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Technika PET jako jedna z metod medycyny nuklearnej

Wprowadzenie

Medycyna nuklearna to dziat medycyny zajmujgcy sie bezpiecznym zastosowaniem izotopow
promieniotworczych w terapii oraz diagnostyce medycznej. Technike obrazowania wykonywanego
w medycynie nuklearnej nazywa sie scyntygrafig. Oprocz niej medycyna nuklearna ma jeszcze dwa
dziaty - terapie izotopowg oraz diagnostyke in vitro. Dla potrzeb obrazowania wykorzystuje ona
rejestracje promieniowania (gamma) wyemitowanego przez izotopy promieniotwoércze. Pierwiastki
(izotopy) promieniotwoércze lub zwigzki chemiczne nimi znakowane (radiofarmaceutyki) podane
dozylnie, doustnie lub inhalacyjnie kumulujg sie w okreslonych organach, a ich rozpadowi
towarzyszy Wytworzeme promlemowanla rejestrowanego przez zewnetrzne detektory.

GE Advance NXI PET System [6].

Techniki obrazowania w medycynie nuklearnej
sg zatem, technikami emisyjnymi (w
przeciwienstwie do technik rentgenowskich).
Umozliwiajg obserwacje czynnosci organizmu
(organdw), zatem uzupetniajg strukturalne
badania mozliwe do wykonania technikami
rentgenowskimi. Wprowadzone do organizmu
cztowieka radiofarmaceutyki w  wyniku
rozpadu mogg emitowa¢ fotony w formie
promieniowania rentgenowskiego,
promieniowania gamma lub moga
doprowadzi¢ do powstania pozytonow



Technika PET

Jednym z nowych i dynamicznie rozwijajacych sie narzedzi
medycyny nuklearnej jest technika pozytonowej tomografii emisyjnej
(PET — Positron Emission Tomography). PET powstata na bazie
autoradiografii tkanek, czyli rejestracji rozmieszczenia preparatu
promieniotworczego w okreslonych narzgdach. Krotko ,méwigc”, jest
metodg otrzymywania obrazu przekroju poprzecznego ciata na
podstawie wyznaczenia rozktadu radiofarmaceutyku! znakowanego
izotopem promieniotwoczym, podanego pacjentowi i selektywnie
osadzonego w narzgdach i tkankach - emitujgcego pozytony.

)

1 Radiofarmaceutyk - jest substancjg powstatg z potgczenia chemicznego dwéch sktadnikéw: radioizotopu (promieniotwdrczego izotopu pewnego
pierwiastka) iligandu (zwigzku chemicznego, czgsteczki lub komaorki wykazujgcej gromadzenie w obrazowanym narzadzie lub tkance).



1. Podstawy f|zyczne dziatania systemu PET .

1.1. Rozpad promieniotwérczy B*

Rozpad 3" polega na wystaniu z jgdra pozytonu i
neutrina elektronowego. W rozpadzie tym liczba
atomowa powstatego jgdra zmniejsza sie o jeden,
a liczba masowa nie ‘ulega zmianie.
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1.2. Anihilacja pozytonéw

Metoda PET oparta jest na zjawisku anihilacji? elektronu i pozytonu3, prowadzgcym do zmiany ich
masy na energie, emitowang w postaci kwantéw* gamma. Jezeli w procesie anihilacji nie bierze
udziatu zaden dodatkowy uktad fizyczny, to z zasady zachowania pedu i energii wynika, ze w
procesie tym muszg powsta¢ co najmniej dwa fotony. Poniewaz prawdopodobienstwo emisji n
kwantow gamma jest proporcjonalne do (1/137)n, najbardziej prawdopodobna jest anihilacja
dwukwantowa, zachodzgca dla czgstek o spinach antyrownolegtych [1]. Usytuowanie licznikéw
rejestrujgcych liczbe powstajgcych kwantow gamma antyrownolegle i w poblizu badanego obiektu,
powoduje otrzymanie liczby zliczen f dla wszystkich aktéw anihilacji, jakie zaszty na danej linii L [2].

f(fi) (r) = [ L ds g(x.y)

(f) - projekcja liniowa; g - funkcja, (r, (fi)) — wspotrzedne biegunowe; ds - przyrost dtugosci;
L=L(r,(fi)) - linia catkowania

Odtwarzajgc funkcje g, uzyskuje sie mapy badanych narzgdow. Jezeli jednak liczniki te bedag
rozsuniete na znaczne odlegtosci, to bedzie mozna mierzy¢ odchylenie kwantéow gamma od
wspotliniowosci, bedgce miarg pedu p anihilujgcych elektronow. W tym przypadku funkcje g(x,y) w
rownaniu nalezatoby zastgpi¢ funkcjg (ro)(p) opisujgcg prawdopodobienstwo tego, ze anihilujgca
para elektron-pozyton ma ped p.

2 Anihilacja - przeksztatcenie sie pary czgstka-antyczgstka czgstki o spinie catkowitym.
3 Pozyton — elektron o tadunku dodatnim, bedgcy efektem rozktadu izotopu bogatego w protony. Pozostate produkty rozpadu to: neutrony i neutrino.
4 Kwant - porcja energii, jakg moze pochtong¢ lub wysta¢ mikrouktad fizyczny (czgsteczka, atom, jgdro atomowe itp.).



Anihilacja nie powstaje w miejscu wystgpienia rozpadu izotopu, lecz w pewnej odlegtosci od izotopu
jaka przebyt pozyton (rzedu 1mm). Im wieksza energia pozytonu (bezposrednio wyemitowane
pozytony charakteryzujg sie poczgtkowg energig rzedu 1-3MeV), tym wieksza maksymalna droga
jakg moze on przejsc¢ (17 mm).

Zjawisko anihilacji stanowi wazny problem w precyzyjnej lokalizacji zrodet (degradacja
rozdzielczosci przestrzennej obrazu). W wyniku anihilacji powstajg dwa fotony o energii 511keV,
poruszajgce sie w przeciwnych kierunkach. Jezeli w momencie anihilacji pozyton i elektron byty w
stanie spoczynku wygenerowane fotony bedg rozchodzity sie pod kgtem 180 stopni. W przeciwnym
przypadku kat ten podlega¢ moze zréznicowaniu rzedu 0.3 stopnia, co przyktadowo dla pola
widzenia systemu rzedu 60cm powoduje degradacje jego rozdzielczosci o 1.57mm [5].
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Zjawisko anihilacji pozytondw i elektronow [8]



Zjawisko generacji fotonow promieniowania gamma wykorzystywane w systemie PET
(uproszczone zobrazowanie procesu anihilacji pozytonu i elektronu, w wyniku ktérego powstajg
fotony® promieniowania gamma) [5].

hiestakilna molekuba o
® duzej liczbie protondw

Uktad do detekciji
anihilacji fotonow gamma; impuls
na wyjsciu pojawia sie tylko przy
rownoczesnej detekcji fotonow
przez oba liczniki. [17]

licznik 1

Relacja
pomiedzy badanym uktad |
obiektem, a zestawem koincydencyjny
detektorow
rejestrujgcych powstate
promieniowanie gamma licznik 2

[5].

5 Foton - kwant pola promieniowania elektromagnetycznego_



Zaletg tej) metody badawczej jest mozliwos¢ sledzenia zmiany struktury elektronowej pod wptywem
dowolnych warunkéw zewnetrznych (np. temperatury, cisnienia). Tego typu informacji nie mozna
otrzymaé przy uzyciu powszechnie stosowanych magnetycznych metod okreslania struktury
elektronowej [1].

1.2.1. Najwazniejsze znaczniki pozytonowe

Kolejng zaletg metody PET jest to, ze radionuklidy (znaczniki pozytonowe) emitujgce pozytony
nalezg do pierwiastkbw szczegolnie waznych w procesach metabolicznych organizmu, takich jak
wegiel 'C, tlen 0O, azot N, fluor '°F. Wymienione znaczniki pozytonowe sg nazywane
znacznikami “organicznymi” ze wzgledu na role biologiczng pierwiastkow.

Druga grupe znacznikdw pozytonowych stanowig znaczniki “nieorganiczne”, bedgce izotopami
znacznikow stosowanych od lat w tomografii pojedynczych fotonow. Ich rola w tomografii
pozytonowej jest drugorzedna, gtdwnie z powodu dostepnosci i wartosci diagnostycznej
znacznikow wprowadzonych do medycyny nuklearnej znacznie wczesniej, zwtaszcza technetu °°Tc
i jodu 31,

Wadg wiekszosci znacznikow “organicznych” jest, niewygodny w
praktyce, krotki okres potowicznego rozpadu (zaniku). Wadg
wiekszosci “nieorganicznych” znacznikdw pozytonowych jest dos¢
wysoka energia rozpadu, niekorzystnie wptywajgca na
rozdzielczos¢ obrazu tomograficznego. Korzystng cechg
charakteryzuje sie znacznik pozytonowy ‘°F. Jego stabilny izotop
nie wystepuje wprawdzie w sposob naturalny w organizmach
zywych, ale atom fluoru kowalencyjnie zwigzany z atomem wegla
w czgsteczce zwigzku organicznego z powodzeniem symuluje
niektére wtasciwosci zwigzanej kowalencyjnie grupy —OH, a do
pewnego stopnia takze wodoru i grupy —CHj; [4].

Slad pozytonu [10]
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1.2.2. Cyklotrony

Do wytwarzania radionuklidow (w tym znacznikow
stosowanych w tomografii pozytonowej — PET) nadaje sie w
zasadzie kazdy akcelerator przyspieszajgcy protony,
deuterony i czgstki a (;He) w zakresie energii 10-40 MeV,
przy pradzie wigzki jonow rzedu 20 pA.

Powyzsze warunki spetniajg akceleratory typu cyklotron.

Dlatego od potowy lat 70-tych rézne firmy na sSwiecie |
rozpoczety opracowywac cyklotrony z przeznaczeniem do

produkcji izotopow promieniotworczych. Ostatnia generacja
tych cyklotronéw jest bardzo ,zwarta” (ang.: ,compact’):
mate wymiary, stosunkowa prostota w budowie i obstudze,
niskie koszty eksploataciji, duza niezawodnosc.

lzotopy mozna wytwarzaC w cyklotronie na wigzce
wewnetrznej, tj. w komorze akceleracyjnej, z mozliwoscig
wariacji energii w petnym zakresie, oraz na wigzce
zewnetrznej, tj. wyprowadzonej z komory, najczesciej przy
statej energii przyspieszonych czgstek.

Zastosowanie w ,zwartych” cyklotronach zrédet jondw [

produkujgcych ujemne jony H- i D- umozliwito wyprowadzenie

wigzki na zewnatrz praktycznie bez strat (niski poziom |

radiacji cyklotronu) [12].

Scanditronix
MC32-NI cyklotron [13, 14]

Cyklotron [15].



Tomografia pozytonowa (PET), podobnie jak scyntygrafia obrazuje rozktad promieniowania
emitowanego z wnetrza ciata pacjenta. Promieniowanie to jest emitowane przez znaczniki,
tj. nuklidy promieniotwoércze, wprowadzane do organizmu w odpowiedniej ,postaci”.

Znacznik pozytonowy + ,,Postac¢” — Radiofarmaceutyk
1.2.3. Etapy wytwarzania radiofarmaceutyku

» przygotowanie substratow

otrzymanie znacznika (reakcja jgdrowa)
wydzielenie znacznika z tarczy

synteza zwigzku znakowanego
preparatyka radiofarmaceutyku
sterylizacja finalna

kontrola jakosci ,przed”

wysytka

kontrola jakosci ,,po”

VVVVVVYYYV

Radiofarmaceutyk FDG zawierajacy 8F

Syntezator chemiczny do
otrzymywania radiofarmaceutykow [11].




Znaczniki pozytonowe otrzymuje sie zwykle w bezposrednich reakcjach jadrowych:
,tarcza” + ,,pocisk” — produkt + czgstki wtoérne
A+x—>B+yl+y2+.. 0 zapisie: A(x, y)B, np.:
Gdzie: p — protony, n — neutrony, d — jgdra deuteru, a — jgdra helu
1.2.4. Otrzymywanie ,,organicznych” znacznikéw 3*

Reakcje jadrowe: tarcze - lekkie jgdra (od '°C do “°Ne), pociski - czastki natadowane dodatnio
(zwykle protony lub deuterony) przyspieszone w cyklotronie (matym) o niewysokich energii (10-20
MeV). Trzeba je przyspiesza¢, aby mogty pokonac sity eloktrostatycznego odpychania jgdra |
wnikng¢é w obszar przyciggajgcych sit jgdrowych (jest to konieczny warunek zajscia reakciji

jadrowej). : : B .
Tabela 3. Reakcje otrzymywania znacznikéw ,,organicznych”

Postac tarczy (najczescie)):
substancje w stanie gazowym lub
ciekta woda H,80 (wzbogacona do

Nuklid Reakcja Tarcza Produkt
U UNp,a)tc  ™N,g, 99,6%N (0,1-5%H,) | HCN, CH,

95% w izotop 80). Postaé i sktad N (02) CO, CO,

tarczy wptywa na czysto$¢ [N [*C(d.n)®N |**CO,g BN,

radionuklidowg oraz na postac 12CH, g 13NH,

chemiczng znacznika. 180(p.a)*N | H::°0 ¢, 99,762%°0 13N0,~ 2NO,”
15O 14N(d,n)150 99%natN2 + 1% 1602 150160

“F B0(p,n)'®F | H,™®0 c, wzbogacenie: 95%'%0 | °F"
80 g, wzbogacenie: 95%°0 |F, (**F*°F)
2Ne(d, ) F |"™Ne g, 90,51%°Ne+0,1%"°F, |°F°F




W technice jgdrowej dazy sie do maksymalnej czystosci tarczy, poniewaz niektére
zanieczyszczenia chemiczne tarczy (np.: gazy resztkowe do produkcji ‘°F) “wytapujg” znacznik w
taki sposdb, ze staje sie on niedostepny jako radiofarmaceutyk.

Kontrolowane chemiczne domieszkowanie tarczy moze spowodowac, ze poczgtkowe etapy
syntezy zwigzku znakowanego bedg zachodzi¢ juz w trakcie aktywacji tarczy, co pozwala znacznie
skréci¢ czas preparatyki. Jest to szczegolnie wazne w przypadku zwigzkéow C. Syntezie
prekursorow radiofarmaceutyku juz w tarczy sprzyja fakt, ze atomy nowego pierwiastka powstajgce
w wyniku reakcji jgdrowej majg silnie zaburzong strukture elektronowg, a wiec wystepujg w bardzo
reaktywnych formach chemicznych. W tabeli 3 podano najwazniejsze reakcje jgdrowe prowadzgce
do otrzymywania znacznikéw “organicznych”, oraz postacie tarcz i otrzymane produkty.

1.2.5. Obréobka chemiczna

Reakcje syntezy chemicznej prowadzi sie w zdalnie sterowanych aparatach do syntez, gdzie
prowadzone sg nastepujgce procesy jednostkowe:

» wydzielenie znacznika z tarczy (czystego lub w formie prekursora do dalszej syntezy)

» synteza zwigzku znakowanego (w kilku etapach)

» preparatyka zgdanej postaci farmakopealne,j.

1.2.6. Kryteria jakosci radiofarmaceutykow

1.2.6.1. Czystos¢€ biologiczna, czyli sterylnos¢ i apyrogennos¢

Stopien czystosci biologicznej radiofarmaceutyku nie ma bezposredniego wptywu na
wiarygodnos¢ diagnozy metodg PET, ale ma zasadnicze znaczenie dla zdrowia pacjenta. Prawie
wszystkie radiofarmaceutyki pozytonowe sg podawane pozajelitowo, wiec ich czystosc
biologiczna powinna by¢ taka sama, jak dla wszystkich innych lekow pareneteralnych.



1.2.6.2. Czystosc¢ radiochemiczna

Czystos¢ radiochemiczng znacznika okresla sie jako stosunek aktywnosci jego nominalnej formy
chemicznej do aktywnosci wszystkich form znacznika w radiofarmaceutyku. Wielkos¢ ta
powinna wynosi¢ powyzej 95%, najlepiej 98-99%. Przyczyng obnizonej czystosci
radiochemicznej] moze by¢ np. hydroliza, izomeryzacja albo rozktad zwigzku znakowanego. Sg
to zjawiska niepozgdane, gdyz zanieczyszczenia radiochemiczne, z reguty wychwytywane
tkankowo inaczej niz substancja gtébwna, mogg znieksztatca¢ obraz tomograficzny. Obecnos¢
niektérych form radiochemicznych moze tez prowadzi¢ do zbytniego obcigzenia radiacyjnego
narzgdow krytycznych. W celu oczyszczania radiofarmaceutykow stosuje sie metody
chromatografii cieczowej. Kontrole czystosci radiochemicznej rowniez prowadzi sie metodami
chromatograficznymi.

1.2.6.3. Czystos¢ chemiczna

Czystos¢ chemiczna, czyli nieprzekroczenie maksymalnego dopuszczalnego stezenia
Sladowych niepromieniotwérczych domieszek chemicznych w preparacie radiofarmaceutyku.
Mogg to byC zarowno domieszki organiczne, jak tez nieorganiczne. Utrzymanie czystosci
chemicznej radiofarmaceutyku polega gtéwnie na odpowiednim przygotowywaniu wszystkich
potrzebnych roztworéw wodnych przy uzyciu wody do injekcji o gwarantowanej czystosci oraz
na stosowaniu odpowiednich metod chromatografii preparatywnej. Kontrole zanieczyszczen
produktu sladami jonow metali prowadzi sie metodami analizy pierwiastkowe] — spektralnie,
natomiast slady zanieczyszczen organicznych oznacza sie przy pomocy chromatografii
cieczowej lub gazowe.



1.2.6.4. Czystosc¢ izotopowa

Czystos¢ izotopowa dotyczy zarowno izotopow stabilnych jak tez promieniotworczych.
W przypadku radiofarmaceutykow parametr ten okresla proporcje liczby jgder znacznika i jego
izotopow stabilnych, wystepujgcych w tej samej postaci chemicznej. Przyktadem moze by¢ 'C,
gdzie moze chodzi¢ o czystos¢ izotopowg znacznika w *CO,, czyli relacje liczb czagsteczek
1CO,, ?CO, i 3CO, w mieszaninie gazéw. Znacznik w radiofarmaceutyku powinien byé
beznosnikowy, czyli wolny od swoich izotopow stabilnych. Stabilne izotopy rozcienczajg znacznik
| konkurujg z nim 0 miejsca wychwytu tkankowego.

1.2.6.5. Aktywnos¢ wiasciwa

Aktywnos¢ nuklidu promieniotworczego okreslana jest jako liczba rozpadow jgdrowych na
jednostke czasu. W ukfadzie S| jednostkg aktywnosci jest bekerel (Bq), czyli 1 rozpad na
sekunde. Protokoty diagnostyczne okreslajg, jaka aktywnosC¢ catkowita moze i powinna bycC
uzyta w badaniu tomograficznym. Catkowitg aktywnosc¢ porcji radiofarmaceutyku wysytanej do
Kliniki kalibruje sie na dany dzien i godzine za pomocg wycechowanej komory jonizacyjnej. W
przypadku znacznikéw “nosnikowych” waznym parametrem jest aktywnos¢ witasciwa, czyli
aktywnos¢ odniesiona do jednostkowej masy odpowiedniego pierwiastka lub zwigzku
chemicznego. Aktywnos$¢ wtasciwg znacznikow pozytonowych czesto wyraza sie w jednostkach
aktywnosci na mol, np. 5,55-39,6 GBg/mmol L-[*C]fenyloalaniny [18].

1.2.6.6. Czystosc¢ radionuklidowa

Czystos¢ radionuklidowa jest to proporcja aktywnosci znacznika do aktywnosci innych nuklidéw
promieniotworczych w preparacie. Chodzi tu o czystos¢ radionuklidowg wszystkich izotopow
promieniotworczych obecnych w danej postaci radiofarmaceutyku. Idealng sytuacjg jest 100%-
owa czystosc¢ radionuklidowa.



Czystos¢ radionuklidowg sprawdza sie za pomocg spektrometrii gamma, ktora pozwala
zidentyfikowa¢ poszczegolne nuklidy na podstawie ich charakterystycznych emisji fotonow.
Jezeli wszystkie obecne radionuklidy emitujg wytgcznie promieniowanie anihilacyjne 511 keV,

poszczegolne sktadniki identyfikuje sie na podstawie zaleznosci czasowych.
1.2.6.7. Stezenie promieniotwoércze

Stezenie promieniotworcze jest to aktywnos¢ znacznika odniesiona do jednostkowe] objetosci
catego preparatu. Ta wielkos¢ fizyczna zmienia sie w czasie i to tym szybciej, im krotszy jest
okres potrozpadu znacznika. Stezenie promieniotworcze, tak jak aktywnosc¢ catkowita, jest
kalibrowane na okreslony dzien i godzine (z minutami). Optymalne stezenie promieniotworcze
jest wypadkowg wymagan co do aktywnosci catkowitej potrzebnej na badanie, przewidywanego
czasu miedzy wytworzeniem radiofarmaceutyku a porg badania, oraz sensownej objetosci
roztworu do injekciji.

1.2.6.8. Wartos¢ pH

Dla preparatow parenteralnych, a wiec dla wiekszosci radiofarmaceutykdw pozytonowych
odczyn pH musi by¢ obojetny lub lekko kwasny, czyli 55 < pH < 7,5. Do otrzymywania
radiofarmaceutykow uzywa sie substratdw o zgdanej wartosci pH lub reguluje sie pH poprzez
dodawanie kwasu lub zasady w odpowiednich stadiach procesu.

1.2.6.9. Retrospektywna kontrola jakosci radiofarmaceutykéw

Retrospektywng kontrole jakosci wykonuje sie, kiedy nastepuje ubytek aktywnosci znacznika.
Wowczas radiofarmaceutyk pozytonowy musi by¢é podany pacjentowi zanim zostang
zakonczone wszystkie procedury analityczne. Poddaje sie probke radiofarmaceutyku otrzymang
| sterylizowang w tych samych warunkach. Zaktada sie, ze przy odpowiednim pobraniu prébki,
wszystkie jej parametry bedg identyczne z parametrami radiofarmaceutyku uzytego w Klinice, a
wiec, ze wyniki analiz bedg reprezentatywne dla preparatu podanego pacjentom.



2. Badanie koincydencji fotonow promieniowania gamma w PET

Wiadomo juz, ze tory detekcyjne dla wszystkich
radioizotopéw sg jednakowe, gdyz rejestruje sie fotony o
tej samej energii 511 keV. Podczas przemiany B* z jgdra
izotopu znakujgcego farmaceutyk emitowany jest pozyton i
neutrino elektronowe. Podczas gdy neutrino przechodzi
przez ciato bez oddziatywania, pozyton w tkance
pacjenta przebywa droge ok. 3 mm (zalezng od energii
uzyskanej w rozpadzie) do miejsca anihilacji z elektronem
osrodka. W wyniku tego zjawiska masa elektronu i
pozytonu zostaje zamieniona na dwa fotony -
promieniowania anihilacyjnego (rzadziej trzy) rozchodzgce
sie pod kagtem 180°, z ktorych kazdy unosi energie réwng
511 keV. Gdy dwa fotony anihilacyjne zostang
zarejestrowane w koincydencji®, miejsce anihilacji zostaje
zlokalizowane jako punkt lezgcy na linii koincydencyjnej

zwanej linig zdarzenia ( — linia ruchu
fotondw, ang. ). Rejestracja tych
fotonbw w przedziale 12ns przyjmowana jest jako
koincydencja rzeczywista. Ta dyskryminacja czasowa wraz

6 Koincydencja - rownoczesna rejestracja fotonow przez dwa naprzeciwlegte detektory

Geometria pomiarowa
obrazujgca lokalizacje detektorow
z dyskryminacjg energetyczng rejestrowanych fotonow \wokét ciata pacjenta oraz zrédta

pozwala na pominiecie kolimacji przestrzennej i w kalibracji transmisyjnej 137Cs [7].
znacznym stopniu eliminuje koincydencje przypadkowe, co

czyni jg konkurencyjng do techniki SPECT [9].



Detekcja koincydencji w PET, dzieki ktérej mozna okresli¢ na jakiej linii
znajduje sie zrodto, jest tez okreslana metodg elektronicznej kolimacji”.
Wzrost czutoSci w takim uktadzie w poréwnaniu z kolimatorem
mechanicznym filtrujgcym promienie "sgsiednie". spowodowany jest
tym, ze prawie wszystkie promienie sg rejestrowane w uktadzie
koincydencji PET, podczas gdy w uktadach z mechaniczng kolimacjg
wszelkie promienie nie bedace normalnymi lub prawie normalnymi
wzgledem czota otworéw kolimatora nie bedg rejestrowane. Wzrost
czutosci jest ok. 10 krotnie wiekszy. Kolimacja elektroniczna stosowana
w PET zwieksza jednorodnos¢ funkcji odpowiedzi na wystgpienie zrodta
punktowego wzgledem kolimatorébw mechanicznych uzywanych w
SPECT.

7 Kolimacja - uzyskanie réwnolegtej wigzki promieniowania elektromagnetycznego




2.1. Rodzaje koincydencji

Rejestracja koincydencji w PET stanowi jedno z podstawowych zadan pomiarowych w tej technice.

Ze wzgledu na fakt, ze w obiekcie wystepujg liczne anihilacje oraz zachodzi zjawisko rozpraszania

promieniowania gamma, dlatego rejestrowane sg przez detektory koincydencje pochodzgce nie

tylko od fotonéw poruszajgcych sie po linii odpowiedzi (LOR) wzgledem zrddta.

Wyrdznia sie zatem nastepujgce rodzaje koincydencji [5]:

v prawdziwa koincydencja - wystepujgca wtedy gdy poruszajgce sie po linii LOR fotony
pochodzgce od zrédta sg rejestrowane w danym wagskim przedziale czasowym przez detektory;

v koincydencja rozproszenia - wystepuje wtedy gdy fotony pochodzgace od zrodia ulegajg
czesciowemu rozproszeniu powodujgcemu zmiane ich drogi, a przez to ich rejestracje w danym
waskim przedziale czasowym przez detektory inne niz te wyznaczajgce dla danego zrodta linie
LOR;

v’ koincydencje losowe - wystepujg wtedy gdy fotony pochodzace od réznych zrédet (anihilacji) sg
rejestrowane w danym waskim przedziale czasowym przez detektory zlokalizowane w
pierscieniu naprzeciw siebie;

v koincydencje wielokrotne - wystepujg wtedy, gdy wiecej niz dwa fotony sg rejestrowane przez
odpowiednie detektory w danym waskim przedziale czasowym. Poniewaz nie mozna wowczas
okreslic- przebiegu linii LOR dlatego zdarzenia takie sg odrzucane.

Rb6zne rodzaje
koincydenciji rejestrowane przez
uktady wejsciowe systemu PET:
a) koincydencja prawdziwa,

b) koincydencja rozproszenia
(kolor zotty),

c) koincydencja losowa (kolor
z6tty) [5].




Istnienie réznych form fatszywych koincydencji powoduje degradacje uzyskiwanej informaciji.
Koincydencje rozproszenia powodujg zliczenie dodatkowych aktywnosci fatszywych Zzrédet co
powoduje zmniejszenie kontrastu obrazu (wystepuje dodatkowy szum w obrazie). Podobny wptyw
na jakos¢ obrazu majg koincydencje losowe. W przypadku takiej formy fatszywych koincydencji
stosowana jest czesto forma oszacowania liczby koincydencji losowych. Oszacowana liczba
koincydencji losowych dla poszczegolnych LOR jest wykorzystywana do filtracji rejestrowanych
wielkosci aktywnosci dla kazdej linit LOR (w uproszczeniu od otrzymanej liczby zliczeh odejmuje
sie oszacowang liczbe zliczen dla koincydencji losowych).

Rysunek 15. Gtéwne sktadowe szumu
obrazowego.
a) Rozproszenie fotondw w ciele pacjenta

b) Koincydencje losowe

Detekcja
2D — 15%
3D - 50%

Eliminacje niekorzystnych czynnikow pogarszajgcych jakos¢ obrazow w detekcji 3D mozna
wyeliminowac, dzieki zastosowaniu detektora:

v 0 matej statej czasowej zaniku sygnatu - waskie okno koincydencyjne (wyciecie
frakcji koincydencji przypadkowych)
v o dobrej energetycznej zdolnosci rozdzielczej - wysoki prog dyskryminacji

energetycznej (odciecie frakcji promieniowania rozproszonego)
v 0 duzej wydajnosci swietlnej - dobra energetyczna zdolnosé rozdzielcza



3. Konstrukcja skanerow promieniowania w PET

W systemach PET zasada pomiaru promieniowania gamma polega na tym, ze
promieniowanie pada na krysztat scyntylacyjny, w ktorym produkowane sg rozbtyski
Swietlne rejestrowane przez dotgczone do krysztatu fotopowielacze. -+

Fotony padajgce na krysztat pochodzg z badanego obiektu, w ktérym zachodzg ich interakcje z
materig, zgodnie ze zjawiskiem Comptona oraz zjawiskiem fotoelektrycznym. Podobne zjawiska
zachodzg w krysztale dla wywotanych przez padajgce fotony wzbudzonych elektronéw. Z tych
wzgledow wzbudzone elektrony w krysztale charakteryzujg sie roznymi energiami. Czesc¢
elektronow skupiona jest wokot poczatkowej energii fotonow (511keV), czes€ z nich natomiast jest
zgrupowana wokot nizszych wartosci energii (efekt rozproszenia Comptona). Przyktadowy rozktad
elektronéw dla réznych energii pokazuje rysunek 15. W rzeczywistych uktadach detekcji fotonéw
promieniowania gamma istotnym parametrem jest rozmiar detektorow. W przypadku duzych
detektorow energia niesiona przez padajgce fotony jest tracona w detektorze, stgd rozktad energii
bedzie opisywany gtéwnie przez tzw. ,photo peak,,.

MMM \\/ przypadku matych detektoréw fotony moga

potraktowac¢ detektor jako przeszkode zostawiajgc
w nim tylko czes¢ energii. Wowczas rozktad
energii jest znacznie zréznicowany i wystepuje dla
matych detektorow "rozmycie" rozktadu energii
(kolor czarny na rys.16) [5].

"photo peak”

glekirony wzbudzone
rozproszonymi fotonami

Rozktad energii dla elektronow
wzbudzanych w krysztale przez padajgce fotony
promieniowania gamma (kolor czerwony) oraz
przyktadowy rozkfad energii rejestrowany przez
uktad detekcji systemu PET (kolor czarny).




Na podstawie mozna okresli¢ rozdzielczos¢ energetyczng uktadu detekcji systemu PET.
Rozdzielczo$¢ energetyczna systemu mozna zdefiniowaé jako stosunek wartosci FWHM piku
petno-energetycznego do wartosci energii dla maksymalnego punktu tego piku.

Jezeli padajgce na detektor fotony wywotujg incydenty, ktorych wiekszos¢ posiada energie
rejestrowane w zakresie piku, a ponadto jesli rozdzielczos¢ energetyczna systemu jest duza,
wowczas mozliwa jest korekcja fotondw rozproszenia. Korekcja ta jest mozliwa poniewaz energie
incydentow z nimi zwigzane sg znacznie mniejsze niz energie piku. Zatem wysoka rozdzielczosc
energetyczna systemu oraz separacja zakresow energii jest wazng cechg ukfadu detekcji. Moze to
oznaczac, ze stosowanie duzych detektorow jest znacznie lepsze niz wykorzystanie matych
detektorow w uktadzie pomiarowym. Jednak stosowanie duzych detektorow redukuje rozdzielczos¢
przestrzenng systemu.

Wytwarzane energie incydentow w krysztale zalezg réwniez od materiatu z ktérego wykonany jest
krysztat. Im wieksza liczba atomowa materiatu wykorzystanego do budowy krysztatu, tym wiecej
fotonéw ulegaé bedzie absorpcji w krysztale poprzez zjawisko fotoelektryczne.

Przyktadowe materiaty (krysztaty) detektora systemow PET:
» Bismuth Germanate Oxide ( ) o liczbie atomowej 74,
» Krysztat Nal o liczbie atomowej 51,

» Lutetium Oxyorthosilicate (LSO )

> Gadolinium oxyorthosilicate (GSO)\
» Lutetium orthoalumlnate perovskite ( )
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Po wybraniu odpowiedniego krysztatu scyntylacyjnego dla systemu PET konstruuje sie specyficzne
uktady detektoréw. Podstawowy uktad detektora, zwany czesto detektorem blokowym,
wykorzystuje pojedynczy krysztat do ktorego dotgczone sg 4 fotopowielacze. Pojedynczy krysztat,
jest dodatkowo pociety tworzgc regularng siatke elementow rozdzielang materiatami odbijajgcymi
Swiatto. Kiedy foton promieniowania
gamma pada na detektor blokowy
wytworzone Swiatto jest
rejestrowane przez wszystkie 4
fotopowielacze. Niemniej ze
wzgledu na okreslone drogi
Swietlne  wydzielone  poprzez
naciecia krysztatu fotopowielacze
rejestrujg rézne porcje natezenia
Swiatta. Bazujgc na rejestrowanych
wartosciach natezenia Swiatta oraz
na specyficznej budowie detektora
blokowego mozna obliczyc¢
lokalizacje detekcji fotonu poprzez
wyrazenia:

Linie ciecia

] ig krysztatu BGO
50 mm 4
0 mm, 20mm grubosci
(dla catkowitej absorbciji 511 keV) e
gdzie:
Pole detekcyjne krysztatu X,Y - wspoétrzedne w uktadzie czota

detektora blokowego,
A,B,C,D - ilos¢ swiatta rejestrowanego
Przyktadowa budowa detektora blokowego przez odpowiednie detektory.



3.1. Wlkasnosci systeméw PET

Skanery PET sg przystosowane do obrazowania 3D (tréjwymiarowo) poprzez usuniecie przegrod
separujgcych pomiedzy scyntylatorami rozszerzajgc pole widzenia do wszystkich pierscieni i
podnoszgc liczbe zliczen. Powoduje to pogorszenie stosunku sygnatu do szumu. W celu poprawy
jego wartosci zaweza sie czas koincydencji oraz dyskryminuje sie scyntylacje lezgce poza gtownym
fotopikiem. W obrazowaniu 2D (wysuniete przegrody wolframowe) koincydencje rejestrowane sg w
obrebie tego samego pierscienia, dopuszczalne jednakze sg koincydencje w pierscieniach
sgsiadujgcych [36, 37].

Problemem w obrazowaniu 3D jest promieniowanie rozproszone, ktére stanowi 40-60%
rejestrowanych koincydencji. Rozproszone fotony dodajg sie do szumu w obrazie PET pogarszajgc
kontrast szczegolnie w obszarach o duzym gromadzeniu znacznika np.: moézg, watroba, pecherz.
Dlatego w celu jakosciowej doktadnosci obrazu wymagana jest w obrazowaniu 3D petna korekcja
rozproszenia promieniowania anihilacyjnego.

_\ I

Scyntylator I

Dwuwymiarowy tryb pracy skanera PET [35].

Przegroda
wolframowa ggtona z otowiu



Ze wzgledu na duzg liczbe detektorow (bez wzgledu na technike detekcji) konieczna jest

elektroniczna obrobka sygnatu i akwizycja danych w bezposredniej bliskosci detektora [38].
Czyli wielopierscieniowy skaner PET umozliwia obrazowanie rownoczesne w kilkunastu plastrach
(pierscieniach skanera), obrazowanie 2D przy wysunietych przegrodach oraz obrazowanie 3D przy
schowanych przegrodach.

4. Gléwne parametry systemoéw PET

v’ Przestrzenna zdolnos$¢ rozdzielcza mniejsza od 5mm

v Energetyczna zdolnos$¢ rozdzielcza (konfiguracja pierscieni
detektoréw) na poziomie 12%

v Niska frakcja promieniowania rozproszonego i koincydenciji
przypadkowych (okno koincydencyjne na poziomie 6-8ns)

v Korekcja ostabienia promieniowania w ciele pacjenta,
szybkie skany transmisyjne */Cs — dobry kontrast obrazu
przy krétkim czasie badania (ok. 30 minut)

v Szybka rekonstrukcja obrazu




5. Rekonstrukcje obrazow

Zestawy linii LOR (opisanej w pkt. 2) w technice PET tworzg projekcje danych dla danego kata,
dlatego tez tatwo przeprowadzi¢ rekonstrukcje metodami iteracyjnymi lub metodami filtrowanego
rzutu wstecznego. Wiekszos¢ metod rekonstrukcji bazuje na zatozeniu, ze wszystkie linie LOR
majg te samg czutosc¢. W systemach PET jest inaczej. Czutos¢ poszczegodlnych linii LOR zalezy od
kata jakie te linie tworzg z czotem odpowiednich im detektoréw. Czutos¢ linii jest zalezna wiec od
geometrii skanera oraz od lokalizacji linii LOR. Zréznicowania czutosci poszczegolnych linii LOR
wnoszg niejednorodnosci w wydajnosci detektorow blokowych. Z tych wzgledow konieczna jest
korekcja poszczegolnych linii LOR w celu ich wykorzystania w danej metodzie rekonstrukcyjnej (np.
Fouriera). Korekcje te noszg nazwe normalizacji, i sg realizowane poprzez obliczenie
wspotczynnikow normalizacyjnych dla kazdej linii LOR. Istnieje wiele metod wyznaczania wartosci
wspotczynnikdw normalizacyjnych, a najprostsza z nich przyjmuje generacje kazdej mozliwej linii
LOR w systemie skanera dla tego samego zrodta. Wspotczynniki normalizacyjne sg wowczas
wyznaczane jako wartosci odwrotnie proporcjonalne do liczby zliczeh zarejestrowanej dla
poszczegolnych linii. Ta prosta metoda wyznaczania wartosci NC jest nazywana normalizacjg
bezposrednig. Zestawy danych po wszelkich korekcjach i normalizacji poddawane sg procesowi
rekonstrukcji obrazéw zgodnie z wybranym algorytmem rekonstrukcyjnym [5].

Tréjwymiarowa rekonstrukcja obrazu PET (obraz mdzgu) [31].



6. Przykiady systeméw PET

Produkowane sg rézne rodzaje systemow PET. Do grona czotowych producentow tych systemow
nalezy zaliczycC firmy General Eletric, Siemens, ADAC Labs (Philips), Picker, itd.
Ponizej zaprezentowano zdjecia przyktadowych systemow PET [27, 28, 29, 30].

Skaner PET Skaner PET Siemens/CTI 951



7. Przykiady zastosowan pozytonowej tomografii emisyjnej

Pozytonowa emisyjna tomografia (PET) jest najbardzie] zaawansowang
technologicznie metodg medycyny nuklearne). Jest to najnowoczesniejsza
metoda diagnozowania wczesnych stanéw nowotworowych oraz perfekcyjnego
lokalizowania ognisk patologicznych w organizmie, jak réwniez monitorowania
efektow terapii.

7.1. Badania moézgu

Pozytonowa emisyjna tomografia stuzy do badania przeptywu Kkrwi przez
okreslone narzady, metabolizmu niektorych substancji (zuzycie tlenu, glukozy,
lekdw, itd.), bgdz ekspresji niektorych receptoréow. Umozliwia to badanie funkciji
czynnosciowych narzadow, co wykorzystuje sie zarowno w obserwacjach
standw fizjologii, jak i patologii. Badania fizjologii, wykorzystujgc Sciste
powigzania miedzy aktywnoscig neuronalng, zuzyciem energii i miejscowym
przeptywem  krwi, dotyczg w szczegdlnosci okreslenia prawidtowego
funkcjonowania moézgu (m.in. procesdéw spostrzegania, stuchania, myslenia i
percepcji obrazow).

Wykrywany przy pomocy PET wzrost lokalnego przeptywu krwi
nie jest duzy (20-50%), dlatego tez pomiary te oparte sg na
porownywaniu przeptywu krwi podczas wykonywania zadan
umystowych w stosunku do badan kontrolnych, czyli
zachodzgcych w stanie spoczynku.

%




7.1.1. Zaburzenia ruchu

Metode PET stosuje sie przy badaniu choréb neurologicznych zwigzanych z zaburzeniami ruchu -
m.in. choroba Parkinsona, choroba Huntingtona, choroba Wilsona. W przebiegu udaru mézgu
mozna wyrdzni¢ zarowno uszkodzony obszar, jak rowniez okolice oddalone od miejsca zawatu w
wyniku zniszczenia droég nerwowych.

7.1.2. Psychiatria

W psychiatrii metoda PET pozwala na okreslenie biochemicznych zmian mézgu u pacjentow
cierpigcych na schizofrenie. Istnieje tez mozliwos¢ odroznienia etiologii endo- od egzogennej w
przebiegu stwierdzanej depresiji.

. : POSITRON EMISSION
7.2. Kardiologia TOMOGRAPHY (PET)
OF THE HEART

Lokalizacje zawatlu miesnia sercowego mozna okreslic badajgc
miejscowy przeptyw krwi. Do oszacowania wydolnosci miesnia
sercowego uzywa sie nie tylko badania metabolizmu glukozy, lecz
rowniez promieniotworczego amoniaku ze wzgledu na gtéwng role
metabolizmu kwasoéw ttuszczowych w tym organie. Dane te sg
konieczne przed zakwalifikowaniem pacjenta do zabiegu
kardiochirurgicznego jak rowniez sg pomocnhe we wczesnym
wykryciu ponownego zamkniecia naczynia po rewaskularyzacji7.

) 1

7 Rewaskularyzacja - jest metoda leczenia chorych, ktérzy przezyli nagte zatrzymanie krgzenia, majgcych
krytyczne zwezenia tetnic wiencowych i znaczne obszary miesnia sercowego zagrozonego niedokrwieniem PET serca [32]



7.3. Onkologia

Najwieksze znaczenie ma metoda PET w dziedzinie onkologii, gdzie wykorzystuje sie fakt
zaleznosci metabolizmu glukozy od ztosliwosci nowotworu. To pozwala odrozni¢ zmiane tagodng
od ztosliwej, okresli¢ stopien ztosliwosci nowotworu, stwierdzi¢ przerzuty, odrézni¢ nawrét guza
od zmiany resztkowej, martwicy lub blizny powstatej wskutek chemio- lub radioterapii. Istotne jest
to, ze dzieki badaniu PET mozna oszacowac efektywnos¢ leczenia bez oczekiwania na redukcje
wielkosci guza. W chwili obecnej wykonywane sg liczne badania nowotworéw mozgu, ptuc, piersi,
szyi, a takze okreznicy. Badanie PET ma rowniez istotne znaczenie w momencie znacznych
trudnosci diagnostycznych - wykonanie woéwczas badania catego ciata umozliwia umiejscowienie

procesu nowotworowego i jego wielkosci [33].

Technika PET jest uznang metodg w diagnostyce raka jelita grubego i odbytu. Jest uzyteczna w
okresleniu wstepnego rozpoznania, stopnia zaawansowania choroby oraz rozpoznania wznowy
procesu nowotworowego po leczeniu operacyjnym i radio/chemioterapii. Szczegolng zaletg
badania jest mozliwos¢ oceny stopnia zaawansowania schorzenia i wznowy. Badanie to pozwala
na ocene zmian przerzutowych do weztdw chtonnych, watroby oraz przerzutéw odlegtych.
Czuto$¢ metody (96%) jest na tyle wysoka, ze badanie to jest traktowane jako najbardziej
wartosciowe w ocenie wznowy [34].

Réwnie wazng role odgrywa PET w diagnostyce raka trzustki oraz raka przetyku - diagnostyce
wstepnej i okresleniu stopnia zaawansowania choroby, a takze w wielu, wielu innych...



8. Ré6zne inne techniki obrazowania (oraz krotka ich charakterystyka) stosowane w
diagnhostyce medycznej

v Obrazowanie za pomocg promieniowania rentgenowskiego
» Radiografia cyfrowa
» Tomografia wspomagana komputerem
» Szybka tomografia komputerowa (ang. Electron Beam Tomography, EBT)
v Obrazowanie za pomocg promieniowania jgdrowego
» Tomografia emisyjna pojedynczego fotonu (ang. Single Photon Emission
Computed Tomography, SPECT)
» Tomografia emisyjna pozytonowa (ang. Positon Emission Tomography, PET)
— opisana powyzej
v Obrazowanie za pomocg pola magnetycznego
» Obrazowanie za pomocg pola biomagnetycznego
v Obrazowanie nieelektromagnetyczne
» Ultrasonografia
» Metody echa
» Metody dopplerowskie

. Rzeczywiste obrazy ultrasonograficzne [26]



8.1. Radiografia cyfrowa

Zapisywanie utajonego obrazu badania na fosforowej ptycie obrazowej wykonywane jest przy
uzyciu takiej samej aparatury, jak do wykonywania konwencjonalnych badan rtg. Kaseta z
naswietlong ptytg obrazowg zostaje umieszczona w czytniku obrazu. Czytnik automatycznie

otwiera kasete, wysuwa ptyte obrazowg. Obraz radiograficzny ma charakter analogowy i jest
uzyskiwany na btonie rentgenowskiej. W te] postaci moze byC¢ oglgdany i analizowany
bezposrednio za pomocg pudta z matowym ekranem z przodu, réwnomiernie podswietlonym, w
ktorym umieszcza sie btone rentgenowskg - zwanego negatoskopem lub, po zamianie na obraz
cyfrowy (za pomocg skanowania laserowego), na ekranie monitora. Obraz badania rtg zostaje
wyswietlony na monitorze, a nastepnie moze by¢ wystany do kamery laserowej i wydrukowany na
filmie oraz zapisany w pamieci komputera. Nowoczesne urzgdzenia rentgenowskie wyposazone
w tzw. tor wizyjny sktadajgcy sie ze wzmacniacza obrazu, kamery wideo, tgczgcego je uktadu
optycznego oraz komputera, umozliwiajg uzyskiwanie obrazu cyfrowego bezposrednio w czasie
rzeczywistym. Dzieki temu jest mozliwa wizualizacja nie tylko struktury, ale takze czynnosci
narzgdow, w szczegolnosci uktadu krgzenia. Procedura otrzymywania i przetwarzania
radiologicznych obrazow cyfrowych nazywa sie radiografig cyfrows.

Jednym z waznych zastosowan radiografii cyfrowej jest angiografia
subtrakcyjna. Polega ona na selektywnym wyodrebnieniu z obrazu
radiologicznego (cyfrowego) naczyn krwionosnych przez cyfrowe
odjecie (subtrakcje) obrazu reszty tkanek tworzgcych maskujgce tto. W
celu poprawienia widocznosci naczyn sg one dodatkowo wypetniane
srodkiem cieniujgcym. Mozna takze uzyskac obrazy subtrakcyjne innych
narzaddw, np. ptuc, a w szczegodlnosci drog oddechowych.




8.2. Tomografia wspomagana komputerem

Tomografia wspomagana komputerem (tomografia komputerowa) jest sposobem obrazowania
kolejnych przekrojéow poprzecznych wzgledem osi ciata pacjenta. Jej cechg jest doktadnosc i
drobiazgowos¢ w przedstawianiu szczegotow struktury ciata. Przewyzsza ona radiografie,
poprzez mniejsze obcigzenie pacjenta dawkg promieniowania. Obraz dwuwymiarowy uzyskiwany
tg metodg, przedstawia w ptaszczyznie przekroju rozmieszczenie narzgdéw i ich budowe
anatomiczng. Na podstawie szeregu przekrojow poprzecznych mozna odtworzy¢ obraz
trojwymiarowy. Najbardziej jest rozpowszechniona tomografia komputerowa wykorzystujgca
promieniowanie rentgenowskie, zwana w skrocie tomografig komputerowg (TK).

TK jest tomografig transmisyjng, co oznacza, ze promieniowanie rentgenowskie przechodzi przez
ciato, w ktorym ulega ostabieniu. Poszczegolne sktadniki ciata ostabiajg promieniowanie w
réoznym stopniu, zaleznym od gestosci elektrondw w badanej strukturze, dlatego tez catkowite
osfabienie skolimowanej wigzki promieniowania penetrujgcego ciato w okreslonym kierunku
sktada sie z sumy ostabien powodowanych przez te sktadniki. Przedmiotem pomiaru jest wartosc
sumarycznego ostabienia promieniowania. W konwencjonalnej TK, jako zrodta promieniowania
uzywa sie lampy rentgenowskiej, ktora wraz ze sprzezonymi z nig detektorami przemieszcza sie
po torze kotowym wokot osi pacjenta w petnym kgcie 360°, dokonujgc ekspozyciji co 0,5°-1,0°.

Dla poszczegodlnych kierunkéw lezgcych w ptaszczyznie toru otrzymuje sie 2
rézne wartosci ostabienia promieniowania. Dzieje sie tak dlatego, ze wraz ‘5
ze zmiang kierunku zmienia sie ukfad struktur ciata. Na podstawie tych o
danych oraz po uwzglednieniu grubosci warstwy dokonuje sie obliczenia
wartosci wspotczynnikdw ostabienia promieniowania przez elementarne =
objetosci poszczegolnych tkanek. Przyporzgdkowujgc wspoétczynnikom
osfabienia okreslone wartosci jasnosci otrzymuje sie na ekranie monitora
obraz przekroju ciata [19].

Zdjecie wykonane przy uzyciu TK.



Po przesunieciu pacjenta wzgledem obrotowego zespotu lampa—detektory, wzdtuz osi ciata,
otrzymuje sie obraz kolejnego przekroju. Rownomierne ciggte przesuwanie pacjenta wzgledem
obracajgcego sie zespotu lampa—detektory umozliwia zbieranie informacji o ostabieniu
promieniowania w sposob ciggty. Dzieki temu nie sg pomijane obszary na granicy warstw. Ten
rodzaj badania nazywa sie tomografig spiralng (Spiralna Tomografia Komputerowa). W
maszynach do badan STK tej generacji badanie nie odbywa sie juz warstwa po warstwie. W
zamian za to lampa rentgenowska obraca sie w sposob ciggty, podczas, gdy pacjent w sposob
ciggty przesuwany jest przez gantry (okole) aparatu. Dawka przyjetego przez pacjenta
promieniowania jest mniejsza niz w standardowej metodzie. Czas badania pacjenta jest krotszy.
Uzyskane dane sg przechowywane | po przeprowadzeniu petnego badania mozliwa jest
elektroniczna rekonstrukcja potrzebnych obrazéw. Czas uzyskiwania obrazéw, wykonywania
rekonstrukcji po badaniu moze by¢ roznie dtugi, lecz nie angazuje pacjenta. Przy wykorzystaniu
tej interesujgcej technologii mozliwa jest ocena duzych partii ciata w bardzo krotkim czasie, w
trakcie jednego wdechu.

Spiralna tomografia komputerowa daje mozliwos¢ tworzenia
obrazow trojwymiarowych, np. struktur naczyniowych, kosci,
poftaczen stawowych. Grubosc¢ warstwy w technice sekwencyjnej
nie powinna przekraczac¢ 8-10mm, przy takim samym przesuwie
stotu. Przy opcji spiralnej grubos¢ warstw zwykle wynosi rowniez
ok. 8mm, jednak przy =zastosowaniu wartosci tzw. pitch
(stosunek przesuwu stotu w ciggu jednego obrotu lampy do
grubosci warstwy) w granicach 1 — 1,5 uzyskuje sie w efekcie
tzw. warstwy naktadajgce sie, co bardzo poprawia jakosc¢
rekonstrukcji [19].

Zdjecie wykonane przy pomocy STK,
przedstawiajgce ztamanie tukow kregu C2 [21].




8.3. Szybka tomografia komputerowa
( Electron Beam Tomography, EBT)

Podana wyzej wartosS¢ rozdzielczosci czasowej konwencjonalnej TK,
jest niewystarczajgca do wizualizacji czynnosci narzadow, a w
szczegolnosci serca. Zbyt duza jej wartos¢ wynika z niedoskonatosci
rozwigzania ruchu zrédta promieniowania na drodze mechaniczne;.
Wady tej nie ma tomograf wigzki elektronowej, w ktorym uktad zrodto—
detektory pozostaje mechanicznie nieruchomy. Dzieki specjalnej
konstrukcji lampy rentgenowskiej porusza sie jedynie wigzka
elektronow, ktora generuje kolejno promieniowanie w licznych
przylegajgcych do siebie ogniskach anody (lampy) majgcej postac
potpierscienia. W ten sposdb wigzka promieniowania szybko
przesuwajgc sie po licznych ogniskach zmienia kierunek, co
warunkuje otrzymanie obrazu tomograficznego obiektu (np. serca).
Dzieki takiemu rozwigzaniu obraz mozna uzyskac juz po uptywie ok.
50 ms, co oznacza bardzo duzg rozdzielczos¢ czasowg. Urzgdzenie
musi  mieC¢ jednak odpowiednio duzg liczbe detektoréw
umieszczonych na listwie w ksztaicie potpierscienia. Zdolnosé
rozdzielcza obrazu przekroju tego tomografu jest nieco mniejsza w
porownaniu z TK i wynosi okoto 0,5 mm2, przy grubosci warstwy 10
mm, co stanowi kompromis miedzy ptaskim obrazem tomograficznym
a obrazem trojwymiarowym, ktéry mozna zrekonstruowaé z serii
obrazéw dwuwymiarowych. Nieco gorsza jest takze kontrastowosc¢
obrazu [22].

Skanery EBT [23].



8.4. Tomografia emisyjna pojedynczego fotonu (Single Photon Emission
Computed Tomography, SPECT)

W SPECT stosowane sg radiofarmaceutyki emitujgce fotony gamma. Jako detektoréw uzywa sie
gamma kamer rozmieszczonych symetrycznie wokot pacjenta. Takie rozmieszczenie detektorow
umozliwia rownoczesne rejestrowanie fotonow emitowanych w kilku réznych kierunkach. Ten
sposob akwizycji danych umozliwia uzyskanie obrazu o wysokiej rozdzielczosci przestrzennej i w
krotkim czasie. Jednakze wiekszos¢ tomografow SPECT zawiera tylko jedng gamma kamere,
ktéra podobnie jak detektory w tomografie komputerowym porusza sie po okregu wokoét pacjenta,
zbierajgc kolejno fotony emitowane w roznych kierunkach. Na podstawie wykrycia kierunkow
emisji promieniowania identyfikuje sie miejsca, z ktorych zostato ono wyemitowane. Tym samym
okresla sie strukture lub czynnos¢ narzadu, w ktorym radiofarmaceutyk usadowit sie (przejsciowo).
Proces rekonstrukcji obrazu na podstawie tychze informacji jest podobny do tomografow
poprzecznych (obrazujgcych poprzeczne przekroje ciata).

Celem tomografii SPECT jest eliminacja naktadajgcych sie na siebie informacji strukturalnych w
celu uzyskania wartosciowych, w miare mozliwosci ilosciowych, danych zawartych w obrazie
przekroju ciata. Tomografia SPECT jest niezwykle czutg i doktadng metoda.

Metodg tg mozna uzyskac informacje o czynnosci metabolicznej
narzgdow lub hemodynamice uktadu krgzenia, ktére sg trudne lub
wrecz niemozliwe do uzyskania w inny sposob. Podstawowg
zaletg tomografii SPECT sg potencjalne mozliwosci uzyskania f =
ilosciowych danych 0 przestrzennym rozktadzie = &
radiofarmaceutyku, dzieki czemu mozna otrzymac wierny obraz
trojwymiarowy. Wadg sg trudnosci zwigzane =z realizacjg ’
precyzyjnego ruchu okreznego kamery gamma. Niedoktadnosci

trajektorii tego ruchu powodujg, podobnie jak w zwyktej tomografii E s i:
komputerowej, btedy w obrazie. e




8.5. Obrazowanie za pomocg pola magnetycznego

Obrazowanie metodg magnetycznego rezonansu jgdrowego (MRI) polega na wykorzystaniu
magnetycznych wtasciwosci jgder atomowych, w szczegolnosci atomow wodoru, czyli protonow.
Wiasciwosci magnetyczne protonow sg zwigzane ze spinem i jego momentem magnetycznym. W
warunkach naturalnych rozktad momentéw magnetycznych jader wodoru (w ciele cztowieka) jest
beztadny. Ruch termiczny powoduje, ze ich orientacja przestrzenna wcigz sie zmienia.
Wprowadzenie zewnetrznego statego pola magnetycznego powoduje uporzgdkowanie
momentéw magnetycznych jader zgodnie z kierunkiem pola lub przeciwnie. Zrédtem sygnatu
diagnostycznie uzytecznego sg jgdra, ktorych liczba stanowi réznice miedzy liczbg jgder o
momentach skierowanych zgodnie z kierunkiem pola a liczbg jgder o momentach skierowanych
przeciwnie. Aby uzyska¢ uzyteczny diagnostycznie sygnat nalezy zmieni¢ kierunek momentow
magnetycznych uprzgdkowanych wzdtuz statego pola na prostopadty do jego kierunku lub
przeciwny. Dokonuje sie tego impulsowo, za pomocg energii dodatkowego pola magnetycznego
wytworzonego przez cewke umieszczong (na zewnagtrz) prostopadle do kierunku pola statego.
Cewka ta generuje krotki impuls o czestotliwosci rezonansowej rownej czestotliwosci Larmora
swobodnego protonu. Stgd nazwa metody — obrazowanie za pomocg rezonansu
magnetycznego.

Wartosci czestotliwosci Larmora oraz czasow relaksacji zalezg od gestosci protondw i rodzaju
tkanki i tym samym stanowig podstawe do roznicowania tkanek, a tym samym rekonstrukciji
obrazu struktury przekroju ciata. W szczegolnosci czynnikiem roznicujgcym tkanki oraz
zachodzgce w nich zmiany chorobowe sg czasy relaksacji T1 (relaksacja podiuzna) i1 T2
(relaksacja poprzeczna) . Czynnikiem wyznaczajgcym (ograniczajgcym) obszar, z ktérego jest
zbierana informacja, jest ksztatt rozktadu pola magnetycznego, a w szczegolnosci gradientow
pola: gradientu wzdtuz osi ciata pacjenta — w celu okreslenia (wyodrebnienia) potozenia warstwy,
| gradientu pola poprzecznego (wytworzonego przez oddzielng cewke zewnetrzng) — w celu
identyfikacji poszczegodlnych obiektow w warstwie [20, 24, 25].



8.6. Obrazowanie za pomocg pola biomagnetycznego

Zrodtem informacji w tej metodzie jest pole magnetyczne towrzyszace czynnosci elektrycznej
organizmu, na przykfad serca (ekg), moézgu (eeq) itp. Pole to jest bardzo stabe w poréwnaniu z
polem magnetycznym Ziemi (maksymalnie 102 T) i wynosi w przyblizeniu dla serca 10-1° T, a dla
potencjatéw wywotanych mézgu 10-13 T.

Jest to stosunkowo nowa metoda obrazowania czynnosci elektryczne] narzadow a zwtaszcza
mozgu i moze by¢ komplementarng metodg do metody PET. Pomiary tego pola sg bardzo trudne
| wymagaja specjalnych warunkéw. lzolowanych, od innych zewnetrznych pdl zaktdcajgcych,
pomieszczen i niezwykle czutych detektoréw pola magnetycznego, wykorzystujgcych elementy
nadprzewodzgce (SQUID).

Metoda ta zwana magnetografig, umozliwia obrazowanie czynnosci mézgu lub innych narzgddw,
z dokfadnoscig lokalizacji zmian (na przyktad ogniska epilepsji) z doktadnoscig do Kkilku
milimetrow. Ta stosunkowo mata doktadnos¢ lokalizacji wymaga skorelowania wynikow z
wynikami badan innymi metodami [22].



8.7. Ultrasonografia

Ultrasonografia jest metodg obrazowania narzgdow przy pomocy fal ultradzwiekowych. Badanie
przeprowadza sie przy pomocy specjalnej aparatury, ktora wykorzystuje zjawiska ultradzwiekowe -
wystane do wnetrza organizmu fale ultradzwiekowe odbijajg sie od badanych tkanek. Sonda
aparatu USG jednoczesnie emituje i odbiera dzwiek, ktory zostaje przetworzony przez uktad
elektroniczny. Narzad badany uwidoczniony zostaje na ekranie monitora. Badajgcy ma mozliwosc
zatrzymania obrazu oraz wydrukowania interesujgcego go przekroju. Niektore aparaty wykorzystujg
tak zwany efekt Dopplera: fala odbita od ruchomego obiektu zmienia czestotliwos¢ wzgledem fali
nadawanej. Czestotliwosci stosowane w obrazowaniu medycznym mieszczg sie w zakresie od 0,5
MHz (np.. Przy badaniu jamy brzusznej) do 15 MHz (w okulistyce i badaniach zmian znajdujgcych
sie tuz pod skoérg, np. guzéw sutka). Trwajg takze badania dotyczgce mozliwosci wykorzystania
wiekszych czestotliwosci, az do 70 MHz, ktére mogg znalez¢ zastosowanie do wizualizacji
mikroobiektow, na przyktad struktury powierzchniowej tkanek.

Ultrasonografia jest jedynym sposobem wizualizacji, ktory nie jest oparty na elektromagnetycznym
oddziatywaniu czynnika penetrujgcego z ciatem cztowieka. Podstawg obrazowania
ultradzwiekowego sg informacje o gestosci, sprezystosci tkanek i ruchomosci narzgdow (lub
przeptywu krwi), uzyskane na podstawie analizy odbicia lub zmiany czestotliwosci wigzki fal
ultradzwiekowych penetrujgcych ciato. Informacje te sg przetwarzane na uzyteczny diagnostycznie
obraz prezentowany na ekranie monitora.

Obrazowanie ultradzwiekowe ma charakter tomograficzny. Uzyskiwane
obrazy przedstawiajg przekroj ciata Ilub narzadu w ptaszczyznie
przemieszczania waskiej (do granicy mozliwosci) wigzki fal penetrujgcej
obiekt. Na podstawie danych zawartych w obrazach dwuwymiarowych,
podobnie jak w innych sposobach obrazowania, mozna zrekonstruowac
obraz tréjwymiarowy. Obrazy sg uzyskiwane w czasie rzeczywistym, czyli
natychmiast w trakcie badania.




8.8. Metody echa

Echo - dzwiek odbity, dochodzacy (lub powracajgcy) do okreslonego punktu z takim opoznieniem
| natezeniem, ze moze byC rejestrowany jako dzwiek oddzielny w stosunku do dzwieku
podstawowego, przychodzgcego do tego punktu. Efekt echa wykorzystywany jest w wiekszosci
urzadzen ultrasonograficznych stosowanych w diagnostyce medycznej. Przechodzgca przez ciato
wigzka ultradzwiekéw ulega ostabieniu na skutek rozproszenia, odbicia | pochtoniecia przez tkanki
lezgce na jej drodze. Fale odbite od poszczegolnych granic struktur tkankowych wracajg do
przetwornika piezoelektrycznego (emituje on krotkotrwaty, silnie ttumiony impuls drgan), ktory po
wystaniu impulsu przyjmuje role detektora. Przechodzgca przez obiekt wigzka fal akustycznych
generuje znaczng liczbe ech, kitére sg odbierane w sekwencji czasowej, proporcjonalnej do
odlegtosci miejsca odbicia od przetwornika. Poszczegdlne echa sg wyswietlane na monitorze w
postaci pikseli, tworzgc obraz ziozony z linii. Wyrdznia sie 3 sposoby prezentacji obrazu
ultradzwiekowego uzyskiwanego metodg echa: A, B i M.

Prezentacja typu A (amplitude - amplituda) jest realizowana za pomocg nieruchomej, zawierajgcej
przetwornik, gtowicy umieszczonej na powierzchni ciata. Dostarcza informacji jednowymiarowych.
Prezentacja typu B (brightness - jasnos¢) jest prezentacjg dwuwymiarowg. Sygnat echa jest
przedstawiany na monitorze w postaci pikseli (Swiecgcych plamek) o jasnosci proporcjonalnej do
jego amplitudy. Dwuwymiarowos¢ obrazu jest uzyskiwana dzieki przesuwaniu gtowicy z
przetwornikiem po powierzchni ciata. W rezultacie otrzymuje sie obraz przekroju ciata w
ptaszczyznie wyznaczanej przez kierunek wigzki i kierunek ruchu gtowicy.

Prezentacja typu M (motion - ruch) jest dokonywana w podobny sposoéb jak prezentacja A, tzn.
przy zachowaniu nieruchomosci gtowicy zawierajgcej przetwornik. Réznica polega na tym, ze echa
sg przedstawiane jak w prezentacji B, czyli w postaci pikseli, o zréznicowanej jasnosci. Piksele
kreslg linie na przesuwajgcym sie papierze fotograficznym lub ekranie monitora. Na podstawie
przesuwania sie linii w gore i w dot mozna oceni¢ ruchomos¢ badanych obiektow [19].
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8.9. Metody dopplerowskie

Zgodnie z zasadg Dopplera (jako zjawisko) jesli obiekt zbliza l | S S
sie do przetwornika, to czestotliwosc fali odbitej zwieksza sie ' 3
| odwrotnie, maleje, gdy obiekt sie oddala. Istotne znaczenie
ma ten sposob wizualizacji w diagnostyce uktadu krgzenia,
obejmujgcej badanie czynnosci serca oraz przeptywy krwi w
sercu, duzych naczyniach klatki piersiowe] i wiekszych | » . ooy inoenrs
tetnicach  obwodowych. Metody dopplerowskie sg - ) T ey 5
potgczeniem USG-B (metoda ultrasonografii  czasu .. 20
rzeczywistego z obrazowaniem w prezentacji B) z efektem
dopplera. Wizualizacja dopplerowska moze by¢ realizowana
dwiema technikami. Do technik tych zalicza sie tzw. doppler
pulsacyjny (DD), w ktérym bramke dopplerowskg umieszcza
sie w naczyniu pod kontrolg obrazu USG-B, a przeptyw
przedstawiony jest w formie wykresu - krzywej spektralnej.
Drugg stosowang technikg jest doppler z kolorowym
obrazowaniem przeptywu (CD), w ktorym kierunek i
predkoS¢ przeptywu wyrazana jest za pomocg kolorow,
zwykle czerwonego i niebieskiego. Metody dopplerowskie, a
zwlaszcza CD, sg cennym uzupetnieniem metody USG-B.
Zrodtem informacji niezbednych do utworzenia obrazu
dopplerowskiego jest zmiana czestotliwosci wigzki fal
akustycznych odbitych od ruchomego obiektu. W
szczegolnosci dotyczy to obiektow (w tym takze krwi), ktore
majg sktadowa ruchu w kierunku propagacji wigzki.

Zdjecie wykonane przy
pomocy techniki dopplerowskiej z
kolorowym obrazowaniem

przeptywu [26]




Podsumowanie

Pozytonowa tomografia emisyjna — jest technika obrazowania warstwowego w medycynie
nuklearnej, wykorzystujgcg jednoczesng rejestracje koincydentnych fotonéw promieniowania
gamma, wyemitowanych w badanym organie w wyniku anihilacji wytworzonego poprzez rozpad
Izotopu pozytonu z elektronem.

Metoda PET nie rozwigzuje wszystkich probleméw diagnostycznych, ale potgczona z innymi
technikami obrazowania moze skutecznie wykrywaC coraz czesciej nekajgce spoteczenstwo
powazne choroby.

Posiada ona dwie niezwykle wazne zalety. Pierwszg z nich jest uzyskiwanie obrazow
scyntygraficznych o znacznie lepszej rozdzielczosci, dzieki rejestracji promieniowania zwigzanego
ze zjawiskiem anihilacji pozytonu (emitowanego =z jgdra atomowego pierwiastka
promieniotworczego) | elektronu. Druga to mozliwos¢ stosowania  pierwiastkow
promieniotwérczych budujgcych organizmy zywe: wegla (**C), fluoru (*8F) czy tlenu (*°0). Dzigki
temu stosowane sg badania in vivo z zastosowaniem pochodnej glukozy (*®FDG), aminokwasow,
tymidyny, przekaznikow neuronalnych (np. DOPA) i innych...
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