις σε απόσταση 1 cm και 10 cm από το κέντρο. 
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Πίνακας 4.5 Χωρική διακριτική ικανότητα κατά πρότυπο NEMA 2-2001 όπως αυτές προέκυψαν από τις πειραματικές 

μετρήσεις στα κλινικά συστήματα και από τις αντίστοιχες προσομοιώσεις. 

Διακριτική 

ικανότητα  

(NEMA 2-2001) 

FWHM πειραματικό 

(mm) 

FWHM προσομοίωση 

(mm) 

Διαμήκης (NEMA 2-2001) 

FWHM @ 1 cm 5.9 5.8 

FWHM @ 10 cm 6.0 5.9 

Εγκάρσια (NEMA 2-2001) 

FWHM @ 1 cm 5.5 5.6 

FWHM @ 10 cm 6.0 5.9 

 

Σχεδόν τέλεια σύγκλιση επιτυγχάνεται για την απόσταση του 1 cm από το κέντρο και στον 

διαμήκη αλλά και στον εγκάρσιο άξονα, ενώ μικρές αποκλίσεις αναφέρονται και για τη θέση 

απόστασης 10 cm από το κέντρο. Η μέγιστη απόκλιση για όλες τις θέσεις και τις διευθύνσεις είναι 0.1 

mm. Τα Σχήματα 4.1-4.2 απεικονίζουν τα προφίλ του PSF της σημειακής πηγής καθώς και τις 

προσαρτημένες Gaussian κατανομές από το FWHM των οποίων υπολογίζονται οι τιμές της χωρικής 

διακριτικής ικανότητας στον διαμήκη και τον εγκάρσιο άξονα. 

 

Σχήμα 4.1 Αποτελέσματα προσομοίωης. Προφίλ PSF σημειακής πηγής και προσαρτημένη Gaussian για τον 

υπολογισμό του FWHM σε απόσταση 1 cm από κέντρο. Η τιμή FWHM υπολογίζεται για την επικύρωση βάσει εικόνας του 

μοντέλου. 
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Σχήμα 4.2 Αποτελέσματα προσομοίωης. Προφίλ PSF σημειακής πηγής και προσαρτημένη Gaussian για τον 

υπολογισμό του FWHM σε απόσταση 10 cm από κέντρο. Η τιμή FWHM υπολογίζεται για την επικύρωση βάσει εικόνας του 

μοντέλου. 

δ. Μετρήσεις NECR 

Δύο διαφορετικές σειρές προσομοιώσεων πραγματοποιήθηκαν για τον ανιχνευτή LSO, μια με 

διάφορα πλάτη CW για ανιχνευτή χρονικής διακριτικής ικανότητας 500 ps και μια για 312.5 ps. Τα 

Σχήματα 4.3-4.4 απεικονίζουν τα αποτελέσματα. 

 

Σχήμα 4.3 Απόκριση ρυθμού μέτρησης ισοδυνάμου θορύβου (NECR) για τον ανιχνευτή Lu2SiO5 (LSO) χρονικής 

διακριτικής ικανότητας 500 ps από προσομοιωμένα δεδομένα. 
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Σχήμα 4.4 Απόκριση ρυθμού μέτρησης ισοδυνάμου θορύβου (NECR) για τον ανιχνευτή χρονικής ανάλυσης 

Lu2SiO5 (LSO) 312.5 ps από προσομοιωμένα δεδομένα. 

Οι μέγιστες τιμές NECR (NECRmax) για πλάτος CW 4.0 ns ήταν 103140±221 cps για επίπεδο 

ενεργότητας 33.152 kBq/cc. NECRmax = 86460±592 cps είναι η αντίστοιχη τιμή για 4.5 ns στο επίπεδο 

ενεργότητας των 41.662 kBq/cc. Αυτή η τιμή συσχετίζεται με ήδη δημοσιευμένη μέγιστη τιμή NECR 

84.77 kcps για το Hirez σύμφωνα με τις προδιαγραφές NEMA NU 2001 [23]. Με μειωμένη χρονική 

διακριτική ικανότητα 312.5 ps οι προσομοιώσεις διερεύνησαν τα πλάτη CW των 4.0625, 4.375 και 

4.6875 ns. Ο ανιχνευτής έφτασε μια μέγιστη απόκριση NECR 98564±198, 90651±401 και 89254±120 

cps στις ενεργότητες των 28.305, 30.451 και 33.078 kBq/cc αντίστοιχα. Για τον ανιχνευτή BGO (1.0 ns 

χρονική διακριτική ικανότητα) 10.0, 9.0 και 8.0 ήταν τα επιλεγμένα πλάτη CW. Το NECRmax βρέθηκε 

να είναι 23148±145, 24804±98 και 25632±170 cps για ενεργότητες 8.954, 7.807 και 8.621 kBq/cc 

αντίστοιχα (Σχήμα 4.5). 
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Σχήμα 4.5. Απόκριση συχνότητας μέτρησης ισοδυνάμου θορύβου (NECR) για τον ανιχνευτή χρονικής ανάλυσης 

Bi4Ge3O12 (BGO) 1.0 ns από προσομοιωμένα δεδομένα 

Το Σχήμα 4.6 απεικονίζει τον λόγο των τυχαίων συμπτώσεων προς τις αληθινές για 

αυξανόμενη ενεργότητα για όλα τα πιθανά πλάτη CW. Η γραφική παράσταση απεικονίζει την 

επίδραση του πλάτους του χρονικού παραθύρου και του τύπου των κρυστάλλων στην αυξανόμενη 

τάση των σχετικών συνεισφορών σε τυχαίες συμπτώσεις αναλογικά με τις πραγματικές. 

 

Εικόνα 4.6. Αναλογία τυχαίων/αληθινές συμπτώσεις (randoms/trues) για διαφορετικά χρονικά πλάτη 

συμπτώσεων δύο ανιχνευτών υπό μελέτη. Το CW είναι το πλάτος του παραθύρου σύμπτωσης και το TR είναι η χρονική 

διακριτική ικανότητα (TR – Time Resolution) των υπό μελέτη κρυστάλλων ανιχνευτή Bi4Ge3O12 (BGO) και Lu2SiO5 (LSO). 

0

5000

10000

15000

20000

25000

30000

N
E

C
R

 (
cp

s)

Ενεργότητα (kBq/cc)

NECR vs CW BGO

CW 10.0 ns

CW 9.0 ns

CW 8.0 ns

0.4 0.7 1.9 3.7 7.4 11.1 14.8

0.0

0.2

0.4

0.6

0.8

1.0

1.2

1.4

1.5 3.0 7.4 14.8 29.6

BGO ενεργότητα (kBq/cc)

R
a

n
d

o
m

s/
tr

u
e

s

LSO ενεργότητα (kBq/cc)

LSO CW:4.0 ns TR:500 ps

LSO CW:4.0625 ns TR:312.5 ps

LSO CW:4.375 ns TR:312.5 ps

LSO CW:4.5 ns TR:500 ps

LSO CW:4.6875 ns TR:312.5 ps

BGO CW:10.0 ns TR:1000 ps

BGO CW:9.0 ns TR:1000 ps

BGO CW:8.0 ns TR:1000 ps

Institutional Repository - Library & Information Centre - University of Thessaly
03/04/2024 14:40:02 EEST - 3.82.145.95



 

109 

Το πλάτος των ενεργειακών παραθύρων (ULD-LLD) που χρησιμοποιείται για την προαγωγή 

των singles ως καταγεγραμμένες κρούσεις που ικανοποιούν το ενεργειακό κριτήριο μελετήθηκε 

επίσης σε σχέση με τις απόκρισεις NECR που προέκυψαν για τους δύο ανιχνευτές (Σχήμα 4.7-4.8). 

 

Σχήμα 4.7. Απόκριση NECR για διάφορες τιμές εύρους του ενεργειακού παραθύρου σύμπτωσης (ULD-LLD) για τον 

ανιχνευτή LSO. 

 

Σχήμα 4.8. Απόκριση NECR για διάφορες τιμές εύρους του ενεργειακού παραθύρου σύμπτωσης (ULD-LLD) για τον 

ανιχνευτή BGO. 

Η τιμή (ULD-LLD) των 225 keV και για τους δύο ανιχνευτές είχε καλύτερη συνολική απόδοση 

όσον αφορά το NECRmax (NECRmaxLSO@225kV=79658±309 cps, NECRmaxBGO@225keV=34238±144 cps). 

Όλες οι τιμές δίδονται στον Πίνακα 4.6. 
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Πίνακας 4.6 Μέγιστος NECR (NECRmax) από δεδομένα προσομοιώσεων για τις διάφορες τιμές ευρών ενεργειακού 

παραθύρου όπως αυτές καθορίζονται από τις τιμές (ULD-LLD) των ανιχνευτών υπό μελέτη. SF% είναι τα κλάσματα 

σκέδασης. 
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Οι τιμές του κλάσματος σκέδασης (SF%) υπολογίστηκαν σε όλες τις παραπάνω περιπτώσεις. 

Οι προκύπτουσες τιμές SF% δίδονται επίσης στον ίδιο πίνακα και απεικονίζονται στο Σχήμα 4.9. Το 

μετρηθέν SF 31.07% για τον προσομοιωμένο ανιχνευτή με τιμή (ULD-LLD) 225 keV συμφωνεί επίσης 

καλά με την τιμή 34.1% που αναφέρεται στη βιβλιογραφία (257). 

 

Σχήμα 4.9 Συνάρτηση SF% εξαρτώμενη από τις ρυθμίσεις του πλάτους των ενεργειακών παραθύρων (ULD-LLD) 

και για τους δύο ανιχνευτές βάσει προσομοιωμένων αποτελεσμάτων. Η κλίση των προσαρμοσμένων γραμμών 

χρησιμοποιείται για να χαρακτηρίσει και να συγκρίνει τον ρυθμό μείωσης του κλάσματος σκέδασης (SF) για τα 

διαφορετικά πλάτη ενεργειακών παραθύρων των δύο τύπων ανιχνευτών BGO και LSO. 
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Με βάση τα παραπάνω αποτελέσματα, ένα σχήμα βελτιστοποίησης για τον ανιχνευτή LSO θα 

κατευθυνόταν προς τη μείωση του πλάτους CW σε τιμή 4.0625 ns, ενώ η τιμή (ULD-LLD) θα πρέπει να 

παραμείνει η ίδια με την τιμή που εφαρμόζεται ήδη στο κλινικό σύστημα (225 keV). Ο λόγος αυτής 

της επιλογής αντί του πλάτους 4.0 ns, ο οποίος έχει ακόμη καλύτερη απόδοση NECRmax, συζητείται 

παρακάτω. Για τον ανιχνευτή BGO, ένα συνδυασμένο σχήμα βελτιστοποίησης θα ήταν η 

αντικατάσταση του πλάτους CW από 10.0 ns σε 8.0 ns και ρύθμιση του έυρους του ενεργειακού 

παραθύρου (ULD-LLD) στα 225 keV. Οι συγκρίσεις επιδόσεων NECR για τους σημερινούς ανιχνευτές 

με τις ισχύουσες ρυθμίσεις και τους αντίστοιχους βελτιστοποιημένους βαθμολογούνται στο Σχήμα 

4.10. 

 

Σχήμα 4.10 Σύγκριση του ισχύοντος NECR με αυτόν που προκύπτει μετά την επιβολή του σχήματος 

βελτιστοποίησης για τους δύο ανιχνευτές υπό μελέτη. 

Η βελτιστοποιημένη τιμή (ULD-LLD) BGO οδηγεί σε σχετική αύξηση NECRmax κατά 17.93%. Η 

αντικατάσταση των σημερινών πλατών CW με τα βελτιστοποιημένα έχει ως αποτέλεσμα την σχετική 

αύξηση 14.0% και 10.73% για τους ανιχνευτές LSO και BGO αντίστοιχα. Συνδυασμένο σχήμα 

βελτιστοποίησης του ενεργειακού και του χρονικού παραθύρου σύμπτωσης οδηγεί σε 22.3% σχετική 

αύξηση της απόδοσης NECR για τον ανιχνευτή BGO. 

4.4 Συζήτηση 

4.4.1 Ισχύς μοντέλου 

Τα δεδομένα μας δείχνουν ότι οι προσομοιώσεις MC μπορούν να προβλέψουν με ακρίβεια 

τους ρυθμούς μέτρησης των ανιχνευτών ΡΕΤ, ξεκινώντας από την εκπομπή γ έως την τελική 

καταμέτρηση και αποθήκευση των συμπτώσεων ανά LOR. Με μέγιστη σχετική απόκλιση κάτω από 
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2% μπορούμε να θεωρήσουμε το μοντέλο αξιόπιστο ώστε να χρησιμοποιηθεί για περαιτέρω 

αναλύσεις. Οι αναλύσεις αυτές μπορούν να επεκταθούν σε τεχνικό επίπεδο, κυρίως για να μελετηθεί 

πως αλλάζουν οι παράμετροι εξόδου του μοντέλου (όπως π.χ οι ρυθμοί μέτρησης των συμπτώσεων 

όλων των ειδών ή ακόμα και ο υπολογισμός των σταθερών του νεκρού χρόνου όπως 

πραγματοποιήθηκε στην μέθοδο μας) όταν μεταβάλλεται σκόπιμα μια συγκεκριμένη είσοδος (όπως 

στην περίπτωση μας το πλάτος CW και το εύρος του ενεργειακού παραθύρου με τα αντίστοιχα άνω 

και κάτω όρια ULD-LLD). Επιπλέον, ο μετασχηματισμός των δεδομένων ROOT σε κατάλληλη μορφή 

πρωτογενών δεδομένων συμβατή με το κλινικό λογισμικό βοηθά στην εκτίμηση της αξιοπιστίας των 

αποτελεσμάτων της επικύρωσης βάσει εικόνας. Η χρήση του αλγόριθμου κλινικής ανακατασκευής 

εξαλείφει τυχόν αβεβαιότητες που μπορεί να προκύψουν στην περίπτωση διαφορετικών ή 

τροποποιημένων αλγορίθμων, ενώ μια επιπλέον ευελιξία, αυτή δηλαδή της τροποποίησης των 

παραμέτρων ανακατασκευής (FBP ή επαναληπτικός αλγόριθμος με μεταβλητές τον αριθμό των 

επαναλήψεων και των υποσυνόλων) μπορεί να υποστηριχθεί, εάν χρειαστεί. Για τις ανάγκες της 

παρούσας μελέτης όπου χρησιμοποιείται η μέτρηση χωρικής ανάλυσης κατά NEMA, ο FBP ήταν η 

επιλεγμένη μέθοδος ανακατασκευής. Παρατηρώντας τις τιμές από τον Πίνακα 3.5, μεγαλύτερες 

αποκλίσεις που παρατηρούνται είναι αυτές των τυχαίων συμπτώσεων (1.71%, 1.85%). Αυτό μπορεί 

να αποδοθεί στον διαφορετικό τρόπο με τον οποίο το πραγματικό σύστημα διαχειρίζεται τις 

συμπτώσεις αυτές. Η μέθοδος καθυστερημένου χρονικού παραθύρου πλάτους CW που χρησιμοποιεί 

το κλινικό σύστημα εισάγει θόρυβο κατά την εκτίμηση τους σε αντίθεση με τη μέθοδο του 

υπολογισμού τους από τις μονές κρούσεις. Ωστόσο, όπως περιγράφεται παραπάνω, το λογισμικό 

GATE έχει το προφανές πλεονέκτημα ότι γνωρίζει την εξαύλωση από την οποία προέρχεται κάθε μια 

μονή κρούση. Αυτό το πλεονέκτημα, το οποίο προφανώς δεν ισχύει στο κλινικό σύστημα, έχει ως 

αποτέλεσμα τον υπολογισμό των τυχαίων συμπτώσεων χωρίς την εισαγωγή θορύβου (noise free). 

Συνεπώς, η ύπαρξη θορύβου στη διόρθωση από την πλευρά του πραγματικού συστήματος και ο 

ελεύθερος θορύβου υπολογισμός για την περίπτωση της προσομοίωσης θα μπορούσαν εν μέρει να 

συμβάλουν σε αυτές τις σχετικές αποκλίσεις των αποτελεσμάτων μεταξύ πειράματος και 

προσομοίωσης. Οι σταθερές διόρθωσης νεκρού χρόνου για τις μονές κρόυσεις ή τις αληθινές 

συμπτώσεις χρησιμοποιούνται συχνά στην βιβλιογραφία ως ελεύθερες παράμετροι εισόδου ώστε να 

επιτυγχάνεται όσο το δυνατόν καλύτερη συμφωνία μεταξύ προσομοιώσεων GATE και πραγματικών 

πειραμάτων. Για την περίπτωση του d2, η πειραματική τιμή που χρησιμοποιείται φαίνεται να φέρει 

τα αποτελέσματα της προσομοίωσης κοντά στους αριθμούς των πραγματικών αληθινών 

συμπτώσεων. Η παράμετυρος d1 εξαρτάται κυρίως από το υλικό του κρυστάλλου και από τα 

λειτουργικά χαρακτηριστικά των ηλεκτρονικών. Ο υπολογισμός από το GATE με την μεθοδολογία που 

ακολουθείται στην παρούσα μελέτη είναι ιδιαίτερα προσαρμοστικός ανάλογα με τις ανάγκες της κάθε 
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ανάλυσης και είναι επίσης χρήσιμος για τον προσδιορισμό μιας ρεαλιστικής τιμής για το νεκρό χρόνο 

των μονών κρούσεων. Η παράμετρος d1 εξαρτάται επίσης από το όριο ενεργοποίησης (ή αλλιώς 

«σκανδαλισμού») του CFD (το ελάχιστο όριο δηλαδή της συνολικής ενέργειας του παλμού μετά από 

την αντίστοιχη ολοκλήρωση του, από το οποίο και έπειτα ενεργοποιείται σε θέση λειτουργίας ο CFD). 

Η ρύθμιση του ανιχνευτή σε υψηλότερο όριο σκανδαλισμού (˃150 keV που χρησιμοποιείται στα 

κλινικά συστήματα (256)) θα είχε μεν ως αποτέλεσμα υψηλότερες τιμές καταγεγραμμένων μονών 

κρούσεων, θα ήταν όμως αναπόφευκτος ο υποβιβασμός της ακρίβειας χρονισμού τους. Η 

υπολογιζόμενη τιμή της d1 ακολουθώντας την μεθοδολογία με την χρήση των προσομοιώσεων 

(4.2±0.09) είναι σε συμφωνία με αντίστοιχες τιμές της ίδιας παραμέτρου στην βιβλιογραφία (256). 

Οι σχετικές διαφορές μεταξύ των αποτελεσμάτων των προσομοιωμένων και των πειραμάτων 

θα μπορούσαν επίσης να αποδοθούν σε φαινόμενα που παραλείπονται από το μοντέλο. Η εξεταστική 

τράπεζα του ασθενούς είναι μια επιφάνεια πιθανότητας σκέδασης για τις ακτίνες γ. Οι τράπεζες των 

σημερινών συστημάτων PET/CT κατασκευάζονται από υλικά με βάση τον άνθρακα για να μειώνεται 

όσο το δυνατόν περισσότερο η απορρόφηση και των δύο τύπων ακτίνων (Χ και γ). Για τη μελέτη των 

αποτελεσμάτων των πειραμάτων στα κλινικά συστήματα, η τιμή P-R (Prompts-Randoms) μπορεί να 

αποδειχθεί ιδιαιτέρως χρήσιμη, δεδομένου ότι εάν οι συμπτώσεις σκέδασης μπορούν σκόπιμα να 

κατασταλλούν σε ένα πείραμα (με την αποφυγή δηλαδή οποιασδήποτε επιφάνειας σκέδασης γύρω 

από μια πηγή), τότε με αριθμούς συμπτώσεων σκέδασης κοντά στο μηδέν μπορεί κανείς να επιτύχει 

ρεαλιστική εκτίμηση του συνόλου των μη σκεδαζόμενων συμπτώσεων (P-R = Sc+T, όπου Τ οι αληθινές 

συμπτώσεις). Αυτή η εκτίμηση μπορεί να αποδειχθεί χρήσιμη για να ελέγθεί με έναν ακόμα τρόπο 

και να διασταυρωθεί η εγκυρότητα των αποτελεσμάτων προσομοίωσης. Η ιδέα διπλού επεξεργαστή 

για την ενεργειακή απόκριση του ανιχνευτή που χρησιμοποιείται στο μοντέλο οδηγεί σε καλή 

σύγκλιση με βάσει τα αποτελέσματα της ποσοτικής επικύρωσης. Είναι η πρώτη φορά που μια τέτοια 

παράμετρος χρησιμοποιείται στο επίπεδο του μπλοκ αφού πρώτα για τον ορισμό της 

χρησιμοποιήθηκαν οι τιμές που εξήχθησαν από το λογισμικό του πραγματικού ανιχνευτή. Ένας 

ανιχνευτής από το ίδιο μοντέλο σαρωτή σε ένα άλλο σύστημα θα οδηγούσε σε διαφορετικές τιμές 

λόγω των διαφορών στη γήρανση των κρυστάλλων και στην επίδραση του φαινομένου drift στον 

ανιχνευτή. Ο δεύτερος επεξεργαστής στο επίπεδο των κρυστάλλων προσθέτει μια περαιτέρω 

βελτίωση της ενεργειακής απόκρισης, λαμβάνοντας υπόψη τις διαφορές μεταξύ των μεμονωμένων 

κρυστάλλων του κάθε μπλοκ. 

α. Μεταβολή της παραμέτρου NECR σε σχέση με το εύρος του χρονικού παραθύρου σύμπτωσης 

(CW – Coincidence Window) 

Συνολικά, ο ανιχνευτής LSO έχει υψηλότερη απόκριση NECR σε σύγκριση με το BGO. Αυτό 

είναι ακόμα πιο εμφανές όταν εξετάζουμε συγκεντρώσεις ενεργότητας συγκρίσιμες με τις κλινικές. 
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Μία έγχυση 370 MBq σε ασθενή βάρους 70 Kgr έχει ως αποτέλεσμα μέση συγκέντρωση περίπου 5 

kBq/cc, υποθέτοντας απολύτως ομοιόμορφη ραδιοφαρμακευτική κατανομή σε ολόκληρο τον όγκο 

(παραδοχή ομοιόμορφης πυκνότητας για ολόκληρο το σώμα ίσης με αυτήν του νερού). Και για τον 

ανιχνευτή LSO και για τον BGO, το NECRmax αυξήθηκε όσο μειώνοταν το πλάτος CW. Για παράδειγμα, 

στην περίπτωση του ανιχνευτή LSO των 500 ps χρονική διακριτική ικανότητα, ο συντελεστής 

μεγέθυνσης περίπου 1.2 προέκυψε από τη μείωση του πλάτους CW από 4.5 ns σε 4.0 ns (μείωση ίση 

με ένα χρονικό βήμα διακριτικής ικανότητας τω ηλεκτρονικών). Αυτός ο συντελεστής μεγέθυνσης 

είναι μικρότερος για τον ανιχνευτή LSO 312.5 χρονικής ανάλυσης (≈1.1). Η μείωση του πλάτους CW 

μπορεί να θεωρηθεί ως βήμα βελτιστοποίησης, το οποίο όμως εξαρτάται από την χρονική διακριτική 

ικανότητα των ηλεκτρονικών που ορίζει όπως προαναφέρεται και το εύρος του βήματος της μείωσης. 

Ωστόσο, η διαδοχική μείωση του πλάτους CW για περισσότερα από ένα βήματα θα φτάσει τελικά σε 

μια τιμή πέρα από την οποία θα αρχίσουν σταδιακά να ελλατώνονται τα καταγεγραμμένα trues 

προερχόμενα από την άκρη του FOV. Στην περίπτωσή μας, και για τα συγκεκριμένα κλινικά 

συστήματα υπό μελέτη, αυτό το όριο είναι η τιμή CW 2.7 ns (χρόνος πτήσης για μια ακτίνα γ που 

ταξιδεύει σε απόσταση ίση με διάμετρο ανιχνευτή 80 cm). Η απόκριση του NECR για τον ανιχνευτή 

BGO μεγεθύνεται επίσης με τη μείωση του πλάτους CW. Ο συντελεστής μεγέθυνσης είναι εντός της 

περιοχής τιμών 1.0-1.1 για μειώσεις πλάτους CW 1.0 ns. Αυτό συνεπώς σημαίνει χαμηλότερες ή στην 

καλύτερη περίπτωση ίσες βελτιώσεις. Φαίνεται ότι το υλικό BGO για το οποίο οι μέγιστες τιμές NECR 

εμφανίζονται σε χαμηλότερες τιμές ενεργότητας έχει ως αποτέλεσμα ανεπαίσθητες σχετικές 

βελτιώσεις σε σύγκριση με το LSO. Ένα ενδιαφέρον εύρημα της μελέτης μας είναι η απότομη μείωση 

του NECR για τον ανιχνευτή BGO όταν οι συγκεντρώσεις ενεργότητας είναι αμέσως υψηλότερες από 

αυτές που σημειώνονται οι μέγιστες τιμές NECR. Αυτή η μείωση είναι πιο απότομη για το BGO σε 

σύγκριση με το LSO. Ο συνδυασμός της εντονότερης επίδρασης του φαινομένου του νεκρού χρόνου 

μαζί με την τετραγωνική σχέση των τυχαίων συμπτώσεων με τις μονές κρούσεις είναι κατά πάσα 

πιθανότητα υπεύθυνος για αυτή τη συμπεριφορική διαφορά. Ο ανιχνευτής BGO παρουσιάζει 

απότομη απόκριση κορεσμού όταν οι συγκεντρώσεις μέσης ενεργότητας είναι υψηλότερες από 

εκείνες στις οποίες λαμβάνει χώρα το μέγιστο NECR. Αυτό θα μπορούσε να αποτελέσει περιοριστικό 

παράγοντα κατά την απεικόνιση ανατομικών περιοχών που περιλαμβάνουν όργανα που 

προσλαμβάνουν έντονα ραδιοφάρμακο στην φυσιολογική κατάσταση χωρίς απαραίτητα της ύπαρξη 

παθολογίας (εγκέφαλος, καρδιά, κ.λπ.). 

β. Μεταβολή της παραμέτρου NECR σε σχέση με το εύρος του ενεργειακού παραθύρου 

σύμπτωσης ULD-LLD 

Η μείωση του πλάτους του ενεργειακού παραθύρου (ULD-LLD) αυξάνει το NECR και για τα 

δύο κρυσταλλικά υλικά. Ο ανιχνευτής LSO Hirez εφαρμόζει σήμερα παράθυρο ενέργειας 425-650 keV 
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και η μείωση του πλάτους του παραθύρου γίνεται μέσω σχετικής αύξησης της ρύθμισης LLD 

διατηρώντας σταθερή την ULD. Ωστόσο, η μείωση του παραθύρου αυξάνει σταδιακά το NECR για 

τιμές ULD-LLD 225 και 200 keV. Η τιμή 175 keV έχει αντίθετο αποτέλεσμα και μειώνει τις τιμές NECR 

σε ολόκληρη την περιοχή ενεργότητας υπό μελέτη. Η μείωση του εύρους του παραθύρου απορρίπτει 

ένα μεγαλύτερο τμήμα των συνολικών συμπτώσεων, και μάλιστα σύμφωνα με τα αποτελέσματα των 

προσομοιώσεων από τις συμπτώσεις αυτές που δεν καταγράφονται το μεγαλύτερο μέρος τους είναι 

οι σκεδαζόμενες. Αυτό το είδος συμπεριφοράς δεν επιτυγχάνεται για το BGO ακόμα και όταν το 

πλάτος του παραθύρου είναι ίσο με 225 keV. Οι υψηλότερες τιμές της ενεργειακής διακριτικής 

ικανότητας για το BGO σε σύγκριση με το LSO δεν δύναται να δικαιολογούν το παραπάνω 

αποτέλεσμα. Το BGO θα πρέπει να είναι χειρότερο στην ικανότητά του για την ενεργειακή 

πιστοποίηση των singles. Ωστόσο, μια τέτοια απόκριση του BGO για ένα παράθυρο ενέργειας 175 keV 

είναι μόνο θεωρητική με βάση τις γενικότερες εγγενείς ενεργειακές ιδιότητες των σπινθηριστών που 

βασίζονται στο βισμούθιο. Οι γραμμικές μονοτονικές αποκρίσεις των τιμών SF (SF – Scatter Fraction) 

στα αποτελέσματα της μελέτης μας όταν μεταβάλλονται τα πλάτη των ενεργειακών παραθύρων τόσο 

για τους ανιχνευτές BGO όσο και για τους LSO είναι όμοια με αυτά που αναφέρονται στη 

βιβλιογραφία (197). Στα αποτελέσματα που παρουσιάζονται εδώ, οι τιμές SF υπολογίζονται κατά 

μέσο όρο σε ολόκληρη την περιοχή ενεργότητας και για τους δύο σπινθηριστές (Σχήμα 9). Η κλίση των 

προσαρμοσμένων γραμμών αποδεικνύει τον ρυθμό μείωσης του κλάσματος των σκεδαζόμενων 

συμπτώσεων SF καθώς αλλάζει η τιμή του εύρους του παραθύρου ενέργειας. Συγκρίνοντας τις κλίσεις 

αυτές για τους δύο κρυστάλλους, το LSO παρουσιάζει υψηλότερη τιμή (0.0483 σε σύγκριση με 0.0318 

για το BGO). Αυτό οφείλεται στην καλύτερη απόδοση της ενεργειακής ανάλυσης για το LSO. Σε 

συνδυασμό με τις αποκρίσεις NECR, αυτές οι γραμμικές συναρτήσεις θα μπορούσαν ενδεχομένως να 

χρησιμοποιηθούν για την πρόβλεψη της απόκρισης NECR των πραγματικών συστημάτων με την 

αλλαγή των επιπέδων των ενεργειακών παραθύρων. Επαναδιάταξη των όρων στην εξίσωση NECR 

δίνει: 

NECR=[(T+S)×(1-SF)]2/(T+Sc+R)      Εξίσωση 7 

Οι προσομοιώσεις μπορούν να χρησιμοποιηθούν για τον υπολογισμό των τιμών SF, ενώ οι 

τιμές T+R =P-R και T+Sc+R =P είναι και οι δύο τιμές που καταγράφονται στο αρχείο αναφοράς κάθε 

λήψης του πραγματικού σαρωτή. Κατάλληλοι πίνακες με τιμές SF που προέρχονται από τις 

προσομοιώσεις για διαφορετικά πρωτόκολλα εξέτασης θα μπορούσαν να παρέχουν αξιόπιστες 

εκτιμήσεις των τιμών NECR προοπτικά. 
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γ. Τα κέρδη SNR για τον ανιχνευτή LSO και BGO 

Βάσει της παραπάνω ανάλυσης, ο ανιχνευτής LSO Hirez που επιτρέπει την μέθοδο TOF μπορεί 

να βελτιωθεί ρυθμίζοντας τα ηλεκτρονικά στο mode λειτουργίας χρονικής διακριτικής ικανότητας των 

312.5 ps και εύρους χρονικού παραθύρου σύμπτωσης CW στα 4.0625 ns. Η επόμενη πλησιέστερη 

χαμηλότερη διαθέσιμη τιμή με βάση το ελάχιστο βήμα (αυτή δηλαδή των 4.0 ns) είναι αυτή που 

επιλέγεται για το προτεινόμενο σχήμα βελτιστοποίησης, διότι αναμένεται περαιτέρω βελτίωση της 

ποσοτικής απόδοσης που θα προκύψει από την ανακατασκευή με TOF χρησιμοποιώντας τον 

ανιχνευτή χρονικής ανάλυσης 312.5 ns. Αυτή είναι μια τιμή που επιτρέπεται από την αρχιτεκτονική 

ηλεκτρονικών και τα μεμονωμένα χαρακτηριστικά των λειτουργικών μπλοκ. Σημαντική 

βελτιστοποίηση με την τροποποίηση της τιμής ULD-LLD δεν αποδείχθηκε για το LSO. Αντίθετα, οι 

βελτιώσεις του BGO NECR βρέθηκαν σημαντικές τόσο για τη βελτιστοποίηση CW (8.0 ns CW) όσο και 

για τη μειωμένη τιμή ULD-LLD 225 keV. Επομένως, από την Εξίσωση 5 παίρνουμε: 

G '= G1 × G2 × G3, όπου G1 είναι το κέρδος NECR λόγω ανακατασκευής TOF και G2, G3 είναι 

κέρδη NECR λόγω των σχημάτων συνδυασμένης βελτιστοποίησης CW και ULD-LLD. Εάν τα G2LSO, G3LSO, 

G2BGO, G3BGO είναι τα αντίστοιχα κέρδη LSO και BGO τότε G3LSO = 1 (βάσει αποτελεσμάτων δεν 

παρατηρείται καμία σημαντική βελτιστοποίηση του ανιχνευτή LSO με διαφορετική ρύθμιση του 

παραθύρου ενέργειας σε σχέση με την τρέχουσα) και: 

G2LSO=[(NECRmaxCW=4.0625ns)/NECRmaxCW=4.5ns]1/2=(98564/86460)1/2=1.07 

G2BGO=[NECRmaxCW=8.0ns/NECRmaxCW=10.0ns]1/2=(25632/23148)1/2=1.05 

G3BGO=[NECRmaxULD-LLD=225 keV/ NECRmaxULD-LLD=300 keV]1/2 =(34238/29032)1/2=1.08 

Τέλος, η G1 για το LSO (ανιχνευτής που επιτρέπει το TOF) υπολογίζεται με βάση τη διάμετρο 

της πηγής και την ελάχιστη χρονική διακριτική ικανότητα 312.5 ps: 

G1LSO = (NECRTOF)1/2/(NECRnon-TOF)1/2=(D/s)1/2, όπου D είναι η διάμετρος της πηγής που πρόκειται 

να απεικονισθεί (D=20 cm για την πηγή όγκου) και s το μήκος των βημάτων στα οποία χωρίζεται η 

LOR (βλέπε Σχήμα 2.12 γενικού μέρους) . Τελικά προκύπτει, (D/s)1/2=1.46 

Το συνολικό κέρδος G'LSO και G'BGO για τον ανιχνευτή LSO και BGO (G1BGO =1 για τον ανιχνευτή 

BGO που δεν επιτρέπει TOF) υπολογίζεται στη συνέχεια χρησιμοποιώντας την Εξίσωση 5 και τις 

παραπάνω τιμές κέρδους: 

G’LSO=G1LSO×G2LSO=1.56 

G’BGO=G2BGO×G3BGO=1.13 

Επομένως, η πρόβλεψη SNR εικόνας είναι περίπου 1.4 φορές υψηλότερη για τον ανιχνευτή 

LSO-TOF σε σύγκριση με το BGO-nonTOF. Πρέπει να σημειωθεί ότι η παραπάνω ανάλυση περιορίζεται 
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στη γεωμετρία του συστήματος Hirez. Οποιοδήποτε πιθανό σχήμα βελτιστοποίησης θα πρέπει να 

είναι το αποτέλεσμα από εκτενή ανάλυση η οποία θα πρέπει επίσης να λαμβάνει υπόψη τα υπόλοιπα 

δομικά στοιχεία του σχεδιασμού του σαρωτή. Καθώς οι καμπύλες NECR είναι διαφορετικές για τους 

ανιχνευτές TOF και non-TOF, θα πρέπει επίσης να εξεταστεί η ενδεχόμενη υποεκτίμηση των 

υπολογιζόμενων κερδών G. 

4.5 Συμπέρασμα 

Σε αυτό το μέρος της μελέτης επινοήθηκε μια προσέγγιση προσομοίώσεων MC για την 

προοπτική πρόβλεψη μεταβολών θορύβου της εικόνας για ανιχνευτές TOF και non-TOF. Επίσης, 

σχεδιάστηκε μια πρωτοποριακή διαδικασια επικύρωσης των μοντέλων με βάση της οποίας 

επιβεβαιώθηκε η ρεαλιστική αναπαραγωγή της πραγματικής λήψης των πειραμάτων με την βοήθεια 

των προσομοιώσεων. Χρησιμοποιήθηκαν σπινθηριστές LSO και BGO για να διερευνηθεί η απόκριση 

NECR τους όταν οι παράμετροι εισόδου (input parameters) του μοντέλου μεταβάλλονται. Το κέρδος 

SNR πριν από την πραγματική ανακατασκευή για βελτιστοποιημένους ανιχνευτές υπολογίζεται για 

δύο συστήματα που μοιράζονται την ίδια γεωμετρία και αρχιτεκτονική. Έστω G' το συνολικό κέρδος 

SNR (συμπεριλαμβανομένων των κερδών πριν την ανακατασκευή και μετά την ανακατασκευή) για 

τους βελτιστοποιημένους ανιχνευτές, τότε το G' είναι περίπου 1.4 φορές υψηλότερο για τον 

ανιχνευτή LSO-TOF. Η περιγραφόμενη μέθοδος θα μπορούσε να επεκταθεί και να χρησιμοποιηθεί για 

την πιθανή πρόβλεψη μεταβολών θορύβου εικόνας λόγω της γραμμικής σχέσης του NECR με το 

τετράγωνο του SNR εντός της περιοχής ενεργότητας όπου αυτή η γραμμικότητα συνεχίζει να 

παραμένει έγκυρη για αλγορίθμους επαναληπτικής ανακατασκευής. Τα αποτελέσματα της 

εφαρμογής της μεθόδου υπολογισμού του κέρδους ποιότητας εικόνας μέσω του NECR σε πραγματικά 

κλινικά σενάρια της καθημερινής πρακτικής δίνεται στο παρακάτω κεφάλαιο της διατριβής. Τα 

αποτελέσματα επικύρωσης με βάση την εικόνα που παρουσιάζονται στην παρούσα μελέτη οδήγησαν 

στο συμπέρασμα ότι το μοντέλο προσομοίωσης που αναπτύχθηκε σε συνδυασμό με την δυνατότητα 

για χρήση του κλινικού λογισμικού για την ανακατασκευή πρωτογενών δεδομένων από τις 

προσομοιώσεις μπορεί να υποστηρίξει περαιτέρω μια τέτοια εφαρμογή. 

  

Institutional Repository - Library & Information Centre - University of Thessaly
03/04/2024 14:40:02 EEST - 3.82.145.95



 

118 

5 Κλινική εφαρμογή βελτιστοποίησης: Μονήρης Πνευμονικός Όζος 

5.1 Περίληψη 

Σκοπός μας είναι να διερευνήσουμε τις μεταβολές στην απόκριση μέτρησης των τομογράφων 

εκπομπής ποζιτρονίων (PET) με διαφορετικές διαμορφώσεις ανιχνευτών, παρουσία μονήρους 

πνευμονικού οζίδιου (Solitary Pulmonary Nodule, SPN). Χρησιμοποιώντας πειραματικά επικυρωμένες 

προσομοιώσεις με τη μέθοδο Monte Carlo, η απόδοση των μετρήσεων τεσσάρων διαφορετικών 

μοντέλων σαρωτή αναπαρίστανται με χρήση του NECR (Noise Equivalent Count Rate) εξαρτώμενη από 

την μεταβολή της δραστηριότητας του όγκου, της τοποθεσίας του και τον βαθμό παχυσαρκίας των 

ασθενών. Η NECR είναι μια καθιερωμένη ποσοτική μέτρηση που έχει θετική συσχέτιση με την κλινική 

ποιότητα εικόνας. Η συνδυασμένη επίδραση της μετατόπισης του όγκου και της αυξημένης 

δραστηριότητας εμφανίζει μια γραμμική ανοδική τάση για NECR με διακυμάνσεις κλίσης (12.5-

18.2)*10-3*(kBq/cm3)-1 για σαρωτές 3 δακτυλίων (3R) και (15.3-21.5)*10-3*(kBq/cm3)-1 για τέσσερις 

δακτυλίους (4R). Η τάση της συνδυασμένης επίδρασης της μετατόπισης όγκου και της παχυσαρκίας 

του ασθενούς είναι φθίνουσα εκθετική για διαμορφώσεις σαρωτών 3R ενώ είναι ασθενώς 

εξαρτώμενη από τον βαθμό παχυσαρκίας των ασθενών εάν ο όγκος βρίσκεται στο κέντρο του οπτικού 

πεδίου με εύρος εκθέτη (6.6-33.8)*10-2 cm-1. Η εξάρτηση είναι ισχυρότερη για σαρωτές 4-δακτυλίων 

4R (9.6-38.5)*10-2 cm-1. Η ανάλυση υποδεικνύει ότι τα ποσοτικά δεδομένα ΡΕΤ από τον ίδιο ασθενή 

SPN που εξετάζεται πιθανώς σε διαφορετικά χρονικά σημεία (π.χ. κατά τη διάρκεια της 

σταδιοποίησης ή κατά την αξιολόγηση του αποτελέσματος της θεραπείας) επηρεάζονται από τις 

διαφορετικές διαμορφώσεις των ανιχνευτών και πρέπει να κανονικοποιηθούν με το βάρος, την 

χορηγούμενη δόση ραδιοφαρμάκου του ασθενούς και την τοποθεσία του όγκου, ώστε να μειωθεί η 

πιθανότητα αλλοίωσης της τελικής διάγνωσης. Η μελέτη παρέχει επίσης την απόδειξη της 

προσέγγισης για την ικανότητα σωστά συντονισμένων προσομοιώσεων που μπορούν να εισαχθούν 

στην καθημερινή κλινική πράξη και να παράσχουν πρόσθετη πληροφορία σχετικά με τη 

μεταβλητότητα απόκρισης της μέτρησης ειδικά σε τύπους όγκων όπου συχνά λαμβάνονται οριακές 

αποφάσεις από τον διαγνώστη σχετικά με τον χαρακτηρισμό τους. 

5.2 Υλικό και μέθοδος 

Σε αυτή τη μελέτη χρησιμοποιούμε τέσσερα διαφορετικά μοντέλα σαρωτών από την ίδια οικογένεια 

προϊόντων (SIEMENS Biograph®, Γερμανία). Οι σαρωτές επιλέχθησαν με βάση τη διαθεσιμότητά τους 

για πειραματική επικύρωση. Ένα μοντέλο σαρωτή (Biograph Horizon), το οποίο θα αναφέρεται στη 

συνέχεια ως Hor, διαθέτει γεωμετρία δακτυλίου ανιχνευτή με μειωμένη διάμετρο σε σύγκριση με τον 

προκάτοχό του, το Biograph mct (εφεξής αναφερόμενο ως mct), ενώ οι αξονικές διαστάσεις 

παραμένουν οι ίδιες. Όσον αφορά τα ηλεκτρονικά απόκτησης δεδομένων, και τα δύο μοντέλα 
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σαρωτών είναι εξοπλισμένα με την πιο πρόσφατη έκδοση (Optiso HD) σε σύγκριση με το 

προηγούμενο μοντέλο τους, το Biograph Truepoint (εφεξής αναφερόμενο ως TrP). Η γεωμετρία του 

ανιχνευτή του TrP είναι σχεδόν πανομοιότυπη με αυτήν του mct. Σε αυτό το άρθρο εστιάζουμε στο 

mct και το Ηor, κάθε ένα από τα οποία είναι διαθέσιμο σε δύο διαμορφώσεις ανιχνευτών με 

διαφορετικό αξονικό πλάτος, ένα 3 δακτυλίων (3R) και ένα 4 δακτυλίων (4R). 

Η υπό μελέτη υπόθεση σχετίζεται με την απεικόνιση μονήρους πνευμονικού όγκου (ΜΠΟ), για την 

οποία το ΡΕΤ είναι μία καθιερωμένη μορφή απεικόνισης λόγω της υψηλής ευαισθησίας και 

εξιδείκευσής του (27,29). Διερευνούμε την εξάρτηση της ποσοτικής απόδοσης των διαμορφώσεων 

ανιχνευτών σε σχέση με τη μεταβαλλόμενη θέση του όγκου (η μεταβαλλόμενη θέση θα εμφανιστεί 

για παράδειγμα εάν ο ασθενής - και συνεπώς ο όγκος επίσης - είναι τοποθετημένοι διαφορετικά και 

έκεντρα σε σχέση με το κέντρο του οπτικού πεδίου (FOV) μεταξύ δύο διαδοχικών εξετάσεων σε 

διαφορετικά χρονικά σημεία), την χορηγούμενη ενεργότητα και τον βαθμό της παχυσαρκίας του 

ασθενούς. Αυτή η εξάρτηση - εάν υφίσταται - έχει κλινική σημασία καθώς συχνά μικρές αποκλίσεις 

μέτρησης σε ποσοτικά δεδομένα ΡΕΤ για SPN μπορεί να οδηγήσουν σε λανθασμένη διάγνωση 

κακοήθειας ή πιθανή εσφαλμένη αξιολόγηση της σταδιοποίησης της νόσου ή της ανταπόκρισης στη 

θεραπεία της όταν ο ασθενής σαρώνεται διαδοχικά σε διαφορετικά χρονικά σημεία (258). Οι 

πρόσφατες μελέτες στην βιβλιογραφία που ασχολούνται με την έκεντρη θέση του ασθενούς όταν 

τοποθετούνται στον εξοπλισμό απεικόνισης δείχνουν ότι αυτό είναι ένα αρκετά συνηθισμένο 

φαινόμενο, ειδικά για τα παιδιά, με αποτέλεσμα να οδηγούμαστε σε μη-βέλτιστη ποιότητα εικόνας 

αλλά και σε εσφαλμένη ποσοτικοποίηση των αποτελεσμάτων (259). 

Στα πλαίσια της παρούσας διατριβής αναπτύχθηκαν κατάλληλα μοντέλα προσομοίωσης MC των 

πραγματικών κλινικών σαρωτών και επικυρώθηκαν με πειραματικές μετρήσεις ή βάσει 

δημοσιευμένων δεδομένων. Στη συνέχεια, ένα πνευμονικό οζίδιο πραγματικών διαστάσεων με 

ενδεικτική πρόσληψη από την σάρωση πραγματικού ασθενούς μοντελοποιούνται και 

ενσωματώνονται στις προσομοιώσεις. Η απόδοση μέτρησης των διαφορετικών μοντέλων σαρωτή σε 

σχέση με τη μεταβλητή θέση και ενεργότητα του οζιδίου αναπαρίστανται με τη χρήση του NECR που 

αποτελεί καθιερωμένη ποσοτική μέτρηση (251,260) και έχει θετική συσχέτιση με την κλινική ποιότητα 

εικόνας (261). Επίσης, διαφορετικά επίπεδα παχυσαρκίας ασθενών προσομοιάζονται με την 

διαδοχική προσθήκη δύο επιπέδων εικονικού λιπώδους ιστού που προστίθενται στην περιφέρεια της 

ανατομίας του πνεύμονα για να επεκτείνουν τα ευρήματα και προς αυτή την κατεύθυνση. Όπως ήδη 

αναφέρθηκε στην επισκόπηση της βιβλιογραφίας, πραγματικοί σαρωτές έχουν ήδη επιτυχώς 

μοντελοποιηθεί με κώδικες MC στο παρελθόν. Δεν ισχυριζόμαστε σημαντική καινοτομία που 

προκύπτει από τη μελέτη μας σε αυτή την πτυχή. Ωστόσο, το κλινικό ερώτημα που εξετάζεται είναι 

εάν ποσοτικά δεδομένα ΡΕΤ από εξετάσεις πολλαπλών σημείων του ίδιου ασθενούς ΜΠΟ με τις ίδιες 
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διαστάσεις οζιδίου επηρεάζονται από τις διαφορετικές διαμορφώσεις ανιχνευτών που 

χρησιμοποιούνται. Με τη εξέταση της υπόθεσής μας θα θέλαμε επίσης να επεξεργαστούμε την 

πιθανή ανάγκη κανονικοποίησης αυτών των δεδομένων σε σχέση με το βάρος του ασθενούς, τη 

ενεργότητα των όγκων και την σχετική τοποθεσία τους στην περιοχή του θώρακα. 

5.2.1 Noise Equivalent Count Rate 

Το NECR αντικατοπτρίζει το χρήσιμο σήμα για ανακατασκευή εικόνας διαιρούμενο με τον θόρυβο 

που αντιπροσωπεύεται από τις μετρήσεις συμπτώσεων οι οποίες επιμολύνουν την 

ανακατασκευασμένη εικόνα (τυχαίες, σκεδαζόμενες). Το NECR υπολογίζεται με τη χρήση της 

ακόλουθης εξίσωσης: 

� 	� =
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!#$#��
      Εξίσωση 8 

Όπου τα T, S, R είναι οι αληθινές , σκεδάσεις και ρυθμοί μέτρησης τυχαίων συμπτώσεων αντίστοιχα. 

Το k εξαρτάται από τη μέθοδο της διόρθωσης των randoms. Ορίζεται ως 1 για τις μεθόδους 

διόρθωσης μηδενικού θορύβου (π.χ. όταν υπολογίζονται από τις μονές κρούσεις) ενώ λαμβάνει την 

τιμή 2 για την online αφαίρεση των συμπτώσεων που καταχωρούνται σε ένα καθυστερημένο χρονικό 

παράθυρο. Στη μελέτη μας το k=1 για όλες τις προσομοιώσεις. Η επιλογή της τιμής k οφείλεται στο 

γεγονός ότι το λογισμικό προσομοίωσης το οποίο χρησιμοποιούμε επισημαίνει όλες τις εξαυλώσεις 

με ένα αναγνωριστικό αύξωντα αριθμό. Αυτό το αναγνωριστικό χρησιμοποιείται στη συνέχεια για να 

ελέγξει όλα τα ζεύγη των κρούσεων (hits) που εμπίπτουν στο ίδιο παράθυρο σύμπτωσης. Εάν και οι 

δύο αποδίδονται με το ίδιο αναγνωριστικό, τότε η προέλευσή τους είναι από την ίδια εξαύλωση και 

ως εκ τούτου η μέτρηση είναι αληθινή. Στην περίπτωση δύο διαφορετικών εξαυλώσεων που 

εντοπίζονται στο ίδιο ζεύγος, τότε η μέτρηση καταχωρείται ως τυχαία. Το λογισμικό μπορεί επίσης να 

διακρίνει τις μετρήσεις σκέδασης. Κάθε μέτρηση σύμπτωσης όπου τουλάχιστον ένα από τα 

χτυπήματα του ζεύγους έχει προηγουμένως διασκορπιστεί (scattered) τουλάχιστον μία φορά 

καταχωρείται ως σκέδαση. Ο υπολογισμός των τυχαίων συμπτώσεων και ο ακριβής προσδιορισμός 

σκέδασης είναι τα πλεονεκτήματα των μελετών προσομοίωσής μας στις οποίες χρησιμοποιούνται το 

μοντέλο όγκου, τα ανατομικά δεδομένα καθώς και τα δεδομένα εκπομπών από πραγματικό ασθενή. 

Οι σαρωτές που χρησιμοποιούνται στη μελέτη χρησιμοποιούν μια διευρημένη έκδοση υπάρχουσας 

μεθόδους εκτίμησης διόρθωσης σκέδασης βασισμένη σε μοντέλο με βάση προκαταρκτικές εικόνες 

(104,109,113,262). Η διόρθωση τυχαίων βασίζεται στην online αφαίρεση των συμπτώσεων 

καθυστερημένου παραθύρου (delayed coincidence window) οι οποίες εξομαλύνονται πριν από τη 

διόρθωση (το k είναι πρακτικά στην περιοχή μεταξύ 1 και 2 λόγω της εξομάλυνσης) (115). 

Με αναδιάταξη της Εξίσωσης 8: 
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     Εξίσωση 9 

Όπου τα P, SF, S'και R' είναι ο ρυθμός prompts (P=T+S+R), το κλάσμα σκέδασης (SF=S/(T +S)) και οι 

ρυθμοί σκέδασης και τυχαίων αντίστοιχα. Η σκέδαση και οι τυχαίες που λαμβάνονται υπόψη σε 

αυτόν τον υπολογισμό είναι μόνο εκείνες που ανήκουν στις προβολές που διέρχονται από τα όρια της 

μορφής σώματος του ασθενή. 

Η Εξίσωση 9 χρησιμοποιείται για τους πειραματικούς υπολογισμούς NECR στην μελέτη. P, R και SF 

είναι τιμές που είναι άμεσα διαθέσιμες από τα πρωτογενή δεδομένα των σαρωτών και το Τ μπορεί 

να υπολογιστεί από το T=(P-R) x(1-SF). Τα R 'και S' υπολογίζονται πολλαπλασιάζοντας τα R και S με 

μια παράμετρο κλάσματος (fR, fS αντίστοιχα). Αυτή η διόρθωση είναι απαραίτητη για πειραματικούς 

υπολογισμούς NECR όπου οι μετρήσεις καταγράφονται απευθείας από τον σαρωτή και προέρχονται 

από ολόκληρο το FOV. Για τις μετρήσεις σκέδασης, προσεγγίζουμε S≈S' (fS≈1), όπως συνήθως γίνεται, 

υποθέτοντας ομοιόμορφη κατανομή των σκεδαζόμενων κορυφών (peaked scatter distribution ) (115). 

Σχετικά με τις τυχαίες, όσο υψηλότερο είναι το ποσοστό του FOV που καταλαμβάνεται από τη μορφή 

σώματος του ασθενή, τόσο περισσότερο το fR προσεγγίζει τη μονάδα, υποθέτοντας ότι οι τυχαίες 

κατανέμονται ομοιόμορφα στο ημιτονόγραμμα. Δύο μέθοδοι μπορούν στη συνέχεια να 

χρησιμοποιηθούν για την εκτίμηση του fR (115). Για την πρώτη μέθοδο, η οποία είναι η μέθοδος που 

χρησιμοποιήσαμε στη μελέτη μας, το fR ισούται με το κλάσμα εκείνων των εικονοστοιχείων (pixel) στο 

ημιτονόγραμμα διόρθωσης εξασθένισης με την χρήση αξονικού τομογράφου από την CT εικόνα όπου 

η τιμή τους είναι μικρότερη από ένα προκαθορισμένο όριο. Η τιμή που αποδίδεται σε κάθε 

εικονοστοιχείο αυτού του ημιτονογράμματος είναι ο συντελεστής εξασθένησης του μετά τη 

μετατροπή των αριθμών Hounsfield της εικόνας CT στους συντελεστές εξασθένησης για την ενέργεια 

511 keV της ακτινοβολίας εξαύλωσης. Η τιμή κατωφλίου που χρησιμοποιήθηκε στη μελέτη μας ήταν 

0.85 (115). Για τη δεύτερη μέθοδο, πρέπει πρώτα να προσαρμοστεί μια έλλειψη (ellipse) στην εικόνα 

του θώρακα του ασθενούς. Το fR υπολογίζεται έπειτα αριθμητικά χρησιμοποιώντας μετρήσεις αξόνων 

ημι-ελαχίστου και ημι-μεγίστου για τον υπολογισμό της περιοχής της έλλειψης και στη συνέχεια το 

κλάσμα του FOV που καταλαμβάνεται από τον ασθενή (115). Και στις δύο περιπτώσεις, λαμβάνονται 

υπόψη μόνο οι LOR που είναι κάθετες προς τον άξονα του σαρωτή. Στη μελέτη μας, αποφασίσαμε να 

χρησιμοποιήσουμε την πρώτη μέθοδο τμηματοποίησης των εικονοστοιχείων διότι αποδίδει 

αποτελέσματα μεγαλύτερης ακρίβειας σε σύγκριση με την ελλειπτική προσαρμογή (elliptical fitting). 

Σε αυτό το σημείο εισάγουμε την έννοια του NECRnorm. Εάν το NECRx είναι το αρχικό αποτέλεσμα NECR 

για ένα πείραμα ή μια προσομοίωση που εκτελείται με ένα μοντέλο σαρωτή και NECRy είναι το 

αποτέλεσμα NECR μετά την αλλαγή μίας ή περισσότερων από τις παραμέτρους της ίδιας δοκιμής (π.χ. 

μετατόπιση όγκου μεταξύ δύο διαφορετικών σημείων x και y στο FOV) τότε NECRnorm=NECRy/NECRx. 
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Με άλλα λόγια, το NECRnorm μπορεί να χρησιμοποιηθεί σαν υποκατάστατο ποσοτικοποίησης της 

ευαισθησίας μεταβολής της απόδοσης του ανιχνευτή κάθε σαρωτή σε σχέση με την μεταβαλλόμενη 

παράμετρο. 

5.2.2 Χαρακτηριστικά σαρωτή 

Ο Πίνακας 5.1 παρέχει μια γενική εικόνα των βασικών προδιαγραφών των διαφορετικών μοντέλων 

σαρωτή και των ρυθμίσεών τους. Λεπτομερής επεξήγηση της αλυσίδας ηλεκτρονικών ανιχνευτών 

είναι διαθέσιμη στο προηγούμενο κεφάλαιο της διατριβής. 

Πίνακας 5.1 Χαρακτηριστικά μοντέλων. 

 MCT3R (4R) Hor3R (4R) 

Υλικό σπινθηριστή LSO a LSO a 

Άνοιγμα gantry PET/CT (cm) 78 70 

Διάμετρος ανιχνευτή PET (cm) 84.2 72.2 

Αριθμός μπλοκ 144 (192) 120 (160) 

Μπλοκ ανιχνευτή ανά δακτύλιο 48 40 

Διαξονικό FOV (cm) 70 69 

Αξονική FOV (cm) 16.2 (21.8) 16.2 (21.8) 

Επίπεδα εικόνας 81 (109) 81 (109) 

Απόσταση επιπέδων (mm) 2 2 

Αριθμός επικαλυπτόμενων επιπέδων 37 (47) 37 (47) 

Μέγιστη διαφορά δακτυλίου 38 (49) 38 (49) 

Χρονικά μέρη TOF 13 13 

Συστοιχία κρυστάλλου 16x16 16x16 

Διαστάσεις κρυστάλλου (mm) 4x4x20 4x4x20 

Ρύθμιση κρυστάλλου ανά μπλοκ 13x13 13x13 

Όγκος κρυστάλλου (cm3) 3.2 3.2 

Συνολικός όγκος κρυσταλλικού ανιχνευτή 

(cm3) 

77875 (103834) 64896 (86528) 

Παράθυρο σύμπτωσης CW (ns) 4.1 4.1, 4.0625α 

Ενεργειακή ανάλυση % 11.7 12.0 

Παράθυρο χαμηλότερης ενέργειας (keV) 435 435 

Παράθυρο ανώτερης ενέργειας (keV) 650 650 

Κλάσμα σκέδασης % 33 33 
αΤο παράθυρο σύμπτωσης που αναφέρεται στη βιβλιογραφία και το τεχνικό φυλλάδιο 
για το Hor3R και το Hor4R είναι 4.1 ns. Ωστόσο, στο εξαγόμενο αρχείο κεφαλίδας από 
τις μετρήσεις στον πραγματικό σαρωτή (Hor3R), η αναφερόμενη τιμή είναι 4.0625 ns. 
Αυτή η ασυμφωνία θα μπορούσε να αποδοθεί σε διαφορετικές εκδόσεις λογισμικού 
που έχουν εγκατασταθεί όπου έχουν οριστεί διαφορετικά πλάτη παραθύρων. Η 
δεύτερη τιμή είναι αυτή που χρησιμοποιήθηκε για τις προσομοιώσεις και θεωρήθηκε 
σε όλη αυτή τη μελέτη. 

 

5.2.3 Ευαισθησία κατά πρότυπο NEMA NU-2007 

Οι μετρήσεις προτύπου NEMA 2-2007 χρησιμοποιήθηκαν για την επικύρωση των 

αποτελεσμάτων της ευαισθησίας των μοντέλων προσομοίωσης MC. Σε αυτή την έκδοση λαμβάνονται 
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υπόψη οι ειδικές συνθήκες που σχετίζονται με σαρωτές εγγενούς ραδιενέργειας παρόμοιες με της 

παρούσας μελέτης. Λόγω της έλλειψης της ήδη ενημερωμένης και διαθέσιμης έκδοσης NEMA 2-2012 

στο λογισμικό των σαρωτών τη στιγμή των πειραμάτων μας, χρησιμοποιήσαμε την προηγούμενη 

έκδοση (2-2007). Αυτό δεν επηρεάζει τα αποτελέσματα καθώς η ραδιοφαρμακευτική χορήγηση, τα 

διαφορετικά στάδια των οδηγιών λήψης δεδομένων και ανακατασκευής είναι ισοδύναμα μεταξύ των 

δύο εκδοχών τουλάχιστον για τις μετρήσεις που πραγματοποιήθηκαν στα πλάσια της του παρόντος 

κεφαλαίου. 

Ένας σωλήνας πολυαιθυλενίου 70 cm πληρείται με 4 MBq 18F, ενώ ο σωλήνας με τα 5 

ομόκεντρα χιτώνια αλουμινίου προσομοιώνονται στο μοντέλο (εξωτερική διάμετρος Dsl που 

κυμαίνεται από 6.4 έως 19.1 mm). Η ανάλυση των πρωτογενών δεδομένων που εξήχθησαν από τις 

προσομοιώσεις και από τις μετρήσεις πραγματοποιήθηκαν βάσει των συνηθισμένων συστάσεων. Οι 

τελικές τιμές ευαισθησίας προέκυψαν από την παρεκβολή (extrapolation) σε μια θεωρητική 

εξωτερική διάσταση του μηδενός για τα χιτώνια αλουμινίου, όπως υπαγορεύεται από το πρότυπο για 

ακτινική μετατόπιση κατά 0 cm της πηγής από το κέντρο του FOV. 

5.2.4 NECR κατά πρότυπο NEMA NU-2007 

Η ίδια έκδοση του προτύπου NEMA χρησιμοποιήθηκε για την επικύρωση του NECR και του SF 

(κλάσμα σκέδασης). Το ομοίωμα που χρησιμοποιήθηκε ήταν ένας κύλινδρος πολυαιθυλενίου με 

διάμετρο 20 cm και μήκος 70 cm με ένα έκκεντρο ένθετο (4.5 cm ακτινική μετατόπιση κάτω από το 

κέντρο του FOV) μιας γραμμικής πηγής (αρχική ενεργότητα 1 GBq, εξωτερική διάμετρος 4.8 mm, 

πάχος τοιχώματος 0.8 mm) ενσωματωμένο σε αυτό. Το πολυαιθυλένιο μοντελοποιήθηκε 

χρησιμοποιώντας την υπάρχουσα βάση δεδομένων υλικών του GATE. 

5.2.5 Μοντέλα προσομοίωσης MC 

Το μοντέλο πραγματοποιήθηκε εστιάζοντας στις διαφορές του ηλεκτρονικού ψηφιοποιητή 

για το mct (καθώς η γεωμετρία είναι ταυτόσημη με την TrP) και στις διαφορές τόσο για τον 

ψηφιοποιητή όσο και για τη γεωμετρία του Hor. Στον Πίνακα 5.2 συνοψίζονται οι προσομοιωμένες 

φυσικές διεργασίες και τα βήματα του επεξεργαστή ψηφιοποίησης με τις αντίστοιχες τιμές που 

χρησιμοποιούνται για κάθε σαρωτή. 
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Πίνακας 5.2 Χαρακτηριστικά ψηφιοποιητή. 

Διεργασία Επεξεργαστής MCT Hor 

Φωτοηλεκτρονικό Αθροιστής - - 

Compton Ανάγνωση Block Block 

Ηλεκτρονικός ιονισμός (e +, e-) Συνεχής διάκριση κλάσματος 150 keV 150 keV 

e +, e-πολλαπλή σκέδαση Ενεργειακή ανάλυση (%) 11.7% 12.0% 

Εξαύλωση ποζιτρονίων Κβαντική απόδοση (QE) 0.8 0.8 

Ιονισμός ιονισμού Ενεργειακό παράθυρο (keV) 435-650 435-650 

Ραδιενεργή αποσύνθεση Singles dead time (ns) 324 

C1=2.38 

378 

C1=2.78 

 Παράθυρο σύμπτωσης (ns) 4.1 4.0625 

 Νεκρός χρόνος συμπτώσεων 

(ns) 

638 

C2=4.69 

744 

C2=5.47 

 Pileup (ns) 190 190 

 

Εκτός από τις τελικές μονές κρούσεις (Sf) και τις συμπτώσεις (Cf), δύο πρόσθετες τιμές εξόδου 

προέκυψαν από την ψηφιακή αλυσίδα επεξεργασίας που υλοποιήθηκε στο GATE. Το SCFD είναι ο 

εξαγόμενος αριθμός των μονών κρούσεων που ενεργοποιούν (σκανδαλίζουν) το σύστημα 

καταμέτρησης του ανιχνευτή και ο Sc1 είναι ο εξαγόμενος αριθμός των singles αμέσως μετά τον 

επεξεργαστή παραθύρου ενέργειας. Από αυτές τις τιμές, ο χρόνος ζωής των singles μετρήσεων του 

ανιχνευτή μπορεί να υπολογιστεί μέσω του συντελεστή C1=SCFD/Sc1. Αυτός ο παράγοντας 

αντιπροσωπεύει τη συχνότητα ενεργοποίησης του ανιχνευτή. Όταν μια ακτίνα γάμμα προσκρούει 

στον ανιχνευτή μπλοκ υπάρχουν συνήθως περισσότερα από ένα γειτονικά κρυσταλλικά στοιχεία που 

σπινθηροβολούνται. Το σύστημα λήψης του σαρωτή πρέπει να γνωρίζει τη συνολική ενεργειακή 

στάθμη του γ-φωτονίου προκειμένου να καταγράψει αυτή την τιμή και να την χρησιμοποιήσει για την 

ταξινόμηση του χτυπήματος ως τέτοιο που πέφτει στο ενεργειακό παράθυρο ή όχι. Ιδανικά, το 

σύστημα πρέπει επίσης να γνωρίζει πώς κατανέμεται αυτή η συνολική ενέργεια σε όλους τους 

ενεργούς γειτονικούς κρυστάλλους. Αυτή η πληροφορία θα χρησιμοποιηθεί στη συνέχεια για την 

υλοποίηση της λογικής για την αναγνώριση της θέσης της γ σε σχέση με τον ανιχνευτή μπλοκ. Για 

βελτιωμένη απόδοση του livetime του σαρωτή, ο ανιχνευτής ενεργοποιείται μόνο εάν η ελάχιστη 

ένταση του προκύπτοντος σήματος παλμού υπερβαίνει ένα συγκεκριμένο όριο επίπεδου ενέργειας 

τουλάχιστον 50 keV. Αυτός ο έλεγχος κατωφλίου πραγματοποιείται μετά την ολοκλήρωση του 

παλμού για 300 ps με όμοιο τρόπο όπως περιγράφεται και το προηγούμενο κεφάλαιο. Το C1 είναι η 

αριθμητική αναπαράσταση της παραπάνω συμπεριφοράς του livetime. Μετά την παραπάνω 

διαδικασία κατά την οποία όλο και περισσότερα γεγονότα (events) αναγνωρίζονται και μετά τον 

διαχωριστή σταθερού κλάσματος ο ανιχνευτής θα ενεργοποιηθεί και θα προκληθεί νεκρός χρόνος. 
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Το C2 είναι παρόμοιο με το C1 αλλά σχετίζεται με το livetime της αρχιτεκτονικής του ανιχνευτή για τις 

συμπτώσεις. Λαμβάνει υπόψη επιπρόσθετες σύνθετες επιδράσεις νεκρού χρόνου (deadtime) που 

συμβαίνουν στον επεξεργαστή σύμπτωσης και σε μια ενδιάμεση ηλεκτρονική διεπαφή (interface) που 

βρίσκεται μεταξύ του επεξεργαστή της σύμπτωσης και των αναλόγων front-end στα PMTs. Το C2 έχει 

περίπου διπλάσια τιμή από το C1 (C2/C1 = 1.97) για τα ηλεκτρονικά των υπό εξέταση σαρωτών. Όταν 

ενεργοποιείται ο ανιχνευτής, ο παράγοντας deadtime (DT) για τα singles και τις συμπτώσεις είναι 

(Πίνακας 5.2): 

Singles DT = C� � τ     Εξίσωση 10 

Coincidences DT = C� � τ     Εξίσωση 11 

Σε αυτούς τους υπολογισμούς, τ είναι ο συνολικός χρόνος ολοκλήρωσης (integration time) και 

επαναφοράς (reset time) και εξαρτάται από το κρυσταλλικό υλικό, το μέγεθός του και τον 

απαιτούμενο χρόνο για την επαναφορά των ηλεκτρονικών κυκλωμάτων και την επεξεργασία του 

επόμενου παλμού. 

� = (9
:; � �<�
:;) + ��><     Εξίσωση 12 

όπου nint=3 ns και τscint=40 ns είναι τα δύο χρονικά χαρακτηριστικά που καθορίζουν τη συμπεριφορά 

εξασθένισης των κρυστάλλων LSO με τις διαστάσεις αυτών υπό μελέτη (115). Είναι κυρίως το προϊόν 

αυτών των δύο παραμέτρων που ορίζει την απαιτούμενη περίοδο ολοκλήρωσης για τη συλλογή του 

φωτός σπινθηρισμού. Μικρότερη αλλά εξίσου σημαντική συμβολή στον υπολογισμό αυτού του 

συνολικού χρόνου προέρχεται από τον χρόνο που απαιτείται για την επαναφορά του κυκλώματος και 

την προετοιμασία του ώστε να επεξεργαστεί τον επόμενο σπινθηρισμό. Αυτό είναι tres =10 ns. Αυτή 

είναι μια τιμή που έχει αναφερθεί στην βιβλιογραφία (115) και μπορεί επίσης να βρεθεί στον κώδικα 

του λογισμικού firmware των ηλεκτρονικών κυκλωμάτων των σαρωτών. Από την Εξίσωση 11 

προκύπτει τ=136 ns για τον κρύσταλλο LSO 4 mmx 4 mm x 20 mm ο οποίος είναι ο ίδιος για όλους 

τους σαρωτές και τα ηλεκτρονικά ανιχνευτών. Ένας διαμορφωμένος επεξεργαστής για τη διόρθωση 

pileup είναι επίσης διαθέσιμος στο GATE. Αυτός είναι ένας ειδικός τύπος επεξεργαστή νεκρού χρόνου 

παράλυσης (paralysable). Η σταθερά χρόνου έχει προσδιοριστεί πειραματικά παρόλο που η 

συνεισφορά της στον συνολικό νεκρό χρόνο είναι αμελητέα, κυρίως λόγω της βελτιωμένης 

διαμόρφωσης παλμών που εκτελείται από τη νεότερη γενιά προενισχυτών για τη συντόμευση τους. 

Οι μετρήσεις των διαστάσεων στο περίβλημα του πραγματικού σαρωτή, στις ασπίδες θωράκισης 

(shields) και στον ανιχνευτή πραγματοποιήθηκαν όπου θεωρήθηκε αναγκαίο. Οι κώδικες στη 

συνέχεια επικυρώθηκαν ανεξάρτητα συγκρίνοντας τα αποτελέσματα προσομοίωσης κατά NEMA με 

τα αντίστοιχα από τις πειραματικές μετρήσεις των ίδιων προτύπων. Για το Hor4R, οι τιμές αναφοράς 

για την επικύρωση λήφθηκαν από τις δημοσιευμένες τιμές του τεχνικού φυλλαδίου, καθώς η 
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πρόσβαση σε έναν πραγματικό σαρωτή με αυτήν τη διαμόρφωση (configuration) δεν ήταν διαθέσιμη 

τη στιγμή της μελέτης. 

Επίσης, η ενδογενής εκπομπή σύμπτωσης LSO ελήφθη υπόψη στο μοντέλο. Πειραματικές μετρήσεις 

χωρίς πηγή στο FOV πραγματοποιήθηκαν στους σαρωτές προκειμένου να καθοριστεί η εγγενής 

ένταση της ακτινοβολίας. Με βάση τον παρατηρούμενο ρυθμό μέτρησης των singles, μια πρόσθετη 

πηγή εκπομπής 176Lu που περιορίστηκε στον κεραμικό όγκο των ανιχνευτών μπλοκ συμπεριλήφθηκε 

στο μοντέλο. Η δραστηριότητα ρυθμίστηκε σε 330 Bq/cm3. Αυτό είχε ως αποτέλεσμα τις συνολικές 

ενεργότητες που παρουσιάζονται στον Πίνακα 5.3 για τα διαφορετικά μοντέλα και διαμορφώσεις του 

σαρωτή. Όλες οι προσομοιώσεις εκτελέστηκαν τρεις φορές. Οι τιμές μέσης και τυπικής απόκλισης 

(SD) των αποτελεσμάτων καταγράφηκαν σε κάθε περίπτωση. 

Πίνακας 5.3 Εγγενής ενεργότητα του ανιχνευτή και η ισοδύναμη πηγή στο GATE 

176Lu source Δραστηριότητα συγκέντρωσης 

(Bq/cm3) 

LSO VOLUME (CM3) Συνολική δραστηριότητα (MBq) 

mct3R (4R) 330 77875 (103834) 25.7 (34.3) 

Hor3R (4R) 330 64896 (86528) 21.4 (28.6α) 

αΤιμή που προέκυψε από τη μέτρηση της διαμόρφωσης τριών δακτυλίων (330 kBq/cm3 * ολικός όγκος 

LSO) 

 

5.2.6 Μοντέλο πνευμονικού οζιδίου 

Για την ανάπτυξη του μοντέλου του οζιδίου (lesion model) χρησιμοποιήθηκαν DICOM (DICOM - Digital 

Imaging and Communications in Medicine) εικόνες CT και PET από ανώνυμους ασθενείς (Σχήμα 5.1). 
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Σχήμα 5.1. (πάνω αριστερά) Τρισδιάστατη MPR (Multiplanar Reformation) με τον δεξιό πνευμονικό όγκο ορατό. 

(πάνω δεξιά) Περιοχή όγκου ενδιαφέροντος (VOI – Volume of Interest) περιγράμματος στο 64% της μέγιστης τιμής 

ενεργότητας pixel. (κάτω) Συγκέντρωση υψηλής και χαμηλής ενεργότητας για την background εκπομπή εκτός του όγκου. 

Ο ασθενής σαρώθηκε από τον ανιχνευτή mct3R 40 λεπτά μετά τη χορήγηση 310 MBq 18F-FDG. 

Σε κάθε θέση της τράπεζας (bed position), καταγράφηκαν δεδομένα για 150 δευτερόλεπτα (συνολικά 

6 θέσεις για όλο το πρωτόκολλο απόκτησης σώματος (body acquisition protocol). Μια σάρωση 

χαμηλής δόσης σπειροειδούς (low dose spiral scan ) (120 kV, 45 mAs) χρησιμοποιήθηκε για τη 

διόρθωση εξασθένησης (attenuation correction) και για την δημιουργία των συντηγμένων (fused) 

εικόνων PET/CT. Για το μοντέλο χρησιμοποιήθηκε μέγεθος voxel 4 mm3. Οι ιδιότητες πηγής του όγκου 

(διαστάσεις, κατανομή δραστηριότητας) εξήχθησαν από τις εικόνες DICOM του PET. Για την 

τμηματοποίηση του όγκου (segmentation), εφαρμόστηκε τυπικό κατώφλι ως ποσοστό της μέγιστης 

τιμής εικονοστοιχείου. Όπως φαίνεται στην Εικόνα 5.1, αυτή η τιμή ορίστηκε στο 64% για να ταιριάζει 

με παρόμοια ευρήματα απο ενεργότητες επιθετικών όγκων (263). 

Ως δεύτερο βήμα διερευνήθηκε η εντός του όγκου κατανομή δραστηριότητας της 

τμηματοποιημένης περιοχής μέσω του προφίλ γραμμής που παρουσιάζεται στο Σχήμα 5.2. Από την 

παρατήρηση της κατανομής της δραστηριότητας προέκυψε ότι υπάρχουν δύο διακριτές και 

αναγνωρίσιμες κορυφές ενεργότητας. Μία από αυτές είναι η μέγιστη απορρόφηση (29 kBq/cm3) και 

η δεύτερη χαρακτηρίζεται από μικρότερη αλλά ακόμη σημαντικά υψηλή πρόσληψη (11 kBq/cm3). 

Αυτές οι δύο τιμές με την επιπρόσθετη τρίτη του μέσου όρου τους (20 kBq/cm3) επελέγησαν για να 

γεμίσουν ομοιογενώς το μοντέλο όγκου, επιτρέποντας έτσι την ανάλυση της επίδρασης του επιπέδου 
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ενεργότητας στην απόδοση του ρυθμού μέτρησης των σαρωτών. Ο όγκος τοποθετήθηκε αξονικά 

(axially) και διαξονικά (transaxially) στο ισόκεντρο των δακτυλίων του ανιχνευτή και έπειτα σε δύο 

επιπρόσθετες διαφορετικές θέσεις διαξονικά (έκκεντρα 6 cm και 12 cm, βλέπε Σχήμα 5.2). Αυτό 

επέτρεψε την ανάλυση του τρόπου με τον οποίο η θέση του όγκου επηρεάζει την απόδοση του 

ρυθμού μέτρησης των σαρωτών μέσω των αλλαγών απόκρισης NECR μετά τις μετακινήσεις. 

  

Σχήμα 5.2. (αριστερά) Μεγέθυνση του όγκου. Το παχύ βέλος είναι το προφίλ κάθετης γραμμής 30 mm της 

πρόσληψης δραστηριότητας. Από την παρατήρηση του προφίλ δραστηριότητας της κατακόρυφης γραμμής των 30 mm που 

προέρχεται από την εικόνα DICOM, τρεις διαφορετικές συγκεντρώσεις ενεργότητας εξάγονται για να αντικατοπτρίζουν 

διαφορετικά επίπεδα κακοήθειας (11, 20, 29 kBq/cm3). (δεξιά) Τοποθεσίες και δραστηριότητες του όγκου. Και οι τρεις 

δραστηριότητες χρησιμοποιήθηκαν και για τις τρεις θέσεις (συνολικά 9 συνδυασμοί). Οι δύο διαδοχικοί δακτύλιοι του 

λιπώδους ιστού που προστίθενται για να επιτρέψουν την ανάλυση σε σχέση με τον βαθμό παχυσαρκίας των ασθενών 

φαίνονται επίσης στα σχήματα. 

Η background εκπομπή προσομοιώθηκε χρησιμοποιώντας μια απλοποιημένη προσέγγιση 2 

τμημάτων (2-compartmental approach). Τα εικονοστοιχεία έξω από τον όγκο τμηματοποιήθηκαν και 

έλαβαν μια τιμή "χαμηλής" ή "υψηλής" δραστηριότητας (η Εικόνα 5.2 δείχνει τις περιοχές 

ενδιαφέροντος (ROI – Regions of Interest, τις θέσεις ROI για τα δύο τμήματα, ενώ οι επιλεγμένες τιμές 

παρουσιάζονται στον Πίνακα 5.4) . Και για τις δύο πηγές εκπομπών (όγκος, background), το 18F-FDG 

ήταν το επιλεγμένο ραδιοφάρμακο, όμοιο με αυτό που χρησιμοποιήθηκε στα κλινικά δεδομένα. 
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Πίνακας 5.4 Χαμηλή και υψηλή τιμή ενεργότητας για την προσέγγιση 2 τμημάτων (2-compartmental approach) της 

προσομοίωσης. 

Background activity Δραστηριότητα συγκέντρωσης 

(kBq/cm3) 

Χαμηλή τιμή 1.8±0.3 

Υψηλή τιμή 8.2±1.0 

 

Ένα μοντέλο βασιζόμενο στην εικόνα της αξονικής τομογραφίας εισήχθη στις προσομοιώσεις 

για να αναδημιουργήσει τα χαρακτηριστικά εξασθένησης του περιβάλλοντος ιστού (Σχήμα 5.3). Οι 

διαστάσεις της εσωτερικής ανατομίας που χρησιμοποιήθηκαν ήταν αυτές από τον ασθενή ΜΠΟ. 

Ωστόσο, προκειμένου να επιτευχθούν καλύτερα στατιστικά αποτελέσματα για τις τιμές εξασθένησης 

των διαφορετικών τύπων ιστών, οι DICOM εικόνες CT από 30 ασθενείς χρησιμοποιήθηκαν για τον 

υπολογισμό των μέσων τιμών HU (Μονάδα Hounsfield) για το μοντέλο. Κάθε μονάδα CT από κάθε 

εικονοστοιχείο του μοντέλου τμηματοποιήθηκε και καταχωρήθηκε σε ένα από τα 4 διακριτά HU εύρη 

τύπων ιστού που υπάρχουν ήδη στη βάση δεδομένων του GATE και τα οποία είναι αέρας, πνεύμονας, 

λίπος και οστό. Το Σχήμα 5.3 δείχνει τις 3 αντίστοιχες ROI με τους αριθμούς HU για τον αέρα, το λίπος 

και τον πνεύμονα από έναν από τους 30 ασθενείς. Στη συνέχεια, το λογισμικό GATE μετασχηματίζει 

αυτές τις τιμές στους συντελεστές γραμμικής εξασθένησης στα 511 keV εφαρμόζοντας τον διπλό 

γραμμικό σχηματισμό (bi-linear transformation) για τον υπολογισμό των αλληλεπιδράσεων στη 

διεπιφάνεια (interface) μεταξύ των φωτονίων και του ιστού (136). Δεδομένου ότι τα αποτελέσματα 

προσομοίωσης είναι ιδιαίτερα ευαίσθητα στις οστικές δομές, η σπονδυλική στήλη και οι νευρώσεις 

τμηματοποιήθηκαν χωριστά χρησιμοποιώντας ανίχνευση ορόσημων (landmark detection) (264). 

Τέλος, για την προσομοίωση διαφορετικών επιπέδων παχυσαρκίας των ασθενών, προστέθηκαν στην 

προσομοίωση δύο διαδοχικά στρώματα (πλάτος 4 εκ. έκαστο) περιφερικού λιπώδους ιστού. Για αυτή 

την ανάλυση οι παράμετροι ήταν η θέση του όγκου και η παχυσαρκία των ασθενών, ενώ η εντός του 

όγκου δραστηριότητα διατηρήθηκε σταθερή στα 20 kBq/cm3. 
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Σχήμα 5.3. (αριστερά) Αξονική όψη με τις αντίστοιχες τιμές HU για τον υπολογισμό των συντελεστών 

εξασθένισης. (δεξιά) Ο εντοπισμός βασισμένων σημείων-οροσήμων (landmark-detection) βασισμένος στην τμηματοποίηση 

των οστικών δομών. Στις αξονικές τομές που εισάγονται στην προσομοίωση καταχωρείται αυτόματα το σχετικό τμήμα της 

δομής. 

Οι παράμετροι περιοχής και όγκου ενδιαφέροντος (ROI/VOI), οι τιμές HU, οι διαστάσεις και 

οι τιμές συγκέντρωσης ενεργότητας (kBq/cm3) εξήχθησαν χρησιμοποιώντας εργαλεία επεξεργασίας 

εικόνας από κλινικό σταθμό εργασίας που λειτουργεί με εικόνες DICOM (syngo.via VB20). Οι 

τυποποιημένες τιμές πρόσληψης κανονικοποιήμένες με το σωματικό βάρος (SUVbw) εξήχθησαν 

επίσης από το ίδιο σύνολο εργαλείων. Οι μαθηματικές λειτουργίες και η προσαρμογή των καμπυλών 

στις γραφικές παραστάσεις έγιναν με διαθέσιμο λογισμικό υπολογιστικών φύλλων (spreadsheet). Για 

την πρόσθετη επεξεργασία εικόνας και εξαγωγής των προφίλ γραμμών, χρησιμοποιήθηκε το 

λογισμικό ανοικτού κώδικα ImageJ για την προβολή και την επεξεργασία εικόνων DICOM 

(https://imagej.nih.gov/ij/). Τα πρωτογενή δεδομένα από τους πραγματικούς σαρωτές εξήχθησαν 

από το κλινικό λογισμικό, ενώ τα πρωτογενή δεδομένα από τις προσομοιώσεις καταγράφηκαν 

χρησιμοποιώντας το ROOT. Ειδικά προγραμματισμένος κώδικας χρησιμοποιήθηκε για την αυτόματη 

εξαγωγή των δεδομένων που καταγράφηκαν στο ROOT, καθώς και για τους υπολογισμούς NECR. 

5.3 Αποτελέσματα 

5.3.1 Επικύρωση των μοντέλων 

α. Ευαισθησία κατά πρότυπο NEMA 

Τα γραφήματα των αποτελεσμάτων των προσομοιώσεων σχετικά με την ευαισθησία NEMA 

στα 0 cm παρουσιάζονται στο Σχήμα 5.4. Οι σχετικές διαφορές μεταξύ των προσομοιωμένων και των 

πειραματικών αποτελεσμάτων για τα mct3R και Hor3R είναι 1% και 2% αντίστοιχα (Πίνακας 5.5). 
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Σχήμα 5.4. Οι τιμές ευαισθησίας NEMA που έχουν υποστεί προεκβολή (extrapolated) με τις διακεκομμένες 

γραμμές στην θεωρητική εξωτερική διάμετρο του μηδένός για το Dsl. 

Πίνακας 5.5 Οι σχετικές διαφορές μεταξύ των προσομοιωμένων και των πειραματικών αποτελεσμάτων για τα mct3R και 

Hor3R. 

 Πειραματική τιμή 

mct3R (4R) 

Τιμή 
προσομοίωσης 

mct3R (4R) 

Πειραματική τιμή 

Hor3R (4R) 

Τιμή 
προσομοίωσης 

Hor3R (4R) 

Ευαισθησία 
(cps/kBq) 

5.8 (10.2) 5.9 (10.5) 6.6 (11.7) 6.8 (11.8) 

Peak NECR 
(kcps/kBq/cm3) 

107 (180) 108 (180) 90 (155) 93 (155) 

SF % 33.0 

(33.2) 

30.3 

(30.9) 

33.0 (33.0) 32.1 

(32.1) 

 

Οι αποκλίσεις για τα mct4R και Hor4R είναι 3% και 1%. Το κλάσμα τυχαίων (RF - Randoms 

Fraction) είναι όπως αναμένεται σχετικά χαμηλό για αυτό το επίπεδο ενεργότητας. Οι σαρωτές 4R 

παρουσιάζουν ελαφρώς αυξημένες τιμές (7.9% και 8.1% για το mct4R και το Hor4R αντίστοιχα) σε 

σχέση με τα μοντέλα 3R (6.0% και 6.1% για το mct3R και το Hor3R). Αυτές οι τιμές RF που εμφανίζονται 

κατά τη διάρκεια της δοκιμής ευαισθησίας NEMA είναι κοντά σε προηγούμενα δημοσιευμενες τιμές 

για ανιχνευτές με βάση το λουτέσιο (164). 

β. NECR κατά το πρότυπο NEMA 

Τα αποτελέσματα των προσομοιώσεων για το NECR φαίνονται στο Σχήμα 5.5. Οι μέγιστες 

τιμές NECR παρουσιάζονται με τις πειραματικές τιμές για λόγους σύγκρισης στον Πίνακα 5.5. Οι 

διαφορές μεταξύ προσομοιωμένων και πειραματικών αποτελεσμάτων είναι 1% και 3% για το mct3R 
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και το Hor3R αντίστοιχα. Σχεδόν απόλυτη σύγκλιση εμφανίζεται για τις παραμέτρους τις σχετικές με 

τα συστήματα 4R. Όπως και στην περίπτωση της ευαισθησίας, τα αποτελέσματα από τις 

προσομοιώσεις είναι υψηλότερα από τις πειραματικές τιμές. Τα προσομοιωμένα αποτελέσματα SF 

δείχνουν καλή σύγκλιση με υψηλότερη τη διακύμανση του mct3R που ήταν 2.7%. 

 

Σχήμα 5.5 Αποκρίσεις NECR 

5.3.2 Απόκριση μοντέλου Μονήρη Πνευμονικού Όζου (ΜΠΟ) 

α. Απόκριση NECR συναρτήσει της θέσης της αλλοίωσης 

Η NECR ανταπόκριση των τριών διαφορετικών θέσεων της αλλοίωσης για τους διαφορετικούς 

σαρωτές παρουσιάζεται στο Σχήμα 5.6 όπου η NECRnorm=NECRy/NECRx (όπου y =0, 6, 12 cm και x=0 

cm) ακολουθεί γραμμική αύξουσα τάση ενώ η αλλοίωση βρίσκεται σε αυξανόμενες ακτινικές 

αποστάσεις από το κέντρο του FOV (Σχήμα 5.2). 
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Σχήμα 5.6 Απόκριση NECR σε σχέση με τη θέση της αλλοίωσης όταν η ενεργότητα παραμένει σταθερή στα 20 

kBq/cm3. Το NECRnorm είναι ο λόγος της τιμής NECR μετά την μετακίνηση προς την αρχική τιμή με την αλλοίωση 

ευρισκόμενη στο κέντρο του FOV (NECRnorm=NECRy/NECRcenter(x= 0)) όπου y=0, 6, 12 cm). 

β. Απόκριση NECR συναρτήσει της ενεργότητας όγκου 

Η απόκριση NECR για τις τρεις διαφορετικές συγκεντρώσεις ενεργότητας των διαφορετικών 

σαρωτών δίνεται στα Σχήματα 5.7-5.8. Αυτή τη φορά, η NECRnorm=NECRy/NECRA0 (όπου y=11, 20, 29 

kBq/cm3, A0=11 kBq/cm3) καθώς η παράμετρος της μεταβλητής είναι η ενεργότητα του όγκου. Η 

καλύτερη εφαρμογή για την προσαρτημένη συνάρτηση (trendline) είναι γραμμική με την κλίση της 

να δείχνει πόσο ισχυρή είναι η εξάρτηση της αύξησης του NECRnorm με τις αλλαγές ενεργότητας για τα 

διαφορετικά μοντέλα και τις ρυθμίσεις του σαρωτή. 
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Σχήμα 5.7 NECRnorm συναρτήσει της ενεργότητας Α (kBq/cm3) για τους σαρωτές 3R. Η κλίση της απόκρισης 

αντιπροσωπεύει την ισχύ της εξάρτησης. Το NECR αναφοράς έχει δραστηριότητα 11 kBq/cm3 (NECRnorm=1 για y=A0 =11 

kBq/cm3). 

 

Σχήμα 5.8 NECRnorm συναρτήσει της ενεργότητας Α (kBq/cm3) για τους σαρωτές 4R. Η κλίση της απόκρισης 

αντιπροσωπεύει την ισχύ της εξάρτησης. Το NECR αναφοράς έχει δραστηριότητα 11 kBq/cm3 (NECRnorm=1 για y=A0 =11 

kBq/cm3). 

γ. Απόκριση NECR έναντι θέσης και ενεργότητας του όγκου 

Η απόκριση NECR των διαφορετικών σαρωτών συναρτήσει της συνδιασμένης επίδρασης 

τριών διαφορετικών θέσεων του όγκου και των τριών επιπέδων ενεργότητας δίνεται στο Σχήμα 5.9-

5.12. Σε αυτή την περίπτωση, η NECRnorm=NECR(x,y)/NECR(x0, y0) (όπου x =0, 6, 12 cm η ακτινική 

μετατόπιση του όγκου, y=11, 20, 29 kBq/cm3 η ενεργότητα εντός του ΜΠΟ και x0=0 cm και y0=11 
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kBq/cm3 οι αρχικές συνθήκες). Η καλύτερη προσαρτημένη συνάρτηση είναι γραμμική με την κλίση 

της να αποκαλύπτει πόσο ισχυρή είναι η εξάρτηση του NECRnorm σε σχέση με τις διαφορετικές 

παραμέτρους για τα διαφορετικά μοντέλα και τις διαμορφώσεις σαρωτών. Ένα παράδειγμα της 

προσαρτημένης συνάρτησης φαίνεται στο Σχήμα 5.9. Όλες οι παράμετροι κλίσης των προσαρτημένων 

συναρτήσεων δίνονται στον Πίνακα 5.6. 

 

Σχήμα 5.9 Απόκριση NECRnorm συναρτήσει των 9 συνδυασμών θέσης και ενεργότητας της αλλοίωσης για τον 

σαρωτή mct3R. 

 

Σχήμα 5.10 Απόκριση NECRnorm συναρτήσει των 9 συνδυασμών θέσης και ενεργότητας της αλλοίωσης για τον 

σαρωτή Hor3R. 
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Σχήμα 5.11 Απόκριση NECRnorm συναρτήσει των 9 συνδυασμών θέσης και ενεργότητας της αλλοίωσης για τον 

σαρωτή mct4R. 

 

 

Σχήμα 5.12 Απόκριση NECRnorm συναρτήσει των 9 συνδυασμών θέσης και ενεργότητας της αλλοίωσης για τον 

σαρωτή Hor4R. 

δ. Απόκριση NECR συναρτήσει της θέσης του ΜΠΟ και του επιπέδου παχυσαρκίας του ασθενή 

Η απόκριση NECR για τον συνδυασμό τριών διαφορετικών θέσεων του ΜΠΟ στον θώρακα και 

των τριών επιπέδων παχυσαρκίας του ασθενή δίνεται στο Σχήμα 5.13-5.16. Ο 

NECRnorm=NECR(x,y)/NECR(x0,y0) (όπου x=0, 6, 12 cm η ακτινική μετατόπιση του όγκου και y=0, 4, 8 cm 

του πάχους του περιφερικού λιπώδους ιστού, x0=0 cm και y0=0 cm) καθώς οι παράμετροι που 

μεταβάλλονται για τον σκοπό της ανάλυσης είναι τόσο η θέση του όγκου όσο και το επίπεδο 
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παχυσαρκίας του ασθενούς. Η καλύτερη προσαρτημένη συνάρτηση σε αυτή την περίπτωση είναι 

εκθετική με την παράμετρο της πρώτης τάξης να αντιπροσωπεύει πόσο ισχυρή είναι η εξάρτηση του 

NECRnorm από τους διαφορετικούς συνδυασμούς θέσης και μεγέθους ασθενούς για τα διαφορετικά 

μοντέλα και ρυθμίσεις του σαρωτή. Ένα παράδειγμα της εκθετικής προσαρτημένης συνάρτησης 

φαίνεται στο Σχήμα 5.13. Όλες οι εκθετικές παράμετροι των προσαρτημένων συναρτήσεων δίνονται 

στον Πίνακα 5.6. 

 

Σχήμα 5.13 Απόκριση NECRnorm του mct3R συναρτήσει των 9 συνδυασμών θέσης της αλλοίωσης και του πάχους 

περιφερικού λιπώδους ιστού που αντιπροσωπέυουν εννέα διαφορετικά σενάρια επιπέδων παχυσαρκίας ασθενών και 

σχετικής ακτινικής θέσης για απεικόνιση ΜΠΟ στον θώρακα. 
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Σχήμα 5.14 Απόκριση NECRnorm του mct4R συναρτήσει των 9 συνδυασμών θέσης της αλλοίωσης και του πάχους 

περιφερικού λιπώδους ιστού που αντιπροσωπέυουν εννέα διαφορετικά σενάρια επιπέδων παχυσαρκίας ασθενών και 

σχετικής ακτινικής θέσης για απεικόνιση ΜΠΟ στον θώρακα. 

 

Σχήμα 5.15 Απόκριση NECRnorm του Hor3R συναρτήσει των 9 συνδυασμών θέσης της αλλοίωσης και του πάχους 

περιφερικού λιπώδους ιστού που αντιπροσωπέυουν εννέα διαφορετικά σενάρια επιπέδων παχυσαρκίας ασθενών και 

σχετικής ακτινικής θέσης για απεικόνιση ΜΠΟ στον θώρακα. 
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Σχήμα 5.16 Απόκριση NECRnorm του Hor4R συναρτήσει των 9 συνδυασμών θέσης της αλλοίωσης και του πάχους 

περιφερικής λιπώδους ιστού που αντιπροσωπέυουν εννέα διαφορετικά σενάρια επιπέδων παχυσαρκίας ασθενών και 

σχετικής ακτινικής θέσης για απεικόνιση ΜΠΟ στον θώρακα. 

Πίνακας 5.6 Παράμετροι προσαρτημένων συναρτήσεων 

Τύπος απόκρισης mct3R (4R) Hor3R (4R) 
Γραμμική (Σχημα 5.7-5.8) 0.012 (0.015) 0.017 (0.019) 
Γραμμική (Σχήμα 5.9-5.12), 0 cm 0.013 (0.015) 0.017 (0.019) 
Γραμμική (Σχήμα 5.9-5.12), 6 cm 0.013 (0.017) 0.018 (0.020) 
Γραμμική (Σχήμα 5.9-5.12), 12 cm 0.013 (0.018) 0.018 (0.022) 
Εκθετική (Σχήμα 5.13-5.16), 0 cm 0.071 (0.107) 0.066 (0.096) 
Εκθετική (Σχήμα 5.13-5.16), 6 cm 0.303 (0.333) 0.146 (0.167) 
Εκθετική (Σχήμα 5.13-5.16), 12 cm 0.338 (0.385) 0.141 (0.217) 
αy=αx+β. Η δεύτερη και τρίτη στήλη παρουσιάζουν την κλίση “α” σε (kBq/cm3)-1. 

βy=βe-αx. Η δεύτερη και τρίτη στήλη παρουσιάζουν τον εκθέτη “α” σε (cm)-1 

 

5.4 Συζήτηση 

Τα μοντέλα προσομοίωσης προσεγγίζουν τα ποσοστά μέτρησης των αντίστοιχων πειραμάτων 

στα πραγματικά κλινικά συστήματα με πολύ καλή ακρίβεια, επιτρέποντας έτσι τη χρήση τους για την 

μελέτη της συμπεριφοράς μέτρησης των σαρωτών στο κλινικό σενάριο. Οι διαφορές μέγιστης 

απόδοσης 2% για τα 3R και 3% για το 4R που παρουσιάζονται στον Πίνακα 5.5 μεταξύ προσομοιώσεων 

και πειραμάτων μπορούν να αποδοθούν σε διάφορους λόγους. Μεταξύ αυτών είναι οι πιθανές 

γεωμετρικές ανακρίβειες των φυσικών διαστάσεων ή οι απλουστεύσεις του μοντέλου που σχετίζονται 

με την παραγωγή φωτός κατά τη διάρκεια της διαδικασίας σπινθηρισμού και την επακόλουθη 

συλλογή από τους φωτοπολλαπλασιαστές PMT. 
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Λαμβάνοντας υπόψη ότι τα αποτελέσματα ευαισθησίας που προέρχονται από τις 

προσομοιώσεις παρουσιάζονται διαρκώς υψηλότερα από τις πειραματικές τιμές, μία παραδοχή για 

την εισαγωγή σφάλματος είναι ο περιορισμένος ρυθμός μετάδοσης δεδομένων στα πραγματικά 

συστήματα καθώς και οι πιθανές καθυστερήσεις των ενδιάμεσων στοιχείων αποθήκευσης στη ροή 

δεδομένων (π.χ σκληροί δίσκοι). Κάθε προσπίπτουσα ακτίνα γ στον ανιχνευτή δημιουργεί παλμό στην 

έξοδο του PMT. Αυτοί οι παλμοί είναι ενσωματωμένοι και χρονοσφραγίζονται σε μια αναλογική 

πλακέτα με ηλεκτρονικά μπροστινά άκρα. Τα δεδομένα αποθηκεύονται πρώτα σε μια μνήμη ενός 

δεύτερου ηλεκτρονικού συστήματος επεξεργασίας, τον επεξεργαστή σύμπτωσης. Όπως 

προαναφέρεται, σε αυτόν τον επεξεργαστή ελέγχονται οι χρονικές σφραγίδες των singles για να 

βρεθούν ζεύγη που εμπίπτουν στο ίδιο παράθυρο σύμπτωσης καθώς και η ικανοποίηση των 

υπολοίπων ικανών και αναγκαίων συνθηκών για τον χαρακτηρισμό της σύμπτωσης ως true. Μετά 

από αυτά τα βήματα, τα τελικά δεδομένα συμπτώσεων μεταφέρονται μέσω ενός οπτικού καλωδίου 

οπτικών ινών στον σκληρό δίσκο του υπολογιστικού συστήματος για περαιτέρω επεξεργασία και 

τελικά την ανακατασκευή. Ο μετασχηματισμός των ακτινων γ σε οπτικό φως όταν τα φωτόνια 

προσπίπτουν στο υλικό φωτοκαθόδου στο PMT δεν προσομοιώνεται επακριβώς στα μοντέλα μας 

καθώς η μετατροπή αυτή θεωρείται ιδανική χωρίς απώλειες. Τέλος, οι μικρές αποκλίσεις στα 

αποτελέσματα της ευαισθησίας μεταξύ πειραμάτων και προσομοιώσεων μπορούν επίσης να 

αποδοθούν στην διόρθωση των τυχαίων συμβάντων που χρησιμοποιείται στις προσομοιώσεις έναντι 

αυτής των πραγματικών συστημάτων όπως επίσης σημειώνεται και στην περίπτωση της 

βελτιστοποίησης στο τεχνικό επίπεδο των παραμέτρων στο προηγούμενο κεφάλαιο της διατριβής. 

Άλλες επιδράσεις που δεν έχουν ληφθεί ρητά υπόψη στην προσομοίωση μας είναι η κατανομή φωτός 

μεταξύ των PMT και της ακρίβειας της αποκωδικοποίησης θέσης του μπλοκ. Τέλος, στο μοντέλο μας 

θεωρούμε ομοιόμορφη αποδοτικότητα ανίχνευσης των κρυστάλλων κάτι που δεν ισχύει για τους 

πραγματικούς σαρωτές. Στην πραγματικότητα, η διόρθωση της κανονικοποίησης είναι η διαδικασία 

που ασχολείται με αυτές τις ανομοιομορφίες (132). 

Ωστόσο, σε αντίθεση με τις προαναφερόμενες αποκλίσεις που μπορούν να αποδοθούν βάσει 

των παραπάνω εξηγήσεων, η τρέχουσα βιβλιογραφία δεν παρέχει παρόμοιες επαρκείς πληροφορίες 

σχετικά με τις πιθανές επιπτώσεις που θα μπορούσαν να επηρεάσουν τις διαφορές SF μεταξύ 

προσομοιώσεων GATE και πειραμάτων όπως στην περίπτωσή μας. Προκειμένου να κατανοήσουμε 

καλύτερα το θέμα, συγκεντρώσαμε πληροφορίες από μια σειρά δημοσιεύσεων όπου σαρωτές PET 

μοντελοποιούνται με το λογισμικό GATE και όπου το SF είναι ένας από τους ελέγχους επικύρωσης. Το 

συμπέρασμα μετά την ανάλυση αυτή είναι ότι δεν υπάρχει σταθερή τάση στη συμπεριφορά των 

αποτελεσμάτων του SF GATE έναντι των πραγματικών δεδομένων. Με άλλα λόγια, ορισμένοι 

ερευνητές αναφέρουν προσομοιωμένα αποτελέσματα SF που είναι χαμηλότερα από τα μετρηθέντα 
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(όπως συμβαίνει στην περίπτωσή μας) και άλλοι αναφέρουν υψηλότερα (Σχήμα 5.17). Αυτό δείχνει 

ότι δεν υπάρχει τίποτα εγγενές στον κώδικα GATE που να έχει ως αποτέλεσμα επανειλημμένα 

χαμηλότερες τιμές. 

 

Σχήμα 5.17 Διερεύνηση αποκλίσεων % για την ευαισθησία NEMA, το μέγιστο NECR και το κλάσμα σκέδασης 

(Sens, pNECR, SF) που εμφανίζονται μεταξύ GATE προσομοιώσεων και πειραμάτων σε διάφορες δημοσιεύσεις (224). 

Παρατηρείται ότι δεν ακολουθείται κοινή τάση (π.χ. προσομοιώσεις που παρέχουν πάντοτε υψηλότερο pNECR σε σύγκριση 

με πειράματα) για την κορυφή NECR (pNECR), την ευαισθησία (Sens) και το SF. Για όλες αυτές τις τρεις παραμέτρους 

μπορούν να παρατηρηθούν τόσο θετικές όσο και αρνητικές διαφορές. Βάσει αυτής της ανάλυσης δεν υπάρχει εγγενές 

χαρακτηριστικό στον κώδικα GATE που να οδηγεί σε συνεχώς υψηλότερες ή χαμηλότερες τιμές για αυτές τις παραμέτρους. 

Οι ανιχνευτές σάρωσης mct φαίνεται να παρουσιάζουν ίσες ή ελαφρώς υψηλότερες θετικές 

NECR ευαισθησίες στις αλλαγές της ενεργότητας SPN σε σύγκριση με τις τιμές Hor ειδικά για 

υψηλότερες τιμές ενεργότητας (Σχήμα 5.7-5.8). Ένας από τους λόγους είναι ο μεγαλύτερος αριθμός 

ανιχνευτών. Αυτή η διαφορά είναι λιγότερο εμφανής για τους σαρωτές 3R όταν η ενεργότητα είναι 

μέχρι 20 kBq/cm3, αλλά στη συνέχεια γίνεται εντονότερη για το mct3R όταν η ενεργότητα είναι 29 

kBq/cm3 ή υψηλότερη. Αυτή η συμπεριφορά στο κλινικό σενάριο του ΜΠΟ είναι παρόμοια με την 

παρατηρούμενη συμπεριφορά των σαρωτών στα αποτελέσματα επικύρωσης NECR κατά NEMA που 

φαίνονται στο Σχήμα 5.5. Για τους σαρωτές 4R η συμπεριφορά είναι στην πραγματικότητα ισοδύναμη 

ποιοτικά και σε αμφότερες τις περιπτώσεις (ΜΠΟ και NEMA ) το NECR του mCT4R τείνει να είναι 

υψηλότερο από το Hor4R, ιδίως όταν κινούμαστε προς υψηλότερες ενεργότητες. Η ανομοιογένεια 

για την περίπτωση 3R έγκειται κυρίως στο γεγονός ότι παρόλο που ο NECR του mCT3R παρουσιάζεται 

επίσης συνεχώς με υψηλότερες τιμές, ακόμα και στο μοντέλο ΜΠΟ, οι δύο αποκρίσεις (mCT3R και 

Hor3R) φαίνονται σχεδόν οι ίδιες τουλάχιστον για επίπεδα ενεργότητας μέχρι 20 kBq/cm3. Βάσει των 
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παραπάνω, μπορεί να θεωρηθεί ότι ορισμένα θεμελιώδη συμπεριφορικά χαρακτηριστικά των 

αποκρίσεων NEMA μπορούν να αποδοθούν και στην κλινική απόδοση των σαρωτών. Σε αυτή την 

περίπτωση, οι υψηλότερες τιμές NECR για τα mCT3R και 4R σχετίζονται επίσης με τη γεωμετρία του 

ανιχνευτή δακτυλίων. Η διάμετρος του Hor είναι μικρότερη και αν και αυτό οδηγεί σε υψηλότερη 

ευαισθησία λόγω της αύξησης της στερεάς γωνίας (solid angle) για ανίχνευση σύμπτωσης, παράλληλα 

οδηγεί επίσης σε αυξημένο κλάσμα σκέδασης για τον ίδιο λόγο και σε αύξηση του νεκρού χρόνου 

λόγω της αύξησης του ρυθμού ανίχνευσης των μεμονομένων κρούσεων. Αν και οι LOR έχουν 

μειωμένο μήκος για το Hor λόγω του στενότερου παραθύρου σύμπτωσης που χρησιμοποιείται στη 

συγκεκριμένη έκδοση λογισμικού (~1% στενότερο), αυτό δεν φαίνεται να αντισταθμίζει αρκετά την 

αύξηση λόγω γεωμετρίας (17% μικρότερη διάμετρος για το Hor). Παρόμοια ευρήματα έχουν 

αναφερθεί σε μελέτες για σαρωτές εγκεφάλου ΡΕΤ όπου διερευνάται η πιθανότητα γεωμετριών 

μικρότερων διαμέτρων ανιχνευτή συγκρινόμενων με εκείνες των σαρωτών ολόκληρου του σώματος 

(132). 

Το NECR φαίνεται επίσης να αυξάνει μονοτονικά με την αυξανόμενη ακτινική μετατόπιση του 

οζιδίου για όλους τους τύπους σαρωτών. Ένα παρόμοιο εύρημα για το NECR έχει αναφερθεί αλλού 

για κυλινδρική πηγή που κινείται ακτινικά προς την άκρη του FOV με παρόμοιο τρόπο όπως στην 

παρούσα μελέτη (265). Οι ερευνητές σε αυτή τη δημοσίευση αποδίδουν αυτή την επίδραση στην 

αύξηση της πραγματικής ευαισθησίας ανίχνευσης συμπτώσεων που με την σειρά της προκαλείται 

από την αντίστοιχη σχετική αύξηση της κάλυψης στερεάς γωνίας ενώ το αντικείμενο που 

απεικονίζεται μετακινείται ανάλογα. Ο ρυθμός μέτρησης προς την άκρη του FOV είναι είτε στο ίδιο 

επίπεδο είτε ελαφρώς υψηλότερος σε σύγκριση με τον κεντρικό άξονα. Αυτό μπορεί να παρατηρηθεί 

στις τιμές ευαισθησίας NEMA που αναφέρθηκαν για τους περισσότερους από τους εμπορικά 

διαθέσιμους σαρωτές, όπου και η μετατοπισμένη τιμή των 10 cm είναι υψηλότερη από τα 0 cm. Μια 

τέτοια "πτώση" στο γεωμετρικό προφίλ σε έναν δακτυλιοειδές σαρωτή έχει επίσης αναφερθεί 

προηγουμένως στην βιβλιογραφία (118) και οφείλεται κυρίως στην αυξανόμενη ευθυγράμμιση 

μεταξύ των LOR και των ανενεργών κενών μεταξύ των ανιχνευτών μπλοκ. 

Τα Σχήματα 5.9-5.12 απεικονίζουν την απόκριση του NECR καθώς ο όγκος κινείται προς την 

άκρη του FOV και καθώς η πρόσληψη του είναι υψηλότερη. Και τα δύο αποτελέσματα σχετίζονται 

γραμμικά με αύξηση NECR. Υπάρχει, ωστόσο, μία αξιοσημείωτη διαφορά σε αυτά τα γραφήματα, που 

είναι ότι οι διαμορφώσεις 3R τείνουν να διατηρούν την κλίση της αύξησης όταν η μετατόπιση 

αυξάνεται. Οι κλίσεις των τριών προσαρτημένων συναρτήσεων για την περίπτωση μετατόπισης 0, 6 

και 12 cm παραμένουν σχετικά σταθερές για το mct3R και το Hor3R (0.1%, μέγιστη διαφορά 0.3% για 

το mct3R και το Hor3R αντίστοιχα) σε σύγκριση με τις 4R ( αύξηση έως 13% και 14% για το mct4R και 

το Hor4R αντίστοιχα). Με άλλα λόγια, το συνδυασμένο αποτέλεσμα απόκρισης της ακτινικής 
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μετατόπισης και της αύξησης της ενεργότητας είναι συγκριτικά υψηλότερο για τους σαρωτές με 

εκτεταμένους αξονικούς ανιχνευτές. Μια αρκετά παρόμοια τάση για το NECRnorm μπορεί να 

παρατηρηθεί για τις ίδιες διαμορφώσεις των δύο μοντέλων σαρωτή, ειδικά για επίπεδα ενεργότητας 

μέχρι 20 kBq/cm3. Η αποτελεσματικότητα μέτρησης «ισοδύναμου θορύβου» (noise equivalent) είναι 

ιδιαίτερα ευεργετική σε ένα τέτοιο καθεστώς χαμηλής ενεργότητας στην απεικόνιση του θώρακα PET, 

όπου συχνά οριακές διαφορές στην ποσοτικοποίηση θα μπορούσαν να οδηγήσουν σε ψευδώς 

αρνητικά αποτελέσματα. Στην βιβλιογραφία αναφέρεται εκτενώς αυτή η πιθανή παγίδα όπως στην 

ανασκόπηση (258) που αναφέρονται παραδείγματα αξιολόγησης παρόμοιων πνευμονικών οζιδίων 

όπως αυτου που χρησιμοποιήθηκε στην παρούσα μελέτη και είχε ως αποτέλεσμα ψευδώς αρνητική 

διάγνωση λόγω του υπολογισμού του SUV (Standardized Uptake Value) ως ελαφρώς χαμηλότερο από 

το καθορισμένο όριο κακοήθειας. Οι ανιχνευτές mct φαίνεται ότι συλλέγουν περισσότερες 

ισοδύναμες μετρήσεις θορύβου για υψηλότερες ενεργότητες στα επίπεδα των 29 kBq/cm3. Αυτό 

συμβαίνει παρά τη μεγαλύτερη στερεά γωνία του Hor λόγω δύο πιθανών αιτιών. Όπως αναφέρθηκε 

προηγουμένως, ο αυξημένος νεκρός χρόνος λόγω των αυξημένων ρυθμών μέτρησης singles 

παρεμποδίζει τη συλλογή trues για το Hor, ενώ ταυτοχρόνως τα ποσοστά των τυχαίων συμπτώσεων 

είναι σχετικά υψηλότερα. Αυτή η εξήγηση επαληθεύεται από τον υπολογισμό C1 και τα ποσοστά 

μετρήσεων των ορίων που μετρούνται στις προσομοιώσεις, καθώς και τα δύο είναι υψηλότερα για 

το Hor σε σύγκριση με το mct. 

Η συνδυασμένη επίδραση του αυξημένου περιφερικού λίπους και της θέσης του όγκου 

διατηρεί εκθετική απόκριση για όλες τις διαμορφώσεις σαρωτή (Σχήμα 5.13-5.16). Παρόμοιες 

εκθετικές ή γραμμικές αποκρίσεις έχουν αναφερθεί στην βιβλιογραφία για σαρωτές που 

χρησιμοποιούν ανιχνευτές βασισμένους σε LSO ή BGO, με τον τύπο της απόκρισης να εξαρτάται 

κυρίως από την παράμετρο που χρησιμοποιείται για τον ποσοτικό προσδιορισμό της παχυσαρκίας 

(266). Ο κώδικας MC είναι ευέλικτος και μπορεί να προγραμματιστεί ώστε να αντικαταστήσει το LSO 

με άλλους σπινθηριστές. Με σωστή προσαρμογή των σχετικών παραμέτρων αποδείξαμε στην μελέτη 

μας ότι είναι δυνατόν να ανακτηθούν αποτελέσματα από συγκρίσεις επιδόσεων μεταξύ ανιχνευτών 

LSO και BGO (267). 

Σε αυτή τη μελέτη, επιβεβαιώνουμε ότι για τον ΜΠΟ η απόκριση είναι εκθετική συναρτήσει 

του πάχους του περιφερικού λιπώδους ιστού. Αυτή η διάσταση μπορεί να μετρηθεί με ακρίβεια από 

τις εικόνες CT κάθε φορά που εξετάζεται ο ασθενής. Ως εκ τούτου τα αποτελέσματα των αποκρίσεων 

που δίνονται στα Σχήματα 5.13-5.16 θα μπορούσαν να χρησιμοποιηθούν για την κατασκευή πινάκων 

αναζήτησης (lookup tables) προκειμένου να αντισταθμίζεται και να κανονικοποιέιται προοπτικά η 

αναμενόμενη μεταβλητότητα μέτρησης για κάθε ασθενή ξεχωριστά. Αυτή η μέθοδος θα ήταν 

επωφελής ιδιαίτερα στην περίπτωση εξετάσεων παρακολούθησης και σταδιοποίησης (staging) ή 
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επανάληψης του ίδιου ασθενούς, αν οι λήψεις συμβαίνουν σε χρονικά σημεία μετά από μια μακρά 

περίοδο από την σάρωση αναφοράς (reference scan). 

Οι τιμές της παραμέτρου πρώτης τάξης της εκθετικής απόκρισης δείχνουν ότι η απόκριση 

NECR για την περίπτωση των σαρωτών 3R εξαρτάται ασθενώς από την παχυσαρκία του ασθενούς 

όταν ο όγκος βρίσκεται στο κέντρο του FOV. Η εξάρτηση είναι ισχυρότερη για σαρωτές 4R. Παρόλο 

που το εύρημα αυτό απαιτεί λεπτομερέστερη έρευνα, τα δεδομένα προσομοίωσής μας δείχνουν 

αυξημένη καταγραφή των αριθμών σκέδασης καθώς αυξάνεται το περιφερικό λίπος και καθώς 

πλησιάζει ο όγκος στην περιοχή του, ένα εύρημα το οποίο είναι συμβατό με τα αποτελέσματα από 

παρόμοιες μελέτες προσομοίωσης στην βιβλιογραφία (268). 

5.5 Συμπέρασμα 

Παρατηρείται σημαντική διακύμανση των ποσοτικών αποτελεσμάτων μέτρησης της κάμερας 

ΡΕΤ όταν ο ίδιος ασθενής σαρώνεται σε διαφορετικές διαμορφώσεις ανιχνευτών διαφορετικών 

μοντέλων κλινικών συστημάτων ή ακόμα και στην περίπτωση των ίδιων σαρωτών πού όμως οι λήψεις 

πραγματοποιούνται μεταξύ διαφορετικών χρονικών σημείων αν το σωματικό βάρος του ασθενή 

μεταβληθεί σημαντικά. Μη βέλτιστη τοποθέτηση του ασθενούς εκτός του ισοκέντρου απεικόνισης 

απαντάται συχνά στους περισσότερους τρόπους απεικόνισης και μπορεί εν δυνάμει να προσθέσει 

περαιτέρω μεταβλητότητα και αβεβαιότητα στα αποτελέσματα. Στο πλαίσιο του ποσοτικού ΡΕΤ, η 

διόρθωση αυτών των επιπτώσεων μέσω μιας εν δυνάμει προοπτικής κανονικοποίησης 

χρησιμοποιώντας κατάλληλες προσομοιώσεις θα μπορούσε να αποδειχθεί επωφελής στην 

καθημερινή κλινική πράξη. 

Στα πλαίσια της διδακτορικής διατριβής, επιδιώχθηκε η βελτιστοποίηση της λειτουργίας της 

κάμερας PET σε δύο στάδια. Αρχικά, μελετήθηκαν οι τεχνικές παράμετροι λήψης του ανιχνευτή. Με 

βάση τα αποτελέσματα καθορίστηκαν αυτές οι τεχνικές παράμετροι του πρωτοκόλλου (κυρίως το 

χρονικό παράθυρο σύμπτωσης και τα ενεργειακά παράθυρα) ώστε να μεγιστοποιηθεί ο NECR. Οι 

βελτιστοποιήσεις αυτές μελετήθηκαν και επεκτάθηκαν περαιτέρω στην κλινική εφαρμογή. Η μελέτη 

της απεικόνισης του ΜΠΟ είχε ως αποτέλεσμα την ανάπτυξη μιας καινούργιας μεθόδου. Η μέθοδος 

αυτή είναι στην ουσία μια μέθοδος κανονικοποίησης, η οποία μπορεί να συμβάλλει στην μείωση της 

μεταβλητότητας των ποσοτικών και ημι-ποσοτικών αποτελεσμάτων. 

Σύμφωνα με την προτεινόμενη μέθοδο, κατάλληλες προσομοιώσεις Monte Carlo μπορούν να 

αποτελούν μελλοντικά μέρος του πρωτοκόλλου εξέτασης ασθενών με κάμερες PET. Οι 

προσομοιώσεις προσφέρουν την δυνατότητα εξατομικευμένης βελτιστοποίησης της λειτουργίας του 

ανιχνευτή, ώστε να παράγουν επαναλήψιμα αποτελέσματα ακόμα και αν ο ασθενής εξετάζεται σε 

διαφορετικά μοντέλα καμερών, ή ακόμα και απο το ίδιο μοντέλο σαρωτή χωρίς όμως να 
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επηρρεάζεται το ποσοτικό αποτέλεσμα από παραμέτρους όπως η αλλαγή του σωματικού βάρους του 

ή η λανθασμένη τοποθέτηση του εκτός του ισόκεντρου του σαρωτή. 
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ΠΑΡΑΡΤΗΜΑΤΑ 

#/control/execute mCT3Rv3.mac 

 

###   VISUALISATION   ### 

 

/vis/open OGLSX 

/vis/viewer/reset 

/vis/viewer/set/viewpointThetaPhi 60 60 

/vis/viewer/set/style surface 

/vis/drawVolume 

/tracking/storeTrajectory 1 

/vis/scene/endOfEventAction accumulate 

/vis/viewer/refresh 

/vis/scene/add/trajectories  

/vis/viewer/zoomTo 2. 

/vis/ogl/set/displayListLimit 8000000 

 

 

###   MATERIALS DATABASE DEFINITION   ### 

/gate/geometry/setMaterialDatabase GateMaterials.db 

 

 

#################### 

###   GEOMETRY   ### 

#################### 

 

###   WORLD   ### 

/gate/world/geometry/setXLength 200. cm 

/gate/world/geometry/setYLength 200. cm 

/gate/world/geometry/setZLength 200. cm 

 

 

###    Scanner with 48 blocks   ### 

/gate/world/daughters/name PETscanner 

/gate/world/daughters/insert cylinder 

/gate/PETscanner/geometry/setRmax 565. mm 
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/gate/PETscanner/geometry/setRmin 415. mm 

/gate/PETscanner/geometry/setHeight 195. mm 

/gate/PETscanner/setMaterial Air 

/gate/PETscanner/vis/forceWireframe 

/gate/PETscanner/vis/setColor white 

/gate/PETscanner/vis/setVisible false 

/gate/PETscanner/describe 

/gate/geometry/rebuild 

 

 

###   LEVEL1   ### 

/gate/PETscanner/daughters/name level1 

/gate/PETscanner/daughters/insert cylinder 

/gate/level1/geometry/setRmax 565. mm 

/gate/level1/geometry/setRmin 415. mm 

/gate/level1/geometry/setHeight 195. mm 

/gate/level1/geometry/setPhiStart 75. deg 

/gate/level1/geometry/setDeltaPhi 30. deg 

/gate/level1/setMaterial Air 

/gate/level1/vis/forceWireframe 

/gate/level1/vis/setColor red 

#/gate/level1/vis/setVisible false 

/gate/level1/describe 

/gate/geometry/rebuild 

 

 

#####LEVEL2### 

/gate/level1/daughters/name level2 

/gate/level1/daughters/insert cylinder 

/gate/level2/geometry/setRmax 565. mm 

/gate/level2/geometry/setRmin 415. mm 

/gate/level2/geometry/setHeight 54. mm 

/gate/level2/geometry/setPhiStart 75. deg 

/gate/level2/geometry/setDeltaPhi 30. deg 

#/gate/level2/placement/setTranslation 56.5 0. 0. mm 

/gate/level2/setMaterial Air 

/gate/level2/vis/forceWireframe 
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/gate/level2/vis/setColor yellow 

#/gate/level2/vis/setVisible false 

/gate/level2/describe 

/gate/geometry/rebuild 

 

 

####LEVEL3#### 

 

/gate/level2/daughters/name level3 

/gate/level2/daughters/insert box 

/gate/level3/placement/setTranslation 0. 490. 0. mm 

/gate/level3/geometry/setXLength 53. mm 

/gate/level3/geometry/setYLength 150.0 mm 

/gate/level3/geometry/setZLength 53. mm 

/gate/level3/setMaterial Air 

/gate/level3/vis/setColor cyan 

/gate/level3/vis/forceWireframe 

#/gate/level3/vis/setVisible false 

/gate/level3/describe 

/gate/geometry/rebuild 

 

###LIGHTGUIDE AS DAUGHTER OF LEVEL3=BLOCK__GLASS MADE#### 

/gate/level3/daughters/name lightguide 

/gate/level3/daughters/insert box 

/gate/lightguide/placement/setTranslation 0. -48. 0. mm 

/gate/lightguide/geometry/setXLength 52. mm 

/gate/lightguide/geometry/setYLength 10. mm 

/gate/lightguide/geometry/setZLength 52. mm 

/gate/lightguide/setMaterial Glass 

/gate/lightguide/vis/setColor white 

/gate/lightguide/vis/forceSolid 

/gate/lightguide/vis/setVisible false 

/gate/lightguide/describe 

/gate/geometry/rebuild 

 

#PMT AS DAUGHTER OF LEVEL 3=BLOCK_HOLLOW CYLINDER### 

/gate/level3/daughters/name PMT 
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/gate/level3/daughters/insert cylinder 

/gate/PMT/placement/setTranslation 0. -3. 0. mm 

/gate/PMT/placement/alignToY 

/gate/PMT/geometry/setRmax 12.5 mm 

/gate/PMT/geometry/setRmin 10.5 mm 

/gate/PMT/geometry/setHeight 80. mm 

/gate/PMT/setMaterial Glass 

/gate/PMT/vis/forceSolid 

/gate/PMT/vis/setColor red 

#/gate/PMT/vis/setVisible false 

/gate/PMT/describe 

/gate/geometry/rebuild 

 

 

 

###LEVEL4### 

/gate/level3/daughters/name level4 

/gate/level3/daughters/insert box 

/gate/level4/placement/setTranslation 0. -65. 0. mm 

/gate/level4/geometry/setXLength 4. mm 

/gate/level4/geometry/setYLength 20.0 mm 

/gate/level4/geometry/setZLength 4. mm 

/gate/level4/setMaterial Air 

/gate/level4/vis/setColor cyan 

/gate/level4/vis/forceWireframe 

#/gate/level4/vis/setVisible false 

/gate/level4/describe 

/gate/geometry/rebuild 

 

###LAYER0### 

/gate/level4/daughters/name layer0 

/gate/level4/daughters/insert box 

/gate/layer0/placement/setTranslation 0. 0. 0. mm 

/gate/layer0/geometry/setXLength 4. mm 

/gate/layer0/geometry/setYLength 20.0 mm 

/gate/layer0/geometry/setZLength 4. mm 

/gate/layer0/setMaterial LSO 

Institutional Repository - Library & Information Centre - University of Thessaly
03/04/2024 14:40:02 EEST - 3.82.145.95



 

177 

/gate/layer0/vis/setColor magenta 

/gate/layer0/vis/forceWireframe 

#/gate/layer0/vis/setVisible false 

/gate/layer0/describe 

/gate/geometry/rebuild 

 

 

 

 

### REPEAT LEVEL 4 ##### 

/gate/level4/repeaters/insert cubicArray 

/gate/level4/cubicArray/setRepeatNumberX 13 

/gate/level4/cubicArray/setRepeatNumberY 1 

/gate/level4/cubicArray/setRepeatNumberZ 13 

/gate/level4/cubicArray/setRepeatVector 4.083 0. 4.083 mm 

/gate/geometry/rebuild 

 

###REPEAT PMT### 

/gate/PMT/repeaters/insert cubicArray 

/gate/PMT/cubicArray/setRepeatNumberX 2 

/gate/PMT/cubicArray/setRepeatNumberY 1 

/gate/PMT/cubicArray/setRepeatNumberZ 2 

/gate/PMT/cubicArray/setRepeatVector 26. 0. 26. mm 

/gate/geometry/rebuild 

 

###REPEAT LEVEL3### 

 

/gate/level3/repeaters/insert ring 

/gate/level3/ring/setRepeatNumber 4 

/gate/level3/ring/setFirstAngle -11.25 deg 

/gate/level3/ring/setAngularSpan 22.5 deg 

/gate/geometry/rebuild 

 

 

#####REPEAT LEVEL2#### 

/gate/level2/repeaters/insert ring 

/gate/level2/ring/setRepeatNumber 3 
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/gate/level2/ring/setPoint1 0. 0. 0. mm 

/gate/level2/ring/setPoint2 1. 0. 0. mm 

/gate/level2/ring/setFirstAngle -7.5 deg 

/gate/level2/ring/setAngularSpan 15. deg 

/gate/geometry/rebuild 

 

###   REPEAT LEVEL1   ### 

/gate/level1/repeaters/insert ring 

/gate/level1/ring/setRepeatNumber 12 

/gate/geometry/rebuild 

 

#### LEAD SHIELD FRONT MEASURED #### 

/gate/world/daughters/name carter 

/gate/world/daughters/insert cylinder 

/gate/carter/placement/setTranslation  0.0 0.0 142. mm 

/gate/carter/geometry/setRmax 479. mm 

/gate/carter/geometry/setRmin 381. mm 

/gate/carter/geometry/setHeight 64. mm 

/gate/carter/setMaterial Air 

/gate/carter/vis/forceWireframe 

#/gate/carter/vis/setVisible false 

/gate/carter/vis/setColor grey 

/gate/geometry/rebuild 

 

#### CARTER1 LEAD #### 

/gate/carter/daughters/name carter1 

/gate/carter/daughters/insert cylinder 

/gate/carter1/placement/setTranslation  0.0 0.0 29. mm 

/gate/carter1/geometry/setRmax 390. mm 

/gate/carter1/geometry/setRmin 381. mm 

/gate/carter1/geometry/setHeight 6. mm 

/gate/carter1/setMaterial Lead 

#/gate/carter1/vis/setVisible false 

/gate/carter1/vis/forceSolid 

/gate/carter1/vis/setColor blue 

/gate/geometry/rebuild 
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#### CARTER2 LEAD #### 

/gate/carter/daughters/name carter2 

/gate/carter/daughters/insert cylinder 

/gate/carter2/placement/setTranslation  0.0 0.0 13.5 mm 

/gate/carter2/geometry/setRmax 479. mm 

/gate/carter2/geometry/setRmin 381. mm 

/gate/carter2/geometry/setHeight 25. mm 

/gate/carter2/setMaterial Lead 

/gate/carter2/vis/forceSolid 

#/gate/carter2/vis/setVisible false 

/gate/carter2/vis/setColor blue 

/gate/geometry/rebuild 

 

#### CARTER3 LEAD #### 

/gate/carter/daughters/name carter3 

/gate/carter/daughters/insert cylinder 

/gate/carter3/placement/setTranslation  0.0 0.0 -2. mm 

/gate/carter3/geometry/setRmax 442. mm 

/gate/carter3/geometry/setRmin 381. mm 

/gate/carter3/geometry/setHeight 6. mm 

/gate/carter3/setMaterial Lead 

/gate/carter3/vis/forceSolid 

#/gate/carter3/vis/setVisible false 

/gate/carter3/vis/setColor blue 

/gate/geometry/rebuild 

 

#### CARTER4 LEAD #### 

/gate/carter/daughters/name carter4 

/gate/carter/daughters/insert cylinder 

/gate/carter4/placement/setTranslation  0.0 0.0 -18.5 mm 

/gate/carter4/geometry/setRmax 400. mm 

/gate/carter4/geometry/setRmin 381. mm 

/gate/carter4/geometry/setHeight 27. mm 

/gate/carter4/setMaterial Lead 

/gate/carter4/vis/forceSolid 

/gate/carter4/vis/setColor blue 

#/gate/carter4/vis/setVisible false 
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/gate/geometry/rebuild 

 

#### LEAD SHIELD BACK MEASURED #### 

/gate/world/daughters/name backcarter 

/gate/world/daughters/insert cylinder 

/gate/backcarter/placement/setTranslation  0.0 0.0 -137.5 mm 

/gate/backcarter/geometry/setRmax 440. mm 

/gate/backcarter/geometry/setRmin 381. mm 

/gate/backcarter/geometry/setHeight 55. mm 

/gate/backcarter/setMaterial Air 

/gate/backcarter/vis/forceWireframe 

#/gate/backcarter/vis/setVisible false 

/gate/backcarter/vis/setColor grey 

/gate/geometry/rebuild 

 

#### BACKCARTER1 LEAD #### 

/gate/backcarter/daughters/name backcarter1 

/gate/backcarter/daughters/insert cylinder 

/gate/backcarter1/placement/setTranslation  0.0 0.0 -20. mm 

/gate/backcarter1/geometry/setRmax 403. mm 

/gate/backcarter1/geometry/setRmin 381. mm 

/gate/backcarter1/geometry/setHeight 15. mm 

/gate/backcarter1/setMaterial Lead 

#/gate/backcarter1/vis/setVisible false 

/gate/backcarter1/vis/forceSolid 

/gate/backcarter1/vis/setColor blue 

/gate/geometry/rebuild 

 

#### BACKCARTER2 LEAD #### 

/gate/backcarter/daughters/name backcarter2 

/gate/backcarter/daughters/insert cylinder 

/gate/backcarter2/placement/setTranslation  0.0 0.0 -5. mm 

/gate/backcarter2/geometry/setRmax 440. mm 

/gate/backcarter2/geometry/setRmin 381. mm 

/gate/backcarter2/geometry/setHeight 15. mm 

/gate/backcarter2/setMaterial Lead 

/gate/backcarter2/vis/forceSolid 
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#/gate/backcarter2/vis/setVisible false 

/gate/backcarter2/vis/setColor blue 

/gate/geometry/rebuild 

 

#### BACKCARTER3 LEAD #### 

/gate/backcarter/daughters/name backcarter3 

/gate/backcarter/daughters/insert cylinder 

/gate/backcarter3/placement/setTranslation  0.0 0.0 15. mm 

/gate/backcarter3/geometry/setRmax 391. mm 

/gate/backcarter3/geometry/setRmin 381. mm 

/gate/backcarter3/geometry/setHeight 25. mm 

/gate/backcarter3/setMaterial Lead 

/gate/backcarter3/vis/forceSolid 

#/gate/backcarter3/vis/setVisible false 

/gate/backcarter3/vis/setColor blue 

/gate/geometry/rebuild 

 

####THORAX PHANTOM #### 

 

#/gate/world/daughters/name surtis 

#/gate/world/daughters/insert cylinder 

#/gate/surtis/setMaterial Water 

#/gate/surtis/geometry/setRmax 250. mm 

#/gate/PETscanner/geometry/setRmin 0. mm 

#/gate/PETscanner/geometry/setHeight 10. mm 

#/gate/surtis/vis/forceSolid 

#/gate/surtis/vis/setColor grey 

##/gate/surtis/vis/setVisible false 

#/gate/geometry/rebuild 

 

/gate/world/daughters/name tumor 

/gate/world/daughters/insert cylinder 

/gate/tumor/setMaterial Water 

/gate/tumor/geometry/setRmin 0. mm 

/gate/tumor/geometry/setRmax 5. mm 

/gate/tumor/geometry/setHeight 5. mm 

/gate/tumor/geometry/setPhiStart 0. deg 
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/gate/tumor/geometry/setDeltaPhi 360. deg 

/gate/tumor/placement/setTranslation 0. 0. 0. mm 

/gate/tumor/vis/forceSolid 

/gate/tumor/vis/setColor yellow 

#/gate/tumor/vis/setVisible false 

/gate/geometry/rebuild 

 

#### NECR and SF P H A N T O M ##### 

#/gate/world/daughters/name NECRPhantom 

#/gate/world/daughters/insert cylinder 

#/gate/NECRPhantom/setMaterial Polyethylene 

#/gate/NECRPhantom/geometry/setRmin   0. mm 

#/gate/NECRPhantom/geometry/setRmax   100. mm 

#/gate/NECRPhantom/geometry/setHeight 700. mm 

#/gate/NECRPhantom/vis/forceSolid 

#/gate/NECRPhantom/vis/setColor grey 

##/gate/NECRPhantom/vis/setVisible false 

#/gate/geometry/rebuild 

 

#### P H A N T O M ##### 

#/gate/world/daughters/name sleeve1 

#/gate/world/daughters/insert cylinder 

#/gate/sleeve1/setMaterial Aluminium 

#/gate/sleeve1/geometry/setRmin   8.3 mm 

#/gate/sleeve1/geometry/setRmax   9.55 mm 

#/gate/sleeve1/geometry/setHeight 700. mm 

#/gate/sleeve1/vis/forceSolid 

#/gate/sleeve1/vis/setColor grey 

##/gate/sleeve1/vis/setVisible false 

#/gate/geometry/rebuild 

 

#/gate/world/daughters/name sleeve2 

#/gate/world/daughters/insert cylinder 

#/gate/sleeve2/setMaterial Aluminium 

#/gate/sleeve2/geometry/setRmin   6.7 mm 

#/gate/sleeve2/geometry/setRmax   7.95 mm 

#/gate/sleeve2/geometry/setHeight 700. mm 
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#/gate/sleeve2/vis/forceSolid 

#/gate/sleeve2/vis/setColor grey 

##/gate/sleeve2/vis/setVisible false 

#/gate/geometry/rebuild 

 

#/gate/world/daughters/name sleeve3 

#/gate/world/daughters/insert cylinder 

#/gate/sleeve3/setMaterial Aluminium 

#/gate/sleeve3/geometry/setRmin   5.1 mm 

#/gate/sleeve3/geometry/setRmax   6.35 mm 

#/gate/sleeve3/geometry/setHeight 700. mm 

#/gate/sleeve3/vis/forceSolid 

#/gate/sleeve3/vis/setColor grey 

##/gate/sleeve3/vis/setVisible false 

#/gate/geometry/rebuild 

 

#/gate/sleeve3/daughters/name sleeve4 

#/gate/sleeve3/daughters/insert cylinder 

#/gate/sleeve4/setMaterial Aluminium 

#/gate/sleeve4/geometry/setRmin   3.5 mm 

#/gate/sleeve4/geometry/setRmax   4.75 mm 

#/gate/sleeve4/geometry/setHeight 700. mm 

#/gate/sleeve4/vis/forceSolid 

#/gate/sleeve4/vis/setColor grey 

##/gate/sleeve4/vis/setVisible false 

#/gate/geometry/rebuild 

 

#/gate/world/daughters/name tumor 

#/gate/world/daughters/insert cylinder 

#/gate/tumor/setMaterial Water 

#/gate/tumor/geometry/setRmin   1.95 mm 

#/gate/tumor/geometry/setRmax   3.2 mm 

#/gate/tumor/geometry/setHeight 1.95 mm 

#/gate/tumor/placement/setTranslation  200.0 0.0 0.0 mm 

#/gate/tumor/vis/forceSolid 

#/gate/tumor/vis/setColor magenta 

##/gate/tumor/vis/setVisible false 
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#/gate/geometry/rebuild 

 

 

 

###   SYSTEMS DEFINITION   ### 

/gate/systems/PETscanner/level1/attach level1 

/gate/systems/PETscanner/level2/attach level2 

/gate/systems/PETscanner/level3/attach level3 

/gate/systems/PETscanner/level4/attach level4 

/gate/systems/PETscanner/layer0/attach layer0 

 

 

 

###   SENSITIVE DETECTORS   ### 

/gate/PMT/attachPhantomSD 

/gate/carter/attachPhantomSD 

/gate/backcarter/attachPhantomSD 

/gate/lightguide/attachPhantomSD 

#/gate/NECRPhantom/attachPhantomSD 

/gate/tumor/attachPhantomSD 

#/gate/surtis/attachPhantomSD 

#/gate/lung/attachPhantomSD 

/gate/layer0/attachCrystalSD 

 

 

 

 

###   PHYSICAL PROCESSES   ### 

/gate/physics/addProcess PhotoElectric 

/gate/physics/processes/PhotoElectric/setModel StandardModel 

 

/gate/physics/addProcess Compton/gate/source/surtis/gps/halfz 1. mm 

/gate/physics/processes/Compton/setModel StandardModel 

 

/gate/physics/addProcess RayleighScattering 

/gate/physics/processes/RayleighScattering/setModel PenelopeModel 
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/gate/physics/addProcess GammaConversion 

/gate/physics/processes/GammaConversion/setModel StandardModel 

 

/gate/physics/addProcess ElectronIonisation 

/gate/physics/processes/ElectronIonisation/setModel StandardModel e- 

 

/gate/physics/addProcess Bremsstrahlung 

/gate/physics/processes/Bremsstrahlung/setModel StandardModel e- 

/gate/physics/processes/Bremsstrahlung/setModel StandardModel e+ 

 

/gate/physics/addProcess eMultipleScattering e- 

/gate/physics/addProcess eMultipleScattering e+ 

/gate/physics/addProcess PositronAnnihilation 

/gate/physics/addProcess IonIonisation 

/gate/physics/addProcess RadioactiveDecay 

 

 

###INACTIVE SECONDARY ELECTRONS### 

/gate/physics/Electron/SetCutInRegion world 1. cm 

/gate/physics/Gamma/SetCutInRegion world 1. cm 

/gate/physics/Positron/SetCutInRegion world 1. cm 

 

#/gate/physics/Electron/SetCutInRegion layer0 1. cm 

#/gate/physics/Gamma/SetCutInRegion layer0 1. cm 

#/gate/physics/Positron/SetCutInRegion layer0 1. cm 

 

 

###INACTIVE XRAYS### 

#/gate/physics/processes/PhotoElectric/setXRayCut 1. GeV 

#/gate/physics/processes/PhotoElectric/setDeltaRayCut 1. GeV 

 

 

 

/gate/physics/processList Enabled 

/gate/physics/processList Initialized 
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/gate/run/initialize 

 

#/gate/timing/setTime 0. s 

#/gate/timing/setTime 10. s 

#/gate/timing/setTime 20. s 

#/gate/timing/setTime 360. s 

#/gate/timing/setTime 480. s 

#/gate/timing/setTime 600. s 

#/gate/timing/setTime 720. s 

#/gate/timing/setTime 840. s 

#/gate/timing/setTime 960. s 

#/gate/timing/setTime 1080. s 

#/gate/timing/setTime 1200. s 

#/gate/timing/setTime 1320. s 

 

 

###   DIGITIZER   ### 

# ADDER 

/gate/digitizer/Singles/insert adder 

# READOUT  

/gate/digitizer/Singles/insert readout 

/gate/digitizer/Singles/readout/setDepth 3 

 

 

# ENERGY BLURRING AND QUANTUM EFFICIENCY### 

/gate/digitizer/Singles/insert blurring 

#/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalResolutionMin 

0.14 

#/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalResolutionMax 

0.14 

/gate/digitizer/Singles/blurring/setResolution 0.12 

#/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalQE 0.9 

#/gate/digitizer/Singles/crystalblurring/setCrystalEnergyOfReference 

511. keV 

/gate/digitizer/Singles/blurring/setEnergyOfReference 511. keV 
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###temporal resolution BLURRING TO CHECK IF IT WORKS#### 

/gate/digitizer/Singles/insert timeResolution 

/gate/digitizer/Singles/timeResolution/setTimeResolution 312. ps 

#/gate/digitizer/Singles/spblurring/verbose 0 

 

 

 

#####CFD TRIGGER FOR SINGLES SET TO EITHER 50 OR 125 KEV##### 

/gate/digitizer/name SinglesAfterCFD 

/gate/digitizer/insert singleChain 

/gate/digitizer/SinglesAfterCFD/setInputName Singles 

/gate/digitizer/SinglesAfterCFD/insert thresholder 

/gate/digitizer/SinglesAfterCFD/thresholder/setThreshold 150. keV 

 

###Singles  in energy window for c1 calculation 

/gate/digitizer/name Singlesforc1 

/gate/digitizer/insert singleChain 

/gate/digitizer/Singlesforc1/setInputName SinglesAfterCFD 

/gate/digitizer/Singlesforc1/insert thresholder 

/gate/digitizer/Singlesforc1/thresholder/setThreshold 435. keV 

/gate/digitizer/Singlesforc1/insert upholder 

/gate/digitizer/Singlesforc1/upholder/setUphold 650. keV 

 

# DEAD TIME ON SINGLES ON BLOCK AND ENERGY WINDOW ## 

/gate/digitizer/name finalSingles 

/gate/digitizer/insert singleChain 

/gate/digitizer/finalSingles/setInputName SinglesAfterCFD 

/gate/digitizer/finalSingles/insert deadtime 

/gate/digitizer/finalSingles/deadtime/setDeadTime 300. ns 

/gate/digitizer/finalSingles/deadtime/setMode paralysable 

/gate/digitizer/finalSingles/deadtime/chooseDTVolume level3 

 

/gate/digitizer/finalSingles/insert thresholder 

/gate/digitizer/finalSingles/thresholder/setThreshold 435. keV 

/gate/digitizer/finalSingles/insert upholder 

/gate/digitizer/finalSingles/upholder/setUphold 650. keV 
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###COINCIDENCES### 

/gate/digitizer/Coincidences/setInputName finalSingles 

#/gate/digitizer/Coincidences/allPulseOpenCoincGate true 

/gate/digitizer/Coincidences/setWindow 4.1 ns 

/gate/digitizer/Coincidences/setDepth 1 

#/gate/digitizer/Coincidences/minSectorDifference 3 

/gate/digitizer/Coincidences/MultiplesPolicy takeAllGoods 

 

#DELAYED COINCIDENCES### 

/gate/digitizer/name Delay 

/gate/digitizer/insert coincidenceSorter 

/gate/digitizer/Delay/setInputName finalSingles 

#/gate/digitizer/Delay/allPulseOpenCoincGate true 

/gate/digitizer/Delay/setWindow 4.1 ns 

/gate/digitizer/Delay/setOffset 500. ns 

/gate/digitizer/Delay/setDepth 1 

#/gate/digitizer/Delay/minSectorDifference 3 

/gate/digitizer/Delay/MultiplesPolicy takeAllGoods 

 

#Coincidences Deadtime 

/gate/digitizer/name finalCoincidences 

/gate/digitizer/insert coincidenceChain 

/gate/digitizer/finalCoincidences/addInputName Coincidences 

/gate/digitizer/finalCoincidences/usePriority true 

/gate/digitizer/finalCoincidences/insert deadtime 

/gate/digitizer/finalCoincidences/deadtime/setDeadTime 600. ns 

/gate/digitizer/finalCoincidences/deadtime/setMode nonparalysable 

/gate/digitizer/finalCoincidences/deadtime/conserveAllEvent true 

 

 

#################### 

####   OUTPUT   #### 

#################### 

 

#/gate/output/allowNoOutput 
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###   ROOT   ### 

/gate/output/root/enable 

/gate/output/root/setFileName mCT3Rv3 

/gate/output/root/setRootHitFlag 0 

/gate/output/root/setRootSinglesFlag 1 

/gate/output/root/setRootSinglesAdderFlag 0 

/gate/output/root/setRootSinglesReadoutFlag 0 

/gate/output/root/setRootSinglesAfterCFDFlag 1 

/gate/output/root/setRootSinglesforc1Flag 1 

/gate/output/root/setRootfinalSinglesFlag 1 

/gate/output/root/setRootCoincidencesFlag 1 

/gate/output/root/setRootfinalCoincidencesFlag 1 

/gate/output/root/setRootDelayFlag 1 

/gate/output/root/setRootNtupleFlag 0 

 

/gate/output/verbose 2 

 

 

###   RANDOM   ### 

/gate/random/setEngineName Ranlux64 

/gate/random/setEngineSeed auto 

/gate/random/verbose 1 

 

 

###   VERBOSITY LEVEL  ### 

/control/verbose 0 

/run/verbose 0 

/event/verbose 0 

/tracking/verbose 0 

/gate/verbose Physic    0 

/gate/verbose Cuts      0 

/gate/verbose SD        0 

/gate/verbose Actions   0 

/gate/verbose Actor     0 

/gate/verbose Step      0 

/gate/verbose Error     0 
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/gate/verbose Warning   0 

/gate/verbose Output    0 

/gate/verbose Beam      0 

/gate/verbose Volume    0 

/gate/verbose Image     0 

/gate/verbose Geometry  0 

/gate/verbose Core      0 

 

 

###   SOURCE   ### 

#/gate/source/addSource realpatient voxel 

#/gate/source/realpatient/reader/insert interfile 

#/gate/source/realpatient/interfileReader/translator/insert linear  

#/gate/source/realpatient/interfileReader/linearTranslator/setScale 

1. Bq 

#/gate/source/realpatient/interfileReader/readFile brain_phantom.h33 

#/gate/source/realpatient/setPosition 0. 0. 0. mm 

#/gate/source/realpatient/setType backtoback 

#/gate/source/realpatient/gps/particle gamma 

#/gate/source/realpatient/setForcedUnstableFlag true 

#/gate/source/realpatient/setForcedHalfLife 6586.2 s 

#/gate/source/realpatient/gps/energytype Mono 

#/gate/source/realpatient/gps/monoenergy 0.511 MeV 

#/gate/source/realpatient/gps/confine NULL 

#/gate/source/realpatient/gps/angtype iso 

#/gate/source/realpatient/dump 1 

#/gate/source/list 

 

###   SOURCE GAMMA BACK TO BACK  ### 

#/gate/source/addSource gammabacktoback 

#/gate/source/gammabacktoback/setActivity 4000000. becquerel 

#/gate/source/gammabacktoback/setType backtoback 

#/gate/source/gammabacktoback/gps/particle gamma 

#/gate/source/gammabacktoback/gps/energytype Mono 

#/gate/source/gammabacktoback/gps/monoenergy 0.511 MeV 

#/gate/source/gammabacktoback/gps/type Volume 

#/gate/source/gammabacktoback/gps/shape Cylinder 
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#/gate/source/gammabacktoback/gps/radius 0.5 mm 

#/gate/source/gammabacktoback/gps/halfz 350. mm 

#/gate/source/gammabacktoback/gps/centre 0. 0. 0. mm 

#/gate/source/gammabacktoback/gps/angtype iso 

#/gate/source/gammabacktoback/dump 1 

#/gate/source/list 

 

 

###   SOURCE FDG - tumor  ### 

#/gate/source/addSource Fluor18 

#/gate/source/Fluor18/gps/particle e+ 

#/gate/source/Fluor18/gps/energytype Fluor18 

#/gate/source/Fluor18/setForcedUnstableFlag true 

#/gate/source/Fluor18/setForcedHalfLife 6586. s 

#/gate/source/Fluor18/setActivity 470. becquerel 

##Remember branching factor not taken into account!!## 

#/gate/source/Fluor18/gps/type Volume 

#/gate/source/Fluor18/gps/shape Cylinder 

#/gate/source/Fluor18/gps/radius 1.95 mm 

#/gate/source/Fluor18/gps/halfz 0.975. cm 

#/gate/source/Fluor18/gps/centre 200. 0. 0. mm 

#/gate/source/Fluor18/gps/angtype iso 

#/gate/source/Fluor18/gps/mintheta 0. deg 

#/gate/source/Fluor18/gps/maxtheta 360. deg 

#/gate/source/Fluor18/gps/minphi 0. deg 

#/gate/source/Fluor18/gps/maxphi 360. deg 

#/gate/source/Fluor18/dump 1 

#/gate/source/list 

 

###   SOURCE FDG - surtis  ### 

#/gate/source/addSource surtis 

#/gate/source/surtis/gps/particle e+ 

#/gate/source/surtis/gps/energytype Fluor18 

#/gate/source/surtis/setForcedUnstableFlag true 

#/gate/source/surtis/setForcedHalfLife 6586. s 

#/gate/source/surtis/setActivity 7342620. becquerel 

###Remember branching factor not taken into account!!## 
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#/gate/source/surtis/gps/type Volume 

#/gate/source/surtis/gps/shape Cylinder 

#/gate/source/surtis/gps/radius 250. mm 

#/gate/source/surtis/gps/halfz 5. mm 

#/gate/source/surtis/gps/centre 0. 0. 0. mm 

#/gate/source/surtis/gps/angtype iso 

#/gate/source/surtis/gps/mintheta 0. deg 

#/gate/source/surtis/gps/maxtheta 360. deg 

#/gate/source/surtis/gps/minphi 0. deg 

#/gate/source/surtis/gps/maxphi 360. deg 

#/gate/source/surtis/dump 1 

#/gate/source/list 

 

 

###   SOURCE FDG - tumor  ### 

/gate/source/addSource tumor 

/gate/source/tumor/gps/particle e+ 

/gate/source/tumor/gps/energytype Fluor18 

/gate/source/tumor/setForcedUnstableFlag true 

/gate/source/tumor/setForcedHalfLife 6586. s 

/gate/source/tumor/setActivity 17800. becquerel 

#Remember branching factor not taken into account!!## 

/gate/source/tumor/gps/type Volume 

/gate/source/tumor/gps/shape Cylinder 

/gate/source/tumor/gps/radius 5. mm 

/gate/source/tumor/gps/halfz 2.5 mm 

/gate/source/tumor/gps/centre 0. 0. 0. mm 

/gate/source/tumor/gps/angtype iso 

/gate/source/tumor/gps/mintheta 0. deg 

/gate/source/tumor/gps/maxtheta 360. deg 

/gate/source/tumor/gps/minphi 0. deg 

/gate/source/tumor/gps/maxphi 360. deg 

/gate/source/tumor/dump 1 

/gate/source/list 

 

 

###   START ACQUISITION   ### 
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/gate/application/setTotalNumberOfPrimaries 2000000 

/gate/application/setTimeSlice 10. s 

/gate/application/setTimeStart 0. s 

/gate/application/setTimeStop 10. s 

/gate/application/startDAQ 
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