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INTRODUZIONE
Il sistema Multi-Energy Computed Tomography  (MECT):

il progetto e le sue finalita

Il sistema tomografico multi-energy MECT (Multi-Engg Computed Tomography) descritto nella
presente tesi, € in via di sviluppo presso il Dipaento di Fisica dell’'Universita di Bologna dal
2005. L'obiettivo del progetto e quello di realizgall’interno del Dipartimento una facility di
radiologia e tomografia avanzate, impieganti tdoaiimnovative rivolte allo studio preclinico su
piccoli animali delle patologie tumorali. Tale fhtgj, alla quale in futuro potranno accedere gruppi
esterni di ricercatori, medici, fisici e biologipwa diventare un punto di riferimento
interdisciplinare per lo studio di tecniche diagid® innovative delle patologie tumorali. La
collaborazione con gruppi di oncologi dell’areadgpiese (Istituto di Cancerologia dell’'Universita
di Bologna, Clinica Universitaria S. Orsola-Malpigte di altri gruppi a livello nazionale ed
internazionale, che auspichiamo in un futuro mphmssimo essere coinvolti, fornira le sinergie
necessarie ad attuare tale ambizioso programma.

Il tomografo MECT e stato progettgber due applicazioni specifiche: 1) per lo studio
dell'applicabilita pre-clinica della nuova tecnicdiologicamulti-energye della sua efficacia nella
diagnosi precoce del tumore; 2) per essere di stppptla componente biologica dei ricercatori
nello lo studian-vivo della crescita tumorale nelle primissime fasi d&lanazione della patologia
neoplastica, per lo studin-vivo del metabolismo tumorale nonché per lo stuiivivo della neo-
angiogenesi. Tutto questo al fine di promuoversvituppo di nuove e piu evolute tecniche
diagnostiche radiologiche basate sull’'utilizzo Wi fasci quasi-monocromatici al posto del fascio

policromatico generato dal classico — e ormai aisct tubo a raggi X.

Il cancro richiama una maggiore vascolarizzazicgreppovvedere al rifornimento dei nutrienti
necessari alla sua crescita continua. La neo-aegesj (formazione di nuovi va¥iavviene non
appena il tumore inizia il suo sviluppo, ed & urledprimissime modificazioni del tessuto
patologico. | nuovi vasi sono piu numerosi rispeitibun equivalente volume di tessuto sano.
Inoltre essi sono frequentemente incompleti, il sigmifica che possono scambiare piu facilmente

fluidi con il tessuto circostante.



Tecniche impieganti fasci monocromatici si sonoabimate piu efficienti e sensibili rispetto alle

tecniche radiologiche convenzionali in diverseasiani.

La tecnicaK-edge dual energy subtractiguedi sez. 1.4.6), ad esempio, € un candidatdstieal

per il riconoscimento dei pattern neo-angiogeneficiesta tecnica richiede l'iniezione intravenosa
di un mezzo di contrasto iodinato. Una coppia dcfguasi-monocromatici, con energie disposte
sopra e sotto al K-edge (33.17 keV) determina Uaasansibilita di rivelazione dello lodio che
potenzialmente puo evidenziare le neoformazioniefasizzate ad uno stadio molto precoce.
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Fig. 1 Il sistema MECT presso il Dipartimento diiE&sdell’Universita di Bologna. Il sistema disporieida sorgente di X-ray
guasi-monocromatici regolabile nel range 25-70 keV.



Inoltre, 'uso di radiazione monocromatica, puodeviziare in modo piu efficace le differenze tra
tessuti sani e patologici , laddove la patologigdwrini sufficienti alterazioni dei tessuti a lil@di
densita o di composizione chimféa’

A questo riguardo, il nostro gruppo ha avviato fpal@mente allo sviluppo di MECT, una linea di
ricerca sperimentale volta alla caratterizzazi@talogica di tessuti sani e tumorali per diverse
tipologie di tumori umani e murini. Il confrontaatr coefficienti di attenuazione lineari dei tessut
sani e dei loro corrispettivi patologici € notosper un numero limitato di tumori: la disponikilit
di campioni tumorali di varie tipologie supportak@ Settore di Cancerologia del Dipartimento di

Patologia Sperimentale dell’'Universita di Bologna ,

Fig. 2 A sinistra, una vista da dietro di
MECT, in cui si intravede la sala di
controllo. A destra un particolare del
tubo radiogeno e del cristallo
monocromatore in grafite pirolitica
altamente orientata (HOPG) con |l
supporto motorizzato.

ci ha dato la possibilita di avviare una campadjmaisure che tuttora € in corso (vedi sez. 116). |
team guidato dal Prof. Pierluigi Lollini, € specahto in modelli in-vivo per lo studio di tumori
umani e murini cresciuti su topi. | modelli appligagossono essere classificati in tre categorie:
1)Tumori umani accresciuti in topi immunidepre&3i;Tumori murini congeniti su topi; 3)Tumori
autoctoni su topi transgenici; Il primo modelloiheantaggio di fornire un gran numero di linee
cellulari per ogni tipo di tumore umano (seno, paf@, colon ecc..). la peculiarita € una crescita



molto veloce del tumore e delle metastasi: undigsperimento puo essere condotto nell’arco di 3-

4 settimane. Alcuni risultati preliminari verrandescritti in (sez 1.6).

L’'uso di radiazione monocromatica da luce di sitrenee, o di radiazione quasi-monocromatica
(prodotta con cristalli a mosaico di grafite pitiai) come nel caso di MECT, puo incrementare
notevolmente l'informazione radiologica ottenutateéasuti. La radiologia energy-sensitive sfrutta
una informazione fisica piu ricca rispetto allaggimmagine morfologica tradizionale.

Nel loro piu noto lavoro, Alvarez e Macovék? dimostrano che due energie distinte possono
essere usate per separare in una immagine i cotpitovenienti da assorbimento fotoelettrico e
diffusione Compton. Altri ricercatori hanno utilato raggi X monocromatici per ottenere immagini

separate dei diversi tessuti componenti un campmmper cancellare selettivamente alcuni tessuti

| |
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Fig. 3 Schema del sistema MECT. Il sistema incliedparti strutturali e meccaniche, i motori pemevimentazioni, i loro
sistemi di controllo, i sensori ausiliari per il mtoraggio delle variabili ambientali critiche (tperature di lavoro del tubo e del
detector ecc..). L'emissione di raggi X, la tensi@nodica e la corrente erogata sono monitoratdimez ed | parameteri
vengono salvati insieme alle immagini.. Il gantel distema & di 300mm circa, e la movimentazionealie ha una corsa di
400mm. La sorgente quasi-monocromatica permettegtilare I'energia del fascio in un range da 25lkeV0keV. Tutti i

sistemi di controllo sono integrati in un softwakéluppato in Labview

ed evidenziarne altri. In sez 1.1 e 1.2 verrannarithi vantaggi a livello dgualita
dell'informazione radiologicattenibili dalla radiologia multi-energy. In sea®1.4 verranno

descritte diverse applicazioni delle tecniche deradrgy e multi-energy.
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Uno dei fattori critici che tuttora limitano I'impmentazione su vasta scala delle tecniche multi-
energy, € la disponibilita di una sorgente di ra§gnonocromatici, 0 quasi-monocromatici, idonea
ad applicazioni cliniche. La sorgente ideale dgiag (vedi sez. 1.2), dovrebbe avere caratteristich
di definizione energetica, intensita di emissiawnpattezza dimensionale, che ancora non
esistono sul mercato. E’ dunque una sfida impaogtéavorare allo sviluppo di sorgenti con tali
caratteristiche. Un candidato molto interessanéersielata la sorgente basata su cristalli diitgraf
pirolitica altamente orientata (HOPG). Partendaida esperienza gia consoliddtZ>* il nostro
gruppo ha sviluppato una sorgente di raggi X guastocromatici, regolabile in energia tra i 25
keV ed i 70keV, con prestazioni in termini di ins@a sufficienti ad indagini radiografiche e
tomografiche in tempi accettabili. Tale sorgente, menamente operativa, costituisce il cuore di
MECT. Allo sviluppo del monocromatore € dedicatadaonda parte della presente tesi.
Utilizzando tale sorgente, una tecnica originaeTfiple-Energy Radiography con mezzo di
contrasto lodinato, é stata sviluppata ed impleatargu MECT. Gli studi di fattibilita e i primi
risultati sono stati positivi ed hanno suscitatieiasse presso gli specialisti del settore, in©i00a
di vari congressi internazionali. Con questa tex@@ossibile eliminare totalmente dall'immagine
il segnale del background, ottenendo una immagadef selettiva del solo mezzo di contrasto.
Inoltre la tecnica € in grado di determinare guatitiamente lo spessore-massico del mezzo di
contrasto presente, con una precisione di un odligeandezza piu elevata rispetto a quella delle
tecniche a doppia energia. Alla tecnica Triple-lgyeRadiography e dedicata la terza parte della
presente tesi.

Al progetto si sono uniti nel tempo anche patnedsistriali (GFD, Occhiobello (FE), ARImetal,
Anzola dell’Emilia (BO), EL.SE, Milano), interessatle ricadute degli studi effettuati dal nostro
gruppo. Tali ditte hanno fornito attrezzature epsrfo tecnico. In particolare, entro il 2008 verra
installata presso il Dipartimento di Fisica una nfaca TAC di tipo clinico convenzionale, fornita

dalla ditta GFD che servira sia a scopo didattio® di ricerca.

Il presente lavoro di tesi si propone di illustréedasi iniziali ed i primi risultati di un proget
ambizioso, con la speranza che nel tempo si pagesae; attorno al laboratorio del sistema MECT,
un gruppo interdisciplinare ed una feconda attiglitéicerca, nel campo delle tecniche radiologiche

multi-energy applicate allo studio dei tumori.
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1. PARTE1

| raggi X monocromatici nelimagingdiagnostico

1.1. L'informazione fisica veicolata da raggi X

Fig. 1.1.1 | coniugi Rdentgen e la celeberrima ondella signora, radiografata dal marit@# Dicembre 1895.

C’e ancora qualcosa da dire sui raggi X all’albbtelezo millennio? Ci sono ancora cose da
scoprire, potenzialita non sfruttate di questaostiimaria radiazione?

A piu di un secolo dalla fortunata scoperta di Rgen, avvenuta nel 1895, i raggi X sono
ancora uno degli strumenti d'indagine piu vastamémipiegati in medicina: forse non vi e
persona, nel mondo sviluppato, che non si siapos$ta almeno una volta nella vita ad una
radiografia. Tale metodo d’indagine € divenuto dasiigliare nella vita delle persone da
entrare a far parte del vocabolario comune, tanéoildermine ‘radiografia’ viene utilizzato
in senso figurativo per indicare una ‘analisi ma@fgprofondita e minuziosa di una
situazione, di un evento ecc...” (da ‘lo ZingareNigcabolario della lingua italiana, ed.
Zanichelli, 1999).

La cosa piu sorprendente, comunque, € che memtreritio intero passava dal vapore
all’energia nucleare, dal telegrafo all’era glob@édia telecomunicazione, dal ferro battuto

alle nanotecnologie, i raggi X continuavano a corae immutato il loro ruolo di utilita

1



sociale, e sono oggi come allora lo strumento filizzato per esplorare I'interno del corpo
umano.

Se € vero che lo sviluppo tecnologico ha certamgoiteato innovazione nel campo della
radiologia, migliorando i macchinari, rendendolil gifficienti, piu automatizzati,
supportandoli con detector digitali e sistemi dibglrazione computerizzati, € ancor vero

stesso di cent’anni fa: attenuazione dell’intensitbredella struttura irradiata.

| principi di base della formazione e dell'interpagione dellimmagine in radiografia
sono rimasti essenzialmente invariati dall’epocd&dntgen. L'approccio convenzionale e
basato sull’'assorbimento dei raggi X come unicageate di contrasto, e la formazione
dellimmagine é descritta solo dalla proiezione gexrica delle ombre generate

sull’elemento sensibile del rivelatore.

E’ forse questo I'unico modo possibile di utilizearraggi X? Certamente no.
Oggi abbiamo una conoscenza dettagliata di tptibcessi di interazione della radiazione
elettromagnetica con la materia, a qualunque emedgile onde radio, al visibile, agli X, ai

gamma di altissima energia.

Nel momento in cui la radiazione interagisce comiateria, si hanno delle modificazioni
delle proprieta fisiche sia della radiazione inade che del materiale irradiato. Queste
modificazioni portananformazione Piu sono i parametri fisici coinvolti nell’intezdone,

piu tale informazione é ricca.

L’attenuazione del fascio che attraversa una poezdi materia, di per sé e una
informazione semplice da acquisire ma povera diesarto fisico: nel caso di raggi X nelle
energie di interesse radiologico, i due processitdrazione coinvolti sono l'effetto
fotoelettrico e la diffusione Compton. Nella prati@diologica, tuttavia, occorre notare che i
due effetti non sono sullo stesso piano: mentféet® fotoelettrico porta all’assorbimento

di un fotone, e genera una attenuazione pura deidd’effetto Compton puo essere piu
problematico da sfruttare nella formazione dell’iagme. La diffusione che avviene a
piccoli angoli, ad esempio, puo raggiungere illawere ed essere confusa con il fascio
trasmesso, degradando la risoluzione spazialetextiucendo un rumore additivo al segnale

registrato dal detector. Per ovviare a questo fedteolta si usano appositi filtri anti-



compton, di fatto dei collimatori che scartanoddiazione incidente non parallela all’asse
del fascio, con conseguente abbassamento delitgafia del sistema di rivelazione.

Il coefficiente di attenuazione dei materiali afl@¥ il parametro fisico principale, per non
dire I'unico, che gioca un ruolo nella radiolog@neenzionale.

In uno schema concettuale di formazione dellimmeagiome proiezione geometrica dei
raggi rettilinei incidenti, allora, I'effetto fotdettrico € il piu idoneo ad essere sfruttato.
Sostanzialmente il modo tradizionale di usare gitadi raggi X € quello di pensarlo come
unapopolazione di quanti caratterizzati solo dal laxamero iniziale e dalla probabilita
media di essere assorbiti per unita di cammino

In realta un fascio di fotoni & caratterizzato datmproprieta fisiche che potenzialmente
possono essere sfruttate per veicolare informasiininateriali attraversati:

proprieta dei singoli quanti, comefiergia, la polarizzaziong ma anche proprieta
collettive, come lanonocromaticita, la coerenza di fase

C’e una grande quantita di informazione traspodaiaaggi X che non abbiamo ancora
imparato a sfruttare appieno.

Tecniche speciali di imaging a raggi X, che vadali@ la semplice attenuazione, oggi sono
ancora limitate all'ambito sperimentale: i fattohie ne ostacolano la piu ampia diffusione
sono legati alla non piena maturita delle tecn@agiinvolte, che implicano dei costi non
ancora adeguati ai benefici portati.

E’ dunque una sfida aperta e attuale per quamréno nel campo, contribuire allo sviluppo

di questi nuovi metodi e renderli adatti alla pratclinica su vasta scala.

1.2.  Lasorgente ideale di raggi X

Quali sono le caratteristiche ideali che dovreblere@un fascio di raggi X per ottimizzare la
gualita dellimmagine?

Per rispondere a questa domanda dobbiamo printaggéeci su cosa intendiamo
veramente per immagine. Dovremmo prima avere clyjaate sia il processo fisico di
formazione dell'immagine, quali siano cioe le vaiiiisiche coinvolte nell'interazione con
il campione da analizzare e con il rivelatore s1dlg I'immagine andra a formarsi.
Dovremmo poi specificare quali siano le informazicme da tale immagine si vogliono

estrarre.



Quando si parla di immagine a raggi X, il pensiacsubito alla lastra fotografica in cui si
vedono i profili delle ossa e le ombre, piu 0 mamdistinte degli organi e di altre strutture.
In realta il contesto in cui si possono produrren@gini con i raggi X € piu ampio. Le
informazioni fisiche che i raggi X possono estratagtessuti irradiati sono piu ricche della
semplice proiezione di un ombra.

Sfruttando processi di interazione che coinvolglaniase dei raggi X, ad esempio, &
possibile ottenere delle mappe del coefficientéfidizione dei tessufl, ed evidenziare
variazioni di densita dell’ordine d&b™® g/cnt’. Per i materiali a basso numero atomico,
come i tessuti molli, il contrasto di fase € 10G&/superiore al contrasto di assorbimento, e
la visibilita delle strutture ne risulta drasticamteaumentata.

Sfruttando I'informazione sull’energia dei raggi iMyece, e possibile misurare il numero
atomico efficace dei tessuti, monitorare la comgosie chimica del campione analizzato,
evidenziare solo un certo materiale rimuovendmtilittesto in un’immagine. Questi sono
solo alcuni esempi delle potenzialita dell'imagangaggi X, quando si abbia una efficace
controllo di variabili fisiche quali energia e fase

Appare chiaro che il concetto di immagine si atrisce di nuovi significati rispetto a quello

originario.

L’immagine non € solo una mappa morfologica del giame, ma puo contenere

informazioni fisiche quantitative sui materiali i@versati dal fascio.

Qual e allora la sorgente ideale di raggi X, chenadta di sfruttare al massimo tutte queste
potenzialita?

Alla luce delle precedenti considerazioni, la risaopud essere quasi ovvia:

una sorgente monocromatica, con energia regolabila zona degli hard X-ray di interesse
(10-150keV), e coerente in fase.

Accanto a queste caratteristiche ideali, occorgpuagiere anche lI'intensita della sorgente,
ossia il numero di fotoni emessi al secondo nejjida solido: la velocita di acquisizione
dell'immagine € infatti un altro fattore importantde puo divenire a volte critico in
applicazioni che richiedono molte proiezioni, colaméomografia computerizzata.

Infine, per completare la lista déesiderata potremmo mettere la compattezza della
sorgente, caratteristica che pur non avendo um migbrincipio nella fisica coinvolta, e
determinante in pratica per I'applicabilita dekeniche qui descritte.



le sorgenti di raggi X esistenti soddisfano sotuak delle caratteristiche elencate.
La luce di sincrotrone e attualmente quella ctavsicina di piu al ritratto di sorgente
ideale, almeno per le caratteristiche fisicameitgganti (energia, coerenza di fase,
intensita): purtroppo non soddisfa il requisitol@&lompattezza e della portabilita.
Sorgenti compatte di raggi X quasi-coerenti in fagesono essere considerati i micro-focus,
che hanno pero il limite dello spettro policromatiéltre promesse arrivano dall’'uso di
laser pulsati ultrabrevi, o daiee-electron laserll problema della sorgente, tuttavia,
costituisce ancor oggi il principale motivo per £iumaging a raggi X in contesti ospedalieri
e rimasto pressoché immutato dai tempi di Roentgen.
Molti sarebbero i vantaggi se una sorgedéale come quella che abbiamo delineato, fosse
disponibile:

» Ottimizzazione del rapporto contrasto-dose nellmagini ad assorbimento

* Massimizzazione delle differenze di assorbimerdarateriali e tessuti diversi

» lIdentificazione e caratterizzazione di materigkssuti attraverso la densita e |l

numero atomico
* Visualizzazione selettiva di un solo materiale i immagine
* Amplificazione (di un fattore 100) del contrasta tessuti molli con il contrasto di

fase

Oltre alla possibilita di ottimizzare la tecnicadizionale di imaging ad assorbimento,
riducendo la dose somministrata a parita di qudlittnmagine, la sorgente ideale
monocromatica e coerente aprirebbe due orizzontonmaportanti: 'energy-sensitive
imaging ed il phase-sensitive imaging. Queste tdencostituiscono le prime vere
innovazioni nell’uso dei raggi X dall’epoca delad scoperta, perché estendono il concetto
di immagine, da pura informazione sulle formejiaura puntualdpixel per pixel o voxel

per voxel) di quantita fisiche.

L’'immagine non e solo cio che si vede sullo schemsallla lastra, ma anche e soprattutto

cio che si misura del campione in esame.



1.3.  Ottimizzazione dell’energia del fascio

1.3.1. Rapporto contrasto-dose
No E
X]_ X2
P P
Z]_ Zz
Ny N>
nk | |

fig. 1.3.1 Schema della formazione del contrastoagsorbimento

L'immagine radiografica tradizionale & basata sgborbimento del fascio, ed il
meccanismo di formazione e semplicemente costitlata proiezione geometrica dei raggi
sullo schermo rivelatore. L'informazione e geneddbcontrastq ossia dalla differenza di
livello del segnale sul rivelatoré\(evel), indotta dalla diversa intensital ) del fascio
trasmesso punto per punto dal campione. In figlle3chematizzato un semplice sistema
ideale, in cui un fascio monocromatico incidententénsita N ed energia E viene attenuato
da un campione in cui sono presenti due parti desér spessore x, densjtae numero
atomico Z.

Il rivelatore posto in basso ha una risposta lieetsl tipolevel=k [/ [N, dove N sono i
fotoni incidenti sul rivelatoresy I'efficienza di rivelazione, e k una costante digente

dalle caratteristiche del rivelatore, che rappresénvariazione di segnale media (tensione,

corrente, carica o altro) indotta dal singolo faaivelato.
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In tale schema concettuale, il contraglevel risulta direttamente proporzionale alla dose
somministrata al paziente, e si puo definire upoaiw contrasto-dose R, che in generale

dipendera da tutte le variabili in gioco:

AlevelJ AN O N, U dose 1.3.1

Alevel 1.3.2

dose

R= f(E’Zl’ZZ’pl’pZ’Xl’XZ’O’K)

In una condizione operativa normale, il campionedZ x) ed il detector A, k)

rappresentano delle condizioni al contorno fisdateico parametro libero rimane
I'energia del fascio E. Poiché dall’energia dipemalgia i coefficienti di attenuazione che
I'efficienza del rivelatore, il rapporto R puo essettimizzato variando tale parametro:
possiamo affermare clesiste una energia ottimale & per cui si ha il massimo del
rapporto contrasto-dose

Tale affermazione puo essere dimostrata moltotiméumente con alcune semplici
considerazioni: dato un certo campione da anakzzar I'energia é troppo bassa il fascio
non riesce ad emergere, tutta I'energia viene degasiel materiale ed il rapporto
contrasto-dose R tende a zero. Viceversa, se enertroppo alta, il campione risultera
pressoché trasparente, annullando il contraste trarie strutture. Tra i due estremi, se i
coefficienti di assorbimento variano con continuitdunzione dell’energia, esistera un
massimo del rapporto contrasto-dose R.

L’espressione dell’energia ottimale in funzionda dari parametri sperimentali in
gioco, quali materiale, spessore, efficienza delazione, range dinamico del rivelatore,
rumore elettronico ecc... pud essere un interesgaotdema da affrontare, e pud essere
anche molto complesso.

A prescindere dalla forma funzionale di tale redag, comunque, si puo fare una semplice
considerazione di fondat massimo valore del rapporto contrasto-dose atige con un
fascio monocromatico all’energia ofz non puo essere riprodotto da un fascio

policromatica



Photon Fluence
4

~ ~~—— E (keV)
A 1 20 30 42 20 680 /M@ & 9  10Q

Fig. 1.3.2: Spettro continuo nell'intervallo 15-39 emesso da un tubo RX convenzionale (HV=95 kV).

Per un fascio policromatico si ha che il rapporto entrasto-dose Rqi € sempre minore
del rapporto contrasto-dose ottimale del fascio mascromatico di energia Ep:.

Infatti, assunto che esista I'energia ottimalg,Eutte le altre energie saranno tali da avere
R(E)<R(Eopt), e poiché in un fascio policromatioti¢ le energie contribuiscono a formare

il rapporto contrasto-dose,i, segue evidentemente che:

Rpoli<R(E0pt) 1.3.3

1.3.2. Energia di massima sensibilita

In questa sezione presentiamo un esempio di otamiane dell’energia del fascio, in cui il
criterio adottato € quello dnassimizzare la sensibilita alle variazioni di sgpm® del
campione In questa trattazione, per semplicita, si considano solo le variabili dipendenti
dal campione irradiato, il che equivale a considerm detector ideale di efficienza unitaria

indipendente dall’energia.
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Fig. 1.3.3: schematizzazione del
sistema assorbimetrico.

Si consideri il sistema radiologico di Fig. 1.3d®ve N, é il numero di fotoni incidenti,
u il coefficiente di assorbimento linearexelo spessore del tessuto. Ci proponiamo di

misurare ilpiu piccolocontrastoche il sistema € in grado di riprodurre.
La sensibilita del sistema assorbimetrico per una variazioneo dgdessore si calcola

come

S=C:j—N=—NO/Je’”X:—N/J 1.34
X

Si osservi che la sensibiligadipende dalla rispostd per cui il sistemaone lineare.

> X
Fig. 1.3.4: il rumore determina I'incertezza
nella misura del contrast

La presenza diumore (Fig. 13.4) determina inoltre una incertezméN):\/W nella
determinazione della rispostdl (considerando valida la statistica di Poisson)leTa

incertezza si trasmette anche nella misura delastatAN :
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o(N'-N)=+/N+N 0+2N 1.3.5
dove si & supposto cA®l sia molto piccolo rispetto ad.

La minima variazione di spessore apprezzali sistema — dettRisoluzione di Contrasto

(Cz) — si ricava come:

- _co(N-N) __cV2N
min S ﬂ\/N_O

dove c>1 & un coefficiente che definisce l'intervallo dindillenzd.

1.3.6

Cr = AX

Per ottimizzare il contrasto si dovra richiedere dlequazione (1.3.6) raggiunga un

minimo rispetto alla variazione del coefficienteatienuazione lineare:

M =0 = u= E 1.3.7
du X
oVVero
X=2—= =2 A(E) per un certo valorg = hv 1.3.8
uE)
dove

jxe‘”xdx 1
A=r—F——=— 1.3.9

J'e“‘X H

e il libero cammino medio della radiaziomel tessuto: dopo avere attraversato uno spessore

. . . . o N _ . :

A di tessuto, la frazione di fotoni residui paHN& =e™ [J0.368, ovvero viene assorbito
0
circa il 63% dei fotoni incidenti.

La condizione (1.3.8) richiede uno spessore diutesgari a 24 che comporta un
assorbimento dell'86.5% dei fotoni (una trasmissiael 13.5%). In queste condizioni si ha
la massima risoluzione di contrasto possibile. tregli fotoni residui dovranno essere in
numero statisticamente significativo, in relazi@iéefficienza del rivelatore impiegato.

Nella radiologia tradizionale, il paziente vieneastito da un fascio di raggi X capettro

continuoin un certo intervallo di energia (Fig. 1.3.2).

Per comprendere il processo di selezione delldrspetradiologia, bisogna considerare
che i diversi tessuti hanno coefficienti di attezioae ben separati alle basse energie (10-60

keV) mentre tendono a sovrapporsi ad energie madgig. 1.3.5).
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= ——BONE, CORTICAL (ICRU-44)
g —— MUSCLE, SKELETAL (ICRU-44)
ER BREAST (ICRU-44)

—— ADIPOSE TISSUE (ICRU-44)

10 100 E (keV)

Fig. 1.3.5: Andamento di pu in funzione dell’energe alcuni fondamentali tessuti.

In radiologia si dovrebbe operare scegliendo oppamente l'energia fotonica
equivalente (o il SEV), in funzione della tipologeadello spessore dei tessuti, al fine di
ottimizzare il contrasto dellimmagine, ossia dddsfare I'equazione (1.3.8) minimizzando
inoltre la dose somministrata al paziente. Possiafadti affermare che, in generale, la dose
al paziente dipende dal fascio primario mentre miagine dipende dai fotoni primari che
attraversano il paziente senza interagire.

L’assorbimento della radiazione si verifica priralipente pereffetto fotoelettricoed

effetto Compton

Uy =Cpa——c 1.3.10

M. =C.p— 1.3.11

dovec; e c; sono costanti e I'equazione (1.3.11) é approssimpatché, in realta, dipende
debolmente dall’'energia (vedi Fig. 1.3.6). Tali agioni valgono nel ristretto intervallo di

energia della radiologia diagnostica: tra 10 keM6 keV.
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Fig. 1.3.6: Andamento di/, per 'acqua e I'osso nell'intervallo di interes§@€+150 keV.

Sostituendo la (1.3.10) e la (1.3.11) nella (1.8i&)ttiene:

25

P =C,E* 1.3.12
Z

—px. =C 1.3.13
AP* =C

dovec; e C. sono nuove costanti.

Ne segue chd contrasto ottimale dipende fortemente dallo 4 dwteriale e dalla
scelta dell’energia dei fotoni nel caso di intei@ze per effetto fotoelettrico, mentre dipende
dalla densita del materiale e non dipende dall'gjiarnel caso di interazione per effetto
Compton

Dati due tessuti con differerdisicace o (Vedi tab. 1.3.1), 'equazione (1.3.12) consente
di scegliere I'opportuna energia al fine di ottizare il contrasto; la (1.3.13) invece non
permette nessuna scelta, se non quella dello spesdel tessuto: I'interazione fotoelettrica
genera un contrasto (in genere molto) maggioreetisgall'interazione Compton, a parita di
tessuto.

Ogni aumento dei kV anodici modifica il numero didni (intensita) a tutte le energie
nello spettro, ma soprattutto aggiunge nuovi fottirenergia piu alta. Questi fotoni “di alta

energia” hanno maggiore probabilita di attraversiapaziente: I'energia media del fascio e
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n® fotoni / keV

aumentata e quindi la probabilita di interazionenpton € aumentata in relazione a quella

fotoelettrica (vedi Figg. 1.3.7-8). Il risultatotimho € una riduzione del contrasto. Si noti che

— alllaumentare dell'interazione Compton — aumeamahe la radiazione di scattering che

peggiora ulteriormente il contrasto.

110 kVp

Diminuendo i kV, aumenta il contrasto dell’oggetto
ma diminuisce la capacita di penetrazione del fastoé
l'intensita fotonica che raggiunge il rivelatoreyesto
comporta la somministrazione di un’esposizione piu
elevata (con relativo aumento di dose al paziente).

Tab. 1.3.1: Densita e Z per alcuni tessuti.

Tessuto P F— Densita
(glcn)
Grasso 6.02 0.95
: 60 80 110
_—— Muscolo 7.06 1.05
Osso 13.8 1.85
Acqua 7.22 1.0
Aria 7.37 0.00129
Fig. 1.3.7: Effetto Alluminio 13 2.7
dell’laumento o dell: Piombo 82 11.0
[0 evens e e —— e UL e et e e e e
F . § %
Compt .
- Zage \ Compton
S S s X
S € %
E 50 | ACQUA _§ el 0SSO
- | g = \
g £F. - | ~ 5 £F
g | | .
: l 1 \' | ' ' l 1 AL \l
201 : 7 . 20 60 100
= energia (keV) (~ 45) energia (keV)

Fig. 1.3.8: Andamento della probabilita di interame per effetto fotoelettrico e per effetto

Compton in funzione del mezzo assorbente e deltjendei fotoni.
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A questo punto dovrebbe risultare evidente contédifmo di fasci monocromatici, con
energie opportunamente selezionate possa ottineiizewntrasto di specifici tessuti
consentendo inoltre di mettere in maggior eviddezifferenze dZ (selezionando
I'energia nella banda dove I'effetto fotoelettriimmnisce un opportuno contributo
all'assorbimento) oppure quelle diselezionando energie sufficientemente alte peftché
contributo all’'assorbimento sia fortemente Comptémjche la dose al paziente verrebbe
cosi minimizzata: infatti non verrebbero piu somistirati fotoni di energie non ottimizzate

per I'ottenimento dellimmagine.

1.4. Energy-sensitive X-ray Imaging

1.4.1. L’informazione sull’energia

L’attenuazione dei raggi X da parte dei materigdetide dall’energia per una doppia
ragione: primo, perché la sezione d’urto di inteyae della radiazione con la materia
dipende dall’energia, in un modo tipico del mecsaro di interazione coinvolto. Secondo ,
essere diversi.

Generalmente, per un dato materiale di numero ato@i alle basse energie predomina
I'effetto fotoelettrico, mentre da una certa enaigi poi diviene importante I'effetto
Compton. Per energie superiori al MeV si apreiilata della produzione di coppie
elettrone-positrone: nel caso di imaging radiologiadizionale, tuttavia, le energie
coinvolte non superano i 150keV, e quest’'ultimo ca@ismo di interazione non interviene.
La curva risultante del coefficiente di attenuaeiomassico dei materiali, risulta dalla
somma delle sezioni d’'urto dei processi coinvolél|a fattispecie effetto fotoelettrico ed
effetto Compton.

L’effetto fotoelettrico cresce fortemente con ilmero atomico Z del materiale assorbente,
approssimativamente come una potenza con espamentapreso tra 4 e 5, mentre

decresce con I'energia ad una potenza approssenatnte vicina a 3.5:

45
o, Ocost E—% (1.4.1)
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La sezione d’'urto Compton invece, cresce linearmean la densita elettronica (e quindi
con Z), ed ha una debole dipendenza dall’eneitgiato che in prima approssimazione si
puo ritenere quasi costante.

o, Ocost[Z (1.4.2)

In definitiva, cambiando I'energia della radiazianeidente, si puo scegliere di fare
intervenire principalmente uno o I'altro processmterazione: I'attenuazione nei due casi
sara molto differente. Combinando misure di atteiare effettuate a diverse energie sullo
stesso materiale, si possono estrarre informasidnnateriale stesso, ad esempio sul
numero atomico Z, o sulla densita superficiale éssathickness).

Il lavoro piu citato in campo radiologico, in cuisdrutta I'informazione sull’energia del
fascio per produrre immagini contenenti informagdisica sul materiale irradiato € da
attribuirsi ad Alvarez e Macovski?® Storicamente gli autori si riferiscono alla Iaeznica
con il termine di Energy Selective Imaging (ESh) questo lavoro, che verra illustrato piu
in dettaglio in sez. 1.4.3, due fasci policromaticiverse energie di kVp venivano utilizzati
per produrre due immagini dello stesso campiomai eielaborate e combinate per separare
i tessuti a basso Z (piu sensibili al Compton) delljjad alto Z (piu sensibili all’effetto
fotoelettrico).

L’efficacia e il contenuto informativo di una tecaiESI dipendono dal grado di definizione
delle energie dei fasci utilizzati. Utilizzando ¢apolicromatici, I'energia non e ben definita
a priori. Questo era, ed é tuttora, uno dei priacigmiti nell’applicazione della tecnica di
Alvarez-Macovski.

L’elemento di conoscenza fondamentale messo infdet&voro di Alvarez e Macovski &
comungue la possibilita di decomporre I'assorbimetitraggi X di ogni singolo tessuto in
uno spazio di rappresentaziondue componenttale dimensionalita e fondata sul fatto che
i principali processi fisici coinvolti sono solanterdue, effetto fotoelettrico ed effetto
Compton.

Tale quadro teorico vale in una situazione di radjia convenzionale, con energie dei
fotoni comprese tra 10keV e 150keV, ed in assenzdatmazioni aggiuntive
sull’interazione (quali ad esempio fase e poladirae) o di meccanismi di discontinuita
nell'assorbimento (quali ad esempio la presenaatige).

Nel seguito descriveremo le principali applicazibasate sul modello a due componenti di

Alvarez-Macovski.

15



Una applicazione a tre energie, la Triple-EnerggiBgraphy, sara invece illustrata nella

parte terza della presente tesi.

1.4.2. Densitometria ossea a doppia energia

Storicamente la densitometria ossea applicatalatgosi dell’'osteoporosi, € il primo esempio di
utilizzo in campo clinico dell'informazione energpet sui raggi X per la ricostruzione di parametri
fisici dei tessuti irradiati.

L'osteoporosi € una patologia legata all'inveccleiatm molto diffusa. Se ne distinguono due tipi:
guella senile che colpisce uomini e donne, qualktmenopausale che e solo femminile. In
entrambi i casi si verifica un progressivo prevaléei processi di distruzione dell'osso rispetto ai
processi di ricostruzione. Il imodellamento dedtheletro perde il suo equilibrio a mano a mano
che l'organismo consuma le scorte di calcio accataulLe ossa divengono porose e quindi piu
fragili, tanto che possono rompersi piu facilmestedi specifici effettuati hanno mostrato che una
riduzione del 35-50% della densita ossea compardadiminuzione di dieci volte della resistenza
meccanica dell'osso.

Tale tecnica si basa su un principio molto sempka un fascio monocromatico di raggi X, di
energia nota, I'attenuazione segue la legge di-Baprbert. L’attenuazione logaritmica, definita
come rapporto tra I'intensita del fascio incidesitié campione e di quella emergente dal campione,
risulta direttamente proporzionale allo spessabaedensita del materiale analizzato.

ool

dove u/ p ¢ il coefficiente di attenuazione massico ed malss-thickness, prodotto tra densita e

L 1.4.3

ISEES

spessore del campione.

Se il campione puo essere considerato omogendt eda composizione nota, ad esempio nel
caso specifico il contenuto di calcio minerale téskuto osseo (idrossiapatite

Cao(PO:)s(OH)2), allora I'attenuazione logaritmica fornisce unsuna diretta dello spessore
massico L del materiale irradiato. Se € noto athelspessore, allora si ottiene la misura della
densita.

La densitometria ossea a singolo fotone .(SPHAyIsiphoton absorptiometry) fu originariamente

descritta nel 1963 da Cameron e Soreffsex utilizzava una sorgente radioattivd“di L'uso di

16



una sola energia comportava la necessita di averspessore costante e noto, e la parte analizzata
doveva essere quindi immersa in un bagno d’acceratale ragione SPHA era applicabile
esclusivamente a segmenti ossei degli arti.

La densitometria ossea a doppia energia, .(DPH&l-pluoton absorptiometry) descritta da R&ed

nel 1966, ed in seguito sviluppata da molti ad¥sf} attraverso I'uso di due picchi prodotti da una
sorgente di 153Gd (44keV e 100keV), consentivaatigre un campione composito costituito da
tessuto molle ed osso.

Dette h ed | le energie dei due fasci, la tecnibasata sulla soluzione di un sistema di due

equazioni:

Th (h) = l[[bone(h)l-bone + l[[soft (h)Lsoft 1.4.4

Th (l ) = [Ibone(l )Lbone + l[[soft(l )Lsoft 1.4.5

Noti i coefficienti di attenuazione massigj,.. € [, € possibile determinare gli spessori massici

I—boneed Lsoft-
Un fattore di errore in queste tecniche derivaadptesenza del tessuto adiposo, che non ha lo

stesso coefficiente di attenuazione del tessutéemlcuni studi hanno analizzato la possibilita di
introdurre una terza energia, ma i risultati noncsstati positivi®2%

La ragione di questo fatto risiede nella dipendedtall’energia dei coefficienti di attenuazione dei
materiali, e puo essere meglio compresa attraviensodello di Alvarez e Macovski presentato
nella sezione seguente.

La sovrapposizione di tessuti osseo e molle puéresgsolta geometricamente attraverso I'uso di
tecniche tomografiche: tali tecniche comunque inegale sono meno adatte alla pratica clinica,
poiché richiedono una dose molto maggiore perilgrde, ed un tempo di esposizione molto
lungo, oltre che a macchinari piu costosi.

Allo stato attuale, la DEXA (dual-energy X-ray alygmmetry) € il principale strumento di
indagine per la diagnosi precoce dell'osteopolosisorgenti radioattive sono talvolta sostituite da
sorgenti convenzionali a raggi X, e l'informazicsdl’energia e ricavata utilizzando generatori che
operano uno switch-veloce della tensione di alimzone del tubo, producendo fasci a diverso
kVp, oppure con opportune filtrazioni dei fasci.

L’'uso di sorgenti policromatiche, se da un latdlhantaggio della praticita e della velocita di
acquisizione dati, dall’'altro riduce la precisiatel metodo: la calibrazione di questi sistemi digie

particolarmente critica se i fasci non sono monaatici. | sistemi presenti oggi sul mercato
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assicurano riproducibilita dei dati dell’ordine @&B%. Studi comparativi effettuati sui vari modell
commerciali per DEXA, hanno pero evidenziato dipareze dell’'ordine del 10%-15% sui valori
assoluti misurati.

DEXA e comunque in ambito clinico considerato iltoto piu affidabile per I'indagine non

invasiva in vivo della densita ossea.

1.4.3. Il metodo di Alvarez e Macovski

Il metodo introdotto da Alvarez e Macovski a metgldanni settanta, consiste nell’utilizzare due
immagini dello stesso oggetto prese con spetticqprhatici a diversa tensione di picco (dual-kVp),
per separare i contributi all’assorbimento dei ragdovuti all’effetto fotoelettrico ed all’effetto
Compton.

Il metodo consente di ottenere due immagini deélbss0 oggetto in cui possono essere visualizzati
separatamente i tessuti ad alto Z, sensibili #ited fotoelettrico) e quelli a basso Z (sensialli
Compton). La tecnica richiede I'elaborazione nucedelle due immagini originarie, secondo un
algoritmo di scomposizione del segnale di atterarsziogaritmico.

Si tratta del primo esempio nella pratica radiatagii come I'informazione sull’energia dei raggi X
possa essere sfruttata per ottenere una informafigoa piu ricca sui tessuti irradiati. Tale
informazione fisica, come vedremo, € essenzialmegtta al numero atomico effettivegZdei
materiali irradiati.

Quello che e importante notare € che l'uso di dhexgie € legato alla decomposizione del processo
di assorbimento dei raggi X nei due canali fisatoelettrico e Compton

Tale modello a due componenti &€ basato sull'assuedisica che la dipendenza dall’energia delle
sezioni d'urto fotoelettrica e Compton, in zonergeéiche dove non vi siano discontinuita dovute a
edge, si possa rappresentare con due andamenbrafizuniversali’, ossia validi per tutti i

materiali, f,(E) ed f,(E). Per ciascuno dei due processi coinvolti, il deihte di attenuazione

massico viene cosi fattorizzato in due component, dipendente dal materiale (Z,A) ed una

dall’'energia E:

u(z, A E)

p Oa,(z,A)f.(E)+a,(Z Af,(E) 1.4.6

per il processo di scattering Compton si ha:
Z
ac =N, ZZXN 1.4.7
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dove N e il umero di Avogadro, e;Kappresenta la densita elettronica (elettroni/g)dipendenza
energetica e data dalla formula di Klein-Nishina:

1+y[2@0+y) 1 1 (1+3y)
fo =Cd—~ ~ZIn(L+2y) [+—In(1+2y)- 2L 1.4,
) CO{ v L+2y e y)}zyn( ") (1+2y) °
y=—F_ 1.4.9
m.c
C, =2t} 1.4.10

dove m ed p sono rispettivamente la massa ed il raggio clas$et’elettrone.
Per I'effetto fotoelettrico nel modello qui espdStsi assume:

a,f, ON, [Z* [T, [E™* 1.4.11
dove esprimendo E in keV, Cp vale 9.8%i(cntkeV?3).

Ogni materiale é caratterizzato da valori tipicaged @. Indicando con T I'attenuazione

logaritmica T =log(l,/I) di un fascio di raggi X monocromatici ad energsadta, si puo scrivere

per due energie h ed I:

T, =la, f, (h) +a f.(hL a1
T =[a,f,0) +a f.0)L

Conoscendo lo spessore massico del camplione [t, dove p € la densita e t lo spessore, tale
sistema puo essere risolto rispetto gddaa per identificare il materiale.

Analogamente, se il campione é costituito di dugennli noti, per cui si conoscono i coefficieni a
ed g, si possono determinare gli spessori massiedLL, dei due materiali risolvendo il sistema

seguente:
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T, =Lja, f,(h)+a, f (h)]+L,]a,f, () +a,f ()
T =Ljay f,0)+a, f )]+ L[a,, f,0) +a, f. ()]

In questo modello, quando piu di due materialigipresenti, il loro spessore relativo non puo

1.4.13

essere determinato da misure ad ulteriori enepgiehé le equazioni diverrebbero linearmente
dipendenti (salvo il caso di presenza di K-edge).

Le funzioni modello § ed {, adottate, rappresentano tutto lo spazio deglimeds funzionali

possibili per il coefficiente di attenuazione masesiesso per un qualunque materiale puo essere
espresso come combinazione lineare di queste dueofu. Lo spazio vettoriale di
rappresentazione € dunque bidimensionale:

il coefficiente di attenuazione di massa di un gongle material& puo essere espresso come
combinazione lineare dei coefficienti di attenuagali massa di due materialie f presi come

riferimento, indicati comenateriali di base

He (E) . (E Hs(E)
¢ :aiﬂ( )+a2 8
10{ loa 10/3

doves Uy Hp € Ps Pa Pp SONO rispettivamente i coefficienti di attenuaadineare e le densita dei

1.4.14

materiali, ea; e a, sono due parametri legati alle densita elettranth ai numeri atomici

- N (Z?s B Z;B)
N, (2 -2)

_ Ng{ (Z?S — Z;-S) 1.4.15
Ny (25 -2)

La rappresentazione del coefficiente di attenuazdirun materiale in funzione di altri due
materiali di riferimento € nota con@sis material decompositioale decomposizione € unica per
ogni materiale.

1.4.4. Dual-energy basis decomposition

Il metodo illustrato nella sezione precedente esf& ad una efficace rappresentazione grafica,
introdotta da Lehmari

Considerando l'attenuazione logaritmica di un fagnbnocromatico di energia E secondo la legge
di Beer-Lambert, e scomponendo il coefficientetthrauazione massico in due componenti di base
(vedi eq.1.4.14) si ottiene:
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M (E) (E Hy(E)
T(E): ¢ pgtf:alpftg'u—()+angtf B =
& loa pﬁ
= Aty (E)+ Ay (E) 14.16

P P
Ai:a:l.t{_{ Azzazt.«f_Cc
pa B

1.4.17

dovet, € lo spessore del campione.

A;ed Ay, che dimensionalmente sono due lunghezze, posssaoe interpretate come gli spessori
equivalenti dei materiali di basee 3 in cui il materiale® si decompone

Misurando la trasmissione logaritmica di un fastionocromatico a due diverse energie, indicate
come bassa enerdi@d alta energia, e risolvendo analiticamente il sistema di due \mliian due

incognite si possono determinakee Ag:

{Th = A, (E,)+Au,(E,)
T, = Al (E) + Aty (E,) 1418

Th/uﬂ(EI ) _TI:u,B(Eh)
:Ua(Eh):U/z(E| ) _,U/z(Eh),Ua(E)
Tllua(Eh) _Th:ua(El)
/ua(Eh)/u,B(EI) _:uﬂ(Eh)/ua(El)

Al =
1.4.19
A2 =

Poiché una volta scelta la base 3, la scomposizione € unica, risulta possibile idieare un

materialeZ assegnandogli un vettore in uno spazio bidimea$gomi componenti Ae Ap.

SAREHHIS

& @& detto vettore caratteristico del materigiee 8 sono i versori di base unitari, corrispondenti ai
materiali di base.

L’angolo del vettore nel piano rappresentativa) dgpende dallo spessore del campione, ma solo

dal materiale e dalla base scelta. Si puo defalloga un angolo caratteristico come:
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a N a Za?:.8 - 23.8
6, = tan'{%} = tan‘l{p Ng EZ T Z‘;_gq 1.4.21
PpNgp\Le = 4p

La lunghezza del vettore rappresentativo, inveck,ettamente proporzionale allo spessore del

materiale incognito.

‘g‘ = 1/Aiz + A22 = \/(ijz +(i] Lot 1.4.22

Aje A, possono essere determinati pixel per pixel a padttle due immagini originali alle due
energie h ed |, e rappresentano la proiezione atenmali di basex e[3 del campioné& : esse sono

detteimmagini baseo mono-tissutaliLa rappresentazione vettoriale corrisponde atiéepione

del vettore caratteristicé sui versori di base

1.4.23

=A
(B|€ >=Eu§ A, 1.4.24

Una qualunque immagine risultante dalla combinazioreare delle due immagini di base &A,,

e detta immagin#rida.

Da un punto di vista algebrico, si puo rappresentaimmagindbrida come proiezione del
vettore caratteristico del campiodelungo una direzione, nel piano di base, fissatardangolo

¢ : tale direzione rappresenta un materibi@o i , corrispondente ad una combinazione dei
materiali di base. Utilizzando la rappresentazieetoriale, un immagine ibrida di proiezione puo

essere ottenuta moltiplicando scalarmente il vettappresentativo del campiodeper il versore

unitario del materiale ibridd = [cosp sing]

(i|€) = immaginebrida = & [ = A cosp + A, sing 1.4.25
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In certi casi e utile produrre immagini ibride, peassimizzare il contrasto di particolari struttdre
interesse, o addirittura per fare in modo che cdrtgture non appaiano nell'immagine. Queste

tecniche sono dette anche di cancellazione selaitV contrasto.

1.4.5. Cancellazione selettiva del contrasto

Se un materialey sostituisse parte del volume del materigleun fascio di raggi X incidente
sarebbe attenuato in modo diverso in relazionesgéssore relativo dei due materiali. Nella figura
(1.4.1) é schematizzata la situaziorig & I'intensita del fascio incidenté, rappresenta l'intensita
del fascio trasmesso esclusivamente attraversatémalel ; 1, rappresenta I'intensita trasmessa
attraverso gli spessori dei due materiali, precesamuno spessofke-x) di ed uno spessoredi y;

I3 rappresenta l'intensita trasmessa dal solo méeria
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Fig. 1.4.1

Consideriamo per semplicita i due casi limitsd k in cui tutto lo spessore sia occupato

rispettivamente dal materiafeoppure dal materialg: I'attenuazione nei due casi sarebbe
rappresentata dai vettori caratteristici dei duéeniai, rispettivamente e ¢ . Il caso intermedio,

puo essere rappresentato come una combinaziomedidei due casi limite:

A=(L-x)If +x@p 1.4.26

La fig.1.4.2 rappresenta i vettori nel piano didas
&' interessante notare che tutti i vettdricorrispondenti ai diversi valori di x da 0 a Lagtiono su

una retta che congiunge i vertici dei vettori denistici & e (. Tale retta viene talvolta detta

luogo dei punti del background, o luogo diei L'angolo 6, formato dal luogo dei punti del

background con 'asse delle ascisse vale:

a,; — a
0, =tan™ &(’0" 2t~ Py 2”’} 1.4.27
Pp\ Psdys ~ Pydy

Allora & possibile determinare univocamente laziinee perpendicolare alla retta luogo deitale

perpendicolare e identificata dal suo versore tioita.
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Le proiezione del vettordi sulla rettagZ e costante al variare di x. Questo significa dnenhagine

ibrida generata proiettando sulla direzique’i vettore A ottenuto da un materiale composito, &

costante qualunque sia la concentrazione relagvduk materiali componenti.

J p=costante = P 1.4.28

La proiezione lungo la direzionfe annulla il contrasto tra i materiafi e ¢ . L'angolo ¢
caratteristico di tale direzione si dice angolaunullamento del contrasto.
In termini delle immagini di base;fed A, (eq. 1.4.17 ) ottenibili dalla soluzione deksisa (eq.

1.4.18), la proiezione P si scrive:

P = A cosp+ A, sing 1.4.29

FIG. 1.4.2
Esprimendo Al ed A2 in termini delle attenuaziagdritmiche T, e T alle energie h ed | (eq.

1.4.19), si ottiene I'espressione della proieziBrmome combinazione lineare delle due immagini

ad alta e bassa energia:
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P=cT, +c,T 1.4.30

dove:
E
c, = —'uﬂi ')cos¢——'u”$E')sin¢
L(En) o He(Ey)
c, = wsmcﬁ-%cow 1.4.31

= Hy () (E)) = 15 (Eq) ity (E))

Nell'ipotesi che assieme ai materialie £ sia presente un terzo materigleon la tecnica di
proiezione appena descritta € possibile cancéllamatrasto di una coppia di materiali mettendo in

risalto il segnale radiografico del terzo materiale

FIG. 1.4.3 Cancellazione selettiva del contrastanammmografia. L'immagine ibrida (destra) & ottenotembinando non-
linearmente due immagini ottenute in configurazidie-Mo a 28kVp e Rh-Rh a 49kVp (mammografo GE Sermlmga
2000D). Il contrasto tra i materiali costituentibiickground & cancellato, e la lesione viene adressvidenziataA. Taibi,
S.Fabbri, M.Gambaccini et al. ‘Dual-energy imagindull field digital mammography: a phantom stuéys. Med. Biol. 48
(2003)

1.4.6. K-edge digital subtraction imaging

La tecnica K-edge digital subtraction (KES) cotesisell’acquisizione simultanea di due immagini
monoenergetiche a due energie poste prima e dépedige di un mezzo di contrasto
precedentemente iniettato nel paziente. La sottn@ziogaritmica delle due immagini fornisce una
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eccellente visualizzazione delle strutture perfledlemezzo di contrasto, con una pressoché totale
rimozione del segnale di background delle struttinestanti non perfuse.

KES sfrutta il notevole incremento nel coefficiedieassorbimento del mezzo di contrasto in
prossimita del suo K-edge, come illustrato in (figl.4), ed ha una sensibilita tale da permettere d
rivelare concentrazioni molto basse di mezzo diresto, rispetto a quelle utilizzate in tecniche
convenzionali. In angiografia coronarica ad esenqdie € considerata I'applicazione principale per
la KES, si apre la possibilita dell’iniezione deémao di contrasto per via intravenosa [Elle2000],

meno invasiva rispetto alla tecnica convenziornade, una sensibile riduzione dei rischi associati

per i pazienti.
absorption @
ﬁ K-absorption-edge
T EI —__iodine
!
“11 - E, <3317 KeV
AE<250 eV
! GE=<300 eV
|
ﬂpa_; i — — bone
Bus= - .
! % soft tissue
E, Ex E, photonenergy E
AE AE
6E

Fig. 1.4.4— Andamento del coefficiente di assorlitoalello iodio in confronto con quello del tessa&seo e del tessuto “soft’x E

e il valore del K-edge dello iodi&E ¢ la larghezza del fascio monocromatico, medtiré la distanza tra i due fasiillog]

La tecnica convenzionale attualmente utilizzataeooutine ospedaliera prevede I'inserimento di
un catetere (diametro 1,8-2,3 mm) attraverso tiésis. arterioso e I'aorta fino ad arrivare all'ader
coronarica interessata, dove viene iniettato dine¢nte il mezzo di contrasto (soluzione contenente
lodio). L’inserimento viene monitorato in fluorogia con conseguente incremento della dose
totale trasferita al paziente per l'intera progadu

Nelle procedure odierne per aumentare il contrsisitilizza il metodo dell’angiografia a

sottrazione digitale (DSA = Digital Subtraction Angraphy) intime subtraction mod&uesta
tecnica consiste nell'acquisire un'immagine prine#l'shiezione del mezzo di contrasto che funge

da “maschera”. Dopo l'inserimento del mezzo di castb ( 370 mg-lodio/ml), si acquisisce una
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nuova immagine dalla quale si sottrae la masch@@egdentemente acquisita, ottenendo una
immagine in cui sono accentuate le strutture pse fiallo lodio.

Il movimento del cuore costituisce una difficolé&mica notevole per questo tipo di approccio,
poiché le immagini prese in tempi diversi non songenere sovrapponibili. Per supplire a questo
inconveniente ed ottenere una corretta sovrapprsaelle immagini da sottrarre, € necessario
acquisire e mediare una serie di immagini ad isthriémpo diversi, sincronizzate temporalmente
da un trigger legato al’lECG. La procedura é schianata nella figura(1.4.5)

In DSA la somministrazione del mezzo di contragto\pa intravenosa non € praticabile, poiché
comporterebbe una diluizione della concentrazialemzzo di contrasto (40-50 volte) prima di
raggiungere le strutture interessate, ed il cotdragenuto non sarebbe sufficiente ad una buona

risoluzione dellimmagine.

Fig. 1.4.5 — schema di funzionamento della tecBi§&. Le immagini prese per la somma sono acqussitgiendo la frequenza dei
battiti cardiaci (ECG), in modo da riprendere il saeempre circa nella stessa posizione; per elmmingossibili disallineamenti si

esegue poi una media delle immagini cosi acquisite.

Con la tecnica KES molto sensibile a basse coraaptri di lodio, la somministrazione
intravenosa diviene fattibile. Inoltre 'acquisin® simultanea delle due immagini da sottrarre,
permette di risolvere efficacemente il problemardel/imento del cuore.

Nelle ultime due decadi, la ricerca ha compiutoafootevoli per implementare tecniche di

angiografia KES (KESA) presso le facilities intezimanali di luce di sincrotrone.
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(a)

_ (a) Intravenous synchrotron angiogram of the first patient at the ESRF taken in a left
anterior oblique (LAO) projection. The image shows the second segment C2 with a stent and the
crux. RCA: right coronary artery. (b) Conventional selective coronary angiography of the same
patient, in the LAO orientation, performed the same day at the cardiological unit of the hospital
after arterial catheterization.

Fig. 1.4.6 Prima angiografia coronarica umana irgn@sa. (Elleaume et.al, ESRF 2000).

La prima angiografia coronarica intravenosa umaripctata nel lavoro di Elleaurfie™? Diversi
studi comparativi tra la tecnica KESA ed il goldwstiard DSA hanno permesso di valutare
I'attendibilita e I'accordo in termini di diagnogelle tecnich€® . Tali studi hanno inoltre messo in
evidenza alcuni limiti dell’'approccio intravenosegati alla sovrapposizione di strutture iodinate
(cuore, aorta, vene polmonari), che limitano labifisa di alcuni segmenti coronarici in particalar
angoli di proiezione.

Recenti studi hanno mostrato le potenzialita deESA applicata al sistema circolatorio
neurovascolaré®.

La tecnica KES ha anche mostrato promettenti atiidpplicata alla mammografia (KESM®
Anche in mammografia, I'uso della KES si rivelatigatarmente utile ad evidenziare basse
concentrazioni di mezzo di contrasto. La sensé#igicomunque legata alla monocromaticita dei
fasci impiegati.

Al di fuori delle facilities di luce di sincrotroneomunque, tali tecniche hanno avuto uno sviluppo
piu faticoso. Il problema tecnologico della sorgeditraggi X monocromatici essenzialmente € il

limite fondamentale alla piti ampia diffusidie
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Il lavoro di Gambaccini e collaboratori, si e ritahegli ultimi anni allo sviluppo di sorgenti
compatte di raggi-X, specificamente orientate miflementazione di tecniche KES per angiografia
e mammografig 121314 Tali sorgenti, basate sull'uso di cristalli a mig® di grafite pirolitica
HOPG, hanno mostrato caratteristiche di risoluziemergetica e di intensita fotonica che le
rendono potenzialmente idonee ad applicazioniatimi Il presente lavoro di tesi si inserisce ie tal
linea di ricerca, e la parte seconda di questatdsidicata allo sviluppo di una sorgente di raggi-
guasi-monocromatici basata su HOPG.

1.4.7. Analisi dei materiali: ricostruzione diretta del numero
atomico Z

Un metodo diretto per I'analisi della composiziaimémica dei materiali, in particolare per la
determinazione del numero atomico effettiv@, Attraverso la radiografia dual-energy, é stato
proposto da Naydenov e Riznikov e collaboratéfi*’ Partendo dall’approccio classico di Alvarez
e Macovski , gli autori hanno derivato una espaassiesplicita per la ricostruzione dellg:di un
materiale, in funzione del relative radiographyiteseR, ottenuto come rapporto delle attenuazioni
logaritmiche di due fasci monoenergetici ad enedgierse.

La loro tecnica € orientata all'analisi non didiiig dei materiali, ad applicazioni civili ed
industriali, non che alla identificazione di esphoper sistemi di sicurezza.

Il metodo, pur essendo concettualmente basato st@gki principi, si distingue dalla basis material
decomposition (sez. 1.4.4) perché non vi sono naditdr riferimento su cui proiettare I'immagine:
il metodo fornisce una misura diretta del paramBsioo Z.;, con grande accuratezza.
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Table 1
Effective atomic number of various substances with respect to the photo effect, Z,,,,. pair formation effect, Z;, and Compton
scattering, Zoomp

Material Chemical formula Zohota Zairs Zampt
Inorganic substances

Stainless steel Fe 66%; Cr 1004 Ni 16%; Ti1 8% 26.57 27.58 2780
Black steel Fe 92%; C 8% 2597 25.94 25.76
Calcium phosphate; bone tissue (med.) Ca(POy), 17.38 16.11 11.05
Table salt Na(l 15.66 15.21 14.62
Quartz glass; sand S10, 12.30 11.63 10.80
Aluminum and light alloys AlLO, 11.70 11.23 10,65
Glass Na,Si0;, 11.49 11.02 10.51
Water H,O 7.98 7.89 7.22
Alr Mixture O,; N, etc. 7.6 7.4 6.9

Organic substances

Polyvinyl chloride (CaH3Cl, 15.85 14.80 11.97
Soft tissue (med.) CNO-organics; H,O 80-95% 7.8 7.2 6.8

Glucose CeHj20¢ 7.37 7.22 6.73
Saccharose C12H:0p 7.38 7.18 6.71
Cellulose (wood, paper, fabrics) (CeHppOs), 7.31 7.14 .68
Organic glass (CsHzOa) 6.96 6.76 6.24
Polyamide {nylon) (CgH NOy), 6.85 6.70 618
Polystyrene (CyHy), 5.95 5.92 5.57
Polyethylene (plastics) (CaHa)n 5.94 5.86 5.29

TAB. 1.4.1 Numeri atomici effettivi calcolati percaine sostanze organiche ed inorganich&/. (Naydenov et al. / Nucl. Instr. and
Meth. in Phys. Res. B 215 (2004) 552-560).

Il modello parte dall’'uso di due fasci monocromiatiicenergie h ed |.
Il parametro principale ¢ il relative reflex R defo come rapporto tra le attenuazioni logaritmiche
dei due fasci:

|nILh

Rzi—h =~ h/ 1.4.32

dove b € b sono le intensita incidenti sul campiongeg Iy le intensita attenuate dal campione.
Come é facile vedere, il reflex R non dipende dsggissori:

~—

R:& 1.4.33

u)

Considerando poi per il coefficiente di attenuaeitendipendenze esplicite da Z nei processi di

assorbimento coinvolti, ossia fotoelettrico, Conmpgoproduzione di coppie, si puo scrivere:
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fig. 1.4.7 Dipendenza del numero atomico effetthabreflex R (S.V. Naydenov et al. / Nucl. Instrdavieth. in Phys. Res. B 215
(2004) 552-560)

H(E) _ 7(E)z* + o(E)z + x(E)Z? 1.4.34

E
0
dove le funzionir(E), o(E) e x(E) contengono la dipendenza energetica delle sediortb

fotoelettrica, Compton e pair-production, e si assno essere universali (indipendenti dai
materiali). Una volta fissate le energie, tali fiomz assumono un valore costante, ed il reflex R
risulta dipendere solo da Z.

Gli autori assumono che le energie vengano saeheodo tale da far intervenire solo due dei tre
processi di assorbimento: photo e Compton oppurep@an e pair. Questo € giustificato dal fatto
che I'importanza dell'effetto fotoelettrico decaaelto rapidamente con I'energia, ed a valori sopra
la soglia di 1.2MeV sia trascurabile.

Allora essi pervengono ad una espressione esptieitéo Zeff:
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Y
7, =| KR*k, 1.4.35
KR+K,

dove k, ko,ks e k, sono costanti di calibrazione da determinarsuitzfone delle due energie scelte,
mentre si ha p=3 se si opera in regime photo-Com@@=1 se si opera in regime Compton-pair.

In fig. sono mostrati alcuni confronti tra le pr&aini ottenute con la formula ed i dati sperimental

per diversi materiali, sia ad energie nella zonotpfComton che nella regione Compton-pair, che
mostrano un eccellente accordo su un vasto range di

L'accuratezza del metodo € stimata intorno al 5-1@%esalore assoluto dello.Z

1.5. Phase-sensitive Imaging

Il contrasto di assorbimento ¢ molto adatto a distinguere tra tessuti biologici duri, contenenti
elementi ad alto Z come il Ca, ed i tessuti molli costituiti da elementi leggeri come H,O, C, N

ecc.. Le ossa ed i denti hanno coefficienti di attenuazione lineare molto piu elevati rispetto al
muscolo o al tessuto adiposo.

In molte applicazioni cliniche tuttavia, come ad esempio in mammografia, occorre distinguere

tra diversi tipi di tessuto molle, per identificare e rivelare il tessuto patologico nel background

del tessuto sano.

Per i tessuti molli del corpo umano, i coefficieditattenuazione sono piccoli (es. 0.25%tm
per O a 40keV) e, soprattutto, differiscono poco tréodd. Per avere contrasti sufficienti

a distinguere le varie strutture, occorre dunquaeniare la dose somministrata al paziente.
Anche aumentando le dosi, comunque, la visibil@atelssuti a basso Z rimane scarsa in una
immagine a trasmissione.

Il debole contrasto ottenibile da tecniche standaroduce in mammografia un notevole
numero di falsi positivi e falsi negativi, che r@hno I'efficacia diagnostica del metodo.

Le tecniche phase-sensitive, dette comunemiergging a contrasto di fag@HC) sfruttano

la variazione del coefficiente di rifrazione dessati per produrre pattern di interferenza, o

indurre shift di fase che possono essere rivetativari metodi. Le tecniche PHC
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permettono di evidenziare strutture nei tessutiimoh contrasti di due o tre ordini di
grandezza piu elevati rispetto all'imaging convenaie in assorbimento.
Il comportamento dei raggi X nell’attraversare waazione di materia, puo essere descritto

utilizzando l'indice di rifrazione complesso:
n=1-90-ip 1.5.1

La parte immaginarigB rappresenta I'assorbimento dei raggi nel materrakntred
incorpora gli effetti di variazione di fase.

Nella regione energetica dei raggi X, l'indice ifliazione n si discosta molto poco
dall'unita: per tessuti a basso numero atomicrihine J risulta preponderante rispetto a
S . Per energie tipiche in applicazioni mammografi¢tte25keV), il termine di phase-shift
puo essere fino a tre ordini di grandezza piu geate termine di assorbimento: ee
dell’ordine di 10, B & dell'ordine di 13°.

1.0E-03

1.0E-04 4
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Fig. 1.5.1: d and B in funzione dell’energia in keV per tessuti molli
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Figure 1.5.2: Schema di Phase contrast imaging in regime di edge-detection
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| raggi X attraversando regioni caratterizzate idardo o , acquisiscono diverse fasi
relative e producono un fronte d’'onda distorto

Allora puo essere possibile osservare un contdigese anche quando il contrasto di
assorbimento sia troppo piccolo per essere rivelato

Diversi approcci all'utilizzo dell'informazione dalfase hanno dato vita a diverse tecniche
PHC, che possono essere raggruppate in tre ghtordi interferometria, diffrattometria e
olografia a raggiX.

Da un punto di vista fondamentale, detdl fase-shift indotto dalla rifrazione dei raggj X

queste tecniche possono essere ricondotte rispettinte alla misura db, O¢, e 0°@:

per questa ragione le ultime due tecniche vengoraita denominatdifferenziali.

Una caratteristica importante delle tecniche PH@ieeil segnale fisico prodotto dallo
sfasamento dei raggi Xon rilascia energia nel tessut@me nel caso dell'assorbimento: il
rapporto contrasto-dose ne risulta di gran lunggliore rispetto alle tecniche

convenzionali.
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Nonochromator '
| X
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==
Synchrotron x rays
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_—
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=
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:
E =
i
Sample i
\ @ / 1
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™
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x-ray tube @

Sample
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fig. 1.5.3 Diversi approcci alla tecnica PHC: agifitrometria; b) diffrattometria; c) olografia (iime PHC);(tratto da
Fitzgerald, R. Phase-sensitive X-Ray imagilgys. Todayp3,23-27 (2000)
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1.5.1. Interferometria a raggi X

fig. 1.5.4

COMPUTED TOMOGRAM of a human kidney sample
(5 mm in diameter) obtained with phase-contrast x-ray interfer-
ometry. The image maps the difference in the refractive index
between the sample and water. The darker region on the right is
cancerous. The density difference between the normal and can-
cerous tissues is calculated from the image to be 10 mg/cm’.

(From A. Momose et al, SPIE Proc. 3659, 365[1999].)

L’applicazione dell'interferometria a raggi X fugmeristicamente esplorata nel 1965 da U.
Bonse e M. Hart®, ed in anni pit recenti sviluppata da Atsushi Msmolohoru Takeda ed
altri autori per applicazioni medicHe®

Uno schema di interferometro a raggi X € mostnatig.1.5.3a.

Tre cristalli perfetti paralleli sono allineati Igo un asse ottico. Il primo cristallo divide un
fascio monocromatico di raggi X in due fasci. Un@®lo cristallo riflette i due fasci uno
verso l'altro: i due fasci riflessi si ricongiungmsul terzo cristallo, che funge da
analizzatore. Il campione da analizzare € positwira il secondo ed il terzo cristallo. |
raggi X passando attraverso il campione subiscoostasamento, producendo frange di
interferenza che vengono registrate dal detectstopdietro il terzo cristallo.

Momose et. al hanno coniugato I'uso dell'interfesiro a raggi X con le tecniche di
tomografia computerizzata: Acquisendo diverse immagterferometriche a vari angoli di
rotazione di un oggetto,essi sono in grado di trca® la mappa tridimensionale dell'indice
di rifrazione del campione. Con questa tecnica bamalizzato lesioni tumorali su piccoli
animali in luce di sincrotrone. | loro risultati stoano I'estrema sensibilita della tecnica alle
variazioni di densita (Idg/cnt). La qualita delle immagini ottenute & simile @k

ottenibile con microscopia ottica a 20 ingrandiment

36



| limiti della tecnica stanno nella necessita dia#are cristalli monolitici perfetti, con
allineamenti e stabilita del sistema estremamaepitgisper non degradare le frange di
interferenza create dai raggi X. Un altro limité @mpo di vista ottenibile (pochi
centimetri quadrati) dovuto all’'uso di tali cridtanalizzatori.

Inoltre occorre I'uso di una sorgente monocromaticaerente che non é facilmente
realizzabile in un contesto clinico, dove i raggv&ngono per lo piu prodotti con sorgenti
incoerenti e policromatiche.

La tecnica ad interferometria X raggiunge la suasima sensibilita in condizioni di bassi
gradienti di fase. La spaziatura tra le frangefa@tininversamente proporzionale alla

deflessione del fascio, e piu larghe sono le frgpigdacile sara la rivelazione.

1.5.2. Diffraction-Enhanced Imaging (DEI)

Un secondo approccio al phase-sensitive imaginginariamente esplorato da Ingal e
Beliavskaia e da Wilkins e collegtfi****, utilizza cristalli perfetti come filtri angolari
estrememente selettivi, per produrre immagini ditbometriche. Lo sviluppo di questa
tecnica denominata Diffraction-enhanced imagingljDroduce immagini dettagliate del
gradiente dell’indice di rifrazionéln. Grande contributo allo sviluppo della DEI si dev
Chapman e Tomlinséh

Un tipico setup DEI € mostrato in fig.1.5.3b. Laduwi sincrotrone che emerge da un
monocromatore e essenzialmente parallela. Quameggio X attraversa un campione
posto tra il monocromatore ed il filtro angolaredhzzatore), puo essere assorbito, diffuso
elasticamente o per effetto Compton (milli radigrdappure rifratto (micro radianti) per le
piccole variazioni di indice di rifrazione. | raggiemergenti dal campione ed incidenti
sull’analizzatore, soddisferanno la condizione didg) solo per uno stretto intervallo di
angoli (tipicamente di pochi micro radianti). | gag che hanno subito scattering cadranno
fuori da questo intervallo e non saranno riflesdi’@nalizzatore. | raggi che hanno subito
rifrazione invece, saranno riflessi, ma la rifieth dipende dall’angolo di incidenza: questa
dipendenza, detta rocking-curve, per cristalli pgirha una forma gaussianoide con
larghezza di alcuni micro radianti. Se I'analizzate perfettamente allineato con |l
monocromatore, esso filtrera qualunque raggio ehecatterato o rifratto anche per pochi
prad. L'immagine risultante sul detector sara simateuna radiografia standard, ma con un

contrasto incrementato grazie al filtro analizzator
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fig. 1.5.5 Schema di set-up sperimentale per Okfistallo analizzatore, grazie alla estrema $gl&t data dalla rocking
curve, riesce ad apprezzare angoli di rifraziorlBotléine dei microradianti.
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Fig. 1.5.6 Esempi di immagini ottenute con tecd&, con diverse configurazioni dell’analizzatoperamagine in

assorbimento, b) assorbimento con eliminazion® dekttering, c) assorbimento apparente d) puazithe

Se invece l'analizzatore € orientato ad un picewigolo rispetto al monocromatore,
dell'ordine del FWHM della rocking-curve, alloraaggi x rifratti a piccoli angoli verranno
riflessi meno e quelli rifratti a grandi angoli va@nno riflessi di piu. Il contrasto allora sara
generato dalle piccole differenze nell’indice diazione.

Un immagine ottenuta con un analizzatore alling@attudera sia effetti di assorbimento che
rifrazione. Ma combinando immagini prese con digargnfigurazioni dell’analizzatore, i
due effetti possono essere distinti: immagini digpufrazione e di scattering (dette di
assorbimento apparente) possono essere prodofi&tepente. Le immagini di rifrazione,
essendo sensibili al gradiente dell'indice di daftane, mostrano un drastico incremento di

contrasto sui bordi delle strutture.
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1.5.3. Radiografia in regime di Fresnel (In-line PH C)

4. IN-LINE PHASE-CONTRAST imaging of a locust
{b(JLL(Jm} L.(Jl'l'l]]al’t'd. to a conventional radiograph (top). Both
images were taken using a microfocus x-ray tube source (with a
nominal size of 10 pum). For the absurpuun image, the detector
was placed 1 cm behind the object; for the phase—wmrasl
image, the detector was 1 m away. The increased object-image
distance allows interference fringes to develop from the phase
distortions in the x-ray beam wavelront, producing the

observed edge enhancement. (Images by Dachao Gao, CSIRO.)
fig. 1.5.7

Se si elimina il cristallo analizzatore e si ponmente il detector sul cammino del fascio,
i raggi X emergenti dal campione ai vari angolipgapagheranno nello spazio libero
formando un fronte d’onda distorto. Ponendo il detenelle immediate vicinanze del
campione, verra registrata una normale figura stbdsmento. Se la sorgente € altamente
coerente e il detector ad una grande distanzaaalpione, si verifica il regime di
Fraunhofer, detto di diffrazione a campo lontangattern di interferenza contengono
informazioni utili, ma la ricostruzione e I'integtazione di tali informazioni & un arduo

compito computazionale.
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Fig 1.5.8.. Microradiografia di una mosca comunieraita con in-
line PHC.

tratto da Coherence-enhanced synchrotron radiokigyple theory
and practicalapplications Y Hwu et al. J. Phys.Appl. Phys. 35
(2002) R105-R120

Se il detector € posto ad una distanza intermsddtiene il regime di Fresnel, o diffrazione
di campo vicino. Quello che si ottiene e un effetbnbinato di assorbimento e diffrazione,
che tipicamente mostra frange di interferenza ei@nbordi delle strutture. Queste frange
aumentano la visibilita dei bordi. La distanzarottle del detector dipende dal campione,
dalle dimensioni e dalle lunghezze d’onda dei raggnpiegati.

Questa tecnica in cui diffrazione di Fresnel e @sto di fase vengono accoppiate, fu
originariamente esplorata da Snigirev e collaboralcESRF e da Wilkins e
collaboratori****Concettualmente & molto simile alla tecnica oldgea$viluppata da
Dennis Gabor nel 1948. In assenza di assorbimimintrasto dipende dal Laplaciano

dello sfasament@l®¢g . L'interpretazione di tale informazione in termdiiproprieta

dell'oggetto diviene pero piu ardua quando lo spesdel campione e tale da indurre

scattering multiplo all'interno.
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Fig. 1.5.9 In Line-PHC .Formazione delle frangendérferenza in presenza di un
edge.Tratto da Y HWU et al. J. Phys. D: Appl. PI3#s(2002) R105-R120

Per la formazione di frange di interferenza rivélab necessaria una grande coerenza
spaziale della sorgente, ossia un piccolo anggargmte della sorgente (idealmente una
sorgente puntiforme). Questa condizione puo essafizzata con sorgenti molto piccole
(microfocus) o con distanze sorgente campione nebteate (sincrotrone).

Inoltre, studi teorici e sperimentali hanno mostradme non sia necessaria la
monocromaticita della sorgente per ottenere effigititerferenza rivelabili, ma solo la
coerenza spazidfe®’ La stessa coerenza spaziale ottenibile da unosinoe pud essere
riprodotta da un tubo a microfocus posto ad untadza di un metro dal campione.

La divergenza dei fasci prodotti da sorgenti pantifi quail i microfocus, permette la
magnificazione intrinseca dellimmagine e aumeatdadoluzione spaziale della tecnica,

oltre che la possibilita di avere un largo campuislia in una singola esposizione.
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1.5.4. Tecniche PHC con sorgenti policromatiche inc  oerenti

E Imaging

detector

Incoherent
X-ray source

_—
P
—_————
——
—_—
—_—
—_———

Figure 1.5.10 Talbot-Lau-type hard-X-ray imagintgiferometer. a, Principle: the source grating (@@ates an
array of individually coherent, but mutually incolet sources. A phase object in the beam path sauséght
refraction for each coherent subset of X-rays, Whscproportional to the local differential phagadient of the
object. This small angular deviation results in rifes of the locally transmitted intensity througdhe t
combination of gratings G1 and G2. A standard Xdiragging detector is used to record the final insage
Scanning electron micrographs of cross-sectionsutiir the gratings. The gratings are made from Sensa
using standard photolithography techniques, andesyent electroplating to fill the grooves withady¢G0 and
G2). (tratto da Phase retrieval and differentr@ge-contrast imaging with low-brilliance X-ray soes

F. Pfeiffer et al Nature Physics VOL 2 APRIL 2006

Le tecniche PHC cominciano ad avere applicaziatustriali e scientifiche. Una delle
difficolta tecniche € la disponibilita di una songe adatta a PHC: tale sorgente dovrebbe
avere dimensioni compatibili con un setup laborater ed una intensita accettabile, in un
range energetico appropriato, senza sacrificatedeenza spaziale necessaria per le
tecniche in-line PHC. L'uso di monocromatori abba#t fluenza fotonica di ordini di
grandezza, e rende il tempo di esposizione noircphale in situazioni cliniche. La
possibilita di usare sorgenti policromatiche éenguun passo avanti molto importante per

'implementazione di tecniche PHC in applicaziorediche.
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I microfocus sono candidati promettenti, di dimensadatte e con coerenza spaziale
sufficiente. L'implementazione di PHC con tubi cenxionali, in grado di produrre fasci
intensi, € limitata dalla insufficiente coerenzazple dovuta alle dimensioni focali.
Sviluppi recenti hanno comungue dimostrato lalfdita delle tecniche PHC anche con
sorgenti policromatiche convenzionali, non coerdntun recente articolo, Pfeiffer,
Weitkamp e collaboratcfi, mostrano interessantissimi risultati ottenuti cortubo
convenzionale: il setup sperimentale consisteedigticoli di trasmissione che producono
set di fasci coerenti a partire da una sorgenieerante e policromatica. Il metodo e
meccanicamente ‘robusto’, molto meno critico detodeinterferometrici basati su cristalli
perfetti, e puo essere facilmente applicato in aampdico o industriale.

Tali sviluppi sono il preludio ad una vera applicee clinica delle tecniche phase-sensitive.
Un mammografo a contrasto di fase e stato recemtencemmercializzato da Konica-

Minolta, ed e disponibile sul mercato dal 2005.
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Figure 2 X-ray images and section profiles of a test sample containing one PTFE and two PMMA spheres, retrieved from image data recorded with a standard
X-ray tube operated at 40 KV/25 mA. a, Conventional X-ray transmission image. b, DPC image d </ dx. ¢, Object phase shift & retrieved from d & /dx by integration, The
images are represented on a linear greyscale. d-f, Section profiles through the corresponding image data of the PTFE (red) and the PMMA sphere (blue).

Fig. 1.5.11 (tratto da Phase retrieval and difféet phase-contrast imaging with low-brilliancery sources F. Pfeiffer

et al Nature Physics VOL 2 APRIL 2006
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Figure 3 X-ray images of a small figh retrieved from image data recorded with a standard X -ray tube operated at 40 KV 25 mA a, Cornventional X-ray transmission
image. b, Differential phasa-contrast image. e—h, Two-times magnified and contrast-optimized parts of the transmission ic,e,g) and the differential phase-contrast image
(£ h): ¢ d, parts of the tail fin; e, the region amund the ctoliths; g.h, the eye of the fish. All images are reprasanted on a linear grayscale.

Fig. 1.5.12 (tratto da Phase retrieval and diffdet phase-contrast imaging with low-brilliancery sources
F. Pfeiffer et al Nature Physics VOL 2 APRIL 2006

1.6.  Caratterizzazione radiologica di tessuti tumor  ali

Presso il Dipartimento di Fisica dell’'Universita Blologna e con la collaborazione del Policlinico

Universitario S. Orsola Malpighi sono allo studietediche radiologiche multi-energy.

La potenzialitd delle tecniche multi-energy nelorioscimento precoce delle lesioni tumorali,

richiede una conoscenza preliminare delle caratielnie radiologiche dei vari tessuti patologici,

alle varie energie del fascio incidente.

In particolare queste nuove metodologie richied@@onoscenza delle bande di energia in cui

l'assorbimento dei raggi X da parte del tessuto awate eventualmente differisce

significativamente da quello dei tessuti sani. €ipalmente per questo motivo e stata sviluppata la
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tecnologia necessaria ed € iniziata la sistematcatterizzazione radiologica di molti tipi di tass
sani e neoplastici, murini e umani allo scopo dititoire un catalogo dellenestre di energian cui
sara possibile applicare la tecnica multi-energychratterizzazione radiologica dei tessuti coasist
nella misura sperimentale del coefficiente di attaione lineare dei tessuti patologici e dei
corrispondenti tessuti sani in una banda di energmapresa tra circa 10 keV e 70 keV. L'utilizzo
dei dati di attenuazione consentirebbe di aggiungdrpuro riconoscimento morfologico delle
patologie un’ulteriore parametro di differenziazatal tessuto sano.

Sfortunatamente, il coefficiente di assorbimep{&) dei tessuti patologici — e dei corrispondenti
tessuti sani — € noto solamente per pochissimdqggdo Pertanto, per venire in aiuto a tali nuove
tecniche radiologiche e stato avviato uno studierisgentale delle proprieta di attenuazione dei
tessuti cancerosi per la loro caratterizzaziongetts ai corrispondenti tessuti sani. Sono indtle
studio tecniche di filtrazione del fascio per oftimare la qualita dellimmagine e ridurre la dose a
paziente. | dati di attenuazione raccolti per ietddi tessuti patologici potranno inoltre esseré uti
per la corretta scelta delle filtrazioni al fine ddurre la banda energetica del fascio RX per

I'osservazione di una specifica patologia.

1.6.1. Set-up sperimentale per la misura del coeffi  ciente di
attenuazione

Per la caratterizzazione dei tessuti si utilizzaubo a raggi X con anodo di tungsteno accoppiato
con due stadi goniometrici di precisione mediamta serie di collimatori di piombo (si veda la Fig.
1). Il target e un cristallo piano di germanio (1)ldisposto in geometria di Bragg, od in alteneati
un cristallo di LiF(2,0,0). In ogni misura, una etta riempita di tessuto — di volume e peso noti —
viene irradiata con il fascio monocromatico a deeeenergie. Lo spettro di energia viene rilevato
sul fascio diretto e su quello attenuato dal tessuetr la determinazione del coefficiente di
attenuazione. E’ necessaria una grande cura petenep la corretta geometria del campione e
differenti metodiche e tipologie di cuvette vengampiegati per la preparazione e la misura dei

diversi tipi di tessuto da esaminare.
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Fig. 1.6.1: Il sistema a monocromatore di Bragg'iddtuto IASF (CNR Bologna), in grado di produrre &y
monocromatici nel range 16 140 keV. Il monocromatore puo essere allestito ooncristallo di Ge(1,1,1) o
alternativamente un LiF(2,0,0) in geometria di Bragg regolazione dell’energia avviene attraversmtazione del
cristallo e del rivelatore di opportuni angoli, eccontrollata da un sistema computerizzato rembate sistema &
impiegato dal nostro gruppo per la sistematica raidane dei coefficienti di attenuazione linearétdssuti tumorali

umani € murini.

Il rivelatore impiegato per questo lavoro € un diati CdTe raffreddato mediante cella Peltier,
modello XR-100T-CdTe prodotto dalla Amptek, capdcein FWHM di 530 eV a 14.4 keV e di

850 eV a 122 keV. Tale potere risolutivo & perfattate adeguato alle finalita delle misure.In Fig.
2 sono evidenziati alcuni dei picchi ottenuti comonocromatore e il rivelatore XR-100T-CdTe. Si
puo vedere come al crescere dell’energia i picchilargano e la loro intensita diminuisce. | valor
di energia di interesse si estendono fino a ci@&é&V, dove l'allargamento dei picchi € ancora

accettabile.
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Fig. 1.6.2: Picchi ottenuti con il sistema di monocromatizeaa e il rivelatore Amptek. Si possono osservaharn picchi del
secondo ordine di diffrazione sovrapposti a quelli, intensi, del primo ordine. Al rivelatore CdTalédicata una ampia sezione
(sez. 3.4) nella terza parte della presente tesgui i processi fisici coinvolti nella formaziordel segnale, e le metodiche di

trattamento e correzione dei dati spettrometricigemo analizzate nel dettaglio.

1.6.2. Linee cellulari umane e murine

| tessuti tumorali sono forniti dal Laboratorio Idimunologia e Biologia delle metastasi presso la
Sezione di Cancerologia del Dipartimento di Pat@ld@perimentale dell’Universita di Bologna. Il
Team del Laboratorio ha esperienza di modelli mowper lo studio di tumori umani e murini
accresciuti su topi e ha messo a disposizionemadelli murini di crescita tumorale per studi in
vivo. Lo stabulario & “stabilimento autorizzatoagper I'allevamento che per la sperimentazione.
Tutti i progetti di sperimentazione vengono sotstpger l'autorizzazione al Comitato Etico
Scientifico dell’Universita di Bologna e successnente inviati al Ministero delllstruzione,
Universita e Ricerca (MIUR). In particolare i moldeélimorali disponibili riguardano: a) crescita
nel polmone di noduli metastatici prodotti dall'two endovena o sottocute di cellule tumorali di
topo. Le cellule di partenza derivano da carcinpaimonari e carcinomi mammari di topo; b)
crescita tumorale e metastatica in topi atimicieQutopi immunodepressi consentono lo studio
della crescita in vivo tumori di origine umana. Satfisponibili linee cellulari derivanti da tumori
muscolo-scheletrici (rabdomiosarcomi, osteosarcosarcomi di Ewing) e da carcinomi
(mammella, colon) umani; c) sviluppo spontaneo dopiasie maligne in topi geneticamente
modificati. Topi con alterazioni di geni del canaronsentono lo studio dell'intero processo di
cancerogenesi, e rappresentano i migliori modelyji @isponibili per I'analisi della storia naturale

dei tumori. | modelli utilizzati riguarderanno iimore mammario (topi transgenici per 'oncogene
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HER-2/neu), il carcinoma prostatico (topi TRAMP)carcinomi delle ghiandole salivari ed il

rabdomiosarcoma (topi transgenici HER-2/neu e kaotkmizigoti p53).

In Fig. 3 sono mostrati, a titolo di esempio, iutiati ottenuti per il tumore alla parotide con i
relativi errori. Per ottenere risultati signifiodatie necessario ripetere piu volte la misuraziooe c
tessuti ottenuti da soggetti diversi per tenere t@wosia della variabilita intracampione
(disomogeneita sullo stesso animale) che di qusdscampione (variabilita su animali diversi).

Yaffe ed altri autof®*** hanno studiato il coefficiente di attenuazioneedire del carcinoma

infiltrante della mammella e hanno notato che #&l ehergie il tumore non € identificabile rispett

T T T T T T
Turnore Marmmella best fit
0.7943 ——FEGATO hest fit a
Tumaore Paratide hest fit
0.631 -
0&am2 - —
£
A
=
£
0.23981 -
03BE2 - -
025121 -
1 1 1 | | 1
20 25 30 35 40 45 A0 55

E (KeV)

fig. 1.6.3 Confronto tra le curve di BEST fit detémate dalle misure sperimentali del coefficientattiénuazione lineare dei tessuti
tumorali nel topo. Si pud osservare che la curlativa al tessuto epatico sano e quella del turatbeeparotide sono molto simili, e
non mostrano significative differenze entro gliogrsperimentali nel range energetico analizza®g@keV). Il tumore alla
mammella mostra invece un andamento significativaendifferente, in particolare si noti che sot8DikeV il coefficiente di

attenuazione del carcinoma mammario € maggioreeliadel tessuto epatico sano, mentre sopra e¥0&inferiore.
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la ghiandola mammaria sana: e stata comunquevasaédresistenza di una finestra al di sotto dei
20 keV in cui € possibile distinguere radiologicaeel tessuto patologico dal tessuto ghiandolare:
da quei lavori sono seguite le tecniche di filtoaa Mo-Mo e Mo-Rh oggi generalmente in uso in

mammografia.

1.6.3. Primi risultati sperimentali della caratteri  zzazione di
tessuti sani e tumorali

Nella prima campagna di misure, diverse sessiam state dedicate alla messa a punto del sistema
sperimentale, in particolare del metodo di pregareezdei campioni, e alla definizione di un primo
protocollo di misura da adottare.

| primi risultati utili, hanno riguardato misureldmefficiente di attenuazione del tessuto epatico
sano del topo. Le misure, svolte in successiva@agdistanziate di circa una settimana nell’arco d
circa 6 mesi, hanno riguardato campioni presi @agdari diversi, per tenere conto della variabilita
intraspecifica delle caratteristiche tissutali.

Altre misure hanno riguardato il carcinoma dellaimeaella e il tumore alla parotide nel topo.

| dati ottenuti hanno subito evidenziato differepaecole rispetto alla variabilita intraspecifica e

agli errori sperimentali.

T T
data FEGATO
— FEGATO best fit H

rmu {cm-1)

Fig. 1.6.4 Determinazione sperimentale del coieffite di attenuazione lineare del
tessuto epatico sano nel topo. Le misure si riferis a campioni di diversi animali (5
esemplari della stessa specie) e rappresentandi gmohe la variabilita della

popolazione.
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Le differenze nelle attenuazioni dei tessuti soaldatdine del punto percentuale, quindi occorre

grande accuratezza sperimentale e popolazionidgrghstimare differenze significative.

Tra le misure effettuate, il tumore alla mammekanmostrato un andamento abbastanza

distinguibile dagli altri tessuti misurati.

La popolazione analizzata per tale patologia coraar{golo 2 esemplari) &€ ancora molto ristretta :

le misure sistematiche di tessuti animali sono emoocorso, e I'elaborazione dei dati € tuttora

incompleta. Molto importante per la corretta ragprgazione dei dati € il modello fisico

adottatd™*? la scelta di una corretta parametrizzazione deitge di interpolazione dei dati

sperimentali € uno dei punti attualmente oggetteatiitazione da parte del nostro gruppo.

T T T T T T T T
Gr + data Tumare Parotide
—BESTFIT

15 20 25 30 ki 40 45 50 55

Fig.1.6.5 Determinazione sperimentale del coieffie di
attenuazione lineare del tessuto tumorale (carcindeila
parotide) nel topo. Le misure si riferiscono a campdi
diversi animali

(3 esemplari della stessa specie) e

rappresentano quindi anche la variabilita dellagtemione.
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Fig. 1.6.6 Determinazione sperimentale del dciefite
di attenuazione tumorale (carcinoma della mammekh)
topo. Le misure si riferiscono a campioni di divers
animali (2 esemplari della stessa specie) e rapptaso

in parte la variabilita della popolazione.
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PARTE 2

Sviluppo e caratterizzazione di una sorgente dirag gi X
qguasi-monocromatici per multi-energy imaging

2.1. Il monocromatore a cristallo HOPG

2.1.1. Il monocromatore Multi-Energy

Fig. 2.1.1 Il sistema MECT

I monocromatore Multi-Energy costituisce la sorgedi raggi X quasi monocromatici in
dotazione al nostro sistema radiografico e tomagpaé si puo dire che rappresentiiore
della macchina. Infatti, la caratteristica distmatidi un sistema multi-energy rispetto ai
normali sistemi tomografici e radiografici, risiedello spettro della radiazione utilizzata.
Inoltre, le prestazioni operative del monocromatoreéermini di energie di fascio,
risoluzione energetica e fluenza fotonica, deteamindi fatto il range di applicazioni a cui
l'intero sistema puo essere dedicato. Per quegteniaparticolare cura é stata dedicata allo
sviluppo della sorgente, ed alla dettagliata carattazione delle configurazioni di lavoro.
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Conteggi

In generale, le caratteristiche peculiari desiddéirpér una sorgente di raggi X dedicata ad

applicazioni multi-energy imaging, sono:

* Buona definizione energetica
» Possibilita di selezionare I'energia del fascio

* Buona fluenza fotonica

Andamento Centro-Fascio
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1000 - ——29 keV
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—38 keV
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600 -

400 -

200 +
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Fig. 2.1.2 Picchi quasi monocromatici prodotti gdabnocromatore ottenuti da un
fascio primario di 60KVp, 32mAs , acquisiti cortetgor CdTe Amptek

La definizione energetica € infatti legata allagisione e all'univocita delle informazioni
estraibili dai tessuti irradiati. La possibilitagtiegliere I'energia € legata all’ottimizzazione
del fascio in funzione delle caratteristiche denp#&ni analizzati (spessore, materiale). La
fluenza fotonica, infine, & legata alla velocitadguisizione, ed € importante soprattutto per
applicazioni tomografiche che richiedono un gramato di proiezioni.

La diffrazione di Bragg su cristalli a mosaico dafite pirolitica altamente orientata

(HOPG) soddisfa i tre requisiti richiesti: comeasdrscusso nelle sezioni seguenti, ' HOPG
presenta caratteristiche di alta riflettivita aguagpe a risoluzioni energetiche sufficienti per

'implementazione di tecniche multi-energy.
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Monocromatore Multi-Energy
_ Risoluzione energetica _
Range energetico Fluenza fotonica MAX
(FWHM)
26keV-56keV 7.5% del fascio primario
. . ' da 2.9keV a 7.1keV . '
(I ordine diffrazione) 10’ fotoni/(cnf*mAs)
TAB 2.1.1

I monocromatore da noi sviluppato, produce spgtiesi monocromatici nel range
energetico da 25keV a 56keV, con risoluzioni eniirlge da 2.9keV a circa 7keV.
L’intensita dei fasci, variabile con I'energia,isultata essere fino al 7.5% dell'intensita del
fascio primario incidente, con fluenze fotonichd’dedine dei 10 fotoni/(cnfsec) (energia
fascio 28keV, fascio primario HV= 60KVp, I=100mA).

2.1.2. La versione a configurazione lodio K-edge

Il monocromatore Multi-Energy qui descritto, € staviluppato partendo da una precedente
esperienza condotta all'INFN di FerrdtsSi trattava di un monocromatore progettato per
produrre un doppietto di energie collocate printlpo il K-edge dello lodio a 33.17keV.
Tale monocromatore aveva una struttura analog&kacattuale, salvo la possibilita di
regolare I'energia dei fasci. L’attuale versioneltianergy del monocromatore, ha esteso le
prestazioni del progetto originale introducendcdfétéori di innovazione:

» Possibilita di regolazione dell’energia in modo twomo da 26keV a 56keV

* Fluenza fotonica in uscita incrementata ( da 5 adl@ secondo I'energia)

» Possibilita di operare con piu fasci di uscitag&renergy, dual-energy, triple-
energy, fascio aperto.

Tali sviluppi verranno descritti nelle sezioni segti. Ora presentiamo brevemente le
caratteristiche salienti del progetto originalent@ogia accennato, tale progetto era
finalizzato alla tecnica K-edge Dual-Energy Subitca, con mezzo di contrasto iodato. Il
cristallo diffrattore era di HOPG, con uno spreadaare nell’orientamento dei

microcristallini di 0.26°. Le dimensioni del crifitaerano di 28x60x1mm. |l fascio
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incidente proveniente dal tubo a raggi-X, venighimato da una fenditura di ingresso e
direzionato verso il cristallo con un angolo fissatorrispondente all'angolo di Bragg. La
movimentazione motorizzata consentiva la regolaziare del doppietto di energie. I
fascio uscente dal cristallo, veniva ulteriormerd#timato da una doppia fenditura
intermedia e da una doppia fenditura di uscitaZfig3 ).

| fasci prodotti avevano energie medie rispettivateali 31.2keV e 35.6keV, con FWHM
rispettivamente di 2.5keV e 3.0kéV

Il fattore di abbattimento dell’intensita del fas@ra di due ordini di grandezza: 1,28%
dell'intensita iniziale per il fascio a 31.2keV4@% dell’'intensita incidente per quello a
35.6keV (vedi TAB.2.1.2.)

In fig.2.1. sono mostrati gli spettri misurati inaita dal monocromatore.
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Fig. 2.1.3 Il monocromatore per K-edge dual energytraction. . Tuffanelli, A. Taibi, G. Baldazzi, Bollini, M. Gombia, L.
Ramello and M. Gambaccini, ‘Novel X-Ray source foaldenergy subtraction angiography’ SPIE 2002
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1.28+ 0.07 0.44+ 0.0

TAB. 2.1.2 Caratteristiche operative del monocrarak-edge dual-energy subtraction.

2.1.3. La versione Multi-Energy

2.1.3.1. Regolazione dell’energia

Per implementare la possibilita di regolazione’deérgia si sono apportate alcune
importanti modifiche, prima fra tutte la movimentaz del cristallo.

Lo schema ottico adottato, permette di variaregia di diffrazione di Bragg, mantenendo
pero il fascio parallelo a se stesso, lungo unezdne detta di asse-ottico. Tale geometria
prevede un movimento combinato di rotazione edrshe del cristallo (fig. 2.1.4 ), al
guale provvede un sistema di controllo assi comjazi#to. Questa soluzione e stata
adottata principalmente per ragioni meccaniche,paiando variare I'angolo di incidenza
ruotando anche il tubo. I limiti meccanici del sisia determinano anche il range energetico
accessibile, che varia da un minimo di 26keV adnaissimo di 56keV, per il primo ordine
di diffrazione. Utilizzando ordini piu elevati, sttengono energie multiple di quelle del
primo ordine. Occorre dire che per ordini di diffi@ne superiori, si ha un abbattimento
notevole dell'intensita, come verra illustrato @zs2.2., a causa della riduzione della
riflettivita del cristallo. Tale riduzione varia kd’'energia da un fattore 3 ad un fattore 5.
Con il secondo ordine di diffrazione, comunquesaio prodotti picchi fino a 72keV (vedi
fig. in sez 2.5.3).
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Fig. 2.1.4 Schema di movimentazione del cristadio asse ottico parallelo a se stesso.

2.1.3.2. Ampliamento del cristallo

Una seconda importante modifica & stata 'ampliaméella superficie utile alla diffrazione
del cristallo. Il cristallo originale, di dimensio28x60x1 é stato infatti sostituito con un
assemblaggio di 3 cristalli di identiche dimensjonontati uno adiacente all’'altro, per una

superficie totale di 84x60mimTale ampliamento ha avuto due principali risultat

* Ampliamento del campo di radiazione del fasciorditb

 Aumento dell’intensita del fascio diffratto

Fig. 2.1.5 Particolare del cristallo HOPG
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L’ampliamento del campo di radiazione del fascidralito permette di avere piu fenditure
illuminate simultaneamente, ossia di avere piuifagasi-monocromatici in uscita.
L’aumento dell’intensita del fascio, invece, e impate per applicazioni che richiedono
velocita di acquisizione dellimmagine (es. Tomdiga Inoltre il maggiore rendimento in
termini di riflettivita del cristallo, permette dfruttare meglio I'intensita primaria prodotta
dal tubo, e di allungarne cosi la vita media.

2.1.3.3. Modifiche meccaniche

Le modifiche al progetto originale descritte nelézioni precedenti, hanno naturalmente
comportato la riprogettazione di alcune parti magdt®ge del monocromatore, che qui

riassumiamo brevemente:

* Riprogettazione dei collimatori di ingresso e drites

Le dimensioni della fenditura di ingresso sonoestahpliate, in accordo con le nuove
dimensioni del cristallo diffrattore. Tultti i caftiatori sono stati ridisegnati. In
particolare é stata ampliata la corsa dei collimatiouscita, per permettere di seguire lo
spostamento dell’asse ottico, dovuto alla regolezio energia.

* Nuovo supporto rotante per il cristallo

Il nuovo supporto di alluminio permette di mont&eecristalli HOPG delle dimensioni
28x60x1, sul braccio rotante del motore per la mmavitazione.

» Supporto inclinato per il tubo a raggi-X

Il cono di ingresso del fascio primario € statdimato di 6° per avere un migliore
centraggio sulla fenditura di ingresso e sul citstd ale angolo e fisso, non avendo il
tubo la possibilita di ruotare, e corrisponde athafigurazione intermedia nel range di
energie accessibile. La variazione dell’angolandidenza del fascio primario sul

cristallo avviene con lo spostamento della fendiiringresso.
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Fig 2.1.6 Schemi meccanici del monocromatore di MIEC
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2.1.4. Gradi di liberta del monocromatore

Il sistema di regolazione dell’energia descrittdign2.1.4, comporta un movimento
combinato di traslazione dell’asse del cristaltli eotazione dello stesso. Inoltre i
collimatori di ingresso, intermedi e d’uscita, debhb muoversi per seguire lo spostamento
dell'asse ottico.

Le complesse relazioni geometriche tra le posizieniari organi meccanici e I'energia del
fascio in uscita, sono state oggetto di uno stdditagliato, in fase di progettazione. Tali
relazioni hanno permesso di ricavare i parametmalvimentazione implementati nel
software che comanda i quattro motori del monoctoregdMONOCROMO3.0 S.Masetti
2005-2006). Una quinta movimentazione (la posizidela fenditura di ingresso) non é
motorizzata e richiede una regolazione manuale.

| gradi di liberta geometrici del monocromatore Ggpiattro:

posizione della fenditura di ingressqiit)
altezza del cristallo (s

angolo di rotazione del cristallogf)

P w0 N E

altezza dei collimatori intermedi e di uscitaxghhaxs)

| parametri meccanici importanti per lo schemeacottche hanno valori fissati e noti, sono:

parametro TAB 2.1.3 simbolp  valore
Distanza tra macchia focale e fenditura di ingresso | DO 11.40 cm
Distanza tra macchia focale e asse del cristallo D1 15.90 cm
Distanza tra asse del cristallo e collimatore ditas D2 59.50 cm
Dimensioni limite del cristallo (rispetto all asdierot.) | 184 [-2.00 6.40] cm
Larghezza fenditura di ingresso LO 0.50 cm
altezza macchia focale dal piano di riferimento fudd® 4.70 cm
altezza asse cristallo dal piano di riferimento, a hOcryst 5.10 cm
motorHOME

Altezza fenditura di ingresso a fine corsa sita0 6.20 cm
Angolo di inclinazione del fascio primario 6, et 6°

altezza asse dei collimatori di uscita a motorHOME | hOax3 hOxa | 6.20 cm
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Una configurazione di lavoro del monocromatérgeterminata in modo univoco
dall’energia del centro fascio Ef, ossia dall’energia diffratta lungo I'asse ottabel

sistema, che congiunge la macchia focale, il catlitrotazione del cristallo e il centro del
collimatore di uscita. Partendo dal parametro putrfecr i valori dei quattro gradi di

liberta sopra descritti possono essere deterngeatnetricamente, partendo dalla relazione

di Bragg per I'angolo di diffrazione, e da alcuedazioni trigonometriche.

. hc
Jy =arcsin —— | =
’[ECF E?_dj

- arcsif) —-2398%2-04 (2.1.1)
E.- (eV) 2d(cm)

d=3.355e-08 cm

dhcryst= D1[3in(239, )+ ho hO¢ye (2.1.2)

fuoco -
dhyy = DOTAN29, = Fyee) (2.1.3)
dh,s =0, +dh, o —h0,s

ANy = N0ys + dhyys =0,

(2.1.4)

Un software in linguaggio Matlab (MonocromoGeoneetr, S.Masetti 2006) permette di
calcolare, partendo dal parametro di inpyt, Evalori dei gradi di liberta principali (Teta,
dhO, hcrystal,hax3 e hax4) da impostare nei motori.

Inoltre calcola altri parametri utili sui limiti éinergia del fascio, quali 'energia massima e
minima diffratta, I'estensione del campo di radoawa diffratto, le energie corrispondenti
alle posizioni delle fenditure di uscita. Esegudtire alcuni test per verificare che il cristallo
entri nel cono di illuminazione del fascio direteoche le fenditure di uscita entrino nel
campo di radiazione diffratto. Un esempio di outpuiportato in BOX 2.1.1.

Tale studio geometrico, ha permesso di determiear@azioni operative tra energia e
posizione del fascio, e i parametri di movimentagidei motori, e di ridurre i quattro gradi
di liberta del monocromatore, ad un solo paramditioput: I'energia del centro-fascia:E

Le curve di lavoro che danno i valori dei 4 gradilgerta in funzione dell’energiadg, sono
poi state verificate sperimentalmente in fase datterizzazione, e sono presentate in sez.
2.6.
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2.2.  Teoria e modelli per diffrazione su HOPG

2.2.1. Il cristallo a mosaico ideale

L’'uso dei cristalli a mosaico di grafite & part@ohente interessante nel caso in cui si
abbia necessita di una alta riflettivita. Grazibasso coefficiente di attenuazione del
carbonio, infatti, tali cristalli offrono una intsita del fascio diffratto molto piu alta di
guella di altri cristalli, anche ad ordini di riflsione elevati.

La risoluzione energetica di tali cristalli dipendkd grado di orientazione dei
microblocchi cristallini dispersi nella grafite anfem Nel caso di grafite pirolitica
altamente orientata, tali microblocchi hanno ursdrdiuzione con uno spread angolare
solitamente inferiore ad 1°, che garantisce risohiznergetiche dell’'ordine del 10% fino
a qualche decina di keV.

La teoria di riferimento per lo studio dei cristallmosaico si deve a ZachariaSefi

I modello di partenza e quello dalistallo a mosaico ideale

Il cristallo a mosaico ideale & schematizzato cameepopolazione di piccoli blocchi di
dimensione microscopica 0 submicroscopica, dispersiodo random all’interno di un
substrato amorfo.

Quando la radiazione investe il cristallo a mosastthianno diversi meccanismi di
interazione: il processo di assorbimento per eff&ttoelettrico, o per effetto compton
prende il nomassorbimento normaled e caratterizzato dal coefficiente di attenuaei

lineare normalgl, del substrato.

EfE18lle & Mg FRiED
mamarrisinllipeErial |

ragqic incidenfe

Fig. 2.2.1 Schema di un cristallo a mosaico. L&alifone avviene sui microcristallini.
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Il processo di interazione caratteristico, inver riflessione del fotone incidente su un
singolo microblocco, che avviene per scatteringeate quando la condizione di Bragg €
soddisfatta ( 0 quasi soddisfatta). Tale processmondo la notazione di Zachariasen, é
chiamatoestinzione primariaed e caratterizzato da un coefficiente di atteiwunee
aggiuntivople.

Nel cristallo a mosaico, i blocchi sono orientatmodo casuale secondo una distribuzione
angolare, caratterizzata da un certo parametrspedsionen. Assumendo per ipotesi che
la fase del fotone diffratto dal singolo microblocgia random, si ha che l'intensita totale
riflessa dall'intero cristallo € data dalla somnedl@l intensita riflesse dai singoli
microblocchi.

In questa ipotesi la riflettivita integrale delstello, per radiazione incidente

monocromatica e non polarizzata, e data da:

- Q
R, = n (2.2.1)

(2.2.2)

:ro

N2A3 |F|2 1+C0§219B
sin25, 2

nella formula ... ¢ € il raggio classico dell’elettrong,la lunghezza d’onda della
radiazione incidente, F il fattore di struttura desétallo, J, I'angolo di Bragg, e N la
densita dei microblocchi.

Si noti subito che nel modello a mosaico ideal@ sidien conto dello spessore del
cristallo. Questo equivale all'ipotesi che il cammiibero medio della radiazione nel
cristallo sia molto inferiore allo spessore, os$i@>>141,. Nel caso in cui quest’'ultima
ipotesi non sia soddisfatta, diviene necessarrodlirre correzioni (vedi sez. 2.2.2).
Inoltre la riflettivita integrale del cristallo agsaico ideale, non dipende dal parametro di
dispersione angolae

Il potere riflettenteP () , definito come rapporto tra la potenza diffratiguella incidente

per un angolo di incidenzd, e dato da:

P(#)=wW(3, - 19)% (2.2.3)

dove con W si indica la distribuzione angolarerdaroblocchi, che solitamente é
rappresentata da una funzione gaussiana in cWHM=2a é detto mosaic-spread:
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W(J, -z9)=,7%ex ——(7982,_7;9 )Zj

(2.2.4)
2a =21+ 2In 2 = mosaicspread FWHM of W)

Il valore di picco della riflettivita si ha pe®(J; ):

P(ﬂB)z(;'—i‘lzi (2.2.5)

Il potere riflettenteP(J) e la riflettivita integraleR, sono legate dalla relazione:

R, = [P(2)ds (2.2.6)

2.2.1.1. Dipendenza di Q dall’ordine di diffrazione

La riflettivita di un cristallo decresce all’aumang dell’ordine di diffrazione. In parte
guesta dipendenza e dovuta al fattore di strugudal cristallo. Per i piani (002) della
grafite, si ha:

F =4f [expM) 2.2.7

dove f € il fattore di forma atomico, che decresae I'ordine di diffrazione. Il termine
exp(-M) é detto fattore di Debye-Waller, ed é agsocalle vibrazioni termiche degli atomi.

Anche questo ha una dipendenza da n.

M =8n2<ué>(%j2 2.28

dove<u§> rappresenta la media quadratica delle ampiezeididizione degli atomi,

perpendicolarmente al piano di riflessione.

2.2.2. Correzioni al modello di mosaico ideale

I modello a mosaico ideale & formulato assumenel@btesi che nella pratica sperimentale

possono non essere sempre soddisfatte. Tali ipgast
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|. L’assorbimento normale (fotoelettrico e compton) aviene solo nel substrato
amorfo.
Tale ipotesi non € piu soddisfatta se le dimengdenimicroblocchi sono tali da
contribuire in modo significativo all’attenuazionermale della radiazione incidente.
Fortunatamente questo non € il caso della graifitditica, in cui i microblocchi hanno

dimensioni di pochi strati atomici.

II. Lo spessore del cristallo € molto piu grande deldero cammino medio della
radiazione incidente TO>>1jiy

Al crescere dell’energia della radiazione incidentiébero cammino medio
aumenta, ed il comportamento del cristallo a masaiostrera deviazioni via via
crescenti dal caso ideale.
Nel caso di grafite pirolitica, per le energie nlieresse radiologico, si hanno dei
cammini liberi medi dell’ordine dei centimetri: pesempio, a 20keV,
Ho/p=0.44cnf/g, p=1.7g/c, 1j1=1.34cm (fonte NIST). Questa ipotesi non &

dunque soddisfatta se il cristallo, come nel nosaso, ha uno spessore di 1mm.

lll. L’estinzione secondaria, dovuta a riflessioni mulfdle sui microblocchi,
trascurabile rispetto all’estinzione primaria.
Questa ipotesi € soddisfatta se la densita depivlimecchi e tale da rendere
trascurabile la probabilita di scattering multiphel caso di HOPG in realta c’'e una
probabilita piccola, ma non trascurabile di estingi secondaria. Calcoli effettuati a
33keV hanno indicato tale probabilita dell’ordinel @%.

2.2.2.1. Correzione per cristallo sottile

Se lo spessore del cristallo &€ confrontabile o méron il libero cammino medio della
radiazione, allora la riflettivita integrale delstallo (eq. 2.2.1) deve essere corretta nel

modo seguente:
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Il fattore di correzione rispetto al caso ideal&g probabilita di interazione normale durante

il cammino ottico all'interno del cristallo.

2.2.2.2. Correzione per estinzione secondaria

La correzione per estinzione secondaria, puo egseoelotta, ad un primo ordine di
approssimazione, utilizzando nell’espressione dél&ttivita integrale un coefficiente di

attenuazione effettivp, definito come:

M= U, +09Q 2.2.10

da cui la riflettivita integrale si esprime come:

Ry=— 2
Ho+9Q

La quantita g € detteoefficiente di estinzione secondaria mediaj esprime in funzione

2.2.11

della distribuzione angolare dei microblocchi W.(2@®.4) come:

g :jwz(ﬂ)dﬁ:%;54 2.2.12

Poiché g cresce al diminuire dello spread anga@ala relazione ci dicehe I'estinzione
secondaria sara tanto piu forte quanto piu paralggranno i microblocch

L’eg. 2.2.10, comunque, € valida solo per piccalbvi di g, ossia se vale m0>>gQ. Nel
caso di forte estinzione secondaria, Zachariasendstrato che |'espressione corretta per la

riflettivita integrale deve essere calcolata indéeglo il potere riflettente espresso secondo la

formula:
- 2 _\£A/202
WQ
2.2.3. Modello generale di cristallo a mosaico

La teoria di Zachariasen per il caso generaleistiatlo a spessore finito, con estinzione

secondaria, prevede per il potere riflettente Fespione seguente:
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(WQ+ 1y) - (WQ+ 1 ) ~WQ*

P(E,&) = W
Q eq. 2.2.14
U sindexg-UT,)
x|1—
(WQ+ 1, )sinh{UT, ) +U sins cosHUT, )
dove
_ 1 2 _\rn122
iy (WQ+ 1,)° -W?3Q 2.15

Nell’equazione 2.2.14 si riconoscono due termimrimo tiene conto dell’estinzione
secondaria, mentre il secondo (che tende a 1 pgrx1) tien conto dello spessore del
cristallo.

L’equazione 2.2.14 é stata assunta come modelldgsarivere il cristallo HOPG del nostro
monocromatore: il software MONOCROMO3 (S.Maset®22006) implementa il

modello generale di Zachariasen con la geometgalenensioni meccaniche del
monocromatore, per calcolare lo spettro diffratbatistallo in funzione dello spettro

incidente.

2.2.4. Calcolo dello spettro diffratto con modello generale

La conoscenza della riflettivita del cristallo imzione dell’energia incidente e dell'angolo
di diffrazione, permette di calcolare lo spettrdfdscio diffratto dal cristallo.
Infatti se un fascio incidente policromatico avespettro energetico,gE) incide con un

angolod su un cristallo avente potere rifletterR€E, ), lo spettro del fascio diffratto puo

essere immediatamente scritto come:

S, (E.9) =S, (E,9)P(E,3) 2.2.16
per spettro energetico dei fasci incidente e diffraatenderemo qui il numero di fotoni per
unita di superficie e di tempo, aventi energie’me#irvallo compreso tra E ed E+dE, e lo

esprimeremo in [fotoni*cifi*sec™*eV ™.

Allora l'intensita integrale del fascio diffratto,fluenza fotonica diffratta, sara data da:
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L 0) = [S,(E.9)P(EIE 2217

e sara espressa in [fotoni*Erisec?].
Nei calcoli presentati, si fara riferimerat’intensita relativadel fascio diffratto rispetto al

fascio incidente, definita come:

(9)= lan _ [0 (E.8)P(E,8)dE

2.218
Iin jsm (E'ﬂ)dE
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Reflecting Power HOPG

energy g4
teta deg® o

Reflecting Fower HOPG Reflecting Powsr HOPG
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energy ey ot

Fig. 2.2.2 Calcolo del potere riflettente per urstedio di HOPG, secondo il modello generale di Zaizisen. A destra un grafico
della riflettivita ad angolo di incidenza fissa&&f fino al terzo ordine di diffrazione (softwareOIOCROMO3, S.Masetti 2005-
2006).
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Fig. 2.2.3 Spettro diffratto calcolato con modegjenerale di Zachariasen, per spettro incidented&\{@
(MONOCROMO3, S. Masetti 2005-2006)
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Fig. 2.2.4 Spettro diffratto calcolato con modejenerale di Zachariasen, per spettro incidentek&/f0
(MONOCROMOZ3, S. Masetti 2005-2006)
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Fig. 2.2.5 Intensita fotonica relativa calcolatq.(2.2.18) per fascio incidente a 60KVp (sopra)l2@KVp (sotto).
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Diffracted to Incident Relative Air-Kerma
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m
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Fig. 2.2.6 | punti sperimentali rappresentanoplp@rto tra il Kerma (dry-air) del fascio diffrateoquello del fascio

policromatico incidente (60KVp), misurati su MECTa linea continua rappresenta la stima secondodeffmdi

Zachariasen di tale rapporto.

m

T

To Spessore cristallo 0.1 cm

d Distanza tra piani di riflessione del cristallo .356e-08 cm

lo Raggio classico elettrone 2.817940285e-13 ¢

N Densita dei microblocchi 2.84e+22 1ftm

2a Mosaic spread 0.26°

4f Fattori di struttura 17.3,10.0,7.1,6.2, 5.}
(n=1,2,3,4,5)

<u§ Media quadratica delle ampiezze di vibrazione atbmni 0.014e-16 cm2

TAB. 2.5.1 Parametri usati per il calcolo da moaleli Zachariasen.
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MONOCROMOgeonROTTUB REPORT :

CONFI GURAZI ONE CENTRO FASCI O E0=30000 eV

Paranmetri Geonetrici Costanti

DO 114. 00 di stanza tra nacchia focale e slit ingresso (m)

D1 159. 00 di stanza tra nmacchia focale e asse cristallo (mm
D2 595. 00 di stanza tra asse cristallo e slit uscita (nmm

LO 5. 00 di nensioni fenditura di ingresso (nm

hOf uoco 47. 00 altezza macchia focale (mm

hOcryst 51.00 altezza asse cristallo a notor-hone (nm

hOslitO 62. 00 altezza fenditura ingresso a battuta (nm

hOax3 62. 00 altezza prinmo collimatore (asse3 MOTOR-HOVE) (mm)
hOax4 62. 00 altezza fend uscita (asse4 MOTOR-HOVE) ()

dl SLIT -10.00 -5.00 5. 00 10. 00 (rmm

|1 84 -20.00 64.00 estensione cristallo rispetto al suo asse (nm

Paranetri della configurazione scelta

EO 30000 Energia del centro fascio (eV)

Tet aOdeg 3.53 angol o di rotazione cristallo (deg)

hcryst 66. 55 altezza asse cristallo dal piano di rif (nm
anmpDl RdegLAB 5.81 8.32 angoli limte fascio diretto (LAB) (deg)
Tet al Ndeg84LAB 7.57 6.05 angoli limte di incidenza(LAB) (deg)
TEST fascio diretto: CRI STALLO Pl ENAMENTE | LLUM NATO

Tet aOUTdeg84LAB -0.51 1.01 angoli limte di riflessione(LAB) (deg)
El i nB4 26234 42059 energie limte riflesse (eV)

Confi gurazi one Motori

dhcryst 15. 55 incremento altezza asse cristallo (nmm

dhslitO 2.91 incremento altezza fenditura ingresso (nm

Ax3 Ax4(nmm Elinm (eV) testL ElimH (eV) testH
5. 80 25253 27763 XK 34657 39572 X
6. 00 25345 27874 XK 34830 39798 X
6. 20 25437 27985 K 35004 40026 K
6. 40 25530 28098 K 35181 40257 K
6. 60 25624 28212 XK 35359 40491 X
6. 80 25718 28326 XK 35539 40727 X
7.00 25813 28442 XK 35721 40966 X
7.20 25909 28558 K 35905 41208 K
7.40 26005 28675 K 36091 41453 K
7.60 26102 28793 XK 36279 41701 X
7.80 26200 28913 XK 36468 41952 X
8. 00 26299 29033 XK 36660 42206 X
8.20 26398 29154 K 36854 42463 K
8. 40 26499 29277 K 37050 42723 K

BOX 2.1.1 Esempio di Output del programma MONOCRQMOmM, per configurazione centro fascio

Ec=30keV, con doppia fenditura in uscita.
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2.3.  Caratterizzazione del fascio primario

2.3.1. Il tubo “RTM 101 HS 0.6/1.3”

Il fascio primario e prodotto da un tubo ad anoddudgsteno le cui caratteristiche principali
sono sintetizzate in TAB. 2.3.1.

Per l'utilizzo del tubo come sorgente per una machomografica, € stato scelto un modello
con alte prestazioni in termini di potenza (altereoti ed alte tensioni raggiungibili) ed una
buona stabilita del sistema generatore tubo.

| parametri del tubo sono impostati attraverso comasole esterna in cui si puo regolare l'alta
tensione (KVp), la corrente di uscita dal catod@\jra la durata dell’emissione (ms).

Lo spettro prodotto da un tubo radiogeno di quéptm € il tipico spettro di

Bremsstrahlungin cui si possono individuare le linee carattesiee del materiale anodico.
L’andamento alle basse energie e dato dalla fiirezintrinseca del tubo, mentre il valore

di tensione applicata (KVp) determina il limite sujpre alle energie dei fotoni emessi.

A
/ ‘\\)J
/ !
~Y
r“"""-/ e
Fig. 2.3.1
RTM 101 HS 0.6/1.3

Produttore I.LA.E. Spa — Cormano, Milano

Macchie focali 0,6mm 1,3mm
Velocita di rotazione dell’anodo| 3000 giri/min 10000 giri/min
Potenza anodica nominale 22 kW 37 kW
60 kW 105 kW

Diametro anodico 102 mm
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Materiale anodico Tungsteno
Angolo anodico 12,5°
Campo di radiazione a70cm:30cm
al1l00cm:43 cm
Capacita termica anodica 300 kJ 400 kHU
Dissipazione termica massima 1 kw
Generatore Inverter ad alta frequenza (12kHz)
Alta tensione nominale massima 150 kv
Corrente anodica massima 800 mA (a 81KVp)
Filtrazione intrinseca 1.5 mmAl (a 75KVp)
TAB. 2.3.1

0,30 4

0,25 4

o
)
o

0,10 4

Rendimento [MG/mAs]
o
&

0,05 4

0,00

40 50 60 70 80 90 100 110 120 130
Tensione [kV]

Fig. 2.3.2 Rendimento del tubo radiogeno RTM 063d@lla IAE.

Le caratteristiche di funzionamento garantite a@alticittore sono state verificate direttamente. In
particolare sono stati controllati i parametri irstabili da consolle al fine di valutare eventuali
discrepanze nelle erogazioni del generatore.

Le verifiche hanno fornito i seguenti risultati:

» Scarto percentuale tra kV impostato e tensioneagaog0,8% (limite di accettabilita: 10%)
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» Coefficiente di variazione su misure ripetute dipkM0,005 (limite di accettabilita < 0,05)
e Scarto percentuale medio tra tempi impostati e ratsu0,3 % (limite di accettabilita: 10%)

» Coefficiente di variazione su misure ripetute dnpé : 0,003 (limite di accettabilita < 0,05)

E’ stata inoltre effettuata la misura dehdimento del tubo, ossia la misura dell’esposizione
erogata (air-kerma) a diversi valori di tensionedioa. Il grafico del’landamento misurato e
riportato in fig. 2.3.

Il sistema generatore di tensione, € dotato di sippascite analogiche in cui si possono ottenere i
valori istantanei di tensione e corrente anodicatdll uscite, sono state acquisite alcune forme
d’onda per valutare la stabilita del generatoreedsione e del sistema di regolazione. Le tengoni

correnti campionate, per alcune configurazionaslbro, sono riportate in fig. 2.3.4

Waveform Tensione Kvp posta del generatore Waveform Tensione Kp e Corrente anodica | Funzione diisposta del generatore
! 140

..

2 4 6 0 00 180 B 50 100
tse) 1o tensione di picco KV) t(se0) x10° tensione di picco KV)

Funzione di fisposta del generatore

150

Fig. 2.3.3

2.3.2. Campo di radiazione primario
Il campo di radiazione uscente dalla finestra diebte stato ridotto rispetto a quello

originale riportato in TAB. 2.3.1, per ridurre lareensioni del fascio a quelle minime
necessarie, e ridurre cosi la radiazione diffusquésto scopo é stato inserito nella finestra
d’'uscita del fascio un collimatore di piombo, tdkeridurre I'angolo del cono d’uscita del

fascio primario a circa 16.7°, contro i 23.2° onigji.
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Attraverso I'utilizzo di uno schermo fluorescentd gquale é stata applicata una griglia di
riferimento, e stato visualizzato il fascio libeeo ne sono state stimate le dimensioni
geometriche. Le immagini sono state acquisite gemweb-camera posizionata in modo da
non essere soggetta alla radiazione per evitadestersioni e le interferenze nellimmagine

causate dall'interazione del fascio con il materegmiconduttore di cui € composta la web-
camera. Sono state quindi stimate le dimensionolanigdel fascio conoscendo la distanza
tra macchia focale schermo fluorescente, e valatahdiametro del fascio attraverso la

visualizzazione con la griglia.

Fig. 2.3.4 Campo di radiazione primario di ampied£a7° con asse parallelo all'asse ottico a una
distanza fuoco-schermo di 75 cm.

Distanza fuoco-schermq 75+ 0,5 cm

Diametro fascio 22+ 0,5¢cm

Semiampiezza del cono| 8,35°+ 0,38°

2.3.3. Regolazione dell'angolo di incidenza sul cri  stallo

Il fascio primario ha una inclinazione fissata &tp al corpo del monocromatore. Per poter
regolare I'angolo di incidenza sul cristallo, si one la fenditura di ingresso (slit0),
attraverso un dispositivo micrometrico manuale. gasizione di tale fenditura (hsglit
determina I'angolo massimo e minimo di incidenzé fdscio primario sul cristallo. La
fenditura ha una larghezza di 5mm ed una lunghdzB®mm, e si trova ad una distanza

dalla macchia focale di 114mm (vedi fig. ).
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Attraverso il metodo di visualizzazione con web-eaan e schermo fluorescente si e
misurata l'ampiezza e la posizione della proieziohella fenditura dingresso del
monocromatore, in funzione della posizione delfalfrira slitO.

Inizialmente il monocromatore era montato perpeavidiecnente alla finestra di uscita del
fascio primario, il cui asse era dunque paralléfasse del fascio diffratto. Questo tipo di
montaggio non era ottimale, poiché il fascio prilmaincideva solo lateralmente sulla
fenditura di ingresso e quindi sul cristallo. L&uazione € illustrata in fig.2.3.5 , in cui
mostrata I'immagine della parte di fascio primactee attraversa la fenditura slit0. Quando
la fenditura di ingresso si trova alla posizion&ziale hQjyo il fascio emergente € un
segmento circolare non centrato sul diametro masdehcampo di radiazione primario, ma
spostato lateralmente di un certo angolo. Dallaureigffettuate, si & stimato che la fenditura
d’'ingresso era centrata ad un angolo medis = 6,27°+ 1,95°.

Per massimizzare le dimensioni lineare del fasoiergente da tale fenditura, si e deciso di
inclinare il tubo rispetto al corpo del monocromatdli tale valore<a>. Allo scopo si €
progettato un supporto inclinato di raccordo trendnocromatore ed il tubo, ed una nuova

piastra monante, fabbricati presso I'officina metdca del'INFN.

Fig. 2.3.5 Campo di radiazione incidente sul @ikt il collimatore seleziona il fascio a lato del
cono primario. L’ immagine corrispondone ad ung@&sizione di 70 kVp ; 80 mA e 40.
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Fig. 2.3.6 Schema di posizionamento del monocroraaton il tubo non inclinato.

Fig. 2.3.7 Schema di posizionamento del monocramaion il tubo inclinato di 6°.

Una volta realizzata la modifica si sono verifictgecondizioni cercate con il metodo di
visualizzazione precedentemente descritto e soate stcquisite diverse immagini della
fenditura d’ingresso con il tubo inclinato verifi@do inoltre il valore effettivo della distanza
tra il fuoco di emissione e la fenditura, calcola@l’interpolazione lineare ottenuta dalla
relazione angolare tra la distanza piastra-scheznh® relative proiezioni sulla griglia di
riferimento. Le variazioni della posizione dellanfétura d’'ingresso sono state realizzate
attraverso l'utilizzo di un attuatore manuale camaprecisione micrometrica, mentre le
stime dei limiti lineari delle proiezioni sono stavalutate con errori relativi di 0,5 cm

derivati dal passo della griglia di riferimento.
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ncrémento di 2 mm

Nessun incremento

Incremento di 6 mm Incramadi 8 mm

Fig. 2.3.8 Campo di radiazione incidente sul cristallo: setem del fascio attraverso incrementi
del collimatore d’ingresso.

Incremento
Fenditura Limiti Limiti
dhsiito lineari angolari
[mm] [cm] [deg]
Inf [cm] Sup [cm] min [deg] max [deg]
0 -25+05 | 15+05 4,36 + 0,38 7,42 +£0,38
1 -20+05 | 2,0+05 4,74 + 0,38 7,80 £ 0,38
2 -15+05 | 25+05 512+0,38 | 8,18+0,38
3 -05+05 | 35%05 589+0,38 | 8,94+0,38
4 0+£0,5 4,0+05 6,27 £ 0,38 9,32+0,38
5 1,0+05 | 5005 7,03+0,38 | 10,08 +£0,38
6 20+05 | 6,0+£0,5 7,80+0,38 | 10,84 +£0,38
7 25+05 | 65+05 8,18+0,38 | 11,22 +0,38
8 35+05 | 75+05 8,94+0,38 | 11,98 +0,38

Tabella 2.3.2 Angoli di vista della fenditura djiesso
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Angoli di vista della fenditura d'ingresso
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Fig. 2.3.9 Angoli di vista della fenditura d’'ingies

2.4.  Spettrometria del fascio quasi-monocromatico

2.4.1. Il sistema di rivelazione spettrometrico XR-  100T-CdTe

Il sistema di rivelazione spettrometrico utilizzgker la caratterizzazione dei fasci quasi-

monocromatici prodotti dal monocromatore, € compdst tre principali elementi:

* |l detector XR-100T-CdTe per raggi X e gamma
* L’amplificatore formatore PX2T

« Lanalizzatore multicanale MCA8S0O00A

L’insieme di questi strumenti costituisce una catspettrometrica, il cui schema generale di
funzionamento é illustrato in fig.2.4.1.

Il segnale fisico primario € la carica generatavadlime sensibile del detector da ciascun
fotone incidente. Nel modello XR-100T-CdTe I'elerteesensibile & un diodo di Telloruro
di Cadmio (CdTe) delle dimensioni di 3x3x1mm. ibdo & sottoposto ad un intenso campo
elettrico (BIAS=400V su 1mm di spessore) per laxo#ta della carica. La carica e
l'integrale temporale della corrente: il segnalealirente rilevato sui contatti & quindi

integrato da un preamplificatore charge-sensitihe, produce un impulso di output
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direttamente legato alla carica prodotta dall’e@ehtoutput del preamplificatore & poi
inviato ad un amplificatore shaping, che forma pufso in modo da permettere una
accurata misurazione, lo amplifica, filtra il rureanassimizzando il rapporto segnale
rumore. Il segnale cosi amplificato e formato émpulso di forma smooth, la cui ampiezza
di picco e proporzionale all’energia depositatde@gnale viene infine inviato ad un
analizzatore multicanale, che analizza i singopuisi, li classifica in intervalli energetici e
produce I'istogramma che rappresenta lo spettrogetieo della radiazione incidente.

e —_
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Le caratteristiche del cristallo, in particolarelévato numero atomico (Z=48 per il
Cadimio, Z=52 per il Tellurio), che conferisce utézefficienza di rivelazione anche per
ridotti volumi sensibili, lo rendono particolarmentioneo ad applicazioni spettrometriche
per X e gamma di energie elevate. La probabiliiateérazione fotoelettrica del CdTe,
infatti, € due ordini di grandezza piu grande céliudel Si, e 5 volte piu grande di quello
del Ge, a parita di energia incidente. Questo atrsad esempio di rivelare fotoni di
100keV con un diodo di CdTe dello spessore di 1oon,una efficienza intorno al 60%.
Una seconda peculiarita del CdTe, che ha compdeatmpia diffusione di questa classe di
detector in ambito spettrometrico, € la possibditaperare a temperature prossime a quella
ambientale, grazie all’elevato band-gap (a 300 Kel@dTe 1.47 eV, per il Ge 0.665eV, Si
1.12eV). Questa caratteristica elimina le diffiadiécniche legate alla necessita di un
raffreddamento criogenico, tipica dei detector a &a Si.

Un sistema di raffreddamento termoelettrico adteffEeltier, mantiene la temperatura di
esercizio all'interno del detector intorno ai -308me consente il monitoraggio attraverso
un circuito integrato interno.

Il sistema XR-100T-CdTe richiede un alto bias (4D@¥r la raccolta della carica, fornito
dal blocco PX2T, che contiene anche I'amplificatimmenatore. I livelli di uscita
dell’'amplificatore PX2T sono compatibili con il miuthannel analyzer MCA8000A, e con

gualunque modulo standard NIM.
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Model XR-100T-CdTe X-Ray and Gamma Ray Detector

General
Detector type

Detector size

Detector thickness

Cadmium Telluride (CdTe) Diode
3x 3 mm (9 nfin

1 mm

Energy resolution @ 122 ke\?/Co <1.2 keV FWHM, typical

Dark counts

Detector window

Preamplifier
Case Size
Case weight

Total power

Inputs

Test input
Preamp power
Detector power

Cooler power

Outputs

Preamplifier:
Sensitivity
Polarity

Temperature monitor:

Sensitivity

<5 x IO counts/sec @ 10 keV < E < 1 MeV
Be, 4 mil thick (100 pm)
Charge Sensitive, with Current Dividkeredback
3.75x1.75x1.13in (9.5x 4.4 x 2.9 cm)
4.4 ounces (125 g)

Less than 1 watt

20 mV test pulse ~30 keV
+8 volts @ 25 mA
+400 volts @ 1 pA

Current = 0.7 A maximum
Voltage = 2.1 volts maximum

0.82 mV/keV
Negative signal out (1 kohm max. load)

1 pA corresponds to 1 °K
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Model PX2T Power Supply & Shaping Amplifier

General
Size 6 X 6 x 3.5 inches (15.3 x 15.3 x 8.9 cm)
Weight 2.5 Ibs (1.15 kg)

Shaping amplifer

Polarity Positive unipolar

Shaping Time 3 Us

Pulse width 7.2 us FWHM, séegure 2

Shaping type 7 _pole "'Trian.gulgr"' with Base Line Restoration el Rejection, and
Rise Time Discrimination (RTD)

SensIviy With XR- 1 6 to 60 mvikev

Output range +6.0 volts into 500 ohm load

Output impedance 50 ohms

~
— -E;q__

;/;;;;;\;

Vet 1 Volt / div Horiz: 2 psec/ div
Figure 2.4.4 PX2T Forma dell’'impulso
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Fig. 2.4.5. Probabilita di interazione nel CdTeesgore 1mm) tra 1 keV e 1 MeV.

2.4.2. Analisi di spettri quasi-monocromatici

Il software CdTepeakfit (S.Masetti, 2006) calca@dunzioni di risposta secondo il modello

precedentemente illustrato, per il detector XR-1:@Te.
In particolare I'algoritmo e applicato alla ricastione di picchi quasi monocromatici, in cui

la forma analiticd utilizzata per gli spettri € una gaussiana

{5
f = Allex 2—2" 2.4.26

g

| parametri liberi sono dunque tre: A ossia il valdi picco, i ossia I'energia media del
picco g la deviazione standard
Il software CdTepeakfit implementa per la minimizibae della funzione Q (appendice eq.
24) un algoritmo nonlineare multivariato, noto commeonstrained nonlinear optimization
(vedi Matlab Manual ver. 7.3.@ninsearch.
Tale algoritmo richiede in input dei valori di peoper i tre parametri della gaussiana,che
vengono definiti a partire dallo spettro misurato.
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L’algoritmo si puo schematizzare nei seguentipass

INPUT:

}\hole

Hole Trapping Length (cm)

Ae

Electrons trapping length
(cm)

Spessore cristallo (cm)

U(E)

Coefficiente di assorbiment®
lineare del CdTe (cm-1)

noise

Deviazione standard del
rumore elettronico (keV)

dal piccoraw.

1. Lettura dello spettro misurato (raw data).

2. Sottrazione del rumore di fondo.

3. Stima dei valori di prova dei parametri gaussiafj&0,00

4. Minimizzazione dell’errore Q (eq.23-24) con metodm
lineare multivariato: tale metodo consiste nelifatzzare
ricorsivamente i parametri, ricalcolando ad ogmiazone la
funzione d’errore Q. Il risultato € il set di paretm gaussiani

corretti Avesi Evesi Obest

5. Il fotopicco gaussiano ricostruito €

S(E) = A Dex{m;#]

best

In fig. 2.4.6 € mostrato un esempio di ricostrueiokel picco quasi-gaussiano a partire dallo

spettroraw acquisito.

| parametri di mobilita dei portatori di caricangostati presi in accordo con le specifiche
dichiarate dal produttore. Tutta tali parametri pogsessere soggetti a notevoli variazioni,
per cause dovute al processo produttivo: il limmmino medio delle hole, in particolare,
puo subire variazioni notevoli rispetto al valoredio dichiarato (anche di un ordine di

grandezza). Per questa ragione € opportuno seralieace tali parametri sui dati

sperimentali.
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FIG. 2.4.6In figura & mostrato uno spettro (linea blu) in sisovrappongono una componente di fondo polictizaa

(fotoni di scattering) proveniente da un tubo addandi tungsteno (120KVp), ed una componente guasiecromatica

(linea rossa) di diffrazione da un cristallo pexdtiF(220). La risposta del detector & affettaalbng. La ricostruzione

del picco quasi-monocromatico avviene sottraentdaékground policromatico (linea verde), e decomatio il picco

distorto con la funzione di risposta del detedimisultato € il fotopicco gaussiano ricostruitméa azzurra). Si noti che

I'altezza del picco ricostruito € maggiore di qaelel picco distorto (pur avendo i due picchi Essh area). Inoltre

I'energia del massimo risulta spostata in avargle Bpettro rappresenta una situazione sperimguastieolarmente

difficile per la presenza del fondo: anche in geesindizioni I'algoritmo riesce efficacemente astuire il fotopicco

corretto.

2.4.3.

Misura di tempo morto nel XR-100T-CdTe

Nel sistema spettrometrico utilizzato, il tempo thq@uo essere ricavato direttamente dai valori

forniti dall' MCA, come differenza tra il valore tive-time e il true time.
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Come gia discusso nella sezione precedente, ildengrto ha una sua variabilita statistica: per la
caratterizzazione del tempo morto nel nostro detgst € operato in condizioni di intensita costant
della sorgente, con numeri di eventi elevati e igonplungati.

La sorgente utilizzata era un tubo ad alta stab@ilardoni CHS (Cnr-IASF). Il fascio diretto al
detector era monocromatizzato da un cristallo atiffre (LiF). L'intensita di emissione poteva
essere variata entro ampi limiti, ed i tempi diaspione in genere erano dell’'ordine delle cenéinai
di secondi, con numeri di eventi dell'ordine dPi@° fotoni.

In queste condizioni si puo allora definire un tenmporto medio per evento come

_ trueTIME-liveTIME
totalcoun

2.4.30

AV

Molte misure sono state effettuate con diversi tiogrrates, da poche unita fino a circa 5000
fotoni/sec. Il grafico in figura... mostra la dipemda del tempo morto medio tav in funzione del
counting rate. A bassi counting rates, il valoraelindrovato € 11tlisec, ma dai dati si vede una
tendenza alla crescita con il rate.

Il prodotto tra il rate ed il tempo morto medio tssce il fattore di correzione che compare al

denominatore della formula (appendice eq.27).

mr=1-" 2431
n

Nel modello non paralizzabile, mesprime dunque la frazione di eventi persi a cdeséempo

morto. Risulta allora comodo definire la grandegeecentuale

mlt ,, [100= PercentuaDeadTime?2.4.32
Ponendo in un grafico (fig.2.4.7) il valore caldolaon la definizione eq. 2.4.32, in funzione del
rate, si puo stimare ad esempio che per mantelnerapo morto sotto I'1%, il counting rate non

deve superare i 1000 conteggi/sec. A 5000 contsgygitale incidenza percentuale & stimata attorno
al 7%.
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fig. 2.4.7 Tempo morto medio percentuale in funeidel counting-rate, per il detector XR100T-
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Le misure di tempo morto ci permettono di stimarerdobabilita di pile-up in funzione del
parametranr ( vedi APPENDICE A, eq.35,36). Tale valore € stifeasperimentalmente in
funzione del counting-rate ( fig.2.4.7).

Dalle misure effettuate risulta quindi che permmng rates inferiori a 1000 fotoni/sec, la
probabilita di pile-up & inferiore all'1%. Per cdiny rates di 5000 fotoni/sec fg=7%), tale

probabilita & stimabile intorno all’8%.

2.5.  Acquisizione ed elaborazione degli spettri

2.5.1. Calibrazione

La calibrazione del detector spettrometrico consigla determinazione della relazione che associa

ad ogni canale del’MCA ad un intervallo energetiig fotoni incidenti.

E = E(channel)
i =1: numCF

dovech ¢ il canale i-mo. Il numero di canalumCHdipende dalla configurazione del’ADC. Nel
nostro caso abbiamo utilizzato 256 canali.

Per ottenere tale relazione il procedimento uscahsiste nell’utilizzare una sorgente radioattiva i
cui picchi caratteristici siano noti. Se uno o picchi caratteristici sono presenti nel range di
energie in cui si prevede sia compreso lo spettesgetico da misurare, il procedimento di

calibrazione consiste in tre passi:

* Regolazione del guadagno dell’amplificatore shaping

Il guadagno dovrebbe essere tale da sfruttareltutteala di conversione dellMCA.

Se il guadagno troppo basso, una parte di cambdipgsizione non verranno utilizzati;
viceversa se e troppo alto vi saranno eventi fscala che manderanno in saturazione il
convertitore ADC. La regolazione puo essere fajindo sul cursore del GAIN ed osservando

la posizione dei picchi caratteristici sulla scadédl'istogramma prodotto dal’lMCA.

» Determinazione del canale corrispondente al cedgrdi ogni picco.

Si ottiene una tabella energia-canale del tipo:
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el ch(1)
€2 ch(2)
€3 ch(3)

Doveelg2,€3...s0n0 le energie caratteristiche di emissionedalrgente, e ch(1), ch(2),

ch(3)..., sono i relativi canali associati del’MCA.

» Best fit polinomiale
La relazione tra energie e canali puo essere detatantramite un procedimento di best fit.
L’ordine del polinomio dipende dal numero di picehilisposizione. Generalmente la relazione

e lineare, del tipde =alch+b
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la figura2.5.1 mostra un esempio di calibrazioffietiata con una sorgente di Am241, utilizzando
il picco principale (E=59.54keV, canale 119) edrimo picco a (13.95keV, canale 27). La retta di
calibrazione ottenuta era in tal caso:

E(KeV) =0.496[ch+ 0.517

2.5.2. Acquisizione degli spettri

Per I'acquisizione degli spettri, il detector vemposizionato di fronte alle fenditura di uscita de
monocromatore. Il dispositivo di puntamento lagedotazione al XR-100T-CdTe, veniva
utilizzato per realizzare I'allineamento del deteaton I'asse ottico del fascio diffratto. Tale
allineamento veniva rifatto ad ogni variazione 'éekergia del fascio, poiché la variazione di
energia comporta una traslazione dell'asse ottiedi(sez. 2.1.3). La distanza tra il detector e la
macchia focale al momento delle misure era di @@am. A causa della grande intensita fotonica
del fascio diffratto, il counting rate del detecpmteva dar luogo a tempi morti significativi, con
relativi effetti di distorsione dello spettro doow pile-up (vedi sez. 2.4.4). Per limitare il tamp
morto entro limiti ragionevoli si € utilizzato piéfascio primario la minima corrente possibile
(10mA).

fig. 2.5.2Acquisizione degli spettri in uscita dal monocroanet
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Il valore di tensione kVp per le misure di spettstato fissato a 60kV per tutte le configurazuatini
1° ordine di diffrazione, per avere lo stesso spgitimario incidente e poter confrontare cosi tra
loro gli spettri diffratti.

Un set di collimatori in tungsteno, fino ad un nma valore di 5Qm di diametro, sono stati usati
per ridurre il counting-rate, ed evitare effettipiie-up. Non avendo il tubo la possibilita di
emissione continua, gli spettri sono stati acquisiando una serie di spari (ciascuno della durat

di qualche decimo di secondo), fino a raggiungergeygi sufficienti per la statistica

2.5.2.1. Riduzione del counting rate con filtrazion e

In certi casi nonostante I'uso dei collimatori de&leninime intensita di fascio primario disponibili
il counting rate rimaneva sempre troppo elevatotethpi morti erano superiori al 10%. L’effetto
sulla distorsione del picco era a prima vista paggortante, avendo il fascio diffratto una forma
guasi-gaussiana, ben localizzata. Tuttavia glitefie pile-up si sono riscontrati, con eventi
registrati ad energie superiori a quella massinfia dpettro incidente KVp.

Per avere dei dati privi di effetti di pile-up,esproceduto a ridurre ulteriormente I'intensita del
fascio diffratto mediante I'uso di filtri in Cu dpessore noto.

Con tale metodo il tempo morto veniva ridotto dcshente, fino a renderlo praticamente
trascurabile (inferiore all’1%). Per contro, I'udel filtro provoca I'effetto di beam-hardening, che
consiste nell'attenuare maggiormente le basse ienesgetto alle alte. Anche in caso di spettro
guasi-monocromatico, tale effetto richiede unaexnaone.

Nota I'efficienza di attenuazione del filtvp,,,., (E)in funzione dell’energia, si puo calcolare la

correzione per eliminare I'effetto di beam-hardgnmel modo seguente:

S

corr

1
(E) = () Swes B 25.1
filter

I'efficienza di attenuazione si puo calcolare aipaudal coefficiente di attenuazione lineare del

materiale costituente il filtro:

I7filter (E) = eXp(—/,I(E) Ej) 252
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fig.2.5.3 Confronto tra lo spettro acquisito sefitteazione (verde) e con filtrazione (area colajat

La figura 2.5.3 mostra il confronto di due spedtrquisiti con e senza filtro di rame (0.4mm), con
un fascio primario di 60KVp. Lo spettro non filtoaflinea verde) mostra un picco principale del
primo ordine di diffrazione al canale 56 con unargra di picco calcolata di 28.4keV ed un
FWHM di . Tale spettro presenta tuttavia una luogda di eventi che si estende fino al canale 192
(energia 96keV). Tali eventi sono dovuti a pile-agono dunque artefatti. L'uso del filtro di rame
(spettro con area colorata) elimina gli eventiitg-pip: lo spettro si ferma al canale 120 (60keV).
Per contro si puo osservare I'effetto del beam-¢wirdy che provoca un’apparente shift in avanti
del picco (canale 58, E=29.2keV).

Tale shift pud essere comunque corretto tenendi dwil’efficienza del filtro

Il picco ricostruito con eq.1, ha un centroide cailente entro gli errori con quello dello spettann
filtrato (28.6+0.3keV).
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Ri costruzi one picchi attenuati con filtro in Cu

Pi cchi attenuati Pi cchi CORRETTI spess Cu(nm
Ecentr (KeV) FWHM KeV) Ecentr (KeV) FWHM KeV)
29.2 2.70 28.6 2.81 0. 40
31.7 2.80 31.0 2.92 0. 60
36.9 3.40 36.2 3.52 0.70
44. 4 3.80 43.9 3.90 1.00

TAB A

Energia del Centto Fascio vs herystal

i i
B5 B& &7
hcryst {mm)

fig. 2.5.4 Confronto tra curve di calibrazione dwerde) e senza (blu) filtrazione in rame.

La figura 2.5.4 mostra 'andamento dell’energidantroide del picco al primo ordine, in
funzione dell’altezza del cristallecryst | punti sperimentali in blu sono stati otten@gnga
filtrazione del fascio. | punti in verde sono ineetalcolati a partire dagli spettri filtrati (veOAB
A). Le linee tratteggiate rappresentano l'intervall confidenza statistico al 95% di confidenza.
Il confronto tra i valori di energia di picco ottgndagli spettri non filtrati e quelli ottenuti ool
metodo di filtrazione e correzione, sono ben codaoti entro gli errori in tutto il range di energie
per il primo ordine di diffrazione. Questo conferiiztendibilita delle misure effettuate e delle

curve di calibrazione calcolate per il monocromator

2.5.3. Correzione dell'effetto Tailing

L’effetto Tailing € un effetto di distrorsione dakco dovuto ad una parziale raccolta di carice, ch

si verifica quando i portatori (holes soprattugopo soggetti ad intrappolamento. Tale effettcaé gi
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stato discusso nel dettaglio in sez. 2.4.3., insiean alcune tecniche per I'analisi degli spetta e
loro correzione. In fase di acquisizione degli spper la caratterizzazione del monocromatore,
'uso del’RTD (sez. 2.4.3.1) non e stato possibie via dell’elevato counting-rate. Si & invece
applicato il metodo di correzione basato sul madéilHecht (sez. 2.4.3.2-4). Tale correzione
diviene essenziale per energie da circa 40-50kesiiin particolare per I'analisi dei picchi

prodotti utilizzando il secondo ordine di diffrarmi®, fino a 72keV.

In figura 2.5.5 € mostrata I'analisi e la ricostane del picco a 72keV prodotto come 2°ordine
della configurazione a 36keV. Il picco di primo orel di diffrazione é stato rimosso attraverso un
filtro di Cu di spessore 2mm. L’analisi dei picéhstata condotta mediante il software CdTepeakfit
(S.Masetti, 2006).

Fhotopeak Reconstruction: 72KeV (2nd order)
"I‘U:ID I I I I I I I I I

raw data 0 0 0 0 0

350 - background .
Hecht model best fit ' ' ' ' '
reconstructed peak

300

240

200 -

counts

140

100

50

0 10 20 a0 40 & &0 70 80 @0
E (KeV)

fig. 2.5.5Picco di 72keV, ottenuto dal secondo ordine dratione, con filtrazione per eliminare il piccogtimo ordine (36keV).

2.5.4. Correzione per efficienza

L’efficienza di rivelazione del XR-CdTe-100T &€ m@ga in (fig 2.4.5.). Per energie dell’'ordine di
70keV l'efficienza & ancora elevata (circa 90%)ertita dell’effetto di distorsione dello spetteo
minima. La correzione per efficienza si effettuatipbcando lo spettro misurato e corretto

dall’effetto tailing S, per I'inverso dell’efficieza di rivelazione del detectaep .. :

99



S ILS 2.5.3

corr
,7 CdTe

Ncare =1—exp(— IquTe(E)[ﬂ) 2.5.4

Nella formula 2.5.4 si e trascurato il termine diovalla finestra di Berillio, in quanto alle enexgi

di nostro interesse é totalmente trascurapilg.(E ¢ il)coefficiente di attenuazione lineare

(fotoelettrico) del CdTe, €€ lo spessore del cristallo (1mm).
Per spettri quasi monocromatici fino a 72 keV,fé&b della correzione in efficienza sul valore del
centroide del picco e sul FWHM e risultata comungae significativa, rispetto agli errori statistici

ottenuti nelle nostre condizioni sperimentali.

2.6. Mappatura delle configurazioni del fascio

Il sistema di regolazione dell’energia del monocatone (vedi sez. 2.1.3) comporta un
movimento combinato di traslazione dell’asse distallo e di rotazione dello stesso. Anche
altre componenti meccaniche (collimatori di ingeessli uscita) debbono essere
movimentate in modo coordinato. L’analisi delleambni tra i gradi di liberta meccanici del
monocromatore ha permesso di stabilire (vedi sdz4Pche

una configurazione di lavoro del monocromaterdeterminata in modo univoco
dall’'energia del centro fascio g, ossia dall’energia diffratta lungo I'asse ottickel

sistema, che congiunge la macchia focale, il cedinmtazione del cristallo e il centro del
collimatore di uscitaPartendo dal parametro di indgr i valori dei quattro gradi di

liberta meccanici possono essere determinati geaaetente, partendo dalla relazione di
Bragg per I'angolo di diffrazione, e da alcune zédai trigonometriche esplicitate nelle

equazioni 2.1.1-4. Tali gradi di liberta sono:

posizione della fenditura di ingressqjig)
altezza del cristallo sy

angolo di rotazione del cristallogf)

© N o 0

altezza dei collimatori intermedi e di uscitaxghhaxs)
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Ai fini pratici dell'utilizzo del monocromatore, gorre che tali parametri siano noti in
funzione dell’energia voluta per il fasdizr.

L’insieme dei parametri per le diverse configurazicostituisce unaappatura delle
configurazioni di lavoro.

Un prima regolazione dei parametri di movimentagigrer ottenere dei valori di partenza,
stata ricavata dalle relazioni (eq. 2.1.1-4) geoictet implementate nel software
MONOCROMOgeometria (S. Masetti, 2006 , vedi sex.4). Tali valori sono poi stati

soggetti ad una regolazione fine, per ottimizzargualita del fascio diffratto.

26.1. Collimatore di ingresso dh o € altezza cristallo dh ¢yt

| limiti angolari del fascio primario incidente stiistallo, sono determinati dal
posizionamento del collimatore di ingresso SLIT@ne descritto in sezione 2.3 (vedi tab.
2.3.2, fig. 2.3.9). Il cristallo deve essere pasiato in modo da essere pienamente
illuminato nei limiti angolari del fascio incidente

Il procedimento da noi adottato consisteva nebfissin valore di altezza del cristalla.gh
In base a tale valore si determinavano I'angolBrdigg atteso sul centro di rotazione del
cristallo e la posizione del collimatore di ingresiyo, sfruttando le relazioni geometriche
discusse in sez 2.1.4 (eq. 2.1.1-4).

A guesto punto anche le altezze dei collimatotistita dhax3 e dhax4 risultavano
determinate. Il procedimento di ottimizzazione faskio dipendeva quindi solo da un

parametro rimasto libero, I'angolo di rotazione detalloOmotor.

26.2. Ottimizzazione dell’angolo di inclinazione 60101

In figura 2.6.2 € mostrato un esempio di ottimizaae dell’angol®metor di inclinazione del
cristallo per la configurazione dhcryst=15mm, cpdndente (secondo le relazioni
geometriche eq. 2.1.1-4) ad una energia attesgendéio fascio di circag=33keV:

i vari spettri sono stati ottenuti con le stessedizioni di esposizione, ad altezza del
cristallo fissata, variando I'angolo di inclinazedel cristallo a piccoli step nell'intervallo
da 3.13° a 3.83°. Il valore ottimale, che ha la giagintensita nel picco é risultato essere
3.58°, con un energia del centroide di 33.51keVire&WHM di 3.7keV.

La stessa ottimizzazione e stata effettuata paltrie configurazioni del primo ordine di
diffrazione, da 28keV a 44keV.
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fig. 2.6.1 Relazione tra angolo di rotazione e aledel cristallo.

r'lﬁzlm'ﬁféli'ﬁnﬁtl ‘F:\worksync PCMotionWworkSync PCmotion\Caratterizzazione monocromatore\Caratterizzazione cen... = 0 2%
FiIe View MCA  Display  Analyze DPP Help

L L
SRS TR e TR

2.6.2 Regolazione fine dell'angolo di rotazione chistallo.
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2.6.3. Ecr e FWHM

Con il procedimento di ottimizzazione appena dé&scrsi sono ottenute le configurazioni del fascio
per il primo ordine di diffrazione di Bragg. | lithmeccanici del sistema sono rappresentati dalle
corse massime di spostamento dei motori, in pdatieaquello preposto alla regolazione
dell'altezza del cristallo. Tali limiti determinafi@angolo massimo e minimo (e quindi I'energia) di
diffrazione del fascio. L’attuale versione del mormmatore permette di ottenere sul centro fascio
energie da circa 28keV a circa 44keV per il primdiree di diffrazione. Tali limiti possono essere
estesi a 25keV per I'energia minima e 56keV perdhgia massima, sfruttando I'ampiezza angolare
del fascio diffratto, che per ogni configuraziooenisce in realta un intervallo di energie compreso
tra un minimo ed un massimo: I'energia al centriofakscio Ezre un valore intermedio a tali energie
limite.

In figura 2.6.3 & mostrata la curva che esprimeelfgia Erin funzione dell’altezza del cristallo.

Tale relazione risulta molto regolare e puo esBtaga con una funzione polinomiale quadratica.

Energia al centro fascio

50,00

(kev)45,00

40,00 A

35,00

Centroide

30,00

y=0,1758x%" - 7,2222x + 102,47

25,00 | 5
R%=0,9984

20,00 ‘ ‘ ‘ ;
10,00 12,00 14,00 16,00 18,00 20,00

dhcrystal ~ (mm)

fig.2.6.3

Invertendo tale relazione si ottiene il valoraldcrystalin funzione dell’energia & che ai fini

pratici di utilizzo del monocromatore € il paranodibero impostabile dall’'operatore.
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hcrystal dhcrysta dhfend tetamot Centroid FWHM

dhslit0  [mm] | [mm] [mm] orBEST e[keV] [keV] mAs mA kVp
5,41 70,00 19,00 8,00 3,99 28,4 3,1 32 40 60
4,68 69,00 18,00 7,00 3,94 29,8 3,3 32 40 60
3,96 68,00 17,00 6,00 3,79 30,5 34 32 40 60
3,24 67,00 16,00 5,00 3,68 31,8 3.7 32 40 60
2,51 66,00 15,00 4,00 3,58 33,5 3,7 32 40 60
1,79 65,00 14,00 3,00 3,45 36,0 3,9 32 40 60
1,07 64,00 13,00 2,00 3,27 38,1 3,9 32 40 60
0,35 63,00 12,00 1,00 3,19 41,0 3,9 32 40 60
0 62,00 11,00 0,00 2,91 44,4 4,4 32 40 60
TAB..2.6.1
5,00
450 |
4,00 I
= L1l « FWHM
T 350 ﬁTjr } — Linear (FWHM)
3.00 - y=0,0711x + 1,2975
R®=0,9722
2,50 T T T T
25 30 35 40 45 50
E(KeV)
fig..2.6.4
MEAN
dheryst  fwhml fwhm2 fwhm3 fwhm4 FWHM  Ecentr errFWHM err%
11 4,2 4.3 47 4,4 44,4 0,29 7
12 3,9 4.3 4,2 4,1 40,9 0,25 6
13 3,9 4.3 4,0 41 38,1 0,24 6
14 3,9 41 3,8 3,9 36,0 0,22 6
15 3,7 3,7 3,9 3,6 3,7 33,5 0,14 4
16 3,7 3,6 3,5 3,8 3,6 31,8 0,16 4
17 3.4 3,5 3,6 3,5 30,5 0,13 4
18 3,6 3,5 3,3 3.2 34 29,8 0,20 6
19 31 34 3,2 3,23 28,43 0,16 5,0
TAB. 2.6.2
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L’andamento del FWHM é rappresentato in fig.2.624s0 e stato ottenuto come media tra piu
spettri ottenuti nelle stesse condizioni (vedi &6.2 ). L'andamento € lineare nel range di emergi
da 28keV a 44keV.

dhslit0 Omotor dhcrystal | dhfend | hcrystal
[keV] [keV] [mm] [deg] [mm] [mm] | [mm]
28,0 3,3 5,61 4,02 19,46 8,46 70,46
28,5 3,3 5,22 3,98 18,93 7,93 69,93
29,0 34 4,84 3,94 18,42 7,42 69,42
29,5 3.4 4,49 3,90 17,94 6,94 68,94
30,0 3.4 4,16 3,86 17,49 6,49 68,49
30,5 3,5 3,84 3,82 17,07 6,07 68,07
31,0 3,5 3,54 3,77 16,67 5,67 67,67
31,5 3,5 3,26 3,73 16,29 5,29 67,29
32,0 3,6 2,99 3,69 15,93 4,93 66,93
32,5 3,6 2,73 3,65 15,59 4,59 66,59
33,0 3,6 2,49 3,61 15,28 4,28 66,28
33,5 3,7 2,27 3,57 14,98 3,98 65,98
34,0 3,7 2,05 3,53 14,69 3,69 65,69
34,5 3,8 1,85 3,50 14,43 3,43 65,43
35,0 3,8 1,66 3,46 14,18 3,18 65,18
35,5 3,8 1,47 3,43 13,94 2,94 64,94
36,0 3,9 1,30 3,40 13,72 2,72 64,72
36,5 3,9 1,13 3,37 13,50 2,50 64,50
37,0 3,9 0,98 3,33 13,30 2,30 64,30
37,5 4,0 0,82 3,30 13,11 2,11 64,11
38,0 4,0 0,68 3,28 12,92 1,92 63,92
38,5 4,0 0,53 3,25 12,74 1,74 63,74
39,0 4,1 0,40 3,22 12,57 1,57 63,57
39,5 4,1 0,26 3,19 12,41 1,41 63,41
40,0 4,1 0,13 3,16 12,24 1,24 63,24
40,5 4,2 0,00 3,14 12,08 1,08 63,08
41,0 4,2 -0,13 3,11 11,92 0,92 62,92
41,5 4,2 -0,26 3,08 11,76 0,76 62,76
42,0 4,3 -0,40 3,05 11,60 0,60 62,60
42,5 4,3 -0,53 3,03 11,44 0,44 62,44
43,0 4,4 -0,67 3,00 11,27 0,27 62,27
43,5 4,4 -0,81 2,97 11,11 0,11 62,11
44,0 4,4 -0,95 2,93 10,93 -0,07 61,93
44,5 4,5 -1,10 2,90 10,75 -0,25 61,75
45,0 4,5 -1,25 2,86 10,56 -0,44 61,56

TAB. 2.6.3
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2.6.4. Tabella dei posizionamenti

Le relazioni tra i parametri meccanici (movimentsw) ed i parametri fisici (ECF, FWHM) dei
fasci quasi monocromatici sono compendiati nelielfla TAB. 2.6.3

Essa e stata ottenuta dalla tabella delle misui® ZA.1 utilizzando E- come variabile
indipendente, e rappresentando gli andamenti dei\i dhjio, di Omotor € di dRnytal attraverso
curve polinomiali ottenute come best fit dei dati.

Tali valori assicurano una riproducibilitd dell’eg& al centro fascio & entro circa 0.5keV,
stimata come intervallo di confidenza al 95% sallava di calibrazione dell’energia

2.7. Intensita dei fasci quasi-monocromatici

2.7.1. Air-Kerma ed esposizione

Il Kerma & una grandezza dosimetrica legata altspdel fascio incidente e alla fluenza
fotonica. Essa per definizione [ICRU report n°338Q] esprime l@uantita totale di

energia cinetica trasferita da particelle neutrg@articelle primarie cariche per unita di
massa e si esprime in Gy = J/Kg.

Nel caso nostro specifico, le particelle neutreosimtoni, le particelle primarie cariche sono
elettroni ed eventualmente, per energie supefilarsaglia 2mc?, coppie & .

Conoscendo la fluenza fotonica e I'energia dedroincidenti, il Kerma puo essere
calcolato utilizzando itoefficiente massico di trasferimento di energnags-energy

transfer coefficient) [NIS®], definito come:

M _ KERMA 271
p  @E

dove indichiamo com la fluenza fotonica (fotoni/cfhe con E I'energia del fascio incidente .

Esso per definizione (Carlsson 1985) tiene conlia iega di fotoni secondari prodotti
nell'interazione primaria fotone-atomo, e per camiene della fuga dei fotoni di
annichilazione dei positroni, originati dalle irderoni con produzione di coppie e-e+ e di

tripletti.
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In termini dei meccanismi di interazione microscgpis, /0 pud essere quindi espresso come:

Hir f"ﬂ = [:fp{-ﬁ"p{- + finmhﬂ'inrnh + fpnirﬂ'pa]r + ftripﬂr.ripj,"'“ A. 2.7.2

dove i coefficientiy rappresentano le frazioni medie di energia deh@primario trasferita alle

particelle cariche nel processo x avente seziamgodnicroscopic@.

Per le energie di interesse in campo radiologmmprese tra 15keV e 140 keV, solo i primi due
termini (photo-electric e Compton) hanno peswaitde: le frazioni di energia trasferita agli

elettroni primari possono essere scritte come:

fpe =1- [‘\'ffj 3
fincon =1—-((E") + X)/E ,

2.7.3

dove X/E e la frazione media di energia emessa cadi@zione caratteristica di fluorescenza, E’

e I'energia media del fotone diffuso dallo scatigiCompton.

Per materiali compositiz, / o viene definito come media sui pesi relativi dei eementi:

:”trfrp = ZW£ [,U“f,ﬂ]i . 27.4
i

E’ tuttavia importante notare che il processdrdsferimentodi energia a particelle primarie
cariche, e concettualmente diverso dal processsdtirbimentali energia da parte del mezzo

irradiato.

Infatti, non tutta I'energia cinetideasferitaagli elettroni primari vienassorbitadal mezzo: una
parte di questa energia puo essere irradiatatalfesnei processi di interazione che coinvolgono

emissione di fotoni, ad esempidiemsstrahlunglelle particelle secondarie.

Se indichiamo con g la frazione media di energiataa dissipata in perdite radiative si puo

definire ilmass energy-absorption coefficiemt, / 0 come®:
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2.7.5
Foo = 1-g) P

La misura dell’'esposizione coinvolge la quantitaatica prodotta in una determinata massa di
aria secca sotto specifiche condizioni . L'uniténiBura storica € il Roentgen, definito in unita

cgs come I'esposizione che genera una unita diacatéttrostatica in un volume di 1tdi aria

AIR, DORY (NEAR SEA LEVEL)

em? /g

ulo or pen/o.

1077 1072 1077 10° 10 107
Photon Energy. Mel

FIG. 2.7.1 Coefficiente di assorbimento di enenggessico per aria secca e coefficiente di att@namassico. (NIST)

secca in condizioni standard di temperatura e ipres$m=0,0012939). In unita Sl si ha il fattore
di conversiond R6entgen=2.58e-04 Coulomb/Kg

Concettualmente tale definizione € legata al litedicenergia per ionizzazione da parte delle
cariche secondarie, nelle condizioni in cui ileatmento fino alla condizione di riposo avvenga
nel volume di aria considerato. In tali condizilancarica prodotta & proporzionale all’energia

depositata nel mezzo

Poiché come abbiamo visto, il Kerma coinvolge ligigetrasferita alle particelle cariche
primarie, e non I'energia depositata da quellersggae nel mezzo, non si ha in genere
proporzionalita tra Kerma ed esposizione, se ldifgeradiative delle particelle secondarie sono
importanti.
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Tuttavia,per raggi X con energie fino a 300keV, la misura déir-kerma € equivalente
alla misura dell’esposizione e puo essere convediin Réentgen (in aria secca,
1Gy=114 R).

2.7.2. Caratterizzazione in Air-Kerma dei fasci

La misura dell’Air—Kerma € stata effettuata comilltimetro Barracuda (RTI electronics,
MolIndal, Svezia) sia per il fascio primario del dlche per i fasci quasi-monocromatici
nelle varie configurazioni di lavoro.

Il rendimento R del tubo e la misura del rapporto tra Air-Kermafdscio primario e
I'emissione del tubo espressa in (mAs), dove paessione si intende il prodotto tra la

corrente anodica nel tubg(mA) ed il tempo di emissione dei raggi(sec).

R, = Airkerma( primario) [ Gy} 076
I, [H mAs

a em

Il rendimento R, dipende in generale dello spettro del fascio prim&a misura del
rendimento per il tubo RTM-101 HS, con la soladitione intrinseca, in funzione della
tensione di picco anodica (KVp) & mostrata in feg@r3.2.

Per il fascio diffratto quasi-monocromatico si gigfinire in modo analogo un rendimento
come rapporto tra AirKerma del fascio diffratto (&yI'’emissione del tubo (mAS).

Row

2.17.7

_ AirKerma(quasi— monocromato) | Gy
|, [ mAS

a em

Per gli spettri in uscita dal monocromatore, leurgseffettuate sono sommarizzate in tab.
2.7.1.

La distanza tra macchia focale e sonda del multor®eT| Barracuda al momento delle
misure era di 77.3£0.5cm. Tutte le misure sonest#ettuate con spettro primario a
60KVp, corrente anodica 100mA e tempo di espose®0msec (20mAs).

Le misure effettuate sul fascio primario con muéitro RTI Barracuda hanno fornito un
rendimento (normalizzato ad una distanza fuoco-aqadi a 1m )di R(60KVp)=87+3

HGYy/mAs. E’ interessante calcolare il rappoRg, /RN tra i rendimenti del fascio diffratto

e primario, entrambi normalizzati ad una distanzab-sonda di 1m. A tal fine si &
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proceduto a normalizzare i rendimenti misuratifdeci QM, per renderli confrontabili con

quelli del fascio primario.

773

Rou @m) = (mjz [Ryy (77.3cm) 2.7.8

Il rapporto R,,, /R, varia in funzione dell’'energia del fascio diffi@te mostra un massimo

intorno alle energie 28-30keV stimato intorno &%.(vedi tab 2.7.1).

Rowm Rowm RQM /RN

Ecr (77.3 cm) (1m) (1m)

configurazione | keV (LGY/MmAS) (LGY/MmAS) %
CF26 26,2 8,44 +0,07 5,04 +0,04 5,8
CF28 28,4 9,24 +0,09 5,52 +0,05 6,3
CF30 30,5 8,94 +0,05 534 +0,03 6,1
CF36 36,0 6,94 +0,09 4,14 +0,05 4,8
CF40 40,9 5,43 +0,06 3,25 +0,04 3,7
CF44 44,4 5,08 +0,09 3,04 +0,06 3,5
CF56 56,0 3,27 +0,06 1,95 +0,04 2,2

TAB. 2.7.1 Valori di R misurati con multimetro Barracuda per fasci QM &astio primario a 60KVp. |
valori misurati a 77.3 cm, sono stati normalizzatilm. Il rapporto percentuale tra il rendimentbfagcio

QM e quello del fascio primario (87uGy/mAs) modiramassimo di 6.3% a 28keV.
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Fig. 2.7.2

2.7.3. Conversione da Air-Kerma a fluenza fotonica

Per radiazione monocromatica I'espressione dekiaima € legata direttamente alla definizione

di mass-energy transfer coefficient / o (€q.2.7.1):

2.7.9
AIrKERMA= 2 o (2.7.9)
o)

Per fasci non monocromatici, I'espressione dekarma in eq. 2.7.9 viene ad essere

sostituita da un integrale sullo spettro:
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w10 spettri quasi-monacramatici

35 T T T T T T T T T
CF 28KeV
al CF 36Kev ||
——CF 44 KeV
25 1
2+ -
15¢ 1
1k 4
sk .
1 I I 1 L 1

0 15 20 25 30 35 40 45 80 55 EO
EfKev)

Fig. 2.7.3 Spettri quasi-monocromatici utilizzagr il calcolo dei rapporti Air-
Kerma/fluenza. Gli spettri (normalizzati ad 1) éspondono a spettri reali prodotti
dal monocromatore a grafite pirolitica in dotazi@éomografo multy-energy.

2.7.10
Hu n(E)dE

AiIrKERMA= j E
dE

dove n(E)dE rappresenta la frazione di fotoni dirgra compresa tra E ed E+dE.
Dall’equazione 2.7.10 si puo ottenere un rapportmdversione da fluenza fotonica ad Air-

kerma, per un dato fascio di spettro noto n(E):

m 2.7.11
_ IE—n(E)dE
« = ArKERMA _ 5~ p
@ [n(E)dE

dE

Se esprimiamo I'Airkerma in [Gy] e la fluenza fotoa in [fotoni/cnd], tale rapporto &
espresso in [Gy*chj.

A titolo di esempio, calcoliamo tale rapporto p&sdi quasi monocromatici corrispondenti a
condizioni operative reali del nostro sistema:dafggurazioni usate sono CF 28 (energia
centro fascio 28.4keV, FWHM=3.0 keV), CF 36 (enargentro fascio 36.0 keV,
FWHM=3.7keV), CF44 (energia centro fascio 44.4kEWHM=4.5keV). Il mass-energy
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transfer coefficient per I'aria secca & stato pas@¢NIST?. | rapporti calcolati secondo
'eq. 2.7.11 sono riassunti in TAB. 2.7.2.

Con tali fattori di conversione si possono caloeliar fluenze fotoniche a partire dai valori di
AirKerma misurati per un dato fascio di spettromot

Se é noto il rendimentodw (eg.2.7.7}5i puo calcolare la fluenza fotonica con I'esprassi

seguente:
o= [ﬂem[ fOtozni} 2.7.12
k cm
Rapporto di conversione
k = AirKerma/¢
CF 28keV CF 36keV CF 44keV
8.60e-013 Gy*criitph™ | 5.33e-013 Gy*crfiph™ | 3.88e-013 Gy*critph™

TAB. 2.7.2

Fluenza fotonica per unita di emissione (d=77.3cm)

L:RQV
IaEﬂem K

CF 28keV CF 36keV CF 44keV
1.07e+07 ph*cii*mAs™ | 1.30e+07 ph*ci*mAs™ | 1.31e+07 ph*cri*mAs™
TAB. 2.7.3

Fluenza fotonica per unita di emissione (d=100cm)

L:RQV
IaEﬂem K

CF 28keV CF 36keV CF 44keV
1.07e+07 ph*ci*mAs™ | 1.30e+07 ph*ci*mAs™ | 1.31e+07 ph*crii*mAs™
TAB. 2.7.3b
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d=77.3cm CF 28keV CF 36keV CF 44keV

[ *tem AirKerma O AirKerma @ Airkerma @
mAsS uGy ph*cm-2  pGy ph*cm-2  pGy ph*cm-2
10 92 1,07E+08 69 1,30E+08 51 1,31E+08
20 185 2,14E+08 139 2,60E+08 102 2,62E+08
30 277 3,21E+08 208 3,90E+08 152 3,93E+08
40 370 4,28E+08 278 5,20E+08 203 5,24E+08
50 462 5,35E+08 347 6,50E+08 254 6,55E+08
60 554  6,42E+08 416 7,80E+08 305 7,86E+08
70 647 7,49E+08 486 9,10E+08 356 9,17E+08
80 739 8,56E+08 555 1,04E+09 406 1,05E+09
90 832 9,63E+08 625 1,17E+09 457 1,18E+09
100 924 1,07E+09 694 1,30E+09 508 1,31E+09
110 1016 1,18E+09 763 1,43E+09 559 1,44E+09
120 1109 1,28E+09 833 1,56E+09 610 1,57E+09
130 1201 1,39E+09 902 1,69E+09 660 1,70E+09
140 1294 1,50E+09 972 1,82E+09 711 1,83E+09
150 1386 1,61E+09 1041 1,95E+09 762 1,97E+09
160 1478 1,71E+09 1110 2,08E+09 813 2,10E+09
170 1571 1,82E+09 1180 2,21E+09 864 2,23E+09
180 1663 1,93E+09 1249 2,34E+09 914 2,36E+09
190 1756 2,03E+09 1319 2,47E+09 965 2,49E+09
200 1848 2,14E+09 1388 2,60E+09 1016 2,62E+09
210 1940 2,25E+09 1457 2,73E+09 1067 2,75E+09
220 2033 2,35E+09 1527 2,86E+09 1118 2,88E+09
230 2125 2,46E+09 1596 2,99E+09 1168 3,01E+09
240 2218 2,57E+09 1666 3,12E+09 1219 3,14E+09
250 2310 2,68E+09 1735 3,25E+09 1270 3,28E+09

TAB.2.7.4 Valori di AirKerma e fluenze fotonichelcalate per fasci QM corrispondenti alle
configurazioni CF28, CF36 e CF44. | valori sondistalcolati partendo dai valori misurati di
Rowm(d=77.3cm)(vedi TAB. 2.7.1) e dai coefficienti diroversione K riportati in (TAB. 2.7.2-3).
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d=100cm CF 28keV CF 36keV CF 44keV

l.*tem AirKerma @ AirKerma @ AirKerma @
mAsS UGy ph*cm-2  uGy ph*cm-2  pGy ph*cm-2
10 55  6,42E+07 41 7,77E+07 30 7,84E+07
20 110 1,28E+08 83 1,55E+08 61 1,57E+08
30 166 1,93E+08 124 2,33E+08 91 2,35E+08
40 221 2,57E+08 166 3,11E+08 122 3,14E+08
50 276 3,21E+08 207 3,89E+08 152 3,92E+08
60 331 3,85E+08 248 4,66E+08 182 4,70E+08
70 386 4,49E+08 290 5,44E+08 213 5,49E+08
80 442 514E+08 331 6,22E+08 243 6,27E+08
90 497 5,78E+08 373 6,99E+08 274 7,06E+08
100 552 6,42E+08 414 7,77E+08 304 7,84E+08
110 607 7,06E+08 455 8,55E+08 334 8,62E+08
120 662 7,70E+08 497 9,32E+08 365 9,41E+08
130 718 8,35E+08 538 1,01E+09 395 1,02E+09
140 773 8,99E+08 580 1,09E+09 426 1,10E+09
150 828 9,63E+08 621 1,17E+09 456 1,18E+09
160 883 1,03E+09 662 1,24E+09 486 1,25E+09
170 938 1,09E+09 704 1,32E+09 517 1,33E+09
180 994 1,16E+09 745 1,40E+09 547 1,41E+09
190 1049  1,22E+09 787 1,48E+09 578 1,49E+09
200 1104 1,28E+09 828 1,55E+09 608 1,57E+09
210 1159 1,35E+09 869 1,63E+09 638 1,65E+09
220 1214 1,41E+09 911 1,71E+09 669 1,72E+09
230 1270 1,48E+09 952 1,79E+09 699 1,80E+09
240 1325 1,54E+09 994 1,86E+09 730 1,88E+09
250 1380 1,61E+09 1035 1,94E+09 760 1,96E+09

TAB.2.7.5 Valori di AirKerma e fluenze fotonichelcalate per fasci QM corrispondenti alle
configurazioni CF28, CF36 e CF44. | valori sondistalcolati partendo dai valori didm,
normalizzati ad una distanza fuoco-sonda pari gvbadi TAB. 2.7.1), e dai coefficienti di
conversione K riportati in (TAB. 2.7.2-3).
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2.8. Movimentazione

Graphite B8 %
crystal ¢
stand

Output slits

2.8.1. Hardware

| gradi di liberta del monocromatore, come deddritsez. 2.1.4, prevedono la
movimentazione del collimatore di ingresso SLIT@IJ dltezza del cristalldcrystal
dell'angolo di rotazione del cristallo TETAmotorgei due collimatori s e hxa

La movimentazione del collimatore di ingresso §eok attraverso un attuatore lineare
micrometrico manuale, con precisione centesimdgr() (vedi fig.2.8.1).

Tutte le altre movimentazioni sono motorizzatepetmllate da PC.

La scheda di controllo motori € la ESP6000 (Newpaxtcoppiata all’'unita driver di
potenza ESP6000-driver:

si tratta di un sistema di controllo multi-ass@dfa 4 assi sincronizzati),
programmabile secondo diverse piattaforme (ASCihiw@ands con protocolli RS232 e
IEEE-488, Visual C/C++, Labview, Visual basic).
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La scheda ESP6000 ha in dotazione una serie @i liedigitali ed analogiche per
acquisizione dati. Tali linee possono essere atlz per la sincronizzazione delle

movimentazioni con eventi esterni (es. I'emissideeraggi X dal tubo), o per la

PC con
ESP6000
controller

Fig. 2.8.1 Schema del sistema di controllo motori.

sincronizzazione di altre movimentazioni della ntaca tomografica (rotazione,
traslazione per scansione ecc.).
Gli attuatori lineari utilizzati per la movimentanie del cristallo e dei collimatori sono

DC-servo del modello Newport CMA25CCCL: hanno unesa di 25mm e precisoni

dell’ordine delum, con carichi fino a 90N. Per la rotazione dedtadio si utilizza il

modulo di rotazione Newport SR50, capace di ris@vaovimentazioni di 0.01°.

2.8.2. Software
Il sistema si presta ad essere programmato si&lilcommand tramite i protocolli RS232 o

IEEE-488, che in interfaccia binaria con linguadigprogrammazione quali C/C++ e
Labview.
Il software MASTER di movimentazione del monocroarnat( Monochrom3_0 S.Masetti

2005-2007) scritto in Labview, provvede al settagigi parametri dei 4 motori e alla
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movimentazione automatica dei vari assi, in fungidella configurazione energetica del
fascio scelta.

Una serie di routines accessorie, scritte in A&Githmand mode, e salvate nella memoria non
volatile della scheda ESP6000, provvedono ad etettautomaticamente alcune

fig. 2.8.2 Da sinistra: attuatore micrometrico Ane manuale, attuatore DC-servo lineare CMA25CGCL

modulo motorizzato rotazionale SR50.

fig. 2.8.2 Scheda di controllo motori ESP6000

operazioni. Le routines vengono chiamate dal progra MASTER di movimentazione,
oppure possono essere eseguite utilizzando leyudilsistema fornite da Newport
(programma UTIL), attraverso I'apertura di un temaie ASCII.

Una breve descrizione delle routine salvate in nreamen volatile viene di seguito riportata.

CONFIG: al momento dell’accensione, il sistema € set@dmando EO CONFIG
dell'interfaccia ASCII) per eseguire automaticaneciatroutine CONFIG, salvata nella
memoria non volatile: tale routine imposta il cotigr con assel(SR50CC) e assi
2,3,4(CMA25CCCL), e carica i valori corretti di d@gurazione dei motori
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GOHOME : La routine GOHOME viene chiamata per effettuarederca della posizione di
zero assoluto dei motori (motor home). Tale ricgnga avvenire secondo vari metodi,
dipendenti dal motore specifico di ogni asse. GOHEIMposta per ogni asse il parametro di

ricerca idoneo.

SETPORT: La routine SETPORT e utilizzata per la configimae delle porte 1/O digitali:
alla chiamata essa configura le porte A,B come INRLWC come OUTPUT. Inoltre abilita e
assegna i BIT di notifica del moto per tutti i metdnfine esegue un ciclo di test inviando
sequenzialmente un impulso H ad ogni bit dellagGrt

Tali porte sono destinate ad usi futuri, per l&inizzazione della movimentazione del
monocromatore con input esterni provenienti daésis di emissione dei raggi-X, e dal

sistema di movimentazione tomografico.
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Axisl CMA-25CCCL
Motion Device Parameter

1M1 motor type: DC servo motor
1SN2  unit: mm
1SU0.000048828encoder resolution

1Qv12 average motor output voltage
1QI0.1 max motor current
1QG512.0 gear constant

1QTO0 tachometer gain

1SLO0 left travel limit

1SR25 rigth travel limit

Trajectory Definition

1TJ1 trajectory mode: trapezoidal
10M4 home search mode:4 negative limit
1vU0.4 max velocity mm/sec
1AE2,000000 e-stop deceleration
1JK3.2 jerk rate

Digital Filters
1KP2000 proportional gain
1KI1150 integral gain
1KD3000 derivative gain
1VF2000 velocity feed-forw gain
1AF1000 acceler feed-forw gain
1KS50000 saturation level of integral fact
1FE1 max following error threshold
1DBO position deadband
1CLO closed loop update interval

Master slaving

1SSs1 master slave relationship

1GR1 masterslave reduction ratio

1SI1 master slave jog velocity update interv
1SK0,0 master slave jog velocity factor
1ZE3H e-stop config

1ZF3H followingerror config

1ZH25H hardware limit config

17S4H software limits config

... continue

1=

XX SETPORT

EP SETPORT

bo4

sbO

1bnl; 2bn1; 3bnl; 4bnl
1bm16,0; 2bm17,0; 3bm18,0; 4bm19,0
sbOffffff; wt200

sbOfffff; wt200; sbOOffff; wt200
sbO1ffff; wt200; sb02ffff; wt200
sbO4ffff; wt200; sb08ffff; wt200
sb10ffff; wt200; sb20ffff; wt200
sb40ffff; wt200; sb80ffff; wt200
sbO

QP

XX GOHOME

EP GOHOME

1mo

lor2; 1ws1000
Imf

2mo

2or4; 2ws1000
2mf

3mo

3or4; 3ws1000
3mf

4mo

40r4; 4ws1000
Amf

QP

BOX. 2.8.2 Esempi di ASCII script per
ESP6000: a sinistra, esempio di
configurazione di un asse CMA-25CCCL
con commenti; sopra le routine SETPORT
GOHOME
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PARTE 3

Radiografia Triple-Energy con mezzo di contrasto

3.1. Formalismo della Triple-Energy Projection
Radiography

3.1.1. Imaging quantitativo di un tessuto TARGET

Poniamo il problema di misurare la quantita di weteniale TARGET (es. un mezzo di
contrasto) immerso in un campione contenente aalthenateriali. Poniamoci nella
condizione in cui la composizione del campiondgmta a priori, e disomogenea
spazialmente. Questa ipotesi di lavoro corrispailgereali condizioni in cui si opera in
un’indagine diagnostica radiografica, quando singasovrapposizioni di molteplici

strutture di composizione tissutale diverse e ithsione disomogenea.

Tuttavia se si pone l'attenzione su un solo padreotessuto che contiene tutta (0 in
maggior parte) I'informazione diagnostica, il preila si puo ricondurre ad sistema a

due componentiil TARGET, che porta informazione, ed il BACKGROWD, in cui sSi
inglobano tutti i tessuti di composizione diversa trget, che non portano informazione
diagnostica.

Per fasci monocromatici, infatti, I'attenuaziongdoitmica dell’intensita & una
combinazione lineare dei mass-thickness dei méitpresenti nel campione. Scriviamo la
forma matriciale della legge di Beer-Lambert pessistema a due componenti.

Sia T il vettore costituito dal set di attenuazitmgaritmiche monocromatiche alle energie 1
e 2, L il vettore costituito dai mass-thicknessloitkground e del mezzo di contrasto e A la

matrice dei coefficienti di attenuazione di magsa 4, /p, .
Con A, indichiamo il coefficiente di attenuazione massgmoto del bck, coni,,. quello
del mezzo di contrasto. Vale la relazione:

f = A|: 3.1.1
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- - T= m( K (2)j A:‘UJI((;)) Z((;))j
,

[ = AT 3.1.2

Se fosse noto il coefficiente di attenuazione ntasdel BACKGROUND, il sistema a due
componenti potrebbe determinarsi con solo due atjomni ad energie diverse. Il sistema di
equazioni infatti potrebbe essere risolto rispatto

Poiché /., non & noto a priori, occorre darne una approssonaz

In generale, il coefficiente di attenuazione massicun materiale composito contenente
elementi di diverso numero atomico, puo esserereggptato come somma pesata dei
coefficienti di attenuazione massici dei singodiraknti, dove i pesi relativi sono i mass-
thickness (o le frazioni in massa) dei costituenti.

Supponendo che Z sia il numero atomico massima disghenti costituenti il campione,

possiamo scrivere la seguente espressione pefilaente di attenuazione massico:

Loobook = Lifly + Lofl, + .4 Ly i, (3.1.3)

L . L . L, .
=LbckEEL—lﬂl+ 2, + .+ /Jz}:
b

ck I—bck bck
= Lo (0,20 + Qo + ...+ 9, 11, ]
L+L,+.+L, =L, 0, *+0,+..+g, =1

Ora si pu0 notare che una corretta rappresentadielmmefficiente di attenuazione massico
del materiale incognito, richiede la conoscenza fitazioni in massa.

Si potrebbe pensare di costruire un sistema anaapgeello in eq. 3.1.2 aumentando il
numero di energie e di equazioni fino a Z: in gateenon é possibile costruire un sistema

del tipo eq. 3.1.2 con un numero qualsiasi di eiqumzperché diverrebbe singol&hé*
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Non é comunque necessario utilizzare Z equazianiipedurre il coefficiente di
attenuazione di un materiale: secondo la teori\direz-Makowsky-Lehman, bastano due
equaziori®?® per rappresentare correttamente un materialgjiitonella combinazione di
due materiali di riferimento.

Secondo la stessa teoria, si puo estendere lateadiN energie quando la base dei
materiali di riferimento utilizzata abbia almeno2\elementi con K-edge nella zona
energetica utilizzafd

Per il problema di un sistema a due componenti (ER-BACKGROUND), dove il target
ha un K-edge, dunque le incognite divengono 3naks-thickness del tessuto target Lmdc,
e i due mass-thickness dei materiali di riferimentibzzati per rappresentare il
background.

La ricostruzione del mass-thickness di un materialéarget con K-edge, in un
background composito e incognito puo essere effetita attraverso la soluzione di un
sistema lineare di tre equazioni e tre incognite,a&terminato misurando l'attenuazione

di un fascio di X-rays a tre energie differenti. Tée metodo prende il nome di Triple-
Energy Projection.

Piu generalmente si puo parlareMililti-Energy Projection, quando le energie utilizzate
sono piu di tre.

Nella Multi-Energy Projection il coefficiente di smbimento massico del background viene
rappresentato come combinazione lineare di N-Ificoaiti di attenuazione massici di un
set di materiali di base (esp® Alluminio, plexiglas ecc.), dove N é il numerdasci

monocromatici utilizzati:

Dual-Energy ,[1p = [
. R A A (3.1.4)
Triple-Energy Uy =09+ (1-g)i,

Multi-Energy . . R R =2
fy = Oufty + Qofly + .+ Oy ity 5 + A= D 9)

i=1

| parametri gsono in totaleN-2 . Le variabili g insieme ad kgc €d Lyck, pPOSSONo essere

determinate risolvendo un sistema lineare di N eigmadato da:
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Dual' (T(l)j — _( :[Imdc(l) [Il(l)j( I—mdcj
Energy T2 frae2) (2N Lo

Triple- T (1) :[Imdc(l) [Il (1) - [12 (1) [12 (1) I-mdc
Eneray T@)| = fael2) 4(2)-2,(2) 2,(2) | glock
TQ) Ul 20E)-20) LGN L (3.L5)
L dc
T@ :[Ibck(l) ﬁl(l)_ﬂN—l(l) ﬂz(l)_ﬂN—l(l) :[IN—l(l) gE
Multi- T(2 - _ :[Ibck(z) ﬂl(z)_ﬂN—l(z) /}2(2)_/31\1—1(2) [IN—l(Z) glLbCK
Energy 2 bk
T(N) :[Ibck(N) :[Il(N)_:[IN—l(N) [IZ(N)_[IN—l(N) :[IN—l(N) L

3.1.2. L’errore di proiezione

Poniamo ora I'attenzione sugli errori commessianditterminazione diyqc con le tecniche
multi-energy.

Indichiamo conjz, I'approssimazione df,, ottenuta dalle (eq 3.1.4). Indichiamo coplé
matrice di proiezione multi-energy costruita caoefficienti di attenuazione di massa dei

materiali di baselz, .. € [, .

L. =A"'T (3.1.6)

J (3.1.7)

L, rappresenta la proiezione ottenuta applicandcalisioe inversa di Aal vettore T. In
generale essa differisce da L (eq. 3.1.2).

Definiamoerrore di proiezionda quantita:

) (ALmdc_pj L (3.1.8)
= L
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Per stimare tale quantita introduciamo una matt@eesidui B, e scriviamo la matrice A
nella forma

A=A +R, (3.1.9)
dove R rappresenta la differenza tra i coefficienti ieauazione ‘veri’ e quelli dei
materiali di base della multi-energy.
Sostituendo tale espressione nella formula sopmragltiplicando membro a membro per la

matrice inversa si perviene all’'espressione

T=(A+R)C
o (3.1.10)
=AL+RL
A T=L+A"RL (3.1.11)
L
AL, = AR L (3.1.12)

Questa formula (eq. 3.1.12) esprime I'errore digaimne come funzione lineare dei mass-
thickness L e della matrice dei residyi R

Per fissare le idee, supponendo di conoscere & grjg e di utilizzare,[zp come materiale

di base, la matrice dei residui R si puo scrivere

N (A
i P (3.1.13)
= Boo — 11, (3.1.14)

L’errore di proiezione viene ad avere la forma skfiopta

_ 41, @
ALP __AD rp(2) |:Lbck (3115)

Occorre sottolineare il fatto che I'errore di pmane definito in (eq. 3.1.15) non e di natura
statistica e non dipende dalle fluttuazioni casdelisegnale: ha una natura puramente
algebrica, derivante dalla discrepanza tra i coffiti di attenuazione lineare utilizzati nella
proiezione e quelli reali dei materiali irradigi. tratta dunque di un errore di tipo

sistematicoGli errori di tipo statistico verranno discussila (sez. 3.1.4).
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3.1.3. Errore di proiezione specifico e relativo

Definiamo ora due quantita che saranno utili pduteae |'effetto dell’errore di proiezione
sull'accuratezza della ricostruzione del mass-tias del mezzo di contrasto:

. Errore di proiezione specificdrp. E il rapporto tra I'errore di proiezione ed il ssa

thickness del BACKGROUND.

A _AL 1O (3.1.16)
" Blgep L e "1r@

Questa grandezzaon dipende dallo spessore del campione irradiat&Essarappresenta
l'errore  commessoper unita di spessore massico del background. DOgedalla
composizione tissutale del background e dalla@ckdi materiali di base nella proiezione.
L’errore di proiezione specifico € un numero punmué essere espressgarti per milione

(PPM): PpMm=_£@lodine
g background

. Errere di proiezione relativce : € il rapporto tra I'errore di proiezione ed il s3a
thickness del TARGET.
gp: dpE p:A|pr6k=—p
‘gmdc—p I—mdc I-mdc C

Come si vede, I'errore di proiezione relativo, earsamente proporzionale alla
concentrazione relativa=L,,./L,, del mezzo di contrasto nel campione irradiato e
direttamente proporzionale all’errore di proiezi@pecifico.

L’eq.3.1.17 ci dice che dato un certo materialadiato,’errore relativo commesso nella
determinazione dello spessore massico del MDC, &/@rsamente proporzionale alla

concentrazione di questo nel campione

3.1.4. Errori statistici

Gli errori statistici nella determinazione di L lumfcono sia sull’accuratezza che sulla
sensibilita della tecnica. In particolare pongondimite alla minima concentrazione

rilevabile. La minima concentrazione rilevabilefaitti, anche in assenza di errori di
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proiezione, non potra essere inferiore al limiteahfidenza accettato (es. 1,96 deviazioni
standard per 95% confidenza).

L’errore statistico su hqc dipende dagli errori statistici sulle attenuazilmgaritmiche T,
dove i indica I'energia i-ma. g € legato ai Tda una relazione lineare (eq.3.1.2), che puo

essere scritta come:
Lnge = 2 B T, (3.1.18)
Possiamo stimare la deviazione standard,gi ton la somma in quadratura seguente:

ol = [o @ ()] (3.1.19)

La deviazione standaid € determinabile a partire dai conteggi fotoniegando la

statistica di Poisson (cita):

o = |1+ 1 (3.1.20)
T NO N . .

Si puod esprimere la stessa relazione in funzioheaddficiente di attenuazione e dello
spessore del campione irradiato:

1 1 1
o JN_O N JN_O(“ &) (3.1.21)

3.1.5. Sensibilita della tecnica al mezzo di contra  sto

Sulla base della discussione degli errori di prioiez e statistici fin qui svolta, e possibile
stimare i limiti di sensibilita della tecnica netiaostruzione del segnale del materiale in
esame.

Persensibilitaintenderemda quantita minima di MDC in grado di produrre un segnale
distinguibile in modo significativo dal segnale prdotto in assenza MDC Un criterio
molto generale dnferenza statisticautile a definire la significativita statistica ain

segnale, e dunque il seguente:
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w Y (3.1.22)

JL
In (eq. 3.1.22) L rappresenta il segnale prodadiantezzo di contrastolid segnale in
assenza di mezzo di contrastip,la deviazione standard del segnal@lipende dal livello di
confidenza desiderato. Considerando valida unaldligione gaussiana degli errori si puo
porrea=1.96 per un livello di confidenza al 95%.
Si noti che nella definizione di sensibilitd quo#tdta, I'errore di proiezione € ininfluente:
infatti in (eqg. 3.1.22) al numeratore € presentdifierenza tra due segnali L ed, lentrambi
affetti dallo stesso errore di proiezione, che sbsancella.
La sensibilita della tecnica e quindi determinata gclusivamente dal livello di rumore
statistico del segnale ricostruito

La sensibilita si ottiene immediatamente dalla @4.22) :
AL=a b, (3.1.23)

Se il rumore statistico € prodotto esclusivameattadatura stocastica del processo di
assorbimento dei quanti di radiazione, allora $i gtabilire una relazione abbastanza
semplice tra il livello di esposizione e la seng#bi

Come mostrato in sez. 3.1.4, la deviazione standigirdegnale ricostruito € espressa in
funzione dei conteggi fotonici secondo la statsstic Poisson.

Utilizzando pero, I'espressione ottenuta in (eq. 3.1.19-21), edtsestdo in 3.1.23, Si

ottiene:

ALsg E{/z ? (1+ey(i)x ) 3.1.24

N, (1)

Occorre comunque sottolineare che tale stima dehaibilita € da considerarsi valida solo
in uncaso di detectorideale per detector ideal@tenderemo un sistema di rivelazione che
fornisca in uscita lo stesso rapporto segnale ruendel segnale fisico in ingresgeel
nostro caso quanti di radiazione X).
Il rivelatorerealeinfatti introduce sempre un fattore di amplificazodel rumore statistico,
a causa di due effetti principali:
1) l'efficienza di rivelazione inferiore a 1
2) il rumore elettronico aggiuntivo del rivelatore

128



Tali effetti vengono in genere compendiati in ungpaetro sperimentale molto importante
che caratterizza la risposta di un detector reatermini di rumore: la Detection Quantum

Efficiency (DQE)>"°

Per ora ci basta ricordare la relazione che leggpjporto segnale rumore in ingresso ed in

uscita al detector con la DQE:

jz (3.1.25)

Da questa relazione si ottiene che il rapporto alegrumore prodotto da un detecteale &

ridotto di un fattore pari alla radice quadratda&QE rispetto al caso ideale:

SNR,, = DQEISNR, (3.1.26)

Si pud dunque concludere che la sensibilita ned czele € sempre peggiore di quella
stimata in 3.1.23, poiché per un detector reatmsihe DQE<1. L'eq. 3.1.23 rappresenta un
limite massimo alla sensibilita, valido nel casaeliector idealeon DQE=1. Un’analisi piu

approfondita del caso di detector reale é trattas®z. 3.5.3.

129



Minimurm lodine Mass-Thickness Detectable

Photons per pixel

FIG. 3.1.1 Sensibilita allo lodio della tecnicaple-Energy calcolata in funzione del numero

di fotoni incidenti (per pixel), per diversi spessti background di riferimento. Il campione di

10cm. Il calcolo & eseguito nel caso

riferimento & costituito di PMMA, con spessori 1cdsom,

di detector ideale (DQE

Le energie utilizzate sono 28keV, 36keV e

1

1)(eq. 3.1.28%1.96

44keV. | valori dei coefficienti di attenuazionensopresi da NIST

Numero di fotoni per pixel NO

10’

10°

o

1

0’

1

0

1

o

1

(mg-lodio/cm?2)

Sensibilita

0.16
0.23
0.44

0.49

0.73

1.4

1.6
2

3

4.3

4.9

73
14

16
23

44

49

73
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Spessore background
(PMMA)

1cm

5cm

10cm

1). Valori tabulati corrispondenti al

TAB. 3.1.1 Sensibilita allo lodio calcolate in fziane dei conteggi fotonici NO, nel caso di detealeale (DQE

grafico in fig. 3.1.1. Il calcolo & stato effettaaton lo stesso §lL)

:N0(2)2N0(3):N0.
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3.1.6. Accuratezza nella ricostruzione del mezzo di contrasto

Nella sezione precedente si € mostrato che lalsbtasdella tecnica triple-energy dipende
essenzialmente dal livello di rumorosita del segmilostruito, e puo essere quindi connessa
al livello di esposizione. Aumentando la dose somstriata si aumenta la sensibilita in
ragione della radice quadrata del conteggio fot(eg.3.1.24).

Occorre ora considerare |'effetto dell’errore dvipzione sul valore assoluto del segnale
ricostruito: come si € visto in sez. 3.4.2, 'egdl proiezione introduce un BIAS
sistematico del segnale, tanto piu importante qupiut il mezzo irradiato si discosta dai
materiali di base utilizzati nella ricostruzione.

E’ utile quindi introdurre un indicatore di accwrara utilizzando il concetto di errore di
proiezione relativo, definito in eq. 3.1.17.. Rarto da un criterio semplice, imponendo che
I'errore relativo di proiezione non debba eccedardivello di tolleranza fissatp (es.

B=10%):

odio <B (3.1.27)
Ricordando I'equazione 3.1.17 segue immediatanergda concentrazione di lodio
misurabile ha un limite inferiore:

c> Bl (3.1.28)

mdc-p

doveAlnqc.p€ I'errore di proiezione specifico dello lodio (€1.16), il quale come si &
mostrato in sez. 3.1.3 dipende solo dalla compase&zdel background e non dagli spessori.
Le equazioni 3.1.27-28 mostrano che é possibil@lstaun limite inferiore alla quantita di
mezzo di contrasto misurabile per un dato livellacturatezza richiesto: tale limite
inferiore viene preso comedicatore di accuratezza.

Definiamo limite di accuratezza al 10%, e indichiaro con Goy, la concentrazione di

lodio nel background (in PPM) al quale si ha un erore di proiezione relativo pari al

10%:

Cuo = OLLA (3.1.29)

mdc-p
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FIG. 3.1.2 Grafici dell’errore di proiezione relat (eq. 3.1.17) in funzione della concentrazion®dio nel background, per
diverse composizioni tissutali. La linea rossadigdimite di accuratezza al 10% corrispondenteaddre Gqo, (vedi TAB. 3.2.2).
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Calcoli effettuati partendo da campioni di riferime di varia composizione (software
projectionerror.m, S.Masetti 2006), mostrano chied¢aica a tre energie € in grado di
abbattere I'errore di proiezione su tessuti contpbso a renderlo praticamente trascurabile
rispetto agli errori statistici.

Il background é stato simulato con varie compaosizili tessuto soft e osso (vedi TAB.
3.1.2). Gli errori di proiezione specifici e le @amtrazione di lodio sono espresse in ppm

1 lodine J

(part per millior) c(ppm)=16*Lmdc/Lbck=
g backgroun

Un confronto con la tecnica a due energie mosted’elrore di proiezione nel caso di

tessuti in cui siano presenti tessuto molle edassene ridotto di un fattore variabile da 10

a 60.
Composizione del Errore di proiezione Errore di proiezione RATIO
background specifico specifico dL,/dL3
dLo/Lpek dLa/Lbek
DUAL-energy TRIPLE-energy
(PPM) (PPM)
Soft 100% -100 -9 13.4
90%soft — 10% bone -1900 -39 49.1
50% soft - 50% bone | -9000 -157 57.3

TAB. 3.1.2 Errori di proiezione specifici per Duaktgy e TripleEnergy, per varie composizioni deldggiound.. L'errore di
proiezione specifico &€ un numero adimensionalgselta dipendere solo dalla composizione del nteirradiato e dalla scelta dei
materiali di base nella rappresentazione multi-gynévedi sez.3.1.3).

Limiti di accuratezza gy,

Composizione del | DUAL energy TRIPLE energy Projection Error
background Cio% Cio% RATIO

100% soft 1000 ppm 100 ppm =10

90%soft 10%bone 20000 ppm 400 ppm =50

50%soft 50%bone 90000 ppm 1600 ppm =60

TAB. 3.1.3 Limiti di accuratezza ¢10% (eq. 3.1.28Icolati per diverse composizioni del background.
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TAB. 3.1.4 Limiti di accuratezza al 10% in mg-lodioi2 calcolati per diverse composizioni del backgbe per diversi spessori. |
valori in mg-lodio/cm2 sono stati ottenuti moltigdindo i valori di c10% (in PPM) della tabella 3.pe? gli spessori massici del
background.

Limiti di accuratezza al 10% in (mg-lodio/€m

DUAL Energy TRIPLE Energy

Spessore massico del background Spessore massico del background

(g/lcm2)

(g/cm2)

1

5

10

1

5

10

Limiti di accuratezza 10%

mg-lodio/cm?2

Limiti di accuratezza 10%

mg-lodio/cm?2

100% |1 5 10 0.1 0.5 1
soft
90%soft | 20 100 200 0.4 2 4
10%bone
50%soft | 90 450 900 1.6 8 16
50%bone

3.2.  Simulazioni e validazione sperimentale del mod ello

3.2.1. Simulazione di triple-energy radiography

Nel paragrafo precedente si € esposto il formalideila Triple-Energy Projection, e si &
posta I'attenzione sul problema dell’'errore di pmone (sez. 3.1.2) causato dalla presenza
di strutture disomogenee sovrapposte al tessugettda ricostruire.
Vogliamo ora testare il formalismo in una applicem® simile ad una possibile condizione
operativa reale, attraverso una simulazione. tihaok di simulazione utilizzato, scritto in
linguaggio MATLAB (projectionerror.m, S. Masetti0@6), € riportato in appendice..
Gli obiettivi di questa indagine sono:

» Dimostrare la correttezza del formalismo della TEdgnergy Projection esposto in

sez. 3.1
» lllustrare in modo visivo I'effetto e I'entita dprojection error confrontando tra loro

le ricostruzioni effettuate con DUAL-Energy e cbrmple-Energy.
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Blood vessel filled

Bone layers (

/ with lodine
7

F#— Soft tissue

FIG. 3.2.1 Fantoccio usato per la simulazione, amstgppda uno strato di tessuto soft (5 cm), dudi gtaazialmente

sovrapposti di tessuto osseo (0.5 cm), un vasenete lodio in soluzione (200mg/ml, 0.5cm).

Coefficienti di attenuazione massici (NIST)
H@okev) | #@aokev) | # gokev)
P P P
[g/cn?] | [g/enT] [9/cnT]

Soft Tissue (ICRU-44) 0.3790 0.2688 0.1823
Bone, Cortical (ICRU-44) 1.3310 0.6655 0.2229
Water 0.3756 0.2683 0.1837
Aluminum 1.128 0.5685 0.2018
lodine 8.561 22.10 3.510

TAB. 3.2.1 Valori del coefficiente di attenuaziomassico per | tessuti utilizzati nella simulazioST]

Il software simula I'attenuazione di un fascio mormmatico di raggi-X di energia stabilita
da parte di un campione di geometria e composizilefiaiti dall’'utente. Le fluttuazioni
statistiche sono generate in accordo con la statidt Poisson.

Il software effettua poi la ricostruzione dellatdisuzione del tessuto target (lodio)
utilizzando il formalismo esposto in sez 3.1, scomgndo il campione in una base di
materiali di riferimento specificati (Acqua, Allumio e lodio).

La seguente simulazione e stata effettuata comantodcio composto da strati sovrapposti di

tessuto soft (5 cnp=1.06 g/cni), osso (due layers di 0.5 cpr1.92g/cni), iodio in
soluzione (0.5 cnp=0.200g/ml).

Le immagini simulate hanno dimensioni 100X100 pixieldimensioni lineari arbitrarie. E’
stata simulata I'acquisizione di tre immagini mormooatiche a 30keV, 40keV e 80keV.
Le stesse immagini sono state prodotte con esposidonteggi fotonici) differenti per
valutare 'andamento degli errori di ricostruzione.

La proiezione sui materiali di base (Acqua, Alluioie lodio) é stata effettuata utilizzando

le formule (eq 3.1.3-5). Sono stati applicati efoomtati due algoritmi di ricostruzione:
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DUAL energy (utilizzando le immagini a 30keV e 498gee TRIPLE-energy, utilizzando |l
set completo di immagini.

| valori dei coefficienti di attenuazione di masg#izzati per la composizione delle matrici
sono stati presi da [NISH] e sono riportati in (tab 3.2.1).

Le matrici di proiezione calcolate secondo (eq.5).%ono riportate di seguito (eq. 3.2.1-3).

Liogine ) _ ~4(TQ A=- 8561 0.3756 321
Lok =5 T(2) 2210 0.2683

Lgire T(1) (8561 -0.7524 1.128 3.2.2
Ol | = Az T(2) Ag, =-12210 -0.3002 0.569

Ly T(3) 3510 -0.0018 0.202

L odine T() 8561 0.3756 1.128 323
Lo =AY T(2) A, =-2210 0.2683 0569

L T(3) 13510 0.1837 0.202

Notare che la formulazione TRIPLE-energy 3.2.2 éivejente a quella dell’'eq 3.2.3: la

relazione tra le due formulazioni é esplicitat8id.4

I—water = gLBCK 324
Law = @ 9)Lgek

L'uso dell’eq. 3.2.3 fornisce le immagini proietah WATER e ALUMINUM (vedi fig.
3.2.3), mentre la formulazione 3.2.2 fornisceallore di g, utile per il calcolo dei residui
Ricordando le (eq. 3.1.4 e 3.1.14), si puo0 scrivere

rp = l[[bck _l[lp = l[[bck _[gl[[water + (l_ g)ﬂAlu] 3.2.5

3.2.2. Discussione dei risultati delle simulazioni
In fig. 3.2.2 e 3.2.3 sono riportate le immagimnslate del fantoccio e le immagini

ricostruite utilizzando rispettivamente la tecni@dAL energy (acqua, lodio) e la tecnica
TRIPLE energy (acqua, alluminio, lodio). Entrambéeitostruzioni sono ottenute dalle
stesse condizioni di esposizione (1000 fotoni pezlmel punto piu attenuato). Dal
confronto tra le ricostruzioni DUAL e TRIPLE risalsubito evidente I'effetto dell’errore di

proiezione in corrispondenza delle strutture oslsedigure 3.2.4 e 3.2.5 mostrano in modo
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tridimensionale il segnale dello lodio (in g/nper ogni pixel. Nel caso di DUAL energy il
segnale diviene negativo con perdita di signifidegico della ricostruzione, in
corrispondenza degli strati di tessuto osseo.

0 Kev 0Ky
0 . Pl
10 1
o + an__
1 a0
% oo m U w n @ w m

wiater ioding

Fig. 3.2.2: Immagini monocromatichesimulate detdanio e proiezione nei materiali di base (Watelie) con
algoritmo Dual-Energy. Si noti la persistenza dethground nellimmagine monotissutale lodio. Effiégto dell’errore di

proiezione.

30 KeY 40 Kev a0 ke

20 1 20 1 20

40 1 40 1 40
+ | =N | +
B0 1 B0 1 B0

a0 1 30 1 a0

100 100 100
20 40 80 30 100 20 40 BO 30 100 20 40 6O B8O 100

water alurminum indine

20 b
40
B0 |

80 e

100

. 1 100 100
20 40 0 80 100 20 40 GO 80 100 20 40 50 80 100

Fig.3.2.3 Immagini monocromatichesimulate del fanio e proiezione nei materiali di base (Waternhedlicon algoritmo
Triple-Energy. Il background é correttamente sejpadal segnale dello lodio. Si noti la maggiore ouasita del segnale

Water, dovuto ai coefficienti di proiezione.
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La ricostruzione TRIPLE invece non risente di digativi errori di proiezione. Il tessuto
0Sseo € scomposto tra i tessuti di base Acquaueniiio e viene completamente separato
dal segnale dello lodio.

Le due immagini spurie che contengono l'informaeiaiel background non hanno
significato fisico, ma hanno la funzione di rimuod disturbo di background
dall'immagine del mezzo di contrasto. Si noti cdimamagine WATER della ricostruzione
TRIPLE energy (fig. 3.2.3) ha un livello di rumoitdsmolto elevato rispetto alle immagini
ALUMINUM e IODINE . Questo € un effetto algebricowito alla matrice di proiezione
che ha dei coefficienti particolarmente elevaticaso dell'acqua, e amplifica il rumore
dell'immagine spuria. In fig. 3.2.6 € riportatgiiofilo medio del segnale dello lodio (in
g/cm?2) calcolato al centro del vaso contenentesizzo di contrasto: si puo notare che
I'errore di proiezione DUAL in corrispondenza delpgio strato di osso, raggiunge il 40%.

Molto pit importante delle fluttuazioni statistiche

lodine density map (DUAL ENERGY reconstruction) lodine density map (TRIFLE EMERGY reconsruction)

e
ohn?

Fig. 3.2.4: Ricostruzione Dual-Energy del masskhéss dello lodio in Fig.3.2.5 Ricostruzione Triple-Energy del mass-thicknessodieldlio in
funzione della coordinate del pixel. Si noti I'effedell’errore di proiezione, funzione della coordinate del pixel. L'errore dof@zione é rimosso.

che abbassa il segnale fino al 40%.
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Fig.3.2.6 Confronto tra | profili medi del segndiglo lodio lungo il

capillare, calcolati con Dual-Energy e Triple-Energ

Le fluttuazioni statistiche del segnale ricostrutglio lodio sono confrontabili nel caso

DUAL e TRIPLE, come si puo apprezzare dal profiledio in fig. 3.2.6. Come si € visto in

sez. 3.1.5, le fluttuazioni statistiche determinknsensibilita della tecnica al mezzo di

contrasto. Si puo quindi dedurre dalle simulazaré lasensibilita della tecnica DUAL e

della tecnica TRIPLE sono confrontabili Questo risultato € coerente con quanto previsto

dal modello teorico multi-energy.

Del tutto diversa e la conclusione sull'accuratedele due tecniche (vedi sez. 3.1.6): il

segnale ricostruito nel caso DUAL é soggetto adoirigmti errori di proiezione, per cui

I'accuratezza della ricostruzione TRIPLE energy €& rolto migliore perché indipendente

dal background.

3.2.3.

Validazione sperimentale in photon counting

Fig. 3.2.7Foto dell'apparato sperimentale utilizzato (CNR-Aa sinistra il tubo ad anodo di

tungsteno, serie di collimatori del fascio, critaliffrattore montato su supporto rotante

goniometrico, collimatore di uscita. Il campionpasto tra il collimatore di uscita e il detector.
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Allo scopo di verificare qualitativamente e quaatitamente in modo sperimentale il
modello teorico di Triple-energy, ed in particoléiegrore di proiezione, si € allestito un
apparato sperimentale per eseguire una serie drenssl fantocci compositi.

In questa prima validazione sperimentale si € sakloperare con un detector photon-
counting (CdTe Amptek): il regime di photon-countipermette di verificare il modello
esposto per il caso detector-idealdvedi sez. 3.1.5), in quanto il detector stesso
effettuando i conteggi, non introduce fattori diifitcazione del rumore statistico. E’
dunque possibile valutare la sensibilita e 'actagaa della tecnica triple-energy escludendo
disturbi introdotti dal’apparato di rivelazione,sdderando cioé solo la fluttuazione

statistica del processo di assorbimento dei quinédiazione.

Spessori
variabili Al
A A A A H-O + lodio
- concentrazione
SET 2 variabhile
—>
— 2mm Al l
/]
7 L —>
' X-rays —*
SET 1 N
H,0 + lodio
100 mg/mi

Fig. 3.2.8Schema dei fantocci utilizzati per la validazionghoton counting. Nel SET1, la
provetta conteneva una concentrazione di lodiatégs€L00mg/ml) e veniva variato lo spessore
del materiale di disturbo. Nel SET 2, il materidi@listurbo era fissato (2mm Al) e veniva variata
la concentrazione di lodio nella provetta.

Occorre sottolineare che operare in photon-courgmgvale anche ad avere un singolo
pixel, di area pari alla superficie attiva del dtbe.

L’apparato sperimentale da noi utilizzato € compatst una sorgente di X-ray
monocromatici, costituita da un tubo ad anodo dgstieno (Gilardoni CHS) accoppiato ad

un monocromatore di Bragg a cristallo di Ge(1,bdpure LiF(2,2,0). Il fascio collimato e
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monocromatizzato, e diretto verso il campione daiarare. Il detector spettrometrico

(CdTe-XR-100T Amptek) posto in asse al fascio, leevdel campione, registra i fotoni

trasmessi. Una catena spettrometrica composta phfiaatore di carica, shaping-amplifier

e multi-channel analyzer (MCA-8000A, Amptek) eladosegnali e li invia al PC di

acquisizione. Con I'apparato sopradescritto soath sffettuati due set di misure differenti:

1. SET 1: Il fantoccio € composto da una provettaaktira contenente lodio in

soluzione a concentrazione di 100 mg/ml (spesdomam). Alla provetta vengono
anteposti successivamente spessori crescentiwinilio come materiale di
disturbo. Per ogni spessore viene misurata I'atteiome del fascio a tre energie
(30keV, 35keV, 50keV). | valori di attenuazioneewitti alle tre energie, vengono
poi utilizzati per ricostruire la concentrazioneatilio (g/cnf) con I'algoritmo
TRIPLE-Energy. | valori di attenuazione ottenu8@keV e 35keV vengono
utilizzati per ricostruire il segnale dello lodiorcl’algoritmo DUAL-Energy. Si
ottiene un andamento del segnale ricostruito mziftne dello spessore del materiale
di disturbo.

2. SET 2: Il fantoccio € composto da una provettaalca contenente lodio in
soluzione a concentrazione variabile. Uno spesdiaitissturbo fisso (2mm Al) &
anteposto alla provetta. Per ogni concentrazionedid, viene misurata
I'attenuazione del fascio a 30keV, 35keV e 50ke&Valori di attenuazione ottenuti
alle tre energie, vengono poi utilizzati per ricase la concentrazione di lodio
(g/cnf) con 'algoritmo TRIPLE-Energy. | valori di atteazione ottenuti a 30keV e
35keV vengono utilizzati per ricostruire il segndtdlo lodio con I'algoritmo
DUAL-Energy. Si ottiene un andamento del segnatestruito in funzione della

concentrazione di lodio.

3.2.4. Risultati della validazione: sensibilita e accuratezza

| risultati ottenuti dal SET1, mostrano che la aamtcazione di lodio ricostruita con la
tecnica TRIPLE-Energy riproduce entro gli erronvalore di riferimento,
indipendentemente dallo spessore di materialestlidio (Al) fino al massimo spessore
utilizzato (5mm)(vedi fig. 3.2.9). La ricostruziobdJAL-energy mostra una deviazione
crescente dal valore nominale al’laumentare dgéssore. Questa deviazione é I'effetto

dell’'errore di proiezione (eq.3.1.12).
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| dati mostrano che la deviazione cresce in maukelie al variare dello spessore del
materiale di disturbo: questa edanferma dell’andamento lineare previsto dal moded

per I'errore di proiezione.

Dalle misure effettuate & possibile inoltre stimarsensibilita allo lodio delle due tecniche.
Infatti, come discusso in sez. 3.1.5, la sensébpiio essere legata alla deviazione standard
del segnale ricostruito.

Confrontando i valori stimati di sensibilita alledio per il caso di detector ideale (vedi sez.
3.1, FIG 3.1.1, TAB 3.1.1), con la sensibilita spemtale dedotta dagli errori statistici del
segnale dello lodio(tab. 3.2.5), si ottiene un ageanolto soddisfacente. | valori di
esposizione utilizzati nel SET1 ¢N208000 a 30keV, N145000 a 35keV e 145000 a
50keV), se posti nel grafico in fig. 3.1.1 forniscouna sensibilita compresa tra 1mg-
lodio/cm?2 e 2mg-lodio/cm2. | valori di errore ssito ottenuti sperimentalmente per la
TRIPLE- Energy variano tra 0.7mg-lodio/¢m 1.2mg-lodio/crh Questo dato & consistente
e conferma la validita della stima di sensibilita eféttuata in sez. 3.1.5.

| valori ottenuti dal SET2 sono riportati in TAB.233. permettono di valutare sansibilita

e l'accuratezzalella ricostruzione al variare della concentragidnlodio.

Reconstructed lodine Signal
(reference 100mg/cm?2)

0,1100
0,1000 I 7 I
0,0900 -

Eo,osoo | y = -0,0016x + 0,0998

R>=0,9813

>
0,0700 -+ ¢ DualEnergy
= TRIPLE energy

0,0600 | Linear (TRIPLE energy)

— Linear (Dual Energy)
0,0500 w ‘ | | |

0 1 2 3 4 5 6
mm Al

FIG. 3.2.9 Risultati della validazione (SET 1)gihfico mostra il segnale ricostruito dello lodingss-thickness)
al variare dello spessore di materiale di distuMentre la ricostruzione Triple-energy non ha weviazione
significativa dal riferimento, quella Dual-energpstra un trend lineare #R0.98) che conferma il modello di

errore di proiezione esposto in sez. 3.1.
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L/Lref Dual Energy Relative Projection Error
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Fig. 3.2.10 Risultati della validazione (SET 2)gi&afico mostra il Fig. 3.2.11 Risultati della validazione (SET 2)giafico mostra
rapporto tra il segnale ricostruito L ed il mass#hess di I'errore relativo di ricostruzione rispetto al vedadi riferimento
riferimento Lref, al variareb della concentraziatid¢odio nel Lref, per I'algoritmo Dual-Energy. Un fit dei dati scala log-log
background(in PPM). La ricostruzione triple-enenggstra una conferma I'andamento di inversa proporzionalitad'aaore
deviazione inferiore al 10% fino a circa 800 ppliwalore di relativo di proiezione e la concentrazione di lodé background.
concentrazione piu basso (464 ppm) é confrontabite il limite Inoltre dal grafico € possibile stimare c10%, laaentrazione
di sensibilita, e la ricostruzione fornisce un velaullo. La limite di accuratezza al 10%, che vale circa 2000,
ricostruzione Dual-energy invece mostra importdetiiazioni dal corrispondenti a circa 30 mg-lodio/cm2.

riferimento anche a 10000 ppm.

Nel grafico in figura 3.2.10 si puo vedere comedastruzione TRIPLE energy sia
sostanzialmente corretta (accuratezza 10%) finanddnite che pud essere stimato intorno
a 1.2 mg-lodio/cm2, corrispondente a circa 800 PPavricostruzione DUAL-Energy
invece mostra una deviazione molto piu marcataeRado in un grafico I'errore relativo di
ricostruzione, calcolato come rapporto tra la dewviae dal riferimento e il valore di

riferimento(L - LREF)/ Ler, in funzione della concentrazione di lodio nelkground, si

ottiene un andamento di inversa proporzionalit&(R.2.11): questa e usanferma del
modello di errore di proiezione relativoinversamente proporzionale alla
concentrazione (eq. 3.1.17)

Interpolando i valori del grafico in fig. 3.2.11,m10 stimare che la concentrazione limite
per accuratezza al 10%,4g, vedi eq. 3.1.29), nel caso di DUAL-Energy e ci2é900

PPM, corrispondenti a circa 30 mg-lodiofcm

Poiché il limite di accuratezza della ricostruzidriRIPLE-Energy € stimato intorno a
1.2mg-lodio/cm2, risulta che 'uso della terza gnerabbassa il limite di accuratezza di un
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fattore 25. La sensibilita allo lodio delle duertetie € confrontabile: prendendo come stima

il valore di 1.9, si ottiene in entrambi i casi 0.5 mg-lodio/crBOO ppm).

Indicatori di sensibilita e accuratezza

TRIPLE-Energy DUAL-Energy
Sensibilita allo | Concentrazione| Sensibilitd allo | Concentrazione
lodio limite per lodio limite per
1.960, accuratezza 10% 1.96o0, accuratezza 10%
C1o% C1o%
0.5 1.2 0.5 30

(mg-lodio/cnf) | (mg-lodio/cnf) | (mg-lodio/cnf) | (mg-lodio/cnf)

TAB. 3.2.2 Indicatori di sensibilitd e di accuratezlelle ricostruzioni Triple-energy e Dual-enerdgterminati sperimentalmente alle
condizioni di lavoro della validazione photon-cdngt (numero di fotoni incidente sul campione 208@0keV), 145000(35keV,50keV),
vedi tab. 3.2.3, 5..3.6). Tali valori si riferisapad un campione di spessore 1cm contenete lodiolirzione, con materiale di disturbo di
2mm Al, e sono consistenti con i valori teoricimsditi in sez. 3.1.5.

3.2.5. Tabelle dati sperimentali
SET 1
DATA counts
COUNTS 30keV 35keV | 50keV
VUOTO 208585 | 144967 | 144866
Omm + 100mg/ml 64977 5454 | 35911
2mm + 100mg/ml 34192 3510 29427
3mm + 100mg/ml 24893 2873 26350
5mm + 100mg/ml 13551 1850| 21914

TAB. 3.2.3 SET 1Conteggi fotonici rivelati.
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SET1

Attenuazioni logaritmiche Deviazioni standard

T30 T35 T50 oT30 oT35 oT50

Omm + 100mg/ml | -1,1663 | -3,2802 | -1,3948 0,0045 0,0138 0,0059
2mm + 100mg/ml | -1,8084 | -3,7209 | -1,5939 0,0058 0,0171 0,0064
3mm + 100mg/ml | -2,1258 | -3,9211 | -1,7043 0,0067 0,0188 0,0067
5mm + 100mg/ml | -2,7339 | -4,3613 | -1,8887 0,0089 0,0234 0,0072

TAB. 3.2.4 SET 1. Attenuazioni logaritmiche T=lodlNuoto) determinate dai conteggi fotonici e deioazstandard corrispondenti. (eq.

3.1.20).
DUAL-energy TRIPLE-energy

DUAL-energy Deviation from TRIPLE-energy Deviation from
Mass Thickness reference Mass Thickness reference

Mm Al (g/cm2) (p-value<0.05) (g/cm2) (p-value<0.05)

0 0,1000 = 0,0006 n.s. 0,1000 = 0,000¥n.s.

2 0,0967 + 0,0008 -3% 0,1002 + 0,0009n.s.

3 0,0943 + 0,0008 -6% 0,0992 + 0,0010n.s.

5 0,0920 + 0,0010 -8% 0,1007 £ 0,0012n.s.

TAB. 3.2.5 SET 1. Mass-thickness ricostruiti (ed..88) . Gli errori corrispondono a 1.96 deviazist@indard, calcolate con eq. 3.1.19.

Le deviazioni percentuali dal riferimento sono taleise statisticamente significative (95% confiign

Liodio/Lbck
Reference Liodio
(ppm) Reference g/cm2
60277 0,100
9283 0,0154
4641 0,0077
928 0,00154
464 0,00077

Tab. 3.2.6 Corrispondenza tra concentrazioni doledpresse in ppm e in g/cm2. | valori in ppm settenuti dividendo la concentrazione

di lodio in g/cm2 per il mass-thickness del backma (1,66 g/cm2), calcolato come 1cm di acqua+2nhim plastica. L'errore sulle

concentrazione era stimato intorno al +-5%.

TAB. 3.2.7 SET 2. Conteggi fotonici rivelati.

SET 2
Photon counts
30keV 35keV 50keV
VUOTO 208585 144163 145183
2mm+ 60277ppm 34192 3510 29427
2mm + 9283ppm 65516 42453 76446
2mm+ 4641ppm 69544 54067 84555
2mm +928ppm 72878 63945 89097
2mm + 464ppm 72759 66493 90927
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SET 2

Attenuazioni logartiitmiche Deviazioni standard

T30 T35 T50 oT30 oT35 oT50
2mm +60277ppm | .1 8084 | -3,7209 | -1,5939 0,0058 0,0171 0,0064
2mm + 9283ppm -1,1581 -1,2225 -0,6414 0,0045 0,0055 0,0045
2mm+ 4641ppm -1,0984 -0,9807 -0,5406 0,0044 0,0050 0,0043
2mm +928ppm -1,0516 -0,8129 -0,4883 0,0043 0,0048 0,0043
2mm + 464ppm -1,0532 -0,7738 -0,4679 0,0043 0,0047 0,0042

TAB. 3.2.8 Attenuazioni logaritmiche T=log(N/Nvugtdeterminate dai conteggi fotonici e deviazioanstard corrispondenti. (eq. 3.1.20).

Liodio/Lbck | Liodio Liodio Liodio

Reference | Reference 1.960, 1.960,
(ppm) g/cm2 DUAL DUAL TRIPLE TRIPLE |DUAL/Ref |TRIPLE/Ref
60277 0,1 0,0967 0,0015 0,1002 0,0017 0,97 1,00
9283 0,0154 0,0123 0,0006 0,0154 0,0006 0,80 1,00
4641 0,0077 0,0040 0,0005 0,0073 0,0006 0,52 0,94
928 0,00154 -0,0016 0,0005 0,0014 0,0005 -1,03 0,91
464 0,00077 -0,0033 0,0005 -0,0001 0,0005 -4,31 -0.16

TAB. 3.2.9 SET 2. Valori di mass-thickness di lodiaiferimento (in ppm e in g/cm2) e ricostruite deviazioni standardL sono
calcolate con eqg. 3.1.19.

A TRIPLE-Energy A TRIPLE-Energy

lodio H20 Al 30keV  35keV  50keV
30keV | -7.388 | 0.7894 | _1.1780 lodio 0.0267 | -0.0490 | 0.0212
35keV | -29.350 | 0.4887 | -0.8028 H20 0.6656 | 3.8724 | -10.456
50keV | -11.34 | 0.1356 | 93723 Al -0.5702 | 2.9021 | -7.1397

TAB. 3.2.10 Matrici di proiezione utilizzate pervalidazione photon-counting Triple-energy. | valei coefficienti di attenuazione utilizzati sono

stati determinati sperimentalmente con lo stesparapo utilizzato per la validazione, misurandtt¢auazione di spessori noti di materiale.

A DUAL-Energy A' DUAL-Energy

lodio H20 30keV 35keV
30keV -7.3880 -0.3886 lodio 0.0346 -0.0428
35keV -29.3500 -0.3141 H20 -3.2307 0.8132

TAB. 3.2.11 Matrici di proiezione utilizzate pervalidazione photon-counting Dual-energy. | valiei coefficienti di attenuazione utilizzati sono

stati determinati sperimentalmente con lo stesparapo utilizzato per la validazione, misurandtt¢auazione di spessori noti di materiale.
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3.3.

Calibrazione del fascio

33.1. Coefficiente di attenuazione effettivo &g

Il coefficiente di attenuazione lineare massicbgarametro fondamentale sul quale é

fondata la teoria della Multi-Energy Projectionald coefficiente contiene I'informazione

sulla capacita di un materiale di attenuare unidasnocromatico di fotoni incidenti

attraverso tutti i possibili meccanismi di intei@ze.

Le variabili fondamentali da cui dipende sono quihohateriale costituente (in particolare

il numero atomico efficace.#) e I'energia del fascio dei raggi X incidenti.

Nell’'applicazione pratica della tecnica occorregpeonsiderare alcune approssimazioni

fondamentali, che brevemente introduciamo:

» Lo spettro del fascio uscente da un cristallo ditiore non € puramente
monocromatico, ma presenta una distribuzione ggasissiana di energia, con
FWHM finito.

L'utilizzo di fasci quasi-monocromatici comporténkroduzione di opportune correzioni
agli algoritmi di ricostruzione multi-energy, paawello spettro distribuito. Anche se ai
fini pratici, data la stretta banda di riflettivitii cristalli, spesso si trascura questo

effetto, occorre comunque tener presente che sipgieando una approssimazione.

* Una parte della radiazione che ha interagito peatsering a piccoli angoli viene

rivelata dal detector come se fosse trasmessa.

Le correzioni a questo effetto sono molto diffici implementare, in quanto in
applicazioni radiografiche o tomografiche non ev@® I'uso di collimatori o griglie
anti-compton. Il risultato netto e cileoefficiente di attenuazione effettivamente
misurato dal detector sara sempre inferiore a quédlorico basato sulle sezioni d’'urto
microscopiche di interazione@na parte della radiazione diffusa viene rediatcame

non-interagente.

Ai fini pratici dell'implementazione delle tecnictmeulti-energy, occorre tener conto che i

valori di riferimento teorici dei coefficienti dit@nuazione ( ad esempio gli standard del

NIST®®) non sempre rappresentano bene la situazionersp@sle. Soprattutto in presenza
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di materiali leggeri (Acqua, Carbonio, Idrogenogah riscontrano in abbondanza nei tessuti

biologici, la componente fotoelettrica & confrori@loon la componente Compton gia a 30-

40keV. Nel range operativo in cui si opera (20-Rkeale effetto non pud dunque essere

trascurato.

Prima di poter applicare tecniche di ricostruziomdti-energy, occorre unzalibrazione

dei coefficienti di attenuazionestrettamente connessa ai parametri di lavoro: gétandel

fascio e del detector, energia e spettro del fagtiensita fotonica ecc..

Occorre dunque considerare evefficiente di attenuazione ‘effettiv@lks dei materiali nelle

condizioni operative, che dovra essere necessanigndefinito in funzione di grandezze

direttamente misurabili.

| parametri rilevanti di cui si terra conto nedlafinizione delis sono

Configurazione fascio CF consideriamo una particolare configurazione dstio
incidente CF. Nel parametro CF si intendono induti i parametri rilevanti del
sistema sorgente-detector: i parametri di emissi@héubo (tensione anodica, mAs),
lo spettro del fascio incidente (determinato detlafigurazione del
monocromatore), la geometria del fascio uscentsiZmme collimatori, distanza
fuoco-detector), I'efficienza dello scintillatorigparametri del rivelatore
(esposizione, gain).

Coordinata spaziale il fascio diffratto dal cristallo non € omogenedsotropo. Ha
una forte dipendenza spaziale dall’angolo di difilbae. Vi possono inoltre essere
effetti spuri di disomogeneita dovuti a difettifdbbricazione del cristallo, anche
indipendenti dall'angolo di diffrazione. In genexah una immagine digitale
bidimensionale le coordinate spaziali (discreteéflentificano con i pixel, e vengono
indicizzate con i (indice riga) e j (indice colonnaelle condizioni operative attuali,
I'angolo di diffrazioned ( e quindi I'energia) varia con l'indice j, menitangolo di

fan-beamg varia con l'indice i.
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Fig. 3.3.2 Relazione tra coordinate spaziali dell'immagineli@npixel) e coordinate del fascio.
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Diamo ora la definizione operativa per i coeffidiah attenuazione effettivi:

1 (WHITE(i, j) - BLACK(, j)J 3.3.1

CF,i,j)==1lo
Hen D x 09 LEVEL(, j) - BLACK(, j)

- .. 1 3.3.2
Hest (CFJ’ J) E;:ueff

Le definizioni date in eq. 3.3.1-Bchiedono la misura pixel per pixel di tre segnali
(LEVEL, WHITE e BLACK) per ciascun materiale digiimento, e per ciascuna
configurazione di lavoro utilizzata.

Nella equazione 3.3.1 WHITE(i,j) € il livello meddel segnale non attenuato (senza
campione interposto tra sorgente e rivelatore)steggo sul detector nell’intorno del pixel
(i,j). LEVELC(,)) e il livello medio del segnalet@nuato registrato sul detector quando un
campione e interposto tra sorgente e rivelatoxglcm) e lo spessore del campione,

o (glent) la densita. BLACK(i,j) € il livello medio del more di fondo, che include il
rumore elettronico (o dark-current), la luce ottitiiusa dallo scintillatore ed il back-
scattering di X-ray nel corpo del detector.

Nel seguito analizzeremo piu approfonditamenteikura del WHITE e del BLACK e

'implementazione operativa delle definizioni 3.&B.3.2.

3.3.2. Calibrazione WHITE

Il livello del bianco, o WHITE , rappresenta la ona del segnale sul detector quando
nessun campione e interposto tra la sorgenteraetliftore. Esso dipende da diversi fattori,
alcuni dipendenti dalla sorgente radiogena, pradoiente dallo spettro energetico e dalla
fluenza fotonica, altri fattori dipendono dal sis di rivelazione: I'efficienza di rivelazione
dello scintillatore, la curva di sensibilita del DCI guadagno del CCD.

Le variabili dipendenti dal sistema di rivelaziamen hanno una dipendenza dalla coordinata
spaziale, a meno di disomogeneita costruttive ettildi fabbricazione che possono sempre
intervenire e che vanno verificati.

Il fascio diffratto, invece, ha una forte dipendarspaziale sia nello spettro energetico che
nell’intensita . In particolare, I'intensita e I'ergia sono funzioni dell'angolo di diffrazione
(vedi FIG. 3.3.2): nel caso ideale (se il cristalifirattore fosse perfettamente omogeneo, se

la finestra di ingesso del rivelatore e I'otticannintroducessero distorsioni ecc..) ci si
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aspetterebbe una variazione in intensita ed enknggm la direzione j (angolo di
diffrazioned ), mentre non si dovrebbero registrare variaziongb i (angolog ).

Nella pratica una certa disomogeneita e inevitabiteorre quindi misurarla e stabilire dei
limiti di tolleranza entro i quali il fascio e ‘aettabilmente’ omogeneo. Inoltre una corretta
mappatura del WHITE consente I'introduzione di ayaoe correzioni per
'omogeneizzazione del segnale.

La misura del WHITE deve essere effettuata per ognfigurazione energetica di lavoro:
per semplicita di notazione, le configurazioni gyeiche di lavoro nel nostro sistema
vengono indicate con la sigla CF_[energiadelceaswb keV]. Ad esempio CF 44keV
indica una particolare configurazione di lavorein I'energia del centro fascio (circa al
centro del detector) vale 44keV, e corrisponde aairdi parametri di posizionamento
(angolo del cristallo, posizione dei collimatolieaza dell'asse ottico ecc.) memorizzati nel

sofware di movimentazione.

WHITE LEVEL CF 44l<ey WHITE LEVEL CF 36 Kev

50
100
150
200

250

a0 100 150 200 250
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WHITE LEVEL CF 30 KaY WHITE LEVEL CF 28 KaY

a0 100 180 200 250 a0 100 150 200 250

Fig.3.3.3 Immagini del White Level per diverse figurazioni di lavoro del monocromatore. |l segndés
WL € necessario in fase di ricostruzione delle imgmiacon algoritmi multienergy per tener conto dell

disomogeneita dell'intensita e dell’energia dipertddall’angolo di diffrazione.

In figura 3.3.3 sono mostrati quattro esempi di WHE diverse configurazioni di lavoro
(CF 44keV, CF 36keV, CF 30keV, CF 28keV). | segitdHITE sono stati acquisiti con le
stesse condizioni di esposizione sia sul fascimgio che sul detector (Tensione anodica
70 KVp, corrente anodica 400mA, 250msec (100mAisjadza fuoco detector 80cm).
L’area attiva del detector & 15x15mm, dimension@agine 300x300pixel (circa
18pixel/mm).

Il livello di saturazione nelle diverse immaginiriapoiché dipende dall'intensita del fascio
e dall’efficienza di scintillazione.

Un’analisi della distribuzione dei livelli in mapjta colore € riportata sotto. | due grafici
affiancati rappresentano rispettivamente i praf@i segnale mediato per colonne (lungo la
direzione i) e per righe (lungo la direzione j).

Si apprezza una notevole variazione del livello ia@dper colonne, in funzione della
coordinata di variazione dell’energia j. Questteffdtto della dipendenza dell’energia e
dell'intensita dall'angolo di diffrazione .

Al variare di i, il livello medio si mantiene m®oché costante, a conferma dell’omogeneita

del fascio con la coordinata angolafe

Dalle immagini a colori, e osservando le medierfgdre, si riscontra comunque una
apprezzabile disomogeneita nella direzione vegicghiu evidente nelle configurazioni ad
energia bassa, stimabile intorno al 5%-8%.
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Fig.3.3.4 Immagini del White Level per diverse figurazioni di lavoro del monocromatore e profiledi al variare di j
(media per colonne) e di i (media per righe).

In questo caso e opportuno tener conto in fastabbeazione e ricostruzione della reale

mappatura del WHITE anche lungo i, se si vogliotierere precisioni inferiori al 5%.
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Per questa ragione € spesso necessario operacervezone al livello del WHITE, detta

correzione di flat-field, che verra discussa nehgeafo seguente.

3.3.3. Correzione Flat Field

La correzione flat-field consiste nel normalizzéuersello del segnale acquisito dal detector
per un fattore dipendente dalla coordinata pixettadfattore di flat-field, che indicheremo
con FF(CF, i,j), dove i e j sono le coordinate pokell'immagine, e CF indica la particolare
configurazione di lavoro CF adottata. Ricordiame okl parametro CF sono inclusi tutti i
parametri di lavoro rilevanti: energia, intensgajn del detector, distanza sorgente-
rivelatore ecc...

L'immagine corretta si ottiene dunque dividendogbiger pixel 'immagine originale
(preventivamente corretta con la sottrazione deAEBK level) per il fattore FF(CF,i,)):

(CF.,i, j) - BLACK(CF,i, j) (3.3.3)

N
e (CR1L 1) = FF(CF,i, j)

Il fattore di flat-field puo essere determinator pgni configurazione di lavoro, a partire da
un set di immagini di WHITE(CF,i,j), ossia di immapacquisite senza campioni interposti
tra sorgente e rivelatore. Le immagini di WHITE((JFsaranno in genere affette da rumore
statistico, caratterizzato da una alta frequenaaiafe: la struttura di bassa frequenza
spaziale del segnale WHITE e la sola che interggsehé la disomogeneita che si vuole
correggere ha un andamento in genere nsoitooth Per eliminare il rumore di alta
frequenza spaziale si usa mediare tra piu immaljMiHITE acquisite nelle stesse

condizioni:

X 3.3.4
FF(CF.i.]) = D WHITECF i, ), .
k=1

Lo svantaggio dell’uso della media tra piu immagita nel fatto che il rumore viene ridotto
in ragione della radice quadrata del numero di igimainfatti la deviazione standard della
media tra piu immagini € legata alla deviazionaeddéad della singola immagine dalla

seguente relazione:
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3.3.5
o =l @:35)

media — \/N

noise

Questo implica che per ridurre in modo significaticrumore (es. 10 volte) occorre
utilizzare un gran numero di immagini (es. 100 ingmg, che non e sempre possibile
avere. Si puo ovviare a tale inconveniente utilimicaun set ridotto di immagini e operando
su di esse con filtri lineari, detti anchecdinvoluzione

Un filtro lineare € un’operazione di media localeus’immagine, attraverso la quale il
valore di ogni pixel viene sostituito con una measata dei pixel vicini. | coefficienti di
tale media pesata costituiscono la matrice dettael La definizione del kernel caratterizza
il filtro lineare e I'effetto prodotto sullimmageoriginale.

Il kernel piu semplice e costituito da una matnge (n dispari) con coefficienti tutti uguali
pari a 1/A.

Con tale kernel si opera una media aritmetica inl @ixel corrispondente al centro del
kernel viene sostituito con la media tra i pixel'deorno nxn.

Utilizzando per esempio un kernel 9x9, si ottieneetfetto dismoothingequivalente alla
media tra 81 immagini, e si riduce la deviaziorsmdard del rumore di 9 volte.

Il filtro lineare nel dominio delle frequenze op&@me un filtro passa-basso, ossia taglia le
componenti ad alta frequenza spaziale.

Applicando tale filtrazione ad una immagine di WEICF,i,j) (o alla media tra piu
immagini di WHITE), si ottiene una immagine smoathe puo essere utilizzata per la
correzione flat-field (eq. 3.2...)

Occorre sottolineare il fatto che la correzidia¢-field opera una distorsione dei livelli di
grigio originali dellimmagine. Tale distorsione mda alcun effetto sulla ricostruzione
guantitativa dei materiali con gli algoritmmulti-energy infatti gli algoritmimulti-energy
utilizzano il logaritmo del rapporto tra i liveltii grigio dell'immagine attenuata e quelli del
riferimento. Se la stessa correzione flat-fieltheeffettuata sia sullimmagine che sul

riferimento, il rapporto logaritmico resta invaoat

1/9 | 1/9 | 1/9

Kernel 3x3
1/9 | 1/9 | 1/9

1/9 | 1/9 | 1/9
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1812728 | 18|/25|23
2724|2221 12|25| 19
21| 22|25 !29 28

Immagine
o 2312122 |20|21|22

originale
2012123 | 25/24|25
2712818 | 26|26 20
1212731 | 243021
17127129 |12(27|20

Fig. 3.3.50perazione di filtro lineare con kernel 3x3. Il plixche si trova al centro del kernel (valore

originale 28) viene sostituito con il valore ottémdalla media dei pixel nell'intorno 3x3: il sualere
dopo l'operazione di filtroviene ad essere (18+12+#25+28+29+22+20+21)/9=22.2

Filtered Image with Border Replication28key
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Fig. 3.3.6 Esempio di fattore flat-field FF(CF,iger CF=28keV. Tale flat field & stato ottenuto
dalla media di 4 immagini di WHITE, con un succesdiltro lineare a kernel 9x9. Il livello
medio del FF & stato normalizzato a 1.
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Fig. 3.3.7 In alto a sinistra, immagine originatgaisita a CF 28keV. In alto a destra profilo meditblivello di grigio
corrispondente ad una area priva di materiale (R&{ Si nota la disomogeneita dell'intensitablmsso a sinistra la
stessa immagine con correzione flat-field: Il gméel livello di grigio della stessa ROI & oratifiato.

3.3.4. Calibrazione BLACK-LEVEL

Il rivelatore ideale fornisce un segnale nullo §senza di radiazione, ed ha una risposta
sempre lineare nell'intensita della radiazionededite. Nella pratica comune cosi non e,
poiché intervengono diverse sorgenti di rumore.uParcorretta applicazione degli

algoritmi multi-energy, occorre che il rumore vengkotto al minimo. Inoltre, poiché una

parte residuale di rumore & sempre ineliminabitepae che tale segnale spurio venga
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sottratto dal segnale utile, e questo implica wrescenza il piu possibile accurata del
rumore stesso e delle sue cause.

In generale nel caso di detector digitali a CCDnaggi-X intervengono tre sorgenti di
rumore:

» Il rumore statistico intrinseco: & dovuto alla matfisica del processo di interazione
radiazione materia, ed € ineliminabile. Puo essat&ato con opportuni strumenti
statistici (statistica di Poisson)

* Il rumore elettronico o DARK-CURRENT: e un segngénerato all’interno del
rivelatore a CCD stesso, dovuto principalmentaititfazioni termiche. Puo essere
fortemente ridotto con un opportuno raffreddametgiodetector.

e | BACK-SCATTERING: é un segnale dovuto alla diffose di radiazione
all'interno del sistema di rivelazione. E’ moltdfdiile da trattare, poiché dipende
dalla geometria del sistema di rivelazione, daignali costruttivi e da molte
variabili difficilmente controllabili. E' opportunadurlo al minimo con opportune

schermature.

In figura 3.3.8a € mostrata I'immagine di uno spessli piombo di 3mm (fattore di
attenuazioneIt ossia -150dB). L'area dello scintillatore & digtifbile dalla cornice
circostante che rappresenta I'immagine del backutalella camera oscura nel corpo del
detector. Come si puo notare dal profilo dei livgig. 3.3.8b, mentre il background ha un
livello medio di BLACK stimabile intorno ai 2.5 lelli, nella zona sottostante allo spessore
di piombo, il livello € molto piu alto, variabilea i 20 e i 15 livelli. Si noti che rispetto al
livello del bianco (max 250 livelli), si tratta dna frazione non trascurabile. Le due figure ci
permettono di avere una prima stima degli ordirgrdndezza relativi tra le varie sorgenti
del rumore.

Il livello misurato fuori dall’area scintillante {2 livelli) &€ da imputarsi principalmente alla
DARK-CURRENT termica del CCD. Una piccola compomre@timputabile anche alla luce
ottica diffusa dallo scintillatore, che rifless#iaterno del detector giunge al CCD.

Il segnale sotto al piombo, invece, &€ da imputarisicipalmente al BACK-SCATTERING
della radiazione nel corpo del detector: ragginressi e diffusi che ritornano ad eccitare lo
scintillatore. L'effetto della luce ottica diffuseon € da trascurare: la luce ottica di
scintillazione, diffonde all'interno del corpo dmlpporto a fibre ottiche. Inoltre una certa
parte di luce ottica puo essere riflessa dallodfieca 45° e ritornare sullo scintillatore.
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Il ruolo relativo di queste due componenti € conitante, e non e facilmente scindibile. C’'é
pero un effetto fisico che pud essere utilizzatodicriminare la sorgente di provenienza di
tale segnale di BLACK: la dipendenza dall’'enerd)iBACK-SCATTERING infatti

aumenta con I'energia, mentre I'effetto della lotiéca diffusa (essendo sempre della stessa
lunghezza d’onda) non deve dipendere dall’energiaatygiX incidenti. Alcune analisi
effettuate al variare dell’energia hanno mostré® it livello di BLACK cresce con

I'energia, e questo ha portato a concludere clfiette principale sia dovuto al back-

scattering.

BLACK LEWEL CF44kev BLACK LEWEL profile
% T T T T

4150

50 100 150 200 250 0 & 10 180 20 0 3w 0

Fig. 3.3.8a Immagine acquisita a CF44keV di Fig. 3.3.8b Grafico del livello medio del BLACK in
una lamina di piombo di 3mm. Si vede il livellofunzione della coordinata X. Il profilo si riferis@ad una
del BLACK sullo scintillatore sensibilmente  ROI al centro della lamina di piombo (fig 3.3.8a in
piu alto che nella zona circostante, fuori dallo giallo).

scintillatore.

3.3.5. Validita della legge di Beer-Lambert per &

Qualunque sia la fonte del BLACK, esso introduceefietto additivo che porta a perdere
linearita del segnale.
Tutti gli algoritmi multi-energy sono basati susunto derivante dalla legge di Beer-

Lambert , della linearita del segnale logaritmiispetto allo spessore di materiale :
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mﬂij=yo< [3.3.6]

Nella formula 3.3.6ly rappresenta l'intensita incidente sul campidnéintensita trasmessa
dal campioney il coefficiente di attenuazione linear&Xdo spessore.
Se si assume la linearita del segnale prodottdetaktor rispetto alla fluenza fotonica (ad

energia del fascio fissata), si puo scrivere:

l, _WHITE [3.3.7]
LEVEL

_0
I

In realta, la formula 3.3.7 porta a errori nondraabili. Occorre tenere conto del fattore
additivo introdotto dal BLACK. Questo fattore vattsatto sia al segnale del WHITE che al

segnale trasmesso LEVEL.

I, _ WHITE-BLACK [3.3.8]
LEVEL - BLACK

Alluminio 28keY Alluminio 28key
160

= 140

Pb BLACK

smm E 120

100

6mm 150 ™

4mm 200 [ B

WHITE

460

Fig. 3.3.9 Immagine del fantoccio di calibrazionétuminio, per la determinazione dei Mk acquisita in

configurazione CF28keV.
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Profili redi dei livelli: Allurminio 28keY
\ T T

LT WHITE i

0 a0 100 150 200 240 300 380

Fig. 3.3.10 Profilo mediato per riga di pixel daeielli di grigio dei diversi spessori del fantoccih calibrazione
Alluminio (CF28keV). Da sinistra: Pb, 8mm,6mm,4mmya,WHITE(Omm).

Linearitd del segnale logaritrmico: Alluminio 28keY
25 T T T T T T T

181 —

Log(WHITE-BLACK/LEV-BLACK)

SPESSOre mim

Fig. 3.3.11 Segnale logaritmico in funzione dslb@ssore di Alluminio. La curva blu € calcolata toeottrazione del
BLACK determinato dal fantoccio stesso (livello P&jn la formula 3.3.8. La curva rossa € invederd@nata senza
sottrazione del BLACK (formula 3.3.7). Si nota lanninearita introdotta da un’errata sottrazioneRIeACK.
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Come esempio per fissare le idee, consideriamaldbto del coefficiente di attenuazione
effettivo dell’alluminio alla configurazione CF28Kenella zona del centro-fascio. In fig
3.3.9 & mostrata 'immagine acquisita di un faniock calibrazione, in cui si possono
apprezzare diversi spessori calibrati di Allumi2onm, 4mm, 6mm, 8mm). Nel fantoccio e
prevista una zona schermata in Piombo per la maeirBLACK, ed una senza materiale
per la misura del WHITE. Operando una media dehakegdel detector su opportune ROI
corrispondenti a spessori noti, si ottengono i va@bLEVEL(X) in funzione dello spessore
X. Allo stesso modo si puo ricavare un livello neger il BLACK ed una per il WHITE.
Applicando le formule (eq.3.3.6, 3.3.7, 3.3.8) ttieme la curva dell’attenuazione
logaritmica in funzione dello spessore (fig. 3.3.Xlome si puo notare, I'uso della formula
3.3.7 porta ad una notevole non-linearita. L'usted®ttrazione del BLACK invece
fornisce una linearita molto buona: il coefficiemiggolare della retta € la misura del
coefficiente di attenuazione lineare effettivg (2.88 + 0.05 cr).

L’equazione 3.3.8 , infatti, € consistente condéirdzione di coefficiente lineare effettivo
Lt data in eq. 3.3.1

Tale definizione consente di poter considerarealiada relazione tra attenuazione
logaritmica e spessore (0 mass-thickness) di nadg¢essia di considerare valida la legge di

Beer-Lambert per il coefficiente di attenuazione®io fies .

og(WHITE— BLACK) - X 3.3.9
LEVEL - BLACK ef

3.3.6. Procedimento operativo per la calibrazione d el f&

Come si e visto nella sez. 3.3.1, la determinaziteier secondo le definizioni date in eq.
3.3.1-2 richiede la determinazione pixel per pokeil segnali WHITE, BLACK, e LEVEL,
per ciascun materiale e per ogni configurazioriawdro CF.

A tal fine si sono sviluppati degli strumenti diibeazione del fascio che permettono di
misurare direttamente tali segnali per i matedafiferimento (Alluminio, Plexiglas, lodio)
nelle varie configurazioni di lavoro.

In figura 3.3.12 sono mostrati i fantocci di cadibione.
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Fig. 3.3.12 Fantocci di calibrazione

Ogni fantoccio prevede una finestra di riferimepéo il WHITE, una per il BLACK e
diversi spessori calibrati di materiale.

Il procedimento di calibrazione consiste nell'acigione di una immagine del fantoccio in
una configurazione operativa nota del monocromdeseCF 28keV, 70KVp, 100mAs).
Da tale immagine vengono ricavati i valori medWdHITE, BLACK e LEVEL, al variare
della coordinata j§ , energia), e per tutti gli spessori. Da tali vaforsurati, applicando la

formula 3.3.9, si calcolano le attenuazioni logarthe.

WHITE(j) - BLACK(j) 3.3.10
LEVEL(X, j) - BLACK(])

T(X,])= |Og(
Per ogni valore della coordinata j (energia), pawesu un grafico i valori di T(X,j) in
funzione dello spessore X, si ottiene una retteyiilcoefficiente angolare rappresenta il
coefficiente di attenuazione lineare effettpg.(j).

Ripetendo il procedimento per ogni materiale dirfihento, e per ogni configurazione di
lavoro, si ottiene una mappatura completaidgi

Vediamo un esempio concreto nel dettaglio:

La fig. 3.3.13 mostra tre immagini del fantocciadlibrazione per Alluminio, acquisite in
tre configurazioni di lavoro distinte: CF28keV, G3@V, CF44keV. La denominazione
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della configurazione di lavoro si riferisce all’'@gi& del centro fascio, che si trova nella
zona centrale dell’area immagine. | parametri ysatiqueste configurazioni di lavoro sono:
70KVp, 400mA, 250msec (100mAs), ccdgain: 900/1@2dexposure=1.0sec, distanza

fuoco-detector=80cm.

CF2aKeY CF3EKeY CF44Key

50 50 A0

100 100 100

150 150 150

200 200 | 200

250 1 o 240 ;

50 100150200 250 50 100150200250 50 100150200250
ROIZ5 ROI3E ROI44

50

100

150

200

250

FIG. 3.3.13

Dalle immagini del fantoccio, vengono estratte @IRer il BLACK, per il WHITE e per 4
distinti spessori calibrati X1=8.0mm, X2=6.0mm, XB38mm, X4=2.0mm. L’estrazione
delle ROI viene fatta attraverso un’opportuna measghdefinita in base alla geometria del
fantoccio.

Operando una media per colonne di ogni ROI, sngibno i profili in funzione della
coordinata j (¥, energia) dei livelli WHITE(j), BLACK(j), e LEVELX,j) che consentono

il calcolo di T(X,)) (eq. 3.3.10).
A questo punto, interpolando linearmente i 4 vadioit (X,j) per X1,X2,X3,X4, si ottiene il

valore dige(j). Un modo equivalente di ottenere il valoreidj, (j) € quello di calcolarlo

come media ponderata con la seguente espressione:
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1, (j)= 1{T(Xl i), T(X2j) , T(X3]) , T(X4 j)}t_& 3.3.11
4

Her X1 X2 X3 X4 | p

ALUCF 28KeY ALUCF 36KeY ALY CF 44KeY

04 W 04
1} a0 100 150 1} a0 100 180
I 1

Mo E36 Mo E44
0.95 07

08

085
08
075
07

065

0B

ng 055 0.45
i] 50 100 150 0 50 100 150 0 50 100 150

FIG. 3.3.14

Nella figura 3.3.14, per ogni configurazione didaw, sono mostrati i 4 profili di
attenuazione logaritmica T(X,)) (in alto), corrsmlenti ai diversi spessori. In basso, per le
stesse configurazioni di lavoro, il profilo mediel doefficiente di attenuazione massico

effettivo iz, (j) (in cnf/g) in funzione della coordinata j. La densitaiténimento per

I'Alluminio & stata presa a 2.7g/ém

| valori ottenuti, vengono poi interpolati con uit@zione polinomiale, per ottenere valori
‘smooth’ da utilizzare nel calcolo delle matricirpeiple-Energy Projection.

L’ordine del polinomio di interpolazione dipendesie vicini a qualche struttura (K-edge
lodio) oppure se si e in zona liscia. In generéaMia piccola variazione dell’energia nella
zona utile del detector, € opportuno un fit lingaee Plexiglas e Alluminio. Per il caso dello
lodio invece, come si puo notare dalla fig. 3.3aBicinandosi al K-edge occorre un fit di
ordine piu elevato. Nel calcolo mostrato si € prestine 1 per Alluminio e Plexiglas,

ordine 4 per lodio.
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3.4. Ricostruzione dell'immagine del mass-thickness

3.4.1. Calcolo delle matrici di proiezione triple-  energy

Le matrici di proiezione triple-energy possonoceessalcolate partendo dai coefficienti di

attenuazione massici effettiyi, (j) (eq. 3.3.8), calcolati in fase di calibrazione fdskio.

Coerentemente con quanto detto in sez. 3.3, ldanlaémno una dipendenza dalla
coordinata spaziale j, connessa all’energia delda®efiniamo allora la matrice di

proiezione triple-energy come:

34.1
[l (10di0,CFL, j)  f1 (PlexCFL ) [ (Alu,CFL,j)
A(j) = | Ay (10di0,CF2, j) [l (PlexCFL,j) iy (AlU,CFL j)
fle (10di0,CF3, ) 1y (PleXCFL, j) [, (Alu,CFL, j)
3.4.2
Lioaio (i, 1) )
Lo i, 1) | = AG) | Ter2 1)
Lo G, 1) Ters(is 1)
3.4.3

T =0 WHITECF(i,j)—BLACKCF(i,j)
“ IMAGE (i, j) - BLACK (i, })

Liogio(i,j) € I'immagine ricostruita dello lodio: il vate di ogni pixel € una misura locale del
mass-thickness dello lodio in [g/ém Lyiexi,j) €d Law(i,j) sono le immagini del
background, proiettate nei materiali di riferimeRiexiglas e Alluminio: esse non hanno un
particolare significato fisico, in quanto il camp@potrebbe essere costituito di materiali
diversi da quelli di riferimento. Hanno pero la fimne di raccogliere tutto il segnale del
background, separandolo da quello dello lodio. iagine dello lodio sara cosi immune
dalle disomogeneita del background, qualunqueassa® composizione.

Le attenuazioni logaritmich&:g(i,j) sono definite coerentemente con la definizione ohata
sez. 3.3.4, e garantiscono la validita della ledjgg@eer-Lambert.

IMAGECk(i,j) € 'immagine del campione acquisita nella confegimne fascio CF. Il valore
di ogni pixel & il livello di grigio registrato daletector. Il range dei livelli dipende dal
numero di bit del convertitore analogico digitaehit=256livelli, 10bit=1024livelli,
12bit=4096livelli).
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3.4.2. Algoritmo di ricostruzione

Il procedimento di ricostruzione € cosi articolato:
e Acquisizione di 3 immagini quasi-monocromatiche clipione in tre
configurazioni del fascio stabilite IMAGIE(i,]), IMAGE ceAi,j) € IMAGEceAi,)).

* Sottrazione del BLACK level e correzione Flat-Hiel

Produzione delle immagini IMARSa(i,j), IMAFF cei,j), IMAFF ce(i,j)

IMAFF,,, = IMAGEe (1, 1) = BLACK, (1, ) (3.4.4)
FFe () 1)

Le immagini BLACKcg«(i,j) sono i livelli di rumore discussi in sez. 343l flat-field

FFced(i,j) sono dati di input precedentemente determijvatdi sez. 3.3.3).

Applicando la formula 3.4.3 si calcolano le atteriani logaritmiche Ee4(i,)),
TerdAl))e Terd(iy))-

T = log WHITE, (. J) = BLACKe, (. )) | _ | [ WHITEFR, i, i) (3.4.5)
& = 20 IMAGE.,(, 1)~ BLACKes,(, )\ IMAFFoe, i, )

WHITEFF:£(i,)) € 'immagine del segnale non attenuato dal campiooeetto con
Flat-Field.

Nella formula 3.4.6, WHITEg(i,j) € I'immagine del fascio non attenuato ec:Ef,j) €
il flat-field come descritto in sez. 3.3.3.

Applicando la matrice inversa di proiezione trigleergy (eq. 3.4.2), si calcolano le
immagini Liogio(i,J), Lplex(i,j) €d Law(i,j). Le matrici di trasformazione sono dati di
input, precedentemente determinati in fase di ctibne (vedi sez. 3.3.6)
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» Eventuale Smoothing del segnale ricostruito parrrilla rumorosita.

3.4.3. Catena di codici per ricostruzione

L'implementazione dell’algoritmo di ricostruzioneiple-Energy sopra esposto, avviene
attraverso una catena di programmi che si chianrasequenza: tali software sono scritti in
linguaggio Matlab (Mathworl® e sono riportati in [APPENDICE]: brevemente qui

riportiamo la sequenza e la funzionalita implemintta ciascun codice.

IMAGE g1
e | = | }
IMAGE k= ﬂ

IMAFFcF1

{ } — IMAFF e

IMAFFcE:

B ad |

Tcr

Tcrz
I—Iodio

I-alu
memz

Fig. 3.4.1 Schema a blocchi dell'algoritmo di ritagione Triple-Energy
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WHITEck: IMAGE cr1
WHITEck, IMAGE cr2
WHITEcr: IMAGE k=
N~
N~
FFcr1
FFcrz
FFcrz

v

!

IMAFFcr1
IMAFFcEg2
IMAFFcFz

Al o |

I—Iodio

Fig. 3.4.2 Schema della catena di programmi pgctstruzione Triple-Energy

defineROL.m : prende in input un’immagine monocromatica adtpis provvede,
attraverso un input interattivo, alla definizioraldregion of interes{ROI) da utilizzare
per la ricostruzione. Tali ROl vengono poi utilizzan modo consistente in tutti gli altri

codici della catena.

Flatfield : calcola le immagini FEx(i,j) per la correzione flat-field, a partire dallemagini

WHITEcg(1,)). Il programma permette di ottenere i flatifis secondo diversi metodi di
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smoothing, selezionabili interattivamente. || metati averaging con filtro lineare a kernel

nxn, descritto in sez 3.3.3 € il metodo di default.

FFcorrection: utilizza i flatfields Fleg(i,j) per effettuare la correzione secondo I'e®.3.

e produce le immagini IMARE(i,)).

TEreconstruction: prende in input le immagini corrette IMAEK(i,J) e le matrici di
proiezione Triple-Energy A(3x3,j) dipendenti dafigrgia, ed effettua la ricostruzione del

segnale dello lodio e degli altri materiali di base

3.5.  Sensibilita allo lodio, risoluzione spaziale e  d Air-
Kerma

E’ molto importante valutare la qualita di una tieardi imaging attraverso indicatori
oggettivi e quantitativi, che siano quindi confraloiti con quelli di altre tecniche. La
risoluzione spaziale ed il contrasto ad esempioo @rtamente parametri oggettivi
caratterizzanti, e la misura della Modulation Tfangunction (MTF) permette di
guantificarli in modo univoco.

Le tecniche multi-energy tuttavia, oltre che infazione morfologica hanno la peculiarita di
poter ricostruire selettivamente la distribuzioner certo materiale target. E’ allora
necessario avere dei parametri di valutazione estgucapacita. In sezione 3.1 si sono
introdotti due indicatori di qualita: la sensikdlial MDC e I'accuratezza. In particolare la
discussione condotta nel paragrafo 3.1.5 ha pewdividenziare che kensibilitaal
mezzo di contrasto € fondamentalmente legatalakaza fotonica, ossia al livello di
esposizione. Inoltre si e visto che la sensibdita lodio, dipende da altre variabili, quali le
energie utilizzate, lo spessore e la composizi@idackground.

In questa sezione riprendiamo il discorso sullasidita della tecnica Triple-energy al
mezzo di contrasto, con I'obiettivo di esprimereauelazione quantitativa tra i fattori di
gualita di una ricostruzione Triple-energy (o imgele multi-energy), e i livelli di

esposizione necessari ad ottenerli.
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In particolare concentreremo la nostra attenziaia grandezza esposimetrica dry-air
Kerma [cita], mettendola in relazione con la seititilbal mezzo di contrasto, come definita

in sez. 3.1.5, ed alla risoluzione spaziale.

3.5.1. Sensibilita allo lodio ed Air-Kerma: rivelat  ore ideale

Cerchiamo ora di esprimere una relazione tra lais#ite. della tecnica Triple-Energy al
mezzo di contrasto, intesa coménima quantita (mass-thickness) di mezzo di contisto
(lodio) rilevabile e I'Air-Kerma necessario.

Tale relazione € intesa valida per il casdetiector idealeper detector ideale intenderemo
un sistema di rivelazione che abbia una efficieqzantica pari ad 1, e non introduca rumore
aggiuntivo al segnale in ingresso. Queste due eardiequivalgono a dire che il rapporto
segnale rumore in uscita dal detector, sia uguakgaorto segnale rumore in ingresso al
rivelatore (flusso di quanti di luce)

In tali condizioni si ha che la sensibilita e ddédla relazione 3.1.24, che per comodita qui

riportiamo:

, 1+ey(u)x 3.5.9
L>aE{/Zb N

In eq. 3.5.% rappresenta il fattore di confidenze=(.96 per 95% confidenza) M
numero di fotoni per pixel (inteso uguale per ogmergia), bsono i coefficienti della
proiezione multi-energy corrispondenti allo lodiedi eq. 3.1.18)1 il coefficiente di
attenuazione lineare del background e X lo spestarbackground.

Indichiamo con pl'area minima risolvibile nellimmagine, ossiarigoluzione spaziale.
Sostituendo nell’equazione 3.5.9 I'espressiNpe: @b’ e ¢ la fluenza fotonica, ed
esprimendo la fluenza in funzione dell’Air-Kerma 2§.8,¢ = KERMA/ K, si perviene

all’espressione:

( (')X} 3.5.10
L>aD/ \/Z b KO e

i AirKerma(i)

L’espressione appena ottenuta esprime una relanasensibilitaAL, risoluzione spaziale
p®, e AirKerma erogato alle varie energie. Ora cenctui di ottenere una relazione esplicita
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utile a fissare dei valori di riferimento in situaazi simili a quelle operative reali: a tal fine

poniamoci in una condizione operativa in cui adi@grergia si abbita stessa esposizione

AirKerma(l) = AirkKerma(2) = AirKerma(3) = AirKERMA (3.5.11)

Allora é possibile ottenere un’espressione dirdti#AirKERMA in funzione della

sensibilita e della risoluzione spaziale:
Infatti dalla 3.5.10 portando fuori dalla sommaadiAirKERMA, si ottiene:

1 1 : .
AL=>a e — b—2 (i +e"(')x
p’ AirKERMA\/Z‘ RO )

Elevando poi al quadrato si perviene a:
(3.5.12)

AIrKERMA= Aé _wr® Y b? k(i) 1+ e#% )
Y i

L’espressione 3.5.12, mostra che I'Air-Kerma vaxaoa I'inverso del quadrato della
sensibilita e con l'inverso del quadrato della lugone spaziale. Inoltre vi € contenuta la
dipendenza dalle energie e dagli spettri dei faslizzati, che determinano I'entita delle
fluttuazioni statistiche del segnale (vedi eq.13121).

In sostanza , una volta fissata la condizione dperéenergie dei fasci), I'esposizione e le
dosi impartite dipendono dal prodotto tra la seilisdbe la risoluzione spaziale.

Per fissare gli ordini di grandezza in una condigigperimentale realistica, calcoliamo le
curve di Iso-AirKerma, in funzione della sensildil# della risoluzione spaziale ottenute
secondo la 3.5.12 per i fasci CF 28, CF 36 e CHi44y. 3.5.2.

DIDASCALIA FIGURE 3.5.3 a,b,c,d (pagine seguenti)

Fig. 3.5.3 A, B, C, D Le curve rappresentano I'esposie Air-Kerma (mGy) (eq. 3.5.11-12) in funzionalld sensibilita allo lodio
(mg-lodio/cm2) per diversi valori di risoluzioneaggale (50um, 100um, 250um, 500um). Ogni grafiasisponde ad un
background di riferimento in PMMA, di spessore digs(X=1cm, 5cm,10cm, 25cm). Il calcolo si rifegse fasci quasi-
monocromatici con configurazione CF 28keV, CF 36keW,44keV (fig. 3.5.2). | coefficienti k(i) usati somuelli riportati in tab
3.5.1. Il livello di confidenza é fissato a 95%=(.96). | coefficienti di proieziondy,=[-0.0458 0.1361 -0.0822](g/cm2); i

coefficienti di attenuazione per il PMM(i)/p=[0.2880 0.2345 0.2275](cm2/g)+1.19 g/cm3;
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3.5.2. Sensibilita allo lodio ed Air-Kerma: rivelat  ore reale

Affrontiamo ora il caso in cui I'approssimazionedditector idealecome esposta nella
sezione precedente, non sia piu soddisfatta. Psistama di rivelazione reale, infatti,
spesso l'efficienza di rivelazione e significativamte inferiore all’unita. Inoltre il rivelatore
aggiunge rumore al segnale, per cui il rapportmakegrumore in uscita dal detector pud
essere anche notevolmente inferiore a quello dglade fisico (quanti di radiazione) in
ingresso. In questi casi la relazione in eq. 37 e piu adeguata a descrivere la relazione
tra sensibilita e fluenza fotonica alla base dedlasi precedente.

Per includere nella nostra analisi gli effetti Gaterazione del rapporto segnale rumore
operata dal detector, occorre considerare il paranQE,che per definizion@

risulta essere:

jz (3.5.13)

Ripartiamo dunque dalla relazione che lega la aesee standard del segnale ricostruito
dello lodiog alla deviazione standard del segnale logaritnacnifo dal detector (vedi sez.
3.1.4):

ol =3 [ W, ()] (3.5.14)

Si noti che in eq. 3.5.14 compare,y, che non possiamo piu ritenere ugualeadata in
eg.3.1.20. Occorre trovare una espressione chedadli effetti della DQE. Per fare questo

scriviamo il segnale logaritmico in uscita dal d¢de come:

Tow = Iog(%j =log(S,) - log(S) (3.5.15)

Dove SO ed S sono i segnali in uscita dal detguotmdtotti dai segnali fisici in ingresso NO

ed N (conteggi fotonici).
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Allora si puo esprimerero in funzione dei rapporti segnale rumore (SNR)snita dal

detector:

2] (3] swe) (s

1 1 Y 1 1Y
= + =
\/DQE(SNF{NO)J DQE(SNF{N)}

(3.5.16)

Il risultato e che la deviazione standard del skgmauscita dal detector reale € maggiore di
guella del detector ideale di un fattore pari altérso della radice della DQE.
Questa relazione molto semplice ci permette dnette subito le relazioni tra sensibilita ed

esposizione trovate per il caso ideale. Sostituéa@®db.16 nella 3.5.9 si ottiene:

ALzaE{/Zbﬁ (1+e”(”xl 3.5.17

— DQEIN,()

In modo analogo, la 3.5.10 diviene :

Pe N5 AirKerma(i) (DQE(i, p)

Questa equazione contiene i legami funzionaligrsensibilita e le diverse variabili in

gioco.

Infine, considerando la condizione 3.5.11, si a#iéa generalizzazione al caso di detector
reale dell’eq. 3.5.12:

(3.5.19)

M) X
AIrKERMA= 3 - r*y b’ Ek(i)[(uL_)
AL?p : DQE(, p)
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Nelle equazioni 3.5.18-19 si e resa esplicita jpeeddenza della DQE(i,p) dall’energia e

dalla risoluzione spaziale.

3.5.3. Dipendenza funzionale della sensibilita allo lodio

L’equazione 3.5.18 esprime una relazione complieada sensibilita allo lodio e le diverse
variabili operative che definiscono una condizidh&voro. Tale relazione e stata dedotta
sotto ipotesi abbastanza generali, e ci permeti@alizzare la dipendenza funzionale della
sensibilita dallo spessore di materiale di backgdoulall’esposizione Air-Kerma, dalla
risoluzione spaziale e dalla DQE del rivelatore.

Vediamo di analizzare meglio tali dipendenze siagokente su ogni variabile:

1

+ AirKerma
1
AL = DQE (3.5.20)

0

l

;

~1
p

d

=,/[L+e”

* Air-Kerma
La sensibilita varia con l'inverso della radiceldet-Kerma. Raddoppiando I'esposizione,
la sensibilitaAL si riduce di un fattore 0.7, decuplicando la daseiduce di un fattore 0.3.

« DQE
La sensibilita varia con l'inverso della radicelddDQE. Questo significa ad esempio che a
parita di altre condizioni (esposizione, risolua@paziale ecc..), un detector con DQE
50%, rilevera una quantita di lodio minima pari,4 \tolte quella del caso ideale. Se la DQE
vale 10%, la quantitd minima rilevabile sara ciBoeolte quella del caso ideale.

* Risoluzione spaziale p
La sensibilita & inversamente proporzionale aflaluzione spaziale. Dimezzando la
dimensione del pixel, la quantita minima di lodievabile raddoppia ecc. Viceversa,
riducendo la risoluzione spaziale (ad esempio corebinning nxn) aumenta la sensibilita
allo lodio (di un fattore n).

» Spessore del background X
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La dipendenza dallo spessore € di tipo esponengjaiesto e d’altronde intuitivo visto che
le fluttuazioni del segnale sono determinate diédditrsuazione del segnale stesso, che é
appunto di tipo esponenziale.

Alcune stime di sensibilita allo lodio sono ripagdan tabella 3.5.2, calcolate per il caso
ideale (DQE=100%) con la formula 3.5.10, e pend@reale (DQE=50%,10%) sfruttando
la relazione funzionale con 'inverso della radigeadrata della DQE eq. 3.5.19.
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Sensibilita allo lodio

(mg-lodio/cm?2)

Livello di Esposizione (Air-Kerma) 100 pGy

Risoluzione spaziale 100 pm (5Lp/mm) e 250 um (2Lp/mm)

Spessore Background (PMMA)

DQE

1cm 5cm 10 cm 25 cm
3.5 5.2 10 92
S
o
o
= 1.4 2.0 4.0 25
4.9 7.4 14 130
L
i 2.0 3.0 5.6 52
11 16 32 290
x
= 4.4 6.4 13 120

Tab. 3.5.2 Stime della sensibilita allo lodio (fodio/cm?2), per alcuni valori di DQE, risoluziogpaziale e spessore
del background. Il livello di esposizione (Air-Kea) € fissato a 1Q@By. Valori estratti dai grafici fig. 3.5.3 per il
caso ideale (DQE=100%). Per DQE=50% e 10% i vatnro ricavati dividendo la sensibilita del casaig per la
radice quadrata della DQE (vedi eq. 3.5.19).
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3.6. Prototipo di detector digitale FOS + camera CC D

3.6.1. Schema del rivelatore

Per lo studio sperimentale della tecnica Triplergneadiography, é stato sviluppato un

prototipo preliminare di detector digitale per ra¥gbasato sull’accoppiamento tra uno

scintillatore GOS (Gadolinum Oxysulfide) con pldidibre ottiche (FOP) ed una camera

digitale a CCD di tipo commerciale. La particolantrogettuale di tale detector

I'accoppiamento tra scintillatore e CCD che avvigaeite uno specchio a 45° ed un

obiettivo fotografico (fig. 3.6.1-2). Tale schenansente di mantenere la camera fuori

dall'asse del fascio incidente, risolvendo i pronleli rumore indotto dal passaggio diretto

dei raggi-X sull’elettronica del CCD.

Lo scopo di tale sviluppo era duplice:

e Valutare le performance di uno schema di accoppiémien aria’ con specchio-
obiettivo, con la possibilita di mantenere la caarfelori dal fascio incidente
» Verificare la possibilita di applicare gli algorittniple-energy nella ricostruzione

della distribuzione del mezzo di contrasto, e \atkii limiti di risoluzione ed
efficienza ottenibili.

Lo schema progettuale adottato, di tipo modulaad;tteriore vantaggio della flessibilita:

il tipo di scintillatore, cosi come il tipo di camaea CCD possono essere intercambiati per

incontrare esigenze sperimentali (e anche budgetoeaici) differenti. Inoltre

I'accoppiamento ottico tra scintillatore e caméramite uno specchio ed un sistema ottico

convenzionale (lenti obiettivo) consente di camdidgrado di magnificazione

dellimmagine, consentendo allo stesso tempo dieagicoli particolari con molto

ingrandimento, oppure campi di vista piu larghi aograndimento ridotto. Tale peculiarita

non e realizzabile con accoppiamento diretto tr&@Gcintillatore attraverso gli adattatori

a fibre ottiche fissi.

Un sistema di posizionamento meccanico micrometfigo3.6.3) consente di posizionare

il detector sotto il fascio con una precisione @10nm.

Trattandosi di una versione preliminare, il progettdovuto sottostare ad alcuni limiti di

budget che hanno posto dei vincoli alla qualitacdenponenti utilizzati:

lo scintillatore, ad esempio, ha una superficizvattli 15mm x 15mm, ed uno spessore del

materiale scintillante di 150um. Il campo di vistanolto ridotto, anche per applicazioni si

piccoli animali. E’ stato utilizzato sostanzialmemerché era gia nelle nostre disponibilita.
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Anche la camera utilizzata (modMK21BFO04prodotta da “The Imaging source”) € un modello
economico, caratterizzata da prestazioni limitatetarmini di sensibilita, dinamica (8bit) e
rumorosita.

La modularita dello schema del rivelatore conseam@unque di aggiornare i vari componenti
senza rivoluzionare completamente il progetto.

Una seconda versione del detector e in corso tizzaaione con uno scintillatore di CsI(TI)

di 300um di spessore, con una piu ampia supeditiea (100 mm x 50 mm). Tale

scintillatore garantira una efficienza di rivelazgomigliore ed un piu ampio campo di vista.
Anche la camera a CCD verra sostituita con unaomeegaffreddata, con un miglior

rapporto segnale-rumore ed una dinamica maggi@tatjl

Quasi-Monochromatic
X-Ray Beam

DO

Connector
Pb Shielding

CCD Camera Optics Thin Window Scintillator

\ | S

D

/ 45° Mirror

fig. 3.6.1 Schema del detector. Il fascio incidd'aléo attraverso la finestra di alluminio. La kedi
scintillazione viene riflessa dallo specchio a 45%jene focalizzata dall’'obiettivo. La scatola trente

lo scintillatore € a tenuta di luce. La camera a GCfdova in una seconda scatola schermata in Pb.
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(€Y

@)

Fig. 3.6.2— fotografia del rivelatore; nella parte sinissiavede la scatola contenente la
camera(3) in cui & stato rimosso il coperchio (anch’essestito in Pb). Nella parte destra
invece si trova la camera oscura contenente loche@ 45°(6) ed il FOS(5) sul suo
supporto; All'interno si vede la batteria di alimarione(4) del LED per la messa a fuoco
(2) ed il collegamento con I'interrutto@) sul coperchio.

(B)

Q)

Fig. 3.6.3 — Immagine del sistema di rivelazione posizionatidto al monocromatore. Sono
evidenziate le guide a basso atti®g su cui scorre il sistema di rivelazione ed il raioetro per lo
spostamento di precisioiiB).
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3.6.2. Caratterizzazione del rivelatore

L’applicazione degli algoritmi triple-energy ricliie come prerequisito essenziale la linearita di
risposta del detector alla fluenza fotonica detifasSi e allora valutata l@urva di Rispostalel
detector, per verificare che ci sia linearita trdivello di grigio presente sullimmagine e
I'intensita del fascio. Le curve di risposta (figg3!) consentono anche di monitorare i livelli di
grigio massimi ottenuti in funzione del guadagndladeamera, e di mantenere le condizioni di
lavoro (gain, esposizione) entro la zona lineavégaredo di mandare il CCD in saturazione.

Per la valutazione delle curve di risposta, si guaito un set di immagini di WHITE a diversi
valori di intensita di esposizione (kVp, mAs), miverse energie del fascio, e per diversi valori
di GAIN della camera CCD.

Curve di Risposta a 28keY

300 T T T T T T T T T T T T T
o B S —
250 | o
GAIN=102% .~ Mo
i L
"
00| ' e ]
B //
L
: e
_ 4 y-
O -
& A _ o
2 1m0t ; GAIN=80C. - .
2 .
= r Pl
: it
.
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10} # A i
.'-//
//)
_ + GAIN=50C -
s o -
0 | | | | | | | | |

o 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200 220 240 260 280 300 320 340
s

Fig. 3.6.4— Curva di risposta del sistema di rivelazione gieersi valori di GAIN della camera, per un fascio
monocromatico a 28keV (fascio primario KVp=70keWglla curva con il GAIN=1023, si nota il raggiungmto
della saturazione dei livelli di grigio.

Come si vede c’e un’ottima linearita nel nostrdesiza di acquisizionatilizzando un guadagno
adeguato all'intensita del fascio che si utiliz#lalivello di esposizione tipico utilizzato in
acquisizione immagini (ECF=28keV,36keV,44keV, 16GnAgain=800) risulta quindi ben

compreso nella zona lineare.
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Fig. 3.6.5— immagine RX del bar-pattern ottenuta con la candMK a 28keV di centro fascio e 100mAs.

La risoluzione spaziale di un detector puo essatatata in modo visivo utilizzando un bar-
pattern come quello in figura 3.6.5. Una prima stidella risoluzione spaziale ottenuta con tale
metodo dava un limite di circa 6-7 Ip/mm.

Una valutazione piu oggettiva della risoluzione diedtema si ha utilizzando lslodulation

Transfer FunctioMTF)"®"*"2 Per la valutazione del MTF ci sono essenzialmedneéemetodi.

Il primo consiste nell'utilizzo di una fenditurdifs di alcunium di larghezza.
In alternativa si puo utilizzare wedge costituito da un gradino molto ripido, anch’essatituito
da materiale pesante (tipo tungsteno).

Il risultato dell’acquisizione di un’immagine a G di questi due oggetti € riportato di seguito.

186




S
0 i

(A) (B)
Fig. 3.23— (A) immagine di una slit con un profilo di una rigapikel sotto (LSF){B) immagine di un edge con
sotto il profilo si una riga di pixel (ESF).

Il profilo del segnale attraverso la fenditura \eedenominato Linear Spread Function (LSF).
L’'MTF si ricava attraverso la trasformata di Foudella LSF.
Il profilo del segnale a gradino ottenuto dadlgeche prende il nome di Edge Spread Function
(ESF). Per poter calcolare 'MTF a partire dal’E8&corre prima eseguire la derivata del’lESF
lungo la direzione perpendicolare all’edge e peigesre la trasformate di Fourier del risultato.
Si ha quindi:

MTF = FT{[LSF]} (5.2)

oppure
MTF =FT{d/dx[ESA}  (5.3)

Poiché le immagini digitali sono discretizzate s unatrice di pixel, tale reticolo interferisce sul
calcolo della trasformata di Fourier (citare). Beviare a tale interferenza, si utilizza il metodo
del sovra-campionamento, illustrato in fig. 3.6dhe consiste nel posizionamento dell'edge con

una leggera inclinazione rispetto alle colonneixiep
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Fig. 3.6.6- schema del sovra-campionamento dell'LSF derivdatiimmagine di una slit inclinata.

Campionando i profili di delle varie righe con usi@sso passo, Ssi puo ricostruire una LSF (od
una ESF) con un numero di campioni dato dalla sordtatti i punti delle curve A, B, C, D
della figura (3.6.6(b)).

E’ importante notare che il sovra-campionamentoMIiEF non aggiunge risoluzione al sistema,
ma serve per rendere piu stabile calcolo e pewareaun valore di risoluzione che sia
indipendente dall’allineamento tra I'oggetto e t@hg di pixel del sistema di rivelazione.

Per la valutazione del’lMTF del nostro sistema satate prese immagini di un EDGE di
tungsteno standard per radiologia.

Il metodo utilizzato per il calcolo del’MTF appeni@scritto e stato ripetuto sia per la direzione
orizzontale (riga di pixel) che per quella verteétolonne di pixel). Per una migliore valutazione
del’MTF sono stati presi diversi set di immagironcdiversi valori di esposizione, a diverse
energie del fascio. Tutte le immagini usate peralcolo sono state corrette con opportuni flat-
fields. I risultati mostrano una dipendenza daltiegia: ad energie piu alte la risoluzione spaziale
decresce. Questo fatto € spiegabile con una maggatenza della componente di scattering
Compton. Il valore di MTF=10% risulta intorno alléLp/mm, confermando la stima

approssimativa effettuata con il bar-pattern.
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MTF a 28KeV

;’g — Gain=800-40mAs-orizz.
’ — Gain=800-160mAs-orizz.
0,8 \\ Gain=800-320mAs-orizz.
0.7 \\ Gain=800-40mAs-vert.

! S — Gain=800-160mAs-vert.
0,6 — Gain=800-320mAs-vert.
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Fig. 3.6.7— curve dellandamento del’MTF in funzione defisoluzione spaziale (LP/mm) a 28keV. Le curve sstate calcolate
per diversi valori di esposizione e per entrambdifezioni (orizzontale e verticale).
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Fig. 3.6.8- andamenti medi del’MTF per i tre valori di energ@8keV, 36keV e 44keV.
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3.7. Esempi di immagini e ricostruzioni Triple-Ener gy

3.7.1. Fantocci di calibrazione

Fig 3.7.1 Set di fantocci per lo studio sperimenti#lla tecnica Triple-energy su MECT

Una serie di fantocci costituiti da materiali derimento (Alluminio, plexiglas, soluzione iodat)
stata sviluppata per effettuare studi sulla fdttébdella tecnica Triple-Energy, e per investigan
campo i limiti sperimentali, la sensibilita e laepisione, e per confrontarli con i dati teorici
aspettati. In fig. 3.7.1 si possono vedere alcenfahtocci usati. Le dimensioni sono confrontabili
con quelle della superficie attiva del detectotaiga5Smmx15mm), per evitare in questa fase di
effettuare scansioni trasversali dei campionintdaci C,D ed E sono progettati per la calibrazione
del fascio (vedi sez.3.3). Essi sono costituitsdassori noti di materiali di riferimento . Il fatio

E é costituito di Alluminio (con una parte scherangat piombo per il riferimento BLACK), con
spessori 2mm,4mm,6mm,8mm. Il fantoccio D ha lasstesruttura del precedente con spessori di
PMMA pari a 5mm,10mm,15mm,20mm. Il fantoccio C &t@aito di Alluminio con scanalature
riempibili di soluzione iodata. Tali vaschette hanma profondita di 5mm. Una delle vaschette
schermata in piombo per il riferimento BLACK.

In figura 3.7.2 sono mostrate come esempio tre igimnacquisite su MECT con energie di centro
fascio pari a 28keV, 36keV e 44keV. Come si pu@retil maggior contrasto si ha per I'energia di
36keV piu vicina al K-edge (33.17keV), seguita italinagine a 44keV dove il coefficiente di
attenuazione dello lodio € comunque superiore dilg@a 28keV. La ricostruzione del segnale dello

lodio effettuata con Triple-Energy (vedi sez.3.4yestrata in fig. 3.7.3.
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Immagini del fantoccio alle diverse energie

3 44
50 50
®  Fantoccio con 100 100
diverse 150 150
concentrazioni di 200 200
iodio: 250 250
° Pb (black) A0 100 1a0 50 100 150 50 100 150
PY lodio c1 28white 36white 4dwhite
° lodio c2 500 &0 &0
° lodio ¢c3 100 100 100
) WH|TE 150 150 150
200 200 200
250 ) 280 280 |
50 100 150 50 100 150 50 100 150
Immagini del livello di WHITE alle diverse energie
FIG. 3.7.2

Immagini quasi-monocromatiche del fantoccio (figZ.3-C) ad energie 28keV, 36keV e 44keV

Profilo medio lodio (g/cm2)

Iodine mass thickness profle
T

0 row index

Immagine 2d del mass-thickness
dello lodio

Immagine 3d del mass-
thickness dello lodio

Fig. 3.7.3 Risultati delle ricostruzioni. A) Immagidello lodio in scala di colori. B) Profilo mediel mass-thickness dello lodio
(g/cm2) relativo alla ROl in fig.A. Il profilo € méato lungo le colonne e graficato in funzione delig di pixel. C)Immagine 3-d
del mass-thickness dello lodio.
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Si puo osservare la rimozione del segnale date gailiti in alluminio, ed il drastico incremento del
rapporto segnale rumore dello lodio. | profili méily. 3.7.3B) del segnale, calcolati nella ROI
indicata in fig 3.7.3°, mostrano la possibilitandisurare il mass-thickness di lodio contenuto in
soluzione (stimato in circa 60mg/éns0mg/cni e 18mg/crhcon errori statistici dell’ordine di
+5mg/cnf). Si vede inoltre I'effetto del menisco creatoldaioluzione in prossimita delle pareti
della vaschetta. Il segnale non nullo dello lodéienintercapedini di alluminio tra le vaschette e
dovuto a errori di proiezione (vedi sez. 3.1.2)i €gori sistematici dipendono dalla precisione

della calibrazione effettuata sul fascio.

Il fantoccio B é costituito da un parallelepiped@iuminio con 4 scanalature profonde 10mm.
Nella prima scanalatura e presente uno strato di Bmm, nella seconda uno spessore di acqua di
10mm, nella terza una soluzione di lodio diluit3ag-iodio/cni (10mm).

Considerando singolarmente ciascuna delle tre inmhagpnocromatiche, acquisite a 28keV,
36Kev e 44keV, non e evidentemente possibile iddiare la scanalatura contenente lodio in
guanto ogni scanalatura ha un suo tono di grigio,ledio non si distacca nettamente dalle altre.
Considerando invece I'intero set di tre immaginitiéizzando I'algoritmo triple-energy, si puo
isolare nell'immagine ricostruita il segnale ddlbalio (fig. 3.7.5), con un rapporto segnale rumore
dell’ordine di 10. Si noti che I'entita del segnaieostruito (mass-thickness 32+5mg/ré ben
compatibile entro gli errori con la concentraziaiiferimento (35mg iodio/c), come si puod

dedurre dal profilo del segnale (fig. 3.7.5).
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d Fantoccio contenente

° | 50 a0
A (3mm) 100°F 100
® Acqua (10mm) 150 f 150
® Jodio 35mg/cm3 (10mm) 20 =
° 250 i 250 -
WHITE 50 100 150 50 100 150 500 100 150
28white Fawhite 4dwhite
a0 a0 50
100 100 100
] 150 150 150
Fig.3.74 . 200 200 200
Immagini quasi-monocromatiche del
fantoccio (fig. 3.7.1-B) ad energie 28keV, 250 250 250 N
36keV e 44keV 50 100 180 a0 100 180 500 100 150

Immagini del livello di WHITE alle diverse energie
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fig 3.7.5 Risultati delle ricostruzioni. A) Immagine dellodio. B) Profilo medio del mass-thickness delloido@/cm2) relativo
alla ROl in fig.A. Il profilo € mediato lungo le anine e graficato in funzione della riga di pixellm@nagine 3-d del mass-thickness
dello lodio.
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3.7.2. Confronto Triple-energy e Dual-energy

Nell'applicazione di tecniche multi-energy occoteeer conto dell’errore di proiezione generato
dalla disomogeneita del background (vedi sez. B.N@lla determinazione quantitativa di un
marcatore (mezzo di contrasto), il segnale ric@stipuo essere significativamente alterato dalla
presenza di una struttura sottostante di tessubpasito. La TRIPLE energy risolve la
sovrapposizione di tessuti eliminando (riducendisticamente) tale errore. Per testare la
robustezza di tale tecnica, e I'effettiva indipemzke del segnale utile dalla struttura del backgioun
e stato progettato un fantoccio complesso, caizttdo da forte disomogeneita negli spessori e nel
materiale (fig. 3.7.1-A). Una versione semplificdtdale fantoccio € illustrata nello schema in fig
3.7.6. Il fantoccio caratterizzato da una sovragiase di strati di materiali diversi (Al, PMMA e

soluzione lodata) con spessori diversi nei varitpdel'immagine.

Schema Fantoccio

X-rays
Vessel with
lodine
Aluminum 105mg/ml
layers 7
2x1mm
PMMA ,
lcm — |
Al

3mm —*

fig. 3.7.6 Schema del fantoccio composito di Al, Wi e soluzione iodata (fig. 3.7.1-A).
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Fig. 3.7.8 Risultati delle ricostruzioni. A) Immagidello lodio. B)
Profilo medio del mass-thickness dello lodio (g/gm&ativo alla
ROI verde in fig.A. Il profilo € mediato lungo leloone e
graficato in funzione della riga di pixel. C) Profilelativo alla ROI
rossa D) Immagine 3-d del mass-thickness dellmlod
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Fig. 3.7.9 Ricostruzione TRIPLE-energy del fantogsidmmagini ‘Alluminio’ e ‘PMMA'.

In figura 3.7.7 sono mostrate le tre immagini astjaia 28keV, 36keV e 44keV (fascio primario
60KVp, 400mA, 400msec di esposizione). Si notiifeecenza del contrasto tra background e lodio
al variare dell’energia. Il segnale dello lodiot&ts ricostruito utilizzando I'algoritmo Triple-
Energy. In fig 3.7.8-A si nota che il backgroundognpletamente rimosso dall'immagine. | profili
mediati sulle ROI evidenziate (trasversale e lamdjitale) sono graficati in fig. 3.7.8-B eC. Le due
immagini di background, rispettivamente le proiezisui materiali di base Al e PMMA, sono
mostrate in fig. 3.7.9. Si nota la corretta rappn¢észione della struttura di alluminio del fantagci
con i vari spessori. L'immagine del blocco di PMMA una maggior rumorosita, ed il rapporto
segnale rumore € evidentemente peggiore. Questtatsera aspettato, poiché previsto anche
dalle simulazioni (vedi sez. 3.2.2). E’ dovuto adhumaggior propagazione dell’errore sulla
proiezione PMMA a causa della matrice di trasforiorae Triple-Energy.

Un confronto con la ricostruzione DUAL-energy eati@atto per mostrare I'entita degli errori di
proiezione generati da una insufficiente parameddione del background nel caso di utilizzo di
sole due energie.

Combinando due delle tre immagini monocromatichiggdi3.7.7, si possono effettuare diverse
ricostruzioni in DUAL-energy. A titolo di esempioastriamo in fig. 3.7.10 il risultato della
ricostruzione del segnale dello lodio mediante DU&lergy utilizzando le immagini a 28keV e
36keV e proiettandole sui materiali di base lodPMMA. Nellimmagine ‘lodio’ (3.7.10-A) si

vede tutta la struttura del background.
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Il profilo del segnale ricostruito € alterato e tnasin andamento ‘a gradini’ (fig. 3.7.10-B) in
corrispondenza delle variazioni di spessore déirainio.

Inoltre I'immagine ‘PMMA’(fig. 3.7.10-C) e in redtibrida, e contiene strutture sia di PMMA che
di Alluminio (notare in particolare lo strato diwhinio orizzontale in basso, che non compariva
nella proiezione TRIPLE-energy)

loding FRARA

50 &0

100 100
150 150 §

200 200

20 40 B0 B0 100 120 140 o0 40 60 8O 100 120 14 C

A
lodine Signal Prafile (DUAL)

0.02 T T

0B

006+

0tér 1 L’errore di proiezione &

aon2} ] generato da una cattiva
. sottrazione del
Eunaa background: 'immagine

| PMMA infatti & ibrida e

L 7 contiene sia strutture di

i - Plexiglas che di

il ] Alluminio.

U 1 1
a 50 100 140

B

fig. 3.7.10 Ricostruzione DUAL-energy. A) Immagiriedio’. B) Immagine ‘PMMA'. C) Profilo del mass-thidess dello lodio
(g/cm2) relativo alla ROI gialla. Il livello € med@lungo le righe e graficato in funzione dellaaroia di pixel.
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3.7.3. Small animal imaging

Fig. 3.7.11 Immagine del pesce acquisita con MEC&ramdgia 28keV. La lunghezza totale del pescecech 9cm.

Il sistema MECT é stato utilizzato per testareslantca Triple-Energy su piccoli animali. Un

piccolo pesce (fig. 3.7.11), e stato usato commal@ campione in questa fase di messa a punto del
sistema. Le dimensioni del pesce erano di circa @domghezza totale, con uno spessore stimato
tra 1-2cm. Una prima immagine totale del pesca stttenuta scansionando I'animale con
ripetute esposizioni a 28keV, ed assemblando lie wamagini ottenute (il detector ha una
superficie attiva di (15mmX15mm).

In tale energia di fascio si e ottenuta la miglioseluzione spaziale. Nell'immagine sono visibili
chiaramente le piccole lische uscenti dalla coloreréebrale, con spessori stimati di 150-200um.
Un primo esperimento é stato svolto sovrapponemdcatetere calibratad1mm) riempito di
soluzione iodata 350mg-iodio/cm3. (vedi fig. 3.7.12

Tre immagini rispettivamente a 28keV, 36keV e 44lspvio state successivamente acquisite (fig.
3.7.13). Da tali immagini, una volta effettuatactarezione di BLACK noise subtraction e di flat-
field (vedi sez. 3.3.3 e 3.3.4), e stato ricostrilisegnale dello lodio con I'algoritmo Triple-egs.

Il risultato € mostrato in fig. 3.7.14. Si noti chellimmagine e presente solo il segnale delladpd

il cui livello medio al centro del catetere € stimaella ricostruzione intorno a (34+4mg/cmz2). Tale
livello entro gli errori € ben compatibile con lancentrazione nota di riferimento (35mg/cm?2),

come si puo vedere dal profilo medio del segnglertato in fig 3.7.14-B.
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FIG. 3.7.13 Immagini quasi-monocromatiche rispettiente (da sinistra a destra) ad energia 28ke\g\B8ékd4keV.
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3.7.14Risultati delle ricostruzioni. A) Immagine dello odn scala di colori (g/cm2). B) Profilo medio dehss-thickness dello
lodio (g/cm2) relativo alla ROI rossa in fig.A. ligfilo € mediato lungo le colonne e graficato infione della riga di pixel. Il
livello massimo (3414 mglodio/cm2) & consistenta @concentrazione nota iniziale di 35mglodio/cm2.
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3.7.16Immagini quasi-monocromatiche rispettivamente {dissa a destra) ad energia 28keV, 36keV e 44keV.

lodine lodine

Allurminio

Fig. 3.7.17Risultati delle
ricostruzioni. A) Immagine dello
lodio in scala di colori (g/cm2). B)
Immagine 3-d dello lodio. C)
proiezioni Triple-energy: immagine
‘Alluminio’, ‘acqua’ e ‘lodio’ in

toni di grigio proporzionali al mass-
thickness.




Fig. 3.7.18Risultati della fusione digitale delle immagini qiuenocromatiche a 28keV con le immagini ‘lodictastruite
mediante Triple-energy.

Un secondo esperimento € stato condotto iniettdiréttamente nel pesce (nella vescicola
natatoria) una piccola quantita di mezzo di comtrésdato con concentrazione 350mg-iodio/cm3
(fig. 3.7.15).

Le tre immagini monocromatiche acquisite a 28kedke3/ e 44keV (fig. 3.7.16) sono state
utilizzate per la ricostruzione Triple-Energy degeale dello lodio (fig. 3.7.17). Il risultato mrest

la distribuzione quantitativa del mezzo di contwaat’interno della vescicola. Si evidenzia anche
un versamento esterno, provocato probabilmententkiféniezione, che partendo dal punto di
entrata dell’ago si colloca intorno agli organicostanti la vescicola.

Per recuperare I'informazione sulla struttura miogeca dell’animale, con la risoluzione spaziale
massima ottenuta nelle immagini monocromatichpuséioperare la fusione digitale delle
immagini: fondendo I'immagine quasi-monocromatic2z8&eV con I'immagine quantitativa del
mass-thickness dello lodio ottenuta dalla Triplergy, si possono visualizzare simultaneamente le
informazioni morfologiche con quelle quantitativeuezionali della distribuzione del marcatore nel
corpo dell’animale (fig 3.7.18).
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Conclusioni

Il tomografo multi-energy MECT é ad un avanzatastali sviluppo. La sorgente compatta di
raggi X quasi-monocromatici, selezionabile in ereedn 25keV a 72keV é pienamente operativa.
Le intensita dei fasci misurate hanno mostratoemaimento della sorgente (fino al 7%
dell'intensita del fascio primario erogato dal tuocaggi X) compatibile con applicazioni sia
radiografiche che tomografiche su piccoli animadin tempi accettabili e confrontabili con quelli
degli esami diagnostici convenzionali.

L’efficacia di MECT per I'applicazione delle techiemulti-energyall’'imagingin vivo su piccoli
animali é stata dimostrata con successo, attrastusio preliminari che hanno dato incoraggianti
risultati. In particolare, € stata sviluppata eglementata su MECT una tecnicalti-energy
originale: laTriple-Energy Radiography with Contrast Mediuhale tecnica si distingue dalle
tecniche radiografichéual-energy gia diffuse e sperimentate, per la peculiaritardaccurata
ricostruzionequantitativadella concentrazionen@ass-thicknegslel mezzo di contrasto nei tessuti,
indipendentemente dalla sovrapposizione di mateliiatrsi in composizione (0sso, tessuto
muscolare, tessuto adiposo ecc..). Tale metoddiiefamina I'errore di proiezione caratteristico
delle tecniche a doppia energia.

Per lo studio di fattibilita della tecnica Triplex&rgy su MECT, é stato sviluppato un prototipo
originale di detector digitale per raggi X. Coretdetector si € potuto mettere a punto la tecnica,
dalla calibrazione del sistema, all’acquisizion#edenmagini quasi-monocromatiche, alla
ricostruzione delle immagimuantitativedel mezzo di contrasto con gli algoritmulti-energy Le
immagini ottenute hanno dimostrato I'applicabiliiaMECT all'imaging in-vivosu piccoli animali,
e hanno confermato le sue potenzialita per lo stddlla crescita e del metabolismo tumorale,
nonché della neo-angiogenesi su piccoli animali.

Con il completamento della parte tomografica, B®@vper i prossimi mesi, facility di MECT
potra iniziare ad accogliere gruppi di ricercatsierni: sara il fulcro di quel laboratorio
interdisciplinare per lo studio di tecniche innavatdiimagingdelle patologie tumorali, che tultti

auspichiamo possa nascere al Dipartimento di Fisica
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APPENDICE A : Spettrometria X e y con rivelatori CdTe
|. Processi fisici principali nei detector spettrom etrici

In un detector ideale, ogni fotone di data enedgirebbe produrre nell’interazione un
impulso esattamente della stessa ampiezza. Pasaio imonoenergetico, tutti i conteggi
dovrebbero essere collocati dalla catena spettraraeh un singolo canale. Questo in
pratica non avviene: in un detector reale, infaitervengono molti fattori che influenzano
la risposta. La formazione dell'impulso elettricmlotto dalla produzione e dalla migrazione
delle cariche all'interno di rivelatori a semicortidue € stata ed & tuttora oggetto di molti
studi, sia sperimentali che teofft?*®? Una conoscenza precisa dei meccanismi fisici
sottesi alla migrazione e alla raccolta delle ¢erjcnonché alle risultanti risposte in termini
di segnali elettrici indotti e registrati dal detmg € di grande importanza in spettroscopia.
Lo spettro misurato dal detector non € generalmlergpettro reale del fascio di radiazione
incidente: le correzioni da apportare per ottet@spettro reale dipendono fortemente dalla
fisica dei processi coinvolti.

Dalla forma temporale dell'impulso nel preamplifizge di carica, ad esempio, dipendono i
parametri dell’elettronica di formazione ed amphizione del segnale. Una completa
raccolta di carica implica un tempo di formaziodeguato, per evitare effetti di deficit
balistico, con relative perdite di informazioneoltne I'informazione temporale permette
implementazione di tecniche di pulse discrimioati particolarmente importanti, come
vedremo nel seguito, proprio per la classe di atgl a semiconduttore composito come il
CdTe.

Oltre alle caratteristiche fisiche dell’elementosbile, quali la struttura a bande, la
temperatura, la presenza di impurita strutturahrio molta importanza i parametri
geometrici: la conformazione geometrica del detegianare, coassiale, ecc..), e la
distribuzione del campo elettrico nel volume seitesib

Diversi modelli di trasporto e raccolta di caricme stati sviluppatf®®® Lo scopo di
guesta sezione e illustrare uno specifico modglfdieabile a semiconduttori compositi in
geometria planare. Tale modello verra utilizzatoibealcolo di opportune funzioni di
risposta del nostro rivelatore, grazie alle qualiaise di analisi dati si possono apportare
importanti correzioni agli spettri acquisiti.

Nelle sezioni seguenti descriveremo i principatiqassi fisici coinvolti, illustrando in che
modo essi agiscono sulla risposta del sistemarspedtrico. Descriveremo poi un metodo
originale di correzione dell’effetto di hole-taigirbasato sul modello di Hecht, e applicato
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alla ricostruzione degli spettri quasi-monocronigirodotti dal monocromatore multi-

energy.

1.1. Processo di ionizzazione e fluttuazioni
statistiche

Tutti i detector di radiazioni ionizzanti a semidoittore fondano il loro principio di
funzionamento sulla proporzionalita tra la carieagrata all'interno dell’elemento sensibile
(coppie elettrone-lacuna) e I'energia della radiaeiincidente. Il processo di formazione
puo essere diretto (nel caso di particelle caréihettamente ionizzanti, confieo a) o
indiretto, come nel caso di X e gamma, che prodo@&ettroni di alta energia i quali a loro
volta danno luogo a ulteriore ionizzazione. Indigememente dai processi microscopici
coinvolti, la quantita interessante per I'applicam® ai detector a semiconduttore,enrgia
media di ionizzazioneimpiegata per produrre la singola coppia elettriacena.
Sperimentalmente si &€ osservato che tale quampigdnde solamente dal materiale del
semiconduttore utilizzato, ed €, in prima anatiestanzialmente indipendente dal tipo di
radiazione incidente e dall’energia di tale rachagi.

E’ quindi una peculiarita notevole, che permettaasumere tutta la complessita dei
numerosi processi fisici coinvolti in una semplpreporzionalita tra I'energia depositata e
la carica prodotta.

L’energia media di ionizzazione € legata al bangl;gasia all’energia di separazione tra la
banda di valenza e quella di conduzione, ed eattdihie dei 3eV per il Si ed il Ge, e dei
4.5eV per il CdTe. Il processo di generazione dedldca e di natura stocastica, ed e
caratterizzato da una certa fluttuazione statistitanseca. La statistica di Poisson,
generalmente utilizzata per descrivere questodifenomeni, prevede una varianza patri al

numero medio di coppie prodotte:

N
™ | m

1)

La risoluzione in energia ha dunque un limite iither di natura statistica dato dalla
relazione. Come esempio, un fotone di 100KeV, icid su un diodo di CdTe produce
circa 22000 coppie elettrone lacuna, con una dmnazstandard di circa 150 coppie, ossia
'equivalente di 0.7KeV.
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Tale valore di varianza comunque, non sempre rappta bene il comportamento reale di
un detector a stato-solido, in cui i processi coltivnion sono puramente Poissoniani.
Spesso accade che le fluttuazioni osservate s@ghdtara inferiori a quelle previste dalla
statistica di Poisson: il comportamento reale ddeatector viene quindi descritto da un

parametro aggiuntivo, fhttore di Fano F, che rappresenta il rapporto tra la varianza

osservatao,,, € quella Poissoniana:

F=Jeo )
E
£
|.2. Interazioni con rilascio parziale di energia

La proporzionalita tra energia della radiazionedente e carica prodotta nel detector vale
nel presupposto che tutta I'energia della partcsih rilasciata all'interno del volume
sensibile del rivelatore. Tali eventi detti fullergy, per quanto riguarda la radiazione X e
gamma avvengono principalmente per effetto fottrdet Quando un fascio di radiazione
ionizzante interagisce con un rivelatore, tuttaui@a certa frazione degli eventi da sempre
luogo ad una parziale deposizione di energia, kcosuiltato netto di una perdita di
informazione sullo spettro incidente. | meccanishe possono dar luogo ad un rilascio
parziale di energia sono diversi, a seconda deliara della particella incidente. Per quanto

riguarda radiazione incidente X e gamma, i prinicip@&ccanismi sono:

Scattering inelastico Compton

tali eventi sono tipicamente caratterizzati da arpu diffusioni Compton seguite dalla fuga
del fotone all'esterno del detector. L'effetto suipettro € noto come coda del Compton
continuum: tale coda puod oscurare la presenzadhpdi bassa intensita dovuti ad altri
gamma o X presenti nella radiazione.

Tecniche di Compton rejection, si basano ad esesyia rivelazione in coincidenza

dell’evento nel detector con il fotone di fuga tate da un secondo sistema di rivelazione.

eccitazione di livelli atomici discreti con rilasco di radiazione secondaria caratteristica
E’ questo un meccanismo che puo dar luogo a daigalchi, detti escare peaks: il fotone

primario di energia E interagisce con un atomaridelatore, eccita un livello discreto
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creando una hole (es di una shell K, con enerdi&-@elgeck) e produce un elettrone libero
con energia Ek, che deposita per ionizzazione la sua energidetekctor. La hole rimasta
nella shell-K viene poi ricombinata da un altroteeee presente nel mezzo, con emissione
di uno o piu X caratteristici, che fuggono dal fatere.

L’effetto sullo spettro e la comparsa di picchifedti all’indietro rispetto al picco reale di
una quantita pari . Nel detecor CdTe si possono osservare escaks-peauti ai K-edge

del Cadmio e del Tellurio.

produzione di coppie con successiva annichilaziowkel positrone
E’ questo un effetto importante per alte energaefuga dei fotoni di annichilazione porta
una perdita di energia primaria pari a 511KeV.

Lead (Pb) Fluorescence from > Co

Fb k.
Pb L 75 ke
10.5 kev
Ph K.z
Pb L, 728 ke
2 12.6 keW
z
[
Phb L,
14.8 ke¥ Escape Peaks Pb ke Phb K
J J J 84.9 ke 973 ke
!‘*’M L _jLL‘/

Energy (keV)

fig. 1 Esempio di spettro acquisito con rivelat’®R100T-CdTe (Amptek).

.3. Correnti termiche e correnti superficiali

In assenza di fluttuazioni termiche, la banda didzione in un cristallo semiconduttore
dovrebbe essere completamente vuota. Anche apgbaam campo elettrico esterno, se
I'energia di tale campo non e tale da strappairtrefe alla banda di valenza, si dovrebbe
registrare una corrente nulla nel semiconduttoreesta condizione ideale, € molto
importante per il funzionamento dei detector a semuluttore, in quanto essi sono soggetti
a forti campi elettrici per la raccolta della carjgrodotta dalle radiazioni incidenti. Se nella

banda di valenza sono presenti elettroni, la iggssidel materiale diminuisce, ed il campo
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elettrico esterno produce una corrente detta damtent, che costituisce un segnale di
distrurbo. A temperatura diversa dallo zero assolua certa frazione di elettroni si
distribuisce nella banda di conduzione, con unégldita proporzionale a:

E
p(T) =T ex{—ﬁ} (3)

dove Eqp e I'energia di band-gap, T la temperatura ass@da costante di Boltzmann.
Come si vede, la probabilita decresce esponenzidnat crescere del band-gap. Questo
significa ad esempio che a parita di temperatureristallo di CdTe (Egap=1.47), rispetto
ad un cristallo di Ge (Egap=0.665)avra una prolialdi creazione di correnti termiche un
ordine di grandezza inferiore.

Oltre alle correnti termiche generate nel corposgéehiconduttore, una fonte di disturbo
sono le correnti di fuga sulla superficie. Questgesierano in corrispondenza della
superficie del semiconduttore dove sono presemgdienti di potenziale. Possono essere
influenzate sia dal tipo di montaggio e di incapsutnto del semiconduttore, che dalla
presenza di impurita esterne.

L’effetto combinato delle correnti termiche nel pordel semiconduttore, e delle correnti di
fuga superficiali, costituisce la principale fonliceumore elettronico generato dal detector, e

determina la minima risoluzione energetica otteaibi

1.4. Derive dei portatori e formazione dell'impulso

Quando un campo elettrico & generato all'interdardgeriale semiconduttore, i portatori di
carica liberi (elettroni e lacune) sono soggettuad migrazione verso i rispettivi elettrodi di
raccolta. Tale moto € in generale caratterizzatprdeessi di accelerazione e frenamento
che danno luogo ad una velocita media di derivatt&izzato da un parametro detto
mobilita dei portatori. Se I'entita del campo appto e tale da non creare effetti di
ionizzazione secondaria, o effetti valanga, il mi¢oportatori di carica puo essere

semplicemente descritto dalla relazione:

V, = 4, L€

(4)
v, =y, L&
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dovevee v, sono le velocita medie di deriva, e 4 le mobilita dei portatori edil campo
elettrico applicato.

Consideriamo ora il caso di un detector a semicttadiin geometria planare, con un
campo elettrico costante e linee di forza parallele

Secondo tale semplice modello di trasporto, il terdpformazione del segnale e dato dal
tempo impiegato ai portatori per attraversare lzazgensibile (depletion region) del
semiconduttore dal punto di origine in cui la carst e formata. Tale tempo di formazione &
inversamente proporzionale al bias-voltage apmiocatllo spessore della zona sensibile del
detector.

Una espressione analitica semplice del segnaleaendai portatori di carica puo essere

ottenuto se si fanno alcune ipotesi semplificative:

* Le cariche create sono tutte originariamente lazate in una regione piccola
rispetto alle dimensioni dell’'area attiva

» |l campo elettrico nell'area attiva & uniforme

» Le velocita di deriva sono costanti

* Non vi sono effetti di intrappolamento di carica

In tali ipotesi, si pud ottenere una espressionsegnale (r€f, pag 404) come carica

indotta sugli elettrodi in funzione del tempo come:

Q) =L (%) ,(1) (5)

dove xe(t) e xh(t) sono le distanze percorse ddapwi durante la deriva al tempo t, mentre
d e lo spessore della parte sensibile del dete@uoando la deriva e terminata e tutte le
cariche raccolte, si avra xe+xh=d e la carica @imajggiunge il massimo valore Q=q0.

Il segnale di carica indotto € dunque la sommaudi cbmponenti, una dovuta al segnale
indotto dagli elettroni, che sale piu velocemerteuno dovuto alle holes, che sale piu
lentamente. Appena la carica e formata, entrarpbrtatori si mettono in movimento ed il

segnale indotto sale con la massima velocita data somma delle velocita di deriva:
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—_F[V +vh] (6)

A seconda del punto di formazione della caricagenere puo capitare che la raccolta di un
tipo di portatori termini prima della raccolta dglo opposto: 'andamento temporale del
segnale allora esibira diverse pendenze a secenelatiambi i portatori, 0 solo un tipo
stiano effettivamente migrando verso I'elettrodop&ranno avere quindi intervalli

temporali in cui il segnale sale con una velodifatta

dQ(t) _ 9o
T F[Vx] (7)

dove \ € la velocita di deriva del portatore (elettrodilmles) ancora in corso di
migrazione verso il rispettivo polo. Dopo che laaaita € terminata, il segnale finale & dato
dalla quantita totale di carica.q

Tale modello, pur contenendo notevoli approssimazéin grado di rappresentare in modo
molto semplice il comportamento dei detector a senduttore planari quando non vi siano

effetti significativi di perdita di carica per iagppolamento.

.5. Effetto di charge trapping e detrapping

Analizziamo ora un effetto di distorsione dellgpdsta del detector, particolarmente
importante per i semiconduttori compositi, com&diTe: il charge trappirig®®®’

L’origine di questo effetto sta nella presenzaitétt di struttura all’interno dei cristalli di
semiconduttore composito. Tali difetti vengono ide#ipping-sites ed agiscono come
collettori di carica, aumentando la probabilitaidombinazione dei portatori.

Le cariche generate nell'interazione del fotonedente (coppie elettrone-hole), possono
rimanere temporaneamente o permanentemente inteppalterando la risposta del
rivelatore.

La forma temporale dell'impulso pud mostrare uherdbmento nella salita in caso di
intrappolamento temporaneo seguito da detrappingacsolo parziale raccolta di carica nel
caso di intrappolamento permanente. Se l'intrappeleo e temporaneo, la risposta del
detector richiede uno shaping time piu elevatogwétare il deficit balistico. Questo

comporta comungue una perdita di prestazione delatore. Se poi l'intrappolamento e
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permanente, il segnale del detector non e piu proguale all’energia della particella
incidente. Nei semiconduttori compositi si ha spassintrappolamento permanente delle
holes.

La risposta tipica ad un fascio di fotoni monocréimanon € un fotopicco di forma
gaussiana , ma uno spettro che presenta una longaverso le basse energie: per tale
ragione questo effetto prende anche il nome dtteffeailing (dall'inglese tail=coda).

| portatori di carica hanno dunque una tendenzarsbmbinazione che viene
parametrizzata attraverso un cammino libero meédigb caso in cui il cammino libero
medio di un portatore prima della ricombinazioreeccolo rispetto alle dimensioni del
cristallo, gran parte della carica si ricombineriana di giungere all’elettrodo, con
significativo abbassamento del segnale di uscitaetector.(CZT lamda2.7 cm while
lamda=0.1 cm.) (CdTe lamdal3.2 cm while lamd&0.8 cm)

| portatori secondari (holes) hanno in genere leagk di attenuazione molto inferiori a

guelle degli elettroni, e sono maggiormente soggadtintrappolamento.

Consideriamo I'espressione (5) che esprime il doutio alla carica indotta nel
preamplificatore di carica, proveniente da ciasdanaiglia di portatori durante la

migrazione. Essa puo essere riscritta nel segueote:
1
Q) = (6% () + 6%, V) )

Nella 8 la quantita di carica in movimento € sengfien0*e, dove nO e il numero di coppie
elettrone —hole ed e la carica elementare delifele¢. Infatti tale modello non prevedeva
variazione di carica durante il processo di raecolt

Se durante la migrazione si ha una perdita di ager intrappolamento, allora solamente la
frazione di carica rimasta contribuira all'induzédi segnale nel preamplificatore.

Tale frazione di carica puo essere espressa mediaatlegge di assorbimento
esponenziale, parametrizzata da una lunghezzdergstata detta lunghezza di

intrappolamenta: in generale tale lunghezza ha valori diversigleelettroni e per le

holes, e verra indicata rispettivamente chreA, :

() =, exn{—%} ©



X
n,(x,)=n, exp{—)l—:j

L’espressione 8 quindi dovra essere modificatdjtsesdo i termini prodotto tra carica
costante e spostamento, con dei termini integriaé,includono la variazione della carica

durante il moto.
e Xe Xh
Q(t):a j n dx + j n, dx (10)
0 0

sostituendo nella formula 10 le espressioni 9,sedjeendo l'integrazione si ottiene:

Qt) = %{A{l—ex{—)‘;—?)ﬂ +A{1—ex;{—)‘;—f)ﬂ} (11)

L’espressione 11 & anche nota come formula di H€xndo il tempo di raccolta &
sufficientemente lungo, e la migrazione e terminigp@rcorsi di transito degli elettroni e
delle holes avranno raggiunto i loro valori massimdicando corx la lunghezza di transito
massima degli elettroni, il percorso di transitdedboles saraél-x, dove d & lo spessore del
detector. L’efficienza massima di raccolta, daterdpporto tra la carica indotta ad un

tempo sufficientemente lungo, e la carica inizgde si puo esprimere come:

n(x) z%‘:) - %{A{l—ex;{—/}—iﬂ +/]{1—ex;{— dA_h XH} (12)

L’espressione 12 fornisce l'efficienza totale massidi raccolta della carica in funzione

della distanza dell'interazione primaria dal pudtoaccolta degli elettroni.
In un detecor a diodo semiconduttore in configumagiplanare corrisponde alla distanza del

punto di interazione dal layer n+ .
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lI. Metodi di correzione del charge trapping nel Cd  Te
I1.1. Rise Time pulse Discrimination (RTD)

La conoscenza della forma temporale dell'impulstotto nel preamplificatore di carica,
permette I'implementazione di tecniche di pulsesdisination.

Le equazioni 5 e 6 che descrivono I'andamento teatpalel segnale in un detector a
geometria planare, mostrano che vi sono due conmponi@a veloce dovuta alla raccolta
degli elettroni, ed una lenta dovuta alla raccd#fie holes. La componente che piu
contribuisce alla ampiezza finale dell'impulso @ligche svolge il cammino di migrazione
piu lungo.

Ora occorre considerere il fatto che le mobilisoprattutto le vite medie dei portatori non
sono affatto equivalenti: in un detector CdTe leehdnanno vita media molto inferiore a
guella degli elettroni, e di conseguenza camminbl@no medio di intrappolamento molto
piu breve.

Se l'interazione avviene vicino al polo n+ (puntoatcolta degli elettroni), quasi tutto il
segnale sara indotto dalle holes, che dovrannavattsare tutta la zona attiva per
raggiungere il polo p+.

In questo caso abbiamo un segnale che sale pantente e la massima probabilita di
perdere cariche per intrappolamento.

Viceversa, se il punto di interazione e vicino allgop+ (punto di raccolta delle holes), gran
parte del segnale € indotto dagli elettroni, cheoguiu veloci ed hanno probabilita di
intrappolamento molto inferiore. In tale situaziaeemo un segnale che sale piu
velocemente e la minima probabilita di intrappolatoe

La velocita di salitadel segnale nel preamplificatore di carica € allam informazione
legata alla probabilita di perdita di carica pd@rappolamento. Piu veloce sale il segnale,
migliore sara la probabilita di avere una comptataolta di carica.

Il Rise-Time-Pulse-Discriminator (RTD), implemertatel modello XR-100T-CdTe € un
circuito che analizza la velocita di salita di cias impulso e scarta quegli eventi in cui si ha
una raccolta troppo lenta, e che saranno per quasito probabilmente affetti da trapping.
Si puo dire che I'RTD realizza una sortaeftrizione virtualedella zona attiva del detector,
selezionando solo gli eventi che avvengono netiimanze del polo p+.

Tale selezione agisce fortemente sugli eventi @deglergia, che hanno una probabilita di

penetrazione piu elevata e sono per questo pitestbggcharge-trapping.
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L’'uso del’lRTD abbassa quindi I'efficienza quanteffettivadi rivelazione del detector in
modo dipendente dall’energia del fotone incide@@aesto in spettrometria implica la
necessita di correzioni opportune alle ampieziegive dei picchi osservati alle varie

energie.

II.2.  Risposta del detector con modello di Hecht

Partendo dall’'espressione 12, e possibile costwneefunzione di risposta per il detector
utilizzabile per analizzare ed eventualmente cgeeg lo spettro misurato.

Tale funzione di risposta esprime la probabilita an fotone primario di energia,E
interagente nel detector con rilascio di una queali caricagp, dia luogo ad un segnale

attenuat® =rq, , cons <1, e venga quindi registrato come energiajEz.

P(E,.77)= probabilita che la carica prodotta (13)
da un fotone di energiakenga

raccolta con efficienzg

:g:

n E
9% B

Per ottenere la funzione di risposta desideratgroe esprimere I'efficienza di raccolta
della carica in funzione dell’energia del fotoneigente. L’equazione 12, tuttavia, contiene
la dipendenza dalla lunghezza di migrazigmkella carica, e non dall’energia del gamma
incidenteEy: occorre esprimere, se esiste, la relazione trghezza x ed energia.E

Tale legame e in generale dipendente dalla gecaedottata per il detector. Considerando
in particolare la geometria planar, la lunghezzaigjrazione coincide con la profondita di
penetrazione del gamma. In tal caso la probaldlitaterazione ad una profondita compresa
tra X ed x+dx, puo essere ricavata dalla leggeedir ambert. Per un fotone incidente di

energia E, la probabilita di interazione entro distanza x dal lato di ingresso € data da:

P..(E) =1-exp4(E) X) (14)

215



dovey e il coefficiente di assorbimento lineare del senduttore, che dipende appunto
dall’energia del fotone. L’efficienza quantica tlialazione del detector e data dalla

probabilita totale di interazione entro lo spessbre
QE(E) =1~ exp(-4(E) d) (15)

Derivando poi I'espressione 14 rispetto ad x seont la probabilita che l'interazione

avvenga nellintervallo compreso tra x ed x+dx:

P(E.X)=ﬁexp(-ﬂ(E)D<) (16)

A questo punto, poiché la relazione 12 che esprjrne7(x) € monotona, essa puo essere

invertita per esprimere la profondita di interazan funzione dell’efficienza di raccolta:
x = x(7) (17)

tale inversione é facilmente ottenibile per via ruica. Inserendo la 17 nell’equazione 16 si

ottiene la funzione di risposta desiderata:

1

,U(Eo) exd_ IU(EO)D((U)) (18)

P(Ey.17) =

L’equazione 18 rappresenta la funzione di rispostaata nella definizione 13.

Per riprodurre realisticamente la risposta di uecter, occorre tuttavia considerare un
ulteriore effetto. Il segnale finale sul preamphfore di carica é affetto da fluttuazioni
statistiche dovute a rumore elettronico. Tali flazioni possono essere trattate nell'insieme
come un’indeterminazione aggiuntiva nella risolmei@nergetica del segnale. Un segnale
esterno di riferimento, generato ad esempio codigpositivopulser, da in genere luogo ad

una risposta gaussiana caratterizzata da unadmri@zione standard

noise"*

Per includere nel modello tale effetto, la funziainesposta in eg. 18 viene convoluta con
una funzione gaussiana, avente una varianza taiprddurre lo spread di risoluzione
osservato.

Definiamo quindia funzione di risposta del detectoicome:
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H (Eq, E) = CONYGy (T 0e), P(Es, E)) = | P(Eg, E)G, (E-£)de (19)

dove ke I'energia del fotone incident®(E,, E €)la funzione definita in eq 18 calcolata
per E=R* 17, dove E e I'energia misurata sul detector dovdtaraa efficienza di raccolta
n, G e una funzione gaussiana che rappresenta il ruebeiteonico di deviazione standard

Tale gaussiana e assunta normalizzata ad 1apantge la conservazione della

n0|se

relazione integrale che esprime la probabilitaléoda rivelazione di un fotone di energia EO

data dalla eq. 15:
[H(E,, E)JE =1-exd~ u(E;) @) 20
0

La funzioneH(Ep ,E) rappresenta la probabilita che un fotone di eadigvenga registrato
sul detector con energia E.

Essa risulta dipendere da cinque parametri: i camnliberi medi dei portatorid, e/, , lo

spessore del detectdyil coefficiente di attenuazione lineare fotoeaieti del

semiconduttoreu(E, ) e la deviazione standard del rumore elettromitg...

H = H(E, EO’/}h'Ae!dhu(EO)lanoise) (21)

11.3.  Correzione degli spettri con funzione dirisp  osta
del detector

Dalla funzione di risposta in equazione 19, é gmlescorreggere gli spettri misurati per
eliminare I'effetto di Hole-Tailing.

Il procedimento qui illustrato si applica al casccui una parziale conoscenza pregressa
della forma analitica dello spettro sia nota.

Supponiamo di conoscere a priori una forma analitaello spettro dei fotoni incidenti,
dipendente da un certo numero di parametrpg...p, i cui valori si debbano determinare

dai dati sperimentali:
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S(E,) = T (Eq, Py, Pyo---Py) (22)

dove ke I'energia del fotone incidente. La forma anadifipotrebbe essere ad esempio una
gaussiana, per I'analisi di singoli fotopicchi, opg una forma polinomiale per descrivere
uno spettro di Breemstraalung, o una combinaziop&idunzioni.

Da tale spettro si puo ottenere la risposta deladet di ordine, utilizzando la funzione di
risposta H(l, E):

R(E) = [ S(E, H (Ey, E)dE, (23)

La risposta calcolata R(E) pud essere confrontatda spettro misurato per valutare la
differenza. Tale differenza puo essere espresarinini di una funzione di errore Q,

tipicamente la somma degli scarti quadratici tredposta stimata e lo spettro misurato.
Q=Y [cl)-REM] (@4

dove c(i) e il numero dei conteggi registrati nehale i-mo. La funzione di errore Q risulta
dipendere dai parametri liberi,,,...p, della funziond.

A questo punto si puo ottenere la miglior stimdadfinzione di risposta minimizzando la
funzione di errore Q. Tale minimizzazione puo essgtenuta per via numerica secondo
vari metodi: il risultato € un set di parametri ¢cheeriti nella forma analitica f (eq.21)

forniscono lo spettro corretto:

{pl’ pZ""pn}BEST = SBEST(EO) (25)

lll. Analisi del tempo morto

Generalmente in ogni sistema di rivelazione, esistentervallo di tempo minimo che deve

separare due eventi affinché questi possano essen@sciuti come impulsi distinti. Questo potere

risolutivo temporale dipende dal processo fisicodinazione dell'impulso nel corpo del rivelatore

(es. la velocita di deriva dei portatori di carioca)yjuindi dal tempo di integrazione del segnale ne

preamplificatore di carica e nei successivi stadindplificazione e shaping. L’intervallo di tempo
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in cui il detector completa il processamento deugnto e si riabilita alla rivelazione di un
successivo evento, e detto tempo morttead time

Poiche in generale ogni processo radioattivo haraattatistica, la distanza temporale tra due évent
successivi € random, ed esiste sempre la prolzatabirica che un evento venga perso perche il
sistema sta elaborando I'evento precedente. Taleapilita diviene tanto maggiore quanto
maggiore € il counting rate del fenomeno misurbt@lcuni casi I'effetto del tempo morto é tale da
non poter essere trascurato, occorre allora intredrorrezioni appropriate.

| due modelli generalmente utilizzati per I'anatigl tempo morto nei sistemi di rivelazione sono:
il modello adetector paralizzabiled il modello a detectaron paralizzabileNel modello
paralizzabile, gli eventi che incidono sul detectamtre questo sta elaborando un impulso
precedente allungano il tempo morto. A countinggatoppo elevati, il tempo morto pud dunque
divenire infinito e paralizzare cosi il detector.

Nel modello non paralizzabile, gli eventi vengowarsati finche il detector non € pronto ad una
nuova elaborazione.

Detto m il counting rate misurato, n il countingeraorretto eril tempo morto del detector, le

correzioni da apportare seguono dall’'analisi decpdenti modelli e sono (vedi Knoll, p120-122):

modello non paralizzabile

(27)

modello paralizzabile

m=nle™ (28)

Nell’equazione 28, n non é espresso esplicitamemeyuod essere ricavato iterativamente dal
valore misurato di m e dalla conoscenza.di

| due modelli, come si puo facilmente verificareincidono quando il counting rate € basso rispetto

al tempo morto, ossia quando<< % .

n
l+nr
m=nle™ On(1-nr)

m= On(l-nr)

(29)
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Il comportamento di un detector reale, comunquessp non € identificabile esattamente con uno
dei due modelli sopra descritti, ed il tempo ma@to genere soggetto a variazioni. Le correzioni
apportate secondo le eq 27 e 28 sono dunque seggke#rrori.

Buona norma e mantenere il tempo morto quanto @s3do possibile, cambiando di conseguenza le

condizioni sperimentali.

I1I.L1. Tempo morto e Pile-Up.

Il pile-up si verifica quando due o piu impulsi yemo a sovrapporsi durante lo shaping-time, e la
carica raccolta & la somma delle cariche deposititsingoli impulsi. Questo fenomeno avviene
guando i tempi di arrivo dei singoli fotoni e iht@o morto (o di shaping del segnale) diventano
confrontabili. In queste condizioni, il pile-up pafierare seriamente la distribuzione energetica
misurata, e rendere completamente inattendibgpddtrometria.

Cerchiamo di stimare la probabilita di pile-up im£ione del counting-rate e del tempo morto del
rivelatore. La relazione ci permettera di stimarédnta dello spettro ottenuto nelle condizioni
sperimentali in cui si € operato.

Supponiamo che sia valida la statistica di Poigsonl numero di fotoni incidenti sul detector in u

dato intervallo di tempa:

P(k,n ) = N, exp-1,) (33)

ki

con n, indichiamo il numero di eventi medio atteso netgirvallo di tempor.

La probabilita di non avere pile-up € la probaitii non avere eventi nell'intervallo di tempo t,

iniziato dall’evento primario. Essa si puo scrivdtenque:

P(0.1,) = exp(,) (34)

La probabilita di avere pile-up € dunque:
P(pile—up,n,) =1-expn,) (35)

P(1,n,)=n, exp(n,)
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Il numero di eventi atteso durante il tempo martsei pud esprimere in funzione del tempo morto

stesso e del count-rate misurato. Secondo il modelh paralizzabile (eq. 27) si ottiene

(36)

dove n € il count rate corretto, m il count ratsumato. Il prodottan(7 & un numero

adimensionale che rappresenta il rapporto trarpie morto totale ed il tempo totale di misura:

counts = totaldeadtime

mli = - _ (37)
realtime rea time
1 T T T T T T T T
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fig.2 Probabilita di Pile-up in funzione del paretno n.
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