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UTICAJ IZBORA SCINTILACIONOG KRISTALA NA ODZIV DETEKTORA 

KOD PET URE�AJA 

 

Rezime 

 

Pozitronska emisiona tomografija (PET) je tehnologija koja pru�a jedinstvene i izuzetne 

mogu�nosti u funkcionalnoj dijagnostici u smislu da se pomo�u do sada najefikasnije i 

najpouzdanije metode dolazi do informacije o biohemijskoj aktivnosti i �elijskom 

metabolizmu u telu, odre�ivanjem ta�ne lokalizacije i vr�enjem semikvantitativne 

procene distribucije radioaktivne supstance. U ovom radu porede se karakteristike 

nedavno uvedenih kristala na bazi lutecijuma (LYSO) sa karakteristikama 

konvencionalnih bizmut-orto-germanat (BGO) scintilatora. Ispitane su slede�e 

scintilacione karakteristike PET kristala: osetljivost, energetska rezolucija, svetlosni 

prinos, svojstvena energetska rezolucija, atenuacija � zraka kroz scintilacione kristale, 

radijaciona du�ina, Molijerov radijus, vreme ga�enj a svetlosnog impulsa u 

scintilacionom kristalu, vreme preleta (TOF eng. �T ime of Flight�) i refrakcioni indeks. 

Razmatran je uticaj fizi�ko-hemijskih i elektri�nih osobina scintilatora na odziv 

detektora, uparenost svih parametara PET scintilatora, dimenzionisanje detektorskih 

kristala, �organizacija� u PET blok detektore i pov ezivanje sa PET 

fotomultiplikatorima, sve u cilju dobijanja �to kva litetnije PET medicinske slike. 
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INFLUENCE OF THE SCINTILLATION CRYSTAL OPTION ON THE 

DETECTOR RESPONSE OF PET DEVICES 

 

Abstract 

 

Positron emission tomography (PET) is a technology that provides unique and exquisite 

possibilities in functional diagnostics, in the sense that it is the most efficient and most 

reliable method for obtaining information about biochemical activity and cellular 

metabolism in the body, by determining exact localization and performing semi-

quantitative assessment of the distribution of a radioactive tracer. This work compares 

the characteristics of recently introduced lutetium based crystals (LYSO) to those of 

conventionally used bismuth-ortho-germanate scintillators (BGO) The following 

characteristis of PET crystals have been investigated: energy resolution, scintillation 

decay time, sensitivity, light yield, intrinsic energy resolution, atenuation of gama 

radiation in scintilation crystal, radiation length, time of flight, Moliere radius, 

refraction index. The influence of scintilators� physical, chemical and electric properties 

on the detector response are considered and analyzed, as well as the PET scintilation 

parameters pairing, dimensioning of detector crystals, their organizing in PET block 

detectors and linking to PET photomultipliers, all in order to obtain a higher quality of 

PET medical image.  
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1. Uvod 

 

 Pozitronska emisiona tomografija (PET) je neinvazivna medicinsko-dijagnosti�ka 

metoda koja omogu�ava vizuelni prikaz i semikvantitativnu procenu biodistribucije 

pozitronskih radionuklida u organima i tkivima �ime se dobijaju informacije o 

biohemijskoj aktivnosti, �elijskom metabolizmu i eventualnim patofiziolo�kim 

procesima u telu. Radiofarmaci, koji se koriste kao izvor zra�enja u PET tehnici, sadr�e 

kratko�ive �e �+ emitere �ija energija usled Kulonovih interakcija opada, sa inicijalnih 

energija (koje su u opsegu od  0.63 MeV (18F) do 3.35 MeV (82Rb)) na 511 keV, kada 

pozitroni �zahvataju� elektrone i mehanizmom pozitr onsko-elektronske anihilacije 

proizvedeni parovi gama fotona se rasejavaju pod uglom od 180” (ta�nije 180”–0.5”, 

zbog rezidualnog momenta pozitrona). Koincidentna detekcija ovih fotona, u zadatom 

vremenskom intervalu, putem naspramno postavljenih scintilacionih detektora, du� 

linije odziva, predstavlja osnovnu detektorsku informaciju. Aktuelni detektorski sistemi 

su konceptualno sastavljeni od 140-300 blokovskih celina, sa preko trideset hiljada 

individualnih kristala, konstruisanih u prstenastoj geometriji. U zadatim vremenskim 

intervalima prikupljaju se informacije iz regije od interesa, koja se nalazi u vidnom 

polju detektora. Sa vi�e stotina miliona bazi �nih podataka rekonstrui�e se distribucija 

radioakivnosti u tkivu. Pored pravih koincidentnih doga�aja, usled razli�itih 

mehanizama interakcije zra�enja sa materijalom, javljaju se i ne�eljeni doga �aji: 

rasejanje (kada se jedan ili oba anihilirana �-fotona raseju pre nego �to se detekuju) i 

slu�ajni doga�aji (kada se dva fotona nastala iz dva razli�ita doga�aja detektuju u 

koincidentnom vremenu) koje treba u �to ve �oj meri neutralisati. Sa druge strane, 

neophodno je smanjiti posledice nesavr�enosti samih  detektorskih kristala i njihove 

geometrije, u cilju postizanja �to ve �e efikasnosti detekcije. 

 Prvi i jo� uvek aktuelni detektorski materijal kod  PET ure�aja je BGO scintilator 

(bizmut-orto-germanat, Bi4Ge3O12), koji se pojavio jo� ranih 70-tih godina pro�log 

veka. Zna�aj ove nuklearne dijagnosti�ke metode forsira tehnolo�ki progres, zbog �ega 

se razvijaju i implementiraju novi detektorski kristali. Ispitivanja novih materijala, na 

putu ka �idealnom� scintilatoru, su trenutno zasnov ana na lutecijumu (Lu) sa cerijumom 

(Ce) kao aktivatorom. Postoje dve aktuelne verzije ovog kristala - LSO (lutecijum oksi-
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orto-slilikat, Lu2SiO5:Ce) i LYSO (lutecijum-itrijum oksi-orto-slilikat, 

Ce2x(Lu1�y Yy)2(1�x) SiO5 ). 

 U ovom radu se detaljno ispituju scintilacione karakteristike PET kristala: 

osetljivost, energetska rezolucija, svetlosni prinos, svojstvena energetska rezolucija, 

atenuacija � zraka kroz scintilacione kristale, radijaciona du� ina, Molijerov radijus, 

vreme ga�enja svetlosnog impulsa u scintilacionom k ristalu, vreme preleta (eng. �Time 

of Flight�, u daljem tekstu TOF), refrakcioni indek s. Razmatra se uticaj fizi�ko-

hemijskih osobina scintilatora za detekciju, uparenost  svih parametara PET scintilatora, 

dimenzionisanje detektorskih kristala, �organizacij a� u PET blok detektore, povezivanje 

sa PET fotomultiplikatorima, sve u cilju dobijanja �to kvalitetnije PET medicinske slike.  

 Disertacija je organizovana u osam poglavlja.  

 Nakon ovog uvodnog poglavlja, u drugom su obra�eni osnovni pojmovi o 

radioaktivnosti, jonizuju�em zra�enju, primeni scintilacionih detektora u nuklearnoj 

medicini, dozimetrijskim veli�inama u nuklearnoj medicini i samoj nuklearnoj medicini. 

 Zatim su, u tre�em poglavlju, obra�eni principi i tendencije razvoja savremenih 

medicinsko-dijagnosti�kih disciplina: pozitronske emisione tomografije (PET) � uz 

koncept proizvodnog sistema za proizvodnju PET radiofarmaka, kompjuterizovane 

tomografije i magnetne rezonance, problematika hibridnih konstrukcija kao i protokoli 

za kontrolu kvaliteta PET ure�aja. 

 U �etvrtom poglavlju definisane su i obja�njene  karak teristike  scintilatora za 

PET detekciju: detaljan opis scintilacionog procesa, pregled glavnih PET scintilatora, 

uticaj fizi�ko-hemijskih osobina scintilatora za detekciju, energetsku rezoluciju, 

svetlosni prinos, svojstvenu energetsku rezoluciju scintilatora, vreme ga�enja svetlosnog 

impulsa u scintilacionom kristalu, vreme preleta (TOF), Molijerov radijus scintilacionog 

detektora,  uticaj scintilacionog kristala na maksimalnu veli�inu aksijalne komponente 

oblasti   koja se snima,  PET blok detektori,  PET fotomultiplikatori, refrakcioni indeks.  

 Eksperimentalni deo rada odnosi se na ispitivanje karakteristika scintilacionih 

kristala: u petom poglavlju su opisane merne metode, u �estom na �ini eksperimentalnog 

odre�ivanja, a u sedmom se prikazuju i diskutuju eksperimentalni rezultati i dat je 

pregled aktuelnih istra�ivanja karakteristika PET s cintilatora, kao i njihov zbirni uticaj 

na dijagnosti�ki rezultat tj. medicinsku sliku.                                                             



3 

 Zaklju�ak ukazuje u kom pravcu treba da se sprovode dalja istra�ivanja PET 

scintilacionih kristala sa akcentom na njihovu prakti�nu primenu u PET dijagnostici. 

Teza se zavr�ava sumiranjem ostalih tehni �kih aspekata koji doprinose razvoju PET-a. 

 U prilogu su predstavljene razli�ite metodologije odre�ivanja za�titnih barijera i 

mogu�nosti za smanjivanje radijacionog izlaganja profesionalno izlo�enih lica u 

PET/CT dijagnosti�kim centrima.  
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2. Primena jonizuju�eg zra�enja u nuklearnoj medicini 

 

2.1 Jonizuju�e  zra�enje 

 Radioaktivnost je svojstvo nestabilnih jezgara (radioaktivnih izotopa) da se 

spontano dezintegri�u i prelaze u stabilnija ili st abilna stanja uz emisiju �estica i/ili 

elektromagnetnog zra�enja.  

 Radioakivni raspad je spontani egzoenergetski proces, koji ne zavisi od  koli�ine 

radioaktivnih nuklida, temperature, pritiska, hemijskog okru�enja, ali podle�e istom 

zakonu za svaki odre�eni radioizotop. Parametar koji karakteri�e radioak tivni raspad je 

konstanta raspada λ koja se defini�e kao verovatno �a dezintegracije radioizotopa u 

jedinici vremena. U vremenskom intervalu dt svaki atom radioaktivne supstance ima 

mogu�nost da se dezintegri�e, �to zna �i da ne postoji nikakva zakonomernost koja �e 

odrediti ta�an ternutak raspada jednog radioaktivnog jezgra, te u tom smislu 

radioaktivni raspad predstavlja slu�ajni doga�aj. Verovatno�a raspada nestabilnog 

izotopa u vremenu dt je �dt. S obzirom da se vremenska odrednica izra�ava u 

sekundama (s) jedinica za konstantu raspada je 1/s. Ako u trenutku t postoji N 

radioaktivnih jezgara, broj jezgara koji �e se dezintegrisati u vremenu dt bi�e: 

 NdtdN λ−=   (2.1) 

gde znak (�) dolazi zbog negativnog prira�taja broj a radioaktivnih jezgara N u vremenu 

dt. Uz uslov da je u trenutku t = 0 bilo N0
 pobu�enih jezgara dobija se, nakon integracije 

da je: 

 
teNtN λ−= 0)( .  (2.2)  

 Dobijeni izraz predstavlja zakon radioaktivnog raspada. Dakle, broj radioaktivnih 

jezgara eksponencijalno opada sa vremenom. Vreme za koje se broj radioaktivnih 

jezgara smanji na polovinu od svoje po�etne vrednosti N0 naziva se vreme poluraspada i 

ozna�ava sa T1/2 (slika 2.1). Lako se pokazuje da je vreme poluraspada sa konstantom 

raspada povezano preko relacije: 

 
λ

2ln
2/1 =T .  (2.3) 
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 Slika 2.1  �ematski prikaz radioaktivnog raspada; n akon vremena T1/2 broj radioaktivnih 

jezgara se prepolovi, nakon n�T1/2 broj preostalih radioaktivnih jezgara je N0/2
n (autorski 

prikaz). 

     

 Srednji �ivot radioaktivnog nuklida τ se dobija kada se  zbir �ivota svih nuklida 

podeli sa ukupnim brojem atoma u uzorku. Jednostavnim izvo�enjem iz zakona 

radioativnog raspada dobija se da je ovo vreme obrnuto proporcionalno konstanti 

raspada: 

 λ
τ 1=

 )4.2(  
i pokazuje da se radi o vremenu za koje se po�etni broj radioaktivnih jezgara N0 svede 

na svoj e-ti deo. 
 Osnovna veli�ina koja se koristi pri proceni ja�ine radioaktivnih izvora zra�enja je 

njihova aktivnost A, koja predstavlja broj raspada u jedinici vremena, tj. brzinu 

dezintegracije nestabilnih jezgara:  

 

teNN
dt

dN
tA λλλ −=== 0)(

  (2.5) 

Jedinica za aktivnost u SI sistemu je bekerel (Bq): 1 Bq = 1 raspad/s. U praksi se koristi 

i stara, tradicinalna, jedinica kiri (1 Ci = 3,7�1010 Bq). 
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Tako�e se defini�e i specifi �na aktivnost radioaktivnog izotopa, koja predstavlja 

aktivnost po jedinici mase ili po jedinici zapremine, pa se shodno tome izra�ava se u 

Bq/kg ili Bq/m3.   

 U prirodi postoje slede�i tipovi radioaktivnog raspada: 1) alfa raspad, (emisija α-

�estice 4He (2p + 2n) iz jezgra); 2) beta raspadi (beta-minus, beta-plus i elektronski 

zahvat; kod ovog tipa raspada dolazi do promene naelektrisanja jezgra uz o�uvanje 

mase; 3) spontana fisija (za 92≥Z  dolazi do procesa cepanja te�kog jezgra na dva 

lak�a jezgra); 4) gama raspad prati pojavu alfa i b eta raspada (dolazi do emisije fotona, 

pri �emu nema promene atomskog ili masenog broja). 

 Pri α raspadu dolazi do transmutacije elemenata (stvaranja izotopa drugog 

elementa), preciznije dobija se jezgro kod koga je maseni broj manji za 4, a redni broj 

za 2: 

 
+−

− +→ 24
2

4
2 HeYX A

Z
A
Z . (2.6) 

 Energije α �estica su u opsegu (4 - 8) MeV-a, pri �emu je energetski spektar 

diskretan. Prate�a emisija γ zra�enja tako�e ima diskretni energetski spektar. Domet α 

�estica je do 10 cm u vazduhu, odnosno deseti deo milimetra u �vrstom materijalu, ali je 

njena specifi�na jonizacija velika (red veli�ine 100000 interakcija na svom putu, imaju�i 

u vidu da je dijametar atoma ~10-10, a da je energija jedne interakcije ~10eV), pri brzini 

kretanja reda 0,05 c (c � brzina svetlosti).  

 Beta zra�enje se javlja u tri oblika, �- i �+ i elektronski zahvat, �to je prikazano 

izrazima: 

                 :−β          *
eepn ν++→ −   

                 :+β          eenp ν++→ +
                                                                           (2.7)  

                         
:EZ        enep ν+→+ −

                                                                         

gde su �e* i �e antineutrino, odnosno neutrino, �ije je postojanje u skladu sa zakonom o 

odr�anju energije i zakonom o odr�anju nuklearnog s pina. Elektronskim zahvatom se 

naj�e� �e zahvataju elektroni iz K ljuske, jer je tamo verovatno�a njihovog nala�enja 

najve�a, da bi se zatim prazno mesto popunilo zahvatom spolja�njih elektrona (uz 

emisiju karakteristi�nog X zra�enja). Raspodela energije izme�u neutrina/antineutrina i 

e (+, -) je statisti�ke prirode tako da, za date uslove transformacije, � �estice imaju 

kontinualan spektar energija, od nulte do maksimalne (koja predstavlja energiju 
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transformacije, opseg (0,025 - 3,15 MeV). Brzina � �estica je u opsegu od 25% do 99% 

brzine svetlosti. Dometi u lakim materijalima ne prelaze nekoliko milimetara, u 

vazduhu nekoliko metara. Po pravilu � �estice su pra�ene � emisijom.  

 Spontana fisija se javlja kod te�kih jezgara. To j e proces cepanja te�kog jezgra na 

dva lak�a jezgra koja se zovu fisioni fragmenti. Ce panje se ne vr�i na dva podjednaka 

fragmenta, ve� postoji odre�ena verovatno�a da mase fragmenata stoje u odre�enom 

odnosu. Pri fisiji se osloba�a energija, tako da je posle fisije svaki nukleon za oko 1 

MeV �vr� �e vezan u fisionom fragmentu nego u po�etnom jezgru. Prilikom svake fisije 

oslobodi se energija od oko 250 MeV. Ovu energiju nose fisioni fragmenti u vidu 

kineti�ke energije, 2�3 oslobo �ena neutrona kao i �-zra�enje. Oslobo�eni neutroni 

omogu�avaju razvoj i odr�avanje lan �anih reakcija u reaktorima. 

 Emisijom γ fotona ne dolazi do formiranja novog jezgra, ve� samo do relaksacije 

postoje�eg jezgra i samim tim je naj�e� �e posledica α i β raspada u kojima se obrazuju 

jezgra potomaka, koja su naj�e� �e u pobu�enom stanju. Dok je kod �esti�nog zra�enja 

prodornost proporcionalna energiji, kod � zra�enja je druga�iji princip interakcije sa 

materijom. Po teoriji uzanog snopa, u slu�aju monoenergetskog zra�enja, � fotoni se iz 

primarnog snopa uklanjaju isklju�ivo apsorpcijom tako da broj fotona, odnosno intezitet 

γ-zra�enja opada po eksponencijalnom zakonu: 

 
deII µ−= 0 .  (2.8) 

Brzina � fotona je jednaka brzini svetlosti, a domet teorijski beskona�an.  

 Na osnovu teorije talasno-�esti�nog dualizma, niskoenergetski fotoni se vi�e 

pona�aju kao talas, a visokoenergetski kao �estica. �to je ve �a energija E, tj. frekvencija 

zra�enja ν, odnosno manja talasna du�ina λ, to je zra�enje prodornije: 

 λ
ν hc

hE ==
  (2.9)  

gde su h- Plankova konstanta  i c brzina svetlosti.  

 Spektar γ zra�enja se preklapa sa spektrom X-zra�enja, tj. razlika u energijama 

ovih delova spektra elektromagnetnog zra�enja postoji zbog razlike u poreklu� dok γ 

zra�enje nastaje promenama u energetskim stanjima jezgra, X-zra�enje nastaje usled 

interakcija sa elektronskim omota�em atoma. 
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 Medicinska primena jonizuju�eg zra�enja kre�e se u opsegu energija (20-3350) 

keV [1]. Teoretski usvojena granica izme�u nejonizuju�eg i jonizuju�eg zra�enja je 12.4 

eV (dovoljnoj da razbije kovalentnu vezu u molekulu vode), �to odgovara talasnoj 

du�ini fotona od 100 nm, i nalazi se u ultraljubi �astoj oblasti elektromagnetnog spektra. 

Iz prakti�nih razloga za donju granicu pri kojoj po�inje jonizuju�e zra�enje uzima se 5 

keV: sa jedne strane, zbog merljivosti (ne mo�e se izvr�iti ta �no, brzo i lako zra�enje 

niskih energija), sa druge jonizacije zra�enja energija manjih od ove energije ne daju 

zna�ajne biolo�ke efekte.  

 Ve�ta �ki izvori zra�enja dele se na ure�aje koji proizvode radioaktivno zra�enje 

(medicinsko-diagnosti�ki ili detektorski ure�aji na bazi primene X-zraka) i ve�ta �ke 

radioaktivne materijale (primeri:  � �estice - 241Am (detektori dima), � (14C (starost 

fosilnih ostataka), � zraci - 99mTc (nuklearna medicina � dijagnostika), 131I (nuklearna 

medicina � terapija)).  

 Kada je re� o �esti�nom zra�enju (α, �), u procesu jonizacije �estica potpuno gubi 

energiju i zaustavlja se, a put koji pri tome pre�e naziva se trag. Srednja vrednost du�ine 

tragova monoenergetskih �estica iste vrste predstavlja domet. Projekcija traga na pravac 

upadnog snopa naziva se dubina prodiranja (koja je uvek manja od dometa). Mo� 

zaustavljanja (�E/�x) predstavlja srednji gubitak energije (E) po jedinici pre�enog puta 

(x). Specifi�na jonizacija ((-�E/�x)/W) predstavlja ukupan broj jona koji proizvede 

jonizuju�e zra�enje u nekoj sredini po jedinici pre�enog puta, gde W predstavlja 

energiju potrebnu za proizvodnju jednog jonskog para u posmatranoj sredini 

(konstantna vrednost u �irokom intervalu, pa je spe cifi�na jonizacija srazmerna gubitku 

energije).  

 

2.2 Interakcija � zra�enja sa materijalom 

 

 U interakciji fotona sa elektronima i protonima mo�e do �i do elasti�nog i 

neelasti�nog rasejanja i apsorpcije. Ovi procesi daju interakciji elektromagnetnog 

zra�enja sa materijom odre�enu specifi�nost u odnosu na korpuskularna zra�enja. Od 

devet mogu�ih procesa interakcije fotona sa materijom, tri su zna�ajna pri medicinskoj 

primeni γ zra�enja: fotoefekat, Komptonov efekat i proizvodnja para elektron-pozitron.  
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 Fotoelektri�ni efekat je proces u kome foton interaguje sa elektronom u omota�u 

atoma, nakon �ega nestaje, a osloba�a se elektron. Energetski bilans pri fotoefektu dat je 

izrazom: 

  zij eUAAh ++=ν    (2.10) 

gde su: h�- frekvencija fotona; Aj � jonizaciona energija potrebna da elektron napusti  

atom (za metale se ona mo�e smatrati jednakom nuli,  jer metal sadr�i veliki broj 

slobodnih elektrona); Ai � izlazni rad elektrona iz materijala, koji predst avlja minimalnu 

energiju koja je potrebna da bi elektron napustio povr�inu odre�enog materijala; Uz � 

kineti�ka energija fotoelektrona. 

 Verovatno�a fotoefekta je srazmerna Zn/E3 (Z-atomski broj, E-energija), gde se N 

kre�e u vrednostima izme�u 4 i 5 [2]. Dakle, efikasni presek za fotoefekat izrazito zavisi 

od rednog broja atoma radne sredine, �to ukazuje na  to da su materijali velikog rednog 

broja dobri apsorberi elektromagnetnog zra�enja. Sa iste strane, o�igledno je predstavlja 

dominantan proces na niskim energijama (elektroni �vr� �e vezani za jezgro �e 

interagovati), dok na visokim energijama postaje zanemarljiv. 

 Komptonovo rasejanje je rasejanje fotona na slobodnom elektronu ili na vezanom 

elektronu �ija je energija veze mnogo manja od energije upadnog fotona. Na slici 2.2 

�ematski je prikazano Komptonovo rasejanje. 

 

Slika 2.2.  �ematski prikaz Komptonovog rasejanja ( autorski prikaz). 

 

 Primenom zakona odr�anja energije i koli �ine kretanja dobijaju se slede�e 

relacije: 

                   
)cos1(1

2
θν

νν
−+

=′

cm

h
h
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e

                                                                      (2.11) 
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gde su νh - energija upadnog fotona; ν ′h -energija sekundarnog fotona; T - kineti�ka 

energija elektrona nakon sudara; em - masa elektrona, c � brzina svetlosti; θ - ugao 

izme�u pravca kretanja upadnog i rasejanog fotona; ϕ  - ugao izme�u kretanja upadnog 

fotona i elektrona nakon rasejanja. Verovatno�a Komptonovog efekta srazmerna je Z/E 

[2].  

 Kada je energija fotona ve�a od dvostruke vrednosti energije mirovanja elektrona 

(1.022 MeV), u polju jezgra mo�e do �i do stvaranja para elektron � pozitron. Ukoliko 

foton ima ve�u energiju od ove, vi�ak energije se raspodeljuje i zme�u dve �estice u vidu 

kineti�ke energije. Elektron i pozitron se usporavaju u sredini kroz koju prolaze. 

Pozitron ima mali domet reda mm, tj. sudarima sa elektronima gubi energiju sve dok mu 

ona ne opadne na ~511 keV-a kad dolazi do kontraefekta (i kona�nog efekta), nastajanja 

dva fotona sa energijama 511 keV koja se rasejavaju pod opru�enim uglom (slika 2.3): 

 γγ +→+ −+ ee   (2.14) 

gde su e+ - pozitron, e-  - elektron, γ  - foton.  

 Generalno, anihilacija u fizici predstavlja proces u kojem se �estica interaguje sa 

svojom anti�esticom. Zakoni odr�anja energije i impilsa moraju da va�e, uz odr�anje 

nultog zbira kvantnih brojeva. Nastali γ fotoni nemaju masu mirovanja, �to zna �i da 

dolazi do dezintegracije materije (na latinskom izraz anihilacija zna�i �nestajanje�). 

Pozitron neposredno pre interakcije prakti�no ne izgubi potpuno energiju do 511 keV-a, 

pa par elektron-pozitron ima izvesni linearni moment zbog �ega se fotoni ne rasejavanju 

pod opru�enim uglom, ve � postoji izvesna nelinearnost, zbog rezidualnog momenta 

pozitrona u trenutku anihilacije (do 0,30 [3]). Verovatno�a za pojavu ovog efekta je 

srazmerna Z2
�lnE [2]. 

 Pored primene u PET medicinskoj dijagnostici (gama fotoni dobijeni u 

anihilacionom procesu su inicijalna pobuda odgovaraju�ih PET detektora, �ije se 
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karakteristike ispituju u ovom radu), pozitron-elektron anihilacioni proces nalazi 

primenu i u PET spektroskopiji, kao i za merenje Fermijeve povr�ine i provodne 

strukture u metalima.  

 

Slika 2.3 Anihilacija para pozitron-elektron, kao rezultat β+ raspada. Sa e+ je ozna�en 

pozitron, e- je elektron, ν je neutrino, a γ su ozna�eni rasejani fotoni energije 511 keV-a 

(autorski prikaz). 

             

 Razmatraju�i dominantnost efekata u zavisnosti od energije i imaju�i u vidu 

efikasne preseke/verovatno�e, zaklju�uje se da je Komptonov efekat prisutan u celom 

energetskom intervalu energija koje se koriste u nuklearno-medicinskim primenama 

jonizuju�eg zra�enja, da je fotoefekat dominantan na ni�im energija ma, a da kreacija 

parova elektron � pozitron postaje dominantan proce s na energijama iznad 1022 keV 

(slika 2.4). 

 Umesto emitovanja gama fotona, pobu�eno jezgro mo�e svoju energiju 

pobu�ivanja predati elektronu iz K ljuske, koji �e biti izba�en sa kineti�kom energijom 

jednakoj razlici energije ekscitacije i energije veze elektrona u atomu. Nastala vakancija 

u K ljusci se popunjava elektronima sa vi�ih energi jskih nivoa, uz emitovanje 

karakteristi�nog X-zra�enja. Proces se naziva unutra�nja konverzija. 

2.3 Primena scintilacionih detektora u nuklearnoj medicini.  

 



12 

 Jonizuju�e zra�enje razli�itim mehanizmima interaguje sa efikasnom (osetljivom) 

zapreminom detektora kao �to su jonizacija, scintil acija, termoluminiscencija... Posle 

prolaska zra�enja kroz kriti�nu zapreminu detektora dolazi do promena u toj sredini, 

koja mo�e biti u gasnom, te �nom ili �vrstom agregatnom stanju. Takve promene daju 

rezultat detekcije zra�enja.  
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Slika 2.4  Zavisnost tipa interakcije � zra�enja od atomskog broja materijala i 

energije fotona [2] 

 

 Za detekciju jonizuju�eg zra�enja ne postoji idealni detektor ve� optimalni, za 

odre�ene tipove zra�enja i odgovaraju�e opsege energija. Detektori mogu biti 

elektri�nog ili vizuelnog tipa, u zavisnosti od toga koji kona�ni efekti slu�e kao 

indikacija prolaska zra�enja. Kod vizuelnih detektora, informacije o zra�enju se dobijaju 

preko hemijskih, toplotnih ili svetlosnih promena izazvanih zra�enjem. Tu ubrajamo 

maglenu komoru, mehurastu komoru, varni�nu komoru, fotografske emulzije. Za 

razliku od njih, elektri�nim tipom detektora informacije o zra�enju dobijaju se u vidu 

kontinualne struje ili niza elektri�nih impulsa. Ovoj grupi pripadaju: jonizaciona 

komora, proporcionalni broja�, GM broja�, poluprovodni�ki, scintilacioni i 
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�erenkovljevi detektori. Detektori koji daju pojedina�ne informacije o prolasku 

jonizuju�eg zra�enja kroz efikasnu zapreminu detektora nazivaju se broja�i. Broja�i 

direktno broje doga�aje interakcija u detektorskoj sredini bez obzira na njihovu prirodu 

i energiju. Detektori koji pored toga �to broje dog a�aje mogu da odrede i energiju 

incidentnog zra�enja nazivaju se spektrometri. Ovde spadaju gasni proporcionalni 

broja�i, scintilacioni detektori, poluprovodni�ki (silicijumski i germanijumski) 

detektori. Ure�aji za procenu doza i ja�ine doza zra�enja nazivaju se dozimetri (film 

dozimetar, termoluminiscentni (TLD), opti�ki stimulisani luminiscentni (OSL), 

elektronski (poluprovodni�ki) dozimetri).  

 Predmet ovog rada su karakteristike scintilacionih detektora koji se  koriste u PET 

dijagnostici. Su�tina rada scintilatora je pojava f luoroscencije � emisije svetlosnih 

kvanata pri deeksitaciji pobu�enih stanja molekula, nastalih interakcijom sa jonizuju�im 

zra�enjem. Postoje i drugi procesi, pored fluoroscencije, kojima se u scintilatoru 

proizvodi vidljiva svetlost (fosforescencija ili odlo�ena fosforescencija, a predstavljaju 

ne�eljene efekte koje treba minimizovati). Primenom  fotomultiplikatorskih cevi, ili 

putem novih poluprovodni�kih re�enja, emitovana svetlost se prevodi u elektr i�ni 

signal. Spektralna osetljivost fotomultiplikatora treba da bude prilago�ena opsegu 

talasnih du�ina svetlosti koja nastaje u scintilaci onom materijalu.  

 Scintilacioni detektori dele se na neorganske (koje karakteri�e visok prinos, 

dobra linearnost, relativno spor odziv, a koriste se za detekciju γ zra�enja) i organske 

(te�nosti i plastike; koji imaju br�i odziv, ali su ni� eg svetlosnog prinosa; a koriste se 

za detekciju � zra�enja i brzih neutrona). Tipi�an neorganski scintilacioni detektor je 

proziran monokristal kod koga su valentna i provodna zona odvojene energetskim 

procepom od 5 eV ili ve�im, �to se naj �e� �e obezbe�uje dopiranjem kristala 

aktivacionim jonima. Najpoznatiji predstavnik ove grupe je natrijum jodid aktiviran 

talijumom (NaI:Tl). Glavni kvaliteti su mu odli�an svetlosni prinos i linearni odziv 

na elektrone i � zrake u �irokom opsegu energija. Sa druge strane, zbog male 

efikasnosti detektora iznad 200 keV-a (kao rezultat niske osetljivosti i relativno 

malog atomskog broja), zatim dugog vremena ga�enja svetlosnog impulsa u 

scintilacionom kristalu, duge radijacione du�ine, v elikog Molijerovog radijusa, kao i 

izra�ene higroskopnosti, lomljivosti i podlo�nosti termi�kim o�te �enjima, ovaj tip 

detektora se ne koristi u pozitronskoj emisionoj tomografiji. Za energije γ zra�enja u 
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konvencionalnoj nuklearnoj medicini (gde se naj�e� �e koristi 99mTc sa 

monoenergetskim γ zra�enjem energije 140 keV), efikasnost ovog detektora je 

odli�na, pa se zbog izvanrednog svetlosnog prinosa i relativno niske cene 

upotrebljava decenijama. Za potrebe PET dijagnostike tokom 30 godina razvoja 

koristile su se mnoge vrste scintilatora od kojih su najva�niji �ist neorganski kristal 

bizmut-orto-germanat (BGO) i cezijumski dopirani: gadolinijum silikat (GSO:Ce), a 

u novije vreme aktuelno je ispitivanje primene lutecijum oksi-orto-silikata (LSO:Ce), 

lutecijum itrijum oksi-orto-silikata (LYSO:Ce), lutecijum-aluminijum perovkita 

(LUAPa:Ce) i lantan bromida (LaBr3 :Ce). 

 

2.4 Dozimetrijske veli�ine u medicinskoj fizici 

 

 Fundamentalna dozimetrijska veli�ina je apsorbovana doza. Ona predstavlja 

srednju energiju (dE) po elementu zapremine koje jonizuju�e zra�enje jonizacijama i 

ekscitacijama deponuje u jedinici mase (dm) neke materije: 

 dm

dE
D =

 . (2.15) 

Radi se o univerzalnoj veli�ini, jer se odnosi na sve vrste zra�enja i sve vrste materijala. 

Jedinica je Grej: 1Gy=1J/1kg. 

 Ja�ina apsorbovane doze defini�e se kao apsorbovana do za u jedinici vremena, a 

izra�ava se u Gy/s: 

 dt

dD
D =′

.  (2.16) 

 Sa aspekta za�tite od zra �enja neophodno je kvantifikovati biolo�ki efekt zra �enja 

u tkivu. Pored apsorbovane doze, na biolo�ke promen e deluju i drugi faktori od kojih su 

najzna�ajniji vrsta zra�enja i radioosetljivost ozra�enog tkiva. Ekvivalentna doza 

ura�unava i biolo�ki efekat vrste zra �enja preko tzv. radijacionog te�inskog faktora wR. 

Tako wR za X, � zrake i elektrone iznosi 1, za protone 2, za � �estice i fisione fragmente 

je 20, a za neutrone je kontinualna funkcija u zavisnosti od energije neutrona En, pri 

�emu postoje tri klase (u zavisnosti od toga da li je MeV 1<nE , MeV 50MeV 1 ≤≤ nE , 
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odnosno MeV 50>nE ) [4]. Odgovaraju�a veza izme�u apsorbovane i ekvivalentne 

doze H je: 

 
�=

R
RTRT DwSvH ,)(

  (2.17) 

gde su TH  - srednja apsorbovana doza u tkivu, Rw - radijacioni te�inski faktor, a RTD , - 

apsorbovana doza u tkivu. Jedinica za ekvivalentnu dozu je Sivert (Sv). 

 Efektivna doza uzima u obzir da efekti zra�enja zavise i od radiosenzitivnosti 

ozra�enog tkiva/organa. Defini�e se kao zbir ekvivalentn ih doza u svim tkivima i 

organima pomno�enim odgovaraju �im tkivnim te�inskim faktorima: 

 
�=
T

TRTHwE ,

  )18.2(  

 Koliki je zna�aj uklju�ivanje tkivnih te�inskih faktora mo�e se zaklju �iti iz 

�injenice da su, po aktuelnim procenama, kostna sr�,  debelo crevo, plu�a, �eludac 

vi�estruko radijaciono osetljiviji (12 puta) u odno su na ko�u, kosti, mozak, pljuva �ne 

�lezde, a u odnosu na �titnu �lezdu i jetru tri put a [4]. Na osnovu efektivne doze 

procenjuje se verovatno�a ponecijalnog biolo�kog efekta jonizuju �eg zra�enja. Jedinica 

je tako�e Sivert (Sv).  

 Ja�ina efektivne doze predstavlja efektivnu dozu u jedinici vremena. Izra�ava se u 

Sv/s. Zavisi od aktivnosti radioaktivnog izvora, vrste zra�enja, pozicije izvora i 

rasporeda neradioaktivnih materijala koji se nalaze izme�u izvora i mesta gde se ja�ina 

efektivne doze procenjuje.  

 Efektivna doza nije merljiva veli�ina. Za procenu izlo�enosti jonizuji �em zra�enju 

koncipirane su operacione dozimetrijske veli�ine. One povezuju nivo spolja�njeg 

ozra�ivanja sa vredno� �u efektivne doze, odnosno ekvivalentne doze u ko�i ili o�nom 

so�ivu. Definicije operacionih veli�ina baziraju se na vrednosti doznog ekvivalenta u 

odre�enoj ta�ki unutar geometrijskog fantoma, ICRU (�Internation al Commission on 

Radiation Units and Measurements�) sfere (plo �e, cilindara), ispunjene tkivnim 

ekvivalentom gustine 1g/cm3, sastava 76.2 % O, 11.1 % C, 10.1 % H, 2,6 % N, koja 

adekvatno aproksimira rasejanje i atenuaciju zra�enja u ljudskom telu.  

 Ambijentalni dozni ekvivalent, H*(d), u ta�ki realnog polja zra�enja, je dozni 

ekvivalent koji bi bio proizveden odgovaraju�im �upravljenim� i ��irokim� 

radijacionim poljem u ICRU sferi na dubini d, na radijus vektoru suprotnom pravcu 



16 

upadnog zra�enja. Kao rezultat imaginarnog usmeravanja i pro�ir enja radijacionog 

polja, ambijentalni dozni ekvivalent postaje nezavisan od ugaone raspodele zra�enja u 

stvarnom polju, i obezbe�uje konzervativnu procenu efektivne doze. Zato, i o�itavanje 

dozimetra treba da bude izotropno. U prakti�nom smislu se koristi H*(10), za prodorno 

zra�enje, i H*(0.07) za procenu povr�inskog izlaganja (ko�a).  

 Li�ni dozni ekvivalent Hp(d) (gde je { }3 ,07.0 ,10=d ) predstavlja dozni ekvivalent 

u mekom tkivu, na dubini d ispod odre�ene ta�ke na ljudskom telu (10 mm za celo telo, 

0.07 mm za povr�insko izlaganje 3 mm za procenu izl o�enosti o �nog so�iva). 

 Ambijentalni dozni ekvivalent predstavlja precizniji podatak, jer direktno meri 

dozu/ja�inu doze na odre�enom rastojanju od izvora, ali treba da bude poznato vreme 

izlaganja. U nuklearnoj medicini, pored Hp(10), obavezan je monitoring ekstremiteta 

profesionalno izlo�enih lica, Hp(0.07), zbog manipulacije sa radioaktivnom te�nostima, 

a na mestima sa procenjeno ve�im izlaganjem koriste se i elektronski dozimetri. 

 Dana�nji PET ure�aji su naj�e� �e u sprezi sa kompjuterizovanom tomografijom 

(CT), gde se koriste specifi�ne dozimetrijske veli�ine � CT dozni indeks - CTDI 

(Computed Tomography Dose Index) i DLP (Dose Lenght Product) [5]. Sa druge strane, 

kod PET/CT studija uticaj CT komponente u dozimetrijskom smislu je zanemarljiv sa 

aspekta za�tite profesionalno izlo�enih lica, a nij e dominantan ni kod izlo�enosti 

pacijenta, obzirom da se CT upotrebljava u ve�ini slu�ajeva samo za izradu topograma, 

ili se radi takozvano niskodozno (eng. low dose (LD) ) CT snimanje. 

 

2.5 Nuklearna medicina  

 

 Nuklearna medicina je grana medicine koja u praksi egzistira vi�e od sedamdeset 

godina, kao interdisciplinarna klini�ka grana i predstavlja primer integracije 

medicinskih i drugih nau�nih disciplina (elektrotehnike, fizike, faramacije, hemije). 

Mo�e arbitrarno da se podeli na funkcionalnu dijagn ostiku (in vivo: informacije o 

funkciji organa odnosno tkiva u cilju utvr�ivanja eventualne promene u funkciji; in 

vitro: razna ispitivanja koja se obavljaju van ljudskog tela � naj �e� �e na uzorcima krvi, 

u cilju odre�ivanja nivoa hormona, vitamina ili lekova) i terapeutsku 

(radioimunoterapija) - za dopunski tretman tumora nakon primene hirur�kih intervencija 
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i/ili hemioterapije [6]). Imaju�i u vidu ima jedinstvene mogu�nosti u smislu 

molekularne dijagnostike, u poslednjoj deceniji se nuklearna medicina intenzivno 

razvija, sa spregom tehnolo�kog napretka i razvoja novih radiofarmaka.  

 Radioizotopi se injektuju u organizam, u obliku pogodno sintetisanog 

radiofarmaka, obi�no aplikacijom radioaktivne supstance intravenozno. Unesena 

radioaktivna supstanca se u odre�enom vremenskom intervalu distribuira putem krvi po 

celom organizmu, ali se u zavisnosti od afiniteta tkiva i organa prema odre�enim 

radiotraserima, tj. obele�iva �ima, u pojedinim organima se du�e zadr�ava ili naku plja, 

te se na taj na�in vr�i detekcija distribucije radiofarmaka, koja p redstavlja osnovu za 

formiranje medicinske slike u nuklearnoj medicini. Izvor zra�enja je do iniciranja 

radioaktivna te�nost, a nakon aplikacije postaje �ovek � pacijent. Detekcija zra �enja se 

vr�i pogodnim scintilacionim detektorom koji odgova ra tipu i energiji zra�enja 

primenjenog radioizotopa. Detektuju se pojedina�ni fotoni iz svakog raspada ili 

simutano dva fotona koja nastalju pozitron-elektron anihilacijom, na �emu je utemeljena 

PET dijagnostika. Hibridni sistemi kombinuju nuklearno-medicinske tehnologije 

standardno sa CT skenerom (eng. Computerized Tomography), gde se primenjuje 

transmisija X-zraka kroz tkiva i organe.   
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3. Savremene medicinsko-dijagnosti�ke discipline 

 

3.1. Pozitronska emisiona tomografija 

 Pozitronska emisiona tomografija (PET) je nuklearno-medicinska tehnika 

slikanja. Re�i u nazivu ukazuju na slede�e: 1) pozitronska � kori� �enje radioaktivnog 

(pozitronskog) obele�iva �a; 2) emisiona � emisija fotona; 3) tomografija � i nformacije 

su tomografski preseci, tzv. slojevi. 

 PET omogu�ava vizuelni prikaz i semikvantitativnu procenu biodistribucije 

pozitronskih radionuklida u organizmu. Time se otvaraju jedinstvene i izuzetne 

mogu�nosti u funkcionalnoj dijagnostici prvenstveno onkolo�kih, ali i neurolo�kih, 

kardiolo�kih, infektivnih i inflamatornih oboljenja , u smislu da se pomo�u do sada 

najefikasnije i najpouzdanije metode dolazi do informacije o biohemijskoj aktivnosti, 

�elijskom metabolizmu i eventualnim patofiziolo�kim procesima u telu (slika 3.1). 

 

 

 

 

 

 

    

 

 

 

 

 

 

Slika 3.1 Demonstracija PET tehnike: reljefom se simbolizuje funkcionalna 

dijagnostika. Pronala�enje ciljane funkcionalne inf ormacije se posti�e kori� �enjem 

adekvatnog radiotrasera (primer autora). 
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 Radioizotopi koji se u ovoj dijagnosti�koj metodi koriste su kratko�ive �i �+ 

emiteri, koji posti�u stabilnost kroz nuklearnu tra nsmutaciju protona u neutron. Radi se 

o izotopima elemenata od kojih su sa�injena biolo�ka jedinjenja, koja �ine osnovu 

fiziolo�kih procesa u organizmu. PET radiotraseri k oji su se dosad koristili imaju 

inicijalne energije u rasponu 0.63 MeV (18F) � 1.72 MeV ( 15O) (zavisi od vrste 

pozitronskog emitera, Tabela 3.1). Interakcijama sa okolnim tkivom energija pozitrona 

opada na 511 keV-a, kada interaguju sa elektronima i mehanizmom pozitronsko-

elektronske anihilacije dobijeni parovi gama fotona se rasejavaju pod uglom od ~180o 

(180o –0.3o), kao posledica toga �to pozitroni anihiliraju pre  nego �to potpuno izgube 

svoju kineti�ku energiju, tj. poseduju neki impuls u trenutku anihilacije, pa saglasno 

zakonu odr�anja impulsa proizvedeni fotoni ne �e biti emitovani du� jednog pravca). 

Parovi gama fotona se detektuju u koincidentnom vremenu u naspramnim detektorima.   

 

Tabela 3.1 Fizi�ke karakteristike dominantnih PET radioizotopa 

Radionuklid 
Vreme poluraspada -

T1/2 (s) 

Maksimalna (i srednja 

energija) pozitrona (keV) 

Maksimalni pozitronski 

domet u vodi (mm) 

18F 109.8 635 (250) 0.5 
11 C 20.4 970 (390) 1.1 
15O 2.07 1720 (740) 2.5 
13N 9.96 1190 (490) 1.3 

  

 PET sistemi koriste su�tinski istu tehnologiju det ekcije kao konvencionalne gama 

kamere. Dakle, detektuju se i broje fotoni koji poti�u od ciljanog organa i mapiraju se 

individualni scintilacioni doga�aji u prostornoj konfiguraciji koja kreira sliku organa. 

Me�utim, PET tehnika ima nekoliko zna�ajnih razlika u pore�enju sa tzv. 

konvencionalnom nuklearnom medicinom.  

 Prvo, koriste se radiofarmaci na bazi biogenih izotopa �ime je omogu�eno 

pra�enje fiziolo�kih, patofiziolo�kih i funkcionalnih p romena u organizmu.  

 Drugo, standardni zahtevi za kolimacijom su redukovani. Sve gama kamere 

koriste olovne kolimatore radi dobijanja ispravne informacije o poziciji radiotrasera, ali 

se time dosta fotona odbaci. Kod PET-a, kolimacija se posti�e prihvatanjem 

koincidentnih doga�aja, postavljanjem koincidentnog prozora, pa je, obzirom da se 

kolimacija ostvaruje elektronski, osetljivost zna�ajno ve�a. 
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 Tre�e, zbog razlika u energijama � zraka koje se koriste kod PET-a, u odnosu na 

konvencionalnu nuklearnu medicinu (511 keV nasuprot 140 keV, za naj�e� �e kori� �eni 
99mTc) potrebni su specifi�ni detektori sa ve�om efikasno� �u na tim energijama i raznim 

drugim zahtevnim osobenostima, i �to se ti �e samih kristala i u pogledu prate�e 

elektronike.  

 �etvrto, zbog kori� �enja kratko�ive �ih radionuklida, pove�ane efikasnosti 

detekcije i zna�ajno manje atenuacije (samoapsorpcije) gama fotona u organizmu (zbog 

ni�e vrednosti koeficijenta atenuacije na energijam a u PET-i u odnosu na 

konvencionalnu nuklearnu medicinu) manja je efektivna doza, a time i biolo�ki efekat 

jonizuju�ih zra�enja. 

 Hemijsko-biolo�ki princip dobijanja dijagnosti �ke informacije kori� �enjem trasera 

je u tome �to trasirani molekul ima blokiran ili ma nje dinami�an metaboli�ki put. U 

slu�aju naj�e� �e kori� �enog radiofarmaka, 2-deoksi-2-(18F) fluoro-D-glukoze (FDG-a), 

dolazi do prekida procesa glikolize, tj. dok se obi�an �e �er razgra�uje do krajnjih 

produkata � ugljen-dioksida i vode, fosforilisani F DG ostaje metaboli�ki zarobljen. 

Ostali biolo�ki mehanizmi od zna �aja za PET su metabolizam amino kiselina (npr. kod 
11C-metionina), metabolizam nukleinskih kiselina (npr. 18F-tirimidin), mehanizam 

protoka (kod 15O-H2O radiofarmaka). PET sistemi sa najzastupljenijim radiofarmakom 

FDG se najvi�e koriste u onkologiji - preko 90% in vivo snimanja se vr�i sa njim. 

Tumorske �elije su metaboli�ki aktivnije i na osnovu standardizovanog merila 

regionalne koncentracije radiotrasera (SUV eng. Standard Uptake Value) odre�uje se 

stepen maligniteta. Odgovaraju�e pore�enje PET slika razli�itih pacijenata vr�i se 

kalibracijom PET podataka prema koncentraciji aktivnosti i zatim normalizaciji radi 

analize u pogledu injektovane aktivnosti i mase pacijenta. SUV faktor se defini�e na 

slede�i na�in: 

 
[ ]

[ ]g tela[Bq]/masaaktivnost  naadmistrira

Bq/gu tkivu  aktivnosti ijakoncentrac=SUV . (3.1)  

Iako je koncept sa SUV faktorom jednostavan, zbog individualne nespecifi�nosti 

metaboli�kih problema i neuklju�ivanja svih funkcionalnih varijabli, zahteva razne 

vidove korekcija i ograni�ava uspeh u smislu apsolutne validnosti rezultata.  

 Radiofarmak sa pozitronskim emiterom, koji se intravenozno injektuje, nakon 

odre�enog vremena (za 18F oko 1 h) se inkorporira u biolo�ki aktivne moleku le koji se 
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uklju�uju u metaboli�ke procese, koncentruju�i se u regionima gde je povi�en 

metaboli�ki nivo. Nakon emisije, pozitroni gube energiju disipacijom unutar tela 

pacijenta. Kad im energija sa inicijalne, koji zavisi od vrste radionuklida (Tabela 3.1), 

opadne na ~511 keV-a  dolazi do anihilacione interakcije. Treba naglasiti da dobijena 

slika nije slika raspodele radionuklida, ve� raspodele pozicija gde su se anihilacije 

dogodile. Samim tim postoji izvesno zamu�enje slike kao posledice �injenice kona�nog 

dometa pozitrona u tkivu, ali ono nije izrazito, zbog kontinualne energetske raspodele 

�
+ �estica. Tokom dijagnostikovanja pacijent je pozicioniran na pacijent stolu, koji se 

impulsno pomera za odre�ene du�ine, tzv. bed pozicije, pa se u zadatom vremenskom 

intervalu prikupljaju informacije, iz regije od interesa (ROI, eng. Region of Interest), 

koja je u �vidnom polju� detektora ( FOV, eng. Field of View).  

 Aktuelni PET detektorski sistemi su konceptualno sastavljeni od 140-300 

blokovskih celina, sa i preko trideset hiljada individualnih scintilacionih kristala, u 

prstenastom �gentriju�. Koincidentna detekcija � fotona, u ograni�enom vremenskom 

�prozoru� koji se ostvaruje koincidentnim AND kolom , omogu�avaju�i da se odvoje 

impulsi koji poti�u od istog anihilacionog doga�aja. Sa vi�e stotina miliona bazi �nih 

podataka rekonstrui�e se distribucija radioakivnost i. Pomenuto je da postoji izvesna 

nekolinearnost anihilacionih � fotona. Jasno je da �to su dimenzije, odnosno rast ojanja 

izme�u detektora ve�e, to �e zamu�enje iz ovog razloga biti izra�enije.  

 Pored pravih koincidentnih doga�aja dolazi i do ne�eljenih doga �aja: rasejanja 

(kada se jedan ili oba anihilirana �-fotona raseju pre nego �to se detekuju) i slu �ajnih 

koincidentnih detekcija (kada se dva fotona od dva razli�ita doga�aja, detektuju u 

koincidentnom vremenu re�avanja), �to je predstavlj eno na slici 3.2. Rasejanje se ne 

mo�e meriti direktno, ve � se procenjuje iz dobijenih podataka. Slu�ajne koincidencije su 

proporcionalne proizvodu vremenske rezolucije i kvadrata broja pravih koincidentnih 

doga�aja, odakle se zaklju�uje da rastu sa pove�anjem aplikovane aktivnosti (�ime 

maskiraju prave koincidencije), a opadaju sa smanjenjem vremenske rezolucije. Treba 

zapaziti, na slici 3.2, da dospe�e slu�ajnog �-zraka ne mora da bude iz FOV-a, ve� 

rasejani fotoni mogu da do�u iz bilo kog pravca. Dva koincidentna detekciona doga�aja 

povezuje tzv. linija anihilacije LOR (eng. Line of response). Kada foton interaguje sa 

scintilacionim detektorom, prelazi izvesnu distancu pre konvertovanja u svetlost. Ako 

dolazi iz centra FOV-a, LOR �e najverovatnije biti korektno lokalizovana; �to se  
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anihilacija desila dalje od centra FOV-a manja je verovatno�a da �e LOR biti ispravno 

izra�unata, tj. postoji mogu�nost da se foton raseje na kristalu pod nekim uglom, pa da 

nastavi put ka drugom kristalu pre produkcije svetlosnog impulsa.  

 Sofisticirani korekcioni modeli zasnovani na vremenskim i energetskim 

prozorima su razvijeni da se elimini�e uniformna il i sistematska devijacija rasejanih i 

slu�ajnih �-fotona. Na makro nivou, mehanizmi rekonstrukcije treba da smanje 

posledice nesavr�enosti samih detektora i njihove g eometrije, kao i pomeranja pacijenta 

tokom snimanja.   

 

 

Slika 3.2 Koincidentni i ne�eljeni doga �aji: pravac A predstavlja LOR prave 

koincidencije; slu�aj B prikazuje situaciju u kojoj se foton b� rasejao; mesta doga�aja od 

kojih su nastali c i c� fotoni su neodre�ena (primer autora).  

 

 Akvizicijom i integraljenjem du� vi�e stotina mili jardi linija anihilacije dobijaju se 

tzv. sinogrami - matrice gde svaki red predstavlja paralelnu projekciju p(s,	) distribucije 

aktivnosti u tkivu pri specifi�nom uglu (	) i aksijalnoj poziciji (z), u skladu sa 

modifikovanom eksponencijalnom Radonovom transformacijom [7], uklju�uju�i 

korekciju na atenuaciju - filtrirani algoritam projektovanja unazad. Sinogramski slojevi, 

naslagani po z osi daju tre�u dimenziju (slika 3.3), pa se primenjuje odgovaraju�i 

rekonstruktivni algoritam, da povrati osnovnu informaciju o distribuciji radioaktivnosti 
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dobijenu preko ovako indirektno mapiranog funkcionalnog procesa, stvorenog 

distribucijom radioaktivnosti. 

    a)          b) 

Slika 3.3 a) Formiranje sinograma; b) rekonstukcija slike (primer autora). 

 

 PET sistemi koriste principijalno istu tehnologiju detekcije kao standardne gama 

kamere. Detektorski ansambl �ine scintilacioni kristali, svetlovodi i fotomultiplikatorske 

cevi. Kristal i svetlovod od kvarca su premazani reflektorom svetlosti. Prvi sloj premaza 

je od MgO, dok je drugi sloj od TiO2. Fotomultiplikator je postavljen iza svetlovoda. Na 

mestima kontakata pojedinih sklopova ansambla stavljen je opti�ki cement radi 

prilago�enja indeksa prelamanja. Sistem je tako konstruisan da bude apsolutno 

nepropustan za prodor svetlosti unutar njega.  

 Nakon prolaska kroz detekorski sistem elektri�ni signal sa anode 

fotomultiplikatora ide na �ip koja sadr�i: 

1)  predpoja�ava�, gde se pored poja�anja vr�i i integraljenje u cilju obezbe�ivanja 

informacije o energiji (napon na izlazu iz predpoja�ava�a je srazmeran sa ukupnom 

koli�inom naelektrisanja nakupljenoj na anodi); 

2)  dva ivi�na (eng. �Leading Edge�) diskiminatora, tj. diskrim inatora sa 

karakteristikom da se na ulazu pojavljuje impuls koji standardno kasni za ulaznim 

impulsom, a ka�njenje se meri od trenutka kada vode �a ivica impulsa pre�e prag 

diskriminacije, �ime je odre�en koincidentni prozor (�to je u�i, to �e biti ta�niji 
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odabir pravih koincidencija; sa druge strane, smanjuje se broj registrovanih 

doga�aja); 

3) dodatno kolo kojim je odre�en skup adresa parova kristala. 

 Mrtvo vreme je jedan od osnovnih ograni�avaju�ih parametara sa vremenskog 

aspekta detekcije signala. Ono ne predstavlja samo vreme za koje se primi adresa dva 

kristala u kojima se odigrala koincidencija, ve� tom vremenu treba dodati i periode 

potrebne da se prora�unaju koordinate koje odgovaraju geometriji sistema, pro�ita broj 

iz memorije sa pomenute adrese koja ih povezuje, inkrementira taj broj ukoliko se radi o 

prihva�enoj koincidenciji i broj ponovo zapi�e u memoriju.  

 U hardverskom smislu, na makro planu, osnovne komponente PET ure�aja su 

gentri, pacijent sto i kompjuterski sistem. Gentri u prstenastoj geometriji uklju�uje 

detektorske sklopove (sa koincidentnim kolima i fotomultiplikatorima), prate�u 

elektroniku za pode�avanje koncidentnih prozora, am plitudskih analizatora i kola za 

ka�njenje, akvizicioni kontolni sistem, lasere za p ozicionisanje pacijenta, ventilatore za 

hla�enje sistema. Pomeranje pacijent stola je na elektromagnetnom principu i vr�i se ili 

preko upravlja�ke konzole ili manuelno, tasterima na gentriju. PET kompjuterski sistem 

sastoji se od upravlja�ke konzole, ra�unara za akviziciju sinograma, ra�unara za obradu 

podataka, dijagnosti�ke radne stanice, odgovaraju�ih monitora i printera. Akvizicioni 

procesor kontroli�e akviziciju podataka u realnom v remenu. Podaci se sla�u u matri �ni 

format na koje se zatim primenjuje odgovaraju�i rekonstruktivni mehanizam. Sirovi 

podaci se korigujuju smanjuju�i uticaj slu�ajnih koincidencija, mrtvog vremena i 

atenuacije pre formiranja zavr�ne slike. Popravlja se odnos signal-�um. Koriste se razni 

softverski alati da bi se dijagnosti�ka informacija predstavila i kvantifikovala na �to 

bolji na�in. Korekcija na slabljenje je zna�ajna odlika PET skenera zato �to atenuacioni 

artefakti degradiraju kvalitet slike. Ranije se moralo u tom smislu raditi skeniranje 

pacijenta pre aplikovanja radiofarmaka, dok se danas to ostvaruje efikasno dodatnom 

tehnologijom u sklopu hibridnog sistema (PET/CT ili PET/MR).  

 Na kvalitet PET medicinske slike uti�u apsolutna prostorna rezolucija, bazi�ni 

mehanizam analize parametara i algoritam rekonstrukcije.  

 Prostorna rezolucija u PET tomografiji se standardno defini�e izrazom [8]: 
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gde je 
 rezolucija slike u mm FWHM (eng. �full width at ha lf maximum�),  a d, D, r i b 

su du�ina detektorske jedinice, pre �nik detektorske jedinice, efektivni pozitronski domet 

i faktor dekodiranja bloka, respektivno.  O�igledno je da su dakle fundamentalni limiti 

opseg emitovanih pozitrona u materiji pre anihilacije, nepotpuna kolinearnost 

anihiliranih fotona, veli�ina kristala i mrtvo vreme detektora. Sa druge strane, 

koeficijent 1.25 je posledica starog BP (eng. �back  projection�) rekonstruktivnog 

algoritma i unapre�enjem rekonstruktivnih tehnika se mo�e pobolj�ati, tj. smanjiti. 

Koeficijent 0.0022 je �prava� konstanta, posledica je nelinearnosti rasejanja, zaokru�ena 

vrednost )2/5.0(tg,50 °⋅ , na �etvrtu decimalu. 

 NECR (eng. �Noise equivalent count rate�) i IN (eng. �Image noise�) su dva 

povezana parametra preko kojih se mo�e predvideti i  oceniti kvalitet medicinske slike 

[9]: 

 
’’

2*2 )1(*)(

RST
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++
−−=   (3.3)  

gde su P, R i S* redom ukupne, slu�ajne i rasejane koincidentne frakcije 

( )()()( scatterSrandomRtrueTP ++= ; )/(* TSSS +=  ), a R’ i S’ su korigovane 

u�estanosti od slu�ajnih/rasejanih koincidencija koje uklju�uju samo one projekcije koje 

prolaze kroz telo pacijenta. P, R i S* se odre�uju iz sirovih podataka, T kao 

( ) )1(* *SRP −− , a R’ i S’ iz multipliciranih random i scatter u�estanosti. IN je odre�ena 

kao standardna devijacija detektovanih impulsa, iz odre�enog broja nesusednih, 

slu�ajno odabranih voksela u ROI, kao posledica redukcije korelacija izme�u susednih 

voksela u procesu rekonstrukcije slike.  

 3D OSEM (eng. �Three Dimenzional-Ordered-Subset-Ex pectation-

Maximization�) algoritam je trenutni rekonstruktivn i standard u PET 3D slikanju, u 

kome su inkorporirani multiplikativni, aditivni i geometrijski elementi, sa �etiri 

varijacije: LOR-3D-OSEM, PSF (eng. �Point Spread Fu nction�)-3D-OSEM, i dve 

subvarijacije na ova dva modelovanja - sa TOF implementacijom. Od izuzetnog zna�aja 

su i softveri za korekciju pokreta, kao i dodatni � postprocessing� interpolativni 

mehanizmi pri naknadnoj obradi podataka (eng. �post processing�) za unapre �enje 

spektralne rezolucije i odnosa signal-�um. 

 Uobi�ajeni artefakti kod PET-a su: 
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 1) ve�e nakupljanje u mi�i �ima usled motori�kih funkcija tokom akumulacije 

radiofarmaka; 

 2) ve�e nakupljanje usled upalnih procesa u pojedinim delovima tela (uklju�uju�i i 

mesta povreda, hirur�kih procedura); 

 3) la�no nakupljanje u sme �em masnom tkivu (utopljavanjem se efekat smanjuje); 

 4) zamu�enost slike usled pomeranja pacijenta tokom snimanja;  

 5) zamu�enost slike usled nedovoljno dobre korekcije na atenuaciju u 

rekonstruktivnom procesu. 

 

3.1.1 PET radiofarmaci: Primena i proizvodnja  

 PET se najvi�e koristi u onkologiji. S obzirom da su metaboli�ki procesi u 

tumorskom tkivu ubrzani i pove�ani, kori� �enjem odgovaraju�ih radiofarmaka dobija se 

jasan vizuelni prikaz funkcionalnog (vijabilnog) tumorskog tkiva, �to ina �e nije 

mogu�no drugim dijagnosti�kim tehnikama, kao �to su kompjuterizovana tomograf ija 

(CT) i magnetna rezonanca (MRI). Zahvaljuju�i tome, PET omogu�ava preciznu 

dijagnostiku malignog procesa, procenu osetljivosti tumora na hemioterapijska sredstva, 

egzaktno utvr�ivanje efekata terapije i precizno planiranje radioterapije. Tako�e, 

zahvaljuju�i mogu�nosti �merenja� inteziteta specifi �nih procesa u tumorskom tkivu, 

PET-om mo�e da se proceni i maligni potencijal tumo ra. Pored 18F-deoksiglukoze 

(FDG-a), za PET dijagnostiku odre�enih vrsta tumora primenjuju se: 11C-metionin, 11C-

tirozin, 11C-acetat, 11C(18F)-holin, 18F-FET (18F-fluoroetil-tirozin), 18F-FMISO (18F-

fluoromizonidazol), 18F-FLT (18F-deoksi-timidin) i drugi. 

 U neurologiji, ova dijagnostika zna�ajno doprinosi dijagnozi razli�itih tipova 

demencija, (npr. otkrivanju amiloidnih naslaga u mozgu kod Alchajmerove demencije), 

ranoj dijagnozi parkinsonizma, kao i utvr�ivanju lokalizacije epilepti�kih �ari�ta u cilju 

njihovog hirur�kog uklanjanja. Od radiofarmaka se p rimenjuju FDG, zatim 11NH3, kao i 

neuroreceptorski radiofarmaci kao �to su 11C-WIN 35.428, 18F-altanserin i 18F-dopa, 

radiofarmaci za otkrivanje amiloidnih naslaga -  11C �PIB i  
18F-FDDNP  itd.    

 U kardiovaskularnim dijagnosti�kim procedurama PET omogu�ava preciznu 

procenu vijabilnosti sr�anog mi�i �a, odre�ivanje apsolutnog protoka krvi kroz sr�ani 

mi�i � i koronarne krvne sudove kod pacijenata sa koronarnom bole� �u i njihovu 
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selekciju za primenu odgovaraju�ih interventnih kardiolo�kih metoda, �bypass� 

operacija koronarnih krvnih sudova i transplantacije srca. Od radiofarmaka se 

primenjuju: FDG, 13NH3, 
11C-palmitat, 11C-acetat, 11C-piruvat, 11C-laktat. 

 Koncept proizvodnog sistema za proizvodnju radiofarmaka se mo�e razlo�iti na 

�etiri celine:  

  1) proizvodnja radionuklida iz ciklotrona (slika 3.4); 

  2) sinteza radiofarmaka; 

  3) razbla�ivanje i doziranje radiofarmaka  i  

  4) kontrola kvaliteta finalnog proizvoda. 

 Proizvodno postrojenje se mo�e opremiti, pored eks trakcionih linija sa 

odgovaraju�im metama za ultrakratko�ive �e radionuklide 18F, 11C, 13N i 11O, i stanicom 

za ozra�ivanje �vrstih meta, pomo�u koje se mogu proizvesti dugo�ive �i pozitronski 

emiteri, poput 64Cu, 86Y, 124I, ali i neki gama emiteri pogodni za konvencionalnu 

nuklearnu medicinu (npr. 123I). Proizvedena aktivnost treba da odgovara predvi�enim 

potrebama. U tom smislu, imaju�i osnovne parametre u vidu: �eljeni broj razli �itih 

radionuklida (postoje i ciklotroni sa kontinuiranim pode�avanjem energije, �ime je 

omogu�ena i eventualna proizvodnja novih radioizotopa) i kapacitet proizvodnje, koji je 

direktno proporcionalan protonskoj energiji, IAEA (�International Atomic Energy 

Agency�) je klasifikovala ciklotrone u 7 grupa [10] . Treba obezbediti visoku efikasnost 

protonskih snopova, rezervno napajanje (eng. �Unint erruptible Power Supply�, 

skra�eno UPS), interni  rashladni sistem ciklotrona (� �iler�) sa dejonizatorom vode i 

sistemom za komprimovani vazduh. Sa aspekta za�tite  od jonizuju�ih zra�enja i dobre 

proizvo�a�ke prakse (eng. skra�enica GMP, od �Good Manufacturing Practice�), 

standardi ISO 14152 [11], ISO 15080 [12] i ISO 17873 [13] defini�u njegov na �in 

projektovanja i izradu. Imlementacija navedenih standarda u praksi podrazumeva 

slede�e procedure i protokole. Otvaranje vrata prostorije u kojoj je ciklotron sme�ten 

treba da se vr�i pomo �u automatskih mehanizama kojima se dozvoljava ulaz samo ako 

je nivo radioaktivnosti prihvatljiv (na spolja�njim  povr�inama bunkera ja �ina efektivne 

doze mora da bude manja od 25 �Sv/h, na rastojanju 1 m manja od 20 �Sv/h, a izvan 

postrojenja manja od 2,5 �Sv/h [10]) i da sve povr�ine moraju da budu izgra�ene od 

materijala lakog za skidanje pra�ine i dekontaminac iju. Neophodno je da bude 
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omogu�en daljinski pristup proizvo�a�u ciklotrona, kako bi mogla da se vr�i kontrola i 

blagovremeno dobiju uputstva za prevazila�enje even tualnih problema na postrojenju.  

 

 

Slika 3.4 Savremeni ciklotron za medicinsku primenu (autorska fotografija). 

 

 Pored ciklotrona odgovaraju�ih performansi, neophodna prate�a visokotehnolo�ka 

oprema obuhvata: laboratoriju za sintezu radiofarmaka (moduli za sintezu, vru�e �elije), 

pripremnu i laboratoriju za kontrolu kvaliteta, prostor za otpad, sistem za grejanje, 

ventilaciju i kondicioniranje vazduha (HVAC), monitoring za�tite od zra �enja i drugu 

specifi�nu opremu [14].  

 Potrebno je odabrati mete za proizvodnju radionuklida u  obliku pogodnom za 

sintezu odgovaraju�ih radiofarmaka. �Vru �e� �elije, specijalno dizajnirane za PET 

tehnologiju, treba da budu sa adekvatnom za�titom o d pozitronskih emitera (slika 3.5). 

Kao i za prostoriju sa ciklotronom, ja�ina ekvivalentne doze na povr�ini mora da bude 

manja od 25 �Sv/h, a na 1 m manja od 20 �Sv/h. Tako�e, �vru �e� �elije treba da 

zadovoljavaju GMP kriterijume, da budu kompletno opremljene sopstvenim sistemom 

za ventilaciju i filtriranje, monitorima zra�enja za unutra�nji i otpadni vazduh, 

manometrima za merenje podpritiska i da budu �to ma njih ali dovoljnih dimenzija za 

pravilan sme�taj modula za sintezu radiofarmaka. He mijska sinteza radiofarmaka treba 

se se obavlja u potpuno automatizovanim modulima, sa pouzdano� �u od minimum 95%. 
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Moduli treba da budu kompaktni i sa �to boljim re�e njima sa aspekta prakti�nosti i 

jednostavnosti primene, uz mogu�nost neprekidnog merenja radnih parametara sinteze.  

 Kontrolom kvaliteta obezbe�uje se i kontroli�e radionuklidna i radiohemijska 

�isto�a, hemijska �isto�a, sterilnost, apirogenost, odgovaraju�a koncentracija 

radioaktivnosti, odre�uje se specifi�na aktivnost, ph vrednost rastvora. U skladu sa 

navedenim parametrima, obavezna je slede�a oprema: radio hromatografski skener - za 

odre�ivanje radiohemijske �isto�e i specifi�ne aktivnosti; gasni hromatografski sistem - 

za odre�ivanje sadr�aja organskih ne �isto�a; analiti�ki HPLC (eng. �High Performance 

Liquid Chromatography�) sistem - za odre �ivanje radiohemijske i hemijske �isto�e 

(slika 3.5); multikanalni � analizator - za indentifikaciju radionuklida i odre�ivanje 

radionuklidne �isto�e radiofarmaka; PSA LAL (eng. �PoliSialic Acid Limu lus 

Amebocyte Lysate�) �ita� za testiranje apirogenosti na principu Elisa testa; automatski 

osmometar - za odre�ivanje izotoni�nosti radiofarmaka; dvokanalni broja� �estica u 

vazduhu; kalibrator doza - za kontrolu aktivnosti radiofarmaka; pH metar - za 

odre�ivanje pH vrednosti rastvora. U pripremnoj laboratoriji je obavezna radiohemijska 

laminarna komora, standardni laboratorijski pribor, elektronska vaga (za merenje mase 

do 150 g sa rezolucijom od 0,01 mg) i demineralizator vode (sa rezervoarom cca 30 l). 

 Sistem HVAC (eng. �Heating, Ventilation and Air Co nditioning System�) treba 

da bude zatvorenog tipa. Protok vazduha treba da bude usmeren �od spolja ka unutra� 

(najve�i pritisak napolju, manji u delu za pripremu i kontrolu kvaliteta, jo� manji u 

�vru �oj� laboratoriji i najmanji u ciklotronskom kavezu) . Temperatura treba da bude u 

opsegu (21 – 3)”C, s tim da nema ve�eg odstupanja od 2”C u toku jednog sata. U 

sistemima za hla�enje ne sme da se kondenzuje voda, odnosno vla�nost  ne sme da pre�e 

65 % � nominalno 40-50 % (ISO standard 14644 [15]) isporu�uje se 30 % sve�eg 

vazduha na 10 jednakih izmena vazduha na sat. Nakon filtriranja (HEPA, eng. �High-

efficiency Particulate Air�)   filterima) otpadni gasovi treba da se, kroz zbirni dimnjak, 

uz adekvatnu kontrolu protoka vazduha i radioaktivnosti, ispuste u okru�enje u skladu 

sa strogim pravilima definisanim odgovaraju�om Studijom o proceni uticaja na �ivotnu 

sredinu [16,17,18], u koju svakako treba da bude detaljno obzerviran kontrolni i 

sigurnosni sistem (sistem lan�anog otvaranja/zatvaranja, obezbe�ena linija za daljinski 

pristup, inteligentni protivpo�arni sistem, potpuni  audio-video nadzor, monitoring 
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jonizuju�eg zra�enja, monitoring otpadnog vazduha, UPS sistem za obezbe�ivanje 

najmanje dvo�asovnog rada u slu�aju nestanka struje).    

 

 

    a)        b) 

Slika 3.5 Proizvodnja i kontrola kvaliteta PET radiofarmaka: a) �vru �e� �elije u kojima 

su sme�teni odgovaraju �i moduli za sintezu; b) HPLC sistem, za odre�ivanje 

radiohemijske i hemijske �isto�e (autorske fotografije). 

 

 Dok GMP smernice obezbe�uju osnovu za proizvodnju radiofarmaka, kvalitet 

finalnog proizvoda i integracija u interna pravila i procedure u okviru radne organizacije 

se defini�u i sprovode sistemom za upravljanje kval itetom (QMS � �Quality 

Management System�). Jasno definisan QMS ne samo da  treba da osigura maksimalnu 

pouzdanost kvaliteta proizvoda, u skladu sa nacionalnim i/ili internacionalnim 

specifikacijama vezanim za �isto�u, efikasnost i bezbednost radiofarmaka, ve� i 

kontinuirano unapre�enje kvaliteta svih proizvodnih segmenata. QMS �ine QC (eng. 

�Quality Control�) � merenja, analize i evaluacija rezultata sa ciljem da se obezbedi 

proizvod u skladu sa odgovaraju�im standardima i QA (eng. �Quality Assurance�) � 

koncept koji pokriva sve aspekte individualnog i kolektivnog uticaja na kvalitet 

proizvoda. U okviru QC se primenjuju testovi i analize svih  produkata; usvajanje ili 

odbijanje sirovog materijala, kontejnera, zatvara�a i finalnog proizvoda; odobravanje 
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specifikacija za sve produkte; odobravanje svih procedura (u skladu sa njihovom 

specifi�no� �u, kao i potrebnom pouzdano� �u, ta�no� �u i precizno� �u); razmatranje 

izve�taja, obezbe�ivanje usagla�enosti sa pisanim procedurama (u slu �aju 

neusagla�enosti ili gre�ke sistematski se ispituju okolnosti i uzroci njihovog nastanka, 

pre odobravanja ili odbijanja proizvoda); validacija proizvoda i monitoring radnih 

uslova. Aktivnosti koje spadaju u QA su: dizajn i razvoj proizvoda i odgovaraju�ih 

procedura (u skladu sa proizvodnim kapacitetima i QC); kontrola celokupne 

dokumentacije (specifikacije i test procedure za sve faze produkcije, izve�taji, revizije); 

izdavanje i kontrola oznaka proizvoda; vrednovanje, monitoring i eventalna 

modifikacija procesa (u skladu sa principom kontinuiranog napretka); razmatranje i 

odobravanje validnosti procedura i studija o stabilnosti proizvoda; koordinacija revizije 

kontrole kvaliteta i organizovanje i sprovo�enje treninga osoblja. 

 

3.2 Kompjuterizovana tomografija (CT) 

 

 Kompjuterizovana tomografija (CT) daje superiornu morfolo�ku sliku 

posmatranog regiona (nenadma�an kontrast uz razdvaj anje struktura koje se preklapaju, 

�to je ograni �enje konvencionalne radiologije), u pore�enju sa svim ostalim 

tomografskim tehnikama. Kruna je medicinsko-dijagnosti�ke projekcione vizuelizacije 

na bazi X-zraka, koja je od po�etka svoje primene do�ivela pet generacija [19]. Ak tuelni 

princip snimanja je spiralna tehnika pri kojoj se pregled se vr�i tako �to se pacijent kroz 

CT �gentri� kre �e uniformnom brzinom, dok sistem rendgenska cev-detektori zra�enja 

rotira kontinualno, �to upareno predstavlja helikoi dalno kretanje.  

 X-zraci nastaju dejstvom brzih elektrona na neki materijal (dolazi do konverzije 

kineti�ke energije elektona u elektromagnetnu u delu spektra koji pripada X zra�enju) u 

sistemu pod vakuumom koji se zove rendgenska cev (slika 3.6 a). Katoda je izvor 

elektrona, a anoda �meta�, rastojanje koje elektron i prelaze je oko 2 cm. Oslobo�eni 

elektroni se ubrzavaju pod dejstvom potencijalne razlike (reda 100 kV) izme�u 

elektroda. Zra�enje je polihromatsko. Energija X-zraka zavisi od napona izme�u katode 

i anode. Ukoliko energija ne prelazi neku kriti�nu vrednost (u zavisnosti od materijala 

od koga je napravljena anoda, kod CT-a poslednje generacije anoda je troslojna: prvi 

sloj od volframa sa 10 % renijuma, zatim molibdenski, pa grafitni sloj) radi se o 
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zako�nom (uobi�ajeno u terminologiji nem. �bremsstrahlung�), a u p rotivnom o 

karakteristi�nom zra�enju. Prvi tip ima kontinualni, drugi linijski spektar. Broj 

emitovanih elektrona srazmeran je struji katode. Anoda, ta�nije njena mala povr�ina 

koja se zove fokalna ta�ka treba da bude �to manja sa aspekta o�trine rezul tuju�e slike, a 

opet dovoljno velika da disipacija bude dovoljno efikasna, jer, usled interakcije brzih 

elektrona sa anodom javlja se nepo�eljna toplota (9 9 % je toplota, a samo 1 % je korisna 

elektromagnetna energija; stalno hla�enje se vr�i tako �to anoda rotira, toplota stvoren a 

zagreva vakuumsko ku�i�te koje se stoga okru�uje specijalnim uljem ili t e�no� �u 

(obezbe�uju�i cirkulaciju kroz izmenjiva� toplote, tako da je temperatura izvan cevi 

manja od 80oC), koja ograni�ava stvaranje zra�enja u jedinici vremena, kao i vreme 

trajanja rendgenske cevi. Prakti�no re�enje je razdvajanje elektri �nog i opti�kog fokusa 

(slika 3.6 b) . Malom inklinacijom dobija se mali opti�ki fokus. Energetska distribucija 

kao rezultat Hilovog efekta zahteva ve�i otklon. Savremene CT X-cevi imaju dva 

fokusa: manji, za bolju rezoluciju visokog kontasta i ve�i, za bolju rezoluciju niskog 

kontrasta.  

 CT kao digitalni sistem ima izuzetnu rezoluciju niskokontrastnih detalja, 

zanovanu na linearnom atenuacionom koeficijentu X-zraka (slabljenje je rezultat 

apsorpcije, a ne opti�kih osobina sredine) i Hounsfield-ovoj formuli [20]:  

 
1000*

vazduhavode

vodexHU
µµ
µµ

−
−

=
  (3.4) 

gde su �x, �vode i �vazduha redom linearni atenuacioni koeficijenti odre�ene sredine, vode i 

vazduha, a HU je Hounsfield, merna jedinica (nije deo SI sistema, ve� se radi o 

�prakti �noj� jedinici) dobijena po slavnom nau �niku Godfrey Hounsfield-u koji je 

pokrenuo razvoj CT tomografije 1973. godine. Za svaki pojedina�ni CT skener 

referentne atenuacione vrednosti za vodu i vazduh odre�uju se merenjem u fantomu za 

sve debljine preseka i sve napone cevi i rutinski se proveravaju u okviru kontrole 

kvaliteta. Treba imati u vidu da atenuacija zavisi od energije � fotona i da je eksplictitan 

fizi�ki pokazatelj slabljenja u vokselu oblasti od interesa odre�en CT brojem [21], ali 

obzirom da i medicinski monitori najnovije generacije imaju kontrast sive skale reda 

nekoliko stotina, a da i vrhunsko �profesionalno� l judsko oko mo�e razlikovati 

maksimalno stotinjak, najverovatnije se princip odre�ivanja kontrasta preko ove 

formule zadugo ne�e menjati.  
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a) 

 
b) 

 
Slika 3.6 a) Elementi rendgenske cevi � katoda, rot iraju�a anoda (meta), visoki napon 

izme�u elektroda, proizvodnja i emisija X zra�enja; b) razdvajanje elektri�ne i opti�ke 

fokalne ta�ke (autorski prikaz). 

 

 Elementi CT sistema su generator, pacijent sto, �g entri� i radna konzola (slika 

3.7). Generator obezbe�uje visoki napon i napaja sve radne jedinice. Pacijent sto se 

pravi od karbona kako ne bi uticao na snop X-zra�enja. Pomeranje pacijent stola se vr�i 

elektromagnetnim trakama. Srce gentrija je pomenuti rendgenska cev-detektori sistem 

koji se mo�e naginjati za odre �eni ugao (maksimalno kod jednog proizvo�a�a za 

030± u odnosu na osu rotacije), �ime je ostvareno da se mo�e pomerati ta �no po 

anatomiji,  presecima od interesa, izbegavaju�i pri tom artefakte u slici, ubrzavaju�i 

snimanje i smanjuju�i pacijentnu dozu. Trenutno aktuelni detektori su scintilacioni 
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kristali gadolinijum oksi-sulfida ili proizvo�a�ki �patentno za�ti �en tip� scintilatora. Tu 

se nalaze i poja�ava�i signala, sistemi hardverske i elekronske filtracije, A/D konvertori, 

procesor, kao i sistemi za hla�enje. Pre nego �to se dobije medicinska slika, potr ebno je 

da se vokseli transformi�u u piksele, dodatno korig uju artefakti i podaci vrate u 

analognu formu (D/A konverzija), �to se vr�i ra �unarskom obradom. Uobi�ajene 2D 

matrice su i za najnovije ure�aje 512x512, a displej monitori 5 Mpix. 

 Od svih tipova interakcije � zra�enja sa materijom samo dva su zastupljena u 

energetskom opsegu koji je zastupljen kod CT-e (slika 2.5) - fotoefekat i Komptonov 

efekat. Fotoni koji interaguju fotoefektom se potpuno apsorbuju. Oni koji se rasejavaju 

kao posledica Komptonovog efekta se moraju eliminisati, jer ne predstavljaju korisnu 

informaciju. Njihovo uklju�ivanje u akviziciji bi zamutilo sliku i to se re�av a 

kolimacijom. Kolimacija je �trostepena�: prvo kolim acija X zra�enja na izlazu 

rendgenske cevi, zatim postoji set kolimatora koji usmerava X-zrake (tzv. Buki-

Poterove re�etke, na ovaj na �in se odre�uje i nominalna debljina preseka (slika 3.8 a) ) i 

na kraju kolimacija ispred detektorskog seta. Pored zna�ajnog uticaja na dijagnosti�ku 

informaciju, kolimacijom se smanjuje pacijentna doza i rasejano zra�enje. Drugi tip 

hardverske filtracije odnosi se na eliminaciju niskoenergetskih fotona �ime se dobija 

efekat spektra X-zraka kao da je pove�an kVp, tj. prigu�uje se ulevo, �to se zove 

otvrdnjavanje snopa. To se radi na samoj cevi, dodavanjem nekoliko mm Al. 

 

Slika 3.7 Funkcionalni elementi CT ure�aja (autorski prikaz). 
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  Karateristike slabljenja svakog zraka se prora�unavaju u skladu sa polo�ajem.  �to 

se vi�e fotona prikupi, detektorski signal �e biti ja�i i ta�niji, �to je svakako esencijalno 

za rekonstrukciju slike. Detektrorski akvizicioni sistem (DAS) je lokalizovan ispod 

detektorskog sistema. Poja�ava�i se nalaze u sklopu samih detektora. Poja�an signal se 

sprovodi do kola za �re�avanje� pa do A/D konvertor a (slika 3.8 b) ), nakon �ega se 

digitalni signali obra�uju u procesoru  koriste�i filtrirani algoritam projektovanja unazad 

[7]. Elektronsku filtraciju mo�emo grubo podeliti n a one koje imaju za cilj isticanje 

ivica i one koje slu�e za potiskivanje �uma. Filtri  za isticanje ivica u osnovi su 

visokofrekventni filtri (VF) i generalno pove�avaju prostornu rezoluciju rekonstruisane 

slike, koja  se kvantifikuje prostornom u�estano� �u parova crno-belih linija po 

centimetru (Lpcm). Tim filtriranjem se popravlja i uniformnost i ta�nost (dana�nji CT 

ure�aji obezbe�uju ta�nost i uniformnost ispod 2HU). Filtri za potiskivanje �uma u 

osnovi su niskofrekventni filtri (NF) i pobolj�avaj u rezoluciju niskog kontrasta 

(mogu�nost da se vizuelizuju male promene osetljivosti unutar objekta) na 

rekonstruisanoj slici.  

 Kod pregleda se prvo formira tzv. topogram (scout, scenogram � sinonimi kod 

razli�itih proizvo�a�a), pri �emu je cev u fiksnoj ugaonoj poziciji, a brzina rotacije i 

vreme snimanja su male (pa samim tim i doza koju primi pacijent), koji se zatim koristi 

za selektovanje regije od interesa. Na osnovu topograma se bira na�in snimanja i zadaju 

parametri snimanja, a to su: vreme jedne rotacije, proizvod struje i vremena, vr�ni napon 

i pi� (eng. pitch). Vremena za koje se izvr�e jedna rotacija dostigl a su vrednosti ispod 

0.3 �sken� (eng. scan) sekunde. Imaju�i u vidu da je centrifugalna sila pri tome ve�a od 

10�g, mehani�ke i elektronske razloge, nije verovatno da �e se u tom smislu CT ure�aji 

dalje razvijati. Sa druge strane, jasno je da sporije obrtanje svakako omogu�ava da se 

prikupi vi�e projekcija, a i vek trajanja rendgensk e cevi, kao najskupljeg rezervnog dela, 

se procenjuje brojem obrtaja. Proizvod katodne struje cevi izra�en u [mA] i vremena 

ozra�ivanja izra�en u [s] je u korespodenciji sa koli �inom energije koja se koristi, da bi 

se proizvelo odgovaraju�e X zra�enje. To je bazi�no setovanje, jer se je ova vrednost 

direktno proporcionalna pacijentnoj dozi. Sa dijagnosti�ke strane, pri snimanju mekih 

tkiva va�no je da odnos signal/�um bude �to bolji, da bi smo uspeli da prepoznamo 

strukture sa minimalnim razlikama u osetljivosti, pa su nam potrebne vi�e vrednosti 

[mAs]. 
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a) 

 

b) 

Slika 3.8 a) Set kolimatora usmerava snop X zraka multislajsnog CT-a; ispred 

detektorskog sistema su tako�e kolimatori; b) nakon detekcije se strujni impulsi 

pretvaraju u naponski signal, koji zatim ide na integratorski poja�ava�, pa nakon obrade 

na A/D konvertor (autorski prikaz). 

 

 Za snimanje kostiju ili plu�a, vi�e vrednosti mAs-a apsolutno nisu opravdane. 

Vr�nim naponom se odre�uje sposobnost prodiranja X-zraka i spektar zra�enja se 

pomera udesno otvrdnjavanjem snopa, o �emu je bilo re�i. Najve�i broj emitovanih X-

zraka ima energije oko jedne tre�ine maksimalne energije. Pi� faktor je odre�en 

formulom: 

  
TN

d
pi�

⋅
∆=   (3.5) 

pri �emu �d predstavlja pomeraj pacijent stola po horizontali, N je broj preseka, a T 

debljinu preseka. Pove�anjem pi� faktora smanjuje se vreme snimanja, a time i du�in a 

trajanja ekspozicije, pa samim tim i pacijentna doza; sa druge strane, mo�e do �i do 

artefakata i smanjenja rezolucije po z osi (pomenimo na ovom mestu i z-interpolaciju, 

kojom se radi u predobradi podataka (eng. �preproce ssing�) kako bi se izbegli artefakti 
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kretanja, a time omogu�ili ve�i pi�). Klini�ki opseg pi�-a je 0.5-2.0. Ostali parametri 

koji uti�u na kvalitet dijagnosti�ke informacije, uklju�uju�i rezoluciju, generalni kvalitet 

slike i vizuelizaciju su: debljina tomografskog preseka, kontrast i inkrement. Sa debljim 

slojevima posti�e se manje �uma, bolja rezolucija n iskog kontrasta, ali lo�ije 

izdefinisana ivi�na rezolucija, rezolucija visokog kontrasta, kao i izra�enije efekte 

parcijalne zapremine. Tanji preseci podrazumevaju ve�u izra�enost kvantnog �uma i 

lo�iju kontrasnu rezoluciju, ali imaju jasnije uo �ljive elemente na ivicama, bolju 

rezoluciju visokog kontrasta i manje izra�ene posle dice polienergetskog snopa. Stoga je 

imperativ odabrati ove parametre �to prikladnije ka ko bi se navedeni efekti izbalansirali. 

Na kontrast prevashodno uti�e kolimatorska i elektronska filtracija, a zatim i kondicije 

(pojam koji objedinjava vrednosti [mAs] i [kVp]). Inkrement (alternativni naziv 

preklapanje - eng. �overlap�) odre �uje stepen preklapanja izme�u sukcesivnih slika: 

manji inkrement zna�i da se slike preseka vi�e preklapaju. Ve �i inkrement je potreban 

kada se tra�i izuzetna o�trina detalja.  

 Sekvencijalni re�im rada (kod CT ure �aja �etvrte generacije, i dalje prisutni tzv. 

konvencionalni  CT) podrazumeva da se za svaki presek uradi akvizicija za odre�eni 

ugao (u zavisnosti od potrebnog broja informacija za akviziciju, ukupno nekoliko 

hiljada projekcija) da bi se dobile informacije za rekonstrukciju jednog preseka, pa se 

pacijent sto pomera za vrednost definisanu parametrima protokola i postupak se 

ponavlja. Ovakvo snimanje traje relativno dugo jer je potrebno odre�eno vreme za 

zaustavljanje i ponovno pokretanje stola, gentrija i rendgenske cevi (eng. �Inter Scan 

Delay time�). Kod nekih pregleda se snimanje produ� ava jer je potrebno da pacijent 

zadr�i dah. Osim relativno dugog vremena snimanja g lavni nedostatak sekvencijalnog 

re�ima rada je nedovoljni kvalitet 3D rekonstruisan e slike na osnovu ovako dobijenih 

podataka. Sredinom 80-tih pojavljuje se tzv. spiralni sistem (sa kliznim prstenovima), 

�ime su re�eni problemi konvencionalnog CT-a u smisl u da je skeniranje zavisno od 

respiracije i da se slika ne mo�e rekonstruisati u svakom regionu. Tehnologija 

podrazumeva konstantnu rotaciju cev/detektor sistema uz kontinualno ozra�ivanje, 

akviziciju podataka, uvla�enje pacijent stola. Preciznije, snimanje se vr�i t ako �to se 

pacijent kroz �gentri� kre �e uniformnom brzinom, dok sistem cev-detektori rotira 

kontinualno. Rezultat je brzina snimanja koja se mo�e ostvariti sa kratkim zadr�avanjem 

daha i promena filozofije - dobijanja voksela umesto preseka (kao posledica drasti�no 
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smanjenog efekta parcijalne zapremine, praznina i kvalitetnog 3D-tuma�enja). 

Multislajsne skenere, ure�aje sa vi�e nizova detektora, smo dobili tek krajem  

devedesetih, a danas se ve� standardno koriste  detektorski prstenovi (nizovi 16-320 

detektora po z osi). Dakle, pojavom multislajsnih CT-ova snimanje je u punom smislu 

postala 3D tehnika. Vrlo kratko vreme snimanja omogu�ava dinami�ke studije i 

perfuziona snimanja uz smanjenje koli�ine kontrasnog medijuma, kao i naravno 

smanjenje mogu�nosti pojave artefakata usled pomeranja. Znatno je pove�ana regija 

koja se mo�e snimiti i vrlo uskom kolimacijom omogu �ena je rekonstrukcija slike u bilo 

kojoj ravni sa rezolucijom slike boljom nego kod magnetne rezonance (poglavlje 3.4). U 

z pravcu je prostorna rezolucija lo�ija nego u x-y ravni, odre�ena je debljinom preseka i 

zato se ide na �to �multislajsnije� ma�ine.  

 Bazi�ni fizi�ki problemi sa X zra�enjem ostaju. Snop je polihromatski i shodno 

tome ni�i deo energetskog spektra svakako vi�e apso rbovati od x zra�enja ve�e energije 

(u kompjuterizovanoj tomografiji tzv. efekat parcijalne zapremine). Nadalje, nemogu�e 

je ostvariti apsolutno idealnu geometriju snopa u odnosu na osu rotacije, imamo manje 

ili vi�e rasuto zra �enje, gotovo nemogu�e otklonjive artefakte usled metalnih implanata. 

Tako�e, �injenica da se rekonstrukcija radi parcijalno u kona�nom formiranju slike uvek 

unosi izvesnu divergenciju. 

 �um u principu unose svi relevantni faktori: param etri snimanja, algoritam 

rekonstrukcije, debljina slajsa, pacijent, na�in snimanja, displej. Kod savremenih 

sistema se u velikoj meri elimini�u svi ovi uzroci ako je sve izvedeno na odgovaraju�i 

odnosno optimalni na�in, osim statisti�ke neizvesnosti izme�u merenih i izmerenih 

vrednosti, �to se naziva kvantni �um. Tipi �ni artefakti koji se mogu javiti su: efekat 

zamu�enja usled nedovoljno visokih kondicija prilikom snimanja; problem 

sinhronizacije akvizicije sa otkucajima srca (tehnike �cardiac gating�-a i korekcionih 

algoritama su se borile s tim, kod brzih multislajs ure�aja problem ne postoji); artefakti 

usled nailaska snopa na metalne predmete ili implante, degeneri�e se cela slika - izbe �i 

se mogu samo tako �to se tiltom gentrija zaobi�u; efekat razde�enosti detektorskog 

sistema: individualni detektorski elementi ne moraju da produkuju isti signal od iste 

vrste i koli�ine zra�enja, �to se kompenzuje kalibracijom.  

 Pacijentna doza zavisi od odabranog napona i struje cevi (posebno postoji sistem, 

povratna sprega, izme�u kontrole struje i monitoringa doze, tzv. automatska kontrola 
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ekspozicije), na�ina akvizicije (spiralna, sekvencijalna), veli�ine snimanog regiona, 

debljine preseka i pi� faktora. Du�e i sporije snimanje generalno zna �i i ve�u pacijentnu 

dozu. Sa druge strane, �to je ekspozicija manja to je kvantni �um ve �i, sledi smanjenje 

rezolucije niskog kontrasta. Deblji preseci dovode do pove�anja pacijentne doze, ako se 

�eli isti nivo �uma kao kod u�ih preseka. Zato kori stimo �to u�e, a da radiolo�ka 

intepretacija bude valjana. Po proizvo�a�kim procenama, kvantni �um je obrnuto 

srazmeran kvadratnom korenu doze. Problem optimizacije je kod dijagnosti�kih 

radiolo�kih pregleda u EU regulisan zakonskim norma tivama (IEC standard 60601-2-44 

[23]). Cilj je da pacijentna doza bude smanjena, a da kvalitet slike bude dovoljno dobar. 

Na ovom polju ostvarena su zna�ajna  tehnolo�ka re�enja poslednjih godina.  

 Uz pobolj�anja i u svim drugim segmentima, od tipa  detektora, na�ina filtracije, 

brzine rekonstrukcije, pobolj�anja ta �nosti i uniformnosti, algoritama za stabilizaciju 

snopa x zraka, tehnika za popravljanje odnosa signal-�um, razvoja metoda za redukciju 

artefakata, pobolj�anja sistema automatske kontrole  ekspozicije, na�ina hla�enja, do 

unapre�enja aplikativnih okru�enja, dijagnosti �ke mogu�nosti CT-a se konstantno 

pobolj�avaju.  

 Trenutno napredak CT tehnologije ide u vi�e pravac a: 

1) razvoj osetljivijih detektorskih sistema; 

2) obzirom da je smanjenje doze jedan od osnovnih prioriteta, radi se na razvijanju 

ubrzanih OS (eng. �ordered subset�) statisti �kih rekonstruktivnih algoritama, 

kojima se pobolj�ava LD CT kvalitet; 

3) razvoj same rengenske cevi � ostvareno je dupliranj e uzorkovanja (sa dve 

fokalne ta�ke, koje fluktuiraju na elektromagnetnom principu) [24], dobar prilaz 

i sa aspekta doze, ali se snaga snopa oslabi; 

4) re�enjem sa dve cevi pod pravim uglom i dvoenergets kim bimom (tipi�no 

kombinacija 80/140 kVp) koje vr�e simultanu akvizic iju re�en je problem 

rezolucije kontakata kostiju i mekih tkiva [25],  ali je pacijentna doza zbog dva 

irridaciona izvora pove�ana a tako�e zasad postoje izvesni tehni�ko-tehnolo�ki 

problemi; 

5) jednostavno pove�anjem broja detektora po z osi, ali pri tom postoji problem sa 

izra�enim efektom distorzije zra �enja; 
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6) dalji razvoj AEC (eng. �Automatic Exposure Control� ) mehanizama, za �to 

bolju optimizaciju pacijentne doze. 

 

3.3 Magnetna rezonanca (MR) 

 

 Prednosti MRI sistema u odnosu na druge tomografske tehnike su: najbolja 

vizuelizacija mekih tkiva, odsustvo artefakata kod delikatnih ko�tanih struktura, analiza 

�eljenog popre �nog preseka bez obzira na orijentaciju, nepostojanje jonizuju�eg 

zra�enja, bez zahtevne rotiraju�e mehanike (koja je prisutna kod CT-e). Sa druge strane, 

ne dobija se vijabilnost, tj. funcionalna dijagnostika za analizu metaboli�kih promena 

kao kod PET-a. Savremeni PET sistemi su i zna�ajno br�i (celo telo se mo�e 

izanalizirati za 15-tak minuta), a snimanje je udobnije za pacijenta. MR dijagnosti�ka 

metoda je kontraindikovana kod  pacijenata sa pejsmejkerom, metalnim implantima, 

kao i u ranoj trudno�i.  

 Da bi se predstavio princip rada magnetne rezonance neophodno je i u ovakvoj 

formi izlaganja da se objasni ovaj fenomen na samom fizi�kom nivou. MR slika je 

rezultat spinske osetljivosti vodonikovih jezgara, koja se defini�e nuklearnim 

magnetnim momentom. U slu�aju da nema spolja�njeg magnetnog polja, spinski 

momenti imaju pseudoslu�ajnu orijentaciju. Kada orgranizam, sastavljen od (50 - 65)% 

vode, pa samim tim bogat vodonikom, izlo�imo jakom stati�kom magnetnom polju 

de�ava se slede �e [26]: 

1) ve�ina nuklearnih magnetnih momenata �e biti ili u smeru magnetnog polja ili 

antiparalelno orijentisani; 

2) vektori nuklearnih momenata se ne postavljaju prosto u pravcu polja ve� 

presesiraju oko tog pravca, i to rezonantnom, tzv. Larmorovom frekvencijom: 

 00 Bγω =
  (3.6) 

gde su B0 spolja�nje magnetno polje, a � je konstanta, �iromagnetski odnos, koja za 

protone iznosi 42,54 MHz/T; 
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 Saglasno Maksvel-Bolcmanovoj statistici, preovla�uju dve vrednosti - 

022

1 ω
π
h

EH =  i 022

1 ω
π
h

EL −= , pri �emu ih je vi�e na EL nivou, jer su usmereni u 

pravcu polja; 

3) nuklearna magnetizacija M defini�e se kao suma nuklearnih magnetskih 

momenata u posmatranom delu zapremine, i njenim uvo�enjem se iz mikro 

prezentacije fenomena prelazi na makroskopsku. M  predstavlja razliku 

naseljenosti pomenuta dva energetska nivoa i njena veli�ina je u direktnoj sprezi 

sa ja�inom stacionarnog spolja�njeg magnetnog polja B0; po�to je ne�to vi�e 

�naseljen� EL nivo smer vektora magnetizacije se poklapa sa smerom polja; 

4) nema emisije energije kada su momenti u ravnote�i s a spolja�njim magnetskim 

poljem � rezultuju �a magnetizacija postoji samo u z pravcu, no postoji 

komponenta i u x-y ravni (slika 3.10 a), koja se vrti u smeru kazaljke na satu; 

�veliki� magnet u svemu sli �i �malom�, vektor nuklearne magnetizacije vr�i 

precesiono kretanje, s tim da je sad Larmorova frekvencija makroskopska 

karakteristika. 

 Kada bi na pravac stati�kog magnetnog polja delovali sa radiofrekventnim 

pulsnim magnetnim poljem B1, normalno na pravac polja ili za 180°  ili pak za 270°  (u 

zavisnosti od odabrane sekvence snimanja) sa u�estanosti koja odgovara Larmorovoj, 

dolazi se do rezonantnog efekta: jezgra �e apsorbovati energiju i intenzivno prelaziti iz 

ni�eg u vi�e energetko stanje, �ime se makroskopski deluje na ukupnu magnetizaciju 

potpuno je pomeraju�i za odabrani ugao. Neka se npr. M  �obara� u xy ravan (RF puls 

deluje normalno na pravac polja). Imamo princip prvouvedene tzv. spin-eho sekvence 

(ili Hanove, po nau�niku Erwin Hahn-u koji ju je osmislio). Ja�ina B1 polja i potrebna 

du�ina trajanja RF impulsa Bτ , potrebna da se ukupni vektor magnetizacije spusti u x-y 

ravan  povezani su jedna�inom: 

 21

πτγ =BB
   (3.7) 

 Nakon prestanka delovanja RF impulsa, razli�iti spinovi razli�ito refaziraju, 

razlivaju se po xy ravni. Posle odre�enog vremena TE, ako bi invertovali signal, spinovi 

�e po�eti da se kre�u u suprotnom smeru da bi nakon vremena 2TE ponovo bili fazno 

koherentni, iz razloga �to oni br�i sad moraju da p re�u du�i put onoliko koliko je bila 
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njihova prednost pre vremena TE, �ime se elimini�e uticaj nehomogenosti polja. Tokom 

izvo�enja sekvence postupak invertovanja se ponavlja potreban broj puta.  

 

 

 

   a)                           b) 

Slika 3.10 a) Vektor magnetizacije, sa komponentama u z pravcu (pravcu i smeru 

delovanja stacionarnog magnetnog polja B0) i u xy ravni, inicijalni RF impuls je 

postavljen iz y pravca; b) oblik indukovanog FID signala u prijemnoj zavojnici (autroski 

prikaz)  

 

 Iz ekscitovanog stanja se sistem vra�a u osnovno usled dva fizi�ki razli�ita tipa 

relaksacije: 

1) spin-strukturna (rezultat termi�kih interakcija � prostorno energetsko 

usrednjavanje) 

2) spin-spin relaksacija (posledica interakcija nuklearnih, tj. spinskih momenata � 

blizinski spinski efekti) 

Relaksacije se karakteri�u relaksacionim vremenima T1 i T2, respektivno. T1 je vreme za 

koje �e se oporaviti M  (longitudinalni pravac), dok je T2 vreme za koje �e se raspasti 

komponenta u xy ravnu (transverzalna degradacija). MR signal se mo�e izraziti u 

funkciji T1 i T2, a to su poznate vrednosti za odre�enu vrstu tkiva, �to je predstavljeno u 

Tabeli 3.2. 

Iz Tabela 3.2 a) i b) se jasno vidi da je transferzalna relaksacija za neka tkiva i 5-6 puta 

br�a od longitudinalne. Defini�imo TR kao vreme izme�u dva uzastopna pobu�ivanja 

RF pulsom. MR signal, na odre�enoj lokaciji rd signala, je povezan sa protonskom 

gustinom ρ , relaksacionim konstantama T1 i T2 i zadatim parametrima TR i TE 

aproksimacionom formulom: 
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 1 2( ) (1 )
R ET T

T TS dr k e eρ
− −

= ⋅ ⋅ − ⋅
�

  (3.8) 

iz koje se vidi da je kod tzv. T2 kontrasta potrebno uzeti dugo TR i TE, kod T1 kratko i TR 

i TE, dok se za tzv. protonsko, odnosno spinsko osetljivi kontrast uzima dugo TR i kratko 

TE. Kod funkcionalne MR situacija se dodatno uslo�nja va [27]. Kao sredstvo za dodatno 

pobolj�anje kontrasta intravenozno se ubrizgava Gd- DTPA. 

 

Tabela 3.2. Relaksaciona vremena T1  i T2 za karakteristi�na tkiva 

                              a) T1  relaksacija                                           b) T2 relaksacija 
 

  

 

 

 

 

 

 

 

             

 Polazi�te za matemati �ki model kako se magnetizacija menja u vremenu je 

Blohova jedna�ina [27, 28]. Signal indukuje elektromotornu silu u RF prijemniku i 

nakon poja�anja se prosle�uje fazno osetljivom detektoru [26, 28]. Podaci poti�u iz 

ekscitovanoj oblasti pod uticajem rezonantnog efekta. Snimanje se ne obavlja 

odjednom, ve� je potrebno je obezbediti sistematsku promenu frekvencije u zavisnosti 

od polo�aja pomo �u gradijentnih polja (slajs selektivni, frekventno, odnosno fazno 

kodirani gradijent [26]). Podaci iz fazno osetljivog detektora se nakon A/D konverzije 

prosle�uju procesoru snimanja gde se obra�uju u Furijeovom tzv. k-prostoru. Operater 

prvo uradi topogram/scout/scenogram u transferzalnoj, sagitalnoj ili koranarnoj ravni na 

Tkivo T2 (ms) 

Mi�i �i 40 

Jetra 50 

Renalni korteks 70 

Slezina 80 

Mast 90 

Bela masa 90 

Siva masa 100 

Renalna medula 140 

Krv 180 

CSF 300 

Voda 2500 

Tkivo T1 (ms) 

Mast 180 

Jetra 270 

Renalni korteks 360 

Bela masa 390 

Slezina 480 

Siva masa 520 

Muskulatura 600 

Renalna medula 680 

Krv 800 

CSF 2000 

Voda 2500 
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osnovu �ega se preciznije defini�e regija koju treba snimit i. Primenom pogodne tehnike 

(�spin-echo�, �gradient-echo�, �inversion recovery� , �echo planar imaging�, �spiral 

imaging�, tehnike suzbijanja masti, �flow compensat ion�.. [27, 28] ) vr�i se 

odgovaraju�e snimanje. 

 Jako stati�ko magnetno polje (u medicini (1 - 7) T, naj�e� �e 1,5 T i 3 T) se 

obezbe�uje principom superprovodljivosti: materijal je naj�e� �e legura NbTi koja ispod 

9 K gubi otpornost, struja je nekoliko stotina ampera koja, kad se jednom uspostavi, 

traje �neograni �eno� dugo, uz uslov da temperatura ostane ispod kri ti�ne vrednosti (4.2 

K), �to se obezbe�uje te�nim helijumom. Polje mora da bude �to homogenije, � to se 

posti�e preko seta otpornih spirala. Gradijenti u n ajop�tijem smislu imaju zadatak da 

obezbede prostorno i vremenski promenjivo magnetno polje unutar objekta koji se 

snima. Sistem se sastoji iz seta od 3 kalema i on, pored linerane varijacije du� 

odgovaraju�ih pravaca (ostvaruje se Maksvelovom spiralom du� s mera polja, odnosno 

Golejevim namotajima du� druge dve ose), treba da o bezbedi visoku efikasnost, nisku 

induktivnost i nisku otpornost. Prema ulozi u rekonstrukciji slike, razlikujemo slajs-

selektivni, frekventno-kodiraju�i i fazno-kodiraju�i gradijent. Izbor odre�uje ravan 

skeniranja i u zavisnosti od anatomije i artefakata i mo�emo menjati polo�aje, radi 

dobijanja slike u nekoj od osnovnih ravni ili kosoj projekciji. Obzirom da se uklju�uje u 

karakteristi�nim momentima pri snimanju, gradijentni sistem ne iziskuje hla�enje. RF 

predajnik aktivira jezgra rezonantnim efektom (Larmorova frekvencija). Polje je 

linearno polarizovano (osciluje u pravcu x ose). RF zavojnice su specifi�no dizajnirane 

u odnosu na deo tela koji se snima [26].  

 Operaciju skeniranja kontroli�e centralni kompjute r. On odre�uje oblik gradijenta 

i radiofrekventnog oblika talasa, vreme koje �e se koristiti i prosle�uje informaciju 

generatoru oblika talasa koji signale dalje prosle�uje da se amplifikuju i po�alju 

spiralama. MR signal, kada ga detektuje fazno osetljivi detektor, ide na mre�u za 

prilago�enje (�ime se dobija bazi�na informacija poznata kao FID (�Free Induction 

Decay�) , pa na nisko�umni predpoja �iva�, pre nego �to se signal digitalizuje. Nakon 

A/D konverzije podaci se prosle�uju procesoru snimaka gde se sme�taju u odgovaraju �u 

poziciju u tzv. � k� prostoru [26,28] i nakon Furijeove obrade pretvar aju se u kontrast na 

odgovaraju�oj koordinati slike na monitoru. Sirovi podaci, odnosno signali pre 

Furijeove  transformacije, �uvaju se da bi omogu�ili primenu korekcija podataka u post-
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obradi. Kao i kod drugih tehnika, �to je ve �a rezolucija bi�e ve�i �um, pa se pravi 

kompromis. 

 

Slika 3.11 Elementi MR sistema (autorski prikaz) 

 

 Odnos signal/�um je proporcionalan kvadratu stati �kog magnetnog polja (zato se 

ide na sve ja�a i ja�a polja) i kvadratnom korenu ukupnog vremena akvizicije Tacq (du�e 

snimanje naravno doprinosi boljem kvalitetu MR snimka): 

 2
0

dimenzija voksela
*

devijacija �uma acqSNR B T≈ ⋅   (3.9) 

Devijacija �uma je srazmerna D�onsonovom �umu, od s trane rezistivne impedanse 

prijemnog namotaja, pridodatom od strane tela. Zapaziti da poja�anje osetljivosti 

namotaja ne�e uticati na kvalitet signala, tj. na njihov odnos prema standardnoj 

devijaciji u �umu, po�to podjednako uti �e i na signal i na �um. Treba primetiti i da se 

intezitet piksela na ekranu menja sa prostornom rezolucijom na tre�i stepen, tj. ako se 

npr. veli�ina voksela u svakoj dimenziji smanji na pola, SNR �e se smanjiti osam puta. 

 Postoje razli�ita mi�ljenja o efektima magnetnog polja na biolo�k a tkiva i mnoge 

su studije ura�ene na tu temu, od epidemiolo�kih humanih studija d o istra�ivanja 

razvoja �ivotinjskih embriona u visokim poljima. Ne ma eksplicitnih dokaza za povratne 
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biolo�ke efekte kao posledicu stati �nog magnetnog polja koje se koristi kod MR-e. Sa 

druge strane, vremenski varijabilna polja, gradijenti i radiofrekventni talasi, mogu 

uticati na subjekta (pacijenta) u MR ure�aju.  

 Brza promena gradijentnog polja, naro�ito kod �echo planar� sekvence snimanja, 

daje dva razloga za brigu o sigurnosti. Prvo, tu je mogu�nost indukovanja napona u 

tkivu po Faradejevom zakonu. Struja indukovana u petlji tkiva je zavisna od brzine 

promena polja, konduktivnosti tkiva i ukr�tanja pet lje. Mensfildove i Morisove [29] 

kalkulacije pokazuju da su za -11.0 s
d

d

Β = Τ
Τ

 indukovane struje 1 mAcm-2. Cohen [30] je 

prou�avao  subjekte koji su iskusili blagu neurolo�ku st imulaciju na varijacijama 

gradijenta polja od 61 Ts-1, �to je vi�e od onih koji se upotrebljavaju. Dobro  je, da ako 

se koriste velike brzine menjanja, da se subjekti upozore na mogu�e efekte i da se prate 

tokom snimanja.   

 Drugi sigurnosni problem sa gradijentima su nivoi akusti�ne buke. Po�to kroz �ice 

teku jake struje u jakom magnetnom polju, ja�ina napre�e �ice. Kada struje osciliraju na 

audio frekvencijama, buka kao rezultat mo�e dosti �i i 100 dB. Subjekti zato moraju 

nositi odgovaraju�e �titnike za u�i tokom skeniranja, da bi smanjili buku na prihvatljivi 

nivo. Tako�e, problem je i toplota koju osloba�aju radiofrekventna polja. Struje 

indukovane u tkiva se od strane tih polja osloba�aju kao toplota. Iako ve�ina tkiva ima 

adekvatni krvni tok da mo�e da odnese toplotu, neke  anatomske regije kao �to je oko 

nemaju, pa se ograni�ava srednja vrednost apsorpcije u celom telu na 0.4 W/kg a u bilo 

kom tkivu na 4 W/kg [31].  

Artefakti su vezani za efekat hemijskog pomeraja, prebacivanja (kad je FOV manji od 

dela tela koji se snima), �cross talk� (ako su slaj sevi preblizu), matemati�ki model 

(rezultat upotrebe Furijeove transformacije), ofset jednosmernog napona u prijemniku, 

procesorsku obradu, eventualnu spoljnu RF inteferencu (tzv. �zipper� artefakt, ako 

za�tita prostorije sa ure�ajem nije odra�ena kako treba) i naravno pomeranje pacijenta.  

Fundamentalno novih pristupa na planu MR imid�inga nema. Koriste se sve ja�a i ja�a 

polja, i do 7 T, elektronika se unapre�uje (najvi�e u smislu ubrzavanja formiranja i 

smanjenja uticaja gradijentih polja na pacijenta), kao i daljeg kvalitativnog 

unapre�ivanja postoje�ih sekvenci, tj. tehnika snimanja.  
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3.4 Hibridni (fuzioni) medicinsko-dijagnosti�ki sistemi: PET/CT i PET/MR 

 

 Fuzija u predmetnom smislu predstavlja integrativnu prezentaciju slika dobijenih 

razli�itim vizuelizacionim tehnologijama, u cilju kombinacije funkcionalne dijagnostike 

sa primarno strukturalnim informacijama.  

 Jedan od osnovnih konstrukcionih i instalacionih zahteva hibridnih sistema je da 

komponente hibridnog sistema (PET, CT, MR) budu savr�eno uskla�ene u svim 

dimenzijama. Druga va�nu stvar koju je potrebno obe zbediti  je stabilnost pacijent stola, 

pod maksimalnom ekstenzijom i masenim optete�enjem: i minimalna fleksija, 

pomeranje uzrokuje zna�ajnu gre�ku kod fuzionisane slike [32]. Izazov je d a se kod 

tehnika koje iziskuju relativno dugo vreme snimanja (MR, PET) akvizicija vr�i 

simultano. Razvijaju se i namenski ure�aji za mozak i grudi [33, 34] i pri ortopedskim 

aplikacijama (kolena, stopala) � sa manjim otvorom gentrija, preciziniji, namenski a 

jeftiniji sistemi. Napravljen je i sistem sa podesivim otvorom u skladu sa veli�inom 

objekta koji se snima [35].  

 Prvo su se pojavili PET/CT ure�aji i ta tehnologija se vrlo brzo standardizovala. 

Lokalizacija funkcionalne promene koju daje PET je postala sa CT-om vrlo precizna a 

tako�e je ostvarena  ta�nija, efikasnija i jednostavnija korekcija na slabljenje (gubitak 

pravih koincidencija zbog atenuacije u pacijentu je u rasponu (50-95)% u zavisnosti od 

debljine pacijenta, �to se direktno odra�ava na �um , artefakte u slici, distorziju slike) 

nego kod samostalnog PET ure�aja gde se pre snimanja moralo raditi skeniranje sa 

transmisionim radioaktivnim izvorom. Rezultat fuzije je dakle precizna dijagnostika i 

samim tim adekvatniji medicinski tretman. Nakon rekonstrukcije uvek treba posmatrati 

i sa�uvati nezavisno i samo PET sirove podatke jer razni artefakti mogu da prikriju 

pravo stanje kada se uradi korekcija. Zato �to se P ET akvizicija radi posle CT snimanja, 

svaka promena u poziciji pacijenta dovodi do nepoklapanja PET i CT podataka i o tome 

se maksimalno mora voditi ra�una (svakako se ne mo�e izbe �i pomeranje dijafragme 

usled disanja, ali savremeni korekcioni algoritmi taj efekat gotovo potpuno elimini�e).  

 Prva hibridna kominacija, PET/CT, ima prednost u ovom trenutku iz barem 4 

razloga: bolja prostorna rezolucija CT-a, �ime se ostvaruje i bolja mapa lokalizacije 

radiotrejsera i nisko�umnija korekcija na slabljenj e (korekcija na atenuaciju je mnogo 

bolja ta�nija, efikasnija i jednostavnija varijanta nego kod kori� �enja transmisionog 
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skena kod samostalnog PET ure�aja); kod MR-a postoji fenomenologija T1 i T2 

te�inskih slika kao i kompeksnost usled upotrebe ra zli�itih vrsta sekvenci, �to se 

odra�ava na estimaciju pri fuziji; mnogo ve �a brzina snimanja CT-a u odnosu na MR. 

Ovo je mogu�e u dobroj meri prevazi�i PET/MR sistemima gde se istovremeno vr�i 

akvizicija, mada su PET/MR sistemi i dalje u fazi tehnolo�kog razvoja i izuzetno skupi 

(vi�e od 3 puta su PET/MR sistemi skuplji, u odnosu  na kvalitetan PET/CT, ra�unato sa 

svom prate�om opremom). 

  

 

Slika 3.12  PET/MR hibridni ure�aj (autroska fotografija). 

  

 Sa druge strane, PET/MR kombinacija (jedan primer tehni�kog re�enja dat na slici 

3.12) ima potencijalno izvanredne mogu�nosti u molekularnom imid�ingu. Obezbe �uje 

potpuno dijagnosti�ko-terapijsko pra�enje i podr�ava razvoj lekova omogu �avaju�i 

analizu razvoja i funkcionisanja tumora, kao i mehanizama akcije koji �ine lek 

efikasnim [36]. Tako�e, obezbe�uje se: bolja kontrasna rezolucija mekih tkiva (karli�ni 

maligniteti, prostata, dojke, mozak, ki�mena mo�dina..); bolje planiranje terapije, u 

smislu procene dodatnih biomarkera koji mogu uticati na izbor tretmana, uklju�uju�i 

perfuziju tumora i proliferaciju �elija; dalji progres u neurologiji [37] i kardiologiji [38]; 

da nema X-zra�enja, dakle manja doza za pacijenta (pogotovo zna�ajno kad su deca i 

trudnice u pitanju). Tehni�ki problemi na �ijem prevazila�enju se intenzivno radi su: 

eliminacija promena poja�anja i prostorne distorzije unutar fotomultiplikatorskih cevi, 
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uzrokovano prisustvom jakog magnetnog polja; eliminacija artefakata u PET slici, 

odnosno lo�ijeg odnosa signal-�um, kao posledica el ektromagnetske interferencije; 

pove�anje otvora MR gentrija, kako bi unutar njega mogao da se stavi PET detektorski 

sistem, a da naravno ostane dovoljno prostora za pacijenta; kori� �enje MR informacija 

za kvalitetnu korekciju na atenuaciju PET slike [39]; eliminacija artefakata sistema kao 

posledica kardio i respiratornih problema, saglasno dugom vremenu trajanja snimanja. 

Uprkos svemu navedenom, budu�nost PET/MR-a je sigurna i svetla, jer obezbe�uje 

nesagledive fiziolo�ke, metaboli �ke i molekularne  dijagnosti�ke mogu�nosti. 

 

3.5 Kontrola kvaliteta PET/CT ure�aja 

 

 Standardi za utvr�ivanje kvaliteta hibridnih visokotehnolo�kih sistem a se 

ustanovljavaju i unapre�uju sinergijom  preporuka tri institucije: NEMA (�N ational 

Electrical Manufacturers Association�), EANM (�Euro pean Association of Nuclear 

Medicine�) i IAEA (�International Atomic Energy Age ncy�) 

 U globalnom smislu neophodno je u dijagnosti�ku praksu uklju�iti: periodi�na 

ispitivanja stalnosti (�to podrazumeva ponavljanje reproducibilnih testova i pore�enje 

izmerenih sa referentnim vrednostima); servis i odr�avanje u rokovima koje je 

proizvo�a� propisao; vo�enje i arhiviranje dokumentacije o prijemu radioaktivnog 

materijala, izve�tajima o kontroli kvaliteta radiof armaka, dozimetrijskim ispitivanjima, 

dnevnim i periodi�nim  kontrolama kvaliteta hibridnog ure�aja, kao i nepravilnostima u 

radu i toku otklanjanja problema, u skladu sa IEC 61223-1 [40] standardom; pisane 

procedure za sve aspekte rada i za�tite od jonizuju �ih zra�enja; trening osoblja radi 

odr�avanja i unapre �enja sistema rada, uklju�uju�i i kontinuiranu edukaciju. 

 Rutinski QC protokoli za PET/CT sisteme [41] imaju zadatak da indentifikuju 

probleme koji mogu da uti�u na slede�e performansne aspekte: kvalitet PET slike; 

kvalitet i pacijentna doza kod CT-a; ta�nost CT korekcija na slabljenje; preciznost 

uskla�enosti PET-a i CT-a. 

 Svaki preporu�eni rutinski postupak ima odgovaraju�u frekvenciju vr�enja, 

preporu�enu toleranciju i korektivne mere u skladu sa njom. Faktori koj se ne menjaju 

brzo, poput uniformnosti PET detektora, uniformnosti, �uma, artefakata kod CT-a, kao i 
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PET/CT ofseta,  se proveravaju mese�no ili kvartalno i naravno nakon svake servisne 

intervencije koja bi mogla na njih da uti�e. Ostale procedure treba obavljati dnevno. 

Treba pa�ljivo pratiti preporuke proizvo �a�a imaju�i u vidu specifi�ne karakteristike 

ure�aja, kao �to su vrsta detektora i geometrija sistem a.    

  

 

Slika 3.13 Izve�taj nakon izvr�ene redovne dnevne k ontrole kvaliteta PET detektora 
68Ge fantomom (autorski izvestaj). 

 

Kalibraciona oprema obuhvata set 68Ge fantoma i vodeni fantom za CT. Uniformni 

cilindri�ni valjkasti 68Ge fantom se koristi da dnevnu kontolu kvaliteta. Analiza se radi 

po proizvo�a�kom protokolu, kojom se  vr�i inspekcija homogenost i, uniformnosti 

detektora i meri procenat rasejanih fotona (drift). Igli�astim 68Ge fantomom se vr�i 

provera uskla�enosti osa PET-a i CT-a, mese�no. U 68Ge setu, koji se, obzirom na 

slabljenje radioaktivnog izvora tokom vremena, menja na devet meseci se nalazi i 
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ta�kasti 68Ge fantom, koji se koristi pri servisnim pode�avanj ima PET-a. Dnevna 

kalibracija CT-a vodenim fantomom prvo ima za cilj da se proveri CT broj za vodu i 

njegova standardna devijacija (ispitivanje stalnosti). Igle od polistirena u fantomu, 

pre�nika 0.35 mm, moraju biti vidljive.  

 

 

 

Slika 3.14 a) Prona�en vertikalni, odnosno horizontalni trakasti artefakt u sinogramu: 

najverovatnije se radi o problemima u konekciji: treba proveriti kablove, spojeve; b) 

kosi trakasti artefakt: gotovo sigurno je neophodna zamena detektorskog bloka, osim 

ako se ne radi o situaciji pomeranja detektora; c) naj�e� �e se nailazi na problem da je 

potrebno ponovno pode�avanje poja �anja (detektor sleva) i normalnog histograma 

(ostali) [42]. 
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Slika 3.15 Slika koja prikazuje deo mese�ne procedure provere svih relevantnih 

parametara PET/CT sistema; lista je data sa leve strane ekrana, konkretno je prikazano 

uspe�no testiranje pozicioniranja pacijent stola (a utorski izvestaj). 

 

 Nakon zadavanja standardnih uslova snimanja (120 kVp, 200 mAs), ako se ne 

radi o automatskom re�imu, pregleda se ima li artef akata, a zatim se odabere manja 

oblast u centru cca 500 mm2 i jedna ista takva na periferiji: razlike u standardnim 

devijacijama CT brojeva predstavljaju �um, a razlik e srednjih vrednosti CT brojeva 

odre�uju uniformnost i te vrednosti moraju da budu u proizvo�a�kim granicama. 

Jednom mese�no treba izvr�iti proveru CT brojeva za razli �ite (poznate) materijale i 

zatim eventualno uradi prekorekcija u cilju linearizacije atenuacionih koeficijenata. 
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Postoje i specijalne verzije vodenih fantoma sa mogu�nostima provera ta�nosti debljine 

preseka, detektabilnosti niskog kontrasta i sl. 

 I fizi�ki i fiziolo�ki faktori uti �u na ta�nost i reproduktivnost SUV faktora u 

onkologiji FDG PET studija [43]. Varijacije u kalibraciji, rekonstrukciji slike i u 

pode�avanjima mogu imati npr. vi�e od 50 % efekta n a merenje SUV faktora [44]. Stoga 

su potrebne �to egzaktnije, eksplicitnije metodolog ije i procedure u okviru kontrole 

kvaliteta. 

 Kontrola kvaliteta radiofarmaka je pra�ena propratnim dokumentom. 

 Za kalibrator doza potrebno je raditi dnevni test senzitivnosti/konzistentnosti sa 

sertifikovanim kalibracionim izvorima 137Cs ili 68Ge. Tolerancija je %5±  na usrednjeno 

na 10 ponovljenih u�itavanja. 

 Postoje i standardizovane �antropomorfne� fantomsk e sfere koje simuliraju 

tumore razli�ite veli�ine i na taj na�in omogu�avaju da se izvr�i SUV verifikacija pod 

klini�ki relevantnim uslovima [45] utvr�ivanjem/proverom isparavnosti kalibracije 

kori� �enjem nestandardnih fantoma i merenjem koeficijenta koji karakteri�e oporavak 

koncentracije kao funkcije veli�ine sfere (tumora).  

 Svi ure�aji koji su uklju�eni u sistem, kao �to su pomenuti kalibratori doza,  GM 

broja�i, vage treba da budu odr�avani u dobrom stanju i k alibrisani saglasno 

regulatornim propisima.  
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4. Karakteristike scintilatora za PET detekciju 

 

 Scintilacija je pojava kod nekih materijala (scintilatora) da, kada se izlo�e dejstvi 

jonizuju�eg zra�enja, konvertuju frakciju apsorbovane energije u vidljivi ili 

ultraljubi�asti deo spektra. Konverzionim procesom tzv. fluoroscencijom, stvara se 

kvant svetlosti, koji je proporcionalan energiji deponovanoj u scintilatoru prilikom 

interakcije sa � odnosno X zracima.  

 Jo� neki procesi, pored fluoroscencije, vr�e opisa nu konverziju energije [46]. 

Fosforescencija se odnosi na emisiju ve�e talasne du�ine od vidljive svetlosti i nakon 

mnogo du�eg vremena. Odlo�ena fluoroscencija proizv odi isti emisioni spektar kao 

fluoroscencija, ali sa mnogo ve�im ka�njenjem za ekscitacijom. Scintilacioni krista l 

treba da konvertuje �to je mogu �e ve�i deo energije upadnog zra�enja u promptnu 

fluoroscentnu svetlost, a �to manji u ne�eljenu fos forescenciju ili odlo�enu 

fluoroscenciju. 

 Scintilatori mogu biti te�ni ili �vrsti, organski ili neorganski, kristalni ili 

nekristalni. Organski, te�ni i plasti�ni se koriste za detekciju � �estica i brzih neutrona. 

Za detekciju � zraka koriste se neorganski monokristali, prvenstveno zbog potrebne 

velike osetljivosti i atomskog broja Z, �to vodi do potrebne visoke detekcione 

efikasnosti.  

 

4.1 Opis scintilacionog procesa u neorganskim kristalima 

 

 Kod tipi�nog scintilacionog kristala su valentna i provodna zona odvojeni 

procepom 5 eV i ve�im. U �istom kristalu, bez defekata ili ne�isto�a, nema energetskih 

nivoa izme�u zona, tj. stanja u zabranjenoj zoni). Navedeni prag je preveliki da bi da bi 

kvant svetlosti, emitovan povratkom pobu�enog elektrona u valentnu zonu, bio u 

vidljivoj oblasti. Zato se ve�ina kristala dopira sa aktivatorskim jonom koji obezbe�uje 

energetske nivoe u okviru tog procepa, (slika 4.1 ).  
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Slika 4.1  Energetska struktura u neorganskom kristalu; da bi se emitovala svetlost, 

potrebno je da postoje stanja u zabranjenoj zoni; nakon apsorpcije energije �-fotona, 

frakcija energije se lokalizuje na aktivatorskom jonu, relaksacijom se posti�e emisija 

scintilacionog fotona (autorski prikaz). 

 

 Kvant jonizuju�eg zra�enja, prolaskom kroz neorganski kristal, stvara veliki broj 

parova elektron-�upljina. Pozitivna �upljina vrlo b rzo sti�e do atoma aktivatora i 

jonizuje ga, jer je energija jonizacije aktivatora manja od energije jonizacije osnovnih 

atoma re�etke. Dospe �em elektrona u jonizovani aktivacioni centar nastala konfiguracija 

se iz pobu�enog stanja deesitacijom vra�a u osnovno stanje, sa velikom verovatno�om 

emisije fotona. Pogodnim izborom aktivatora, prelaz se obavlja samo u vidljivoj oblasti. 

Kako je vreme migracije elektrona mnogo kra�e, sve pobu�ene konfiguracije nastaju 

gotovo istovremeno i potom relaksiraju sa vremenom ga�enja τ .   

 Konfiguracija nastala dospe�em elektrona u aktivator mo�e se na �i u pobu�enom 

stanju iz kog je prelaz u osnovno stanje zabranjen, pa je potrebna dodatna energija (npr. 

termi�ka) da prevede konfiguraciju u vi�e energetsko stan je iz kog je deeksitacija 

mogu�a. Spora komponenta svetlosnog zra�enja koji na ovakav na�in nastaje 

predstavlja fosforescenciju. Neki od prelaza me�u stanjima odvijaju se bez emisije 

svetlosti. To su gubici u konverziji.   

 U �istom kristalu, energija potrebna za pobu�ivanje elektrona u provodnu zonu 

pribli�no je jednaka energiji koja se osloba �a pri njegovoj rekombinaciji sa �upljinom. 

Zato se emisioni i apsorpcioni spektar poklapaju i samoapsorpcija je veoma izra�ena. 

Emisija svetlosti u aktiviranom kristalu odvija se promenom stanja aktivatorskog centra, 

�iji energetski prelazi su manji od visine zabranjene zone. Emisioni spektar je pomeren 
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ka vi�im talasnim du�inama i ne preklapa se sa apso rpcionom linijom, zahvalju�i �emu 

je aktivirani kristal transparentan za scintilacionu svetlost [46].  

 Prema [47] ukupna efikasnost (η ) konverzacionog procesa deponovane energije u 

scintilacionom kristalu u svetlost mo�e da se aprok simira kao proizvod 3 faktora: 

 S Qη β= ⋅ ⋅    (4.1)  

gde je β  konverzaciona efikasnost energije � fotona u parove elektron-�upljina, S   

predstavlja efikasnost prenosa energije odr�ane u p arovima elektron-�upljina ka 

aktivatorskim jonima ili drugim luminiscentnim centrima, a Q  je kvantna efikasnost 

samih luminiscentnih centara. 

 Konverziona efikasnost energije � fotona u parove elektron-�upljina β  se mo�e 

izra�unati imaju�i u vidu fundamentalne fizi�ke osobine scintilacionog kristala, 

uklju�uju�i �irinu energetskog procepa, visokofrekventne i st ati�ke dielektri�ne 

konstante, kao i opti�ke longitudinalne energije fotona [48]. Za ve�inu scintilatora ovi 

parametri se mogu dobro proceniti, pa se ovaj parametar mo�e izra �unati sa zna�ajnim 

stepenom pouzdanosti, mada kod nekih kristala postoji zna�ajnija varijacija broja 

proizvedenih parova  sa relativno malom promenom energije.  

 Razni faktori mogu uticati da se energija ne prenese do aktivacionog centra. Bez 

obzira na o�igledan zna�aj S  faktora, ni jedan dosada�nji model ne mo�e omogu �iti da 

se ova vrednost odredi sa zna�ajnim stepenom pouzdanosti i to bi trebalo da bude 

primaran izazov u savremenom ispitivanju scintilacionog procesa. 

 Kvantna efikasnost luminiscentnih centara Q  se meri direktno pobu�uju�i 

luminiscentne centre UV svetlo� �u energije koja odgovara realnim eksitacionim 

energijama. Na taj na�in, formiranje parova elektron-�upljina se preska �e, kao i 

odgovaraju�i energetski transfer, pa se efikasnost samog luminiscentnog centra 

posmatra direktno [49]. 

4.2 Scintilacioni kristali koji se koriste u PET ure�ajima 

 

 U prvim godinama razvoja PET-a, detektori su bili monokristali NaI sa Tl kao 

aktivatorom, inidividualno u sprezi sa fotomultiplikatorskim cevima. Uvo�enjem 

bizmunt germanatnog kristala (Bi4Ge3O12, skra�eno BGO) postignut je veliki prodor 

ove dijagnostike, jer ovaj materijal ima znatno ve�u efikasnost u detekciji � zraka u 
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relevantnom delu spektra. Pojavom blok detektora se postigao kompaktniji i 

ekonomi�niji pristup u smislu da se sa 4 fotomultiplikatorske cevi pokriva 64 kristalnih 

elemenata. Sa te�njom ka unapre �enju detekcionih karakteristika pojavili su se novi 

kristali, od kojih izdvajamo najva�nije: lutecijum oksi-orto-silikat ((Lu2SiO5):Ce, LSO), 

lutecijum itrijum oksi-orto-silikat (Lu2(1-x)Y2xSiO5, LYSO), gadolinijum oksi-orto-

silikat (Gd2SiO5:Ce, GSO), lutecijum-aluminijum perovskit (LUAPa:Ce) i lantan (III) 

bromid (LaBr3 :Ce). 

 

4.3 Uticaj fizi�ko-hemijskih osobina scintilatora na detekciju gama zra�enja 

 
 Pojedina�ni kristali naj�e� �e narastaju iz materijala u rastopljenom stanju. Ta�ka 

topljenja osnovne supstance direktno uti�e na cenu finalnog proizvoda. Esencijalno je 

znati maksimalnu veli�inu do koje kristal mo�e da izraste. Tako �e je potrebno ispitati 

koliko je kristal mehani�ki otporan (robusnost i otpornost na udarce), eventualno 

prisustvo neravnina, kakva mu je hemijska postojanost, kakve su mu termi�ke osobine 

(sposobnost da se odupre promenama u fizi�kom obliku ili veli�ini sa porastom 

temperature, kao i radni temperaturni opseg), kolika je varijacija izlazne svetlosti u 

skladu sa temperaturnom varijacijom, da li je kristal higroskopan (da li upija/zadr�ava 

vodu iz okoline) i koji je potreban radni opseg vla�nosti vazduha, koji je radni opseg 

pritiska, kakva mu je radijaciona otpornost i kakve su i kog inteziteta promene u boji i 

prozra�nosti s vremenom. 

 

4.4 Atenuacija � zraka kroz  scintilacione kristale 

 

 Atenuacioni koeficijent nekog materijala ili medijuma je kvantitativna veli�ina 

koja karakteri�e koliko lako mogu � zraci, zvuk, �estice ili drugi vid energije da 

penetriraju kroz njega. Dakle, u slu�aju da se radi o � zracima, �to je atenuacioni 

koeficijent ve�i, odgovaraju�i fotonski snop br�e oslabi, odnosno mali atenuacio ni 

koeficijent zna�i da je materijal, medijum, relativno transparentan u odnosu na njega. 

 Jedinica za atenuacioni koeficijent je recipro�na du�ina. Kada su scintilacioni 

kristali u pitanju obi�no je izra�ena u cm -1. U jedna�ini (2.8) prestavljen je 
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eksponencijalni zakon slabljenja � zra�enja monoenergetskog snopa, gde � predstavlja 

atenuacioni koeficijent.  

 Vrednost linearnog atenuacionog koeficijenta zavisi od energije incidentnog � 

snopa (kod PET-a 511 keV-a) kao i atenuacionih karakteristika absorbera. Penetracija je 

statisti�ki odre�ena verovatno�om po jedinici du�ine za odre �eni fizi�ki proces. Pored 

gustine (�to je ve �a, to je ve�i broj atoma, meta), verovatno�a fotoefekta je posebno 

zavisna od atomskog broja Z (na stepen izme�u 4 i 5) a Komptonov efekat je linearno 

zavisan od Z. Ve�i efikasni presek za fotoelektri�ni efekat sa pove�anjem Z, omogu�ava 

lak�u energetsku diskriminaciju rasejanih fotona. 

 Radijaciona du�ina snopa je distanca potrebna da i ntezitet snopa opadne za oko 

63% (do vrednosti 1/e manje od inicijalne).  

 Treba primetiti da �to je ve �a debljina scintilacionog kristala to �e se vi�e fotona 

apsorbovati, a ona je zavisi od toga, kao �to je ve � re�eno, koliko kristal mo�e da izraste 

u proizvodnom procesu. 

 

4.5 Energetska rezolucija, svetlosni prinos, svojstvena energetska rezolucija 

scintilatora 

 

 Vi�a energetska rezolucija zna �i rafiniraniju  diferencijaciju visina registrovanih 

impulsa, tj. bolju funkciju odziva detektora, na odre�enoj energiji zra�enja. Sistem 

mo�e bolje da diskrimini�e ta �ne doga�aje u odnosu na rasejane, i da se postave u�i 

energetski prozori, �to rezultira sa manjim �umom u  slici.  Energetska rezolucija u 

najve�oj meri zavisi od dva faktora: svetlosnog prinosa i svojstvene energetske 

rezolucije kristala.  

 Svetlosni prinos predstavlja efikasnost konverzije energije zra�enja u svetlost. �to 

je vrednost ovog parametra ve�a, to je bolja energetska odre�enost (manja statisti�ka 

nesigurnost u odre�ivanju energije incidentnog PET fotona) merenog signala, kao i 

potencijal u odbacivanju doga�aja prouzrokovanih rasejanim fotonima. Bitno je da on 

bude stabilan u energetskom podru�ju od interesa. Treba voditi ra�una o ambijentalnoj 

temperaturi jer �e njeno pove�anje, u skladu sa opisanim procesom kretanja elektron-

�upljina kroz kristal, smanjiti vrednost detektovan og svetlosnog prinosa.  
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 Svojstvena energetska rezolucija je u direktnoj vezi sa dimenzijama kristala: kako 

je detektor se�en i na�in implementacije vo�enja svetlosti izme�u svake detektorske 

jedinice. Manji detektorski kristali omogu�avaju kori� �enje ve�e akvizicione matrice i 

samim tim bolju spektralnu rezoluciju (jedna�ina 3.2). Sa druge strane, ako je detektor 

suvi�e mali, interkristalnim rasejanjem koje �e smanjiti ta�nost odre�ivanja pozicije 

doga�aja a tako�e mo�e do �i i do efekta paralakse: foton koji se suo�ava sa 

detektorskim elementom sa kosim uglom, mo�e da pene trira i detektuje se u susednom 

kristalu. Svojsvena energetska rezolucija zavisi i od prisustva nehomogenosti (ta�kaste, 

linijske i zapreminske dislokacije) i ne�isto�a.  

 

4.6 Vreme ga�enja svetlosnog impulsa u scintilacion om kristalu  

   

 U scintilacionom procesu kvant zra�enja interaguje sa atomom materijala 

detektora, koji pobu�en prelazi na vi�i energetski nivo. U procesu vra �anja u osnovno 

stanje, emituje vidljivu svetlost. Vreme ga�enja se  defini�e kao vreme potrebno da 

amlituda funkcije odziva padne na vrednost 1/e u odnosu na inicijalnu. Jasno je da je �to 

kra�e trajanje strujnog impulsa po�eljno, jer omogu �ava kra�e koincidentno vreme tj. 

dobru vremensku rezoluciju (ubla�ava se uticaj slu �ajnih doga�aja, �to rezultira manjim 

�umom), kao i ve �u efikasnost detektora pri vi�im pobudnim fotonskim  u�estanostima. 

Tako�e omogu�ava implementaciju TOF re�ima rada.  

 

4.7 Vreme preleta (TOF) 

 

 Pomo�u TOF metode, kao dodatak identifikacije koincidentnih doga�aja, precizno 

se meri  razlika u vremenu prispe�a � fotona, �ime se dobija dodatna informacija o 

polo�aju anihilacionog doga �aja du� LOR-a, preko udaljenosti  koju je svaki foton 

pre�ao od anihilacione lokacije u okviru FOV-a, i ta informacija se uklju�uje u 

rekonstruktivni algoritam. Princip nije novijeg datuma, ali je postao aktuelan u PET 

dijagnostici sa pojavom kristala sa br�im odzivom. Smanjenjem merne nesigurnosti 

mo�e se popraviti odnos signal/�um; pobolj�ati kont rast slike; doprineti br�oj 

konvergenciji (�ime se smanjuje vreme snimanja); u procesu optimizacije izme�u 
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du�ine trajanja snimanja i administrirane aktivnost i odlu�iti se za manju potrebnu 

inicijaciju radioaktivne supstance, koja se odra�av a na manju pacijentnu dozu. 

 

4.8 Molijerov radijus scintilacionog detektora 

 

 Pri velikim fotonskim energijama javljaju se elektromagnetne kaskade pri 

prolasku zra�enja kroz materiju. Kao posledica toga centralna distribucija funkcije 

odziva je Gausovog tipa ali postoje i dugi �repovi� , pribli�no eksponencijalnog oblika. 

Molijerov radijus je polupre�nik cilindra koji sadr�i u proseku najmanje 90% 

elektromagnetske energetske depozicije. Linearno je zavisan od talasne du�ine zra �enja, 

kao i od atomskog broja [50]. Manji Molijerov radijus dovodi do manjeg preklapanja, 

separacije i time bolje rezolucije. 

 

4.9 Uticaj scintilacionog kristala na maksimalnu veli�inu aksijalne komponente 

oblasti koja se snima  

 

 Fizi�ka aksijalna veli�ina FOV (AFOV) odre�uje veli�inu snimanog segmenta tela 

u jednom vremenskom prozoru. �to je ta vrednost ve �a, odre�eni region za snimanje se 

mo�e podeliti na manji broj delova, pa �e ukupno vreme snimanja biti kra�e.  

 Pravi se kompromis izme�u i debljine kristala, kao i komercijalne cene. Monte 

Karlo studijama [51] se utvr�uje koji je najbolji odnos izme�u te dve veli�ine, a da 

NECR i kontrasna rezolucija budu �to bolje. 

 Pri procesingu je potrebno odre�eno preklapanje bed-ova i u tom smislu se 

defini�e i minimalno aksijalno preklapanje FOV-a sa narednom bed pozicijom. Fizi�ki 

AFOV minus preklapanje predstavlja efektivni aksijalni FOV. 

 

4.10 PET blok detektori   

 

 Prvi blok detektori su razvijeni sredinom osamdesetih. Predhodni napori da se 

popravi PET prostorna rezolucija kori� �enjem manjih scintilacionih detektora tako �to je 
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svaki bio u sprezi sa fotomultiplikatorskom cevi je postao komplikovano i izuzetno 

skupo re�enje. Osim toga, zahtev da se pove �a aksijalna pokrivenost inkorporiraju�i 

vi�estruke detektorske prstenove uzrokovalo je stva ranje kompleksnih i nezgodnih 

kombinovanih �ema da bi se �izvukao� scintilacioni signal. Multipliciraju�i prvo 32, a 

zatim 64 detektora, Casey and Nutt [10] su smanjili i kompleksnost i cenu dizajna i do 

danas je to ostalo prinicipijalno re�enje za jedini �nu blokovsku jedinicu (slika 4.2 a). 

Scintilacioni blok je podeljen na 8x8 detektora i povezan sa 4 fotomultiplikatora, po 

pravougaonom obrascu.  Koordinate detektora sa najve�om verovatno�om interakcije su 

date sa:        
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=
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 (4.2) 

gde su A, B, C, D svetlosni signali sa fotomultiplikatora, kao na slici, gledano u smeru 

kazaljke na satu, od levog gornjeg ugla (slika 4.2 b). 

  

 

 

  

 

                          a)                                                                   b) 

Slika 4.2 a) Detektorski blok, sa 64 kristalne jedinice i 4 fotomultiplikatorske cevi; b) 

sredi�njih 16 scintilatora iz matrice 8x8; distorzi ja je posledica samih kristala, 

geometrije i relativne empirijske prostorno-linearne raspodele (autorska fotografija i 

prikaz). 
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 Povr�ine svakog pojedina �nog kristalnog elementa su prekrivene reflektuju�im 

materijalom da bi se opti�ki izolovali detekcioni kristali i da bi se maksimalizovala 

efikasnost kolekcije svetlosti fotomultiplikatrima. Debljina unutar kristala nije 

uniformna, ve� se pove�ava od otprilike polovine debljine u centru do pune na ivicama 

scintilatora, �to se odre�uje empirijski da bi se dobila odgovaraju�a relativna prostorno 

linearna raspodela svetlosti izme�u �etiri fotomultiplikatorske cevi. 

 

4.11 PET fotomultiplikatori 

 

 Klasi�an fotomultiplikator se sastoji od semitransparentne fotokatode, 

fotoelektronske kolektorske optike, niza dinoda i anode na dnu. Navedeni elementi se 

nalaze u vakuumiranoj staklenoj cevi i izme�u njih je odre�en napon. Princip je slede�i: 

fotoni dospevaju na fotokatodu, gde dolazi do fotoelektri�nog efekta i nastali elektroni 

se preko fotoelektronskog opti�kog sistema fokusiraju ka prvoj dinodi; dinode su 

kaskadno raspore�ene, svaka slede�a je na vi�em naponu; dinode imaju zadatak da 

emisijom sekundarnih elektrona sukcesivno akceleriraju signal � za sistem od 10-14 

dinoda signal �e biti poja�an 106-108 puta pre nego �to dospe do anode (slika 4.3).  

 Kvantna efikasnost fotokatode se defini�e kao koli �nik broja u njoj oslobo�enih 

fotoelektrona i broja svetlosnih fotona koji do nje do�u. Potrebna je da bude �to ve �a, 

jer se time smanjuju stohasti�ke fluktuacije, odnosno smanjuje energetska rezolucija. 

Klasi�nim fotomultiplikatorom je  kvantna efikasnost limitirana na (20-30)%, varijacije 

najvi�e zavise od materijala (za PET primenu i dalj e bialkali), veli�ine povr�ine i 

uniformnosti debljine fotokatode. 

 Problem sa klasi�nim fotomultiplikatorima je kvantna efikasnost. Zato se radi na 

iznala�enju novih re�enja. Drugi na �in da se detektuju fotoni je pomo�u lavinske PIN 

diode (p i n slojevi, izme�u osiroma�eni i-region), skra �eno u literaturi APD (eng. 

�avalanche photodiode�): jedina su�tinska razlika u  odnosu na obi�nu diodu je �to mo�e 

da radi u re�imu kada je suprotno polarisana, pod n aponom 102-103 V. Kada APD 

konvertuje fotone u elektri�ni signal energija incidentnog fotona mora da pre�e 

propusnu barijeru, koja iznosi (1 - 2) eV. Fotoni se onda apsorbuju i elektron prelazi iz 

valentne u provodnu zonu ostavljaju�i za sobom �upljinu. 
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Slika 4.3 �ema fotomultiplikatorske cevi [46] 

 

 S obzirom na dopiranje i porast elektri�nog polja do�i �e do toga da elektron 

driftuje do n strane APD, a �upljina do p strane, tj. do fotostruje na izlazu APD [53]. 

APD je osetljiva na elektronski �um i uslove za zna tno ve�u kvantnu efikasnost u 

odnosu na klasi�an fotomultiplikator pa su na njenoj bazi, sredinom 80-tih, napravljeni 

prvi lavinski silikonski fotomultiplikatori, posebno sa ciljem da se postigne, u skladu sa 

tehnolo�kim potrebama, dobra senzitivnost za mali b roj fotona [54]. APD-i je pridodato 

jako elektri�no polje koje ubrzava elektron daju�i mu dovoljno energije da jonizuje 

drugi par elektron-�upljina u interakciji sa krista lnom re�etkom. Oba mogu dalje da 

stvaraju nove parove tj. pravi se lavinski efekat, �ime se obezbe�uje interno poja�anje 

od vi�e stotina puta. Treba imati u vidu pojavu mul tiplikativne gre�ke kao posledicu 

toga da prakti�ni broj stvorenih parova elektron-�upljina stohasti �ki varira � �to je 

poja�anje ve�e, ovaj efekat je izra�eniji. Lavinski silikonski f otomultiplikatori rade u 

Gajgerovom re�imu: APD je obrnuto  naponski polariz ovana �to implicira �iroku oblast 

prostornog tovara i neprovo�enje dok cela ne postane provodnik i isprazni se. U ovom 

slu�aju ne postoji multiplikativna gre�ka jer verovatno �a da se izazove efekat ne uti�e 

na izlazni signal. Sa druge strane, postoji potencijalni problem sa verovatno�om 

detekcije fotona, koja je jednaka proizvodu kvantne efikasnosti i verovatno�e lavinskog 

efekta, kao i naravno mogu�nost pojave struje mraka - kada se par elektron-�up ljina 

generi�u bez incidentnog fotona (zbog zagrevanja il i lo�eg kvaliteta materijala/izrade). 

U izvesnoj meri ove statisti�ke pojave se mogu kompenzovati [54]. Ostali problemi na 
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�ijem se re�avanju jo� radi su preslu�avanje izme �u fotomultiplikatora kao i zakasneli 

impuls (posledica eventualnog zarobljenog naboja u barijeri). Me�utim, razvoj lavinskih 

silikonskih GM fotomultiplikatora je od neprocenjive va�nosti za PET dijagnostiku 

zbog toga �to je sa njima postignuta kvantna efikas nost ve�a od 70 % (i ima potencijala 

za daljim unapre�enjem u tom smislu). Nadalje, APD-e su neosetljive na magnetno 

polje (klju�no za razvoj PET/MR sistema), znatno su manje od klasi�nih 

fotomultiplikatora, pa se mogu gu� �e pakovati, �to daje mogu �nosti za dalja pobolj�anja 

prostorne rezolucije, a uz to i cena im je znatno ni�a. 

  

Slika 4.4  a) Topologija APD, b) signal od jednog piksela sa APD u Gajgerovom modu 

rada [53] 

 

 Refrakcioni indeks supstance (opti�kog medijuma) n pokazuje kako se zra�enje 

propagira kroz taj medijum tj. predstavlja faktor koji pokazuje koliko se talasna du�ina 

zra�enja pri prostiranju redukuje (referentna vrednost za vakuum je 1). Refrakcija u 

kombinaciji sa apsorpcijom je povezana poznatim Beer-Lambert-ovim zakonom i  

Kramers-Heisenberg-ovom disperzionom formulom. Uticaj �name�tanja� transmisije od 

kristala do fotomultiplikatora predmet je stalnih razmatranja u  Monte Karlo 

eksperimentalnim stujama, uklju�uju�i ne samo vrstu kristala ve� i njegovu debljinu 

[55, 56]. Tako�e, scintilacioni kristali treba da budu u �to boljo j kompatibilnosti sa 

fotomultiplikatorima sa aspekta opti�kih parametara, tj. da bi se postiglo maksimalno 

iskori� �enje svetlosti proizvedene u scintilacionom materijalu, emisioni spektar 

scintilatora treba u �to ve �oj meri da se preklapa sa obla� �u maksimalne osetljivosti 

fotokatode koja se koristi s njim. 
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5. Merne metode 

 

5.1 Metod merenja energetske rezolucije  

 

 Energetski spektar se odre�uje integraljenjem svakog pojedina�nog svetlosnog 

impulsa, obzirom da je integral proporcionalan energiji koja je deponovana u 

scintilacionom kristalu. Iz odgovaraju�eg histograma utvr�uje se energetska rezolucija.  

 Gausova funkcija se fituje prema fotopiku energetskog spektra. Utvr�uju se 

vrednosti amplitude i pozicija maksimuma na x osi (na kojoj je energiji) i odre�uje 

standardna devijacija. Energetska rezolucija se naj�e� �e izra�ava u procentima, 

ra�unaju�i po formuli: 

 
max

100%FWHME
R

E

∆= ⋅   (5.1) 

gde je FWHME∆  �irina Gausove krive na polovini maksimuma (eng. �F ull Width at Half  

Maximum�) [57].  

 S obzirom da ne postoji radioaktivni izvor koji emituje γ zra�enje energije od 511 

keV, treba proveriti linearnost i standardnu devijaciju upotrebljenog izvora u odnosu na 

tu realnu energiju fotona koji se rasejavaju na kristalima. Kod metodologije merenja sa 

samo jednim kristalom nema preslu�avanja �to mo�e b iti problem kada se uzima ceo 

detektor sa 8x8 kristala, �to je �est pristup. Uticaj prirodne radioaktivnosti lutecijuma 

treba razmotriti tako �to treba snimiti energetski spektar bez pobude, za scintilatore na 

bazi tog elementa. 

 

5.2 Metod merenja vremena ga�enja svetlosnog impuls a  

 

 Metod se zasniva na principu koji su prezentovali jo� Bollinger i Thomas [58]: 

detektuju se scintilacioni svetlosni impulsi iz jedne fotomultiplikatorske cevi i dolazak 

pojedina�nih fotona (od odgovaraju�ih svetlosih pobuda). Vreme dolaska fotona se 

poredi sa vremenima detekcije scintilacionih impulsa (slika 5.1). Unapre�enje u odnosu 
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na originalnu metodologiju je smanjenje efikasnosti (redukcija broja fotona koji dolaze 

do druge fotomultiplikatorske cevi) na 0.5 po scintilaciji, kako bi se gotovo u potpunosti 

eliminisao ne�eljeni prenapon. Odre �uje se funkcija broja impulsa od vremena ga�enja 

svetlosnog impulsa u scintilacionom kristalu. Dobra strana ove metode je �to se 

procenjuje realni oblik svetlosnog impulsa, bez distorzije signala prouzrokovane 

prolaskom kroz fotomultiplikatorsku cev.  

 

Slika 5.1 Skica merne postavke za merenje ga�enja s vetlosnog impulsa u scintilacionom 

kristalu. Levo je pobudna a desno merna fotomultiplikatorska cev [59]. 

 

5.3 Metod merenja svetlosnog prinosa  

 

Svetlosni prinos, izra�en kao broj fotona po MeV za  svaki γ pik je u radu meren 

Bertola�inijevom tehnikom [60] sa geometrijom uskog snopa, razra�enom krajem 80-tih 

godina [61], ali pore�enjem pojedina�nih fotoelektronskim maksimuma od fotokatode 

(koji odre�uje poja�anje fotomultiplikatorske cevi) sa ve� dobijenim energetskim 

maksimumom preko koncepta pojedina�nih impulsa. Scintilator je bio postavljen na 

duplo du�oj distanci (2 cm) od izvora zra �enja u odnosu na konceptualnu postavku. Po 

ovoj metodologiji je predvi�eno da se merenja vr�e svaki put 15-tak minuta posl e 

uklju�ivanja visokog napona, vode�i ra�una o potencijalnoj nestabilnosti 

fotomultiplikatorske cevi. Potrebno je koristiti spektroskopski poja�iva� sa vrlo malom 
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vremenskom konstantom (~3 µs), kao i uraditi dodatnu rekalibraciju skale poja�anja, 

proveru linearnosti i odre�ivanje standardne devijacije. 

 

5.4 Metodologija prora�una atenuacionih koeficijenata i radijacione du�ine  za 

PET scintilatore 

 

 Pomo�u odgovaraju�eg softvera (XCOM [62]) se odre�uju atenuacioni 

koeficijenti za odre�en tip materijala, obra�uju�i efikasne preseke za nekoherentno i 

koherentno rasejanje, fotoelektri�nu apsorpciju i proizvodnju parova u polju atomskog 

jezgra i u oblasti elektronskog omota�a. Nakon toga se primenom Beer-Lambertove 

formule (jedna�ina 2.8) ra�una radijaciona du�ina, imaju �i u vidu da je to distanca 

potrebna da intezitet snopa fotona opadne do vrednosti 1/e manje od inicijalne. 

 Efikasni preseci za proizvodnju parova [63] dobijeni na osnovu Bethe-Heitler 

teorije  u kombinaciji i sa drugim teoretskim modelima uzimaju u obzir ekranizovanje 

efekta, Kulonove i radijacione korekcije.  

 XCOM softver automatski ra�una efektivni atomski broj, za jedinjenja po formuli: 

 ( )2.94 2.94 2.942.94
1 1 2 2 3 3( ) ( ) ..effZ f Z f Z f Z= ⋅ + ⋅ + ⋅ +   (5.2) 

gde su nf  frakcije od ukupnog broja elektrona koja odgovaraju odre�enom elementu, a 

nZ atomski broj tog elementa) i sastava scintilatora [64]. 

 

5.5 Prora�un Molijerovog radijusa  

                                       

 Molijerov radijus, na osnovu radijacione du�ine i efektivnog atomskog broja,  

ra�una se preko formule: 

 
2

0 0 0

4 /
/ ( 1, 24) 0.03475 ( 1, 24)

610 MeV
e

M S C

m c
R X E E X Z X Z

π α⋅ ⋅= ⋅ = ⋅ ⋅ + ≈ ⋅ ⋅ +   (5.3) 

gde CE  predstavlja grani�nu energiju kada su gubici usled jonizacije jednaki gubicima 

usled usporavanja elektrona (bremsstrahlung) - iznad te vrednosti radijacioni procesi 

postaju dominantni: 
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610 MeV

1,24CE
Z

=
+   (5.4) 

a SE  je energija koja izra�ava 98%-tnu angularnu disper ziju elektromagnetnog talasa, tj. 

radi se o konstanti �ija je pribli�na vrednost:     

 

2 4
21, 2052 MeVS eE m c

π
α

= ≈
    (5.5) 

odakle se dobija izvedeni izraz [65].  

 

5.6 Metod merenja refrakcionog indeksa 

 

 Metodologija merenja principijalno je zasnovana na merenju ugla skretanja 

pomo�u V-prizme [66] imaju�i u vidu da kod transparentnog opti�kog medijuma 

refrakcioni indeks isklju�ivo zavisi od talasne du�ine, odnosno frekvencije u padnog 

zra�enja [67], tj. nepoznati refrakcioni indeks dobijamo preko ugla skretanja θ i 

poznatog refrakcionog indeksa N  V-prizme (slika 5.2) preko formule: 

 θθ 222 sinsin −+= NNn   (5.6) 

 
                   Slika 5.2 Princip merenja refrakcionog indeksa preko V-prizme [66]. 
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6. Eksperimentalni postupci 

 

 U cilju odre�ivanja karakteristika PET scintilatora, u eksperimentu su kori� �eni:  

1) BGO kristali: 10 kom., 5x5x20 mm i LYSO: 8 kom., 5x5x20 mm kristali;  

2) NaI:Tl V-prizma; 

3) fotodetektori  sa internim visokonaponskim kolom; 

4) dve fotomultiplikatorske cevi; 

5) dva podesiva napajanja od 0-15 V; 

6) scintilacioni predpoja�iva�; 

7) spektroskopski poja�iva�; 

8) multikanalni impulsni analizator; 

9) A/D konvertor; 

10)  impulsni generator; 

11)  137Cs radioaktivni izvor, aktivnosti cca 170 kBq; 

12)  22Na radioaktivni izvor, aktivnosti  cca 40 kBq; 

aluminijumska kutija 2mm debljine (crno obojena sa unutra�nje strane), ru �na 

dizalica, sporohodna bu�ilica, olovne cigle, opti �ka mast (refrakcioni indeks 1,465), 

teflon traka. 

 

 Gama fotoni koji poti�u od 137Cs imaju energiju od 662 keV-a, �to nije ba� u 

direktnoj korelaciji sa 511 keV-a γ fotonima kod PET-a, ali se ovaj radioaktivni izvor 

standardno koristi pri ispitivanjima za PET aplikacije [59, 68, 69]. 22Na je �+ emiter, ali 

emituje i γ zrake energije 1275 keV-a. Koristio se za proveru linearnosti energetskog 

spektra. 

 Analiza podataka za energetsku rezoluciju i vreme ga�enja svetlosnog impulsa u 

scintilacionom kristalu je vr�ena ra �unarski preko ROOT platforme [70] da bi se ta�ke 

grafika odre�ivale kori� �enjem GNUPLOT-a [71] i fitovanjem. Za odre�ivanje 

atenuacionih koeficijenata kori� �en je pomenuti program XCOM [62].  

 Uticaj na zbirne rezultate merenja svakako imaju pojedina�ne razlike u kristalima 

(veli�ina, samoapsorpcija) i varijacije u eksperimetalnoj postavci, za svako pojedina�no 

merenje, kao i broj fotona po inicijalnom svetlosnom impulsu (kod merenja energetske 
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rezolucije i vremena ga�enja svetlosnog impulsa u s cintilatoru), samoapsorpcija, 

rastojanje kristala od izvora, stabilnost fotomultiplikatorske cevi (kod merenja 

svetlosnog prinosa), refleksije i izolovanost sistema (mogu�nosti dospevanja svetlosti iz 

okru�enja).  

            

6.1 Eksperimentalni postupak  odre�ivanja energetske rezolucije 

 

 Scintilatori su bili obmotani teflon trakom sa svih pet strana (osim one koja je 

povezana sa fotodetektorom). Odre�ivana je energetska rezolucija sistema u celini, bez 

estimovanja svojsvene energetske rezolucije.  

 Kori� �ena je jedna fotomultiplikatorska cev. Nakon detekcije svetlosnih impulsa, 

signal se integralio da bi se odredilo totalno optere�enje, obzirom da je ono 

proporcionalno energiji deponovanoj u kristalu. Ova informacija se koristila za 

odre�ivanje energetskog spektra.  

 Gausova funkcija se pode�avala u skladu sa fotopik om energetskog spektra. Na taj 

na�in, dobijene su vrednosti amplitude signala, pridru�ena talasna du�ina i standardna 

devijacija, da bi se energetska rezolucija odredila u skladu sa jedna�inom 5.1.  

 Ispitivana je linearnost energetskog spektra: ako odnos kanala i energije 

odre�enog pika odgovara odnosu kanala i energije referentnog tj., u ovom slu�aju treba 

da  bude: 

 
31 2

511 keV 662 keV 1275 keV

KK K≈ ≈
  (6.1) 

gde su K1, K2 i K3 brojevi kanala koji odgovaraju energetskim maksimumima na 662 

keV-a, 511 keV-a odnosno 1275 keV-a.  

 Nakon linearnosti proverena je i standardna devijacija, ra�unato je u procentima, 

preko slede�e formule: 

  

2 1

2

2

662 keV 511 keV
100%

662 keV

K K

K
σ

−
= ⋅    (6.2) 

gde su K1 i K2 definisani kao i za jedna�inu (6.1). 
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 Razmatran je i energetski spektar LYSO kristala bez radioaktivnog izvora 

(posledica prirodne radioaktivnosti lutecijuma), tj. frakcija svetlosnih impulsa koja 

poti�e od svojstvene aktivnosti kristala.  

 

6.2  Eksperimentalni postupak odre�ivanja vremena ga�enja svetlosnog impulsa 

 

 Dve FT koje su se koristile u eksperimentu, bile su postavljene kao na slici 5.1.   

Prvom fotomultiplikatorskom cevi se vr�ilo trigerov anje. Redukcija broja fotona 

ostvarena je tako �to je druga fotomultiplikatorska  cev bila prekrivena aluminijimskom 

folijom sa malom rupicom oko sredine reda milimetra. Svetlosni impuls koji je bio 

stvoren apsorpcijom γ fotona u scintilacionom kristalu detektovao se u inicijalnoj 

fotomultiplikatorskoj cevi. Detekciona fotomultiplikatorska cev je registrovala samo par 

fotona od svake scintilacije. U odnosu na principijalnu eksperimentalnu postavku [58] 

efikasnost detekcije je bila smanjena tako da je prose�an broj fotona po scintilaciji bio 

manji od 0.5. To je moralo biti ura�eno jer je ovom metodom, u cilju odre�ivanja 

vremena ga�enja svetlosnog impulsa u scintilacionom  kristalu, potrebno detektovati 

samo jedan foton po svetlosnom impulsu. Ako vi�e fo tona dospe do drugog 

fotomultiplikatora, samo prvi se brojao, uz ne�elje ni prenapon [72]. Vreme se merilo od 

po�etka svetlosnog impulsa, na maksimumu signala i na dospe�u do drugog 

fotomultiplikatora i na osnovu toga se pravio odgovaraju�i histogram. Eksponencijalnim 

fitovanjem se ra�unalo tra�eno vreme.         

          

6.3 Eksperimentalni postupak odre�ivanja  svetlosnog prinosa 

 

 Za merenje svetlosnog prinosa je bila napravljena eksperimetalna postavka u 

skladu sa opisanom metodologijom (slika 6.1). 

 Kristal se vi�estruko obmotavao aluminijumskom fol ijom sa sve ostale �etiri 

strane (osim one okrenute izvoru i one nasuprot nje - opti�ki povezane sa 

fotomultiplikatorom sa izbu�enom aluminijumskom fol ijom izme�u), a sa izvorom se 

nalazio u aluminijumskoj kutiji. 
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 Impulsni generator se koristio za rekalibraciju skale poja�anja kao i  za proveru 

linearnosti i eliminisanje naponskog ofseta.    

 

 
Slika 6.1 Blok �ema eksperimentalne postavke za mer enje svetlosnog prinosa (autorski 

prikaz). 

 

6.4 Eksperimentalni postupak odre�ivanja refrakcionog indeksa 

 

 Incidentna svetlost se dobijala od radioaktivnog izvora 137Cs koji je bio obezbe�en 

olovnim ciglama debljina 60 mm pri �emu je jedna bila izbu�ena sporohodnom 

bu�ilicom dijametra 2 mm. Paralelno sa tim pravcem bila je precizno postavljena 

(utvr�ena odli�na nivelacija stola) V-prizma tako da se ulazni zrak prelama kao na slici 

5.2. Izvor zra�enja se nalazio na po�etku duga�kog stola, 150 mm od izvora nalazila se 

V-prizma od NaI:Tl a nakon  3000 mm je bila pozicionirana ru�na dizalica na koju je 

bila postavljena PMT, koja se podizala u koracima koje predstavljaju njen dijametar (51 

mm), pa se nakon svakog pozicioniranja konstatovalo da li se registruje svetlosni impuls 

(slika 6.2). 

 






