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Abstrakt

Ciel'om tejto prace je vytvorit’ jednoduché zosumarizovanie novych trendov v pozitronove;j
emisnej tomografii a jej zakladnych fyzikdlnych principov. V sti€asnosti je dostupny velky
pocet vedeckych prac uzko Specifikovanych, ktoré ale neposkytuju zaklady pre odbornu

verejnost’. Vykonali sme reSer$ z dostupnych zdrojov.

Klucove slova: PET, Faktory rozliSenia, Radionuklidy, BFDG, SPECT, PET/CT

Abstract

The aim of this project is to provide a simple summary of new trends in positron emission
tomography and its basic physical principles. At present, a large number of targeted scien-
tific papers is on hand which do not provide, however, basic facts for academic community.

A review of available literature was performed.

Keywords: PET, Resolution factors, Radionuclides, ISFDG, SPECT, PET/CT
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1. UVOD

1.1. Predslov

Rakovina je najcastejSou pri¢inou umrtnosti v Europe, ale napriek zdvaznosti tohto ochore-
nia stale uspesSnost’ liecby zéavisi zvidcSa na vcasnej diagndze. Anatomické zmeny st
zvy€ajne rozpoznatelné az v pokrocilom §taddiu ochorenia. Preto sa ukazuje vhodné sledo-
vat’ metabolické procesy na bunkovej urovni.

Existuje viacero diagnostickych metdd, pouzivanych v klinickej praxi, ktoré umoziuju
neinvazivne vySetrenie. VacSina tychto metdd poskytuje informacie o anatomii a pripadne
aj o niektorych fyziologickych procesoch. Medzi ne patri rontgen, pocitacova tomografia,
ale aj v sucasnosti Casto preferovand magneticka rezonancia. V rannom $tadiu ochorenia je
ale mozné pozorovat’ iba zvysenu aktivitu napadnutého tkaniva. To sa prejavi nadmernou
latkovou vymenou, ktoru je mozné sledovat’ pomocou radionuklidov naviazanych na tieto
biomolekuly. Pozitrénova emisnd tomografia (PET) je jadrovo-medicinska zobrazovacia
technika, ktord umoziuje kvantitativne urcenie distribucie roznych farmaceutik in vivo.
PET ma nezastupite'nt ulohu aj pri $tdiu procesov prebiehajucich v 'udskom tele. Vd’aka
tomu sme schopni analyzovat’ aktivitu v 'udskom mozgu ako aj v inych organoch, ktoré st
beznymi diagnostickymi zariadeniami nesledovatelné.

Aj napriek tomu, ze PET je jednou z najprogresivnejsich sti¢asnych metdd diagnostiky
onkologickych ochoreni, v dostupnych literarnych zdrojoch neexistuje stru¢ny prehl'ad
vhodny ako tivod do problematiky. Predlozenou pracou sa preto snazime vytvorit’ jednodu-

ché zosumarizovanie novych trendov v PET a jej zdkladnych fyzikélnych principov.

1.2. Historia

Pociatok vyvoja pozitronovej emisnej tomografie je datovany niekedy od polovice minulé-
ho storo¢ia. V roku 1973 postavil Michael E. Phelps na Washingtonskej univerzite prvy
PET tomograf znamy ako PETT I. Tento prvy pokus bol vSak netspesny vo vytvérani

spravne rekonstruovanych obrazov kvoli obmedzenému snimaniu, absencii tlmiacich ko-



rekcii a vhodného algoritmu na rekonstrukciu obrazu. V tom istom roku sa zacalo s navr-
hom a konstrukciou PETT II, ktory obsahoval 24 Nal(Tl) detektorov s koincidenc¢nou
detekciou, utlmovymi korekciami a rekonstrukciou obrazu pomocou spravneho algoritmu
filtrovanej spétnej projekcie. Phelps dal prvému tomografu nazov Pozitronova Emisna
Transaxialna Tomografia. Neskor skratil nazov na PET, pretoZe transaxialna' nebola jedina
rovina, v ktorej mohli byt’ rekonstruované obrazy. PETT II a neskor aj PETT II 2 boli pou-
Zité na vytvorenie matematického aparatu a fyzikalneho modelu PET, ako aj ich overenie
na zobrazeni metabolizmu a krvného toku vo zvieratach. Tto udalost mozno povazovat za
pociatok vyvoja modernych PET zariadeni. Mike Phelps, Ed Hoffman a kolegovia
z Washingtonskej univerzity v roku 1974 zostrojili PET III, ktory bol ur¢eny na stadie I'ud-
ského tela. PET III sa skladal zo 48 Nal(Tl) detektorov, ¢o bol dvojndsobny pocet ako mal
PETT II. Tento syst¢ém mal vynikajuce snimanie, zabezpecené kombinéaciou linedrneho
posuvu detektorov a 60 stupiiovou rotaciou gantry. Tento tomograf ako prvy vytvoril snim-
ky kyslikového a glukézového metabolizmu a krvného riecista l'udi.

V priebehu d’alSich dvoch desatroci sa aplikovala PET aj v klinickej praxi, priCom tento
postup bol spomaleny vysokymi finanénymi nakladmi. Sirsie zavedenie PET diagnostiky
umoznil aZ vyvoj novych scintilaénych detektorov a objavenie fluérdeoxyglukézy (‘*FDG)

(Tabulka 1.1).

TABULKA 1.1. Casovy sled vyznamnych udalosti vo vyvoji PET.

Rok Udalost’

1951 Prvé medicinske aplikacie pre pozitrony

1973 Zaciatok modernej pozitronovej emisnej tomografie

1974 Prvy l'udsky PET tomograf

1977-1978 Objavenie BGO scintilatora

1976-1980 Syntetizované FDG

1984-1986 Vyvoj prvého PET medicinskeho cyklotronu

1984-1985 Blokovy detektor

1987-1990 Vyznamnejsie zobrazovacie spolo¢nosti vstupuji do PET
19902001 Lutécium oxyortosilikat (LSO) a budticnost PET

! Karteziansky stradnicovy systém rekonstruovanych PET snimkou je fixovany relativne k tomografu (Obr.
1.1). 2D snimky su najcastejSie zobrazované ako transaxialne rezy, ¢o st paralelné roviny k rovine xy. Sagi-
talne a koronalne rezy st roviny paralelné k rovine yz resp. rovine xz.
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1.3. PET systéem

Typicky PET systém tvori (Obr. 1.1): gantry, vysetrovacie l6zko, hardware na zapis
a analyzu udajov, pracovna stanica. Primarnou Castou tomografu je sustava detektorov
zapojenych v koinciden¢nom mdde a umiestnend v strede gantry. Detektory tvoria suvisly
kruh, tzv. prstenec s priemerom 70-100 cm a axialnym predizenim 10-20 cm. Ak PET ske-
ner obsahuje V&aCSi pocet prstencov (multiprstencovy tomograf), je mozné snimanie
viacerych transaxialnych rezov stcasne. Obdobne, rezy pod réznym uhlom ziskavame na-
klananim gantry.

Vysetrovacie 16zko pre pacienta je konstruované zo Specidlnych materidlov s klade-
nim dorazu na nizky utlm ziarenia. Je tvarované tak, aby bolo zabezpefené maximalne
pohodlie pocas skenovania, ktoré bezne trva okolo 50 min. Lozko sa pocas diagnostiky
plynulo pohybuje v horizontdlnom smere a zasuva tak pacienta do prstenca detektorov. Za-
znamenané udaje z detektorov su priamo posielané do vykonného pocitaca, ktory po
rekonstrukcii obraz zasiela cez siet’ do niektorej z pracovnych stanic.

Presné umiestnenie pacienta je zabezpeené pomocou systému nizko vykonnych (I mW)
laserovych lucov. Laserové luc¢e st v korondlnom, transverzdlnom a sagitdlnom smere,

¢im umoznuju dostatocné centrovanie pacienta vo vsetkych troch vyzna¢nych smeroch.

detektorovy
prstenec

vysetrovacie
16zko

OBR. 1.1. Schéma PET zariadenia s hlavnymi ¢astami.



2. PRINCIP PET

2.1. Fyzikalna podstata

Do tela pacienta je intravendzne alebo inhaldciou podané radiofarmakum, ¢o je molekula,
na ktorl su naviazané jadrd nestabilnych radionuklidov ako napriklad e, BN, 0, '*F.
Vyhodou ''C, N a "0 je, Ze st to izotopy biogénnych prvkov a mézu byt naviazané na
molekuly bez zmeny pdvodnych chemickych Struktar a ich vlastnosti. Hoci fluér nie je bio-
génny prvok, je mozné izotop '°F naviazat' na glukozu, ¢im ziskavame molekulu nazvana
fluordeoxyglukoza ("*FDG), Go je aj v klinickej praxi najpouzivanejsie radiofarmakum.
Tato molekula sa bude akumulovat’ v tkanivach so zvySenou metabolickou aktivitou, ako je
napr. onkologické tkanivo. Ciastoéne je vylu¢ovana do mocu, takze sa obvykle zobrazuje
duty systém Fadvin a mo&ovy mechur, obéas je mozné '*FDG najst’ v &revach.

Po niekol’kych sekundéch, alebo minatach sa pomocou krvného obehu radiofarmakum
dostane az na cielené miesto, ktorym je najcastejSie nador. Pouzivané radionuklidy obsahu-
ju vjadre vicsi pocet protonov ako neutrénov, ¢im vznikéd nestabilny stav. Prechod do
stabilné¢ho stavu nastdva zmenou protonu na neutron, ktory je sprevadzany emisiou pozitro-

+ ’ v
nu e’ a neutrina v. Tento proces sa oznacuje ako S premena.

Proces f premeny:

SX—L s Y t+et v

kde /X je nuklid pred " premenou a ,Y je nuklid po £ premene.

Pozitron je anticastica elektronu a ma skoro totozné vlastnosti s tym hlavnym rozdielom,
ze ma kladny elektricky naboj. Pozitrony nie je mozné detekovat’ priamo, lebo ich linearny
dosah z miesta vzniku je iba niekol'’ko milimetrov (Tabul'ka 2.1), a preto vd¢Sinou ani neo-
pustia telo pacienta. Na tejto drahe pozitrony stracaji svoju kineticki energiu pri

interakcidch s okolitymi Casticami.



TABULKA 2.1. Fyzikalne vlastnosti najcastejsie pouzivanych pozitronovych radionuklidov pre PET.

Rédionuklid Polcas rozpadu Maximalna energia Maximalny linedr-  Priemerny linearny
(min) pozitrénov (MeV) ny dosah (mm) dosah (mm)
e 20.38 0.96 5.0 0.3
BN 9.96 1.19 5.4 1.4
o) 2.03 1.72 8.2 1.5
18 109.8 0.64 2.4 0.2
%Ga 68.1 1.89 9.1 1.9
“Rb 1.25 3.35 15.6 2.6

Ked’ uz pozitron stratil znanu Cast’ svojej energie (zostatkova energia £ = 10 eV) a pri-
de do styku s d’al§im elektrénom, mdze dojst’ k vytvoreniu pozitronia (PS). PS je atomovy
systém tvoreny elektronom a pozitrénom navzijom viazanymi Coulombovou interakciou
medzi ich opaénymi nabojmi. Jadro tohto atomu tvori pozitron a v obale je elektron, pricom
tazisko ststavy sa nachadza medzi ¢asticami. Tento systém je vel'mi podobny atomu vodi-
ka, s tym rozdielom, Ze ma menSiu hmotnost. Doba zivota pozitrénia je pomerne kratka
a zavisi od stavu, v ktorom sa pozitronium nachadza. Spinové magnetické momenty pozit-
roénu a elektronu moézu byt v PS orientované bud’ paralelne (tzv. ortopozitrénium) alebo
antiparalelne (parapozitronium). V prvom pripade ma ortopozitronium dobu zZivota 142 ns,
po ktorej nastane anihildcia s produkciou troch alebo viacerych foténov. Tento proces je

vSak malo pravdepodobny, a preto sa nim nebudeme d’alej zaoberat’.

JN 511 keV
foton
pozitron
elektréon
511 keV
foton
\Y,

OBR. 2.1. Schéma pozitronovej anihilacie.



Pre ¢innost’ PET je dolezitejsi druhy proces, pri ktorom po uplynuti 125 ps dochédza
v parapozitroniu k procesu anihilédcie, ktorého vysledkom je zanik hmoty a emisia dvoch
fotonov s energiou 511 keV. Oba fotony st vyziarené presne opaénym smerom so vzajom-

nym uhlom priblizne 180° (Obr. 2.1).

2.2. Detekcia fotonov a rekonstrukcia obrazu

Ked’ dva protil'ahlé detektory zaznamenaji anihilacné fotony v kratkom (15 ns) casovom
intervale, tak sa predpokladd, Ze pochadzajii z rovnakej anihilacnej udalosti. Teda miesto
anihilacie bude lezat’ niekde na ¢iare, ktora tvori spojnicu oboch detektorov (Obr. 2.2). Ta-
kuto ¢iaru nazyvame Ciarou odozvy (line of response - LOR). Miesto, kde bol pozitron
emitovany jadrom, bude zasa ohrani¢ené linearnym dosahom pozitrénu Specifickym pre

pouzity radionuklid a prostredie.

miesto
anihilacie

odozvy
(LOR) w

Ciara

|

prstenec detektorov

OBR. 2.2. Detekcia v PET tomografe.

Projekény pohlad (projekcia) je tvoreny systémom paralelnych Ciar, ktoré zvieraju
s horizontalnou rovinou ur¢ity uhol, ako je zndzornené na Obr. 2.3. Pre jednoduchsiu re-
konstrukciu priestorového obrazu sa zavadza sinogram. Ten predstavuje zapis projekénych
rovin, kde kazdy riadok obsahuje inu uhlovu poziciu. Tento proces sa oznacuje aj ako line-

arne vzorkovanie.



OBR. 2.3. Linearne vzorkovanie.

Podobne je mozné vykonat aj radidlne vzorkovanie (Obr. 2.4), pri ktorom je kazdy de-
tektor v koincidencii s viacerymi detektormi, ktoré st oproti nemu. Takto definujeme
koinciden¢né vzorkovacie Ciary cez viacero uhlov. Sposob vzorkovania sa prejavi na vy-

slednej kvalite obrazu.

OBR. 2.4. Radialne vzorkovanie.

Proces rekonstrukcie obrazu vyuziva matematicky aparat filtrovanej spdtnej projekcie

podobny, ako sa pouZiva pri pocitacovej tomografii (CT) ¢i jednofotonovej emisnej pocita-



¢ovej tomografii (SPECT). Pomocou tohto aparatu je mozné zrekonstruovat’ obraz koncen-

tracie radiofarmaka v Specifickej oblasti v tele z merani koinciden¢nych fotonov.

2.3. Procesy vplyvajice na rozliSenie

Dvojica detektorov nemusi vzdy zaregistrovat’ fotony, ktoré su v koincidencii. Vac¢$ina ani-
hilaénych fotonov, ktoré budu detekované jednym detektorom, nemaji koincidencnt
detekciu druhého fotonu. Cast anihilaénych foténov je absorbovana pred detekovanim,
alebo je zmeneny ich povodny smer okolitym tkanivom. Ked’Ze existuje viacero faktorov,
ktoré mozu ovplyvnit presnost nameranych udajov, pocet detekovanych koincidenénych
fotonov je zlomok z celkového poctu zaregistrovanych fotonov. Niektoré z tychto faktorov

su:

— Utlm

— Comptonov efekt

— Nahodna koincidencia
— Dosah pozitrénu

— Uhlova disperzia

— Mirtva doba detektora

Utlm

Ked fotony prechddzaju cez absorbator, ¢o je v nasom pripade tkanivo, dochadza precho-
dom k poklesu ich intenzity (poctu) vplyvom interakcie fotonov s latkou. Tento pokles
intenzity sa oznacuje ako utlm. Je zavisly od energie fotonu, absorpcného koeficientu

a hribky tkaniva. Utlm je exponencialny proces popisany rovnicou

I(x)=1(0)e™ (2.1)
v ktorom /(0) je intenzita pdvodného ziarenia €ize pocet fotonov, ktoré dopadaji na absor-
bujtce prostredie, /(x) je intenzita tohto ziarenia po prejdeni hrubky x absorbujucej latky a

1 je linearny Gtlmovy koeficient materialu a méa jednotku cm™.
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Nie kazdy anihila¢ny fotoén prechadza rovnakou hrubkou tkaniva, a preto st rozdielne
pravdepodobnosti absorpcie. D4 sa vSak analyticky ukazat’, Ze itlmovy koeficient nezavisi
na umiestneni pociatku foténov ale hlavne na celkovej hribke tkaniva organu. Prave tato
skuto¢nost’ vyzdvihuje ddlezitost’ rovnice (2.1) a umoziuje tak vykonat’ jednoduché pre-

korekcie dat. St dve metddy pre utlmové korekcie:

e Teoreticka metoda. Utlmové opravné faktory su odhadnuté z poznania linearneho
utlmového koeficienta u a predpokladu obrysov sledovaného organu. Nepresnosti
v odhadnuti obrysov maju za nasledok neurcitost’ v tychto opravnych faktoroch. Ta-
to metoda je dobra pre organy ako mozog, ktoré majii homogénnu hustotu a nie st

obklopené ostatnymi organmi.

e Metéda prechodového skenu. V tejto metdde, ktord dava priamu mieru utlmu, je
medzi prstenec detektorov a telo pacienta umiestneny plexisklovy kruhovy prstenec
s pozitrénovym Ziari¢om (napr. **Ge). Okolo tela pacienta rotuje relativne tenky ty-
Govy zdroj obsahujuci dlho Zijuci pozitronovy Ziari¢ (napr. ®*Ge ma polgas rozpadu
270 dni) a zabezpecuje tak rovnomerny zdroj fotonov. Ziskavame dva prechodové
skeny, jeden s pacientom na 16zku a jeden bez pacienta (pozadia). Z pomeru tychto
dvoch pocetnosti impulzov vyplyvaji korekéné faktory pre kazdy pixel rekonstruk-
¢nej matice. V praxi sa prechodovy sken pozadia nevykonava pre kazdého pacienta,
ale je merany periodicky (zvyc€ajne tyZzdenne) a nasledne pouzity na vypocet korek-
¢nych faktorov. ITked je tato metdda presnejSia ako teoretickd metdda, ma

sprievodné chyby, vznikajuce zo Statistického Sumu.

Pozndme niekol’ko odlisnych procesov interakcie fotonov s latkou. V rozsahu energii
fotonov, pouzivanych pri radioizotopovom vySetreni, st vSak len dve primarne interakcie,

ktoré prispievaju k utlmovému koeficientu: fotoefekt a Comptonov efekt.



Fotoefekt

Fotoefektom nazyvame proces, pri ktorom sa celd energia fotonu odovzda elektronu viaza-
nému v atome (Obr. 2.5). Ak je energia fotonu hv vicsSia ako je vdzbova energia [,

prislusného elektronu, elektron sa uvol'ni s kinetickou energiou £, rovnou

E =hv—I 2.2)

e v

Uvolnenim elektronu vznikne na jeho mieste neobsadeny stav, ktory sa prakticky okamzite
zaplni elektronom z vyssej energetickej hladiny. Pritom sa vyziari kvantum charakteristic-
kého rontgenového ziarenia, pripadne Augerov elektréon. Podstatnou zvlastnost'ou
fotoefektu je, ze sa moze uskutocnit’ iba na viazanom elektrone, o vyplyva zo zdkonov

zachovania energie a hybnosti.

hv /

82

OBR. 2.5. Fotoefekt.

e 3., : AT
Ucinny prierez fotoefektu o, oc Z i / (h v) je vyraznou funkciou proténového cCisla ab-

sorbatora Z, pricom so zvysSujucim Z prudko stupa. Pretoze efektivne protonové cCislo

telesnych tkaniv je nizke (Z.r = 7.6), fotoefekt nie je dominantnou interakciou. Naopak ten-
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to efekt prevlada v detekénych materidloch s vysokym Z ako napr. jodid sodny, bizmut
germanium a tieniacich materialoch ako je olovo.
Kym fotoefekt spdsobuje len absorpciu, tak Comptonov efekt zapriciniuje aj uhlova dis-

perziu. Preto sa robia korekcie zvlast na utlm a zvlast’ na Comptonov jav.

Comptonov efekt

Comptonov efekt je proces, pri ktorom foton interaguje s volnym elektronom. Pri interakcii
s elektronom sa povodny fotdon pohlti a absorbovana energia sa prerozdeli medzi kineticka
energiu elektronu a energiu nového emitovaného foténu (Obr. 2.6). Novy foton je vyziare-
ny pod inym uhlom ako bol dopadajuci foton, a preto je ¢asto ozna¢ovany ako ,,rozptyleny

foton®.

hv'

O\

OBR. 2.6. Comptonov efekt.

Ucinny prierez Comptonovho rozptylu o je imerny proténovému &islu atémov absorba-
tora Zanepriamo umerny energii dopadajuceho Ziarenia hv. Comptonov jav je
dominantnou interakciou v telesnych tkanivach a vyznamne prispieva k utlmu 511 keV

fotonov v tieniacich a detekénych materialoch.
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Pri anihiléciach kde jeden z dvoch fotonov je rozptyleny, ale oba st stale detekovang, je
poloha ur¢ena nespravne, lebo drahy fotonov nie su kolinearne (Obr. 2.7). Relativne ,,maly*
(30°) uhol rozptylu v strede typického skeneru spdsobi az 10 cm odchylku od presnej Ciary

odozvy.

OBR. 2.7. Comptonov efekt

(makroskopicky pohl'ad).

Jedna moznost’, ako zmensit’ vplyv Comptonovho javu, je pouzit’ energeticku diskrimi-
naciu. Fotony, ktoré sa podrobili Comptonovmu rozptylu nevyhnutne stratili ¢ast’ svojej
energie. Ak je energetické rozliSenie detektorov dobré, mozu byt tieto odliSené od neroz-
ptylenych foténov. Ulohou diskriminatora je uréit' fotony, ktorych energia nelezi
v pridelenom energetickom rozsahu. Tieto fotony nie si zaznamenané pre d’alSie spracova-

nie.

Nahodna koincidencia

Ked’ si zoberieme velké mnozstvo rozptylenych foténov a relativne maly priestorovy uhol
dany detektorovym prstencom, je zjavné, ze pre vel'ké mnozstvo anihildcii bude detekova-
ny iba jeden z foténov. Tieto procesy nazyvame jednofotonové detekcie. Ak dve
jednofotonové detekcie vznikajiice z oddelenych anihilécii su detekované v rovnakom ko-

inciden¢nom ¢asovom okne, budu zaregistrované ako znazornuje Obr. 2.8. Tieto udalosti su
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oznacované ako nahodné koincidencie. ZmenSovanim koincidenéného ¢asového okna sa

znizuje pocetnost’ ndhodnych koincidencii.

$

) 2

OBR. 2.8. Nahodna koincidencia.

Prispevky jednofotonovych detekcii s imerné mnozstvu injektovaného radionuklidu a
prirastky ndhodnych koincidencii sa zvySuji s druhou mocninou mnozstva radionuklidu

v zornom poli.

Dosah pozitrénu

Pri rozpade radionuklidu sa emituje pozitrén s nenulovou kinetickou energiou. Pozitron
prejde urciti vzdialenost’ v tkanive, ionizuje atomy prostredia, v ktorom sa pohybuje
a nakoniec zanikne anihilaciou. Teda miesto £ emisie je odli§né od miesta anihilacie resp.
emisie fotonov. Tento jav tak znizuje priestorové rozliSenie tomografu. Vzdialenost, ktoru
pozitron prejde pred anihildciou, zavisi od jeho energie, ktora je zna¢ne rozdielna pre rézne
nuklidy. Vysokoenergetické £~ Ziari¢e preto dajii nizSie priestorové rozlisenie ako nizkoe-
nergetické. Napriklad zobrazovanie myokardialnej perfuzie s "NH; (E g = 0.491 MeV ) da
lepsie priestorové rozlisenie ako to s ¥Rb (E g = 1.409 MeV). Kym dosah pozitronu (vid'.
Tab. 2.1) je mensi ako rozliSenie vac¢Siny sti¢asnych PET systémov (4-8 mm), nie je serioz-

nym zdrojom chyb a zvyc€ajne je ignorovany.
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Uhlova disperzia

Vsetky anihilacné fotony nie su vZdy emitované presne pod uhlom 180 stupiiov. Mierny
odklon od presnej antiparalelnosti je sposobeny pociato¢nou hybnostou pozitronia pred
tym, nez dojde k anihildcii. Takato uhlova odchylka moéze byt v rozsahu jedného stupna
alebo menej a zvycajne je ignorovana. Jej vel'kost je zavisla aj od polomeru prstenca detek-
torov, pricom so zva¢Sovanim polomeru sa uhlova odchylka zvySuje, a teda priemer

prstenca by preto mal byt’ ¢o najmensi.

Mrtva doba detektora

Kazdy detekény systém potrebuje urcity ¢as na spracovanie udalosti, zacinajucej od inter-
akcie Ziarenia s kryStdlom, az po vysledné formovanie impulzu a napokon jeho zapisanie.
Pocas tohto ¢asového useku ostava detektor necitlivy k d’alSej udalosti, t.j. ak d’alSie ziare-
nie pride pocas tejto doby, detektor ho nemoze spracovat’. Tento interval je nazyvany mrtva
doba. Mrtva doba detekéného systému moze byt dosledkom réznych komponentov celého
detekéného systému. Typické hodnoty pre scintilaény krystal Nal(Tl) sa od 0.5 do 5 ps.
Mftva doba je dominantny efekt, ktory limituje injektovanu davku.
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3. RADIONUKLIDY

St pouzivané dva spdsoby pripravy radionuklidov pre PET: v cyklotrone (najcastejsi spo-
sob vyroby), alebo pomocou jadrového reaktora. V cyklotrone je mozné vyrobit’ vSetky
bezné radioizotopy ''C, °N, 0, 'F a to bombardovanim stabilnych jadier vhodnych prv-
kov intenzivnymi protonovymi zvdzkami. Tak dokazeme ,,vtlacit* nadbyto¢ny proton do
jadra, ktoré sa stane nestabilné, lebo sa porusi rovnovaha medzi protonmi a neutronmi. Na-
sledne dochadza k jadrovym reakciam, pricom ocakévany radionuklid méze byt produktom
tychto reakcii.

Na produkciu radionuklidov je mozné pouZit' aj jadrovy reaktor. Zial, je iba niekolko
vhodnych kratko Zijucich radionuklidov, ktoré sa dajii pripravit’ touto metédou (napr. **Rb

pre kardiologické PET zobrazovanie), ako je zjavné z Tabulky 3.1.

TABULKA 3.1. Fyzikalne vlastnosti najcastejSie pouzivanych pozitronovych radionuklidov pre PET.

Radionuklid Polcas rozpadu Spdsoby rozpadu Stredna energia Reakcia
(min) (%) pozitrénov (MeV)

e 20.38 B (100) 0.385 “N(p,a)''C

BN 9.96 B*(100) 0.491 O(p,0)*N

o) 2.03 B (100) 0.735 “N(p,n)"°0

*F 109.8 B (97) 0.242 "*O(p,n)"*F
EC (3)

%Ga 68.1 B (89) 0.740 87n(p,n)**Ga
EC (11)

%Rb 1.25 B’ (95) 1.409 $2Sr generator
EC (5)

EC, elektronovy zachyt; n, neutron; p, proton.

Vicsina radionuklidov vyrobenych v cyklotrone ma kratky polcas rozpadu. To umoziu-
je vykonavat’ opakované skenovania na jednom subjekte v ten isty deni a tiez minimalizuje
dobu, pocas ktorej bude pacient vystaveny ziareniu. Zna¢nym problémom vsak je, Ze tieto
radionuklidy musia byt vyrdbané v blizkosti miesta aplikacie. Pri vel'mi kratko zijicich
radionuklidoch, ako napr. "*O s pol¢asom rozpadu 2.03 min to znamena, Ze sa cyklotron
musi nachadzat’ priamo v nemocnici. Vzhl'adom na vysoku cenu tychto zariadeni je to vSak
vo vidsine pripadoch nemozné. Jedinou vynimkou zo spominanych radionuklidov je '°F,

ktory ma polcas rozpadu 109.8 min, a preto sa da prepravovat aj na velké vzdialenosti.
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Jedno cyklotronové centrum tak moze komercéne zabezpecovat dodavku radiofarmak na
baze izotopu '*F pre viacero nemocnic v okruhu niekol’ko stoviek kilometrov. Tym sa na-
klady nemocnic prudko znizia.

Napriek vysokému poctu znamych pozitrénovych Ziari¢ov je vyuzivanych v klinickej
praxi len ich zlomok. Dévodom su sprievodné fotony gama vznikajuce pri rozpade, ktoré
by spdsobovali d’alSiu zat'az pre pacienta. Prave preto si najpouZivanejsie iba tie, pri kto-

rych je skoro 100% pravdepodobnost’ " premeny.

Uhlik-11

Uhlikom naviazany uhlikovy monoxid (''CO) sa F'ahko naviaZe na ervené krvinky a sluzi
v . r s wew 11 11 /. v r ; . .
tak na vysetrovanie krvného riecista. 'CO a CO, su pouzivané na skumanie funkcie

pltc.

Dusik-13

Dusik-13 (°N) sa najdastejsie aplikuje ako '*N-amoniak na §tadium perfuzie. Vyhodou
PN-amoniaku je jeho relativne kratky pol&as rozpadu, ktory tak umoziuje opakovant dia-
gnostiku.  Studie s '’N-amoniakom sa &asto kombinuju s '“FDG na porovnanie
myokardidlneho toku krvi s glukézovym metabolizmom so snahou ndjst’ nezhodu a odhalit’

tak index zvac¢$ovania nadoru.

Kyslik-15

Okysli¢ovanie je zakladnou vlastnostou Zivota organizmov. Pravdepodobne najspol’ahli-
vejSim ukazovatelom tkanivového metabolizmu je jeho stupeit oxidacie. Metabolicka
oxidécia je procesom, ktory vo vic¢sine svojich $tadii je porovnatel'ny s ¢asovou skélou pol-
Gasu rozpadu kyslika. Preto O moze byt skutoéne vhodny na skimanie §tadii

metabolizmu.

Fluor-18

BEDG — fluérdeoxyglukoza je chemicka zlugenina podobna glukoéze, s tym rozdielom, e

jedna —OH skupina je nahradend izotopom '*F (Obr. 3.1). Fyziologicky je glukéza rychlej-
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Sie metabolizovana v mozgu a srdcovej svalovine ako v inych tkanivach. Vel'a karcinogén-
nych nadorov, infekcii aneinfekénych zapalovych procesov ma zvySeny glukézovy

metabolizmus, a teda sa v nich "*FDG akumuluje.

OH

HO
HO

OH

18F

OBR. 3.1. 2-Deoxy-2-[ *F]fluér-D-glukéza ("*FDG)

"SE_.FDG-PET §tiidie mozu byt pouZité pre zobrazenie, lokalizaciu a vySetrenie metabo-
lickych procesov vratane zhubnych nadorov, infekcii a autoiminnych procesov. "*FDG sa
uspesne pouziva na diagnostické ucely pri onkologickych, kardiologickych

a neurologickych pacientoch.

Rubidium-82

%2Rb mé4 velmi maly pol¢as rozpadu 1.25 min ¢o minimalizuje zdtaZ na pacienta. Jednou
z vyhod tohto radionuklidu je, Ze sa da vyrobit’ bez cyklotronu v generatore radionuklidov.
Nevyhodu je slabé rozlidenie snimok z dévodu velkého linearneho dosahu. *’Rb sa taktieZ

pouziva na identifik4ciu krvnych, mozgovych a bariérovych deficitov.
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4. DETEKTORY FOTONOV

Utinna detekcia foténov vyzaduje detektory s vysokou hustotou, vysokym atémovym &is-
lom avelkym detekénym objemom. Scintilaéné detektory st aj ztoho ddévodu
najbeznej$im typom detektorov v medicinskych zobrazovacich technikach vyuzivajucich
radionuklidy.

Tieto detektory maji unikatnu vlastnost’, Ze po absorpcii ionizujuceho Ziarenia v nich
vznikaju svetelné zablesky, scintilacie. Materidly produkujtce tieto zablesky, sa nazyvaji
scintilatory. VInova dizka emitovaného fotonu pri vhodnej volbe pracovnej latky detektora
lezi v oblasti viditeI'ného svetla. Scintilacie si d’alej pomocou fotonasobica, s ktorym je
scintilator v optickom kontakte, zosilnené a konvertované na elektricky signal, impulz.
Scintilacné detektory preto pozostavaju z dvoch zdkladnych casti: scintilatora
a fotonasobica. Pre Cinnost’ scintilaénych detektorov je podstatné, ze intenzita svetelného
zéablesku je timerna energii na detektor dopadajiceho ziarenia. Multiprstencovy PET skener
obsahuje tisicky detektorov, ktoré umoziiuju vel'mi dobra priestorova lokalizaciu. Rozlise-
nie systémov je limitované vel'’kostou krystalu detektora.

Pretoze fotony st monoenergetické, idealny detektor by mal generovat’ impulzy rovna-
kej amplitady. V redlnom pripade sa prejavi nekvalita kryStalu ako aj elektronicky Sum.
Uroveil $umu sa znizuje so stipajucim jasom scintilacii. Z toho je zrejmé, Ze G&inna preme-
na energie absorbovaného ziarenia do viditeIného spektra je doleZitou vlastnost'ou krystalu.
Preto sa ukazuje dolezitd volba materidlu detektora, ktord ovplyviiuje dolezité parametre
PET skenera, vratane priestorového rozliSenia, citlivosti, Sumu a rychlosti ¢asovej odozvy.

Dalej sa budeme zaoberat’ vybranymi scintilaénymi kry$talmi.

Scintilator Nal(TI)

Jediny detektor, ktory bol v polovici 70-tych rokov k dispozicii, bol jodid sodny aktivovany
taliom Nal(Tl). Bolo ho vSak zlozité vyrobit' pre jeho hygroskopicky charakter. Taktiez,
Nal(TI) scintilatory mali nizku hustotu a efektivne atdbmové ¢islo, ktoré obmedzovalo ucin-
nost’ pre 511 keV luce. Nal(Tl) mal na druhej strane vysoku konverznu Ucinnost’ a
primerane rychlu dobu vysvietenia na zabezpe€enie dobrého koincidenéného ¢asového roz-

liSenia.
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Scintilator BGO

Bizmut germéanium (Bi4Ge;0,, alebo BGO) je v stcasnosti najpouzivanejsi krystal pre PET
systémy. M4 o 50% vysSiu ucinnost’ ako Nal(TI) a nie je hygroskopicky. Jeho nevyhodou
je nizky svetelny vystup (15% z Nal(T1) krystalov) a dlha doba vysvietenia 300 ns, ktora
limituje koinciden¢né casové rozlisSenie. BGO krystaly maju aj slabSie energetické rozlise-
nie ako Nal(Tl). V désledku toho je velky zdujem o zavedenie novych scintilaénych

materidlov, ktoré by odstranili tieto nedostatky.

Scintilator LSO

Céziom aktivovany ortosilikat (Lu,SiOs:Ce alebo LSO) je relativne novy monokrystalovy
anorganicky scintilator, ktory ma niekol’ko vyhod oproti existujicim scintilatorom. Hoci
ma podstatne nizsi svetelny vystup ako Nal(Tl), md omnoho vysSiu hustotu a efektivne
atdmove Cislo potrebné na G€innu registraciu 511 keV foténov. LSO ma Styrikrat vyssi sve-
telny vystup a osemkrat rychlejsSiu dobu vysvietenia ako BGO, no zachovava si podobnt

utlmovu vzdialenost’.

Scintilator GSO

Gadolinium ortosilikat (Gd,SiOs:Ce alebo GSO) ma o 50% vyssi svetelny vystup ako BGO

a patkrat rychlejSiu dobu vysvietenia, ale jeho utlmova vzdialenost’ je o 40% dlhsia.

Fyzikalne a scintilacné vlastnosti najbeznejSie pouZivanych anorganickych scintilatorov

v PET udava Tabulka 4.1.

TABULKA 4.1. Fyzikalne a scintila¢né vlastnosti detektorov pri 511 keV.

Scintilator Hustota Efektivne Svetelny Doba vysviete-  VInova dizka
(g/em’) atomové Cislo  vystup (%) nia (ns) max. emisie (nm)

Nal(T1) 3.67 51 100 230 410

Bi,Ge;0,, (BGO) 7.13 75 15 300 480

Gd,;Si0s:Ce (GSO)  6.71 59 30 60 430

Lu,SiOs:Ce (LSO)  7.40 65 75 40 420
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Scintilator s rychlejSou dobou vysvietenia zlepSuje Casové rozliSenie systému a znizi
mftvu dobu, kym s vy$s§im svetelnym vystupom zlepsi energetické rozliSenie a priestorové
rozliSenie. Ked’ze kratka Gtlmova vzdialenost’ je rozhodujica za Gcelom zachovat’ vysoké

priestorové rozlisenie, z tohto dovodu BGO dominuje.

Blokovy detektor

NajcastejSie pouzivany PET detektorovy modul, znamy ako blokovy detektor, je schématic-
ky zndzorneny na Obr. 4.1. Blok BGO scintila¢ného krystalu je Ciasto¢ne pileny, aby sa
docielilo akoby nezavislych krystalov, ktoré si opticky spojené do Styroch fotonasobico-
vych trubic. Na zdklade vystupu z fotonasobicov dokdZzeme nasledne urcit’ aj polohu

scintilacie.

Stvorcové
fotonasobicové trubice

—— BGO krystalovy blok: 2 x 2 x 3 cm
(8 x 8 segmentov, kazdy 6 mm?)

N

OBR. 4.1. Bezny modul PET detektora.
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5. PLNE 3D PET

PET systémy mo6Zu pracovat v 2D alebo 3D mdde. V 2D mode st porovnavané iba Ciary
odozvy, ktoré prislichajii detektorovym parom v rovnakom prstenci. To je zabezpecené
kolima¢nymi priehradkami, ktoré kazdy prstenec obsahuje (Obr. 5.1). Sice sa tak zniZi cit-
livost’ detekcie, ale taktiez poklesne pocet rozptylenych a ndhodnych udalosti.

Stucasné skenery maji odstranitelné priehradky, aby koincidencie mohli byt ziskané
medzi vSetkymi moZznymi parmi detektorov, méd nazyvany plne 3D PET. Citlivost’ takého-
to skenera sa tym padom vyrazne zvysi. Napriklad primerand davka aplikovana subjektu
pre 2D stadiu sposobi v 3D mode taku velku pocetnost’ fotonov zasahujtcich detektory, ze
vela z nich nie je detekovanych kvoli mftvej dobe. Tejto saturacii tomografu je moZné za-
branit’ pouzitim mensej (stopovej) davky, zvy€ajne 4 davky aplikovanej v 2D moéde. Toto
vylepSenie vSak prichddza za cenu velkého nérastu rozptylenych udalosti a poCetnosti jed-
nofotonovych detekcii. Doneddvna plne 3D data neboli pouzivané z dvoch ddévodov:
nedostupnosti rekonstrukéného algoritmu pre obrazy a nevyhnutnost’ potlacenia rozptyle-
nych udalosti s axidlnou kolimaciou. Prichod prislusnych rekonstrukénych algoritmov
a algoritmov pre rozptylové korekcie toto zmenil. Nové skenery pracuju prevazne v 3D

mode.

| —— [
| —— | —
| m—— | m——

N O
priechradka

scintilator olovené
tienenie

OBR. 5.1. Odstranitel'né prichradky kolimatorov pri multiprstencovom tomografe.
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6. SPECT

Jednofotoénova emisnd pocitacova tomografia (SPECT) pre svoju ¢innost’ vyuziva skutoc-
nost, Ze pri rozpade jadier niektorych nuklidov dochédza priamo k emisii gama Ziarenia.
Kedze sa jedna o jednofotonovu emisiu, na detekciu sa pouziva odlisné zariadenie ako pri
PET. SPECT systém pozostava z jednej alebo viacerych scintilaénych kamier vsadenych do
gantry. NajbezZnejsSia konfiguracia dostupné dnes je dvojdetektorovy systém, pricom doda-
tocné¢ kamery zvySuju citlivost. Pri dvojdetektorovom systéme SPECT mé kazda
scintilacna kamera schopnost’ posuvat’ sa nezavisle v radidlnom smere, ako detektory rotuja
okolo pacienta. To umoziiuje kopirovat’ obrysy tela, ¢o zlepSuje celkové priestorové rozli-
Senie Studie. Kamera pocas skenovania rotuje po malych uhlovych inkrementoch (3°-10°)
a nacas ostdva nehybnd, ked’ ziskava projekény pohlad. Typicky 60-120 projekénych po-
hl'adov je ziskanych z 360 stupniov. Jedna vynimka tohto je Stidium myokardidlne;
perfuzie. Pretoze srdce sa nenachadza v strede hrudnika, ¢asto sa robia projekcie iba zo 180
stupiiov v ktorych je srdce obklopené mensim mnozstvom tkaniva.

Plo$né zobrazovanie s gama kamerami ma dva hlavné nedostatky. Prvy, do radiofarmék
sa musia v€lenit’ relativne tazké izotopy ako talium-201 alebo technécium-99m. Pretoze
tieto prvky sa nevyskytuju prirodzene v biologicky aktivnych molekulach, syntéza fyziolo-
gicky uzitocnych radiofarmak a ich zaclenenie je naro¢nym technickym problémom. To
obmedzuje pocet dostupnych radiofarméak. Druhym nedostatkom je vodiaci koliméator, kto-
ry absorbuje vela fotonov a tym limituje citlivost’ kamery. Priestorové rozliSenie SPECT
systémov je okolo 20 mm, ¢o nemdze konkurovat’ jednotucelovym PET systémom, ktorych
priestorové rozliSenie je 4-8 mm.

Napriek tymto nedostatkom, praktické a ekonomické dovody robia SPECT zariadenie

atraktivnym hlavne pre klinické §tidie mozgu.
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7. KOMBINOVANY PET/CT SKENER

Hoci FDG PET snimky povécéSine sami obsahuju malé anatomické detaily, ostatné viac
nadorovo Specifické PET ziariCe preukazuju mensi fyziologicky prijem, a teda v podstate
nedéavaji vobec ziadnu informéciu o anatdmii pacienta. Potreba umiestnit’ funkéné obrazy
v anatomickom kontexte je zrejma. CT a PET st zobrazovacie metody, ktorych kombinécia
sl'ubuje byt’ d’aleko viac vykonnd, ako st obe zobrazovacie techniky samostatne. Donedav-
na jediny sposob, ako ziskat' anatomické a funkéné snimky, bolo zoskenovat’ pacienta
zvlast na CT a PET tomografe. Pacient tak musel byt premiestneny medzi dvoma zariade-
niami na odli$né vysetrovacie 16zka. Casto krat tieto vySetrenia prebiehali v odli§né dni. To
nevyhnutne vedie k chybnej registracii sposobenej odliSnostami v umiestneni pacienta,
jeho fyziologickom stave, profile 16zka skenera, a samozrejme aj nekontrolovatelnym po-
sunom vnutornych organov.

Kombinovany PET/CT skener je zariadenie, ktoré ziskava obe funkéné a anatomické
informacie v priebehu jednej zobrazovacej relacie pri minimalizovani ¢€asovych
a priestorovych rozdielov medzi dvoma zobrazovacimi modalitami. KI'ai¢ova vlastnost’ toh-
to zariadenia je schopnost’ vyuzit’ utlmovu korekciu z CT pre PET data. To eliminuje Cas
potrebny pre osobitny prechodovy sken a poskytuje korekciu, ktora je podstatne menej Su-
mova. Vysledny obraz vznikne spojenim anatomickej CT snimky a funk¢nej PET snimky
do jediného obrazu (Obr. 7.1). Cubovolna podozriva anatomicka abnormalita videna na CT

snimke moZe byt teraz korelované s metabolickou aktivitou tejto oblasti z PET skenu.

OBR. 7.1. CT snimka — anatomicka Struktira (vlavo), PET snimka — biologické procesy (stred),

PET/CT snimka — anatomicka Struktira a biologické procesy (vpravo).
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8. KLINICKE APLIKACIE PET

8.1. Porovnanie PET s inymi metddami

Pozitronova emisna tomografia je najviac citliva a Specifickd metdda pre zobrazovanie po-
hybu molekul in vivo. Inherentna citlivost’ a Specificnost PET metodiky je hlavna sila
metody. PET vie zobrazit’ molekularne interakcie a drahy, poskytuje kvantitativnu kinetic-
ki informaciu az ku subpikomoléarnej urovni (Obr. 8.1). Jej priestorové rozliSenie je nizSie
ako magnetickej rezonancie a pocitatovej tomografie, ale ma bezkonkurenénu Specifi¢nost’

a kinetické rozliSenie.

Struktara

Fyziologia
CT
MRI

Metabolizmus

Ultrazvuk
SPECT
PET Citivost | Rozdelenie lieiv |
MRS a
PET Specifinost
Pohyb molekul
(MRS)
PET
Molekularne interakcie/
PET receptory
PET \
(SPECT)

OBR. 8.1. Spektrum medicinskych zobrazovacich metdd, zoradené podl'a schopnosti zobrazit klesa-
jucu koncentraciu (citlivost’) $pecifickych molekul (Specifi¢nost’). Spektrum metdd pokryva rozsah
10’ (od milimolarnej do pikomolarnej koncentracie). CT, pocitaova tomografia; MRI, magnetické
rezonan¢né zobrazovanie; MRS, magneticka rezonan¢na spektroskopia; PET, pozitronova emisna

tomografia; SPECT, jednofoténova emisna pocitatova tomografia.
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8.2. Priklady pouZitia

Lekari v sucasnosti pouzivaji technologiu PET na diagn6zu a monitorovanie Sirokého dru-
hu wvysilujicich a smrtiacich choréb hlavne v oblastiach onkologie, kardioldgie
a neurologie. Vzhl'adom k tomu, Ze maligné tumory maji obvykle zvysenu spotrebu gluko-
zy, nasla "*FDG-PET najvicsie uplatnenie v rade onkologickych aplikacii: pri posudeni
malignity tumoru neznamej povahy, pri urceni rozsahu onemocnenia, pri monitorovani e-
fektu terapie a pri v€asnom odhaleni recidivy nadorového onemocnenia. Schopnost' PET
merat’ metabolizmus ma tieZ vyznamné dosledky pri diagnostikovani Alzheimerovej cho-
roby, Parkinsonovej choroby, epilepsii a inych neurologickych tazkosti, pretoze mdze jasne
zobrazit oblasti, kde sa mozgova aktivita 1i§i od normalu. V kardiolégii je "*FDG-PET po-
vazovana za zlaty Standard pre postdenie viability infarzovaného myokardu pred
revaskulariza¢nou procedurou. Stcasnym sledovanim perfuzie a metabolickej aktivity srd-
ca je z PET snimkou mozné odhalit’ miesta s nedostatocnym krvnym tokom sposobenych
blokaciami a odlisit’ tak viabilnu svalovinu od nekroticke;.

Na ilustraciu zobrazovacich schopnosti PET je d’alej uvedena klinicka Stiidia pacienta
trpiaceho plicnou rakovinou. Dalsia $tadia skiima reakcie mozgu na rdzne externe stimu-
lované podnety (pocuvanie, pozeranie, myslenie a pod.) zdravého subjektu. Na zaver si
ukazeme priklad pouzitia PET pri overovani davkovej lokalizacie po aplikovanej iénove;j

terapii.

Priklad I - Pl’acna rakovina:

Klinicka historia:
Jedna sa 0 48 ro¢nu Zenu s rozvinutym plicnym malignym na-
dorom. Bol vykonany CT sken hrude, ktory potvrdil pritomnost’
rozsiahleho Utvaru merajuceho 4.5 cm x 3.5 cm ako aj mensSieho

(2.2 cmx 1.5 cm).

Technika:
Pacientovi bola intravenozne aplikovana injekcia 8.87 mCi

(0.328 GBq) "*FDG a priblizne o 45 minut neskor pacient pod-
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Diskusia:

Dalsie vysSetrenie:

Technika:

Diskusia:

stupil celotelové vySetrenie. Ku Standardnym (koronalnym, a-
xidlnym a sagitdlnym) rovindm boli naviac vykonané dalSie

projekcie pre rekonstrukciu celotelovej stadie.

Intenzivny prijem latok bol identifikovany v podozrivych mies-
tach - avom apikdlnom a pravom vrchnom laloku (pozri Obr.
8.2a). Dana porucha je zhodnd s metabolizmom rakovinového
nadoru. Hoci, ziadne d’alSie loziska abnormalnej zvysenej aktivi-
ty neboli identifikované, nasvedCuji pritomnosti metastaticke;j

rakoviny.

Pacient sa vratil po 8 mesiacoch na posudenie odozvy na terapiu.
Jeho externa CT S§tidia ukazuje na minimalny pokles vo velkosti

oboch portch, pricom vacsi utvar stdle nemeni tvar.

45 minut po IV injekcii 9.04 mCi '"®FDG nasledovalo PET vyget-
renie. Bolo vykonané zobrazenie v axidlnej, sagitalnej a

koronalnej rovine a celotelové vySetrenie.

Nebola zaznamenand zvySena spotreba v oboch plicnych lalo-
koch a ani v inych oblastiach tela (Obr. 8.2b). Tieto nalezy
koreSponduju so zjavnou kladnou odozvou na terapiu. NenaSiel
sa dokaz o pritomnosti rezidudlneho alebo nového tkaniva s

abnormalnym rastom.

POUZITY INFORMACNY ZDROJ: Division of Nuclear Medicine, The University of Kansas Medical

Center, Kansas City.

- 26 -



desoy foueaoyde - od (q - paxd (e wosopgu wAAOUIAONEX wAUODd s Kudz [OUR0I WEs0JESPLIAIS USYS Hd-DA,, T8 AE0

- _ -

= | 3
* B . N I I
f

-

(q

» =

[epibes

(e

|euolod

-27 -



Priklad II - VySetrovanie kognitivnych aktivit:

Zaujimavym prikladom neonkologickych aplikacii PET je vySetrovanie mozgovej aktivity
zdravého subjektu potom, ako v lom boli externe stimulované r6zne podnety. Na obrazku

8.3 su zobrazené Styri rezy mozgu pacienta ktory je v kl'ude.

G

OBR. 8.3. Mozog v kl'ude.

Prva stimulacia je auditivna, t.j. subjekt bude pocuvat’ hudbu. Na odpovedajicej PET
snimke (Obr. 8.4) pozorujeme zvysSenu aktivitu oblasti mozgu, ktord odpoveda sluchovej
kore (vyznacena Sipkou). VSimnite si, Ze neverbalna stimulécia (hudba) prevazne aktivuje
nedominantntl (pravi) hemisféru. Sti€asna stimulacia recou a hudbou spdsobuje viac bilate-
ralnu aktivaciu sluchovej kory. Dalej budeme podrobovat’” subjekt vizualnej stimulacii.
Pozorujeme zvysenu aktivitu na PET snimke stimulovaného mozgu. Tento region zvysenej
aktivity odpoveda primarnej zrakovej kore. Podobne mdzeme vidiet’ ako sa aktivuju aj

ostatné Casti mozgu pri stimulécii myslenia, pamite a pohybu.

Poc&uvanie Pozeranie Myslenie Pamatanie Pohybovanie

OBR. 8.4. Stimulacia mozgu.

POUZITY INFORMACNY ZDROJ: Let's Play PET, UCLA School of Medicine, The Crump Institute for

Molecular Imaging, Los Angeles.
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Priklad III - Overovanie ionovej terapie:

Zvazky tazkych-nabitych Castic ako protonov alebo uhlikovych i6nov predstavuju optimal-
ny nastroj pre lieCenie hlboko ulozenych nadorov ¢asto nepristupnych chirurgickej operacii.
Na rozdiel od konvencnej terapie pomocou fotdonov, Casticové zviazky vykazuju inverzny
davkovy profil: davka sa su¢asne zvySuje s hibkou vnikania ¢astic, kulminujuca v ostrom
maxime na konci ich dosahu, nazyvanom Braggov pik (Obr. 8.5). Tak je mozné dodat’ ma-
ximalnu davku danému cielovému objemu, kym okolité zdravé tkanivo rovnako ako aj

pokozka na vstupnych a vystupnych kanaloch by mala byt’ ¢o mozno najviac usetrena.

2C-iony,
r 250 MeV/u 1

w

relativna davka

N

Fotony, 18 MeV -

®Co ziarenie |

Réntgenové
‘\_\iiarenie, 120 keV

hibka vo vode [cm]

OBR. 8.5. Porovnanie hibkovej davkovej distribucie fotonov a uhlikovych iénov.

Za ucelom docielit’ presne odpovedajliice oziarenie zvoleného objemu, poloha maxima
moze byt posiivand v objeme pomocou zmeny energie. Okrem presnosti v aplikovani dav-
ky je druhou hlavnou vyhodou uhlikovej terapie vzrast biologickej ucinnosti v cielenom

objeme. ZvySenie energetickej straty so znizujicou sa rychlostou je charakteristické pre
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vSetky 16ny od proténov az po uran. Z molekularneho hl'adiska tento vzrast znamena vzrast
lokalnej ionizac¢nej hustoty, ktorda moze byt priamo korelovana s lokalnou hustotou radiac-
ného poskodenia DNA. Tieto priaznivé fyzikalne a radiobiologické vlastnosti umoziuju
ozarovanie nadorov situovanych v blizkosti radiosenzitivnych orgdnov ako su mozgovy
kmen alebo oc¢i a ktoré nemdzu byt dostatocne lieené pomocou konvencénej radioterapie.

Pre dopravenie vysokych terapeutickych davok do tesnej blizkosti tak rizikovych oblasti
st nevyhnutné in-situ merania priestorovej davkovej distribucie pocas kazdej frakcie oza-
rovania za u¢elom verifikacie s lieCebnym planom.

Dosah '2C uhlikovych iénov méze byt monitorovany sledovanim malého mnozstva S
aktivnych '°C a ''C iénov, ktoré sa vytvaraja v jadrovych reakciach s atommi oziareného
tkaniva, tzv. projektilova fragmentacia. To vedie k malému, ale nie zanedbateI'nému dav-
kovému prispevku za Braggovym pikom, ktory pochadza z TlahSich castic (Obr. 8.6).
Pozitronova emisna tomografia tak ponika moznost in-situ online monitorovania davkovej
lokalizacie. Nevyhodou je, Ze rekonstrukcia PET obrazu moze byt vykonana az po oziare-
ni. Preto mézu byt mozné odchylky opravené len v d’alSej Casti ozarovania zmenou
liecebného planu.

Vypocet davkovej distriblicie pre pacienta navrstveny na CT snimok je zobrazeny na

obrazku 8.7.

C 41.0
. 408
@©
[ ] x
B
- 4106 8
L 1 @©
S
- 404 =
c
: 1 g
—_

hibka vniku vo vode [cm]

OBR. 8.6. Braggova krivka 270 MeV/u uhlikového zvizku vo vode ilustrujuca efekty zvizkove;j
fragmentacie. Ciary st vypo¢itané davkové distribucie: plna ¢iara=celkové dévka, bodko¢iarkovana

Ciara=primarne Castice, bodkovana Ciara = sekundarne Castice (fragmenty).
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OBR. 8.7. Distribucia telesnej davky: horny obrazok znazoriuje smer zviazku vstupujiceho do pra-
vej strany hlavy. Spodny obrazok (sagitalny rez) znazornuje geometriu nadoru takisto ako jeho
polohu v hlave blizko mozgového kmena. Davkova distribucia je nadorovo-konformné s ostrym

poklesom na okrajoch.
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9. ZAVER

Zobrazovanie pomocou radionuklidov poskytuje unikatny zdroj informacii o fyzioldgii
tkaniv a orgdnov. PET sa ukézala byt’ vysoko klinicky uZito¢na obzvlast’ v onkologii. Sku-
tocna sila tejto metddy lezi v jej unikatnej schopnosti kvantitativne stanovit’ biochemické a
fyziologické procesy in vivo. Buduce vyvoje v technoldgii mozu viest’ k rychlejSiemu zo-
brazovaniu, lepSim korekciam na rozptyl, itlm a k zniZovaniu ceny skenerov.

V tejto praci sme stru¢ne zosumarizovali zédklady problematiky pozitrénovej emisnej
tomografie v klinickej praxi. Poskytuje tak prehl'adny tvod trendov sucasného vyvoja
v diagnostike pomocou PET systémov.

Sucastou tejto prace je prezentacia vytvorend v programe Microsoft PowerPoint, ktora
mobze sluzit na pedagogické tucely. T4 sa nachddza spolu stymto dokumentom

v elektronickej podobe na prilozenom CD.
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